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摘  要 

超声引导的 HIFU 治疗系统以其无损，无辐射，价格相对低廉等

独特的优点，在肿瘤临床治疗中有着广阔的发展前景。作为 HIFU 相

关技术中的热点问题，对无损监控及检测治疗效果的研究，虽然引起

广泛关注，并取得了一定的研究成果，但仍未见成熟的、可应用于临

床的方法问世。 
目前基于超声信号及超声图像的无损测温、测组织损伤程度方

法，多建立在理想化的声场或温场模型基础上，并要求预知各种组织

的声特性，给方法的实施带来很大困难。而从大量的、不完全的、有

噪声的、模糊的实际应用数据中，提取隐含在其中的、人们事先不知

道的、但又是潜在有用的信息和知识的数据挖掘技术，在医学数据分

析、内在规律找寻的研究中表现出越来越强的优越性。 
对本课题的核心研究内容为：挖掘对超声图像中蕴含的可以辅助

监控、检测 HIFU 治疗效果的信息，寻找其中的规律，最终形成易于

理解和接受的、可量化的 HIFU 治疗效果评价。 
作为一种高温热疗手段，治疗过程中靶区的温度是临床所关注的

一个主要参数。论文对 HIFU 超声图像信息中与温度相关信息的挖掘

建立在组织受热会导致超声图像纹理发生改变这一假设的基础上。采

用多种纹理包括灰度共生矩阵、分形盒维数方法、小波分解等分析方

法，分别提取 HIFU 辐照后各个温度下组织超声原始图像，及其与基

准温度（37℃）下的超声图像之间的减影图像的纹理参数。结果表明：

超声原始图像纹理参数与温度间不存在明显的、易于量化的函数关

系；但是超声减影图像的纹理参数与温度间均表现出了较好的相关

性。对其中优选参数进行与温度间的回归分析表明，HIFU 焦域中心

温度与超声减影图像的灰度共生矩阵参数中的四个参数与小波分解

系数能量参数在 40℃—80℃之间存在线性关系。采用 8 个与温度存

在线性关系的纹理参数进行基于主成分分析的多元线性回归，40℃—

70℃以下，回归方程的精度为 3℃。 
HIFU 监控所关注的另一个参数是辐照对组织实际形成的损伤

程度。本文提出一种亚象素级基于超声图像的 HIFU 束损伤监控方
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法，通过追踪特征点的位移及变化，并针对变化程度，定义了相关距

离加以量化，来实现对 HIFU 束损伤等级的评估。对温度与组织损伤

程度、剂量与组织损伤程度、组织损伤程度与相关距离的关系进行了

分析。实验结论为：温度与组织损伤等级，剂量与组织损伤等级间的

关系难以量化；而辐照前后，HIFU 焦域相关距离与 HIFU 束损伤等

级之间表现出相关性，HIFU 束损伤等级随相关距离的增大而增大。

采用支持向量机 SVM 分类方法，设计分类器，分类结果表明算法可

有效识别 HIFU 束损伤的等级。可为 HIFU 临床剂量的选取提供参考。 
除了针对温度，组织损伤程度的监控研究外，本文还针对如何在

高噪声的超声图像中，自动挖掘可以辅助诊断 HIFU 治疗结束后所产

生的有效治疗区域做了方法上的研究。本文提出一种基于双零双速度

水平集的算法，利用超声图像灰度的变化信息，完成零水平集的自动

初始化，并从高噪声 HIFU 超声图像信息中提取 HIFU 有效治疗范围

边缘信息及器官边缘信息。通过三维重建给出可反映 HIFU 有效治疗

范围的大小及形状的三维信息，有望成为 HIFU 临床辅助治疗系统功

能的有益补充。 
 
关键词：高强度聚焦超声(HIFU)，数据挖掘，无损测温，组织热损伤

无损监控，支持向量机 
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ABSTRACT 

With its advantages of non-invasive, no radiation and low cost, 
ultrasound guided HIFU is supposed to be a promising therapy method 
for tumor. As one of the key problems in HIFU related technique, 
ultrasound-based temperature and HIFU effect estimation have been 
attracting many researchers attention. But there is still no resolution 
which is mature enough for clinic use.   
By now, most ultrasound signal or image-based non-invasive temperature 
or HIFU effect estimation methods are based on ideal sound field and 
need to know some sonic characters of tissue first. That is a very difficult 
condition to achieve. Data mining technology whose aim is analyzing 
data from different perspectives and summarizing it into useful 
information, has its advantages in medical data analysis and research 
This thesis concentrates on: Dada mining parameters from ultrasound 
images which can help to monitor HIFU therapy effect; Finding the rules 
and giving the understandable and acceptable evaluation of HIFU effect. 
Temperature is a very important parameter need to be monitored during 
HIFU therapy. Data mining temperature related ultrasound image texture 
parameter is based on the hypothesis that texture will change with tissue 
temperature. Gray Level Co-Occurrence Matrix (GLCM) , box fractal 
dimension, wavelet methods were used to extract texture parameters from 
ultrasound images at different temperature and their subtraction with 
ultrasound image at basic temperature(37℃). Results show that original 
ultrasound images’ texture has no obvious relationship with temperature 
of tissue, but some GLCM texture parameters and wavelet coefficient 
energy parameters of subtraction images have linear relationship with 
temperature of tissue from 40℃to 80℃ . Eight parameters have linear 
relationship with temperature were used to construct principal 
components analysis based multiple regression prediction model. The 
regression formula’s precision is 3℃ at temperature under 70℃. 
Another way to estimate HIFU effect is monitoring lesion of tissue. A 
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sub-pixel ultrasound image based method is proposed in this thesis and 
correlation distance was defined for quantization of featured points’ 
movement and change in HIFU lesion area image. Results show that 
temperature has no quantitative relationship with lesion degree, neither 
dose, but sub-pixel cross-correlation vector field can reflect the ablation 
lesions position and correlation distance is helpful for detecting the 
degree of the beam ablation lesions. Correlation distance based SVM 
classification method can help to detect HIFU lesion degree 
automatically and efficiently. 
Besides research on monitoring temperature and HIFU lesion, another 
theme of this thesis is to find a way which can automatically provide the 
HIFU lesion area’s shape and position after therapy. Data mining edge 
information of ROI (region of interest) from high-noise ultrasound 
images is the key. We proposed a double zero level set, double speed 
approach to extract the organ and lesion area’s contour. Gray level 
change was used to initial zero set automatically Serial “slice” contours 
were used to reconstruct three dimension (3D) HIFU lesion areas in the 
sample. Result: Experiments show that level set contour extraction 
method based 3D reconstruction is helpful in monitoring the size, shape 
and location of HIFU lesion. 
 

KEY WORDS： high intensity focused ultrasound(HIFU), data mining, 

non-invasive temperature monitor, non-invasive tissue lesion monitor, 

support vector machine(SVM) 
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第一章 引言 

近年发展起来的热疗新技术－高强度聚焦超声（HIFU）技术，是利用超声

波的穿透性和可汇集性两大特性，将高强度超声波聚焦于某些深部组织内并且

产生瞬间高温，直接破坏靶组织。是一种用于治疗体内深部肿瘤的局部非侵入

性无创或微创治疗的新的高科技手段，在肿瘤的综合治疗中逐步占据重要地位。

对 HIFU 的研究始于 1942 年，Lynn[1]等首次将超声波聚焦定位于实验动物的中

枢神经系统后观察生物学效应，认为其能破坏靶区组织、具有快速简便且周围

组织损伤较少的优点。1961 年 Hickey 等[2]首次用 HIFU 对 5 例晚期乳腺癌病人

进行脑垂体的破坏术，作为晚期乳腺癌的辅助治疗。之后，HIFU 装置历经多次

改进，功率不断加大。20 世纪 80 年代后，随着现代影像学设备和技术的飞速发

展，国际上再次兴起了研究 HIFU 技术的热潮，对其作用原理、定位以及实时监

测等物理特性进行了全方位的研究和实践[3]。目前,许多研究者认为 HIFU 在肿

瘤治疗中很有希望[4]。用 HIFU 治疗并获得确切疗效的肿瘤有前列腺癌[4]-[7]、肝

癌[8][9]、肾肿瘤[10]、膀胱癌、睾丸癌、乳腺癌、脑肿瘤等[11],其中部分肿瘤的 HIFU

治疗主要为临床实验研究[11]。某些肿瘤,尤其是前列腺癌,用 HIFU 治疗死亡率

低、损伤小、无全身性副作用、疗效可靠[6]。 

 

1.1 HIFU 技术及其工作原理 
 

超声波作为热源的机理是，当超声波在人体中传播时，由于组织内摩擦粘

滞损耗、热传导损耗及一些分子驰豫过程，不断地把一部分有序的声波振动能

量转化为无序的分子热运动能量。 

当强度为 I（W/cm2）的平面行波超声在声压吸收系数为α（cm-1）的媒质中

传播时，单位体积内超声作用 t 秒时产生的热量为 
32 ( / )Q It J cmα=                    公式(1-1)  

当超声探头通过耦合剂与人体组织接触并向人体辐射超声时，由于人体软

组织有较高的声衰减系数，其内部反射回波可予忽略，则可近似地看成是行波

而满足上式。已知动物软组织的声吸收系数α 是超声频率的函数 f （MHz）的函

数，而且一般可近似表示为： 
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1.1 10.026 ( )f cmα −=                    公式(1-2) 

如设软组织密度 ρ =1.00g/cm3，比热与水相同，即 mC =4.18 J/g ⋅℃，且产生

的热量不失散，那么辐照 t 秒后，软组织升温为[12] 
1.12 0.026

m

T I t f
Cρ

×
Δ = ⋅ ⋅  （℃）             公式(1-3) 

据公式(1-3)，在频率为 1.26MHz，在位声功率为 3000 W/cm2的超声换能器

作用下，人体软组织自 36℃升至可导致凝固性坏死的 65℃，仅需约 0.6 秒。 

由于超声聚焦性能好，作用时间短的特性，使焦域外组织温度变化很小。

因此，凝固坏死区的边界非常明显。在临床中 HIFU 多采取对肿瘤区域进行扫描，

点点成线、线线成面、面面成体地治疗方案，实现对肿瘤实体固化。 

HIFU 技术的核心是由发射功率、声强和作用时间等参数组成，生物体内对

剂量存在影响的因素包括靶区位置、靶组织的血供、组织致密程度、组织内聚

焦超声的能量叠加、超声入路的部分遮挡、靶区组织表面与超声入路的夹角以

及靶区组织的深度等。 

目前已经用于临床的 HIFU 系统主要有以下两类： 

 应用较大能量（发射功率为 100-150W）单换能器，采用弧面自聚焦合

并凹透镜聚焦成像方式，其在生物组织内部形成的焦斑多接近线状。重

庆医科大学的王智彪等人在南京大学的协助下研制了高能聚焦超声肿

瘤治疗机，就是采用单元大直径换能器。 

 利用数百个非弧面和功率仅为 1W 的小换能器，按弧面粘贴后，采用谐

共振原理形成焦斑。成像后的焦斑功率和声强均较大。1998 年，北京

医科大学应用碎石研究所与北京源德公司合作研制的高能聚焦超声肿

瘤治疗机就是采用多元凹面换能器阵列结构，最早在临床上投入使用。 

 

1.2 HIFU 治疗作用和机制 
 

医学界和超声声学界对 HIFU 治疗肿瘤的机理的研究正在不断深入，目前认

为 HIFU 的治疗肿瘤的机理主要有： 

1) 热效应：即瞬间的超高温效力。组织达到凝固性坏死的剂量取决于温度

和时间，当温度为 43℃时需 12h，70℃时需 0.25s，而 100℃时只需 0.1s [13] 。

为了安全起见，在治疗中不宜采取过高的温度。一般认为 65℃是迅速灭活肿瘤

细胞的最佳温度。 
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2) 空化效应：超声波传入组织中，生成无数极为细小的气泡，微气泡在完

成闭合时会产生自中心向外的内爆，其具有强大的压力使细胞的模型结构以及

其它的细胞器在超声波的作用下震荡、收缩最后导致细胞崩溃。但有学者认为

细胞损伤是非预测和非可控的，而且它对组织的作用主要表现为机械性损伤，

容易引起出血。因此，为使定位准确，应避免空化性损伤的发生。 

3) 使微血管栓塞、凝固性坏死：实验表明，HIFU 能够破坏直径小于 0.2mm

的肿瘤血管，对于大血管则由于血流丰富和迅速而相对安全。同时由于 HIFU 造

成肿瘤组织凝固性坏死，阻止肿瘤产生血管再生因子，或使血管再生因子失去

活性，破坏再生的血管内皮细胞等多环节阻断血管再生，从而可更有效地抑制

肿瘤再生和浸润转移[14]。 

4) 其它效应：包括瞬间强大机械波的作用，导致组织细胞压缩与快速膨胀

交替变换；声化学效应，机械波导致细胞器发生各种化学反应；肿瘤组织在 HIFU

治疗后产生变性或坏死成为自身瘤苗，刺激机体发生免疫反应，对肿瘤病灶转

移可能有抑制作用。 

5) 对放、化疗的增强作用：有研究表明采用 HIFU 与 MTX（氨甲喋呤）协

同作用，对 T24 细胞生长增殖的抑制作用明显强于单用 HIFU 和单用 MTX[15]。另

外，还有学者认为 HIFU 可经多种途径激发机体的抗肿瘤免疫效应。[3] [16]  

 

1.3 HIFU 治疗的优点 
 

HIFU 作为一种肿瘤治疗技术其主要优势在于： 

 作为非侵入式治疗，HIFU 可以减轻病人的痛苦，术后恢复快。 

 温度高升温快。HIFU 利用声波转热量可在短时间内使肿瘤治疗部位的

温度达到 65℃以上，肿瘤细胞瞬间变性坏死。 

 适形治疗。在计算机辅助治疗系统的协助下，医生可针对不同形状、大

小的肿瘤选择 HIFU 的作用点，进行适形治疗。 

 HIFU 治疗肿瘤与放化疗有协同作用，HIFU 治疗肿瘤由于无痛苦，无毒

副作用，所以不仅不排斥其它的治疗，而且与传统的放化疗有协同作用。  

 治疗费用相对低廉。 
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1.4 HIFU 治疗效果的监控和检测机制 

 

作为一种高温、非侵入式的治疗方法，HIFU 需要无损的辅助监控及检测系

统，以保证治疗的安全及对治疗效果的快速、有效的检测监控。 

 

1.4.1 温度监控 
 

探索组织内精确的测温技术一直是热疗的难点，目前临床应用的测温方法

如热电偶、高阻导线热敏电阻、光纤，都是把热敏元件放入组织测温，对组织

有损伤，且在用于恶性肿瘤治疗时，还有导致肿瘤细胞转移的危险。因此无损、

实时温度或组织损伤监控对 HIFU 治疗的有效、安全进行具有重要意义，吸引了

许多学者和工程人员为之进行不懈的努力。 

HIFU 治疗系统的根据其定位系统的不同可主要分为有基于 MRI 和超声两

种。所以，对于 HIFU 的监控方式的研究也主要集中在基于 MRI 和超声这两类。

这两类方法都各有其优缺点。 

Edap 和 Insightec 两家公司研制生产的 HIFU 治疗设备配装的 MRI 系统均已

具有测温功能。其原理主要有利用 MRI 的扩散系数(D)与温度的关系、利用质子

共振频率(PRF)化学位移与温度的关系和利用纵向弛豫时间(T1)与温度的关系等

三种方法，其中又以第三种方法的鲁棒性最强。MRI 监测系统计算出的温度与

采用介入性装置直接测得的温度之差仅为 2~3℃[17]。但由于用 MRI 进行温度监

控，得到一幅图像至少需要几秒的时间，相比 10-1 秒量级的 HIFU 单次辐照时间

还是有所滞后，实时性有待提高。另外基于 MRI 比较昂贵，且不适用于带有心

脏起搏器及体内有金属支架的患者。 

与基于 MRI 的测温方法相比，基于超声温度测量具有费用相对低廉、实时、

无损、无辐射、与 HIFU 换能器易于结合等优点，兼具经济性与实用性，从而得

到广泛关注。利用超声速度、频率，衰减等参数与传播介质温度变化的关系，

超声测温在工业中有着广泛的应用[18]－[21]，但由于生物组织的复杂性，同样的方

法在 HIFU 测温中效果不甚理想，使得基于超声的 HIFU 测温技术目前还处于研

究阶段。可以肯定的是这一技术的突破将会有力推动 HIFU 的临床应用。 
 
1.4.2 组织损伤程度监控 
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HIFU 治疗效果的最终判定是靶区组织是否产生了凝固性坏死。因此，对组

织变性损伤程度的无损监控也是 HIFU 监控技术研究的一个方向。目前文献中可

见的无损探测组织损伤程度的方法，主要有基于声衰减和弹性力学等方法。但

因 HIFU 治疗系统不兼容等原因，在这一应用领域受到限制。 

另外，临床 HIFU 治疗中，需要具备 HIFU 辐照所应采用的剂量的先验知识，

并在实时监控系统的帮助下，根据反馈信息对剂量进行微调，从而提高 HIFU 治

疗的安全性和有效性。而 HIFU 剂量是否适合的惯用检验标准是，HIFU 束损伤

程度及损伤体积大小是否达到 HIFU 治疗系统的理想束损伤体积。因此，HIFU

束损伤程度的监控也对目前 HIFU 领域的另一研究热点超声剂量学起到辅助研

究作用。所谓剂量，按照定义，HIFU 治疗的超声剂量学，是指其声场参数与所

产生的生物效应之间的定量关系。其中，声场参数主要是指以声压或声强表达

的能量级别及其时空分布，而生物效应则包括生物组织在高强度超声波作用下

发生的功能、状态和结构改变，特别是靶区组织的受热凝固坏死现象[17]。 
 
1.4.3 治疗区域的无损检测 
 

HIFU 治疗的靶区组织往往是一个“体”而非一个“点”。目前，临床中主

要依据 HIFU 辐照前后 B 超图像灰度的变化，判断接受 HIFU 辐照的区域是否发

生了变性，及大致的热损伤范围。但由于超声图像较高的噪声，周围其它器官

组织图像的干扰及超声探头的移动，有时会失去观测的目标区域；而且，超声

图像是二维的信息，无法给出 HIFU 治疗区域的三维直观效果。因此如何判断

HIFU 治疗结束后形成的损伤区域是否达到了治疗计划的要求，是给 HIFU 辅助

诊断系统提出的一个新要求。 

 
1.5 本文研究的目的意义和主要任务 
 

1.5.1 意义和目的 
 

虽然 MRI 引导的 HIFU 治疗系统已解决测温问题，但考虑到其治疗费用昂

贵，并不能为我国大多数患者所接受，而且不适用于体内装有金属支架和心脏

起搏器的患者。超声引导的 HIFU 治疗系统以其优良的性价比及无辐射性仍有广

阔的市场及发展前景，因此基于超声的 HIFU 无损监控技术的研究有着重要的意

义。本文的目的便是研究探索并验证基于超声无损监控 HIFU 治疗效果新方法。
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在不同层次上挖掘 B 超图像中与温度或组织损伤程度、损伤范围的信息，提出

算法对其进行有效量化，并设计实验验证其有效性。 

 
1.5.2 本文的主要任务 
 

围绕 HIFU 治疗效果的无损监控及检测这一核心内容，本文确立的研究任务

如下： 

1) 对目前种类繁多的基于超声信号及超声图像的无损测温、测组织损伤程

度模型及方法进行分析比较，及可行性研究。确立研究的主要理论基础

和技术手段。 

2) 作为一种高温治疗方法，所达到的最高温度仍然是临床中广为关心的

量。论文的另一个任务是挖掘蕴含于数据中的温度信息，寻找与温度相

关并在参数获取方式上与 HIFU 系统兼容性好的参数，并将该参数与温

度的关系量化。 

3) 同温度相对应的，直接测量组织损伤程度，也是 HIFU 无损监控研究的

一个方向。HIFU 的治疗一般采用点－线－面－体的方式进行，所以对

每个“点”的治疗效果及 HIFU 束损伤程度，将决定最终的治疗效果。

所以探索温度与剂量，温度与束损伤程度，剂量与束损伤程度的关系，

寻找可辅助监控 HIFU 束损伤程度的参数也是本文的一个重点研究内

容。 

4) 给出直观的、最终的治疗区域大小和形状，也是 HIFU 辅助治疗系统中

一项颇具应用价值的功能。如何从高噪声超声图像中提取治疗区域的二

维乃至三维边界信息，也是本文的一个研究内容。 
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第二章 基于超声无损探测组织温度及损伤程度模型 

作为一种无损治疗方法，HIFU 有着其独特的优势。同时从安全的角度及治

疗有效性方面考虑，HIFU 又需要及时获取人体深部温度或组织损伤程度的信息

反馈。虽然温度信息可以通过在待测部位植入热电偶、热敏电阻之类的温度传

感器等有损的方式进行直接测量而获得，但会造成局部良性组织灼伤引起疼痛，

引起病人痛苦，而且有伤口感染、身体移动引起测量误差等不利因素，甚至可

能引起癌转移。因此无损监控方法的研究具有非常重要的意义。目前基于超声

技术的 HIFU 疗效无损监控的研究，按照分析对象的不同主要分为：基于超声信

号和基于超声图像两大类。按照监控目标参数又可分为两个主要研究方向：一

是对温度进行无损监控，通过对信号或图像的分析估计 HIFU 焦域是否达到可以

使组织发生变性的温度。无损测温模型主要包括：超声时移[22][23]、频移[24] [25]、

非线性参数测温法[26] [27]、声学反演法[28]等；另一个方向是对组织变性损伤程度

的无损监控，HIFU 治疗效果的最终判定是靶区组织是否产生了凝固性坏死，通

过提取信号或图像中与组织弹性硬度等相关信息，反映 HIFU 焦域处组织是否发

生了凝固性坏死，从而达到对 HIFU 治疗效果的监控。 
 

2.1 生物组织模型 
 

目前在组织定征、无损测温等的研究中，采用的人体生物组织模型主要有

两种。一种是生物组织离散随机介质模型[29]－[32]，另一种是生物组织分层介质模

型[33]－[35]。 
 

2.1.1 生物组织离散随机介质模型 
 

在超声波脉冲扫描下，生物组织（如肝脏，脾脏，肾脏等）具有如图 2-1 所

示的离散随机介质散射模型。许多文献证实了散射元的存在并给出了散射元平

均间距的多种评估方法[36]－[40]。 
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图 2-1 离散随机介质散射模型 

在这个模型中有以下几个事实基础: 

1) 生物组织和介质，可以被认为是一种半规则分布的散射体，这些散射体

之间具有一定的间距 d，称之为平均散射元间距； 

2) 组织的平均散射间距 d 随组织温度的变化而变化，可以认为 d 是组织内

温度和组织的热膨胀系数 α的函数； 

3) 声速 c 是温度的函数，在水和大多数生物组织中，c 随温度的升高而变

大；在脂肪组织中，c 随温度的升高而变小。 

4) 定义基频 f1=c/2d，它是由在介质中以声速 c 下两个散射体间两路行程

（2d）来计算的。比如说在人体肝脏中平均散射间距近似 1.0mm，假设

超声速度为 c=1500m/s，因此基频 f1 近似为 750kHz。通过 f1 的变化就可

以观察到温度 T 的变化。 

目前对于散射元平均间距估计的方法有功率谱法、AR 倒谱法、复倒谱法[41]、

谱自相关法、基于散射信号的突变点检测法[42]、WD 倒谱法等[43]。有研究表明[40] 

[44]，不同器官的，同一器官正常与病变组织散射元平均间距会有不同。例如，

正常肝组织的散射元平均间距为 1.07±0.16mm，肝硬化病变组织的散射元平均间

距为 1.48±0.24mm，正常脾脏的散射元平均间距为 1.10±0.14mm。生物软组织

散射元平均间距成像有望成为超声组织定征及临床病变诊断的有效手段。 

在离散随机介质散射模型下，利用平均散射元间距 d 随组织温度的变化而

变化这一事实，通过分析诊断脉冲超声波扫描生物组织获得的超声回波散射信

号在时域、频域或者能量域的变化，可以无损地提取生物组织的温度变化信息。

在此模型下建立的超声无损测温模型主要有时移、频移和能量模型等。 

 

2.1.2 生物组织分层介质模型 

 

生物组织 

换能器 

入射波 

散射回波 

散射元 
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上海交通大学建立的生物组织分层介质模型，将生物组织划分为多个平行

的平面层。以此为基础的分层介质声速模型无损测温法已用于测出生物组织中

聚集波束加热温升的分布。分层介质声速反射模型太过复杂，并且需要加热场

先验知识，不具普遍意义，目前仅在国内用于 HIFU 和超声热疗[33]－[35]。  

 

2.2 基于超声信号的无损监控方法 
 

由于具有无损、无辐射、适用人群广、费用相对低廉及更易于同 HIFU 治疗

系统结合的特点，基于超声的温度监测技术也在世界范围内成为 HIFU 相关技术

研究的热点。现有技术中主要分为以下几种： 

 
2.2.1 基于超声信号无损测温 
 

2.2.1.1 后向散射时移测温法 
 

 

图 2-2 后向散射时移测温法示意图 

后向散射回波时移模型（BSTSM）建立在声速随传播媒介的温度变化而变

化的基础上。声波在人体组织中传播时，每个散射元产生的后向散射信号被认

为可“唯一”标识该散射元。由于温度变化引起的声速局部变化及传播介质的热膨

胀，使得感兴趣区域的散射元“印记”在时间轴上发生了移位，即产生了时移。据

此，可推算温度的变化 TΔ 如下
[23] [45]－[47]

： 

0( ) / 2( ) ( ) /T z c t z zα β δ δΔ = − ×               公式（2-1）  
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( )t z 为深度 z 处的时移， 0c 为加热前的声速，α 为热膨胀线性系数，

0(1/ )( / )c c tβ δ δ= 代表声速随时间的变化。小幅温升范围内，认为声速与温度变

化呈线性关系。α β− 与组织类型及脂肪含量有关。在组织特征参数已知的情况

下，这种温度评估方法是真实无损和定量的。通过使用诊断超声探头进行体模

实验，达到温度精度 0.5℃，空间分辨率 2mm[46]，或者 1℃/1mm[23] [48]。Miller

等人提出的基于后向散射回波扭转(stain)温度成像的算法，可在二维平面内进行

精度<1℃的测温，其测温的范围为 24℃ to 45℃[49]。 

1999 年 Shu Zhigang 等人又提出了多窗时移技术[50],可以在没有先检验温度

场分布的情况下,通过求解相应线性方程组得到生物组织内部各点的温度及分

布。 

采用这种方法原理十分简单，也有很好的适应性，对于均匀介质也可得到

满意的测量精度，但对于实际生物组织，其散射特性复杂而且难以估计，测量

结果受散射影响大，甚至淹没加热引起的温度变化信息，技术上解决难度大，

在实际操作中并非可行。另外，后向散射时移算法的实现依赖于升温前后，后

向散射回波信号的互相关[51]－[53]，所以一般用于治疗温度不高，温度变化不大的

温热疗法中。而在 HIFU 的作用下，组织在瞬间发生变性，导致治疗区域内的回

波信号出现较大变化而解相关。所以这种算法不适宜高温情况下的 HIFU 温度监

控。 
 

2.2.1.2 后向散射频移测温法 
 

基频 1f 定义为 1 /(2 )f c d= 。d 为散射元被平均距离，是温度的单调增函数，

大体上由组织或介质的线性热膨胀系数α 决定；声速 c 是温度的函数。在水和大

多数组织介质中，c 随温度升高而增加；在脂肪组织中，c 随温度升高而减小[54]

－[56]。由此可见，温度的变化将导致 1f 改变。理论和实验显示，用诊断超声探头

收集到的通过半规则组织样品的后向散射回波射频信号，其谐波变化（ fΔ ）与

温度变化（ TΔ ）成线性比例关系，比例常数由组织内声速随温度的变化以及组

织的热膨胀系数决定[24] [25] [57]。可通过基频的改变求出温度的改变。 

在温度变化较小的情况下，组织温度变化引起的频谱频移很小，直接测定 

1f 很困难。但 1f 的变化在它的 k 次谐波 kf 中得到了放大， 1kf k fΔ = Δ 。可以通过

高精度自回归功率谱（AR-PSD）求得后向散射回波信号的 k 次谐波频移 kfΔ ，

精度较高[57]。 
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kfΔ 与 TΔ 的关系式为： 

0 0
0

1 ( )( )
2k T T

c Tf T c T
d T

α=

∂⎡ ⎤Δ ≈ − Δ⎢ ⎥∂⎣ ⎦
        公式（2-2） 

这里， 0c 是初始温度 0T 时组织中的声速值。α 是组织热膨胀线性系数， 0d 是

初始温度 0T 下散射元平均间距。 

基于后向散射频移的算法在模型、离体和活体中得到实验证实[57]。但由于

要求采用 10 次以上谐波，对设备的要求较高；另外此算法建立在一个较为理想

化的组织模型基础上，普适性较差，所以未能取得更进一步的发展。 
 

2.2.1.3 后向散射能量测温法 
 

基于能量的超声无损测温方法，考虑到衰减系数，声速随温度变化对散射超

声功率的影响，提取生物组织内部的温度,以实现测温。后向散射能量测温方法

建立在离散随机介质散射模型上,超声散射回波在 T=t2-t1 时间内的平均散射功

率有如下的表达式[44]: 

[ ] [ ]δαδααα
α

ρα
η )()()()()()(2)()(2

00
24

-42
21

0

)()(16
)(e)( TcTTcTtTcTtTcTr

R

eeee
cTcTTR

SATHTP −−− −×−=  

公式（2-3） 

这里H/R和δ 是入射突发脉冲声压的幅值和持续时间，R是换能器到散射组

织体积之间的距离, ( )Tα 是组织体积内的衰减系数，且是温度的函数； ( )c T 是

随温度变化的声速， ( )Tη 是组织的散射系数且也是温度的函数， rA 是有效接收

面积。 0ρ 、 0c 、 0α 分别是水的密度、声速、衰减系数。从中可以看出组织温度

通过衰减系数,散射系数和声速对散射功率产生影响，研究表明：对于似水生物

组织(如：猪肝)，当温度升高时，衰减系数的变化使超声散射功率增加，但其贡

献大小与时间窗T有关；声速通过散射系数的影响则使散射功率减小。 

相比于基于时域的超声无损测温方法，这一方法并不要求对某一点回波脉

冲的精确测定；相比于基于频移的无损测温技术，超声散射声功率随温度的变

化比频移随温度的变化明显。这一方法的缺点是空间分辨率较差[40]。 

 
2.2.1.4 超声非线性参数测温法 
 

非线性参数B/A与超声在介质中的传播速度 c及声压P 有关，因而也对温度

变化敏感： 
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00
0 )

2
1(

c
P

A
Bcc

ρ
Δ

++=              公式（2-4） 

式中 0ρ 和 0c 分别是介质的密度及声波在介质中的传播速度(在无声压扰动

时)。一些研究实验[26][27]也证实了利用B/A参数值来对生物组织进行无损测温的

可行性。Fukukita HE和夏雅琴等[58]-[60]采用双超声脉冲法测量介质的非线性参数

B/A，这种方法采用超声脉冲回波工作方式，它需要给介质中传播的探测超声波

一个大的声压扰动，以增强其传播的非线性畸变。所以除了用于获取组织温度

信息的探测超声波外，还需要用于对探测超声造成较大声压扰动的加压超声波

(泵波)。探测波和泵波在传播过程中被调制，结果表明这种方法可较准确的测取

介质的超声非线性参数B/A。但是建立各种生物组织B/A的温度特性数据库是一

件非常艰巨的工作，而且需要对现有超声设备做较大改进，因此在实际应用中

困难很大。 
 

2.2.1.5 声学反演法测温法 
 

这种方法由钱祖文[28]等人提出。其声学理论基础如下： 
超声声波 Helmholtz 等式可以有以下式子表达： 

2 2

0

[ ] 0p p
C C

ω
∇ + =

+ Δ
              公式（2-5） 

其中p为声压，C0为在温度为T0（环境温度）时的声速；ΔC为温度增量为ΔT
时的声速增量；ω为超声波的角频率。 

R
ϖ

rϖ

0R
ϖ

 

图2-3 回声理论数学模型 

如图 2-3 所示，球形中心点 O 是坐标原点，也就是加热区域的中心，在这

个地方温度增量有最大值 ΔTm。因此，有： 
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0
bR

mT T T e−= + Δ                   公式（2-6） 

0

bR
m

C T e
C

α −Δ
= Δ                   公式（2-7） 

0

1 C
C T

α ∂
=

∂
公式                  公式（2-8） 

公式2-6可以大致表达为: 

0/k Cω=                    公式（2-10） 

在空间中 B 点被散射的声压可以通过等式 2-5 得到： 
22

2

0 0 0

sin
2

ikr
bRm

s
k T ep e p R dRd d

r

π πα ϑ ϑ ϕ
π

∞
−Δ

= − ∫ ∫ ∫
  公式（2-11） 

假设发射声压为： 
co s

0
ikR

ip A e ϑ=                公式（2-12） 

在积分符号下对 p 进行波恩近似，对 r 进行 Fresnel 近似[61]。等式 2-11 可以

近似表达成为： 
2

0
022 2

0
0 0

( )
kRikR bR i

R
s m

ep A k T R e I R dR
R

α
∞ − +

= − Δ ∫       公式（2-13） 

 
图 2-4 回波的反射和散射 

确立了声压与温度间的关系，便可以通过对声压变化的检测推出温度变化。

在图2-4中，F的平面为用于超声波发射接收的超声换能器所在平面，D为反射界

面，在换能器和反射界面之间是加热区域，它的中心具有最高的温度。它可以

是HIFU的焦点，或其它加热源（如射频加热或是交流电加热）的加热位置。首

先，在F点的换能器在加热以前发射一个超声波。声波到达反射平面后返回F点。

传感器接收到超声回波，得到声压P0。随后，加热源产生热量并且形成温度场。

经过这里的超声波会被散射。被散射的声波叠加在传输的声波上面，两者在达
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到D点反射界面后均被反射回来。反射波再次经过加热区域，在到达点F前第二

次被散射。换能器因此接收到经过加热区域的回波声压P1。这两个回波携带有加

热区域的物理信息，尤其是关于温度的信息。 

定义： 

2
1 1 2

0

( , ,..., , ) ( )m
pI T f
p

β β Δ =               公式（2-14） 

其中 mTΔ 为加热中心的温度增量， 0p 和 p 分别为通过理论计算所得加温前

后的声压。 

21
0

0

( )( ) [ ]
( )

i
i

i

p fI f
p f

=    i=1,…,N  (N 是选择的频率个数)    公式（2-15） 

0 ( )iI f 为加热前后回波经过快速傅里叶变换处理，谱平滑以后，得出的声压

在频率域上谱函数分别为 0 ( )ip f 和 1( )ip f 。 

声学反演法测温法通过选择能够最小化理论比值和测量比值之间的差异Q

的参数 1 2,β β 和 mTΔ ，见公式(2-16)，得到 mTΔ ，从而获得区域局部温度信息。 

2
0 1 1 2

1

{ ( ) ( , ,..., , )}
N

i m i
i

Q I f I T fβ β
=

= − Δ∑            公式(2-16)  

这种算法要求对温场有较准确的先验知识，同时计算速度有赖操作者的干

预。 
 

2.2.1.6 超声回波时频图分割无损测温法 
 

超声回波时频图分割无损测温法建立在分层介质生物组织模型之上。它试

图用波群分解和时频分割处理超声回波以检测深部温度。这一模型便于测出生

物组织中聚焦波束加热温升的分布，测温精度可在 0.5℃以下[33]-[35]，并随采样

率提高得以改进。 

分层介质声速模型将生物组织划分为 N  个平行的平面层。假设层中声速依

次为 ic , 1...i N=  ，密度为 i Bρ ρ= , 1...i N= 。生物组织浸泡于水中，水中声速

为 0c ，密度为 0 Aρ ρ= ，并且水中声波正入射于生物组织的平面上。则，B 介质

上的总回波为： 
11

1 10

2( )
iN i

B k k i
i lk i

zP t W W V P t i
c

−−

= ==

⎛ ⎞Δ⎛ ⎞
= −⎜ ⎟⎜ ⎟

⎝ ⎠ ⎝ ⎠
∑ ∑∏

uur suu ur
            公式(2-17)  
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近似用正态分布模拟声速沿深度 z 的变化： 

2
0( )

0( ) z zc z c Ae σ− −= +                     公式(2-18)  

¶

¶

2 2
1 0 0

2 2
0 1 0

( ) ( )

( ) ( )
1

( , )

( , )

p p

p p

A z z z z
B p

z z z zA
B p

P f t e e
e eP f t

σ σ

σ σ

+

−

− − − −

− − − −
−

=               公式(2-19)  

0

1 ( )
L

avc c z dz
L

= ∫                     公式(2-20)  

解联立方程(2-9）-(2-11)得出声速分布后，再依声速与温度的线性关系（软

组织中，37℃附近有 / 1.13 /( . )oc T m s CΔ Δ =  [35]），可获知温度分布。 

 

2.2.2 基于超声信号的组织损伤程度无损监控 
 

基于超声技术的组织损伤无损监控技术主要有以下几种： 

1 超声衰减系数组织损伤程度监控法 

研究[62]-[64]表明，软组织的衰减和吸收系数的改变不是由温度引起，而是由

于组织变性引起的,且损伤后的组织衰减系数是损伤前的 2 倍左右。这些研究都

基于衰减系数随频率线性变化的假设，即满足 0 0( ) ( )f f fα α β= + − 。利用衰减

系数进行损伤衰减成像的研究在仿真和仿体实验中都可以较好地区分损伤组织

和正常组织，但离体组织实验由于低信噪比得到的结果不甚理想[65] [66]。 

2 超声非线性系数组织损伤程度监控法 

利用超声传播的非线性对组织损伤进行成像，也有一些学者做了初步的研

究。Ebbini 等人[67]采用二次谐波成像对 HIFU 引起的组织损伤进行观测，发现

二次谐波图像比基波图像对比度更大，且更能准确的反映组织损伤的形状与尺

寸，其原理还待进一步考证。 

3 弹性力学参数组织损伤程度监控法 

研究表明，热损伤后的组织和正常组织相比较，其力学性质发生了改变，

即弹性变小，组织变硬，且这一力学性质的改变只与损伤的程度有关而与加热

的机制无关[68]-[71]。 

Souchon 等人进一步做了组织在体实验研究[72]，得到了 HIFU 治疗前列腺

癌产生的组织损伤的弹性图。以局部治疗后的 MRI 图像作为参考，MRI 图像上

的损伤区域在弹性图相应位置上呈现出尺寸相近的低应变区域。 

上述研究工作主要采用了静态施加机械压力的方法估计组织应变，从而得

到组织弹性图。Parker 等人 [73]和 Lawrence 等人 [74]提出采用振动声弹性图
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（vibration sonoelastography）来进行实时损伤检测。他们利用一个低频振动源在

离体组织内产生低频、低幅的剪切波，采用先进的彩色多普勒成像技术实时观

测振动响应，发现由于损伤组织其硬度比周围组织大，使振动模式在损伤区产

生局部干扰，在图像上的相应位置形成一个暗色区域。Lawrence 等人用此方法

得到了损伤的 3D 振动声弹性图，并估计出振动声弹性图上测量的损伤体积为实

际损伤体积的 90％左右。 

损伤后组织的超声衰减特性和弹性力学特性改变较为明显，且与损伤程度

有一定的相关性，故衰减系数和弹性参量是较适用于 HIFU 损伤评价的两个参

数。然而就目前的研究状况而言，组织衰减成像的空间分辨率还不够高；对于

弹性成像，静态施压方式和低频振动方式都不易在体内实现，辐射力施压方式

则具有空间局限性[75]。 
 

2.3 基于 B 超图像的无损监控方法 
 

B 超图像可以认为是一维超声回波信号的二维扩展。适用于超声回波信号的

声速会随传播介质温度的改变而改变的声学理论同样适用于超声图像信息，即

温度变化信息可以从二维超声图像信息中获取[22][51][53]。而高温段（高于 65℃）

组织可在短时间因 HIFU 的热效应内发生变性（脱水，钙化及纤维化）。此时焦

域处的 B 超图像表现为呈团雾状灰度（grey level）增强，实验[76]和临床病例中
[77]-[79]都证实了这一结果。因此利用超声图像中还可以采用图像处理的方法从灰

度、纹理等参数中提取温度或组织损伤相关信息。 

2.3.1 基于 B 超图像像素位移的测温方法 
 

这种方法仍基于声速随介质的温度变化而变化的原理，可以看作时移法的

二维扩展，只是采用像素而不是后向散射回波进行位移的追踪。T. Gorji-Ara 等

人在对肝脏的激光间质热疗中所做的研究表明：因声速改变导致的 B 超图像像

素平均位移和平均温度改变间可用三次函数关系评估。温度达到 60ºC -70 ºC 时

像素位移最大，70 ºC 后，像素位移呈不规则下降。 
 
2.3.2 基于 B 超图像半衰期组织损伤检测 
 

J. Seo, B.C. Tran 等用大功率 HIFU(3000W/cm2)对犬类肾脏进行辐照，发现 B
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超图像因声空化作用而引起的回声增强会在辐照结束后，随时间的推移而减弱。

定义半衰期 halft 回声增强减半的时间。无可见凝固坏死 ( )halftμ 为 12.6 秒，

( )halftσ =8.2 秒；明显凝固坏死区域 ( )halftμ 45.8 秒 ( )halftσ 13.7 秒。说明 halft 可以

反映 HIFU 聚焦区域的损伤[80]。但精度不高，而且声空化可以使焦斑扩散且焦斑

扩散点位置难以预测应，所以在 HIFU 临床中应尽量避免[8]。 
 
2.3.3 基于 B 超图像平均灰度信息的测温方法 
 

相对低温下的实验表明：28℃到 45℃间，猪肝 B 超图像中 ROI (region of 

interest)的B型超声图像平均灰度与温度存在明显的相关性,当猪肝温度发生变化

时,其B超图像灰度也发生变化.利用生物组织B超图像灰度的温度相关性可无创

检测癌微波热疗中的组织温度[81] [82]。Youssef 等人在类似实验中得出，36℃ 到

45℃B 超图像平均灰度与猪肝温度间呈线性关系，温度估计精度为 2.5℃[83]。 
 
2.3.4 基于 B 超图像纹理信息的测温方法 
 

吴凝等[84]分析射频消融组织的 B 超图像纹理表现，探讨利用 B 超图像纹理

实现射频消融疗效监测的可行性方法。实验研究射频消融治疗前后离体猪肉治

疗区域 B 超图像的纹理特征,对组织凝固坏死和非凝固区域的图像纹理特征进行

统计分析。结果表明：消融过程中组织凝固坏死和非凝固区域的 B 超图像纹理

特征有显著差异；灰度均值、对比度等多个纹理特征具有区分猪肉组织是否发

生凝固坏死的能力。 

2.4 本章小结 
 

超声热疗是治疗肿瘤的有效方法之一，但需要对其治疗效果进行有效监控。

超声无损测温的研究取得了一定的进展。但目前为止还没有基于超声的无损测

温技术成熟到可进行临床应用。各种方法中其中以基于反射超声的无损测温技

术为多，这些测温技术多采用了推演的方法，都要求预先测出各种组织的声特

性及其温度特性，建立理想化的声场或温场模型，而这些参数通常因组织和个

体的不同而有所不同，建立一个准确、普适的模型非常困难，成为这些超声无

损测温技术难以逾越的瓶颈。另外，一些模型如超声无损测温时移、频移模型，

只适用于组织未发生变性的较低的温度范围，不适合用于 HIFU 所致温度监控。
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除基于反射超声、超声图像的方法外还有基于投射式超声和求解生物热传导方

程等无损测温方法，其缺点在于数据采集条件不适合 HIFU 应用或计算量较大等

原因，不适合于临床实时测温。 

对于组织损伤程度的直接检测方法也处于研究阶段，没有成熟到可以应用

于临床。其中弹性成像的方法因为需要对所测组织施以压力，不适合 HIFU 临床。

加之提取信号需要对现有 B 超系统进行改造，从经济角度来讲开销更大。 

基于 B 超图像的方法目前开展较少，多属定性的研究，取得的成果不如基

于超声信号的技术多。但是超声图像作为信号的二维扩展，蕴含着更为丰富和

直观的信息，既可以对细致的纹理信息进行分析，也可以对 HIFU 治疗区域的轮

廓做宏观上的辅助检测；B 超图像易于提取，是商用 B 超仪的标准配置，基于

超声图像的技术同 HIFU 治疗系统兼容性好；此外，基于超声图像的无损监控技

术更符合临床医生的使用习惯；更为重要的是，随着数据挖掘技术的发展，新

的图像数据挖掘方法不断涌现，也为我们的研究提供了坚实的理论基础和技术

参考。本文将在后续章节中，对超声图像中蕴含的可以辅助 HIFU 无损监控、检

测的信息进行挖掘。 
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第三章 温度相关的组织超声图像纹理参数数据挖掘 

近些年来医院信息系统（Hospital Information System，HIS）和数字医疗设

备得到了广泛应用，在提高效率的同时，也为医学研究积累了宝贵的海量的数

字医学信息资源。如何利用这些医学数据为疾病的诊断和治疗提供科学的决策，

促进医学研究，已成为人们关注的焦点。数据挖掘（Data Mining）就是从大量

的、不完全的、有噪声的、模糊的、随机的实际应用数据中，提取隐含在其中

的、人们事先不知道的、但又是潜在有用的信息和知识的过程。知识发现的过

程涉及数据库、人工智能、统计学、模式识别、可视化技术、并行计算等众多

领域知识。将数据挖掘技术应用到医学信息数据库中，可以发现其中的医学诊

断规则和模式，在辅助医生进行疾病诊断等领域中发挥着重要作用[85]。 

 

3.1 数据挖掘技术 
 

3.1.1 数据挖掘定义 

 

数据挖掘是从大量数据中提取出可信的、新颖的、有效的并最终能被人理

解的模式的信息处理技术[86]。这个定义包括好几层含义：数据源必须是真实的、

大量的、含噪声的；发现的是用户感兴趣的知识；发现的知识要可接受、可理

解、可运用；并不要求发现放之四海皆准的知识，仅支持特定的发现问题。原

始数据可以是结构化的，如关系数据库中的数据；也可以是半结构化的，如文

本、图形和图像数据；甚至是分布在网络上的异构型数据。发现知识的方法可

以是数学的，也可以是非数学的；可以是演绎的，也可以是归纳的。发现的知

识可以被用于信息管理，查询优化，决策支持和过程控制等，还可以用于数据

自身的维护。因此，数据挖掘是一门交叉学科，它把人们对数据的应用从低层

次的简单查询，提升到从数据中挖掘知识，提供决策支持。这里所说的知识发

现，不是要求发现放之四海而皆准的真理，也不是要去发现崭新的自然科学定

理和纯数学公式，更不是机器定理证明。实际上，所有发现的知识都是相对的，

是有特定前提和约束条件，面向特定领域的，同时还要能够易于被用户理解。 

数据挖掘利用了人工智能（AI）和统计分析的进步所带来的好处。这两门

学科都致力于模式发现和预测。数据挖掘不是为了替代传统的统计分析技术。
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相反，他是统计分析方法学的延伸和扩展。一些新兴的技术同样在知识发现领

域取得了很好的效果，如神经元网络和决策树，在足够多的数据和计算能力下，

他们几乎不用人的关照自动就能完成许多有价值的功能。数据挖掘就是利用了

统计和人工智能技术的应用程序，他把这些高深复杂的技术封装起来，使人们

不用自己掌握这些技术也能完成同样的功能，并且更专注于自己所要解决的问

题。 
 

 
图 3-1 数据挖掘系统结构 

 

3.1.2 数据挖掘任务 

 

根据数据挖掘的任务有如下几种：分类或预测建模、数据总结、数据聚类、

关联规则发现、序列模式发现、依赖关系或依赖模型发现、异常和趋势发现等

等。 

预测建模（predictive modeling） 涉及以说明变量函数的方式为目标变量建

立模型。有两类预测建模任务：分类（classification），用于预测离散的目标变量；

回归（regression），用于预测连续的目标变量。预测建模可以用来确定顾客对产

品促销活动的反应，预测地球生态系统的扰动，或根据检查结果判断病人是否

患有某种特定的疾病 

模式评估 

数据挖掘引擎 

数据库或数据仓库服务器 

数据清理、集成和选择

知识库 

用户界面 

数据库 数据仓库 万维网 其它信息储存库 
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关联分析（association analysis） 用来发现描述数据中强关联特征的模式。

所发现的模式通常用蕴涵规则或特征子集的形式表示。由于搜索空间是指数规

模的，关联分析的目标是以有效的方式提取最有趣的模式。关联分析的应用包

括找出具有相关功能的基因组、识别一起访问的 Web 页面、理解地球气候系统

不同元素之间的联系等。 

聚类分析（cluster analysis） 旨在发现紧密相关的观测值组群，使得与属于

不同簇的观测值相比，属于同一簇的观测值相互之间尽可能类似。聚类可用来

对相关的顾客分组、找出显著影响地球气候的海洋区域以及压缩数据等。 

异常检测（anomaly detection）的任务是识别其特征显著不同于其他数据的

观测值。这样的观测值称为异常点（anomaly）或离群点（outlier）。异常检测

算法的目标是发现真正的异常点，而避免错误地将正常的对象标注为异常点。

换言之，一个好的异常检测器必须具有高检测率和低误报率。异常检测的应用

包括检测欺诈、网络攻击、疾病的不寻常模式、生态系统扰动等。 

 

3.1.3 数据挖掘过程 

 

数据挖掘的过程可大致分为三步：数据准备、数据挖掘以及可视化等后处

理过程。 

 

图 3-2 数据挖掘过程 

 

3.1.3.1 数据预处理 
 

现实世界中数据大都是不完整，不一致的，无法直接进行数据挖掘，或挖

掘结果差强人意。为了提前数据挖掘的质量产生了数据预处理技术。 

数据预处理有多种方法：数据清理，数据归约，数据集成，数据变换[87]等。

数据预处理 数据挖掘 后处理 输入数据 信息 

特征选择 
维归约 
规范化 
选择数据子集 

模式过滤 
可视化 
模式表示 
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这些数据处理技术在数据挖掘之前使用，大大提高了数据挖掘模式的质量，降

低实际挖掘所需要的时间。 

 数据清理。通过填写缺失的值、光滑噪声数据、识别或删除离群点并

解决不一致性来“清理”数据。 

 数据归约。通过创建新属性，将一些旧属性合并在一起来降低数据集

的维度。通过选择旧属性的子集得到新属性称为特征子集选择或特征

选择。 

 数据集成合并多个数据源中的数据,存放在一个一致的数据存储中。这

些数据源可能包括多个数据库、数据立方体或一般文件。 

 数据变换将数据转换或统一成适合于挖掘的形式。数据变换可能涉及

离散二元化和数据变换，对数据进行汇总或聚集，规范化等技术。 
 

3.1.3.2 数据挖掘技术方法 
 

数据挖掘的方法可分为：统计方法、机器学习方法、神经网络方法和数据

库方法。 

1) 在数据库字段项之间存在两种关系：函数关系(能用函数公式表示的确定

性关系)和相关关系(不能用函数公式表示，但仍是相关确定性关系)，对它们的

分析可采用统计学方法，即利用统计学原理对数据库中的信息进行分析。常用

的数据挖掘统计方法有： 

 回归分析。用回归方程来表示变量间的数量关系（多元回归、自回归

等） 

 判别分析（贝叶斯判别、费歇尔判别、非参数判别等） 

 聚类分析（系统聚类、动态聚类等） 

 探索性分析（主元分析法、相关分析法等） 

 模糊集、粗糙集。粗糙集理论其基本思想是在保持分类能力不变的前

提下，通过知识约简，导出概念的分类规则，并从中发现隐含的知识，

揭示潜在的规律。 

 支持向量机 

2) 作为对人类的学习行为的计算机模拟实现，机器学习方法也被广泛地用

于数据挖掘： 

 决策树：决策树是一种用树枝状展现数据受各变量的影响情况的分析
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预测模型，根据对目标变量产生效应的不同而制定分类规则，它是建

立在信息论基础之上对数据进行分类的一种方法。 

 进化算法：进化算法是由生物进化规律而演化出的一种搜索和优化的

计算方法，它包括遗传算法、进化规划、进化策略和遗传编程。 

3) 人工神经网络：人工神经网络方法模拟人脑神经元结构，是通过训练来

学习的非线性预测模型，可以完成分类、聚类、关联规则挖掘等多种数据挖掘

任务。人工神经网络具有很强的自组织性、鲁棒性和容错性。神经网络方法的

缺点是"黑箱"性，人们难以理解网络的学习和决策过程。 

4) 数据库方法主要是基于可视化的多维数据分析或联机分析处理（Online 

Analytic Processing）方法，另外还有面向属性的归纳方法。 
 

3.1.3.3 数据挖掘技术后处理 
 

在从数据中挖掘提取出感兴趣的数据后，还要经过包括使用统计度量或假

设检验，删除虚假的数据挖掘结果；以及将信息映射成可视形式，使得能够借

此分析或报告数据的特征和数据项或属性之间的关系等后处理手段，使挖掘结

果更好地得以应用。 

 

3.1.4 医学数据挖掘 

 

医学的发展已经由经验医学、实验医学转向以证据为基础的循证医学，医

学数据产生量大，具有客观性、实验性等特点，积极发掘数据挖掘技术在此领

域中的应用具有重要的实用价值和经济价值。近年来，数据挖掘技术在医学领

域中的应用越来越广泛。内容涉及疾病预测、诊断、治疗、器官移植、基因研

究、图像分析、康复、药物开发等许多领域。 

由于医学数据是从医学影像、实验数据以及医生与病人的交流中获得的，

所以原始的医学数据具有多种形式。医学数据包括影像、信号、纯数据、文字

等，医学数据的多样性是它区别于其它领域数据的最显著特征。此外，它还具

有私密性，不完整性，冗余性等特点[88] [89]。 

图像是医学数据中非常重要的一个类别，仅凭医生肉眼观测，有着以下不

足之处：信息利用率低。数字图像可达到人眼所达不到的分辨率，如 CT 图像可

达 4096 级灰度。仅凭肉眼观察，不能充分利用数字图像的高分辨率信息。图像

的纹理信息，经多项研究标明蕴含有丰富的可辅助诊断疾病的信息。对这些信
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息加以挖掘、提取，便可对目标组织进行概念描述，并概括这类对象的有关特

征，实现半自动或自动化的疾病诊断；CT 等图像数据还蕴含有空间特征等信息，

无法仅靠观察获得，利用数据挖掘技术可以对目标组织进行边缘提取，获得更

高维的信息；医生的主观性也可导致诊断结果存在差异，经验不足的情况下甚

至出现误诊；另外，在数据量大的情况下，人工耗时多[90] [91]。 

医学数据的特点使得医学数据挖掘与常规的数据挖掘之间存在差异，但一

般仍遵循数据挖掘的基本过程，可按以下几个步骤进行[85]。 

1) 理解应用领域 这一阶段主要包括确定医学研究的问题和目标，熟悉当

前解决此类问题的主流方法，理解相应的医学领域知识，确定医学数据挖掘的

目标和结论的评估标准。 

2) 理解数据 这个过程要求初步确定数据挖掘需要的数据属性，并从原始

数据库中小规模采样进行初步挖掘试验，将试验结果与上一步骤所确定的挖掘

目标进行对照比较，必要时更新数据属性。 

3) 准备数据 这是决定整个医学数据挖掘结论正确与否的关键性步骤。由

于医学数据的冗余性特征，我们需要在重要性和相关性检验的基础上采样以消

减数据;又由于医学数据的多样性，我们必须针对各种类型的数据采取相应的数

据预处理方法，这方面的内容后面将有详细的讨论。通过这个步骤的数据准备，

将原始数据转换为特定数据挖掘方法所需要的数据形式。 

4) 数据挖掘 这是医学知识发现过程中的另一个关键性步骤。这一步骤包

括建模技术的选择，训练与检验程序的确定，模型的建立与评估。实现数据挖

掘的方法包括粗糙集理论、神经网络、进化计算、决策树等，在下面将有详细

的介绍。数据挖掘的精确度在很大程度上取决于挖掘方法与研究目标的匹配程

度。 

5) 评估所得到的知识 对医学数据挖掘的结论进行医学解释，并与最初的

研究目标相比较。追溯整个数据挖掘过程中可能存在错误的步骤，并且寻找其

解决的方法。通过使用各种挖掘方法，选择最佳的算法，得到最有效的模型。 

6) 应用所发现的知识 在应用所得知识的过程中，要有计划性地实施和控

制，发现和解决实施过程中出现的问题，并对应用情况进行阶段性总结，指导

今后的实际应用。 
 
3.2 数字图像纹理理论基础 
 

有研究表明温度的改变会导致组织超声图像灰度及纹理发生改变[83] [84]。本
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章采用了包括灰度共生矩阵，分形，小波分解等多种方法从多个角度挖掘超声

图像纹理信息中蕴含的有助于探测组织内部温度的参数。探讨了 HIFU 辐照导致

的不同温度下，HIFU 焦域处 B 超图像纹理与 HIFU 焦域中心温度的关系，以及

不同温度下HIFU超声图像与基准图像(温度为 37℃图像)的减影图像的纹理变化

与温度变化的关系。在本章的第二部分，首先为温度相关的图像纹理参数的数

据挖掘做理论上的准备。 

 

3.2.1 数字图像纹理定义 

 

所谓图像纹理,它反映的是图像的一种局部结构化特征,具体表现为图像像

素点某邻域内像素点灰度级或者颜色的某种变化,而且这种变化是空间统计相关

的,它由纹理基元和基元的排列两个要素构成[92]。 

定义 3.1：W.Pratt 提出的“自然定义”（Spontaneous definition）[93] 

纹理是在某一确定的图像区域中，以似乎周期性的种类和方式重复其自身

的局部基本模式元。 

在这个定义下，纹理区域通常被认为是以重复频率出现的变化激烈的边及

孤立的基本模式元的区域，而纹理分析则理解为实现具有局部基本模式元周期

性重复的最大图像区域。 

定义 3. 2：J.Sklansky 给出的“运算定义”（Operational definitiong）[94] 

纹理在某一运算表达式规定下，为近乎不变或近乎周期性的数量表征。 

在这个定义下，纹理被理解为一个数学模型，通过一个算法的帮助来构造，

其参数应近乎为常数或呈现出周期性的变化。若作为运算对象的区域的一个局

部统计值或其它局部特性值近乎为常数或成周期性的变化，则称其为具有常纹

理特性值的图像区域，它与一物理环境或客体相对应。其纹理分析则是确定具

有常纹理特征值的图像区域，从而也等价于确定了相应的物理环境或客体。 

定义 3.3：H.Tamura 给出的“分析定义”（Analytical definition）[95] 

纹理为一个宏观的图像区域，其结构可简单地归结为一些重要性的模式，

这些模式的基本模式元依据确定的规律排列： ( )eRf =  式中，R 为构造关系，e

为基本模式元， f 为纹理。 

在这一定义下，纹理与纹理区域实际上是等价地加以定义的。因为在实际

应用中，纹理描述的目的总是为了分割纹理区域，其纹理分析则理解为构造具

有上述特点的宏观图像区域。 
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“纹理分析”是指对纹理图像的纹理特性进行数学描述，并借助于计算机

程序系统实现其自动处理及识别的技术。分析上述关于纹理的三个不同形式的

定义，可以看出，人们很难依据其一建立一个一般有效的纹理算法以测量纹理

特征。因此，纹理分析方法也多种多样，主要有统计方法、结构方法、模型方

法以及基于信号处理的方法。 

在基于统计特征值的方法中，从纹理中计算出一些在某个区域内(或区域间

的边界处)保持相对平稳的特征值作为该区域的纹理特征，以此特征表示区域内

的一致性以及区域间的相异性。统计法是传统的纹理分析方法，已获得许多成

功的应用。共生矩阵法、自相关函数法、LAW 纹理测度法是统计法中经典的几

种。但是这类方法计算量巨大，实时性太差。而且该方法是基于某种视觉感知

假设，其合理性一直备受争议。 

在基于模型的方法中，假设纹理是以某种参数控制的分布模型方式形成的，

从纹理的实现来估计计算模型参数，以此描述不同的纹理特征，实质上模型方

法可以看作是特征方法的特例。分形维方法和马尔可夫随机场方法是纹理模型

法中两个用得较多、效果较好的方法，但它们又各自具有自己的特点：分形维

方法主要表征了影像物理的自相似程度和粗糙性特征，但不能提供更具体的特

征信息；而马尔可夫随机场的能较好地表征纹理基元，但其缺点是用了简单的

确定性的模型来描述一个随机性纹理，存在包含信息不足的缺陷。在非高斯条

件下效果不理想,并且图像像素之间的关系都集中在同一尺度之上，不能反映出

不同尺度之间纹理的特征。 

基于信号处理的方法，是建立在时频分析和多尺度分析基础之上的，它利

用人的视觉具有多通道和多分辨率的特征，并且根据这些特性来描述纹理。信

号处理变换方法，常用方法包括空间域滤波、傅立叶滤波、Gabor 滤波和小波变

换。即用滤波计算某些特定的特征。前两类纹理分析缺乏对不同尺度的纹理的

有效分析，Gabor 滤波和小波变换则可以克服此缺点。 

基于结构的方法，假设纹理的基元可以分离出来，并按某种排列规则进行

排列，以基元特征和排列规则进行纹理分割，这种方法与结构模式识别紧密相

关，方法包括图论、拓扑等。基于统计结构分析的方法不像前三类方法那样在

纹理分析中得到广泛应用。其根本原因是该类方法的前提是纹理基元作为一个

特征不变的单元，而现实中的纹理基元往往不具备这样的假设。尽管如此，基

于数学形态学的纹理分析方法也不乏成功应用的例子。 

下面对文中实验所用到的纹理分析方法的原理逐一介绍。 
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3.2.2 灰度共生矩阵与图像纹理 

 

灰度共生矩阵（Gray Level Co-Occurrence Matrix  GLCM）是建立在估计二

阶组合条件概率密度函数基础上的纹理分析方法，一幅图像的灰度共生矩阵能

反映出图像灰度关于方向、相邻间隔、变化幅度的综合信息，它是分析图像的

局部模式和它们排列规则的基础。实际上从灰度共生矩阵中可以提取出很多图

像的纹理特征，如惯性矩、角二阶矩、相关、方差、逆方差、熵等等。 

设 ( , )f x y 为一幅二维数字图象，其大小为M N× ，灰度级别为 gN ,则满足一

定空间关系的灰度共生矩阵为[96]: 

( ) ( ){ }1 1 2 2 1 1 2 2( , ) # , , ( , ) | , , ( , )P i j x y x y M N f x y i f x y j= ∈ × = =  公式(3-1) 

其中 #( )x 表示集合 x 中的元素个数，显然 P 为 g gN N× 的矩阵，若 1 1( , )x y 与

2 2( , )x y 间距离为 d ,两者与坐标横轴的夹角为θ ，则可以得到各种间距及角度的

灰度共生矩阵 ( , , , )P i j d θ 。 

 

3.2.2.1 纹理描述符 
 

为了获得纹理特征，定义 

1

( ) ( , ), 1, 2, ,
gN

x g
j

P i P i j i N
=

= =∑ L                   公式(3-2) 

1
( ) ( , ), 1, 2, ,

gN

y g
i

P j P i j j N
=

= =∑ L                  公式(3-3) 

根据灰度共生矩阵进行二次统计可得的统计量参数有许多，比较常用的有： 

(1)角二阶矩 

[ ]2

1 1
( , )

g gN N

ASM
i j

f P i j
= =

= ∑∑                     公式(3-4) 

式中 ( , )P i j 表示一对图像点的灰度分别是 i 和 j 的出现概率，形式上是图像

中所有满足距离和方向约束的灰度分别是 i 、 j 的像素对数量的总和[97]。角二阶

矩是图像灰度分布均匀性的度量。当灰度共生矩阵中的元素分布较集中于主对

角时，说明从局部区域观察图像的灰度分布是较均匀的。从图像整体来观察，

纹理较粗， ASMf 较大，反之 ASMf 较小。角二阶矩是灰度共生矩阵象素值平方的

和，它也称为能量。粗纹理 ASMf 较大!可以理解为粗纹理含有较多的能量；细纹
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理 ASMf 较小，表示它含有较少的能量。 

(2)惯性矩 

[ ]
1

2

0 1 1
( , )

g g gN N N

n i jCON

n P i j
f

i j n

−

= = =

⎧ ⎧ ⎫⎪ ⎪
⎪ ⎨ ⎬

= ⎪ ⎪⎨ ⎩ ⎭
⎪ − =⎩

∑ ∑∑
                公式(3-5) 

图像的惯性矩又称对比度可以理解为图像的清晰度，即纹理的清晰程度。

在图像中，纹理的沟纹越深，则其惯性矩 CONf 越大，图像越清晰。 

(3)相关 

1 1
( , ) /

g gN N

COR x y x y
i j

f i j P i j μ μ δ δ
= =

⎧ ⎫⎪ ⎪= +⎨ ⎬
⎪ ⎪⎩ ⎭
∑∑ g g            公式(3-6) 

其中 xμ 、 xδ 分别为{ }( ), 1, 2, ,x gP i i N= L 的均值与均方差， yμ 、 yδ 分别为

{ }( ), 1, 2, ,y gP i j N= L 的均值与均方差： 

相关是衡量灰度共生矩阵的元素在行的方向或列的方向的相似程度。例如

某图像具有水平方向的纹理，则图像在 0oθ = 的灰度共生矩阵的 CORf 往往大于

45oθ = ， 90oθ = ， 135oθ = 的灰度共生矩阵的 CORf 。 

(4)方差 

2 2

1 1 1

( ) ( , ) ( ) ( )
g g gN N N

VAR x
i j i

f i P i j i P iμ μ
= = =

= − = −∑∑ ∑          公式(3-7) 

其中μ为 ( , )P i j 的均值。 

(5)熵 

[ ]
1 1

( , ) log ( , )
g gN N

ENT
i j

f P i j P i j
= =

=∑∑               公式(3-8) 

熵是图像所具有的信息量的度量，纹理信息也属于图像的信息。若图像没

有任何纹理，则灰度共生矩阵几乎为零矩阵， ENTf 接近为零。若图像充满着细

纹理，则 ( , )P i j 的数值近似相等，该图像的 ENTf 最大。若图像中分布着较少的纹

理，则 ( , )P i j 的数值差别较大，该图像的 ENTf 较小[98]。 

 

3.2.2.2 矩阵特点 
 

(1) 矩阵大小 

灰度共生矩阵的行和列分别是两个象素的灰度级，设图像灰度级数为 L，则
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矩阵为 L行 L列共有 L L× 个元素，表示两个象素的灰度组合有 2L 种，使运算量

很大，因此有必要在不影响纹理分析的情况下将灰度适当变换以减少灰度级数，

然后再求共生矩阵。 

(2) 归一化 

矩阵元素常用概率值表示，即将各元素 ( , )P i j 除以各元素之和 S ，得到各元

素都小于 1 的归一化值。 

(3) 对称性 

对 L L× 矩阵中， i j= 的元素连成的线称为主对角线。灰度共生矩阵中各元

素值必定对于主对角线即 ( , ) ( , )P i j P j i= 。共生矩阵中形成对称性是由于在这 4

种方向的位置关系中，每一种方向实际上都包含了两种对称的位置关系，如0o 方

向中包含了 ( )0, yδ = Δ 和 ( )0, yδ = − Δ 两种位置。 

(4) 主对角线元素的作用 

灰度共生矩阵中主对角线的元素是一定位置关系下的两象素同灰度组合出

现的次数。由于存在沿纹理方向上相近象素的灰度基本相同，垂直纹理方向上

相近象素间有较大灰度差的一般规律。因此这些主对角线元素的大小有助于判

别纹理的方向和粗细，对纹理分析起着重要的作用。 

(5) 元素的离散性 

灰度共生矩阵中元素值相对于主对角线的分布可用离散性来表示，它常常

反映纹理的粗细程度。离开主对角线远的元素的归一化 值高，即元素值的离散

性大，表明一定位置关系的两个象素件灰度差大的比例高。以上图为例，离散

性意味着相邻象素灰度差的比例高，说明图像上垂直于该方向的纹理较细。相

反，则图像上垂直于该方向上的纹理较粗。当非主对角线上的元素的归一化值

全为 0，元素值的离散性最小，即图像上垂直于该方向上不可能出现纹理。 

 

3.2.2.3 灰度共生矩阵纹理信息在医学中的应用 
 

通过灰度共生矩阵方法挖掘提取的图像纹理信息，被证实可以对多种疾病

如脂肪肝 [99]、肝纤维化[100]、肺小结恶性病变[101]、等进行辅助性诊断，此外在

医学图像的分割[102]，人体组织细胞对药物反应评价[103]等方面也取得了较好效

果。 
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3.2.3 图像纹理的分形表示 

 

基于对复杂自然景物自相似性的描述,Mandelbrot 创立了分形几何学理论,提

出用分形维数的概念来度量自然现象的不规则程度。分形具有近似的或是统计

自相似性,分形维数是其重要的定量特征。利用非整数维可以表达自然景物的自

相似性,分维数的计算的问题正是由此引出[104][105] 。 

文献[106] [107]通过对自然景物纹理图像的研究, 证明了自然界中大多数表面

映射成的灰度图像是具有相同分形特征的分形表面,并验证了分形维数与人类视

觉系统对图像粗糙度的感知是一致的,分形维数越大,对应的图像表面越粗糙,分

形维数越小,对应的图像表面越光滑。对于纹理图像分析而言,分形维数可以很好

地表征纹理的粗糙程度,并且对尺度的变化不敏感。这与人类视觉系统(HVS)有很

大的相似之处[106]。所以,分形维数常常被用作描述纹理的特征。 

自然界中的看似复杂无规律的自然景观如群峰、海岸线、星云等都可以用

分形[108]理论揭示其自相似性的规律。人类器官组织和血管的图像也同样，研究

表明人类肝部和肺部的正常组织图像和肿瘤组织图像因纹理的变化导致分形维

数不同[109] [110]。 

 

3.2.3.1 分形定义 
 

1985 年 Falconer 给出分形的描述: 从原则上讲，分形是一些简单空间上，

如 dR ，C ，µC 上的一些“复杂”的点的集合，这种集合具有某些特殊性质，首先

它是所在空间的紧子集，同时具有下面列出的典型的几何性质： 

 分形集都具有任意小尺度下的比例细节，或者说它具有精细结构。 

 分形集不能用传统的几何语言来描述，它既不是满足某些条件的点的

轨迹，也不是简单方程的解集。 

 分形集都具有某种自相似的形式，可能是近似的自相似或者统计的自

相似。 

 一般来说，分形集的“分形维数”严格大于它相应得拓扑维数。 

 很多情况下，分形集由非常简单的方法定义，且可能由变换的迭代产

生。 

对于不同的分形，有的可能同时具有上述全部性质，有的则可能只具有上

述性质的部分[111][112]。 
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3.2.3.2 分形维数的测量方法 
 

维数是定量描述几何对象的一个重要特征量。可以使用一个数字，称为分

形维数，来描述物体细节的变化。与欧式维数不同，该数字不一定是整数。 

Mandelbrot 认为具有分形特征的表面具有自相似性，n维欧氏空间中的有界

集合 A，若 A可以表示为其自身的 rN 个互不覆盖的子集的并时，则 A是自相似

的。此时， A的分形相似维数D由如下关系式给出： 

1 D
rN r=  即 

( )
( )

log
log 1/

rN
D

r
=                     公式(3-9) 

对于分形维数，除了 Mandelbrot 给出的定义之外，至今数学家们己经发展

出了十多种不同的维数，如拓扑维、Hausdorff 维、自相似维、盒子维、容量维、

信息维、相关维、Lyapunov 维等[113]。基于不同的测度和分形构造方法，以及

各个应用领域的差异，还有其他一些维数定义。大多数定义都是基于“ 尺度 r 下

的度量”这一思想：对每个 r ，在不考虑尺度小于 r 的不规则集下度量一个集合 A，

观察在 0r → 时这些度量的变化。集合的维数由 0r → 时度量 rN 所服从的指数率

确定。 

 

3.2.3.2.1 自相似维数 
 

设 A是 ( ),d
ER ρ 上的有界子集，若 A可以分成 N ( 1)> 个相等的且与 A相似的

部分，则称 A为自相似集，且若每部分与 A的相似比为 ( )1/1/ Dr N= ，则称 D 为

自相似集 A的自相似维数。记为dims A D= 。 

logdim
log(1/ )s

ND A
r

= =                     公式(3-10) 

 

3.2.3.2.2 Hausdorff 维数 
 

设 A是 ( ),d
ER ρ 上的有界子集，则存在唯一的实数 [ ]0 0,s d= 使 

0

0

( )
0

s s s
A

s s
∞ <⎧

ℵ = ⎨ >⎩
                      公式(3-11) 
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如上，则有定义：设集 A是度量空间 ( ),d
ER ρ 的子集，唯一的实数 0s 成为 A

的 Hausdorff 维(Hausdorff-Besicovitch)，记为 0dimH A s= 。 

一般来说，Hausdorff 维可以作为某些物体的分形维数，但较难求出确切的

值，更普遍的方法是使用盒维数[112] 

 

3.2.3.2.3 盒维数 
 

考虑用 ( )Xℑ 表示度量空间 X 上的全体紧子集组成的集类。令 ( )A X∈ℑ ，

( , )X ρ 为一度量空间，对每一 0δ > ，用 ( )N Aδ 表示覆盖集 A的直径为 0δ > 的闭

球的最少个数，若 

0

log ( )lim
log( )
N Aδ

δ δ→ −
                    公式(3-12) 

存在，则称该极限为集 A的盒维数(Box-Besicovitch)，记为dimB A。 

Sarkar 等人[114] [115]在前人的基础上提出一种简单、快速、精确的算法，被

其称之为差分盒维数算法（Differential BoxCounting）。其主要思想如下：将M M×

大小的图像分割成 L L× 的子块，令 /r L M= ，将图像视为一个三维空间中的一

个表面 ( ), , ( , )x y f x y ，其中 ( , )f x y 为图像 ( ),x y 位置处的灰度值。 ,X Y 平面被分

割成许多 L L× 的网格。在每个网格上，是一列 L L h× ×  的盒子， h 为单个盒子

的高度，如图 3-3 所示。设总的灰度级为G ，令 /h L G M= × 。设在第 ( , )i j 网格

中图像灰度的最小值和最大值分别落在第 k 和第 l个盒子中，则： 

( , ) 1rn i j l k= − +                      公式(3-13) 

是覆盖第 ( , )i j 网格中的图像所需的盒子数，可求出覆盖整个图像所需的盒

子数 rN 为： 
( , )r r

ij
N n i j=∑                        公式(3-14) 

分数维为： 

log( )lim
log(1/ )

rND
r

=                        公式(3-15) 

选取一组 L，计算 rN ，通过线性拟合即可求得分数维D。 
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图 3-3 离散随机介质散射模型 

 

3.2.3.2.4 信息维 
 

盒数维的主要缺点是没有反映几何对象的不均匀性，含有一个点和许多点

的盒子具有同样的权重。因此，我们将修改分维的定义，并相应修改数盒子的

方法。具体做法是把小盒子编号，如果第 i 个盒子落入 Ni(r)个点，我们就知道分

形中的点落入第 i 个盒子的概率 

( ) ( ) / ( )i iP r N r N r=                      公式(3-17) 

这里 N(r)是总的点数。然后利用信息量的公式 
( )

2
1

( ) ( ) log ( )
N r

i i
i

I r P r P r
=

= −∑                  公式(3-18) 

定义信息维 

1 0
2

( )lim
logr

I rD
r→

= −                       公式(3-19) 

不难看出，当各个盒子具有同等权重，即Pi(r)=1/N(r)时，信息量 I(r)=log2N(r)，

这时信息维 D1 等于容量维 D0。 
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3.2.3.3 B 超图像的分形特征 
 

组织的超声图像是由不同灰度级别的像素组成（见图 3-4）。 

 

 
 

图 3-4 组织超声图像 

我们以灰度值为 Z 轴构建超声图像的三维表示，得到类似山系的图像（见

图 3-5） 

 

图 3-5 组织超声图像的三维表示 
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通过对超声图像的分形盒维数分析，发现 log( )rN 与 log(1/ )r 成线性比例，即

盒维数为一常数，如图 3-6 所示。因此可以认为超声图像具有分形特征。 

 

图 3-6 组织超声图像的三维表示 

 

3.2.3.4 分形纹理信息在医学中的应用 
 

分形纹理信息被证实在多发性硬化[116]、肝癌[117]等的诊断中起到很好的辅助

作用。 

 

3.2.4 小波理论与图像纹理的小波表示 

 

当观察图像时，通常看到的是连接的纹理与灰度级相似的区域，它们相结

合形成物体。如果物体的尺寸很小或对比度不高，通常采用较高的分辨率观察；

如果物体尺寸很大或对比很强，只需要较低的分辨率。如果物体尺寸有大有小，

或对比有强有弱的情况同时存在，以若干分辨率对它们进行研究具有优势。 

从数学的观点看，图像是一个亮度值的二维矩阵，相边界和对比强烈区域

那样的突变特性的不同组合会产生统计值的局部变化。在同一图像的不同部分，

即使是一阶统计值也会大不相同，因此，无法对整个图像定义一个简单的统计

模型[118]。 
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小波变换是传统傅里叶变换的继承和发展，由 Mallat[119]于 1987 年提出。傅

里叶变换以固定滑动窗对信号进行分析。随着窗函数的滑动，可以表征信号的

局域频率特性。但不适合与具有时变特性的非平稳信号的分析。而包括医学信

号在内的大多自然界信号都是非平稳的。小波的多分辨率分析具有良好的空间

域和频率域局部化特性,对高频采用逐渐精细的时域或空域步长,可以聚焦到分

析对象的任意细节，因此特别适合于图像信号这一类非平稳信源的处理，已成

为一种信号、图像处理的新手段。目前，小波分析已被成功地应用于信号处理、

图像处理、语音与图像编码、语音识别与合成、多尺度边缘提取和重建、分形

及数字电视等科学领域。 

 

3.2.4.1 连续小波变换 
 

所有小波是通过对基本小波进行尺度伸缩和位移得到的。基本小波是一具

有特殊性质的实值函数，它是震荡衰减的，而且通常衰减得很快，在数学上满

足积分为零的条件： 

( ) 0t dtψ
∞

−∞
=∫                        公式(3-20) 

且其频谱满足条件： 
2( )s

C ds
sψ

ψ∞

−∞
= < ∞∫                    公式(3-21) 

即基本小波在频域也具有好的衰减性质。有些基本小波实际上在某个区间

外是零，这是一类衰减最快的小波。 

一组小波基函数是通过尺度因子和位移因子由基本小波来产生： 

,
1( ) ( )a b

x bx
aa

ψ ψ −
=                   公式(3-22) 

连续小波变换定义为： 

, ,
1( , ) , ( ) ( ) ( ) ( ) ( )f a b a b

x bW a b f x f x x dx f x dx
aa

ψ ψ ψ
∞ ∞

−∞ −∞

−
=< >= =∫ ∫   公式(3-23) 

二维连续小波定义为： 

, ,
1( , ) ( , )

x y

yx
a b b

y bx bx y
a a a

ψ ψ
−−

=            公式(3-24) 
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二维连续小波变换是： 

, ,( , , ) ( , ) ( , )
x yf x y a b bW a b b f x y x y dxdyψ

∞ ∞

−∞ −∞
= ∫ ∫        公式(3-25) 

 
连续小波变换具有以下重要性质[120]： 

性质 1（线性） 一个多分量信号的小波变换等于各个分量的小波变换之和。 

性质 2（平移不变性）若 ( ) ( , )ff t W a b↔ ，则 ( ) ( , )ff t W a bτ τ− ↔ − 。 

性质 3（伸缩共变性）若 ( ) ( , )ff t W a b↔ ，则
1( ) ( , )ff ct W ca cb
c

↔ ，其中 0c >  

性质 4（自相似性）对应与不同尺度因子a 和不同位移因子b 的连续小波变化之

间是自相似的。 

性质 5（冗余性）连续小波变换中存在信息表述的冗余度。 

 

3.2.4.2 离散小波变换 
 

在数值计算中，需要对小波变换的尺度因子、位移因子进行离散化，一般

采用如下的离散化方式： 

令尺度因子 0
ma a= ， 0 0

nb ka b= 其中 0 1a > ， 0b ≠ ，m ， n 为整数， 

小波基函数为： 

,
00

1 1( )m n mm
h x h x nb

aa

⎛ ⎞
= −⎜ ⎟

⎝ ⎠
                公式(3-26) 

适当选择h ， 0a ， 0b ，使 , ( )m nh x 构成规范正交基。通常采用 0 2a = ， 0 1b = 构

成离散二进小波，此时小波函数族为： 

,
1 1( )

22
m n mm

h x h x n⎛ ⎞= −⎜ ⎟
⎝ ⎠

                公式(3-27) 

实际处理的信号往往是离散的数字信号，故常采用离散小波变换 Mallat 首

次将多分辨率分析的概念引入小波变换，建立了正交小波基，继而得到离散信

号的多分辨率小波分解，并提出了塔式快速算法[121]： 

( )( )1 2 3

1
, , ,d

J j j j j J
A f D f D f D f

≤ ≤
               公式(3-28) 

其中： d
JA f 表示 ( , )f x y 的第 J 级多分辨率近似（低频子图像），

( 1, 2,3)k
jD f k = 分别表示第 j 级分解的垂直高频、水平高频和对角高频子图像. 

Ojala等人[122]引入了局域二值模式(local binary pattern,简称LBP)作为纹理算

子来分析图像纹理特征。小波分析的基本思想是,通过小波变换将图像分解为不
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同的频率域.计算频率域的能量等作为纹理描述子。由于具有良好的局域特性,频

率域仍然具有原图的视觉特性[92]。给定图像函数 ( , )I x y ,其小波变换如下:  

( , ) ( , ) ( , )W x y I i j g x i y j didj= × − −∫ ∫          公式(3-29) 

因为图像是离散的,所以上式写成如下形式:  
( , ) ( , ) ( , )

i j

W x y I i j g x i y j= − −∑∑           公式(3-30) 

其中, ( , )g x y 是小波变换系数。  

图像的多分辨率小波分解主要特点在于： 

 将图像在不同标度下分解，由粗到精，充分体现了小波变换的“变焦距”

特性。 

 每一级分解得到的 3 幅高频子图像分别表征图像的垂直高频、水平高

频和对角高频的信息，给出了图像纹理不同方向的描述。 

首先对每一级高频子图像分割，然后综合各级子图像的分割结果。而在每

一级子图像分割中，又采用了一维小波分解多阈值选择方法，使其达到最佳效

果。最终分割方案包括了各个标度、各个方向的纹理信息。  

 

图3-7 小波分解示意图 

1 1 1| | | | | | | |h d v h d v
n n n nC cA cD cD cD cD cD cD⎡ ⎤= ⎣ ⎦L          公式(3-31) 

n 为小波分解层数 

ncA ： n层小波分解后相似系数 
h
ncD ：第 n层小波分解水平方向系数 
d
ncD ：第 n 层小波分解对角方向系数 
v
ncD ：第n 层小波分解垂直方向系数 
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( )
1

n
h d v

c n i i i
i

E cA cD cD cD
=

= + + +∑              公式(3-32) 

 

3.2.4.3 基于小波的纹理分析在医学中的应用 
 

基于小波的纹理分析在医学中应用较为广泛，在菌落图像的纹理分割[123]，

CT 图像分类[124]，图像检索[125]，图像配准[126]等领域都获得了较好的效果。 

 

3.3 实验设计与数据的获取 
 

实验在侧壁和底部铺满吸声橡胶的玻璃水槽中开展，水槽的尺寸为

50cm(h)*60cm(w)*130cm(l)，注有自来水。采用宰杀后不超过 24 四小时，未经

冷冻的猪肉组织做为样本。HIFU 换能器频率为 1.317MHz，半径 15cm。在位（in 

situ）声功率约为 900w/cm2。将一个 3.5M 中心频率的医用诊断用 B 超电子凸阵

探头垂直于 HIFU 换能器声轴方向没入水中来获取组织 B 超图像。测温采用经

低温 22℃和高温 90℃校准的 T 型康铜 100Ω热电偶，将其内植于 HIFU 焦点处

获取温度值。启动 HIFU，记录热电偶测得的温度并采集相应的 B 超图像至 PC

中。图 3-8 为实验环境示意图 
 

      

图3-8 实验环境示意图 

 

3.4 温度相关纹理参数数据挖掘 
 

实验结束后 B 超图像一般呈现肉眼可辨的灰度变化。图 3-9(a)为同一组织样

本在 HIFU 造成的不同温度点处取得的以焦域为中心点的 64*64 像素（图 3-9(b)

HIFU 换能器 

猪肉组织 

水 

热电偶  
B 超探头

吸声橡胶  
 

诊断 B 超仪

 

配置图像采集

卡的 PC 
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为各个温度下取得的 B 超图像与基准温度 37℃时 B 超图像的减影图像。本节将

针对 B 超原始图像和减影图像的纹理变化与 HIFU 焦域中心温度的关系展开分

析和讨论。 

 

图3-9 (a)不同温度下HIFU焦域处超声原始图像 (b) 不同温度下HIFU焦域处超声原始图像

与基准温度下超声图像的减影图像 

后续章节中因分形算法的原因，所取的 ROI 图像不能过小，故取 32*32 像素

的原始 B 超图像或减影图像作为分析的对象。其它算法均采用 16*16 像素的原始

B 超图像或减影图像作为分析的对象，其对应的组织实际截面为 4mm*4mm，接

近于实际焦斑（3mm*3mm*8mm）的横截面大小（3mm*3mm）。在进行纹理分析

前，为避免超声增益参数等对分析结果造成干扰，首先对超声图像进行归一化处

理。设 minG 为超声灰度图像中最小灰度值， maxG 为最大灰度值，则归一后的超声

图像 ( , )nI i j 表示为 min

max min

( , )( , ) I i j GI i j
G G

−
−

 

 

3.4.1 温度与超声图像及超声减影图像分形维数的关系 
 

 B 超图像分形维数的关系分析 

因受作图点形的限制，本节中我们只列出 7~8 组实验数据的结果，其目的

是对纹理参数与温度的分布关系有个感性的认识。 
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实验结束后，分别取各个温度下的 B 超原始图像 HIFU 焦域区域 32*32 像

素子图，采用分形盒维数方法的进行分析。其中 7 次实验（分别用不同的点形

表示）实验实测值与温度的变化关系图如下： 

40 45 50 55 60 65 70 75 80

2.24

2.26

2.28

2.3

2.32

2.34

2.36

2.38

2.4

温度 (° C)

分
形

盒
维

数

HIFU焦域处超声图像分形盒维数随温度的分布

 

图3-10 HIFU焦域处超声原始图像分形盒维数随温度的分布 

由图 3-10 可见，超声原始图像分形盒维数随与 HIFU 焦域中心点温度分布

散乱,没有明显的对应关系。 
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图3-11 HIFU焦域处超声减影图像分形盒维数随温度的分布 
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 B 超减影图像分形维数的关系分析 

分别取各个温度下的 B 超图像，与在初始温度 37℃时采集的截面 B 超图像

做减影。取 HIFU 焦域区域处 32*32 像素减影图像，计算差分盒维数。其与温度

的变化关系如图 3-11 所示。 

由图 3-11 可见，温度在 40℃至 47℃之间差分盒维数走势平缓分布在 2.3 至

2.45 之间；从 47℃到 70℃，盒维数随温度的升高由 2.4 左右上升至 2.65 左右；

70℃以上，盒维数分布在 2.6 至 2.65 之间，不再有上升的趋势甚至有下降的趋

势。 

40 45 50 55 60 65 70 75 80
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图3-12 HIFU焦域外超声图像分形盒维数随温度的分布 

我们取 HIFU 焦域外即没有受到 HIFU 辐照，无温度变化的区域，仍取 32*32

像素减影图像，计算分形盒维数，其与 HIFU 焦域中心温度的关系见图 3-12。

HIUF 焦域外的区域 B 超减影图像的分形盒维数并未随 HIFU 焦域中心点的温度

改变而改变。该区域内组织并未受到 HIFU 辐照的影响，组织未发生变性，因而

减影图像纹理也没有发生改变。 

 

3.4.2 温度与灰度共生矩阵（GLCM）纹理参数的关系分析 
 

 温度与 B 超原始图像灰度共生矩阵参数的关系分析 

对焦域区域 B 超原始图像进行采用了能量、相关性、惯性矩、熵、逆差矩、

均值和、方差和，和熵、梯度均值、梯度方差、梯度熵等灰度共生矩阵参数进
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行纹理分析，结果见图 3-13。 
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图 3-13 HIFU 焦域区域 B 超原始图像 GLCM 参数随温度分布图 
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图中列出了 7 次实验（以不同的点形表示）的分析结果采用的 11 个参数中，

相关性表现出了随温度改变而升高的总体趋势。分析原因为：灰度共生矩阵的

相关性反映了图像的均匀程度，在未受到 HIFU 辐照时，组织超声图像的斑纹较

清晰，邻近像素点的对比较大，GLCM 相关性较小，而 HIFU 辐照后会产生团雾

状的改变，超声图像纹理表现为很均匀，GLCM 变大。虽然相关性与温度间有

定性的规律存在，但仍然难以量化；其它参数表现出无规律的分布。 

 温度与 B 超减影图像灰度共生矩阵参数的关系分析 

对焦域区域 B 超减影图像进行相应灰度共生矩阵参数进行纹理分析，结果

见图 3-14。 

图中列出了 7 次实验（以不同的点形表示）的分析结果采用的 11 个参数均

表现出随温度变化而变化的特性。其中惯性矩、均值和、梯度均值、梯度方差

表现出随温度呈近似线性的升高的规律。 

对HIFU超声减影图像进行灰度共生矩阵纹理分析所用到的 9个参数中惯性

矩，均值和，方差和，梯度均值，梯度方差表现出对温度的变化相对敏感，均

随温度的升高而升高；其中梯度均值的标准离差最小。 
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图 3-14 HIFU 焦域区域 B 超减影图像 GLCM 参数随温度分布图 
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图 3-15 HIFU 焦域区域 B 超原始图像小波分解系数能量随温度分布图 
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3.4.3 温度与 B 超减影图像小波分解系数能量的关系分析 
 

 温度与 B 超图像小波分解系数能量的关系分析 

选用了 4 种常用小波基 haar，db4，sym4，coif5 对焦域区域 B 超原始图像

进行小波分析，计算小波分解后系数能量，其中 8 组（以不同的点形表示）实

验结果如图 3-15 所示。 

超声原始图像的小波分解系数能量有随温度升高而升高的趋势，尤其是 db4

小波基下的分解。但同一温度下，不同实验获得的小波系数分解能量分布范围

过于广泛，不易量化其与温度间的关系。 

 温度与 B 超减影图像小波分解系数能量的关系分析 

同样选用了小波基 haar，db4，sym4，coif5 对焦域区域 B 超减影图像进行

小波分析，一次小波分解后系数总能量与 HIFU 焦域中心温度之间表现出良好的

线性，并且分布集中。结果如图 3-16 所示 
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图 3-16 HIFU 焦域区域 B 超减影图像小波分解系数能量随温度分布图 

从二维的小波分解的子矩阵中还可以提取相似矩阵，垂直、水平、对角等

方向性的图像纹理信息，它们的定义分别如下式中所示： 
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2cA            (I)相似矩阵              1 2
v vcD cD+     (II)垂直 

1 2
h hcD cD+      (III)水平                1 2

d dcD cD+     (IV)对角 

对超声减影图像小波分解子矩阵的分析如图 3-17 所示。 
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图 3-17 HIFU 焦域区域 B 超减影图像小波分解系数能量随温度分布图 

分析结果表明： 

1．小波基的选取对分析结果影响不大 

2．小波分解系数能量对温度变化敏感，与之呈近似线性的关系。 

3．小波分解相似矩阵、水平、垂直、对角子矩阵的系数能量均值随温度升

高而升高，但标准离差大。 

 

3.5 HIFU 焦域中心点温度与纹理参数的回归分析 
 

温度是一个连续的量，而且 HIFU 测温要求较高的精度，因此要求得到其与

提取的纹理参数间函数表示，以便可以定量地进行估计。从实验分析结果，我

们做出超声减影图像纹理参数中的灰度共生矩阵惯性矩、均值和、梯度均值、

梯度方差及四种小波分解能量系数与 HIFU 焦域中心点温度间存在线性关系的
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假设。并对其进行了回归分析来证明这一假设。 

回归分析法是定量预测方法之一，是处理变量之间相关关系的有力工具，

它不仅提供建立变量间关系的数学表达式——经验公式，而且利用概率统计知

识进行了分析讨论，从而判断经验公式的正确性。 

 

3.5.1 一元线性回归分析 
 

回归分析中，当研究的因果关系只涉及因变量和一个自变量时，称为一元

回归分析[127]；自变量与因变量之间是单因素间的简单线性关系，一般地，称由

εββ ++= xy 10 确定的模型为一元线性回归模型，记为 

⎩
⎨
⎧

==

++=
2

10

,0 σεε

εββ

DE

xy
                     公式(3-33) 

未知参数 0β 、 1β 为回归系数. 

xY 10 ββ += ，称为 y 对 x 的回归直线方程。 

有 n 组独立观测值，（x1，y1），（x2，y2），…，（xn，yn） 

设 
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3.5.1.1 回归直线的假设的 F 显著性检验与置信区间 
 

对模型 εββ ++= ixy 10   i=1,2,…,n 的显著性检验，是指对模型中被解释变量

与解释变量之间的线性关系在总体上是否显著成立，即检验该模型有关参数的总

体是否显著为 0，原假设为：H0 ： 1β =0；备择假设为: H1 ： 1β ≠0。 

构造 F 统计量：根据数理统计学的原理，在 H0 成立的条件下，可以证明

/ ( 2)
/

e

u

e Q e

U f UF n
Q f Q

= = −  满足服从自由度为（1，n-2）的 F 分布 

其中 ( )∑
=

−=
N

i
i yyU

1

2ˆ （回归平方和）  ∑
=

−=
N

i
iie yyQ

1

2)ˆ( .(残差平方和） 

对于正数δ ，随机区间 ˆ ˆ( , )β δ β δ− + 包含参数真值的概率为1 α− (0<α <1)。

即 ˆ ˆ( ) 1P β δ β β δ α− ≤ ≤ + = − 。这个区间即为置信区间，α 为显著性水平。 

对于选定的显著性水平α ，从 F 分布上找出临界值 1 (1, 2)F nα− − ，比较 F 与 F1-α

的大小，如果 F > F1-α，则拒绝 H0，认为 y 与 xi之间显著地有线性关系；否则就接

受 H0，认为 y 与 xi之间线性关系不显著. 

 

3.5.1.2 超声减影图像纹理参数与 HIFU 焦域中心点温度的线性回归分析结果 
 

表 3-1  线性回归分析参数 

组别 
0β  1β  F  

Haar 小波分解 -686.94 018.973 408.05 
Coif5 小波分解 -31.019 00.93654 391.8181 
Db4 小波分解 0-7.3468 0.35979 361.6676 

Sym4 小波分解 2.2885 0.034693 68.4194 
GLCM 惯性矩 -73421 3684.3 459.49 
GLCM 均值和 -1.2127e+005 05946.7 459.93 

GLCM 梯度均值 -6.3426e+005 26049 520.64 
GLCM 梯度方差 -1.2738e+005 6021.5 509.15 
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图 3-18 HIFU 焦域区域 B 超减影图像 GLCM 参数与温度线性拟合 
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图 3-19 HIFU 焦域区域 B 超减影图像小波分解系数能量与温度线性拟合 

共采集各个温度点 HIFU 超声图像 241 帧，实验中测得分布于 37℃－80℃之
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间的温度值 40 个。对超声减影图像部分纹理参数均值与温度的显著性水平α ＝

0.05 的线性回归分析。查表 F0.05 分布在自由度(1,38)下的临界值为 4.1。如表 3-1

所示，8 种纹理参数与 HIFU 焦域中心点温度间线性回归的 F 值均大于 F0.05(1,38)

的临界值，可以得出结论上表中所列 8 种纹理参数与 HIFU 焦域中心点温度间存

在显著的线性关系。如图 3-18，3-19 所示： 

 

3.5.2 基于主成分分析的多元线性回归 
 

从以上章节中我们知道，有 8 个纹理参数与测得的 HIFU 焦域温度间呈线性

关系。我们采用主成分分析法做 8 个纹理参数与温度间的多元线性回归。 
 

3.5.2.1 主成分分析原理 
 

主成分分析（principal component analysis）由 Hotelling [128]提出，是通过线性

变换，将原来的多个指标组合成相互独立的少数几个能充分反映总体信息的指标，

从而在不丢掉重要信息的前提下避开变量间共线性问题，便于进一步分析。在主

成分分析中提取出的每个主成分都是原来多个指标的线性组合。原则上如果有 n

个变量，则最多可以提取出 n 个主成分，但如果将它们全部提取出来就失去了该

方法简化数据的意义。一般情况下提取出 2-3 个主成分（已包含了 90%以上的信

息），其他的可以忽略不计。 

主成分分析的基本原理是将解释变量转换成若干个主成分，这些主成分从不

同侧面反映解释变量的综合影响，并且互不相关。因此，可以将被解释变量关于

这些主成分进行回归，再根据主成分与解释变量之间的对应关系，求得原回归模

型的估计方程。 

主成分回归的具体步骤： 

（1）对原始样本数据做标准化处理，得到解释变量的相关系数矩阵 R。 

（2）计算 R 的 k 个特征值 kλλλ >>> Λ21 ，以及相应的标准化特征向量

kuuu ,,, 21 Λ 。 

（3）利用特征值检验多重共线性。模型存在多重共线性时，至少有一个特征

值近似地等于零，不妨设 kmm λλλ ,,, 21 Λ++ 近似为零，这表明解释变量之间存在

mk − 个线性相关关系。 

（4）设多元线性模型为 μ+++++= kk22110 XbXbXbY Λb ，标准化后的解

释变量 kX,,X,X 21 Λ 的 k个主成分为 
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                公式(3-36) 

其中 iz
互不相关，并且 kmm zzz +++ Λ,, 21 近似为零。将标准化的被解释变量Y

关于m 个主成分 mzzz ,,, 21 Λ 进行回归，得 

mm2211 zâzâzâŶ +++= Λ                    公式(3-37) 

（5）根据主成分与解释变量之间的关系式（3-36），将其代入主成分回归方

程式（3-37），求得用标准化数据表示的 kX,,X,X 21 Λ 回归方程： 

kk2211 XˆXˆXˆŶ βββ Λ++=                   公式(3-38) 

 

3.5.2.2 多元线性回归 
 

表 3-2  主分量累计贡献 

Z1 Z2 Z3 Z4 Z5 Z6 Z7 Z8 
94.7103 

％ 
98.3707

％ 
99.3756

％ 
99.6541

％ 
99.8189

％ 
99.9251

％ 
99.9691

％ 
100
％ 

 

表 3-3  主分量因子负荷 

Chi Chsa Chda Chdv Chaar Ccoif5 Cdb4 Csym4 
0.3547 0.3458 0.3527 0.3539 0.3556 0.3544 0.3557 0.3555 
-0.3699 -0.3565 -0.3374 -0.3566 0.3350 0.3559 0.3543 0.3614 
0.2334 -0.8330 0.4063 0.1853 0.1515 -0.1389 0.0580 -0.0812

 

从表 3-2 可知，前三个主分量的累计贡献已达 99.3756％，因此这里舍去了从

第三主分量开始后面的主分量。 

表 3-3 中的 Chi，Chsa，Chda，Chdv，Chaar，Ccoif5，Cdb4，Csym4 分别为 GLCM 惯

性距，GLCM 均值和，GLCM 梯度均值，GLCM 梯度方差，haar 小波分解系数能

量，coif5 小波分解系数能量，db4 小波分解系数能量，sym4 小波分解系数能量的

前三个主分量因子负荷。 

最终得到温度与纹理参数间的多元线性回归方程如下： 
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T= 0.8907Xhi+ 3.7353Xhsa+ 0.4122Xhda+ 1.0162Xhdv+ 1.0578Xhaa r 

+ 1.8360Xcoif5＋1.3093Xdb4＋1.6839Xsym4＋28.8643            公式(3-39) 
 

Xhi，Xhsa，Xhda，Xhdv，Xhaar，Xcoif5，Xdb4，Xsym4 分别为 GLCM 惯性矩，GLCM

均值和，GLCM 梯度均值，GLCM 梯度方差，haar 小波分解系数能量，coif5 小波

分解系数能量，db4 小波分解系数能量，sym4 小波分解系数能量的标准差标准化

后输入，以消除不同纹理参数间量纲及变异的影响。 

此回归方程的误差见图 3-20，平均误差为 1.4250℃。在 70℃以下，回归方程

的误差在 3℃以内，70℃以上误差变大。 

40 45 50 55 60 65 70 75 80
-4

-3

-2

-1

0

1

2

3

4

温度  (° C)

误
差

 
图 3-20 多元线性回归分析误差分布 

 

3.6 本章小节 
 

作为 HIFU 无损检测的理论和技术准备，本章探讨了数据挖掘技术的概念、

适用的方向及主要技术方法。数据挖掘技术的在医学中的应用，也日益成为研究

热点，并取得了一定成果。本文将在后续章节中针对研究的核心内容，应用不同

的方法挖掘超声图像蕴含的可辅助 HIFU 无损检测的信息，并加以提取，形成易
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被理解和应用的知识表现，以辅助和指导 HIFU 的临床治疗。 

对实验中获取的各个温度下的 HIFU 作用后超声原始图像，及其与基准温度

（37℃）下超声图像的减影图提取了包括灰度共生矩阵、分形维数、小波分解能

量系数等十余种纹理参数，并对其进行与温度关系的数据挖掘，。 

实验分析结果表明，超声原始图像的纹理参数分析中，仅小波分解系数与测

得的 HIFU 焦域中心点温度间存在定量关系，小波分解系数能量随 HIFU 焦域中心

点温度的升高而增加；但数值分布离散程度太大，而且所满足的相关关系不一致，

导致难以进行定量分析。 

对超声减影图像的纹理分析表明，所有涉及的纹理参数均与 HIFU 中心点温

度之间有明显的定性关系，并且数值点分布相对集中。其中，小波分解系数能量

经回归分析证明与 HIFU 中心点温度间存在线性关系。在对 8 个纹理参数进行主

成分分析的基础上确定了多元线性回归方程。此回归方程得到的温度估计，平均

误差为 1.4250℃。在 70℃以下，回归方程的误差在 3℃以内，70℃以上误差变大。 

在本章为进行超声图像纹理参数数据挖掘所设计的实验过程中温度的获取是

通过内植的热电偶，由于 HIFU 焦域的体积较小，很难在多次实验中都定位于焦

域中心，而焦域周围的温度场呈陡峭分布，所以测得的温度值较实际焦域中心温

度会偏低，所造成的系统误差会导致关系曲线左移。另外组织由于个体差异，在

相同在位声功率的作用下，其焦域处组织变性的温度点也会有差异，这会造成统

计结果有较宽的误差分布。 

算法采用了 16*16 像素的图像作为分析对象，温度值为中心点的温度，而在

整个图像覆盖区域内温度分布并不均衡，所以经由本章算法所得结论反映了一个

“平均”“统计”的结果，距离精确测量 HIFU 导致的组织温升仍有差距。 
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第四章 基于超声图像的 HIFU 束损伤程度评估方法研究 

上一章中我们通过几种典型的纹理分析方法挖掘提取了超声图像纹理与

HIFU 焦域中心点温度相关的参数。本章着眼于对 HIFU 无损监控的另一个重要

参数——组织损伤程度的相关信息的挖掘提取。讨论了组织损伤程度与 HIFU 焦

域处温度、HIFU 剂量及 HIFU 辐照前后，反映超图像变化的相关矢量场间的关

系。 

首先对一些重要概念和原理性知识加以介绍。 
 
4.1 对组织 HIFU 热损伤的判定 
 

对于 HIFU 辐照后对病灶组织的热损伤应达到的效果的判定，实验及临床
[129]-[131]对 HIFU 辐照后通过肉眼观察的经验性总结为：靶区形成灰白色改变，其

周围可有一条暗红色充血带，质硬，与正常组织边界清晰；镜下病理的总结描

述为：细胞内和细胞间均可见到空泡形成，空泡破坏了细胞内和细胞间结构，

瘤细胞膜结构均溶解破坏。电镜下可见细胞浆内散在分布有线粒体碎片，细胞

核出现核固缩或消失，香猪肝细胞经 HIFU 辐照后可见内质网普遍扩张，基质内

可见絮状沉淀，嵴断裂。 

 
4.2 HIFU 剂量学 
 

HIFU 剂量，通俗地来说就是临床中控制 HIFU 辐照强度的 HIFU 功率，辐

照时间，间隙时间等参数的组合。HIFU 临床中采用的剂量过小易导致治疗不彻

底；而过大则在某些情况下有发生穿孔的危险，并影响 HIFU 适形治疗的准确性。

由于个体差异和治疗部位组织，或距体表深浅的不同等因素，相同剂量下，所

造成的 HIFU 热损伤可能会不同，导致较难预先判断治疗所应采取的剂量，因此

HIFU 剂量学也一直是一个研究难点。 
 
4.2.1 能量分析 
 

与放射线沉积能量低而效应高不同，超声效应与沉积能量在一定范围内呈

正比，因而确定辐照组织的能量沉积有助于判断超声的治疗效应，提高治疗效
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果。 

传统的超声剂量计算方法是以“声强*受辐照面积*辐照持续时间”来计算，

这在非生物组织中无疑是恰当的。声波在生物组织中传播并到达目标部位时，

由于传播路径上的反射、折射、散射以及路径中生物组织的吸收所致衰减，在

目标部位的能量实际上应低于发射出的能量，这在传播路径要经过衰减系数大

的组织，或路径中存在强反射界面时尤其明显。 

HIFU 应用的终极目标是“破坏”靶区内的组织，因而只有靶区内生物组织

所受到或吸收的能量才能真正反映治疗剂量。 

基于以上原因，人们提出了原位声强（Intensity in Situ）的概念。所谓原位

声强是指受超声辐照的组织的焦域内的声强。这可反映组织实际受到的超声辐

照，其也是 HIFU 致组织凝固性坏死的能量基础。因而组织内受到的超声剂量可

以描述为： 

超声剂量=原位声强*受辐照面积*持续时间 

假如超声的能量全部被组织吸收而导致组织温度上升，则温度上升值（T）

可描述为： 

( , , , )usT f E C Vρ=                    公式(4-1) 

Eus超声能量，C 组织比热，ρ组织密度，V 受辐照组织的体积。且存在： 

1 1 1
usT E

C Vρ
∝ ⋅ ⋅ ⋅                     公式(4-2) 

理论上讲，这是一种很好的剂量表示方法，其直接将超声辐照能量与其所

产生的生物学效应连接起来。 

声强的测定可用测组织温升或组织内压力变化，而推导出声强来。当然这

种测定应该在不影响声波在组织内传播的声场前提下进行。这实际上已使其可

操作性大大降低，甚至可以说，现在技术条件下，几乎难以办到。无论是依靠

热敏探针或压力探针均不可避免地要影响到声场，因而测量值难以反映真实情

况。 

另外，以上分析是在简化了生物组织的基础上进行的。将靶区内生物组织

简化为一均质体，将受超声辐照时的生物组织视为一封闭系统，而且将全部效

应归结于热效应，即组织吸收的全部超声能量均用于组织温升。 

对于活体生物组织而言，血循环是连续的，这将带走一部分能量 Ecir，受辐

照组织的周边组织也可因热传导而得到部分超声能量 Econ。超声在生物组织内产
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生空化效应时也将消耗一部分能量 Ecav，因而，靶区生物组织实际得到的超声

能量 ET应为： 

( )T cir con cavE E E E E= − + +                公式(4-3) 

E 为超声辐照时间向靶区发出的总能量。Ecir 和 Econ 为直接的能量净损失，

将降低靶区的生物学效应，但空化效应所消耗的能量具有双重性。 

前面分析中已经知道，HIFU 辐照时生物组织的生物学效应（BE）决定于温

升效应（BET）和空化效应（BEC）对组织的影响之和，即： 

T CBE BE BE= +                     公式(4-4) 

空化效应的直接作用是产生自由基等生物活性物质，其前提是因为空化时

瞬间局部温度可高于 5000K，这将消耗部分能量 Ecavin。对生物组织而言，自由

基可产生广泛的生物学效应，其不仅可直接导致组织损伤，更可与其他因素产

生协同作用，在某些时候可被视为一种放大效应，因而空化效应存在一个净效

率（Enet），如果将这种过程全部理解为能量形式，则： 

net cavout cavinE E E= −                   公式(4-5) 

Enet空化效应的净能量，Ecavout空化效应产生能量。则公式 4-3 应变为： 

T cir con cavin cavoutE E E E E E= − − − +             公式(4-6) 

以上的分析基本上全基于定点辐照，即理解为一次辐照即可切除组织，实

际上，HIFU 治疗时，需采用组合方式，焦域（生物学焦域）仅仅是“切除”组

织的基本单元。对于一个三维的组织的完整切除，需采用“束(点)-线-面-体”或

“线-面-体”的组合方式，此时一个已经形成的损伤灶的能量沉积和分布产生影

响。HIFU 在生物组织内的能量沉积还会受生物组织自身对超声波的吸收系数、

血流状态等众多因素的影响。因而实际能量的计算将更加麻烦。 

通过以上分析，不难看出，若纯粹以物理学的角度去阐述超声辐照时的能

量沉积进而为 HIFU 治疗确定剂量，理论上是可行的。实际上现有技术条件下却

难以办到[132]。 

而在 HIFU 实施的开始，通过对患者加以试验性剂量辐照，并通过反馈信息，

对 HIFU 束损伤效果进行实时、有效的监控和评估，及时调整 HIFU 剂量，确定

针对当前个体的束损伤最佳 HIFU 剂量。这样的操作过程，排除了个体差异等因

素的干扰，是一种可行的办法，对整个 HIFU 治疗具有重要意义。 

这种方法的关键是从 HIFU 焦域处的超声图像中挖掘可以反映组织损伤程
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度的信息，也是本章的研究重点所在。 

 

4.3 图像像素点运动变化追踪算法原理 
 

从第二章中介绍的组织离散随机介质模型，我们可以认为组织由许多散射

元(scatter)组成[29] [30]，声波在人体组织中传播时，每个散射元产生的后向散射信

号被认为可“唯一”标识该散射元，在超声图像中，一定区域内的散射元组合表现

为特定的像素构成。在不考虑图像抖动或移位的情况下，当温度的升高不足以

导致组织变性时，其超声成像不会发生太大变化，只会因膨胀及温度导致的声

速改变[23]而在导致超声图像探头方向漂移；而因 HIFU 辐照发生变性、凝固性坏

死区域则因散射元自身的变化及其组合方式遭到破坏而导致其超声图像发生较

大且不可逆的变化。本文意图通过对超声图像特征点的亚像素级位移及变化追

踪，找到发生凝固性坏死的区域在超声图像中的位置并获得组织热损伤程度的

信息。 

由于束损伤区域很小，很难在 B 超图像上形成较大的明显变化区域，所以

基于平均统计的图像分析效果不佳。基于 HIFU 辐照前后 B 超图像的变化特点，

即在不考虑图像抖动或移位的情况下，正常组织部分的成像不会发生太大变化，

只会因温度的变化导致在 B 超图像的位置发生变化。而因 HIFU 辐照发生变性、

凝固性坏死区域则因质的改变而发生较大变化。因此作者认为可以通过追踪

HIFU 辐照前后 B 超图像中具有代表意思的像素点的变化的追踪，找到发生凝固

性坏死的区域在 B 超图像中的位置。 

当前对图像运动或变化追踪的算法中最常用的是块匹配算法和光流法。分

别就其原理介绍如下： 

 

4.3.1 块匹配法 
 

块匹配方法（Block Matching Algorithm，简称 BMA）实质上是在图像序列

中做一种相邻帧间的位置对应任务。它首先选取一个图像块，然后假设块内的

所有像素做相同的运动，以此来跟踪相邻帧间的对应位置。块匹配法把一个像

素块作为一个整体进行计算，运动表示简单。其算法比较规则、简单，硬件上

易于实现，因简单高效的特点而常被采用，在活动视频图像编码的国际标准

H.261，H.263 和 MPEG I，MPEG II 中实际都采用了块匹配法。块匹配算法如下

所示：对于某一时间 t ,图像帧中的某一子块如果在另一时间 1t t+ 的帧中可以找
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到若干与其十分相似的子块，则称其中最为相似的子块为匹配块，并认为该匹

配块是时间 1t t+ 的帧中相应子块位移的结果。位移矢量由两帧中相应子块的坐

标决定。 

考虑到一定时间间隔内物体可能的运动速度、运动范围和匹配搜索所需的

计算量，在匹配搜索时一般仅在一个有限范围内进行。假设在给定时间间隔内

最大可能的水平和垂直位移为 hd 和 vd 个像素，则搜索范围 SR 为: 

( 2 ) ( 2 )h vSR M d N d= + × +                公式(4-7) 

其中M ， N 为子块的水平和垂直像素数。  

 

4.3.1.1 卷积和相关性分析 

 

在块匹配方法中需要解决两个问题：一是确定判别两个子块匹配的准则；

二是寻找计算量最少的匹配搜索算法。判断两个子块相似程度的准则可以利用

两个块间归一化的二维互相关函数(NFFC)、两子块间亮度的均方差(MSE)或两

子块间亮度差绝对值的均值(MAD)等。分别定义如下： 

( )

( ) ( )

1
1 1

2 2
1 1

1 1

( , ) ( , )
( , )

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

M N

k k
m n

M N

k k k k
m n

f m n f m i n j
NCCF i j

f m n f m i n j f m n f m i n j

−
= =

− −
= =

− + +
=

− + + − + +

∑∑

∑ ∑
 

公式(4-8) 

 [ ]2
1

1 1

1( , ) ( , ) ( , )
M N

k k
m n

MSE i j f m n f m i n j
MN −

= =

= − + +∑∑      公式(4-9) 

       1
1 1

1( , ) | ( , ) ( , ) |
M N

k k
m n

MAD i j f m n f m i n j
MN −

= =

= − + +∑∑      公式(4-10) 

其中 ( , )kf m n 表示当前帧中块的像素； 1( , )kf m i n j− + + 表示参考帧中块的元

素。 h hd i d− < < ， v vd j d− < < [133]
。 

MSE 和 MAD 算法简单，计算量小。尤其是 MAD，因不含乘法，所以最常

被使用。但对于图像整体灰度及纹理相近差别不大的图像，更适合使用 NFFC。 

相关性分析是分析信号及图像变化的一个常用手段。相关系数是反映两变

量间相关性的量，分布在-1~1 范围内。相关系数值高表明变量间变化微小，保
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持较高的相似性，反之则表明变量间差异明显，相关系数为负数表明变量负相

关 

NFFC 算法常通过卷积来实现[118]
： 

大 小 为 M N× 的 两 个 函 数 ( , )f x y 和 ( , )h x y 的 离 散 卷 积 表 示 为

( , ) ( , )f x y h x y∗ ，由下面的表达式所定义： 

1 1

0 0

1( , ) ( , ) ( , ) ( , )
M N

m n

f x y h x y f m n h x m y n
MN

− −

= =

∗ = − −∑∑       公式(4-11) 

卷积理论由两个函数和他们的傅里叶变换间的下述关系组成： 

( , ) ( , ) ( , ) ( , )f x y h x y F u v H u v∗ ⇔              公式(4-12) 

 ( , ) ( , ) ( , ) ( , )f x y h x y F u v H u v⇔ ∗              公式(4-13) 

两个函数 ( , )f x y 和 ( , )h x y 的相关性定义如下： 

1 1

0 0

1( , ) ( , ) ( , ) ( , )
M N

m n

f x y h x y f m n h x m y n
MN

− −
∗

= =

= + +∑∑o       公式(4-14) 

这里， f ∗表示 f 的复共轭。一般处理的是实函数（图像）， f f∗ = 。除了复

共轭及和式第二项中的负号外，相关函数与式(4-11)给出的卷积函数有着相同的

形式。这意味着h 并不是关于原点的镜像。实现卷积的每一步都与相关相同，包

括需要延拓。 

让 ( , )F u v 和 ( , )H u v 分别表示 ( , )f x y 和 ( , )h x y 的傅里叶变换。卷积理论有一

半讲的是空间域的相关[ ]( , ) ( , )f x y h x yo 和频率域的乘积 ( , ) ( , )F u v H u v∗⎡ ⎤⎣ ⎦，它们

组成了一个傅里叶变换对。这一结论形式上如下所示： 

( , ) ( , ) ( , ) ( , )f x y h x y F u v H u v∗ ∗⇔o            公式(4-15) 

它指出空间域的相关性可由 ( , ) ( , )F u v H u v∗ 的傅里叶反变换得到，F ∗是F 的

复共轭。一个类似的结果是：频率域的相关简化为空间域的相乘。即： 

( , ) ( , ) ( , ) ( , )f x y h x y F u v H u v∗ ∗⇔ o            公式(4-16) 

这两个结论构成了相关理论。假定所有的函数被正确地延拓扩展了。 
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现在，我们知道了卷积是空间域过滤和频率与过滤之间的纽带。相关的重

要用途在于匹配。在匹配中， ( , )f x y 是一幅包含物体或区域（通常称该图像为

模板）。那么，如果匹配，两个函数的相关值会在 h 找到 f 中相应点的位置上达

到最大。前期的处理，如缩放和对齐，在多数的实际应用中都是必需的，但大

批量的处理工作是进行相关运算。 

最后，指出术语“互相关”常常用来代替术语“相关”，为的是指明进行相

关运算的图像是不同的。这是相对自相关而言的，在自相关中，两幅图像是相

同的。在后面的例子中，我们将讨论自相关理论，它由式（4-15）直接得到： 

2( , ) ( , ) ( , )f x y f x y F u v⇔o              公式(4-17) 

在右边，利用了“复数和它的复共轭的乘积是复数模的平方”这一结论。

类似地， 
2( , ) ( , ) ( , )f x y F u v F u v⇔ o              公式(4-18) 

 

4.3.1.2 图像的亚像素级配准 

 

亚像素级又称小数级精度的算法是在经典算法的基础上发展起来的，亚像

素法就是要得到比像素还小的图像精度。此过程采用曲面拟合法, 主要目的是

提高匹配和定位精度。 

进行块匹配后，可得到最大 NFFC 所在的整像素定位点 ( , )i j ，一般称为粗

匹配。以该点 ( , )i j 为中心, 在其邻域内应用曲面拟合进行计算,以得到亚像素像

素级的最值点，这一过程被称为精匹配。以九点曲面拟合法为例： 

给出 9 个已知点的相关系数 ( , )C x y ，用最小二乘法拟合二次曲面 

2 2( , )P x y ay bx cxy dy ex f= + + + + +          公式(4-19) 

并产生均方差: 

( ) 22 2 ( , )ay bx cxy dy ex f C x yδ ⎡ ⎤= + + + + + −⎣ ⎦∑   公式(4-20) 

使δ 取最小, 即用δ 分别对a ,b , c , d , e , f 求偏导数, 并令其为 0, 有: 

/ 0aδ∂ ∂ = ， / 0bδ∂ ∂ = ， / 0cδ∂ ∂ = ， / 0dδ∂ ∂ = ， / 0eδ∂ ∂ = ， / 0fδ∂ ∂ =  
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解方程组可求出六个未知量a ,b , c , d , e , f 的值，这样二次曲面方程便可

确定。然后对式 ( , )P x y 求极大值: 

2 0
2 0

x

y

P bx cy e
P ay cx d
= + + =⎧⎪

⎨ = + + =⎪⎩                    公式(4-21) 

得到二次曲面的驻点: 

0 02 2

2 2
4 4
cd ae ce bdx y

ab c ab c
− −

= =
− −

            公式(4-22) 

该驻点是否为极大值, 应用下面的条件进行判断: 

令 
2

0 0 0 0 0 0 0 0( , ) ( , ) ( , ) ( , )xx yy xyD D x y P x y P x y P x y⎡ ⎤= = − ⎣ ⎦      公式(4-23) 

如 果 0D > 且 0 0( , ) 0xxP x y < ， 则 0 0( , )P x y 为 极 大 值 。 于 是 , 当
2 22 2 4 0D bg a c ab c= − = − > 且 0 0( , ) 2 0xxP x y b= < , 即 0b < 时, 0 0( , )P x y 为极大

值[134] 

 

4.3.2 光流法  
 

光流(optical flow)法是目前运动图像分析的重要方法，它的概念是由 Gibson

于 1950 年首先提出的[135]，是指时变图像中模式运动速度。因为当物体在运动时，

它在图像上对应点的亮度模式也在运动。这种图像亮度模式的表观运动（apparent 

motion）就是光流。光流表达了图像的变化，由于它包含了目标运动的信息，因

此可被观察者用来确定目标的运动情况。 由光流的定义可以引申出光流场，光

流场（optical flow field）是指图像灰度模式的表观运动。它是一个二维矢量场，

它包含的信息即是各像点的瞬时运动速度矢量信息。研究光流场的目的就是为

了从序列图像中近似计算不能直接得到的运动场。对光流的研究成为计算机视

觉及有关研究领域中的一个重要部分。因为在计算机视觉中，光流扮演着重要

角色，在目标对象分割、识别、跟踪、机器人导航以及形状信息恢复等都有着

非常重要的应用。 

光流跟踪运用目标的运动信息,避免了灰度变化对目标跟踪的影响,因而具

有较好的抗噪能力。光流分析可以分为连续光流法和特征光流法。特征光流法

是通过特征匹配求得特征点处的光流。特征流法的主要优点在于：对目标在帧

间的运动的限制较小,可以处理大的帧间位移；对噪声的敏感性降低；只处理图

像中很少数的特征点，计算量较小。主要缺点是：得到的是稀疏光流场，难以
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提取运动目标的精确形状;特征匹配问题尚未得到较好的解决。全局光流的计算

方法有 Horn-Schunck 算法、Nagel 算法等，得到全局光流场后通过比较运动目标

与背景之间的运动差异对运动目标进行光流分割，从而达到跟踪的目的。运用

全局光流场来跟踪运动目标的关键是要得到精确的光流估计,这就依赖于施加合

理的平滑约束条件。 

 

4.3.2.1 光流计算基本方法 

 

1981 年，Horn 和 Schunck 创造性地将二维速度场与灰度相联系，引入光流

约束方程，得到光流计算的基本算法[136]。目前，按照理论基础与数学方法的区

别，可将用于光流计算的方法分成四种：基于梯度的方法、基于匹配的方法、

基于能量的方法、基于相位的方法[137]。 

1. 基于梯度的方法 

基于梯度的方法又称为微分法，它是利用时变图像灰度（或其滤波形式）

的时空微分（即时空梯度函数）来计算像素的速度矢量。由于计算简单和较好

的结果，该方法得到了广泛应用和研究。虽然很多基于梯度的光流估计方法取

得了较好的光流估计，但由于在计算光流时涉及到可调参数的人工选取、可靠

性评价因子的选择困难，以及预处理对光流计算结果的影响，在应用光流对目

标进行实时检测与自动跟踪时仍存在很多问题。 

2. 基于匹配的方法 

基于匹配的光流计算方法包括基于特征和区域的两种。基于特征的方法不

断地对目标主要特征进行定位和跟踪，对目标大的运动和亮度变化具有鲁棒性

（robustness）。存在的问题是光流通常很稀疏，而且特征提取和精确匹配也十分

困难。基于区域的方法先对类似的区域进行定位，然后通过相似区域的位移计

算光流。 

3. 基于能量的方法 

基于能量的方法首先要对输入图像序列进行时空滤波处理，这是一种时间

和空间整合。对于均匀的流场，要获得正确的速度估计，这种时空整合是非常

必要的。然而，这样做会降低光流估计的空间和时间分辨率。尤其是当时空整

合区域包含几个运动成分（如运动边缘）时，估计精度将会恶化。 

4 基于相位的方法 

Fleet 和 Jepson[138]首次从概念上提出了相位信息用于光流计算的问题。因为
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速度是根据带通滤波器输出的相位特性确定的，所以称为相位方法。他们根据

与带通速度调谐滤波器输出中的等相位轮廓相垂直的瞬时运动来定义分速度。

带通滤波器按照尺度、速度和定向来分离输入信号。 

 

4.3.2.2 光流法在医学图像处理中的应用 

 

光流场法在医学领域的应用有对人体内脏器如心脏[139] [140]、小肠[141]、血管
[142]等的运动研究及 MRI 图像配准和插值[143]等 

 

4.4 基于 B 超图像 HIFU 束损伤相关参数数据挖掘 
 

4.4.1 实验设计及数据获取 
 

采用普罗超声刀 PRO2008 实验用机，其 HIFU 换能器频率为 1.26MHz，球

半径 12cm。在位（in situ）声功率约为 1000w/cm2。详细技术参数见表 4-1。换

能器中心同轴插入 2M 中心频率的医用心脏 B 超探头用于定位及获取组织 B 超

图像。换能器及B超探头置于一充满去气水的水囊中。去气水的作用是在为HIFU

换能器与样本提供耦合的同时尽量避免由超声空化效应引起的能量损失。B 超型

号为深圳安科彩色超声多普勒诊断系统 ASU-3000 Plus-A。采用宰杀后不超过 24

四小时，未经冷冻的猪肉组织作为样本。将猪肉组织固定于直径 10cm 深 7cm 的

PVC 圆筒内，再将圆筒放入侧壁和底部铺满吸声橡胶的玻璃水槽中，水槽尺寸

为 30cm(h)*30cm(w)*40cm(l)，注有自来水，实验中应尽量使水囊接触猪肉组织

表面，以减少因自来水未经脱气造成的声能损失。测温采用经低温 22℃和高温

90℃校准的 T 型康铜 100Ω热电偶，将其内植于距组织表面 20mm 处获取参考温

度值。定位 HIFU 焦域在热电偶探针的端点处。固定 HIFU 焦域与组织表面的距

离是为了尽量避免因声通路上组织深度不同而引起的热损伤效果差异。HIFU 辐

照前后的数字图像经 B 超图像输出端口传输至 PC 中待处理。PC 配置为：CPU 

2.66GHz，512M 内存，window XP 操作系统。在 Matlab7.0 下实现算法并对实

验数据进行处理。 
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图 4-1 实验环境示意 

 

表 4-1 普罗 2008 实验用机主要技术参数 

产品型号 PRO2008 

功率源位

置 
上置型（干式） 

换能器特

点 
薄壳环形自聚焦，功率可

调 

声强范围 ＞3 KW/cm2 

聚焦焦域

大小 
3×3×8 mm 

焦域温度 ≥65℃ 

超声触发

间隔 
0.1-2.5s 

 
出于安全方面的考虑，HIFU 治疗一般不采取连续辐照的方式而采取间隔式

的辐照方式，HIFU 单元发射时间（ 1t ）和间隔时间（ 2t ）构成一个工作周期（duty 

cycle）。为避免计算上的麻烦，这里我们以 HIFU 的工作周期参数及输出功率作

为区别不同剂量的参数。实验从不会导致组织发生凝固性坏死的小剂量做起，

逐步增加，直至可以导致组织坏死区域达 3*3*8mm3，（PRO2008 实验用机要求

达到的束损伤标准体积）的剂量。实验 HIFU 剂量的选取见表 4-2。 

ROI 

HIFU 换能器 
B 超

PC
猪肉组织 

去气水 

心脏探头 

测温表
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表 4-2  实验采用的 HIFU 剂量 

组别 辐照时间 T1（s） 间隔时 T2 间（s）  周期次数 功率 
1 0.1 0.2 8 55% 
2 0.1 0.2 8 60% 
3 0.2 0.4 8 80% 
4 0.2 0.4 8 100% 
5 0.1 0.2 16 100% 
6 0.2 0.4 16 100% 
7 0.2 0.4 28 100% 
8 0.2 0.4 32 100% 

4.4.2 数据挖掘提取 
 

在 4.3 中我们提到，挖掘的对象为可以反映图像微小变化的量。因在 HIFU

单元发射时间内，B 超图像因干扰强烈无法用于数据分析，所以只能在间隔时间

内取图。如果在每个间隔时间内都进行实时取图并分析，固然可以细粒度地追

踪 B 超图像变化并且可以得到像素移动的速度信息，且在抗抖动和速度计算等

方面表现优越，但实验用 HIFU 治疗系统的间隔时间的量级仅为 110− 秒，如此快

速频繁的图像传送会在实验用 HIFU 系统中引发数据同步问题，因此无法实现。

而且光流法算法相对复杂，所需时间较长，不能及时给出结果。因此块匹配算

法有着相对优势。 

基于块匹配 HIFU 束损伤相关参数数据挖掘算法的选取建立以下对 HIFU 辐

照导致的超声图像变化的认识之上： 

取 HIFU 焦域附近 B 超图像为感兴趣区域 ROI，在 HIFU 辐照造成的温升不

足以导致组织凝固性的坏死时，则 ROI 图像仍保持较高的相似性，但由于组织

受热膨胀，及温度升高导致的声速改变会造成 ROI 图像表现为向 B 超探头方向

漂移，此时 ROI 区域中的每个点均可以在 HIFU 辐照后图像中追踪到匹配点；

如果 HIFU 辐照造成的温度导致组织发生凝固性的坏死则在 B 超图像上形成灰

度增强及纹理的改变。此时辐照前后的 ROI  B 超图像间的相关系数降低。当相

关系数低于设定的阀值时，我们认为其失去相关性，失去相关的点将无法被追

踪。发生凝固性坏死区域越大，无法追踪的像素点越多。 

 

4.4.2.1 基于块匹配的挖掘算法 
 

我们在本实验的数据分析中选取了基于块匹配的算法。算法描述如下： 
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1) 设 HIFU 辐照前超声图像为 I1，HIFU 辐照后超声图像为 I2。 

2) 选取 HIFU 焦域及邻域 32 像素×64 像素(相当于约 8 mm×12 mm 组织

的成像，实验用 HIFU 的最佳束损伤效果为形成 3 mm×8 mm 的组织变

性损伤区域)作为感兴趣区域（ROI）。考虑声通路上可能对组织造成的

影响，将声焦域所在的位置置于 ROI 下部约 1/3 处。 

3) 在 ROI 内构建 n 像素×n 像素的网格，网格的交叉点处为特征点坐标。 

4) 以网格左上角点为起始特征点 P 的坐标。 

5) 特征点为中心在 I1 内截取 l l× 长的子区域作为模板灰度矩阵 h，以特征

点为中心在 I2 内截取 ( ) ( )l a l a+ × + 的子区域作为模板窗口灰度矩阵 f。 

6) 求 h 与 f 的卷积得到粗匹配的最大相关系数点。 

7) 利用相关系数矩阵做二次曲面拟合，求得最值点，获得亚像素级位移。 

8) 是否遍历了所有特征点，是则转至 11 

9) 该特征点的最大相关系数是否大于 Cmax，如果是，设 a 为近程查找距

离 an；如果小于 Cmin 则认为该点失去相关；如果在 Cmin到 Cmax之间，

则设 a 为远程查找距离 ar。 

10) 按先 x 后 y 方向，移动 P 至下一个特征点坐标。转至 5 

11) 超声图像 ROI 区域特征点变化追踪完成，以矢量的形式在图中标出，

并计算相关距离。 

 

 
图 4-2 在模板窗口 T 内 x,y 方向上平移特征矩阵 F 生成相关系数矩阵 C 

 

文中结果部分为 corrsize=6 时的计算结果。参数的选取，及其对计算结果的

影响见文中 4.5.5 参数讨论部分。HIFU 治疗系统中患者与 HIFU 换能器的位置相

对固定，所以我们仅考虑特征矩阵在窗口内的平移，不考虑旋转，如图 4-2 所示。 

 

 

T

F

x

y 
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4.4.2.2 特征点位移的亚像素级分析 
 

在相关系数矩阵C 中，最大值元素的位置即为特征矩阵在模板窗口内的最

佳匹配。特征矩阵的初始位置与其最佳匹配矩阵位置之间的位移将作为我们评

价 HIFU 辐照对组织产生的影响的重要量度。由于当 HIFU 剂量较小时，组织的

受热膨胀，及温度导致的声速改变均较细微的，而另外 ROI 区域相对较小，边

长在几十个像素点，所以建立在离散的二维数据的数字图像基础上的像素级位

移分析精度较低。为了提高特征点位置变化分析的精度，我们采用了节 4.3.1.2

中描述的亚像素级的图像配准方法。对相关系数矩阵进行二次曲面拟合，求得

的极值点为 F 在 T 内的最佳匹配，记录其位移，从而得到压像素级的特征点位

置变化量。如图 4-3 所示： 

 

图 4-3 亚像素级位移的计算 

 

4.5 数据挖掘结果分析 
 

4.5.1 ROI B 超图像特征点空间相关性及位移分析 
 

图 4-4 至图 4-7 为多次实验中选取的有代表意义的例子。 (a) (b)子图分别为

HIFU 辐照前后截取的图像中感兴趣区域（ROI）图像，子图(c)背景为辐照后 ROI

图像，图中箭头为特征点位移矢量，起始点为辐照前特征点的位置，终点为辐

照后在该特征点在图像中的位置，箭头的方向标明了特征点的移动方向。图中
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的圆圈代表失去相关的特征点在图像中的位置。 

实验 1 采用的 HIFU 剂量为 T1=0.1s,T2=0.2s 辐照次数 8 次，输出功率 55%，

实验中测得的最高温度为 59℃，剖面未见凝固性坏死区域。由图 3 可以看到小

剂量下，HIFU 辐照后的图像仍与原图像有很好的相关性。辐照后图像中的特征

点的相关距离较小，方向性好，都有向上移动的趋势。与我们在分析的一致。 

实验 2 采用的剂量大于实验 1 的剂量，T1=0.2s,T2=0.4s,辐照次数 24 次，功

率 100%。组织剖面可见 1*1mm2 凝固性坏死区域。B 超相关分析矢量图上出现

了个别失去相关的点，并且其周围特征点的相关距离变大，方向性变复杂，但

均为向上移动的趋势。见图 4-5 
 

 

图 4-4 剂量为 T1=0.1/T2=0.2/辐照 8次/55%输出功率 时的特征点位移的分布，参考温

度 59℃，组织剖面未见焦斑 
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图 4-5 剂量为 T1=0.2/T2=0.4/辐照 24 次/100%输出功率 时的特征点位移的分布，参考

温度 51℃，组织剖面可见 1*1mm
2
焦斑 

 

 

图 4-6 剂量为 T1=0.2/T2=0.4/辐照 24 次/100%输出功率 时的特征点位移的分布，参考
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温度 63℃，组织剖面可见 3*5mm
2
焦斑 

实验 3 中 HIFU 剂量与实验 2 中采用的剂量相同，实验过程中测得的最高温

度为 63℃，组织剖面发现凝固性坏死区域，最大剖面面积为 3*5mm。B 超图像

相关性分析发现大量失去相关的特征点，周围特征点相关距离变大，焦域下方

的特征点出现向下移动的趋势。见图 4-6 

 

4.5.2 B 超图像相关性与组织损伤等级的关系 

 

HIFU 生物学焦域为纺锤体状，换能器声轴方向为其长轴，具有对称性。实

验中提取可见变性的组织部分抽样送病理学检验，结果为组织细胞坏死，达到

治疗要求的效果。实验用 HIFU 点辐照的最佳热损伤区域为 3×3×8mm3，在进

行由点到线，线到面，面到体的治疗后，可保证治疗区域内组织细胞全部发生

凝固性坏死无遗漏。点辐照损伤区域小于 3×3×8mm3 时，治疗点相邻间隙处组

织细胞因没有受到足够剂量的辐照而导致治疗不彻底；点辐照损伤区域大于 3

×3×8mm3 时，易出现治疗过度，组织炭化，甚至发生穿孔等危险。按照预期

治疗效果，可分为无凝固性热损伤发生，热损伤未达到治疗效果，最佳效果，

及治疗过度这四个等级。我们又根据实验数据将未达到治疗效果的热损伤范围

进行了细分，以期给出当前组织损伤水平的参考。我们以最大剖面的近似面积

（凝固性坏死区域长短轴之积）来代替体积进行分析。将剖面所见凝固性坏死

按面积划分为六个等级： 

 等级 0 无凝固性坏死 

 等级 1 凝固性坏死区域为 1 mm2  

 等级 2 凝固性坏死区域在 4~9 mm2 

 等级 3 凝固性坏死区域在 12~15 mm2 之间 

 等级 4 凝固性坏死区域在 21~24 mm2 之间 

 等级 5 凝固性坏死区域在 30 mm2 以上 

为了量化 HIFU 辐照前后 ROI 图像的变化与剂量、温度及组织损伤程度间

的关系，我们定义坐标为（x , y）特征点 Oi 与其坐标为（x’,y’）的相关点的相关

距离 d(i,j)为 
2 2( ') ( ')

2
i

r

x x y y
d

a

⎧ − + −⎪= ⎨
×⎪⎩

存在相关的点

失去相关的点

  

 + 1        
        公式(4-24) 

两幅 B 超图像的相关距离 Dcorr为 
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1

/( )
N

corr i deco
i

D d N N
=

= −∑               公式(4-25) 

N 为特征点总数，Ndeco 为失去相关的特征点总数。 

8 组共计 85 次实验分析结果按凝固性坏死区域的等级从小到大的顺序在 x

坐标轴上自左向右排列，不同的损伤等级以不同的点形表示，见图 4-7。 

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
0
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25

实验次数

相
关
距
离

等级0

等级1

等级2

等级3

等级4

等级5

 

图 4-7 ROI 图像相关距离与凝固性坏死等级的关系 

图 4-8 为每个等级样本相关距离的均值与离差。可以看到，组织未发生凝固

性坏死和发生凝固性坏死这两个等级的相关距离间有着明显的界限，值为 2。1、

2、3 等级间存在交叠，但均值程上升趋势。等级 4 为最佳束损伤效果区域，其

与等级 3 存在明显界限，值为 7。过损伤即等级 5 的相关距离均分布在 20 以上，

较易与其它等级区分。分析原因为：HIFU 焦域处组织发生凝固性坏死后会导致

相应位置的特征点在 B 超图像上斑纹发生不可逆转的变化，而相邻特征点的也

表现为较大无规律的位移，从而导致相关距离增大。而当组织未发生变性时，

各特征点所在的特征矩阵的斑纹不会发生失去相关的变化，仅表现为有规律的

微小位移，相关距离值较低。 
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图 4-8 相关距离在各凝固性坏死等级下的均值及标准离差 
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图 4-9 图像相关距离与剂量的关系 
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4.5.3 剂量与超声图像相关距离及组织损伤程度的关系 

 

8 组共计 85 次实验分析结果按表 4-2 中剂量从小到大的顺序在 x 坐标轴上

自左向右排列，图中延用图 4-7 中不同的点形表示不同的损伤等级。不同的剂量

组别间以竖线隔开。剂量与相关距离和相关水平间的关系如图 4-9 所示 

在小剂量区域组织剖面均未见变性，相关距离和相关水平走势水平，数值

变化不大。随着剂量的增大，组织剖面开始出现凝固性坏死，相关距离大体呈

上升的趋势；但相同的剂量下，组织损伤等级却不尽相同。尤其是第八组实验

的剂量下，组织损伤程度覆盖了 4 个等级。不同剂量下相关距离的分布范围也

没有较明显的界线难以量化。 

 

4.5.4 B 温度与超图像相关距离及组织损伤等级的关系 

 

8 组共计 85 次实验分析结果按测得的参考温度从低到高的顺序在 x 坐标轴

上自左向右排列，见图 4-10。关系图中延用了图 4-7 中对凝固性坏死区域面积等

级的划分及数据点形，所以此图也可反映温度与凝固性坏死区域大小的关系。 
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图 4-10  ROI 图像相关距离与温度的关系 
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从图 4-10 可见，在对组织造成相同等级损伤的情况下，所测得的 HIFU 焦

域处温度却分布在一个很广的范围内，因此温度与损伤等级间没有表现出良好

的相关关系。同样，相关距离与温度的关系也无法量化。 

实验中 HIFU 辐照的持续时间在 10-1s 量级，组织升温速度快于实验用测温

表的灵敏度，造成温度测量不够精确，有较大误差。所以文中有关温度的分析

仅作为一项参考。 

 

4.5.5 参数的选取 

 

4.5.5.1 ROI 区域大小的选取 

 

ROI 区域为变性组织在 B 超图像中的区域及邻域。在临床治疗中，病人会

因呼吸或疼痛造成位置的轻微改变。如果图像抖动较严重，应扩大 ROI 的范围，

最好包括有明显特征的附近非治疗区域。但时间开销会增大。计算相关距离及

相关水平时应考虑补偿因抖动造成的影响。 

 

4.5.5.2 特征点数的选取 

 

相同面积内特征点数越多，对 ROI 由 HIFU 引起的组织相关改变的刻画越

细腻。但计算时间开销增大。 

 

4.5.5.3 特征矩阵大小的选取 

 

N 的选取，N 越大配准的精度越高，但时间开销增大。有研究表明，当温度

由 37℃升高到 50℃时猪肉组织的位移不超过 0.5mm[51]，在实验用 B 超成像系统

中约为 2 个像素点。所以本文中选用近程匹配范围 an 为 3，远程匹配范围 ar为 6。

可以通过调高 ar来增加算法抗抖动的鲁棒性。 

 

4.5.5.4 相关性阀值的选取 

 

实验用 HIFU 治疗系统中采用的定位用 B 超探头为心脏探头，HIFU 焦域所
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处位置在 B 超成像的远场，分辨率较低；而且在实验中存在轻微机械干扰，所

以阀值的选取不宜过高。本文中的计算结果为相关系数阀值取 0.7 时取得. 

 
4.6 基于支持向量机的 HIFU 束损伤程度自动识别 
 

4.6.1 数据挖掘主要的分类方法模型 
 

与第四章中用于预测的连续回归分析模型不同，本章要求可以对 HIFU 束损

伤等级进行自动分类识别，即数据可以被分为不同的离散等级。这就要用到数

据挖掘技术中的分类方法。分类是一种重要的数据挖掘技术。分类的目的是根

据数据集的特点构造一个分类函数或分类模型（也常常称作分类器），该模型能

把未知类别的样本映射到给定类别中的某一个。分类和回归都可以用于预测。

和回归方法不同的是，分类的输出是离散的类别值，而回归的输出是连续或有

序值 

目前数据挖掘几种主要的分类方法有：  

(1) 决策树 

决策树归纳是经典的分类算法。它着眼于从一组无次序、无规则的事例中

推理出决策树表示形式的分类规则。采用自顶向下的递归方式，在决策树的内

部节点进行属性比较，根据不同属性判断从该节点向下的分支，在决策树的叶

节点得到结论。所以从根到叶节点就对应着一条合取规则，整棵树就对应着一

组析取表达式规则。 

(2) K 最近邻法法(K-Nearest Neighbor)  

KNN 最初由 Cover 和 Hart 提出[144]。如果一个样本在特征空间中的 k 个最

相似(即特征空间中最邻近)的样本中的大多数属于某一个类别，则该样本也属于

这个类别。该方法在定类决策上只依据最邻近的一个或者几个样本的类别来决

定待分样本所属的类别。KNN 在类别决策时，只与极少量的相邻样本有关。因

此，采用这种方法可以较好地避免样本的不平衡问题。另外，由于 KNN 方法主

要靠周围有限的邻近的样本，而不是靠判别类域的方法来确定所属类别的，因

此对于类域的交叉或重叠较多的待分样本集来说，KNN 方法较其他方法更为适

合。 

该方法的不足之处是计算量较大，因为对每一个待分类的文本都要计算它

到全体已知样本的距离，才能求得它的 K 个最近邻点。 

(3) 人工神经网络方法 
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人工神经网络（Artificial Neural Networks， 简写为 ANNs）也简称为神经

网络（NNs）或称作连接模型（Connectionist Model），是对人脑或自然神经网络

（Natural Neural Network）若干基本特性的抽象和模拟，具有学习的功能。算法

通过选择一定的学习算法用训练样本集对网络进行训练，使网络的实际输出与

理想输出满足一定的误差范围，从而实现分类的目的。 

人工神经网络的分类方法具有鲁棒性和容错性强；可以充分逼近任意复杂

的非线性关系；采用并行处理，计算速度快；等突出的优点。最常用 BP 算法存

在诸如学习速度慢、易陷于局部极小等问题 

(4) 支持向量机－SVM 法 

SVM 法即支持向量机(Support Vector Machine)法，由 Vapnik 等人于 1995 年

提出，具有相对优良的性能指标。该方法是建立在专门研究小样本情况下机器

学习规律的理论统计学习理论[145] [146]基础上的机器学习方法。通过学习算法，

SVM 可以自动寻找出那些对分类有较好区分能力的支持向量，由此构造出的分

类器可以最大化类与类的间隔，因而有较好的适应能力和较高的分准率。SVM

法对小样本情况下的自动分类有着较好的分类结果。由于其快速性和有效性，

近年来 SVM 得到了广泛的研究和应用。 

 

4.6.2 支持向量机法 
 

鉴于实验样本空间较小，我们选择 SVM 方法做分类处理。首先对 SVM 方

法原理做以介绍。 

SVM 方法是从线性可分情况下的最优分类超平面提出的[147]，SVM 的基本思

想可以概括为两点: (1) 它是针对线性可分情况进行分析，对于线性不可分的

情况，通过使用非线性映射算法将低维输入空间线性不可分的样本转化为高维

特征空间使其线性可分，从而使得高维特征空间采用线性算法对样本的非线性

特征进行线性分析成为可能；(2) 它基于结构风险最小化理论之上在特征空间

中建构最优分割超平面，使得学习器得到全局最优化，并且在整个样本空间的

期望风险以某个概率满足一定上界。 

支持向量机的目标就是要根据结构风险最小化原理，构造一个目标函数将

两类模式尽可能地区分开来，通常分为线性可分和线性不可分两类情况来讨论。 

 线性可分情况 

在线性可分的情况下，就会存在一个超平面使得训练样本完全分开，该超
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平面可描述为 0w x b+ =g ，其中 “·”是点积，w是 n 维向量，b 为偏移量。 

最优超平面是使得每一类数据与超平面距离最近的向量与超平面之间的距

离最大的这样的平面。 

最优超平面可以通过解下面的二次优化问题来获得： 

21min ( )
2

W wΦ =                    公式(4-26) 

满足约束条件： ( ) 1 1,2,3, ,i iy w x b i N+ ≥ =g K，  

在特征数目特别大的情况,可以将此二次规划问题转化为其对偶问题 

1 , 1

1max ( ) ( )
2

n n

i i j i j i j
i i j

W y y x xα α α α
= =

= − ∗∑ ∑       公式(4-27) 

1

n

i i i
i

w y xα
=

=∑                      公式(4-28) 

' i ib y w x= − ∗                      公式(4-29) 

满足约束条件: 
1

0, 0, 1,2,
n

i i i
i

y i nα α
=

= ≥ =∑ L  

这里 1( , , )nα α α= L w∗是 Lagrange 乘子，b∗是最优超平面的法向量，是最

优超平面的偏移量，在这类优化问题的求解与分析中，约束条件将起到很重要

的作用，其解必须满足： 

{ }( ) 1 0, 1, 2,i iy w x b i nα + − = =g L            公式(4-30) 

从式(4-28)可知，那些 0iα = 的样本对分类没有任何作用，只有那些 0iα > 的

样本才对分类起作用，这些样本称为支持向量，故最终的分类函数为： 

1
( ) sgn[ ( ) ]

n

i i i
i

f x y x x bα ∗

=

= +∑ g              公式(4-31) 

根据 ( )f x 的符号来确定 X 的归属。 

该式只包含待分类样本与训练样本中的支持向量的内积运算。可见，要解

决一个特征空间中的最优线性分类问题，我们只需要知道这个空间中的内积运

算即可。 

 非线性可分情况 
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对于非线性可分的情况，可引入分离曲面，通过非线性映射 ( ) : nx R Fφ → 将

输入空间 nR 映射到高维内积空间F ，然后在F 中构造最优超平面，用线性分类

器完成分类。根据泛函的有关理论，在满足 Mercer 条件下，这种非线性映射可

通过定义适当的核函数来实现引入核函数 ( )iK x xg 则式(4-27)变为： 

1 , 1

1max ( ) ( )
2

n n

i i j i j i j
i i j

W y y K x xα α α α
= =

= − ∗∑ ∑       公式(4-32) 

( ) ( ) ( )i iK x x x xφ φ=g                    公式(4-33) 

式中 ( ) ( ) ( )i iK x x x xφ φ=g 为满足 Mercer 条件的核函数。上述事实指出, 高维

特征空间中的内积运算,可以转化为低维输入空间上一个简单的函数运算. 支

持向量机可由训练集和核函数完全刻画。 

常用的核函数 ( )iK x xg 有： 

 线性核函数  ( ) ( )i iK x x x x=g g  

 多项式核函数 ( ) ( ( ) )d
i iK x x s x x c= +g g  

 径向基核函数
2( ) exp( )i iK x x x xγ= − −g  

 Sigmoid 核函数 ( ) tanh( ( ) )i iK x x s x x c= +g g  

SVM 有如下主要几个特点： 

 非线性映射是 SVM 方法的理论基础,SVM 利用内积核函数代替向高维

空间的非线性映射； 

 对特征空间划分的最优超平面是 SVM 的目标,最大化分类边际的思想

是 SVM 方法的核心； 

 支持向量是 SVM 的训练结果,在 SVM 分类决策中起决定作用的是支持

向量。 

 SVM 是一种有坚实理论基础的新颖的小样本学习方法。它基本上不涉

及概率测度及大数定律等,因此不同于现有的统计方法。从本质上看,它

避开了从归纳到演绎的传统过程,实现了高效的从训练样本到预报样本

的“转导推理”,大大简化了通常的分类和回归等问题。 

 SVM 的最终决策函数只由少数的支持向量所确定,计算的复杂性取决

于支持向量的数目,而不是样本空间的维数,这在某种意义上避免了“维
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数灾难”。 

SVM 算法最初是为二值分类问题设计的，当处理多类问题时，就需要构造

合适的多类分类器。目前，构造 SVM 多类分类器的方法主要有两类：一类是直

接法，直接在目标函数上进行修改，将多个分类面的参数求解合并到一个最优

化问题中，通过求解该最优化问题“一次性”实现多类分类。这种方法看似简单，

但其计算复杂度比较高，实现起来比较困难，只适合用于小型问题中；另一类

是间接法，主要是通过组合多个二分类器来实现多分类器的构造，常见的方法

有两种[148][149]:一对一法（one-against-one）[150]和一对多法（one-against-all）[151]。 

a.一对多法  训练时依次把某个类别的样本归为一类,其他剩余的样本归为

另一类，这样 k 个类别的样本就构造出了 k 个 SVM。分类时将未知样本分类为

具有最大分类函数值的那类。 

b.一对一法  其做法是在任意两类样本之间设计一个 SVM，因此 k 个类别

的样本就需要设计 k(k-1)/2 个 SVM。当对一个未知样本进行分类时，最后得 票

最多的类别即为该未知样本的类别。 

除了以上两种方法外，还有层次支持向量机（H-SVMs）、有向无环图 SVM

（Directed Acyclic Graph SVMs，简称 DAG-SVMs）和对类别进行二进制编码的

纠错编码 SVMs。 

 

4.6.3 SVM 在 HIFU 束损伤等级判定中的应用 
 

采用线性核函数，做一对一的分类。用于训练的样本为 105 组实验获得的

数据，样本分类结果如图 4-11 所示。训练完成后，采用新样本共计 63 组实验数

据进行分类验证，所得精确度如下表所示： 

表 4-3  基于 SVM 分类算法验证 

HIFU 束损伤等级 训练样本容量 新样本容量 精确度 
0 44 10 100% 
1 8 10 80% 
2 11 8 100% 
3 8 14 85.7% 
4 8 16 87.5% 
5 6 5 100% 

SVM 算法在无损伤，过损伤的分辨率均达到 100％；对理想损伤等级的分

辨率也达到 87.5%。可见，SVM 算法可以对 HIFU 束损伤程度的等级进行有效
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识别。 
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图 4-11  ROI 图像相关距离与温度的关系 

 

4.7 本章小结 
 

生物组织在 HIFU 作用下形成的凝固性坏死区域的大小虽然大体上随剂量

和温度的增加而增加，但因其个体差异，治疗区域具组织表面的深浅等可变因

素造成剂量与损伤程度及温度与损伤程度间关系都难以量化。本章针对这一难

点，提出一种亚像素级基于块匹配的算法，通过追踪 HIFU 作用前后超声图像特

征点位置及变化，挖掘其与组织损伤程度的相关关系。并定义相关距离与相关

水平作为衡量特征点变化程度的参数。根据工程需要，将 HIFU 束损伤程度按照

其平行于 HIFU 换能器声轴的剖面面积，划分为包括无损伤、理想损伤、过损伤

在内的 6 个等级。 

在对实验结果的分析表明：辐照前后，HIFU 焦域相关距离与温度及剂量间

关系难以量化，而与 HIFU 束损伤等级之间表现出相关性，HIFU 束损伤等级随

相关距离的增大而增大。 
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相同的损伤等级下，测得的 HIFU 焦域温度分布范围很广；相同剂量下，

组织的损伤程度也不尽相同，甚至可覆盖四个等级。实验结论为：温度与组织

损伤等级，剂量与组织损伤等级间的关系难以量化。 

对样本空间进行 SVM 分类训练，经过新样本的检测后表明：辐照前后 HIFU

焦域 B 超图像间亚像素级相关性分析可以给出二维空间上组织因受热导致凝固

性坏死的位置及程度。相关性距离与相关水平对 HIFU 辐照下凝固性坏死的区域

大小敏感。可以给出 ROI 是否有凝固性坏死发生和凝固性坏死区域大小是否符

合束损伤的标准大小的判断。 

基于 B 超图像相关性的亚像素级监控方法的实现无需为现有超声引导

HIFU 治疗系统做硬件上的改动。可为实时有效地监控 HIFU 束损伤，为 HIFU

治疗所应采用的剂量提供参考。 
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第五章 HIFU 损伤区域自动识别 

第三章与第四章的研究重点在于怎样判断 HIFU 系统对组织产生了有效的

热损伤作用。HIFU 治疗还有一个显著特点是适形治疗，该系统在临床应用中多

通过比较 B 超图像灰度变化由医生通过临床经验来判断凝固性坏死发生的位置

及形状是否正确等[152]。目前还未见 HIFU 损伤区域自动识别及分割的研究报道。 

实验[76]和临床病例[77]-[79] [153]证明 HIFU 照射后的靶区的 B 超图像会出现灰

度增强，并且区域与 HIFU 损伤的最大剖面一致。说明超声图像中蕴含了可以反

映 HIFU 损伤发生的位置和形状的信息。怎样通过 B 超图像无损地判断 HIFU 辐

照结束后判断治疗区域的位置、大小和形状是否达到治疗计划的要求，既挖掘

蕴含在 B 超图像中的 HIFU 热损伤二维及三维的形状信息，也是逐步完善基于 B

超引导的 HIFU 治疗系统辅助诊断功能的一个研究方向。 

对于形状信息的提取，主要借助于边缘查找，图像分割技术。图像分割对

于医学图像处理非常重要，只有准确地从图像中提取出信息，才能保证辅助诊

断的可靠性，并为三维重建打下基础。由于医学超声图像固有的纹理特性和斑

点噪声(speckle)，对其进行分割具有相当的难度。传统的分割方法对图像质量有

较高的要求，因此很难达到理想的效果。目前，广泛应用于临床的还仅停留于

医生手工分割和阈值分割法[154]。本章在对目前较常用和先进的数字图像分割技

术全面分析比较的基础上，重点解决二维、三维 HIFU 治疗区域的轮廓信息的自

动有效挖掘。 
 
5.1 数字图像分割 
 

所谓图像分割是指将图像中具有特殊涵义的不同区域区分开来，这些区域

是互相不交叉的，每一个区域都满足特定区域的一致性。 

图像分割是图像处理中的一项关键技术，也是一经典难题，从发展至今仍

没有找到一个通用的方法，也没有制定出判断分割算法好坏的通用标准， 

因其本身所具有的复杂性，医学超声图像的分割实际上是一件非常困难的

事情，至今仍是一个悬而未决的世界性难题。目前，临床应用中的超声成像系

统所广泛使用分割方式是基于医生手动分割的方法和基于阈值的分割方法。手

动分割法实现起来也较为方便，而且结果也是可以接受的，但是繁重的工作量

和冗长的时间往往使医生和病人都难以接受。所以，用计算机实现自动、半自
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动的分割方法是临床应用更准确、有效地实现超声图像分割的理想选择。阈值

分割法虽然实现起来非常方便、简单，但是超声图像中不可避免的斑点噪声和

纹理使得该方法难以获得满意的效果。作为本文的主要数据来源的 B 超图像固

有的分辨率低，噪声强，且 HIFU 损伤区域边界较弱的特点，都导致常用的边缘

识别和图像分割算法对损伤发生的区域较难进行有效判断。近年来出现的一些

用于图像分割的新方法，如基于可形变的模型分割方法等，因在一定程度上解

决了困扰图像分割的一些问题，有望将其在医学中的应用推向一个新的高度。 

 

5.2 数字图像分割方法与技术 
 

5.2.1 基于阈值的分割技术 
 

目前，临床应用中的超声成像系统所广泛使用的分割方式是基于阈值的方

法和基于医生手动分割的方法。阈值分割法虽然实现起来非常方便、简单，但

是超声图像中不可避免的斑点噪声和纹理使得该方法难以获得满意的效果。手

动分割法实现起来也较为方便，而且结果也是可以接受的，但是繁重的工作量

和冗长的时间往往使医生和病人都难以接受。所以，用计算机实现自动、半自

动的分割方法是临床应用更准确、有效地实现超声图像分割的理想选择。多年

来，许多研究人员一直致力于这方面的研究，并取得了一定的成果；但是因这

些方法往往只能对一些特定的应用(如植入式腔内超声)和目标区域与背景区域

有着明显灰度差异的超声图像(如血管，羊水中的胎儿等超声图像)有一定的效

果， 对大多数超声图像(如软组织中的肿瘤等)则显得无能为力，所以难以在床

中加以应用和推广。 

 

5.2.2 基于边缘检测的方法 
 

基于边缘检测的分割方法是通过检测相邻象素特征值的突变性来获得不同

区域之间的边缘。边缘点的判定是基于所检测点的本身和它的一些邻点，主要

包括局部微分算子，如 Roberts 梯度算子，sobel 梯度算子和 Canny 算子等。一

个好的边缘检测算子不仅具有微分特性以获得灰度变化信息，它还应该能够根

据需要适合任何尺度下的边缘检测，因为图像中的灰度是以不同尺度发生变化

的。 

边缘检测方法获得的边缘信息往往会因这些信息不够突出而产生间隙，不
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能形成包围物体的封闭曲线，这就要求根据这些离散的边缘点采用一定的跟踪、

连接算法勾勒出有意义的物体边界。另外，边缘检测分割方法对噪声较大的图

像还会产生较多的伪边缘，为去除噪声提出了较高的要求。这个问题在医学超

声图像分割中显得尤为突出。 

 

5.2.3 基于区域生长的方法 
 

基于区域生长的方法是依据区域内部的均匀性实现图像的分割，主要包括

基于分裂和合并的技术及基于随机场的技术。 

基于分裂和合并技术的区域生长法主要分为三种，即合并、分裂及合并分

裂相结合。合并的方法是，图像首先被分成许多小的基本区域，然后根据特定

的均匀性判据而合并，形成大的区域。分裂的方法是将整幅图像作为原始分割

结果，只要当前的分割结果不能保证足够的均匀性，就将其分裂成四个方形区

域。合并一分裂相结合的方法是将相邻且具有相似特征的区域合并，而将具有

明显不均匀特征的区域进行分裂。这几种方法对图像的质量，特别是同一物体

内部的灰度均匀性要求较高，否则很容易出现过度合并和过度分裂。对于医学

超声图像，很少有人使用这种方法，即使使用也常与其它方法相结合，所以这

样的参考文献 也很少。基于随机场技术的图像分割方法是利用空间区域相互作

用模型如 Markov 随机场(markov randomfield，MRF、Gibbs)随机场等对图像进

行建模，结合一些概率论知识和模拟退火等优化方法对图像进行分割 。这种方

法有时易产生误分类， 对纹理边界难以分割，所以在超声图像分割中的应用有

待进一步的研究[154]。 

 

5.2.4 基于自产生和自组织神经网络的方法 
 

图像分割是图像处理、计算机视觉与模式识别等领域内十分重要且困难的

问题之一，它也包括特征提取与模式分类两个部分。传统的模式分类方法都是

采用 K 平均聚类方法，这种方法需根据经验给出初始聚类中心效和选择初始聚

类中心、并且受样本空间分布的影响较大，很难获得准确的结果，且需要人工

操作，不具自适应性，基于自产生和自组织神经网络的分割技术提出了一种自

动分割方法．首先用最近邻分类方法确定模式类别数，再用自组织神经网络进

行自适应聚类。 
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5.2.4.1 自组织特征映射(SOFM ) 
 

由 KoHonen 于 1982 年提出的自组织特征映射[155]认为一个神经网络接受外

界刺激时将分为不同的区域。各区域对输入模式有不同的响应特征，同时，这

一过程是自动完成的。从而提出了自组织特征映射模型。SOFM 是一种无监督的

聚类方法，它所形成的聚类中心能够映射到一个平面或曲面上而保持拓扑结构

不变，可以对目标固有特征做客观的划分。 

 

5.2.4.2 自产生和自组织神经网络(SCONN) 
 

尽管自组织特征映射具有一定的优点，但也存在不足之处。首先，它不能

自动调节输出层节点数，必须先确定输出层节点数，才能进行学习过程。其次，

由于边界节点学习的次数比中心节点学习次数多。存在边界效应。此外，当输

入模式分布为圆形时，中心节点会成为死节点。为了解决上述问题 D.I．Choi 和

S.H．Park 提出了自产生和自组织神经网络模型[156]。 

假设初始时刻只有极少数神经元、各神经元具有较宽的动态响应范围，响

应阈值随时间递减。因此，网络中的最大输出节点(获胜节点)对一定的阈值不会

被激活(响应)，但可以产生自相似的子节点(家族节点)，从而使输出节点数逐渐

增多．最终稳定在一个确定的值。 

 

5.2.5 可形变模型 
 

除以上介绍的几种分割技术外，近十年发展起来的形变模型更代表了图像

分割技术发展的方问，并使图像分割由二维分割向三维分割迅速发展，使得阈值

分割法更具有了可行性[157]。 

计算机视觉领域，图像分割、边缘检测、特征提取、形状匹配和运动跟踪

等被认为是个非常经典的问题。可变形模型的概念随着橡皮模型[158]和弹性模型
[159]而进入计算机视觉领域。可形变模型(deformable models or templates)的基本思

路是：提供基于二维或三维图像的数据构建合适的曲线或曲面。可形变模型可

以依据重建对象如等离子体边界的特征而改变，将几何学、物理学以及近似计

算结合起来。几何学负责调节模型轮廓，物理学则为模型提供物理实质，而近

似计算则提供合适的方法获得最佳的数据。更高级技术层面上，可形变模型还

可以被看作是弹性模型，用来响应通过模型本身定义的能量形变函数实现的约
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束力和内部力作用。因为变形模板能够发生变形以收敛到图像特征。因此，这

些年，计算机视觉界开展了很多关于变形模板的研究。其中，在图像分割中最

常被用到的自由式变形模板为动态规划(dynamic programming DP)模型和主动轮

廓模型（active contour model）。 

动态规划算法的基本思想是： 首先在原始图像上人工选择一些特定的点作

为初始点和终止点，并对原始图像进行一定的变换得到初始代价阵，其中目标

边缘部分对应位置的代价较低，而其它区域的代价较高，然后由初始代价阵和

给定的初始点计算出累积代价阵，最后从终止点方向反向跟踪至初始点，从而

获得所需的边缘轮廓线。DP 算法不仅能够获得全局最优解，而且具有一定的抗

干扰能力，但是仍然存在着以下几方面的问题：  ① 运算量较大：主要是累积代

价阵的计算需要较多的时间；  ② 容易陷入伪边缘：超声图像由于本身固有的物

理特性，噪声较大，所以存在着较多的伪边缘，在代阶阵中表现为条纹状的低

代价槽，这就会对本算法造成干扰，从而难以得到正确的结果；  ③ 初始点和终

止点的选择对结果有着不可忽视的影响。 

主动轮廓线模型是广泛应用于数字图像分析和计算机视觉等领域的一种目

标轮廓跟踪算法，非常适合于医学图像的处理。简单地讲，主动轮廓线模型就

是一条由相应能量函数控制的可形变参数曲线，以能量函数最小化为目标，控

制参数曲线变形，具有最小能量的闭合曲线就是目标轮廓。它主要包括参数活

动轮廓模型和几何活动轮廓模型两类。 

 

5.3 参数主动轮廓模型 
 

Kass等人在 1987年提出了称为 Snake的参数主动轮廓线模型（active contour 

model）[160] 
,其基本思想是:在图像的边界附近定义一条带有能量的闭合曲线,在

曲线本身的内力和图像数据所构造的外力作用下，向着能量最小化的方向演化，

最后收敛于图像的边界，此时，曲线具有最小的能量。 

 

5.3.1 Snake 的数学模型 
 

Snake 是在图像力和外部约束力作用下移动的变形轮廓线，Kass 等人通过构

造合适的变形能 ( )sE v 来定义目标的轮廓,这里, ( ( ), ( ))v x s y s 表示轮廓,代表从单

位参量域 [ ]0,1s∈ 到图像表面的映射,同时认为轮廓上的外部力是势能 ( ( ))P v s 的

微分,这样,轮廓上的总能量可以定义为： 
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( ) ( ) ( )sE v E v P v= +                  公式(5-1) 

其中 
1 2 2

1 20
( ) ( ( ) | | ( ) | | )s s ssE v s v s v dsω ω= +∫          公式(5-2) 

v的下标表示相对于 s 的微分, ( ( ))sE v s
定义了一个可伸长和可弯曲的轮廓

( )v s 的内部变形能量,它包括两个参数: 1( )sω 控制轮廓的“应力”， 2 ( )sω 控制轮廓

的刚度 , 这些参数操纵着模型的物理行为和局部连续性 , 特别地，设

1 0 2 0( ) ( ) 0s sω ω= = 允许 0s 位置的不连续性，设 2 0( ) 0sω = 允许 0s 点的切线上的不

连续性,外部势能 ( )P v 吸引 Snake 到显著的图像特征。 

1

0
( ) ( ( ))P v p v s ds= ∫                  公式(5-3) 

( )p v 是定义在整个图像表面 ( , )I x y 上的标量函数,当不考虑外部约束力时，

若 3( , ) | * ( , ) |p x y G I x yσω= ± ，Snake 将会被吸引到图像中的暗区或亮区；若

[ ]3( , ) | * ( , ) |p x y G I x yσω= ± ∇ ，Snake 将被吸引到图像的边缘, 3ω 控制势能的幅

值， *G Iσ 表示图像和特征密度为σ 的 Gaussan 平滑滤波器卷积。 

 

5.3.2 Snake 模型的特点 
 

Snake 模型具有一些经典方法所无法比拟的优点： 

 图像数据、初始估计、目标轮廓及基于知识的约束统一于一个特征提

取过程中； 

 经适当地初始化后，它能够自主地收敛于能量极小值状态； 

 尺度空间中由粗到精地极小化能量可以极大地扩展捕获区域和降低计

算复杂性。 

同时，Snake 模型也有其自身的缺点[161]： 

 对初始位置敏感，需要依赖其他机制将 Snake 放置在感兴趣的图像特征

附近； 

 由于 Snake 模型的非凸性，它有可能收敛到局部极值点，甚至发散。 

 曲线的拓扑结构在演化过程中不会发生改变.因此在原始模型中,图像

中的每个目标物体都必须预先定义一条包围它的初始曲线,这样才能得
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到正确的分割结果 

 

5.4 几何主动轮廓模型 
 

几何活动轮廓模型（GAC）是基于曲线演化和水平集理论[162]的方法，它将

二 维 演 化 曲 线 隐 含 地 表 达 为 三 维 连 续 函 数 ( , , )z x y tϕ= 的 零 水 平 集

{ }( , ) | ( , , ) 0x y x y tϕ = ，其中，水平集函数 ( , , )x y tϕ 定义为演化曲线的符号距离函

数。基于水平集的曲线演化不是试图去跟踪演化后的曲线位置，而是遵循一定

的规律,不断更新水平集函数，从而达到演化隐含其中的闭合曲线(零水平集)的目

的。这种演化的优点是：水平集函数在演化过程中始终保持为简单函数，也能

灵活地处理曲线拓扑结构的变化。 

围绕如何解决边界泄漏(boundary leaking)及减少演化时间较问题，Sumengen

等人[163]提出了基于边界流(Edgeflow)的测地活动轮廓模型；Tsai 等人[164]提出了

基于图像全局信息的 Mumford-Shah 模型；Chan 等人[165]提出了 C-V 模型；  

 

5.4.1 测地线活动区域模型  
 

测地线活动轮廓模型是传统的基于能量的活动轮廓模型的一个几何扩展。

以灰度图像为例，用 :[0, ] [0, ]I h Rω × → 表示一幅图像， 2( ) :[0,1]C p R→ 表示一

条参数化曲线， ( ) :[0, ]g r R+∞ → 是一个单调递减函数,当 r 趋于 0 时， g 趋向于

无穷大.在曲线C 上定义不同的能量函数并使之最小化，我们就能得到不同的边

界.在测地线活动轮廓模型中，该能量被定义为： 

( )1 2 2

0
( ( )) | | (| ( ( )) |)pE C p C g I C p dpα β= + ∇∫         公式(5-4) 

上式右边第 1 项控制曲线的平滑性，第 2 项将曲线吸引至物体边界上去。 α

和 β 均为非负实数,用来控制两项的权重。Caselles[166]指出：最小化该能量函数

的过程就是在一个黎曼空间中寻找一条最短的、保持光滑的测地线,其长度被定

义为  
1 '

0
(| ( ( )) |) ( )RL g I C p C p dp= ∇∫               公式(5-5) 

用 R∂ 表示区域 R 的边界,如果用 ( ) ( ( , ))Bound RP I x y
来表示点 ( , )I x y 位于区域

R 边界上的概率,则测地线长度可以被定义为：  
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1

( )0
( ( ( ( )))) | ( ) |R Bound RL g P I R p R p dp

•

= ∂ ∂∫         公式(5-6) 

测地线活动轮廓模型是基于边界信息的,如果在能量函数中加入区域信息,

则称为测地线活动区域模型[167]。该模型已被应用于目标跟踪[168]等领域.假设图

像由互不重叠的两个区域 AR 和 BR 组成,设定区域能量为： 

Region log ( ( , )) log ( ( , ))
A B

A B
R R

E p I x y dxdy p I x y dxdy
⎛ ⎞

= − +⎜ ⎟⎜ ⎟
⎝ ⎠
∫∫ ∫∫  公式(5-7) 

其中， Ap 和 Bp 是像素分别位于 AR 和 BR 区域内部的概率.综合测地线长度和

区域能量，就得到了测地线活动区域模型,其能量被定义为： 

1

( )0
( R) ( ( ( ( )))) | ( ) | log ( ( , )) log ( ( , ))

A B

Bound R A B
R R

E g p I R p R p dp p I x y dxdy p I x y dxdyα β
• ⎛ ⎞

∂ = ∂ ∂ − +⎜ ⎟⎜ ⎟
⎝ ⎠

∫ ∫∫ ∫∫  

公式(5-8) 
α 和β 为两者之间的权重系数。 

 

5.4.2 Mumford-Shah(MS)模型 
 

Mumford-Shah(MS)模型在廿世纪 80 年代由 D.Mumford 和 J.Shah 提出 [169]，

基于变分法的 MS 泛函模型作为另一种有效提高曲线演变拓扑自适应能力的分

割模型，日益成为图像分割领域中一种有效和强大的研究工具。与曲线演化形

变模型不同，MS 泛函模型中同时包含了表征同质连通区域的能量和表征对象边

缘的能量，因此，MS 泛函模型除了利用图像的局部边缘信息以外，还有效结合

了同质连通区域的全局信息，这就在一定程度上克服了曲线演化形变模型对局

部图案曲线的错误定位，从而取得了更为理想的分割效果。此外，MS 泛函模型

在能量极小化的过程中，不需要进行边缘检测，这就避免了在曲线演化形变模

型中，根据活动轮廓线的特征设计边缘检测函数的步骤。 

如果记 2RΩ∈ 的开集， 0 ( , )u x y 为定义在Ω上的给定图像； uS 为 0 ( , )u x y 在Ω

上的不连续集（如：图像的边缘部分）；变量函数 ( , )u x y 为定义于 \ uSΩ 上的图

像.Mumford-Shah 泛函可以定义为：  

{ }2 1min ( , ) : ( \ )u u uG u S S R u C S⊆ ∈ Ω的闭集,         公式(5-9) 

其中： 
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1
0( , ) ( , ) ( , ) ( , ) ( )

p q

uG u K u x y u x y dxdy u x y dxdy H Sβ α γ
Ω Ω

= ⋅ − + ⋅ ∇ + ⋅∫ ∫   公式(5-10) 

这里，1 p≤ < +∞， 1,2q = ， 0 ( ) ( )pu L L∞∈ Ω ∩ Ω ， 1H 为一维的 Hausdauff 测

度， , , 0α β γ > 。  

可见 MS 泛函通过引入图像的保真项来控制分割后图像的相似性条件，而通

过图像的正则项来保障分割图像一定的光滑性，长度项控制图像边界的分数维

粗糙度。对于模型（1）的解的正则性和唯一性， Giorgi 等人在一种特殊的有界

变差空间（SBV）中解决了解的存在性和部分正则性，并认为在特殊的有界变差

空间（SBV）或广义特殊的有界变差空间(GSBV)中有弱的形式[170]。  

Mumford-Shah 模型的优点： 

1)图像数据、初始估计、目标轮廓及基于知识的约束统一于一个特征提取过

程中； 

2)经适当的初始化，它能够自主的收敛于能量极小值状态； 

3)尺度空间中又粗到精的极小化能量可以极大的扩展搜索的区域和降低计

算复杂性。 

4) MS 模型对初始轮廓的位置不敏感，初始轮廓可以放在图像中任何地方。 

 

5.4.2.1 Mumford-Shah 简化模型 
 

MS 模型的缺点在于正则项和长度项很难找到简单的数值逼近，这成为 MS

模型理论应用的重要阻碍。直到 1995-1996 年冬天，De Giorgi 提出对 MS 泛函

可通过非局部泛函进行逼近的数学猜想；一年以后，Gobbino 对 De Giorgi 猜想

进行了严格的数学证明，并给出了数值收敛的数学条件；人们才真正意义上进

入实际工程应用[171][172]。下面阐述 Mumford-Shah 模型五种简化的数学模型及其

实现方法。  

 

5.4.2.1.1 弱膜能量模型  
 

Chambolle 根据 Giorgi 提出的 MS 泛函可通过非局部泛函进行逼近的思想，

研究指出, MS 泛函实质上与 Black 和 Zisserman 等人在 1987 年进行视觉重建时

提出的弱膜能量[173]一脉相承，证明了离散弱膜模型Γ逼近于 MS 泛函；并且给

出了几种广义弱膜能量的有限差分形式[174]。 
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引入函数
2( ) arctan

2
xf x π

π
= ，定义如下有限差分形式的能量函数  

,

2 2

1, , , 1 ,1 2 1 1
1 1 , 0

, 1 1

( )
i j

i j i j i j i j
h i j

i j

u u u u
E u h f f u u

h h h h
β βα α

β β
+ +

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

∑   

公式(5-11) 

,

2 2

1, , , 1 ,2 2 2 2
2 2

, 2 2

2 2
21, 1 , 1, 1 ,2 2

2 2 , 0
2 2

( )

i j

i j i j i j i j
h

i j

i j i j i j i j
i j

u u u u
E u h f f

h h h h

u u u u
f f u u

h h h h

β βα α
β β

β βα α
β β

+ +

+ + − +

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

⎛ ⎞ ⎛ ⎞− −⎜ ⎟ ⎜ ⎟+ + −
⎜ ⎟ ⎜ ⎟
⎝ ⎠ ⎝ ⎠

∑
 

公式(5-12) 
证明了当 0h → , 1 ( )hE u 和 2 ( )hE u 不同程度的逼近于式（1）， 2 ( )hE u 的逼近程

度更高，但计算代价更大。  

 

5.4.2.1.2 辅助变量模型  
 

Ambrosio 等人 [175][176] 利用 Γ 逼近的概念，通过设置辅助变量函数

[ ]: 0,1v Ω→ ，来表征跳跃集 uS ，定义了松弛泛函 ( , )E u vρ ：  

( )2
2 2 22

0

1
( , )

4
v

E u v v v u u u dxdyρ ρ α β
αρΩ

⎧ ⎫⎛ ⎞−⎪ ⎪= ∇ + ∇ + + −⎜ ⎟⎨ ⎬⎜ ⎟⎪ ⎪⎝ ⎠⎩ ⎭
∫     公式(5-13) 

( , )E u vρ 定义于 { }1,2 1,2( ) ( );0 1 .W v W v a eΩ × ∈ Ω ≤ ≤  

他们证明了，如果 ( , )w u vρ ρ ρ= 为目标泛函 ( , )E u vρ 的最小序列，则在范数 2L

下，uρ为u 的近似， 1vρ → 当 0ρ → 。这里，vρ 仅在不连续集 uS 的很小的邻域

为 1，其它地方都小于 1。  

Richardson 等人进一步分析了文献[177]中的泛函及其可能推广的形式，得到

了自由度更多，灵活性更强的泛函[178]。对于松弛泛函 ( , )E u vρ 的数值逼近方法，

文献[178]中提出了最小梯度下降方法。文献[179][180]中则提出了有限元算法。  

 

5.4.2.1.3 分片常数的 Mumford-Shah 模型  
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Chan 和 Vese 等人[181]对 MS 泛函提出了更为简化的方法，即认为u 可以由

分片常数进行划分，从而提出了分片常数的 MS 泛函模型。  

令图像 0 ( , )u x y 所在的矩形区域为Ω，区域Ω中开子集ω ⊂ Ω（ω为目标所

在的区域），ω的边界曲线记为C，i.e. C ω= ∂ . 则曲线C 之内inside(C) 记为ω，

曲线之外outside(C)记为 ωΩ 。Length(C)记为C的长度，Area(C)为C的面积。则

可建立分片常数能量范函  

( ) 2
1 2 1 0 1( )

2

2 0 2( )

, , ( ) ( ( )) ( , )

( , )

inside C

outside C

F c c C Length C v Area inside C u x y c

u x y c dxdy

μ λ

λ

= ⋅ + ⋅ + −

+ −

∫

∫
公式(5-14) 

其中 0μ ≥ , 0ν ≥ , 1 2, 0λ λ ≥ 为固定的参数； 1c , 2c 为常数，则，分片常数的

MS模型即考虑上述能量函数最小问题  

1
1 2, ,

inf ( , , )
c c C

F c c C  

公式(5-14)中，长度项 ( )Length C 可推广为 ( ( )) pLength C , 1p ≥ 。如果考虑区

域任意维数的情形： NRΩ⊂ ， 1N > ,则 1p = 或 /( 1)p N N= − 。因为，区域和面

积存在如下相容关系 
/ 1( ( )) ( ( ))N NArea inside C c Length C −≤ ⋅    c 为依赖于维数 N 的常数.  

考虑MS模型  
2 2

0
\

( , ) ( ) ( , ) ( , ) ( , )MS

C

F C Length C u x y u x y dxdy u x y dxdyμ μ λ ν
Ω Ω

= ⋅ + − + ∇∫ ∫  

公式(5-15) 

其中， 0u 为给定的图像，μ，λ，ν 为固定参数，图像u 为此能量范函的最

小解。MS指出，此问题的简化形式是将此能量范函 ( , )MSF Cμ 限制在分片常数的

连通 iR 上，即 tan icons tcμ = ，这里 \iYR C= Ω ，I iR φ= （空集）。同时，MS

也指出在连通区域，常数应为此区域图像函数值的平均值即 0( )ic average u= 。 

上述模型由于没有梯度项，被称为无梯度的主动轮廓 MS 模型。  
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5.4.2.1.4 水平集模型  
 

水平集算法是几何活动轮廓模型的求解方法之一，于 1988 年由 Sher S, 

Sethian J A 提出[182]。由于有着良好的拓扑自适应性，近年来在医学图像分割方

面取得较好效果[183]-[185]。与传统的参数活动轮廓模型相比，具有拓扑自适应性

较强，并且在演化过程中始终保持为简单函数的优点。 

该算法的核心思想是将二维演化曲线隐含地表达为三维连续函数

( , , )z x y tφ= 的零水平集，水平集函数的演化满足如下的水平集方程： 

| | 0F
t
φ φ∂
+ ∇ =

∂
                    公式(5-16) 

φ 为水平集函数,其零水平集表示目标轮廓曲线,即{( , ) | ( , , ) 0}x y x y tφ = ，

| |φ∇ 表示 Level Set 函数的梯度范数。F 为曲面法线方向上的速度函数,控制曲线

的运动。F 的定义方法有很多，根据应用的需求可包含图像的边缘、能量、纹理

等信息。 

水平集函数 ( , , )x y tφ 一般构造为演化曲线的符号距离函数。下一时刻的 1tφ +

可由 tφ 通过求解水平集方程得到。但得到的解可能不再满足距离函数定义，所以

传统的水平集算法需要不断重新初始化符号函数，以保证水平集函数的稳定收

敛,这就导致了曲线演化的速度的降低。 

Li 和 Xu[161]提出了一种无需重新初始化符号函数的水平集算法，本文中我

们称其为 L-X 算法。定义 
21( ) (| | 1)

2
P dxdyφ φ

Ω
= ∇ −∫                公式(5-17) 

作为函数φ在 2Ω⊂ℜ 内与符号距离函数的距离的量度，定义速度函数 

( ) ( ) ( )F Pφ μ φ ε φ= +                   公式(5-18) 

其中 0μ > 为控制φ与符号距离函数之差的参数，为φ的函数，使φ 在演变

过程中保持为近似符号距离函数，称为内部能量； ( )ε φ 驱动零水平集曲线φ运动

的能量函数，包含图像边缘信息，使零水平集函数停留在边缘位置，称为外部

能量。 

( ) ( ) ( )g gL Aε φ λ φ ν φ= +                   公式(5-19) 

( ) ( ) | |gL g dxdyφ δ φ φ
Ω

= ∇∫                 公式(5-20) 
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( ) ( )gA gH dxdyφ φ
Ω

= −∫                   公式(5-21) 

g 为边缘算子 

1, 0
( )

0, 0
if z

H z
if z

≥⎧
= ⎨ <⎩

                 公式(5-22) 

为 Heaviside 函数。 

( ) ( )dz H z
dz

δ =                      公式(5-23) 

为 Dirac 冲击函数。 

( )gL φ 是闭合轮廓线φ的长度， ( )gA φ 是φ的内部区域面积，λ , ν ,是各个能

量项权重系数。通过变分求解[186]可得： 

[ ( )]
| |

( ) ( ) ( )
| |

div
t

div g vg

φ φμ φ
φ
φλδ φ δ φ
φ

∂ ∇
= Δ −

∂ ∇
∇

+ +
∇

         公式(5-24) 

式右边第一项为控制φ与符号距离函数距离的罚分项。 

基于上述分析，本文提出一种基于水平集的图像分割方法，充分利用 HIFU

辐照前后 B 超灰度图像信息，实现对 HIFU 损伤区域的有效自动识别，辅助临

床判断。 

 

5.5 基于水平集的 HIFU 损伤区域形状信息挖掘 
 

5.5.1 实验设计及数据获取  
 

采用普罗超声刀 PRO2008 实验用 HIFU 换能器，其为 1.26MHz，球半径

12cm。在位（in situ）声功率约为 900w/cm2。将一个 3.5M 中心频率的医用诊断

用 B 超电子凸阵探头于 HIFU 声焦点垂直于 HIFU 换能器声轴方向固定在步进电

机支架上以获取器官 B 超图像。步进电机可沿 HIFU 声轴方向前后步进，以带

动 B 超探头获取器官“切片”。实验中步进距离为 1mm。B 超型号为深圳安科彩

色超声多普勒诊断系统 ASU-3000 Plus-A。采用宰杀后不超过 24 四小时，未经

冷冻的猪肉及猪肝作为样本。将组织样本固定于 HIFU 换能器声学焦点处。HIFU

换能器、猪肝样本及 B 超探头均置于尺寸为 50cm(h)*60cm(w)*130cm(l)，四壁

及底部覆盖吸声橡胶，注有自来水水槽中，并没入水中。 HIFU 辐照前后的数
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字图像经 B 超图像输出端口传输至 PC 中待处理。PC 配置为：CPU 2.66GHz，

512M 内存，window XP 操作系统。在 Matlab7.0 下实现算法并对实验数据进行

处理。 

 

图 5-1 实验环境示意 

 
5.5.2 基于水平集的二维 HIFU 损伤区域探测方法 
 

5.5.2.1 ROI 区域的选取 
 

为了减少运算量以及尽量避免干扰，我们在 B 超图像中先截取一个包含

HIFU 损伤区域的较小的区域作为感兴趣区域（ROI），作为算法的输入。本文涉

及实验中所用的普罗超声刀 PRO2008实验用为凹球面HIFU换能器为凹球面型。

这种 HIFU 换能器具有固定的焦距，即 HIFU 焦点在 B 超图像上的位置相对固定。

以此焦点为中心，可根据临床经验，如肿瘤的大小，形状等自动提取感兴趣区

域。也可由医生在 HIFU 治疗结束后，手动勾取。 

 

5.5.2.2 图像数据的预处理 
 

超声图像的斑纹噪声对图像的边缘查找造成很大影响，会使算法陷入为伪

边界。所以在实施水平集算法前我们对图像先进行去噪处理。 

考虑水平集算法在图像均质区域中演化速度快，分割效果较好的特点，我

们采用均值算法对图像进行平滑去噪。为使边界能够尽可能圆滑，我们采用圆

诊断用 B
超仪 

PC 

HIFU 换 
能器 

猪肝 
标本 

水 

B 超探头 
吸声橡胶  步进电机
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邻域均值滤波模板。 

图像平滑的结果，往往带来边界的模糊，这会导致原本就属于弱边界的HIFU 

B 超图像的分割误差增大。根据 HIFU 损伤区域的灰度增强的特点，我们在 ROI

内进行硬阀值滤波。增强了 HIFU 损伤区域的轮廓 

( , ) ( , )
( , )

0 ( , )
a a

a

I x y I x y T
I x y

I x y T
≥⎧

= ⎨ <⎩
              公式(5-25) 

T 为阀值 Ia 为 HIFU 辐照后 ROI 图像本文算法实现中取 

max( ( , )) ( ( , ))
2

a bI x y Aver I x yT −
=              公式(5-26) 

( ( , )bAver I x y 为 HIFU 辐照前 ROI 图像的灰度平均值。 

做完上述预处理后，可定义边缘算子 g 如下： 

1
1 | * |p

r

g
D I

=
+ ∇

                     公式(5-27) 

rD 为半径为 r 的圆邻域均值滤波模板，本算法中取 p=2。g 在图像边缘处近

似为 0，由公式(9)可知零水平集曲线将停留在边缘处。 

 

5.5.2.3 零水平集的自动初始化 
 

采用水平集算法，一般需要人工指定零水平集的初始位置，使其尽量靠近

图像边缘，以提高准确率。本文采用的方法经实验检测，初始位置在距实际边

界较远时，仍能取得较好的效果，但恰好位于边界上时会失效。根据 HIFU 辐照

后会使损伤区域 B 超图像发生灰度改变，并且 HIFU 损伤区域 B 超图像表现出

均质的特点，如果将水平集函数的零水平集初始位置设于该区域内部，并且内

正外负，则零水平集函数将在均质区域内向边界扩展。为实现零水平集初始位

置的自动选取，我们将灰度变化信息即 HIFU 辐照前后的减影图像引入水平集函

数的自动生成中。减影图像中，发生凝固性坏死的区域会呈现片状纹理，而其

它区域主要呈现因声速改变而形成的散点状纹理，主要能量集中在 HIFU 损伤区

域。如果将减影图像中每一像素的灰度值看作该点的重量，则整个减影图像的

重心将落在 HIFU 损伤区域内。 

取设 Ib 为初始 B 超图像，Ia 为 HIFU 辐照后的 B 超图像，则图像减影图像
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Is定义如下： 

| |s a bI I I= −                        公式(5-28) 

如果 Is 为 M*N 的矩阵，且每一个像素点的灰度值为 ( , )sG x y ，则其图像矩

可表示为 

1 1
( , )

M N
p q

pq s
x y

m x y G x y
= =

= ∑∑                  公式(5-29) 

图像的重心 ( , )s sG x y 的横纵坐标可用 0 阶和 1 阶矩表示如下： 

10 01

00 00
c c

m mx y
m m

= =                   公式(5-30) 

将以 xc,yc为中心的 n*n 正方形的边上的点值设为零，构成初始的零水平集。

n 的值应尽可能地小，以防止出现边界出现在零水平集所包含的区域内，致方法

失效。本文实验中取 n=6。正方形内部点取正值，外部点取负值。 

 

5.5.2.4 水平集方法与几种常用算法的分割结果的对比 
 

图 5-2 为 HIFU 辐照后，离体猪肉组织内产生的损伤剖面照片。呈椭圆形，

长轴约 18mm，短轴约 10mm。 

 

图 5-2 猪肉组织 HIFU 损伤部位剖面照片 

图 5-3(a)为 ROI 原始 B 超图像，噪声较强。中间较亮的区域为 HIFU 损伤区

域，边界较模糊。(b)为经文中 5.5.2.2 部分算法经平滑及阀值滤波后的图像，HIFU

损伤区域内部变得平滑，边界也较清晰光滑。(c)为 HIFU 辐照前后减影图像，其

“重心”用于确定零水平集的初始位置。 
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图 5-3 (a) ROI 原始 B 超图像 (b)平滑非线性滤波后的 ROI 图像 （c）HIFU 辐照前后 B 超

减影图像 

 

图 5-4 基于水平集的算法对 HIFU 损伤区域的分割过程 

图5-4为基于水平集的算法经过600次迭代后对HIFU损伤区域分割的结果，

与图所示的损伤剖面比较，可以看到，零水平集分割出的区域的形状基本与组

织剖面一致，程椭圆形。采用 B 超仪测距长轴约 16.8mm，短轴约 9.2mm，略小

于剖面测量结果。 

作为对比，我们采用了几种常用的边界检测方法，做边缘检测。结果如图

5-5 所示，边界分割不连续，不能较好地反映 HIFU 损伤区域的形状。 

 

图 5-5 (a)canny 算子边缘检测 （b）sobel 算子边缘检测 （c）log 边缘检测 

 

5.5.2.5 特殊情况下参数的选取 
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HIFU 的治疗多采用点-线-面-体的方案，故治疗区域多为减影图像重心落在

治疗区域内的连通区域。本文第二部分的算法，也是基于此提出。当 HIFU 损伤

区域不满足以上条件时，该算法仍然适用，但须对算法的参数做出调整。 

当损伤区域为非连通区域，而减影图像中心落在某一损伤区域内部时，如

图所示，上述方法因水平集不能跨越边界而失效。此时应在 HIFU 损伤区域外设

定 φ的中心区域。可通过将该点设置在左上角或人工点选完成。这种情况下，

水平集曲线会“扫”过整个 ROI 区域，灰度较强的斑纹会被认为是边界，所以在

进行平滑处理时，应尽量减小决定模板窗口的大小的参数 r，以减小斑纹噪声的

影响。此时仍可以取得较好的分割效果。 

图 5-6为将零水平集初始位置置于ROI左上角的对非连通HIFU损伤区域的

水平集分割结果，迭代 600 次。其离体组织损伤区域剖面照片见图 5-7。由于 B

超图像自身的成像清晰度较低，斑纹噪声影响较强，水平集勾出的 HIFU 损伤区

域边缘不能如组织剖面所见的那样平滑 

 

图 5-6 水平集函数初始位置位于 ROI 左上角的 HIFU 损伤区域分割过程 

 

图 5-7 猪肝组织剖面中非连通 HIFU 损伤区域照片 
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5.5.3 基于水平集的及表面重建的三维 HIFU 损伤区域探测 
 

基于水平集的图像分割算法可以有效识别 B 超图像中 HIFU 损伤区域的弱

边界。其分割区域大小与形状均与组织剖面所见 HIFU 损伤区域相吻合。这就为

我们对 HIFU 损伤区域的三维重建提供了有利条件。 

为了对 HIFU 损伤区域在猪肝内的相对位置及大小有较为直观的表示。我们

同时提取器官及其内部 HIFU 损伤部分的轮廓。我们引入了两个零水平集在 B

超图像的 ROI 区域同时演化。 

 

5.5.3.1 零水平集的初始化 
 

根据 HIFU 辐照后会使损伤区域 B 超图像发生灰度改变，并且 HIFU 损伤区

域 B 超图像表现出均质的特点，记用于该区域分割的零水平集为 1Ω 。 1Ω 的初始

位置分布于以 HIFU 换能器声学焦点处为中心的正方形边长上，内正外负，则零

水平集函数将在均质区域内向边界扩展，正方形边长应尽量小。记用于器官边

界分割的零水平集为 2Ω ， 2Ω 的初始位置为包含器官边界在内的长方形边长上。

显然， 1 2Ω ⊂Ω ，则 2Ω 外部为正内部为负，这条水平集线将向里收缩。则符号

距离函数的定义如下： 

1 2

1 2

1 2

( , ) x or x
( , ) 0 x or x
( , ) x and x

x t C
x t
x t C

φ
φ
φ

⎧ = ∈Ω ∈Ω
⎪ = ∈∂Ω ∈∂Ω⎨
⎪ = − ∈Ω ∈Ω⎩

            公式(5-31) 

C 为一正整数。 
 

5.5.3.2 水平集速度函数的定义 
 

超声图像的斑纹噪声对图像的边界查找造成很大影响，会使算法陷入为伪

边界。所以在实施水平集算法前我们对图像先进行去噪处理。而器官的边界表

示与 HIFU 损伤部位的边界表示不一定满足同样的噪声条件，对此我们采用不同

的边界算子，以期对这两种边界都有较好的分割结果。由公式(5-18)至(5-20)可

知，两个零水平集的速度将不同。 

用于提取 HIFU 损伤区域边界信息的水平集边界算子仍采用 5.5.2.2 一节中

定义的 g1： 
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1
1

1 | * |p
r

g
D I

=
+ ∇

                 公式(5-34) 

rD 为半径为 r 的圆邻域均值滤波模板。 

实验中肝脏与水的边界较清晰，仅采用高斯滤波便可达到较好的效果，所

以定义 2Ω 速度函数中的边界算子 g2 如下： 

2
1

1 | * |pg
G I

=
+ ∇

               公式(5-35) 

 
5.5.3.3 二维双零双速度水平集方法的分割结果 
 

图 5-8 为 HIFU 辐照后，离体猪肝内产生的最大损伤剖面照片。损伤部位呈

圆形，直径约 10mm 

 

 

图 5-8  HIFU 损伤区域剖面 

图 5-9 为基于多水平集多速度算法经过 800 次迭代后对猪肝及其内部 HIFU

损伤区域边界分割的结果，与图所示的损伤剖面比较，可以看到，零水平集分

割出的区域的形状基本与剖面照片一致。 
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图 5-9 水平集算法对肝脏及其内部 HIFU 损伤区域的分割过程 

 

5.5.4 HIFU 损伤区域三维表面重建 
 

基于轮廓线的连续二维图像序列曲面重建是通过建立相邻两张图像中的轮

廓线的对应关系，并进行表面插值并绘制等值面，由此构造出物体的表面。 

 

5.5.4.1 表面插值 
 

当数据点不够密集时需要在已经取得的三维资料数据上进行表面插值在

Matlab 表面插值方法有。 

（1）最近邻插值法(Nearest neighbor interpolation)：每个內插点都被赋予其

最邻近原始数据点的数值。 

1 1( ) ( )
2

k k k k
k

x x x x xN x N x − ++ < ≤ +
=             公式(5-36) 

速度最快，但准确度较低。 

（2）线性內插法 (Linear interpolation)：找出两端点之间的直线函數
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，并由其中找出最适当点。如果原始数据的函数有

较大的变化，此种方法不再适用。 
（3）三次内插法(Cubic interpolation)：使用分段三次 Hermite 內插多项式

(Piecewise Cubic Hermite Interpolating Polynomial) P(x)求出适当的点，并具备下

列特征： 

 对于每个子区间上的点 1k kx x x +≤ ≤ ，由三次 Hermite 内插求出两端点之

间斜率 P(x)。 

 ( )j jP x y= 且 ( )P x 的一阶导数 ( )P x′ 是连续的，而二阶导数可能不连续

( )P x′′ ，可能会跳至 jx  

 如数据位于单调曲线区间则 P(x)也位处于单调曲线区间，数据位于局部

极值的点，P(x)也是 

（4）三次样条内插法(Cubic spline interpolation)：以三次样条函数算出适当

的点。算法利用数学方程式来表现一条通过一组已知点的平滑曲线，并依据这

一条曲线来推算范围内每一个定点上的数值，在运算过程中采最小曲率的概念。

此方法内插得到的点最平滑。 

 

5.5.4.2 等值面绘制 
 

拥有足够多的空间数据后，通过绘制等值面的方式完成表面重建。绘制等

值面是将轮廓线序列中具有相同数值的点连接成三维空间中面。采用多边形来

对物体的表面进行拟合，由三维空间构造出中间几何图元，再进行画面绘制，

这是最常用的一种方法也是应用最广泛的一种方法，能产生比较清晰的三维表

面图像，计算量较小，实时性好。 

表面重建中，Delaunay 三角网格重建方法是目前基于表面方法重建中应用

广泛的一种方法。Delaunay 三角网格无需在层间附加节点，在对应轮廓间可以

直接进行。假设有如下两相邻轮廓线层。 

P(i)是上断层轮廓线上的采样点（i=1,2,…,N） 

Q(j)是下断层轮廓线上的采样点（j=1,2,…,N） 

采用三角形片在 P 和 Q 之间建立一个类圆柱表面，每一三角形片的顶点来

自 P 和 Q。其形式为（Pi, Pk, Qj）或（Qi Qk, Pj），这种形式的三角形片有许多，
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其组合方式数为 

[ ]( 1) ( 1) !
( 1)!( 1)!
m n

T
m n
− + +

=
− +

                   公式(5-37) 

Delaunay 三角网格是有如下特点： 

 每个三角形的外界圆内不含其他生成对象； 

 一旦给定生成对象，其 Delaunay 三角网格是唯一的； 

 改变一个生成对象的位置，只影响其局部结构发生变化； 

 Delaunay 三角形的边一般小于随机选择的两细节间的连接边等。 

 

5.5.4.3 三维成像处理 
 

物体在重建后，还需要进行着色 (shading)、打光 (lighting)等后期成像

(rendering)处理，以达到物件表面平滑，产生近似于原物体的质感。 

（1）着色(shading) 

Matlab 提供了三种着色模式： 

Shading flat：将每个网格线所分割的面涂上不同的顏色。 

Shading faceted：是在 flat 方法上在叠加上去黑色的网格线。 

Shading interp：此方法使用內插(interpolation)颜色映射(color map)的索引值

的方法让每个分割面之上的色彩产生渐层并多样化。 

（2）光照效果 

matlab 中光照效果有三种模式 

Lighting flat：最基本的绘图模式，取物体每个面的法向量与光源向量的夹

角，计算反射光强度，并以此强度作为此面中所有像點的强度。因此，在 Flat 模

式下，物体上的某一面只有单一的光影，时间开销小，表现出的效果一般。 

Lighting Gouraud：使用强度内插法，先求出此平面上各顶点的法向量，之

后根据顶点法向量与光源向量，即可求出此顶点所反映出的光源强度。而物体

表面所有点的光源强度皆由邻近顶点的光源强度内插计算而得。效果也比 Flat 

好，但比 Flat 时间开销大。 

Lighting Phong：是三者中最精密的模式，它不是顶点的光源强度，而是用

内插计算面上所有点的表面法向量，再由各点的表面法向量计算各点的光源强

度，时间开销最大，效果最逼真。 
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5.5.4.4 三维重建结果 
 

利用超声图像“切片”的序列双轮廓数据，对肝脏中的 HIFU 损伤区域进行三

维重建结果如下。 

 

图 5-10 view(330,45)HIFU 损伤区域三维重建效果 

 

图 5-11 view(45,45)HIFU 损伤区域三维重建效果 

图 5-10,5-11 分别为 view(330,45)，及 view(45,45)的三维重建效果，Z 轴方向
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为 HIFU 换能器声轴方向。 

三维表面重建结果直观地反映了 HIFU 损伤区域的大小、形状及在器官中的

相对位置。 

 

5.6 本章小结 
 

本章在对图像分割技术的进行分析理解的基础上，充分考虑工程需求因素

的基础上，确立了可形成封闭曲线的几何主动轮廓模型在检测超声图像中 HIFU

损伤区域应用中的优选地位。并充分利用 HIFU 辐照前后灰度变化信息，提出基

于水平基的 HIFU 损伤区域自动检测算法。经实验测试，结果表明：在二维损伤

区域检测中，基于水平集的图像分割算法可以识别 HIFU 损伤区域的弱边界，从

而对包含 HIFU 损伤区域 B 超图像进行有效分割，其分割区域大小与形状均与

组织剖面所见 HIFU 损伤区域相吻合。 

为了判断 HIFU 损伤区域位置及大小是否复合治疗计划，我们设计了基于双

零水平集双速度的图像分割算法。该算法可以对器官及在其内部形成 HIFU 损伤

区域的 B 超图像同时进行有效的边界轮廓提取。实验结果证明：基于双零水平

集双速度的图像分割算法其分割区域大小与形状均与其剖面所见 HIFU 损伤区

域相吻合。算法生成的轮廓曲线用于三维表面重建，直观地反映了 HIFU 损伤区

域的大小、形状及在器官中的相对位置。为 HIFU 治疗效果的辅助估计提供了有

力手段。 

由于 B 超图像的边界存在灰度渐进的特点，算法对边界轮廓的刻画精度还

有待提高。 
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第六章 总结与展望 

作为一种新兴治疗手段，超声引导的 HIFU 治疗系统以其无损，无辐射，价

格相对低廉的等独特的优点，在肿瘤临床治疗中有着广阔的发展前景。HIFU 相

关技术中的无损检测治疗效果这一热点问题，虽然引起广泛关注，并取得了一

定的研究成果，但仍未见有效的易与 HIFU 治疗系统相结合的方法问世。其中的

一个主要原因便是人体组织温场模型较难建立，本文针对这一现状，从数据挖

掘的角度，对超声图像中蕴含的可以辅助检测 HIFU 治疗效果监控的信息加以提

取并量化，最终形成易于理解和接受的对 HIFU 治疗效果监控和检测的评价。 

 
6.1 本论文的主要内容 
 

论文围绕 HIFU 无损监控这一核心内容所展开的主要研究总结如下： 

1． 本文第二章分别对目前基于超声信号及超声图像的无损测温、测组

织损伤程度模型及方法进行了分析比较。基于超声信号的测温模型

多采用了推演的方法，首先建立一个理想化模型，再通过可以测量

到的参数估算 HIFU 焦域处的温度。但是人体是个非常复杂的系统，

肿瘤所在位置不同，周围血流状况的不同，都会引起温场的变化，

要建立一个普适的人体内温场模型非常困难；另外此类方法都需要

对现有的 B 超系统进行或多或少的“改造”，导致成本增加。基于

超声图像的方法多采用了归纳的方法，对图像中蕴含的相关信息进

行分析、挖掘、提取，寻找其中的规律，可以避免复杂的建模过程。 

2． 本文第三章则通过分析数据挖掘技术和医学图像数据的特点分析，

并结合第二章的分析结果及实际工程应用，确立了基于数据挖掘的

超声图像分析的方法在本课题中的优选地位。 

3． 本文第三章对 HIFU 超声图像纹理信息中可辅助监控 HIFU 治疗效

果的温度信息进行了挖掘、提取。采用多种纹理分析方法包括灰度

共生矩阵、分形盒维数方法、小波分解对 HIFU 辐照后组织超声原

始图像即各个温度下超声图像与基准温度（37℃）下的超声图像之

间的减影图进行纹理分析。对其中优选参数进行与温度间的回归分

析，结果表明：HIFU 焦域中心温度与超声减影图像的灰度共生矩
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阵参数中的四个参数与小波分解系数能量参数存在线性关系。采用

8 个与温度存在线性关系的纹理参数进行基于主成分分析的多元线

性回归，70℃以下，回归方程的精度为 3℃。 
4． HIFU 束损伤引起体积细小，较难进行无损实时检测。本文第四章

提出一种亚像素级 HIFU 焦域特征点的追踪方法，探测 HIFU 束损

伤引起的超声图像微小变化，并为量化图像变化程度定义了相关距

离。对温度与组织损伤程度、剂量与组织损伤程度、组织损伤程度

与相关距离的关系进行了分析。相同的损伤等级下，测得的 HIFU

焦域温度分布范围很广；相同剂量下，组织的损伤程度也不尽相同，

甚至可覆盖四个等级。实验结论为：温度与组织损伤等级，剂量与

组织损伤等级间的关系难以量化。辐照前后，HIFU 焦域相关距离

与 HIFU 束损伤等级之间表现出相关性，HIFU 束损伤等级随相关距

离的增大而增大。并采用支持向量机 SVM 分类方法，设计分类器。

结果表明算法可有效识别 HIFU 束损伤的等级。可作为 HIFU 临床

剂量的选取的有益参考。 

5． 超声图像提供的是二维的截面信息，而 HIFU 治疗区域为一个体。

为了给出最终有效治疗区域的三维直观信息，本文的在第五章中提

出一种基于双零双速度水平集的算法，利用超声图像灰度变化的自

动从高噪声 HIFU 超声图像信息中提取 HIFU 有效治疗范围边缘信

息及器官边缘信息，通过三维重建给出可反应 HIFU 有效治疗范围

的大小及形状的三维信息。 

 
6.2 未来工作展望 
 

研究中所获得的阶段性成果，使我们坚信通过超声图像的数据的深度挖掘

所提取的信息有助于辅助监控 HIFU 的治疗效果，但在从研究到实际临床应用的

转化过程中仍有许多有意义的工作亟待展开： 

1. 本文中实验用组织多为新鲜猪肉和猪肝组织。由于不同组织的热阻抗及

超声图像纹理等特征参数的不同，还应对采用更多动物类型的不同组织

对文中提出的算法进行检验。获得动物活体乃至临床治疗数据，通过大

样本空间对文中提出的算法加以检验，是从研究到实际应用的迈出的坚

实一步。 
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2. 文中算法建立在组织不发生相对与超声探头的运动的假设基础上，但实

际治疗中，病人的呼吸会引起轻微的治疗区域与超声探头的相对位移，

因此在算法中还应考虑通过运动补偿的方法消除这一影响。 

3. 目前 HIFU 治疗中一般采用固定的剂量，即束损伤的剂量一经确定，在

治疗中不再改变。这样由于热积累的效应导致中间部位和边缘部位所受

到的 HIFU 辐照会有不同，在保证治疗区域中心位置所采用的剂量安全

的情况下，有可能导致边缘部位的辐照不足。因此，研究组织对 HIFU

的热积累效应，采用可变剂量进行辐照也是一项有意义的工作。 

4. 将算法固化，集成至 HIFU 辅助治疗系统中。 
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