
第６期
２０１７年６月

电　　子　　学　　报
ＡＣＴＡＥＬＥＣＴＲＯＮＩＣＡＳＩＮＩＣＡ

Ｖｏｌ．４５　Ｎｏ．６
Ｊｕｎ．　２０１７

收稿日期：２０１５１００３；修回日２０１６１０１０；责任编辑：梅志强
基金项目：国家自然科学基金（Ｎｏ．６１２７１１２３，Ｎｏ．６１５７１１７６，Ｎｏ．６１５１１１４００９９）；安徽省杰出青年科学基金（Ｎｏ．１６０８０８５Ｊ０４）；安徽省国际科技合
作计划（Ｎｏ．１５０３０６２０１５）

面向磁共振弹性成像的

数值建模与仿真研究

朱霞丽１，李炳南１，向　馗２

（１．合肥工业大学生物医学工程系，安徽合肥２３０００９；２．武汉理工大学自动化学院，湖北武汉４３００７０）

　　摘　要：　磁共振弹性成像技术能够定量可视化人体组织的生物力学属性，正逐步成长为一种新型的医学成像手
段．然而，其研发不仅要深入探索弹性波的产生、传播及耗散特性，而且需要建立特殊的磁共振成像装备．建立数值模
型并开发仿真实验系统，可以有效促进磁共振弹性成像研究工作的开展．本文首先对人体组织进行弹性力学分析，得
到外力作用下人体组织的运动微分方程，并利用有限元法求解该方程．同时建立了不同结构和弹性分布的人体组织数
值模型．采用剪切弹性波作为成像探针，并根据人体组织的运动微分方程，仿真计算得到弹性波在组织中的传播信息．
通过比较不同模型的估算值和理论值，验证了仿真实验系统的有效性和可靠性，说明建立的数值模型可以有效支撑磁

共振弹性成像研究．
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１　引言
　　弹性是人体组织的一个重要生物力学属性：首先，不
同组织的弹性不同，人体不同组织之间弹性模量的差异

程度明显大于其他物理特性；其次，同一组织在不同生理

或者病理状态下，其弹性也会不同，软组织弹性的变化与

其病理过程有着密切的关系［１］．临床上已经广泛利用触
诊来感知组织弹性的变化，进行健康评估和疾病诊断．但
是，触诊面临着不少限制和不便：一是只适用于表面器

官，难以获取身体内部组织二维或者三维的弹性分布；二

是诊断效果取决于医生的主观感受和个人经验．因此，越
来越多的医生希望发展一种能够客观的、无创的人体组

织弹性成像技术［２，３］．弹性成像是通过提取组织弹性特征
进行成像的一种新技术，主要通过对组织施加外界激励，

并应用超声、磁共振等影像技术对组织响应情况进行分

析，获得反映组织弹性的图像［４］．磁共振成像（Ｍａｇｎｅｔｉｃ
ＲｅｓｏｎａｎｃｅＩｍａｇｉｎｇ，ＭＲＩ）有着良好的软组织分辨率及空
间分辨率，是一种重要的影像学手段［５，６］．磁共振弹性成
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像（ＭａｇｎｅｔｉｃＲｅｓｏｎａｎｃｅＥｌａｓｔｏｇｒａｐｈｙ，ＭＲＥ）能够定量可视
化人体组织的弹性属性，是一种动态弹性成像技术［７］．由
于磁共振弹性成像为无创伤性检查，具有良好的临床应

用前景，已经被应用于多种器官研究，例如脑功能［８］和肝

脏纤维化［９］等．
人体是一个复杂的不均匀体，使得不能准确估算

组织的弹性属性［１０］．但是，要进行磁共振弹性成像扫
描，不仅需要对磁共振系统作软硬件改造，技术门槛较

高，而且磁共振成像系统一般机时紧张，费用比较昂贵，

这都给开展磁共振弹性成像研究造成比较大的不便．
因此，有必要在实验前首先开展有针对性的理论研究

和仿真分析．实际上，已经有一些采用数值仿真及分析
处理平台来推动磁共振弹性成像研究的案例［１１］．在本
研究中，将致力于建立一套磁共振弹性成像数值模型，

仿真计算弹性波探针在人体组织中的传播模型，分析

不同组织对弹性波探针的响应情况，从而为开展磁共

振弹性成像系统开发和实验研究打下良好的基础．

２　磁共振弹性成像原理
　　磁共振弹性成像系统主要包括弹性波产生装置、
磁共振扫描系统以及弹性重构算法三个部分，其成像

的基本过程是：产生剪切弹性波作用于人体，使体内的

组织或器官产生质点位移；通过特殊编码的磁共振脉

冲序列获取组织位移相位场；对获得的磁共振相位图

进行处理和弹性重构，得到组织器官的弹性属性分布

图，供临床医学参考［３］．
在进行分析时，通常先假设被测组织是一个均匀

的无限介质［３］．当剪切应力以一个固定的频率振动，振
动籍由组织内部质点的来回振动得以传播，伴随的波

动会传入组织内部．这时，在组织中产生的应变波动有
２种：纵波和横波．在同等条件下，纵波的传播速度较
快，波长较长，对弹性检测精度较低．因此，磁共振弹性
成像主要关注的是剪切横波，称为弹性波［１２］．

考虑弹性波的传播速度和弹性常数的关系：

υｔ（ｘ，ｙ）＝
Ｇ（ｘ，ｙ）
槡 ρ

（１）

其中ρ是材料密度，υｔ是弹性波的波速．并且，考虑波速
υ能由振动频率ｆ和波长λ表达：

υ（ｘ，ｙ）＝ｆ·λ（ｘ，ｙ） （２）
将式（２）代入式（１），得到：

Ｇ（ｘ，ｙ）＝ρ（ｆｔλｔ（ｘ，ｙ））
２ （３）

式中ｆｔ，λｔ表示弹性波的频率和波长，Ｇ（ｘ，ｙ）表示点
（ｘ，ｙ）处的剪切模量．

剪切模量和杨氏模量Ｅ存在以下关系，其中ζ表示
泊松比：

Ｅ（ｘ，ｙ）＝２Ｇ（ｘ，ｙ）（１＋ζ） （４）

将式（３）代入式（４），得到求解弹性波波长的公式：

λ（ｘ，ｙ）＝１ｆ
Ｅ（ｘ，ｙ）
２ρ（１＋ζ槡 ）

（５）

式（５）说明应变波在较硬的物质中传播时波长较长；在
较软的物质中传播时波长较短．

在磁共振弹性成像中，驱动装置产生的弹性波从

组织器官的表面进入后，在组织内部进行传播，会在垂

直于波的传播路径上产生周期性位移，而位移大小与

质点的弹性相关．但是，弹性波在组织局部产生的位移
幅度比较小（一般在微米级别），故很难用传统的磁共

振成像方法来进行检测．所以，必须在成像平面增加双
极性对称梯度场，利用运动敏感脉冲序列来检测弹性

波引起的微小位移，并编码生成与弹性波振幅正相关

的相位信息φ：

φ（ｒ，θ）＝２γＮＴ（Ｇ·ξ）π
ｓｉｎ（ｋ·ｒ＋θ） （６）

式中，γ为旋磁比，Ｎ为波动编码梯度的周期总数，Ｔ为
外源激励振动的周期，Ｇ为磁场梯度矢量，ξ为振幅正
方向矢量，ｋ为弹性波波数，ｒ为质点所处位置矢量，θ
为周期性梯度场和振动源之间的相位差．从式（６）可以
看出，磁共振信号的相位差跟振幅空间分布有关，呈现

周期性的变化．而且，可以增加总的编码梯度周期数 Ｎ，
从而提高对微小振动检测的灵敏度（可达０１μｍ）［３］．

将式（６）变换到频域，得到相位、波动、梯度三者的
关系如下：

φ（ｆ）＝２γＳ（ｆ）［Γ（ｆ）Ｗ（ｆ）］ （７）
其中，ｆ表示频率、Ｓ（ｆ）表示傅里叶变换后的时空位移、Г
（ｆ）表示傅里叶变换后的波动编码梯度、Ｗ（ｆ）表示傅里
叶变换后的弹性波激励函数，而“”表示卷积运算．在磁
共振弹性成像中，通过获得相位分布 φ（ｆ）、已知的编码
函数Г（ｆ）和弹性波激励函数Ｗ（ｆ），根据式（７）可以计算
出弹性波在组织中产生的位移函数Ｓ（ｆ）．经过处理和增
强后［１３］，可以将Ｓ（ｆ）作为输入，通过波动方程求逆算法，
如局部频率估计、偏微分方程或者迭代反演等，求解出弹

性波的波长λ（ｘ，ｙ）．然后根据式（３）和（４），计算得出人
体组织器官的剪切模量或者杨氏模量．

３　弹性力学有限元法
　　在研究磁共振弹性成像的过程中，研究弹性波在
人体组织中的传播特性是一个非常重要的问题．这里
涉及两个方面：一类是正问题，指已知弹性波参数以及

组织器官的密度、力学属性等，数值求解弹性波动场的

时空变化［１４］；另一类是逆问题，指已知弹性波激励源和

弹性波传播的时空分布，估算重构组织器官的弹性属

性［１５］．就磁共振弹性成像而言，对获得的波动编码相位
信息进行弹性重构，属于逆问题范畴．但是，为了更好地

４８４１



第　６　期 朱霞丽：面向磁共振弹性成像的数值建模与仿真研究

求解逆问题，必须优化设计正问题，两者往往相辅相成．
３．１　人体组织的弹性力学建模

在磁共振弹性成像研究中，一般将人体组织器官

假定为异构弹性体，因此适合应用弹性力学的一些基

本假设，即人体组织是一个连续的、各项同性的、局部均

匀的线弹性体。在此基础上求解磁共振弹性成像的力

学问题时，先确定已知条件，例如组织器官的形态分布、

力学属性、边界条件等，再求解出应力、形变和位移等．
整个过程分两部分建立方程进行求解．
３．１．１　运动方程

根据微分线段上应变位移的几何条件，建立几何
方程，再根据应力应变间的物理条件建立物理方程，即
平衡微分方程（应力部分）、几何关系（应变部分）、本构

方程（应力与应变的关系），得到平衡状态下组织器官

的弹性力学基本方程：

（λ＋μ）ｇｒａｄθ＋μ２Ｕ＋ｆ＝０ （８）

其中，θ为体应变，θ＝ｕｘ
＋ｖ
ｙ
＋ｗ
ｚ
，Ｕ是位移分量 ｕ、ｖ、

ｗ的函数，ｆ表示外力，其外力分量为 ｆｘ、ｆｙ、ｆｚ，由于假设
组织器官是一个局部均匀体，可以将 λ、μ表达成与位
置无关的拉梅常数．在运动状态下（微小扰动），位移 Ｕ
不仅是点（ｘ，ｙ，ｚ）的函数，还是时间ｔ的函数，而质点的
位置也是时间ｔ的函数．在有外源驱动的情况下，需要

添加一个微量惯性力∫∫∫
ｖ

－ρｄ
２Ｕ
ｄｔ２
，又因为有

θ
ｘ
＝

２ｕ
ｘ２
＋

２ｖ
ｘｙ
＋

２ｗ
ｘｚ

＝（·Ｕ），可以得到运动状态下用位移

表示的各向弹性力学基本方程：

（λ＋μ）（·ｕ）＋μ２ｕ＋ｆｘ－ρ
ｄ２ｕ
ｄｔ２
＝０

（λ＋μ）（·ｖ）＋μ２ｖ＋ｆｙ－ρ
ｄ２ｖ
ｄｔ２
＝０

（λ＋μ）（·ｗ）＋μ２ｗ＋ｆｚ－ρ
ｄ２ｗ
ｄｔ２











 ＝０

（９）

其中，
ｄｕ
ｄｔ＝

ｕ
ｘ
ｄｘ
ｄｔ＋

ｕ
ｙ
ｄｙ
ｄｔ＋

ｕ
ｚ
ｄｚ
ｄｔ＋

ｕ
ｔ
，而（

ｄｘ
ｄｔ，
ｄｙ
ｄｔ，
ｄｚ
ｄｔ）为

质点的运动速度．在微小形变的情况下，ｕ
ｘ
ｄｘ
ｄｔ、
ｕ
ｙ
ｄｙ
ｄｔ、

ｕ
ｚ
ｄｚ
ｄｔ都是微量乘积项，可忽略不计．所以，

ｄｕ
ｄｔ＝

ｕ
ｔ
，从而

得到
ｄ２ｕ
ｄｔ２
＝

２ｕ
ｔ２
，
ｄ２ｖ
ｄｔ２
＝

２ｖ
ｔ２
，
ｄ２ｗ
ｄｔ２
＝

２ｗ
ｔ２
，则式（９）可化简为：

（λ＋μ）（·ｕ）＋μ２ｕ＋ｆｘ＝ρ
２ｕ
ｔ２

（λ＋μ）（·ｖ）＋μ２ｖ＋ｆｙ＝ρ
２ｖ
ｔ２

（λ＋μ）（·ｗ）＋μ２ｗ＋ｆｚ＝ρ
２ｗ
ｔ













２

（１０）

在磁共振弹性成像中，可以假定稳态驱动的外力

为零，即ｆｘ＝ｆｙ＝ｆｚ＝０，则方程可用向量形式表示为：

（λ＋μ）（·Ｕ）＋μ２Ｕ＝ρ
２Ｕ
ｔ２

（１１）

对上式进行傅立叶变换（ＦｏｕｒｉｅｒＴｒａｎｓｆｏｒｍａｔｉｏｎ，
ＦＴ），得到弹性力学微分方程的频域表达式：

（λ＋μ）（·ｕＦ）＋μ
２ｕＦ＝－ρω

２ｕＦ （１２）
由于人体组织器官的不可压缩性，即·ｕＦ≈０，则

方程简化为：

μ２ｕＦ＝－ρω
２ｕＦ （１３）

假定施加了初始条件，

－ρω２ｕＦ－μ
２ｕＦ＝Ｆｖｅ

ｉφ （１４）
其中Ｆｖ表示单位体积上的力．
３．１．２　定义边界条件

这里牵涉到力学和几何两个边界条件．根据组织
器官模型对象的初始条件和边界情况，定义初始条件

和边界条件为：

初始位移和速度为０：

［Ｕ］ｔ≤０＝［
Ｕ
ｔ
］ｔ≤０＝０ （１５）

组织器官分界面的应力为：

λ１θ１＋２μ１
ｗ
( )ｚ＝λ２θ２＋２μ２ ｗ( )ｚ

μ１
ｕ
ｚ
＋ｗ
( )ｘ ＝μ２ ｕｘ＋ｗ( )ｘ

（１６）

和位移连续条件为：

ｕ１＝ｕ２
ｗ１＝ｗ{

２

（１７）

固定边界：

ｕ＝０
ｖ＝０
ｗ

{
＝０

（１８）

或者设定低反射边界：

σ·ｎ＝－Ｌｉ
ｕＦ
ｔ

Ｌｉ＝Ｌｉ（ρｓｃＳｃｐ） （１９）
将要求解的弹性力学微分运动方程公式（１４），结

合适当的边界条件和外力条件，便可以求解出位移函

数分量ｕ、ｖ、ｗ．
３．２　波动方程有限元求解

有限元法的基本思想是将连续弹性体划分成一定

数量的互连子域（单元），从而将连续的弹性体离散化，

每个单元体选择简单函数描述每个子域，再把所有子

域方程集成为整个结构力学特性的代数方程组，结合

边界条件，可以迭代求解获得近似结果，如应力和位移

分布等［１６］．因此，在有限元分析软件中，对磁共振弹性
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成像进行建模时，基本步骤包括：

（１）建立有限元计算的模型，包括模型形状、尺寸
以及各子域之间的关系；

（２）对构建的各组织器官模型定义其弹性力学属
性，如组织密度、杨氏模量、泊松比等；

（３）根据式（１４）建立组织器官模型的控制方程，并
定义激励条件和边界条件等，建立待解的方程或方

程组；

（４）进行有限元网格划分，将连续的组织器官模型
离散成有限个子域的集合；

（５）数值仿真弹性波动在组织器官中的时空分布
函数．

４　建模与仿真

４．１　组织器官建模
在本研究中，针对不同人体组织进行了磁共振弹

性成像仿真，分三种模型进行了仿真分析，包括模型１
均匀组织（其杨氏模量为Ｅ＝５０００Ｐａ）、模型２内含软性
介质（模拟颅脑等，其中外部组织 Ｅ＝２００００Ｐａ、内部软
性组织Ｅ＝５０００Ｐａ）和模型３内含硬性介质（模拟肿瘤
等，其中外部软组织Ｅ＝５０００Ｐａ、内部硬性组织Ｅ＝

２００００Ｐａ）的异构组织［１３］．定义椭圆上端小凹口内边界
为激励源，产生周期性振动的弹性波；椭圆形的上部两

个边界根据式（１８）定义为固定边界，下端两个边界根
据式（１９）定义为低反射边界，如下图１所示．

４．２　计算结果与分析
４．２．１　模型１—正常组织的仿真结果与数据分析

从仿真结果可以看出：弹性波在均匀介质中传播

时，随着驱动频率的增加，弹性波的波长变短；在低频情

况下，弹性波传播较好，但是波长变大，检测能力降低；

在高频情况下，波长变短，可以有效提高检测精度，但由

于粘滞效应，弹性波将产生衰减，振幅相应变小．

　　取图２波动图中心轴线上的数据进行分析，估算
得到弹性波探针的波长信息．表１展示了在各频率下
的仿真误差．其中，ｆ表示频率，λ１表示根据式（５）得到
的波长的理论值，λ２表示波长的估算值，下同．从表中
可以看出，λ１与λ２之间的误差非常小．说明本文建立
的数值模型是有效的，计算结果是可靠的．

表１　模型１中测算数据与理论数据的比较结果

ｆ（Ｈｚ） ３０ ４０ ５０ ６０ ７０ ８０

λ１（ｃｍ） ４．３２ ３．２４ ２．５９ ２．１６ １．８５ １．６２

λ２（ｃｍ） ４．３６ ３．２２ ２．５８ ２．１５ １．８８ １．６８

误差（ｃｍ） ０．０４ ０．０２ ０．０１ ０．０１ ０．０３ ０．０６

４．２．２　模型２—肿瘤结构的仿真结果与数据分析
对于模型２和模型３，都是非均匀组织，可以构建

如图３所示的几何结构．
通常而言，肿瘤的杨氏模量要比正常组织的大．因

此，可以构建内含硬性组织的模型进行仿真．由图４可
见，软硬组织中弹性波的波长不一样，在内部硬块组织

中要大于外部软性组织．并且，随着驱动频率的增加，
波长变短，波数增加，同时干扰也增加，位移衰减得更

明显．
因为组织内含其他介质，因此将之分为ｐ１和ｐ２段

进行数据分析．在模型２中，ｐ１段是外部的软组织，ｐ２
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段是内部的硬块．分别估算其波长，将之与理论值比
较，得到各频率下的误差如表２和表３所示．从表中能
够看出，ｐ１段计算的数值与理论数值误差很小．但是，
在某些频率下，ｐ２段计算得到的结果与理论值误差较
大．这表明在非均匀体中，弹性波存在着反射、衍射和
衰减等作用，使得弹性波的传播情况变得复杂．针对特
定的对象，不同的激励频率产生的结果也不相同，说明

在实验之前进行理论研究和仿真分析的重要性．

表２　模型２中ｐ１段测算数据与理论数据的对比

ｆ（Ｈｚ） ３０ ４０ ５０ ６０ ７０ ８０

λ１（ｃｍ） ４．３２ ３．２４ ２．５９ ２．１６ １．８５ １．６２

λ２（ｃｍ） ４．３６ ３．２２ ２．５８ ２．１５ １．８８ １．６８

误差（ｃｍ） ０．０４ ０．０２ ０．０１ ０．０１ ０．０３ ０．０６

表３　模型２中ｐ２段测算数据与理论数据的对比

ｆ（Ｈｚ） ３０ ４０ ５０ ６０ ７０ ８０

λ１（ｃｍ） ８．６４ ６．４８ ５．１８ ４．３２ ３．７０ ３．２４

λ２（ｃｍ） ８．５８ ６．４３ ５．１９ ４．３３ ３．７９ ３．３１

误差（ｃｍ） ０．０６ ０．０５ ０．０１ ０．０１ ０．０９ ０．０７

４．２．３　模型３—颅脑结构的仿真结果与数据分析
在非均匀组织模型中，除了内硬外软的情况外，还

有一类是内软外硬，比如脑组织、溃疡以及水肿等．本
文仿真定义颅脑模型为内部较软、外部较硬的组织．在
模型２的基础上，定义与模型１、２一致的激励条件和边
界条件，但重新定义内外组织的弹性模量．图５展示了
在相同的边界条件和激励条件下，不同的组织力学属

性对弹性波传播的影响．由图５可见，弹性波的传播满
足基本规律，即内部软性组织中弹性波的波长小于外

部硬性组织．并且，随着频率增加，波长变短，波数增
加；同时，干扰也增加，弹性波探针的衰减加快．

在模型３中，ｐ１段是外部的硬性组织，ｐ２段是内部
的软性组织．分别估算其波长，将之与理论值比较，得
到各频率下的误差，见表４和表５．

表４　模型３中ｐ１段测算数据与理论数据的对比

ｆ（Ｈｚ） ３０ ４０ ５０ ６０ ７０ ８０

λ１（ｃｍ） ８．６４ ６．４８ ５．１８ ４．３２ ３．７０ ３．２４

λ２（ｃｍ） ８．５７ ６．５０ ５．１２ ４．３０ ３．７２ ３．３０

误差（ｃｍ） ０．０７ ０．０２ ０．０６ ０．０２ ０．０２ ０．０６

表５　模型３中ｐ２段测算数据与理论数据的对比

ｆ（Ｈｚ） ３０ ４０ ５０ ６０ ７０ ８０

λ１（ｃｍ） ４．３２ ３．２４ ２．５９ ２．１６ １．８５ １．６２

λ２（ｃｍ） ４．２８ ３．１９ ２．６０ ２．１４ １．８９ １．７０

误差（ｃｍ） ０．０４ ０．０５ ０．０１ ０．０２ ０．０４ ０．０８

　　从表４和表５能够看出，由于弹性波在非均匀体中
存在反射、衍射和衰减等作用，使得弹性波的传播变得

复杂．就模型３而言，从仿真结果可以看出，在激励频
率范围为３０Ｈｚ～８０Ｈｚ时，６０Ｈｚ的激励得到的结果较
好，据此可以作为后续实验的指导．
４．２．４　讨论

从三个仿真结果及数据分析可以看出，弹性波在

介质中的传播符合一般规律：在均匀介质中能够高效
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传递，并且波的反射和衍射所造成的干扰相对较小；低

频时，弹性波的波长较长，对组织内部结构的探测灵敏

度低，但位移量大，有利于磁共振波动成像；在高频情

况下，弹性波波长短、波数多，精度高，但位移量小、干

扰大，不利于磁共振弹性成像．模型２和模型３有相同
的几何结构、激励条件和边界条件，即在不同的弹性分

布情况下，相同频率的弹性波在组织中传播的情况差

异很大．对于检测组织内部的弹性属性，可以通过提高
频率，增加波数，减小波长来完成．但是，组织内部结构
通常不均匀．在高频情况下，弹性波在传播过程中产生
的干扰更多，波在组织中的衰减更快．所以，在实际的
磁共振弹性成像实验中，应当参考仿真结果，综合考虑

各方面因素，选择适宜的驱动频率．

５　结论
　　本研究提出了面向磁共振弹性成像的数值建模方
法，并验证了数值仿真可以为磁共振弹性成像的驱动

系统和激励方式设计等提供参考依据，也可以为重构

算法研究提供可靠的数据．换而言之，数值模型和仿真
研究不仅可以大大节省磁共振弹性成像设备的研发成

本，也可以有效指导后期的实验研究．例如，针对特定
的磁共振弹性成像驱动模型，可以先期研究不同的激

励频率、激励位置以及激励方式等对剪切弹性波探针

效果的影响等，都可通过数值仿真先行进行研究，从而

进一步完善系统设计和实验设置．
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