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摘要 
 

在人類疾病研究、基因體研究、藥物發展等生物醫學研究上，常

使用以老鼠或是其他小動物的動物模型，因此若能有一套高解析度、

高靈敏度以及非侵入式小動物成像系統，可提供上述研究領域很大的

幫助，並減少對實驗動物的犧牲與傷害。高頻超音波成像系統（>20 

MHz）由於有較高的空間解析度以及流速解析度，使我們能即時觀察

小動物體內微細的組織與血流情況。在高頻超音波血流成像方面，偵

測緩慢血流時會遇到一些問題。目前高頻超音波掃描的方式，是將單

一固定聚焦的探頭以馬達帶動來做機械式的掃瞄，此種掃掠式掃瞄方

式容易造成緩慢血流信號與組織信號發生混疊的情況，進而造成彩色

都卜勒成像中血流流速估計的誤差。此外，由於微細血管內血流的超

音波散射信號十分微弱，因此在血流成像上難以獲得較高的訊雜比。

本研究的目標在於進一步改進小動物血流成像，期望提升系統偵測緩

慢血流速度的能力，以及提高偵測微小血管的靈敏度。為了提升彩色

都卜勒成像對於微細緩慢血流的偵測能力，我們針對掃描方式以及信

號處理方面來做探討。掃掠式掃瞄可分為「分段掃掠式掃描」與「連

續掃掠式掃描」兩種方式，為了能有效區分緩慢血流信號與組織信

號，以利緩慢血流流速的估計，我們最後選擇使用低掃描速度

（2mm/sec）的連續掃掠式掃描，使我們能在彩色都卜勒影像上偵測

到流速 5mm/sec 以下的微血管。在對比劑成像方面，使用對比劑可增

加血流成像的訊雜比，對比劑非線性成像技術可進ㄧ步提升偵測血流

的靈敏度。我們採用自製的微脂體來當作高頻對比劑，此對比劑可由

製程控制微氣泡的尺寸大小，使微氣泡的共振頻率接近高頻超音波的

頻率範圍( 20MHz~50MHz )。此外，利用微氣泡對正、負聲壓的非線

性響應，我們使用脈衝反相基頻成像技術來壓制組織信號而留下微氣

泡信號，以提升血流與組織在影像上的對比度以及增加偵測血流的靈

敏度。體外的仿體實驗結果顯示，氣泡直徑大小 1μm 的微脂體在高
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頻超音波(25~50MHz)下可有效增強流體信號。使用脈衝反相基頻成

像技術可成功壓制組織信號，與傳統的基頻成像比較，當發射信號為

頻率範圍 25~50MHz 的十個週期正弦波時，脈衝反相基頻成像可提升

流體與組織的對比度 7~18 dB，隨著發射信號週期數的提升，其對比

度提升效果越佳。在活體實驗部份，我們發現微脂體微氣泡在血液中

會發生破裂的現象，無法有效增強血流散射信號，微氣泡在血液中球

殼內外部的滲透壓不等可能是造成微氣泡破裂的原因之一，針對此問

題我們必須改變微氣泡內部的滲透壓，期望能將對比劑成功應用在小

動物血流成像上，以達到提升血流偵測靈敏度的目的。 

 

關鍵詞 : 高頻超音波、小動物影像、都卜勒超音波、掃掠式掃描、 

         對比劑成像、微脂體、脈衝反相基頻成像。 
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Abstract 
 

Small animal models have been used extensively in disease research, 

genomics research, drug development, and developmental biology. A 

non-invasive, small animal imaging system with high spatial resolution 

and high sensitivity is beneficial to the above-mentioned research. With 

such a system, the need to sacrifice animals can be reduced. The high 

frequency ultrasound imaging system (>20MHz) is ideal for such 

applications. However, one of the major limitations is the ability to detect 

slow and weak flows. A mechanical swept-scan technique is adopted in 

our study, but the continuous movement of the transducer during data 

acquisition also potentially causes ambiguities in the Doppler spectrum. 

In addition, it is difficult to obtain high signal-to-noise ratio in this case 

due to weak backscattering in micro circulation. Therefore, the main goal 

of this study is to improve the high frequency ultrasonic flow imaging on 

small animals in both areas. First, the scanning technique and signal 

processing on color Doppler imaging for improvement of slow flow 

estimation is discussed. The swept-scan technique includes “block 

swept-scan” and “continuous swept-scan”. Continuous swept-scan with 

slow scanning velocity (2mm/sec) is found to be desired for slow flow 

slower than 5mm/sec. On the other hand, contrast agents are used to 

enhance the signal-to-noise ratio and develop non-linear imaging methods. 

Liposome micro-bubbles are made in-house as the high frequency 

ultrasonic contrast agent. Based on in vitro results, it is shown that 

liposome bubbles can enhance the back-scattering signals in flow region 

at high frequencies (20~50MHz). The pulse-inversion based fundamental 

imaging technique is also tested to improve the contrast-to-tissue ratio. 

Compared to fundamental imaging, the contrast-to-tissue ratio can be 

improved by 7~18dB. For the in-vivo experiments, on the other hand, the 
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liposome bubble appears to break in the blood. So the contrast imaging of 

small animal is not as effective. The osmosis pressure is considered to be 

the major problem, and improving the effectiveness for in vivo flow 

imaging will be the primary future work of this research. 

 

Key words：High frequency ultrasound, Small animal imaging, Doppler 

         ultrasound, Swept-scan, Contrast imaging, Liposome, 

         Pulse-inversion based fundamental imaging. 
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第一章 緒論 
 

1.1  高頻超音波影像系統 

超音波影像系統由於其非侵入式且可即時顯像的優點，在臨床診

斷以及實驗研究上早已有廣泛的運用。相較於傳統頻率範圍較低

（2~10 MHz）的超音波系統，高頻超音波（>20 MHz）隨著頻率的

上升，波長縮短，其空間解析度亦隨之提高，在中心頻率 50 MHz 的

超音波影像系統中可達到約數十微米（μm）大小的空間解析度

[1]-[2]，因此相當適合用來觀察較微細的組織結構。此外，以超音波

來觀測血流速度時，在相同的觀測時間內，速度的解析度也隨著頻率

的升高而線性提升，有助於解析低流速的血流資訊。綜合以上的特

點，由於高頻超音波擁有較高的空間解析度及流速解析度，適合用來

觀察血管尺寸小（~50 到 100 μm）、血液流速低（~0 到 50 mm/s）的

微血管組織，因此可讓我們用來評估人體微細血管或是小動物體內的

血流資訊。 

 

1.2 高頻超音波在小動物影像及血流量測的應
用 

以老鼠及其他小動物為主的動物模型，近年來已被廣泛運用在人

類疾病與基因研究等相關領域中。由於老鼠在生理結構與基因組成上

與人類有許多相似之處，常被研究人員用來做為替代人類實驗的模

型，例如利用老鼠實驗模擬重現人類疾病以進行藥物研究。以癌症方

面的研究為例，目前已知血管新生（angiogenesis）在癌症發展中扮

演著重要的角色，許多生長因子（growth factor）已被證實與血管新

生有很高的相關性[3]-[7]。當腫瘤一旦生長到尺寸超過 1~2 mm3，即

需要發展出微小血管之網路（microvessel network），以利將養份以及

氧氣帶給腫瘤細胞，所以我們需要一個可用來觀測腫瘤微循環

（microcirculation）的技術。目前在動物實驗中已可證實使用彩色都
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卜勒影像可發現新生血管與正常血管具有不同的特性，不過現行的低

頻超音波系統在空間解析度上仍顯不足，而具有高空間解析度及高流

速解析度的高頻超音波系統正符合此項需求，使我們可以觀察到腫瘤

內微循環的生長情況。此外，在老鼠基因相關研究中，高頻超音波影

像系統也具有足夠的解析度來觀察基因變異鼠胚胎基因突變的影

響，使我們可以非侵入式的影像方式觀察母鼠子宮中胚胎成長過程與

血流資訊，以做為解剖學以及生理學之評估[8]-[10]。除了老鼠之外，

由於斑馬魚在胚胎發育上的機制與哺乳動物非常相似，許多重要的調

控蛋白質的表現位置與時間也都與哺乳動物相似，加上有易於繁殖，

成長週期快速等優點，因此斑馬魚已成為研究癌症、心血管疾病、器

官發育、脊椎動物胚胎發育、神經發育、細胞凋亡的重要模式，在藥

物毒性的篩檢也扮演重要角色[46]。 

 

目前每年約有超過五千萬隻老鼠應用在生物醫學研究上，因此對

於小動物影像系統的需求也會有大量的成長，而高頻超音波系統可提

供即時、高解析度、高靈敏度的影像，也能量測到血流相關資訊，使

我們能以更人性化、更簡便的非侵入方式檢視老鼠及其他小動物，這

樣的技術無論對藥物發展、基因體研究、腫瘤治療、發展生物學等方

面都有很大的幫助，可提供研究者更多研究資訊並減少對動物的犧牲

與傷害。 

 

1.3 高頻超音波在血流成像的限制 
目前在高頻超音波探頭的製作技術上，仍無商品化的高頻陣列探

頭可供電子式掃描，因此目前我們高頻超音波系統的掃描方式，是以

馬達掃描定位系統搭載一個單一固定聚焦的高頻探頭，使用馬達帶動

探頭進行機械式的掃描，以取得二維的空間分佈資訊。當我們要計算

血流參數時，必須在固定位置連續發射多次的超音波脈衝，如欲提升

偵測流速解析度，則必須延長多次超音波脈衝的總取樣時間，因此若

要獲得及時的二維血流分布資訊的話，以機械式掃描方式來移動固定



 

3 

聚焦的單一探頭，在掃瞄時間上會有很大的限制。 

     

從上述可知，高頻超音波系統在取得二維的血流資訊時，必須在

同一位置發射多筆超音波脈衝後，將探頭移到下一個位置後繼續發

射，此種走走停停的掃描方式相當耗時。我們為了取得即時的二維活

體影像，採用國外研究所提出的掃掠式掃描（swept-scan）技術[16]，

此種掃描方式是在探頭連續移動的同時發射超音波脈衝，以快速取得

二維的流速資訊，由於相鄰的取樣體積有大幅重疊的現象，因此可將

鄰近幾筆數據視為同一位置所取得的資訊，以用來計算血流速度。超

音波估計血流速度的原理，是藉由偵測血流移動所產生的都卜勒效

應，將偵測到的都卜勒頻率偏移換算為移動速度。掃掠式掃描可以快

速取得二維的流速資訊，然而由於相鄰的取樣體積並沒有完全重合，

對於血流計算會產生影響。由於探頭的橫向移動會造成時變的組織信

號，進而造成都卜勒頻譜上組織信號頻譜增寬的現象，在頻譜上容易

使得組織信號與緩慢流速的血流信號發生混疊情形，因此組織頻譜增

寬效應限制了系統可偵測的最小流速。 

 

此外，超音波系統在做血流流速計算之前，需要一個雜波高通濾

波器（即俗稱的 wall filter）來濾除組織信號以留下血流信號。此高

通濾波器主要是在超音波脈衝連續發射的時間軸方向進行濾波，由於

組織以及血管管壁的移動較緩慢，而血流移動速度較快，因此在超音

波脈衝連續發射時間軸方向的頻譜表現上，組織及血管管壁信號屬於

較低頻的成分，而血流信號屬於較高頻的成分，因此在血流計算前需

要一個高通濾波器來濾除低頻的組織信號。當我們欲偵測微細血管內

的血流流速時，由於血流速度緩慢，與呼吸或身體移動的速度非常接

近，因此兩個信號在頻譜上的位置也很接近，加上掃掠式掃描所帶來

的頻譜增寬效應，會使得血流信號與組織信號更難以區隔，所以高通

濾波器的效果就顯的更加重要，我們必須設計出一個擁有良好頻率響

應的高通濾波器。此外，輸入濾波器的信號長度也是能否有效濾波的
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考量之一，輸入信號過短會使得輸出信號受到濾波器的暫態響應影響

嚴重，無法發揮其應有的濾波效果，因此，在超音波脈衝連續發射的

時間軸方向的信號擷取上，也必須有足夠的長度來進行濾波。從上述

可知，當我們欲偵測微細血管內的緩慢血流流速時，必須針對資料擷

取方式、探頭掃描方式與 wall filter 濾波的效果加以考量，才能降低

其他干擾而準確估計出血流流速。 

 

又超音波訊號在人體中的衰減與訊號中心頻率成正比，因此隨著

頻率的提高，超音波在傳遞過程中的組織衰減效應也變得更加嚴重。

組織衰減效應使得超音波訊號的能量大幅衰減，因此高頻超音波的穿

透深度遠比低頻超音波來得淺，只適合用來觀測深度約在 2 cm 以

內、接近體表的淺層組織構造。此外，高頻超音波在成像上若空間解

析度提升 10 倍，則取樣體積相較於低頻超音波小 1000 倍，因此取樣

體積內的散射子較少，其散射強度相較於低頻也因此而較弱，所以高

頻超音波影像較無法獲得高的訊雜比（signal-to-noise ratio, SNR）。在

血流成像上為了增加血流信號的散射強度，以提升偵測微細血流的靈

敏度，使用超音波對比劑是必須的。 

 

1.4 高頻對比劑 
在超音波影像上為了提升影像品質，使用對比劑是一個有效的方

法。超音波對比劑即為微氣泡，當微氣泡在流體中時，由於微氣泡氣

體與週遭液體之間的聲抗（acoustic impedance）不匹配，會造成微氣

泡對超音波的強烈回音，因此可以提升微氣泡灌注區的血流信號強

度，以提升血流與組織在影像上的對比度，以及提高偵測血流的靈敏

度。此外，由於微氣泡在聲波下會有非線性振盪的行為，所以我們可

以藉由組織與微氣泡對於聲波的非線性響應差異，使用非線性成像技

術降低組織信號強度，來進一步提升血流與組織信號的對比度，以提

高影像上血流對於組織的對比亮度（contrast-to-tissue ratio, CTR），即

為對比劑非線性成像的目的。在本研究中，我們採用脈衝反相基頻成
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像的非線性成像技術。由於組織對於正、負聲壓的響應較為線性，而

微氣泡對於正、負聲壓的響應是非線性的，因此若將正、負聲壓所得

到的回波信號相加之後，可壓制組織信號並留下微氣泡信號，達到提

升 CTR 的目的。在高頻超音波下使用此技術可提高系統偵測微小血

管的靈敏度，使我們能觀察小動物體內微循環的現象。微氣泡在聲波

下的散射強度與其共振頻率有關，當發射頻率接近微氣泡的共振頻率

時，微氣泡的共振現象最明顯，此時的非線性響應也最大。因此，我

們必須探討微氣泡在高頻超音波下的散射特性，使得對比劑非線性成

像效果最佳。 

 

當超音波進展到高頻（>20MHz）以上，針對小動物影像開發系

統時，傳統對比劑在應用上遇到了一些瓶頸，首先是現行商用對比劑

尺寸較大，在進入小動物體內後容易結合成較大的團塊，造成小動物

在肺及腎臟等部位血管的栓塞。第二是現有對比劑共振頻率較低

(2~3MHz)，無法有效應用在高頻非線性影像上，我們需要進一步縮

小對比劑氣泡的尺寸以提高共振頻率。第三是我們希望對比劑具有靶

向性(targeting)，也就是對比劑微氣泡具有聚集並附著在特定組織的

能力，除了可以有效觀察目標組織外，也可在氣泡內包覆藥物達到運

送藥物的目的。因此，我們希望能找到一種尺寸較小，並可達到靶向

性功能的對比劑微氣泡。在本研究中，我們使用微脂體（liposome）

當做高頻對比劑，其構造為以磷脂質雙層膜包覆的空氣泡。此種對比

劑皆可由製程控制微氣泡的大小，使微氣泡的共振頻率落在高頻超音

波的範圍，並且可製作為具有靶向性功能的對比劑。 

 

1.5 研究動機與目標 
    以老鼠及其他小動物為主的動物模型，近年來已被廣泛運用在人

類疾病與基因研究等相關領域中。高頻超音波系統由於具備有高空間

解析度與高流速解析度的優勢，很適合當作一套非侵入式的小動物影

像系統，使我們能觀察小動物微細的組織結構與微細血管的微循環現
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象。然而在高頻系統的都卜勒血流成像上，仍面臨許多的挑戰，在偵

測低流速的緩慢血流方面，掃掠式掃描所帶來組織頻譜增寬效應會限

制系統可偵測的最小流速。此外在都卜勒頻譜上，組織信號與流速緩

慢的血流信號的頻率十分接近，用來濾除組織信號的 wall filter 是否

能有效濾波會影響血流估算的正確性。在本研究中，我們希望能從掃

描方式與信號處理兩方面來做探討與改善，以提升系統偵測緩慢流速

的能力。 

    

    高頻超音波由於聲波頻率較高，傳遞的衰減效應也會較嚴重，因

此在血流成像上難以獲得較高的訊雜比，所以我們希望能使用對比劑

來增強血流的散射信號。並利用微氣泡對比劑的非線性響應來做非線

性成像，以壓制組織信號而留下血流信號，進一步提高血流信號與組

織信號的對比度，使系統偵測緩慢微細血流的靈敏度提升。相較於都

卜勒血流成像，對比劑成像可使用非線性成像技術直接在 B-mode 影

像上觀察血流，由於微細血管的流速緩慢，其都卜勒效應較不明顯，

而對比劑成像可不受限於流速，使我們省去都卜勒成像過程中的演算

法，直接在 B-mode 影像上觀察小動物體內的微氣泡灌注區。 

 

    因此，在本研究中，首先希望能改善高頻系統在都卜勒血流成像

上對於緩慢血流的偵測能力，並找到一種適合用在小動物身上的高頻

對比劑，藉著微氣泡對於聲波的非線性響應來達成非線性成像的目

的，進一步提升血流信號與組織信號的對比度，以期望在微小血管成

像或是腫瘤微循環血流成像上提升靈敏度。本研究的最終目的在發展

小動物分子影像，將具有靶向性功能的對比劑注射入小動物體內，使

微氣泡聚集在腫瘤組織上，以脈衝反相基頻成像技術觀察腫瘤內部微

血管增生的情況，以發展具有分子探測功能的小動物分子影像。 

 

1.6 論文架構 
本篇論文首先在第一章中簡介高頻超音波影像的應用，並闡述高
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頻超音波在血流成像掃描所遭遇到的問題，以及提出對比劑在血流成

像上的應用，而提出研究動機與目標。在第二章中，進一步闡述血流

成像掃描中擷取資料與信號處理的方式。在都卜勒血流成像上，我們

討論如何設定掃掠式掃描，才能使組織頻譜增寬效應降低，並使後端

信號處理中的 wall filter 濾波效果最佳，以達到提升系統偵測微小緩

慢血流能力的目的。在第三章中，首先介紹微氣泡對比劑在血流成像

的應用，描述高頻對比劑的需求以及微氣泡的散射特性，並簡述各種

對比劑非線性成像的方式，提出本研究主要所用的脈衝反相基頻成像

技術。在第四章中，一開始簡述高頻系統的硬體架構與掃描設定，接

著即為使用微脂體微氣泡對比劑的仿體實驗結果，包含散射特性、頻

率響應與非線性響應的探討，並顯示出脈衝反相基頻成像的結果與討

論。最後將本研究中各項結果做出歸納整理，提出在高頻超音波血流

成像上的可進行的後續研究工作。第五章則列出相關的參考文獻。 
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第二章 傳統彩色都卜勒成像的限制 
 

2.1 都卜勒效應 
    在超音波影像中，除了觀察組織結構的 B-mode 影像，此外還有

觀察血流流速的彩色都卜勒影像（color Doppler image），以及觀察血

流能量的能量都卜勒影像（power Doppler image）。使用超音波量測

血流流速的原理主要是利用都卜勒效應，藉由超音波探頭與血液之間

相對運動所產生的都卜勒效應，可讓我們求得血流的方向、速度以及

能量等血流資訊。 

 

 
圖 2-1：都卜勒效應示意圖 

 

    如上圖 2-1，假設聲源的頻率為 fs＝c / λ，其中 c 為聲速，λ 為波

長，當聲源與接收者皆靜止時，接收者所觀察到的聲波頻率也是 fs。

然而當聲源與接收者之間有相對運動時，由於波長的變化

（λ'=λ+Δλ），接收者所觀察到的頻率將會有所偏移（fs'＝c / λ'），此

頻率偏移量  fd =fs－ fs' 即為都卜勒頻率偏移（Doppler frequency 

shift）。假設接收者的移動速度為 vr，聲源的移動速度為 vs，則都卜

勒頻率偏移 fd如下所示： 

 
)/()( ssrsd vcvvff −+=   （式 2-1） 
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    在醫用超音波的應用上，我們使用探頭向血液發射聲波，再利用

探頭所接收到血液的散射聲波估計都卜勒頻率偏移，以求出血液流

速。因此在接收時可將血液視為聲源，探頭視為接收者。一般在人體

內大部分的血流速度都在每秒 1 公尺以下，而聲波在血液中傳遞的速

度約為每秒 1500 公尺，所以聲源的運動速度遠小於聲波的傳遞速度

（即 vs＜＜c），因此式 2-1 可簡化為： 

 
cvvff srsd /)( +≈   （式 2-2） 

 

   由式 2-2 可知在醫用超音波的應用上，都卜勒頻率偏移只跟聲源

與接收者的相對速度 vr+vs有關。血液中主要成分為紅血球、白血球

與血小板，其中以紅血球所佔的數量最多，因此血液中造成聲波散射

的主要成分是紅血球。假設我們考慮超音波探頭與血管的空間位置如

下： 

 

圖 2-2：探頭與血管示意圖 

 

那麼我們可將式 2-2 的都卜勒頻率偏移 fd改寫為： 
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θcos
2

⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛=

c
vf

f s
d    （式 2-3） 

 

其中 v 為血液流速，c 為聲波傳遞速度，fs 是探頭發射聲波的原

始頻率，θ 是血流方向與超音波波束的夾角，我們稱為都卜勒角

（Doppler angle）。由於都卜勒效應在探頭發射聲波與接收聲波時都

會產生，因此造成的都卜勒頻率偏移會加倍。由式 2-3 可知當血流速

度在軸向上有速度分量 v cosθ 時，才會造成都卜勒頻率偏移 fd，因此

由都卜勒效應所量測出流速皆為血流在軸向上的速度，即為與超音波

傳遞平行方向上的速度。 

 

2.2 超音波血流信號取樣方式 
    當我們使用超音波來量測血液流動資訊時，必須在同一個位置上

連續重複發射超音波脈衝，再移到下一個位置重複發射，以計算在每

個位置上的血流參數。 

 

 

圖 2-3 超音波血流信號取樣示意圖 

 

    如上圖 2-3 所示，假設探頭在此位置連續發射多筆超音波脈衝，

Slow time 

Slow time 

HPF 
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得到多筆的組織與血流散射信號，我們將每兩次發射之間的時間間隔

稱為脈衝重覆時間（pulse repetition interval，PRI），其倒數即為脈衝

重覆頻率（pulse repetition frequency，PRF）。接著定義兩個時間軸方

向，延著超音波傳遞方向的時間軸，此方向上超音波系統使用類比數

位轉換器（analog-to-digital converter，ADC）來對反射信號取樣，稱

為 fast time 方向。而超音波連續發射多次脈衝的時間軸，此方向是以

脈衝重複頻率（PRF）來對影像物體做取樣，稱為 slow time 方向。 

 

    參考圖 2-3，在多筆組織與血流的散射信號中，如果我們在某個

深度沿著 slow time 方向對多筆信號取樣，可得取樣率為 PRF 的都卜

勒信號（Doppler signal），將此信號做傅立葉轉換（Fourier transform）

可得都卜勒頻譜（Doppler spectrum），而都卜勒頻譜上的頻率成份即

為都卜勒頻率偏移。因此在圖 2-4 中如果我們取組織區域的都卜勒信

號 S1(t)，由於組織移動速度緩慢，所以變化較小的組織都卜勒信號在

都卜勒頻譜上是屬於低頻的成分 S1(f)；相對的如果我們取血流區域的

都卜勒信號 S2(t)，由於血流的移動速度較快，所以變化較大的血流都

卜勒信號在都卜勒頻譜上是屬於高頻的成分 S2(f)。在做流速估計前，

我們希望能壓制組織信號，留下血流信號，以便做正確的血流參數計

算，因此會在 slow time 方向使用一個雜波高通濾波器（clutter filter），

即為俗稱的 wall filter，此為一個高通濾波器，如此就可將移動較慢

的低頻組織信號與血管管壁信號濾除。 

 

    在偵測血流速度時，同ㄧ位置上的脈衝重複頻率（PRF）與最大

可偵測速度有關。脈衝重複頻率（PRF）即為都卜勒信號的取樣頻率，

因此從 Nyquist Criterion 可以推導出，在都卜勒頻譜不發生訊號混疊

（aliasing）的前提下，使用超音波都卜勒效應可量測到的最高流速為

Vmax = λ /（4 ⋅ PRI）。因此為了提高流速解析度，使量測速度範圍更

符合微細血管的流速，我們會選擇較大的脈衝重複時間（PRI）。 
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2.3 都卜勒血流成像之處理流程 
    在超音波血流成像中，從探頭所擷取到的信號，會經過下列的信

號處理程序，以求得血流參數[13]-[14]。 

圖 2-4：超音波計算血流參數之流程 

 

    首先探頭所接收到的原始射頻信號資料（RF data）需先經過時序

對齊與內插的動作，時序對齊為了修正接收端與發射端電路不同步啟

動（jitter effect）所造成的誤差，而內插是為了增加取樣頻率，以提

升計算可得的流速解析度。接著將信號解調（demodulation）降為基

頻（baseband）信號後，沿著影像深度方向進行低通濾波，以消除發

射頻帶外的高頻雜訊，降低雜訊對流速計算的影響。clutter rejection

是指在超音波脈衝連續多次發射的時間軸方向上，使用一個雜波高通

濾波器來濾除低頻的組織與血管管壁信號，以留下高頻的血流信號，

再進行下一步的流速估計。使用各種演算法所求出來的流速估計值，

必須再經過一些閥值調整，才能區分出真正的血流信號與其他組織或

雜訊信號，以準確的顯示出血流參數。 

 

Alignment and Interpolation

Demodulation and LPF

Clutter Rejection (HPF)

Velocity Estimation

Blood/Noise Discrimination

Final Velocity Estimate

RF Data

Alignment and Interpolation

Demodulation and LPF

Clutter Rejection (HPF)

Velocity Estimation

Blood/Noise Discrimination

Final Velocity Estimate

RF Data

Final Velocity Estimation
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從上述的信號處理步驟得到血流參數後，即可進行血流成像。超

音波血流成像最常使用的兩種影像格式為彩色都卜勒影像（color 

Doppler image）以及能量都卜勒影像（power Doppler image），以下

針對此兩種影像格式分別說明。 

     

彩色都卜勒影像（color Doppler imaging） 

    從都卜勒效應中我們可以求得血流流速，彩色都卜勒影像就是將

血流流速用顏色表示在 B-mode 影像的血流區域上，B-mode 影像是

利用灰階的方式來表現組織所反射超音波訊號的強弱特性，可定性的

分析組織結構。在彩色都卜勒影像中，我們將兩種不同的血流方向（朝

向探頭方向與遠離探頭方向）使用兩種不同的顏色表示，將血流速度

大小用顏色深度變化所表示。所以從彩色都卜勒影像中，我們可以觀

察到血流的流速與方向，有助於評估心臟以及重要血管的血流分佈、

血管構造等問題。 

 

圖 2-5：商用超音波系統（SIEMENS Medical）中所顯示的腎臟血管

彩色都卜勒影像[15] 
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能量都卜勒影像（power Doppler imaging） 

     能量都卜勒影像是將血流信號的能量大小用顏色深淺表示出

來。由於是考慮血流都卜勒信號在功率頻譜上的總面積，可避免因為

頻譜左右對稱而造成平均流速值等於零的情況，因此能量都卜勒影像

適用於不考慮血流方向的檢查，對於低流速的血管有較好的顯像能力

例，可應用在偵測血管的存在與否或是組織器官的灌流情況，有助於

血流動力學（hemodynamics）研究、心血管疾病診斷以及腫瘤血管新

生（angiogenesis）的評估。 

 

圖 2-6：商用超音波系統（SIEMENS Medical）中使用能量都卜勒模

式所顯示的腎臟血管影像[15] 

 

2.4 掃略式掃描技術 
    目前商用的低頻超音波成像系統中，超音波探頭皆為陣列探頭，

因此在進行掃描時可做動態聚焦與電子式掃描，能即時的把視線範圍

內的反射信號排列轉換為二維的超音波影像。然而由於探頭製作技術

以及壓電材料的限制，目前尚無中心頻率超過 20 MHz 以上的商用高

頻陣列探頭，因此必須以單一固定聚焦的探頭以馬達帶動做機械式的

掃瞄，以取得到二維的空間分佈資訊。 
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    從本章 2-2 節的敘述可知，若要進行都卜勒血流成像，以機械式

掃描方式取二維的血流資料時，則探頭必須停在同ㄧ個位置重複連續

發射超音波脈衝後，再將探頭移到下一個位置重複發射，以求出每個

位置的血流參數。如此走走停停的步進式掃描方式非常耗時，因此國

外有研究提出掃略式掃描（swept-scan）的技術[16]，此種掃描方式就

是在探頭連續移動的同時連續發射超音波脈衝，以快速獲得二維的血

流資訊，由於相鄰發射波束的取樣體積有大幅重疊的現象，在橫向範

圍可得到空間的過取樣（over sampling），因此我們可將鄰近幾筆高

度相關性的反射信號視為同ㄧ位置上的反射信號，以進行血流速度的

估計。使用掃略式掃描可讓我們省去步進式掃描的馬達控制時間，以

快速取得二維的血流速度資訊。 

 

圖 2-7 : 連續掃掠式掃描。        圖 2-8 : 分段掃掠式掃描 

       (Continuous swept-scan)            (Block swept-scan) 
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在此我們將掃略式掃描分為連續掃掠式掃描(Continuous swept 

-scan)以及分段掃掠式掃描(Block swept-scan)，圖 2-7 以及圖 2-8 分別

為兩種掃描的掃描方式以及所取得的二維資料格式圖示。此兩種掃掠

式掃描的差異之處只在於發射超音波脈衝的時序安排上，以下針對此

兩種方式分別進行說明。 

 

連續掃掠式掃描 

如圖 2-7 所示，連續掃掠式掃描即從頭到尾皆以等間距密集的連

續發射進行掃描，此種方式的優點在於所有相鄰的波束取樣區域皆有

大幅重疊的現象，可圈選取樣體積密集重疊的相鄰 N 筆反射信號視

為同一位置上的取樣以進行血流計算，在彩色都卜勒影像的血流速度

表示上可有較密集的橫向解析度。用來計算血流參數的 N 筆反射信

號必須有所限制，因為此 N 筆超音波發射波束取樣體積必須有一定

程度的重疊，才可視為在同ㄧ個位置上的取樣，通常我們假設兩筆超

音波波束的橫向位移間距若小於單一波束其聚焦點處 FWHM（full 

width of ultrasound beam at half maximum）的ㄧ半的話，那即可視為

同ㄧ個位置上的取樣。舉例來說，假設探頭發射中心頻率為 50MHz

的超音波訊號時，其聚焦點的橫向波束寬度（FWHM）為 60μm，當

每兩筆超音波波束的位移為 2μm 時，可得知第 1 筆與最後 1 筆發射

波束的橫向最大間距為 30μm，所以在連續掃掠式掃描時可取相鄰的

15 筆反射信號視為同一位置上的取樣以進行血流計算。 

此外，連續掃描方式所取得的二維資料中，所有的反射信號在影

像橫向的 slow time 時間軸上皆有相關性，因此在血流成像處理（圖

2-4）的 clutter rejection 步驟中，在 slow time 上使用 wall filter 濾波時，

可取整張影像的所有信號進行濾波[17]，如此輸入信號長度夠大，幾

乎不會受到濾波器暫態響應的影響，可得到較好的濾波效果。然而在

實際應用上，由於擷取資料的 ADC 介面上記憶體大小的限制，連續

掃掠式掃描如此密集的擷取資料很快就會用完的所有的記憶體空
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間，因此不能取得較大空間範圍的流速資訊，此為連續掃掠式掃描的

缺點。 

 

分段掃掠式掃描 

如圖 2-8 所示，分段掃掠式掃描是在相鄰區域密集的發射 N 次超

音波脈衝後，暫時停止發射接收，等探頭移動一段較長距離後在重複

密集發射的過程，以鄰近的 N 筆取樣做此位置的血流計算。此種掃

描方式在擷取資料上較不密集，所以可以減少類比數位轉換器

（analog-to-digital converter，ADC）的記憶體使用量，使得探頭橫向

移動的總距離較大，可取得較大範圍的流速資訊。如同在連續掃掠式

掃描中的敘述，此 N 筆超音波發射波束取樣體積必須有一定程度的

重疊，才可視為在同ㄧ個位置上的取樣，在單一波束其聚焦點處

FWHM ㄧ半寬度的限制下，當發射頻率為 50MHz 時，假設兩筆超音

波波束的位移為 2μm，則在分段掃掠式掃描中的同一群的超音波脈衝

發射總次數最多可為 15 筆。 

在分段掃掠式掃描中，只有同一群鄰近的 15 筆反射信號在 slow 

time 方向有相關性，因此在都卜勒血流成像的處理步驟中，使用 wall 

filter 在 slow time 上進行濾波時，輸入濾波器的信號長度只有 15 點，

容易受到濾波器暫態響應的影響，而使得濾波效果不佳，在頻率響應

上難以有陡峭的轉移帶（transition band）來區分組織信號與血流信

號，無法有效壓制組織與血管管壁的信號，因此在後續的血流流速估

計上容易產生誤差。 

 

從以上兩種掃掠式掃描的比較可得知，連續掃掠式掃描無法取得

較大範圍的二維血流資訊，但在 wall filter 的應用上可以有較佳的濾

波結果；而分段掃掠式掃描可以有較大範圍的二維血流資訊，但在

wall filter 的應用上會使得濾波效果不佳，我們必須在其中做一個取

捨。在高頻超音波系統中，由於我們想要觀察到流速緩慢的微小血流

資訊，當血流速度緩慢時，都卜勒頻譜上血流信號與組織信號的頻率
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位置會十分接近，因此如何有效壓制組織信號，並且完整保留血流信

號，是ㄧ個關鍵性的問題，此高通濾波器除了截止頻率要善加選擇

外，還必須有夠陡峭的轉移帶，才能符合此濾波器其頻率響應的需

求。因此我們選擇連續掃掠式掃描，這樣一來雖然掃描範圍較小，但

能得到較好的 wall filter 濾波效果，所以能有效壓制組織信號並保留

完整的緩慢血流資訊，使後續的血流參數估計較準確。至於掃描範圍

較小的缺點，只要將 ADC 介面的記憶體容量擴充即可得到改善。 

 

2.5 組織頻寬增寬效應[17]- [18] 
當使用掃掠式掃瞄法擷取流速資訊時，探頭與組織之間有相對的

橫向移動，使得組織經過超音波波束時有一個有限的轉移時間，此時

變的反射信號會造成都卜勒頻譜上組織信號頻寬增寬效應（tissue 

spectral broadening），如此一來在都卜勒頻譜上，血流信號與組織信

號發生重疊的可能性提升，會降低 wall filter 在 slow time 上濾除組織

信號的效果，系統可偵測到的最低血流速度因此而受限。由以上敘述

可知組織頻寬增寬效應對於低流速的血流偵測影響甚巨，以下我們分

析組織頻寬增寬效應的原因以求降低其所造成的不良影響。 

 

    
 

如圖 2-9，我們簡化掃描物為單一散射子以方便說明，假設探頭

以 scanV 的橫向速度掃描過去靜止的單一散射子，探頭聲波強度在-6dB

圖 2-9 : 組織頻寬增寬效應的探討，假設

探頭以 scanV 的橫向掃描速度掃描過一個

單一散射子，聲波橫向波束寬度為 λ⋅#F 。
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以上的橫向波束寬度 Rlat（FWHM）定義如下: 

 

 

其中 λ為超音波波長，L 為聚焦深度（focal length），D 為超音波

探頭的孔徑大小（aperture diameter），而 L / D 即定義為 F#（F 

number）。 

    因此我們可以推得散射體橫切過超音波波束的轉移時間 .tranT 如

下:  

 

如圖 2-10 所示，假設探頭發射信號為單一頻率的連續波，則超

音波在發射與接收往返間的橫向波束強度分布為 sinc 函數的平方，此

強度變化即為單一散射子通過橫向波束後，在 slow time 方向上的都

卜勒訊號強度變化。我們將都卜勒信號做傅立葉轉換可得到都卜勒頻

譜，所以此強度變化為 sinc 函數平方的都卜勒信號，做傅立葉轉換後

在都卜勒頻譜上可得三角形的頻譜強度分布。從傅立葉轉換的關係可

知，頻譜的最大頻率 maxF 即為轉移時間 .tranT 的倒數。 

 

 

圖 2-10 : 探頭以 scanV 掃描過單一散射子後，其都卜勒信號以及都卜勒

頻譜。 
 

scan
tran V

FT λ⋅
=

#
.

(式 2-4) λλ
⋅=

⋅
≈ #F

D
LRlat

(式 2-5) 



 

20 

從都卜勒效應中的都卜勒方程式（式 2-3），可推得此最大頻率 maxF

所對應的最大速度 maxV 如下: 

    結合式 2-5、式 2-6 可得關係式 2-7 如下: 

 

 

由式 2-7 我們可知，若以橫向掃描速度 scanV 掃描一靜止物體，由

於頻寬增寬效應，仍會造成一最大可能速度 maxV 。組織頻寬增寬效應

會與探頭的橫向掃描速度（ scanV ）成正比，而與超音波橫向波束的寬

度（Rlat = F# · λ）成反比。上式中的數學推導是在發射波型為單一頻

率的連續波假設下，而實際應用上我們所發射的波型為寬頻的脈衝

波，因此在 slow time 上的都卜勒信號強度分布為每個頻率成分的加

總效應，然而都卜勒信號的轉移時間與都卜勒頻譜的最大頻率成分的

反比關係仍然成立，所以我們可以用式 2-7 做ㄧ個概略性的說明。在

偵測緩慢血流時，由於低流速血流信號落在都卜勒頻譜較偏低頻的區

域，倘若組織頻寬增寬的範圍涵蓋到血流信號頻譜，在以 wall filter

濾除組織信號時連帶會濾除掉部分的血流信號，而造成流速估計的誤

判。由以上的敘述我們知道，頻寬增寬效應會限制了掃略式掃描所能

偵測的最低血流流速，因此為了降低最低可偵測流速，我們必須設法

降低頻寬增寬效應。從式 2-7 中可知若要降低頻寬增寬效應所造成的

最大可能速度 maxV ，則必須降低掃描速度 scanV 或是增加 F#，然而單一

聚焦高頻探頭的 F#是無法改變的，因此我們唯一可行的作法就是降

低探頭的橫向掃描速度。 

 

λ
max

max
2 VF ⋅

=

#2max F
VV scan

⋅
=

(式 2-6) 

(式 2-7) 
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圖 2-11 : 都卜勒頻譜，其頻率軸已經換算為對應速度，在不發生組織

與血流頻譜重疊的情況下，假設掃描速度為 scanV ，組織無移動而血流

軸向速度為 flowV 。 

 

接著討論最低可偵測流速與橫向掃描速度的關係，假設我們使用

F# = 2 的單一聚焦探頭，代入式 2-7 可知頻寬增寬效應對應的最大速

度 maxV 為掃描速度 scanV 的四分之一。參考圖 2-11，假設組織為靜止的

物體，而血流的軸向速度為 flowV ，無橫向速度分量，那麼上述的頻寬

增寬效應會使得都卜勒頻譜上血流信號與組織信號有相同大小的的

頻寬。從圖 2-11 的都卜勒頻譜上我們可知，在完全不發生血流信號

頻譜與組織信號頻譜重疊的情況下，可允許的最大掃描速度 scanV 為血

流速度 flowV 的兩倍，這時候的血流流速 flowV 即為最低可偵測流速。然

而以上的敘述皆建立在組織與血流皆無橫向速度的假設上，在式 2-7

中的 scanV 可視為是物體與探頭之間的相對橫向速度，倘若組織或是血

流本身有橫向速度存在的話，會使得橫向相對速度 scanV 變大或變小，

頻寬增寬的程度也會隨之變寬或變窄，所以圖 2-11 中頻譜的頻寬也

會有些許的改變。 
 

從以上的敘述中我們可以知道，以高頻超音波系統欲觀察緩慢血

流時，若要降低最低可偵測流速，則必須限制探頭的橫向掃描速度，

以避免組織頻寬增寬效應造成都卜勒頻譜上組織信號與血流信號的

重疊。在組織為靜止，而血流只有軸向速度的假設情況下，如欲組織
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信號與血流信號在都卜勒頻譜上完全無信號混疊，那麼探頭的橫向掃

描速度就必須小於最低可偵測流速的兩倍。 

 

在活體實驗中，為了降低組織頻寬增寬效應，而降低探頭的橫向

掃描速度，帶來的問題是會增長取ㄧ張影像的掃描時間，使得顯像速

率（frame rate）下降。在即時（real time）成像系統中，顯像速率下

降將會使得系統無法觀察到變化速率較快的移動，並且有可能會因為

組織移動而造成組織影像變形的問題。 

 

    從 2-4 與 2-5 節的討論可知，我們為了使系統能偵測緩慢血流速

度，在掃描方式上必須選擇掃描速度低的連續掃掠式掃描。降低橫向

掃描速度可降低組織頻寬增寬效應的影響，使得都卜勒頻譜上血流信

號與組織信號不發生混疊；而連續掃掠式掃描可使得 slow time 方向

有足夠長度的信號進行 wall filter 的濾波，以有效壓制組織信號，完

整保留血流信號。 

 

2-6 雜波高通濾波器 
在使用各種演算法估計流速前，我們必須在 slow time 方向使用

一個雜波高通濾波器（另稱 wall filter）進行濾波，以壓制移動緩慢

的低頻組織信號，並留下移動較快速的高頻血流信號。在高頻超音波

血流成像的應用上，由於我們想要偵測微細血管內緩慢的血流速度，

因此都卜勒頻譜上血流信號與組織信號的中心頻率位置十分接近，加

上機械式掃描所帶來的組織頻寬變寬效應，會使得都卜勒頻譜上組織

信號與血流信號的頻寬增大，更容易發生頻譜混疊的情況，所以高頻

超音波系統中 wall filter 的設計更顯的重要，此高通濾波器在強度的

頻率響應上必須選擇正確的截止頻率（cut-off frequency）以及陡峭的

轉移帶，才能有效壓制組織信號並留下大部分的血流信號[19]。 

 

從 2-4 節的討論中，我們選擇了連續掃略式掃描的方式，因此整
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張影像在 slow time 方向上，相鄰的取樣皆有高度相關性，所以 wall 

filter 可沿著整張影像上的 slow time 方向上進行濾波，由於濾波信號

長度夠長，輸出信號通過濾波器時的暫態響應影響極低，因此在濾波

器的設計上我們只需考慮穩態頻率響應即可。 

 

在 wall filter 的選擇上，倘若使用有限脈衝響應濾波器（Finite 

impulse response filter, FIR filter），其濾波器階數必須非常高才能有陡

峭的轉移帶，高階數代表濾波器的脈衝響應較長，假設一個 N 階的

有限脈衝響應濾波器，其脈衝響應長度即為 N+1 點。在連續掃掠式

掃描中，slow time 上經過 PRF 取樣的離散都卜勒信號，其每ㄧ點在

空間上都有些許的位移，假設超音波在聚焦點的橫向波束寬度內有 M

點的都卜勒信號，那麼ㄧ個N階的wall filter的脈衝響應長度點數N+1

必須小於 M，以避免將非取樣體積內的信號包含入濾波器的運算而造

成有誤差的濾波結果。所以倘若使用有限脈衝響應濾波器當作 wall 

filter，其濾波器階數會有一定的限制，在強度的頻率響應上較無法得

到陡峭的轉移帶。 

 

因此在低階數下即有陡峭轉移帶的無限脈衝響應濾波器（infinite 

impulse response filter, IIR filter）較符合我們在 wall filter 的需求，在

此選用五階的第一形式柴彼雪夫高通濾波器(typeⅠ Chebyahev High 

Pass Filter)來做 wall filter 的使用，關於高通濾波器截止頻率的選擇，

則須介於在最大組織信號頻率及最小血流信號頻率之間，才能使得組

織信號通過濾波器的死帶（dead band），而血流信號通過濾波器的通

帶（pass band）。 
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圖 2-12：各種高通濾波器其穩態頻率響應的比較 

 

     根據我們的高頻系統規格，系統在做血流掃描時，採用連續掃掠

式掃描，橫向掃描速度設定為 2 mm/sec，PRF 設定為 2kHz，因此每

條掃描線的橫向間距為 1μm。當發射超音波的中心頻率為 40MHz

時，聚焦點的橫向波束寬度為 75μm，並可由 Nyquist Criterion 推算出

可偵測的最高流速約為 19 mm/sec，假設我們欲濾除 0.95mm/sec 以下

的組織信號，則 wall filter 正規化後的截止頻率需設為 0.05（0.95 / 19 

mm/sec）。圖 2-12 即為各種截止頻率為 0.05 的高通濾波器其穩態頻

率響應圖，我們比較 8 ~ 128 階的有限脈衝響應濾波器以及五階的第

一形式柴彼雪夫濾波器，從圖中可觀察到柴彼雪夫濾波器擁有最陡峭

的轉移帶，可作為濾波效果極佳的 wall filter，而有限脈衝響應濾波

器必須到 128 階才有近似柴彼雪夫濾波器的陡峭轉移帶，然而若使用

128 階的有限脈衝響應濾波器進行濾波，從波束寬度可知，會將非取

樣體積內的信號包含入濾波器的運算，而造成有誤差的濾波結果，所

以經過比較之後，我們選擇五階的第一形式柴彼雪夫濾波器做為本系

統的 wall filter。通常在使用無限脈衝響應濾波器時，為了希望濾波

器能及早脫離暫態而進入穩態，會需要初始化（initialization）的動作，

而初始化的值將會一直保留它的影響至濾波器進入穩態。當濾波器的

輸入信號長度短時，其輸出容易受暫態響應所影響，因此濾波器初始

化將會影響其頻率響應表現。當初入信號越長時，濾波器的輸出會逐
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漸趨於穩態，初始值設定的影響就因此而越不明顯。圖 2-13 即為不

同輸入信號長度在不同初始化的情況下，五階第一形式柴彼雪夫濾波

器的頻率響應，截止頻率所對應速度為 1 mm/sec，可以觀察到輸入信

號較短時，不同初始化其頻率響應的差異也較大，當輸入信號越長

時，不同初始化的頻率響應皆會越趨於穩態響應。在我們的應用下，

由於可以沿著整張影像的 slow time 方向進行濾波，輸入信號長度有

4000 點，因此頻率響應趨於穩態，濾波器初始化對於頻率響應的影

響極小，所以我們將濾波器的初始值皆設為零。 

 

 

圖 2-13：當輸入信號長度為 8、20、50、100 點時，五階第一形式柴

彼雪夫高通濾波器在各種初始化下的頻率響應。 
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2.7 高頻系統硬體架構 
    從 80 年代開始，由於電子技術的發展，硬體的計算速度與效率

隨之大幅提升，醫用超音波影像系統也由傳統的類比系統轉為全數位

系統。全數位超音波影像系統的優勢在於可讓使用者在發射端設計任

意的發射信號，經過數位類比轉換以後，將類比發射信號放大至足夠

的電壓來驅動探頭的壓電材料，以發射超音波脈衝信號，而探頭所得

到的回波信號經過前端放大以後，也由類比數位轉換轉回數位信號，

再由電腦做後續的信號處理與成像。當我們可以在發射端設計任意的

發射波型時，即可採用如編碼波形（coded excitation）、脈衝反相（pulse 

inversion）、組織諧波影像（tissue harmonic imaging）等訊號處理的技

術，來增進影像品質。雖然目前在高頻超音波應用的頻率範圍內，全

數位式的系統架構仍然會因為類比數位轉換器（ADC）取樣頻率以及

振幅解析度之間的取捨，使得系統的動態範圍受到限制，然而隨著電

子技術的發展，我們可望這些限制在未來幾年內能逐步獲得改善。 

 

    本研究所建立的全數位化高頻超音波影像系統，其系統架構如圖

2-14 所示。在發射端設計任意發射波型上，可由使用者在電腦上以軟

體預先設計任意的發射波型，經過高速的數位類比轉換器轉換為類比

信號，我們也可以用任意波型產生器來取代此部分，直接在任意波型

產生器內編輯欲發射的波型。接著經過功率放大器將此類比小信號放

大為高電壓信號，由於放大器也會同時放大雜訊，因此必須通過二極

體電路（expander）限制發射端的雜訊，進而觸發高頻探頭發射超音

波信號。接著探頭接收超音波回波信號後，首先經過經過 Pulser / 

Receiver 上的前級放大器以及射頻濾波器，將從探頭接收回來的微弱

反射訊號加以放大 26~54 dB，並濾除適當訊號頻率範圍之外的雜訊，

使訊號能滿足高速取樣電路的取樣擺幅（voltage swing），且具有最適

當雜訊反應的訊號範圍，以利之後使用高速的類比數位轉換器轉換成

數位訊號，並降低量化雜訊的影響。經由此架構可高速擷取射頻訊

號，再經過後續的訊號處理及配合馬達掃瞄技術即可取得二維的超音
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波影像並計算流速相關資訊[43]。 
 

 

圖 2-14：全數位式超音波實驗系統架構圖 
 

本研究中所使用的高頻超音波探頭是由美國南加州大學熊克平

教授（Professor Kirk K. Shung）研究團隊所製作；此探頭以 lithium 

niobate 為基礎材料所設計製造，具有中心頻率 45 MHz、相對頻寬約

為 55 %的頻譜特性，其孔徑大小為 6 mm，聚焦深度（focal length）

為 12 mm，嵌入損失（two-way insertion loss）約為 10 dB。另外還需

搭配一條阻抗匹配的訊號線以避免高頻訊號反射所造成訊號的失真

和干擾。 
 

    在系統進行掃描影像方面，由於高頻系統使用的是單一聚焦的高

頻探頭，必須由三維馬達來帶動探頭以進行掃描。舉二維 B-mode 影

像為例，利用步進馬達及伺服馬達等裝置帶動探頭做機械式的掃瞄，

將空間中每一條線的資訊組合起來，即可得到一張完整的原始影像資

料，也可將數張二維影像進一步合成為三維的立體超音波影像。我們

利用三個伺服馬達帶動探頭在 X，Y 和 Z 方向移動，達到三維空間定

位的要求，並可掃瞄得到二維超音波影像成像所需的資料。馬達最小

移動距離可以達到 1 μm，經由精確度為 1 μm 的光學尺回授定位座標

參數即可即時得到空間定位的資訊。馬達定位控制及詳細參數的設定

則是使用個人電腦配合 LabVIEW 5.0 軟體來控制。 
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    在系統控制方面，整個移動探頭、擷取資料、顯示結果影像和數

據等流程，則由個人電腦配合 LabVIEW、Visual C＋＋控制程式來完

成。我們使用 Visual C＋＋中的 MFC 來實現操作的視窗介面，如圖

2-15 所示，在視窗介面下達掃瞄的指令後，系統即可進行 B-mode 掃

描或是都卜勒血流掃描，擷取原始資料後，由程式即時處理降頻解調

變、濾波及調整動態範圍等步驟或是經過流速估計演算法後，即時顯

示一般常見的 B-mode 灰階超音波影像或是都卜勒血流影像。在此介

面上我們也可以直接儲存類比數位轉換器所擷取的原始資料，再後續

自行處理資料。 

 

    高頻超音波影像系統所使用之實驗器材另包含最高取樣頻率可

達 500 MHz 、 振 幅 解 析 度 8-bit 的 雙 通 道 高 速 取 樣 電 路

（analog-to-digital converter，PDA500，Signatec，Corona，California，

USA）和取樣頻率 200 MHz、振幅解析度 8-bit 的任意波形產生器

（digital-to-analog converter，DAC200，Signatec，Corona，California，

USA）、射頻功率放大器（RF power amplifiers，25A250A，Amplifier 

Research，Souderton，Pennsylvania，USA）、Pulser/Receiver （5900PR，

GE Panametrics，Waltham，Massachusetts，USA）和函數/任意波形產

生器（arbitrary function generator，33120A，Agilent，Palo Alto，

California，USA）等等。 

 

    在發射端單獨採用 Pulser 來觸發超音波探頭時，Pulser 會產生一

個瞬間的高電壓脈衝來激發探頭的壓電材料，因此可以輕易達到高電

壓的需求，也較不容易受到雜訊的影響，獲得較好的系統訊雜比。但

我們希望建立一套全數位式的實驗系統架構，允許使用者在發射端設

計任意波形、頻寬、中心頻率的發射訊號，以期能完整評估各種形式

超音波訊號及演算法的效能，充分利用本實驗室在訊號處理技術上的

優勢，來克服硬體的限制、增進影像品質，因此本研究建立的影像系

統在發射端採用數位類比轉換器搭配射頻功率放大器的組合來達成
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上述需求。此一做法所須付出的代價是用來激發探頭的電壓脈衝值不

及單獨採用 Pulser 觸發時的脈衝訊號，且受到儀器多級串接以及功率

放大器的雜訊影響較為嚴重，系統的訊雜比受到限制。不過此部份的

限制可望隨著電子技術的發展，在未來幾年內逐步獲得改善。後續的

流速仿體與活體老鼠實驗也都以此架構來實現。 

 

 

圖 2-15：高頻系統操作視窗介面，圖中顯示為斑馬魚的 B-mode 影像，

可以觀察到 A-咽頭、B-腮、C-心臟、D-腸等的生理結構。 

 
 
 
 
 
 
 

A 

B 
C D 
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2-8 實驗結果 
    在本章中，我們探討了掃掠式掃描所帶來的頻譜增寬效應，並針

對高頻系統血流量測的流速範圍，設計出符合需求的 wall filter。在

最後我們以實際的實驗來觀察不同掃描速度下頻譜增寬現象，與理論

做一個比對，並驗證 wall filter 壓制組織信號的效果。 

 

    實驗中以不同掃描速度的連續掃掠式掃描方式來掃描一塊組織

仿體，組織仿體主要用來模擬人體的軟組織結構，本研究中是採用吉

利丁粉（gelatin powder）與熱水混合後，加入直徑約為 1~2μm 的石

墨粉顆粒，石墨粉對超音波訊號能給予有效的散射，藉此來模擬人體

軟組織中不規則分布的散射特性。掃掠式掃描的設定上我以

2mm/sec、5mm/sec、10mm/sec 三種不同掃描速度進行掃描，發射頻

率為 40MHz，高頻探頭的 F-number = 2，掃描後的 B-mode 影像如下

圖。 
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圖 2-16 : 組織仿體的 B-mode 影像 

 

    信號處理流程敘述如下，將信號解調降到基頻後，如圖 2-16 取

聚焦區軸向共 50 點(10 倍發射波長)的紅框範圍，將整段信號沿軸向

方向加總後得都卜勒信號，接著將都卜勒信號乘以一個 Hamming 

window 以將頻譜平均化並壓低旁辦（sidelobe），之後做傅立葉轉換

得到都卜勒頻譜。如上述方式總共取五個 frame 來計算(每個 frame 間

距 100μm，無取樣體積重疊)，並做功率頻譜的平均得下列結果。 
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圖 2-17 : 各種不同掃描速度下組織信號的都卜勒頻譜 

 

由以上三張頻譜可得組織信號的頻寬所對應的速度值如下 : 

掃描速度 2 mm/s 5 mm/s 10 mm/s 

-20dB 頻寬 

對應速度(mm/sec) 
-0.42 ~ +0.44 -1.15 ~ +1.15 -2.15 ~ +2.28 

-30dB 頻寬 

對應速度(mm/sec) 
-0.61 ~ +0.60 -1.6 ~ +1.69 -2.61 ~ +2.63 
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  從實驗結果可發現掃描速度與組織頻譜增寬效應有正比的關

係，因此我們必須按照不同的掃描速度來設計 wall filter 的截止頻

率，當掃描速度越快時，wall filter 的截止頻率就要越高，以壓制頻

寬增寬的組織信號，當然可偵測最小流速就會越受到限制。圖 2-17

中的 wall filter 使用五階第一形式柴彼雪夫高通濾波器，依據不同的

截止頻率皆可將組織頻譜壓低至 30dB 以下。然而實際進行活體實驗

時組織會因心跳及呼吸而移動 , 所以截止頻率要比上述值略大。由

以上三種掃描速度的都卜勒頻譜顯示，為了能使高頻系統能偵測到

1mm/sec 以上的微小流速，我們必須選擇 2 mm/sec 的橫向掃描速度。 

 

    最後簡述高頻系統在彩色都卜勒掃描時的設定，我們採用連續掃

掠式掃描，橫向掃描速度設定為 2 mm/sec，PRF 為 2kHz，因此每條

掃描線的橫向間距為 1μm。在 40MHz 下聚焦處的橫向波束寬度約為

75μm，因此可將鄰近具有高度相關性的 8~15 條掃描線視為在同位置

的取樣，以計算此位置的血流速度。我們使用五階的柴彼雪夫高通濾

波器做為 wall filter，其截止頻率對應的速度為 0.7 mm/sec。此外由

Nyquist Criterion 推算出可偵測的最高流速約為 19 mm/sec，因此本高

頻超音波系統偵測的流速範圍約為 0.7 mm/sec 至 19 mm/sec 之間。 

 

    圖 2-18 與圖 2-19 為活體實驗的結果，圖 2-18 為老鼠腫瘤局部的

彩色都卜勒影像與能量都卜勒影像，而圖 2-19 為掃描人體手指末梢

血管的彩色都卜勒影像。我們可以從影像上觀察到最小的微血管等級

約為管徑為 100 ~ 200μm，而流速在 5 mm/sec 以下，因此可證實系統

在上述規格設定下，有能力偵測微小血管的緩慢血流。 
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圖 2-18 老鼠腫瘤內部的彩色都卜勒影像以及能量都卜勒影像 
 

 

圖 2-19 人體手指末梢血管的彩色都卜勒影像 
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第三章 對比劑成像 
 

3.1 超音波對比劑： 

 

3.1.1 對比劑的應用 
在各種醫學影像中，常使用對比劑來增進影像品質，而在超音波

領域的應用上，超音波影像對比劑的主要機制是利用微氣泡對超音波

的強烈回音反應，來增強超音波反射信號[12]。因此現今商用的超音

波對比劑皆以微氣泡的形式為主流，並以一層介面穩定膜包覆空氣

泡，使得微氣泡能穩定通過人體的血液循環過程而不至於破裂。目前

已發展出的超音波對比劑除了穩定性高，還有具備無毒性、分解慢、

副作用少的優點，使我們能安全的應用在人體上。超音波對比劑在臨

床應用上已十分廣泛，將微氣泡以靜脈注射進入血液循環之後，在超

音波影像上可有效增強血流區域的信號，以偵測微灌流（perfusion）

現象，也可將血管或心臟腔室的輪廓明顯化，幫助診斷正常與病變的

區域，以提高臨床診斷的正確性。 

 

使用微氣泡對比劑可有效增強血流信號，無論是在 B-mode 影像

上，或是都卜勒影像上，皆可提升血流成像的訊雜比。此外，由於微

氣泡會隨著血液而移動，我們可以藉由發射多次的脈衝信號，以偵測

回波信號之間的非相關性或是都卜勒效應，來達到偵測微氣泡灌注區

的效果[21]。或是以脈衝波擊破微氣泡，藉由量測微氣泡擊破前後的

訊號差異，來求得微氣泡灌注的血流區域[22]。對比劑成像上另外一

個重要的應用，就是非線性成像，由於微氣泡對於聲波會有非線性響

應，而產生許多諧波頻率成份。所以我們可以藉由組織與微氣泡對於

聲波非線性響應的差異，來提升血流與組織信號的對比度，以提高影

像上血流對於組織的對比亮度。 
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3.1.2 微氣泡的物理特性[36] 
一個散射子反射超音波的能力可用其散射面積（scattering cross 

section , σ）來衡量，而散射面積的大小取決於散射子和其週遭介質

特性的不同，散射面積與週遭介質壓縮度及密度的關係可表示如下： 
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式 3-1 中κ為壓縮度（compressibility），ρ為密度，有下標 s 的為

散射子的參數，而 r 表示散射子的平均半徑大小。當散射子為微氣泡

的形式時，由於空氣和水的壓縮度約有 107倍的差距，使得大括弧中

的（ κκ −s ）值極大，因此微氣泡在水中對超音波有極強的反射回音。

此外，微氣泡在特定頻率的共振現象（resonance）也是造成強烈回音

的主因，當發射的超音波頻率接近微氣泡的共振頻率時，微氣泡的有

效的散射面積將遠大於其實際的散射面積。假設 r 為微氣泡的半徑大

小，微氣泡週遭介質的壓力及密度分別為 P0及ρ0，γ為理想氣體常數，

則此微氣泡的共振頻率（f0）可表示為： 
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f =  

 

當微氣泡表面附有一層介面穩定膜，使氣泡較穩定而不易破裂

時，以 eS 表介面穩定膜的彈性係數，則此式需修改如下： 
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    因此從式 3-3 中我們可知，微氣泡的共振頻率與半徑有反比的關

係，當微氣泡有球殼覆蓋時，共振頻率也會增加。目前臨床上使用的

(式 3-1) 

(式 3-2) 

(式 3-3) 
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超音波對比劑，藉由調整微氣泡的半徑大小以及界面穩定膜的彈性係

數，可使得微氣泡在臨床超音波的頻率範圍下共振現象最為明顯，能

有最顯著的回音增強效果。 

 

3.2 非線性成像 

     使用對比劑另外一個重要的應用是在諧波成像（harmonic 

imaging）或是非線性成像（nonlinear imaging）。當微氣泡在聲波下產

生非線性震盪的過程中，會產生許多諧波頻率成份，而對於組織而言， 

聲波在組織中傳遞時，也會產生諧波頻率成份。因此所謂的非線性成

像，就是以發射基頻（fundamental frequency）訊號，而接收基頻的

整數倍或半整數倍的頻率成分來成像[23]-[24]。通常將基頻的二倍頻

率成分稱為二次諧波信號（second harmonic）；基頻的半倍頻率成分

稱為次諧波信號（subharmonic）；而基頻的 1.5 倍頻率成分稱為超諧

波信號（ultraharmonic）[25]-[26]。由於探頭的接收頻寬有限，因此

非線性成像皆以上述的頻率成分為主。我們在超音波成像系統上可利

用發射端與接收端電路的頻寬設計，來取得想要的頻帶範圍來成像，

並可避免發射頻率的干擾[27]。 

 

3.2.1 非線性響應 
     

 

圖 3-1：聲波傳遞時發生波形失真示意圖，實線為失真前的波型，虛

線為失真後的波型。 
 

    當聲波在介質中傳遞時，傳遞速度會隨著瞬時壓力而變化，壓力

越大則波速越快，因此聲波在介質中傳遞時的壓力變化會造成傳遞速

度的變異，如圖 3-1 所示，聲波在波峰部分正壓力會壓縮介質而提高

了介質密度，使得傳遞速率加快；在波谷部份負壓力會拉伸介質而降
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低了介質密度，使得傳遞速率減慢，因此造成波型產生變化失真，產

生組織諧波頻率成分[33]-[34]。 

 

    而當聲波打在微氣泡上時，微氣泡在非線性振盪的過程也會產生

諧波信號，尤其當發射聲波頻率接近微氣泡的共振頻率時，微氣泡會

產生極強烈的諧波信號 [20]，此諧波信號的產生機制與組織諧波不

同，強度可比組織諧波信號大上好幾倍。 

 

3.2.2 諧波成像 
    組織諧波信號由於頻率成份較高，且其聲波波束聲場的旁辦較

低，因此相較於基頻成像來說，組織諧波影像能有較高的空間解析度

與對比解析度，此為組織諧波影像的優點。而在對比劑成像上，由於

微氣泡所產生的諧波信號可比組織諧波信號強上好幾倍，因此對比劑

諧波成像可提升組織與血流的對比度，有助於增加微弱血流訊號的敏

感度。和基頻訊號的成像相較，對比劑諧波成像可有較高的訊雜比，

以及濃度限制較寬的優點。在基頻的成像中，太低的對比劑濃度沒有

明顯的回音增強效果，而太高的濃度則可能會使超音波訊號衰減地太

嚴重，造成影像上的遮蔽效應。研究顯示諧波訊號成像有較寬的濃度

限制，在某些組織中基頻訊號成像無法找到合適的注射濃度時，諧波

訊號往往具有較好的成像品質。目前已有許多研究針對臨床使用的超

音波對比劑（Albunex®、Levovist®）探討其諧波特性。 

 

    二次諧波影像雖然可以提升血流與組織信號的對比度，但由於聲

波傳遞過程中組織會產生明顯的諧波信號，使得二次諧波成像的對比

度提升效果有限，因此有研究提出結合諧波成像與都卜勒效應的微氣

泡成像技術[21]，藉由偵測微氣泡的移動來進ㄧ步提升對比度，或是

藉由微氣泡破裂前後的不相關性，來偵測微氣泡灌注區域[28]。另

外，還可藉由微氣泡獨特產生的次諧波信號與超諧波信號，來壓制組

織信號並留下微氣泡灌注的血流信號[29]-[31]。這些方式皆可以較不
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易受到傳遞諧波的干擾來有效偵測微氣泡灌注區[32]。 

 

3.2.3 脈衝反相基頻成像 
脈衝反相技術（pulse inversion, PI） 

    傳統超音波的成像方式，是在每個位置發射一次脈衝後取其回波

信號來做成像，而脈衝反相技術就是在同一個位置發射兩個正負相反

的波型，兩次發射信號的相位差 180 度，取兩者的回波信號做相加後

再成像[35]。 

 

 
圖 3-2：脈衝反相技術示意圖 

 

    對於組織而言，假設組織回波信號為 )(ty ，那麼 )(ty 可以用基頻

回波信號 )(tx 的冪級數來表示如下： 

 
...)()()()( 3

3
2

21 +++= txatxatxaty  

 

    其中 x(t)即代表線性的基頻散射信號，而 )(2 tx 與 )(3 tx 即為二階

與三階的非線性響應，大於三階的非線性信號由於相對強度較弱可以

忽略掉，式 3-4 即表示了組織的諧波響應。 

 

     因此如果我們將正脈衝波的組織回波信號 )(ty+ 與負脈衝波的組

織回波信號 )(ty − 兩者相加後，基數階的諧波信號都被消除了，只有偶

數階的諧波信號可以留下，如以下的表示： 

(式 3-4) 
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 )()()()( 3
3

2
21 txatxatxaty ++=+  

 )()()()( 3
3

2
21 txatxatxaty −+−=−     )(2)()( 2

2 txatyty =+ −+  

 

    所以脈衝反相的相加結果對於組織回波信號而言，會只剩下偶數

階的諧波信號成分。 

 

    然而對於微氣泡而言，微氣泡對於聲波的非線性響應主要是來自

於微氣泡的非線性震盪。正聲壓會將微氣泡壓縮，而負聲壓會將微氣

泡脹大，而微氣泡在壓縮與脹大的響應上有所不同，所以正脈衝波與

負脈衝波所得到的回波信號並不會完全的上下反向，因此微氣泡對於

正、負聲壓的響應是非線性的。此外，當發射聲壓越大時，可以觀察

到正脈衝的回波信號與負脈衝的回波信號會有時間偏移的現象

[37]，甚至還會發生兩個回波信號中心頻率偏移的現象[38]。因此當

正與負脈衝波兩者的回波信號產生時間偏移與頻率偏移時，脈衝反相

疊加後的結果就不會只留下偶數階的諧波信號成分。所以對於微氣泡

的而言，脈衝反相疊加後會同時留下基數階與偶數階的諧波信號成

分。 

 

    所謂的脈衝反相基頻成像（PI fundamental imaging），就是使用

脈衝反相技術後，取基頻頻率成份進行成像。由前述可知，組織信號

在疊加後只會剩下偶數階的諧波信號，而線性的基頻頻率成份都會被

消除；相較之下微氣泡信號在疊加後，基頻頻率成份仍然可以保留。

因此可以提升組織信號與微氣泡信號在基頻上的強度對比，在基頻影

像上可以有效壓制組織信號而留下微氣泡的信號，達到提高 CTR 的

效果。由於此技術是利用微氣泡對於正、負聲壓的非線性響應來成

像，因此也算是一種非線性成像技術。 

 

    在諧波成像上，我們發射基頻信號並接收基頻的半整數倍或是整
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數倍頻率成份來成像，由於探頭的頻寬有限，因此諧波成像時的發射

信號與接收信號兩者的頻率都必須落在探頭的有效頻寬內，容易遇到

接收信號頻寬受限或是發射與接收無法同時有效落在探頭高響應區

的問題。而在脈衝反相基頻成像上，發射與接收皆為基頻信號，因此

可將基頻信號設計在探頭的中心頻率位置，以充分利用探頭的頻寬，

在成像上可有最佳的軸向空間解析度，並使得探頭在發射與接收信號

有最佳的效率。相較於諧波成像，此為脈衝反相基頻成像的優點[35]。 

 

    此外，脈衝反相技術也可改善諧波成像的影像品質。在 3.2.2 節

中我們提到，組織諧波影像可有較佳的空間解析度與對比解析度，然

而在實際應用上，由於系統中有許多訊號來源也會產生諧波信號，包

括放大器失真，線路阻抗不匹配等等，這些信號會在發射時線性地傳

遞出去並造成組織諧波影像品質的下降。由於其頻率相近，故很難以

濾波的方式將線性的系統諧波信號和非線性產生的組織諧波信號區

分開來。如果使用脈衝反相技術，就可以把線性的系統諧波信號消

去，所得到的主要成份即為二次組織諧波訊號。此外，在正與負脈衝

的回波信號相加後，可將諧波信號提升為兩倍，以提升訊雜比。 

 

3.3 高頻對比劑成像 

 

3.3.1 對比劑應用在高頻超音波的問題 
    在高頻超音波上，對比劑也可有相同的功能來幫助我們增強血流

信號，並提升血流與組織信號的對比度。尤其在高頻超音波下，聲波

傳遞的衰減效應隨著頻率而更加嚴重，超音波波束的取樣體積較小也

使得散射強度較弱，因此高頻超音波成像較難獲得高的訊雜比，更需

要微氣泡對比劑的幫助來提升血流成像品質，並增加偵測血流的靈敏

度。然而當超音波進展到高頻（＞20MHz），針對小動物影像開發系

統時，傳統對比劑在應用上遇到了一些瓶頸，首先是現行商用對比劑

尺寸較大（2~10μm），注射入小動物體內容易結合成較大的團塊，造
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成小動物在肺及腎臟等部位血管的發生栓塞而死亡。第二是現有對比

劑共振頻率較低(2~3MHz)，雖然在文獻中可證實在高頻超音波下仍

有信號增強的效果，但高頻超音波的頻率範圍與氣泡的共振頻率差距

甚遠，無法有效誘發微氣泡的非線性震盪來做非線性成像，從式 3-3

中可知，有球殼包覆的微氣泡其共振頻率與半徑成反比關係，因此我

們需要進一步縮小對比劑氣泡的尺寸以提升共振頻率。第三是我們希

望對比劑具有靶向性（targeting）的功能，也就是對比劑微氣泡具有

聚集並附著在特定組織的能力，除了可以有效觀察目標組織外，也可

在氣泡內包覆藥物達到運送藥物的目的，而現行對比劑的材料並不適

合當作此種靶向性的藥物載具，我們需要一種新的對比劑來解決。 

 

3.3.2 高頻對比劑 
由前一節中我們知道，應用在小動物身上的高頻對比劑需要有較

小的微氣泡直徑，以及可以製作為靶向性功能的球殼材料。根據許多

文獻記載，以脂質為基礎的對比劑很適合製作為具有靶向性功能，也

就是所謂的微脂體（liposome），其構造為以磷脂質雙層膜所包覆的

空氣泡，球體結構如圖 3-3 所示，磷脂質雙層膜內外兩層為親水端

（頭），內部為親油端（尾）相接。我們可由製程來控制脂質包覆氣

泡的尺寸大小，使氣泡的共振頻率接近高頻超音波的頻率範圍

(20MHz~50MHz)，較小的尺寸也可降低注入小動物體內發生血管栓

塞的可能性。此外，微脂體的球殼材料與生物體細胞膜同樣皆為脂

質，與生物體有極佳的相容性，因此使用在人體或是小動物身上無副

作用產生。在製作具有靶向性對比劑方面[39]，經過化學鍵結的方式

我們可以在磷脂質雙層膜上覆蓋 ligand，其可視為一種抗體

（antibody），針對腫瘤表面的抗原（antigen）可互相結合，以達到靶

向性的功能。因此若將具有靶向性功能的微脂體微氣泡注入老鼠體

內，可讓微氣泡聚集在腫瘤區域的微血管組織上，如此一來對比劑的

效果可更加集中與明顯，達到觀察特定組織的目的。此外我們也能在

氣泡內包覆藥物，來做藥物傳輸以及治療的目的。所以在本研究中，
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我們使用微脂體來當作高頻對比劑。 

 

圖 3-3：左圖為顯微鏡下微脂體微氣泡的影像，右圖為微脂體的結構 

 

3.3.3 高頻超音波下的非線性響應 
    我們希望在高頻超音波下也能使用上述的非線性成像的技術，以

提升血流與組織信號的對比度，因此首先必須能在高頻超音波下成功

誘發微氣泡的非線性響應。文獻上指出，當發射頻率接近微氣泡的共

振頻率時，有最強的二次諧波散射信號產生[23]-[24]；當發射頻率接

近微氣泡兩倍的共振頻率時，有最強的次諧波信號產生[25]。以無球

殼的空氣泡為例，直徑 1.1μm 的氣泡其共振頻率為 10MHz，直徑

0.65μm 的氣泡其共振頻率為 20MHz [40]。當有球殼覆蓋時，共振頻

率會因此而提升[41]-[42]，從式 3-3 可知，我們需要知道球殼的彈性

係數才可推算其共振頻率，目前對於直徑 1~2μm 的軟球殼（例如脂

質）微氣泡而言，我們在其共振現象上的了解極為有限，只能從空氣

泡的共振頻率推斷，直徑接近 1μm 大小的軟球殼微氣泡，其共振頻

率應可落在高頻超音波的頻率範圍（20~50MHz）。 

 

    在高頻非線性成像上，已有研究指出，使用直徑大小約為 1~2μm

的商用對比劑 Definity®，在發射頻率 20MHz 下可有效誘發微氣泡的

諧波信號、次諧波信號與超諧波信號[27]。然而在諧波成像的結果

上，血流與組織信號對比度的提升效果，並無低頻超音波下的效果顯

親水端 親油端 
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著，可能原因有二，首先是微氣泡產生的諧波信號與基頻信號的強度

比值，會隨著氣泡直徑縮小而減小[40][42]。此外，由於對於小直徑

軟球殼微氣泡的共振現象了解有限，可能大部分的微氣泡在 20MHz

下無法誘發其共振現象。然而在次諧波成像與超諧波成像上，可有效

壓制組織信號而留下微氣泡信號，來提升血流信號與組織信號的對比

度，有效偵測微氣泡灌注區。在微氣泡的次諧波與超諧波響應上，當

發射信號為正弦波信號時，若正弦波的週期數越多，或是發射聲壓越

大時，微氣泡所產生的次諧波信號與超諧波信號越明顯，CTR 提升

效果也隨之越佳。 

 

 

圖 3-5：Definity®微氣泡在 20MHz 下的頻率響應，可有效誘發微氣泡

的二次諧波、次諧波與超諧波頻率成分。[27] 
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圖 3-6：當發射信號為 6 個週期 20MHz 正弦波，聲壓在 2.7MPa 時，

組織仿體實驗的結果，紅圈處為 Definity®微氣泡灌注區，可觀察到次

諧波成像與超諧波成像可有效壓制組織信號，留下微氣泡的信號。

[27] 

 

  由上述的內容可知，次諧波成像與超諧波成像可以有效壓制組織

信號，達成提升血流與組織對比度的效果。然而首先我們必須能夠成

功激發微氣泡的次諧波信號或是超諧波信號，此與微氣泡的共振頻率

有關，在本研究中我們使用微脂體當作高頻對比劑，微脂體為非商用

化的對比劑，因此我們對於其共振行為的了解極為有限。此外，文獻

上顯示次諧波信號必須在聲壓夠大的窄頻發射信號下，才能有較明顯

的響應，因此當系統發射端無法發射較大的超音波聲壓時，可能會無

法觀察到微氣泡的次諧波信號。而脈衝反相基頻成像技術，在低頻超

音波下已證實可以有效壓制基頻組織信號，並留下微氣泡的信號，我

們期望此種技術也能成功應用在高頻下的微脂體微氣泡上，達到提升

血流信號與組織信號對比度的目的。 

 基頻影像 

（20MHz） 

 

 

次諧波影像 

（10MHz） 

 諧波影像 

（40MHz） 

 

 

超諧波影像 

（15MHz） 
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第四章 對比劑實驗結果 
 
4.1 實驗設定 
    在本章中我們使用 2-7 節所描述的高頻超音波系統（圖 2-13）進

行對比劑成像實驗，對比劑成像中我們主要使用 B-mode 成像，首先

簡述 B-mode 影像掃描的參數設定。為了快速取得影像資訊並即時成

像，在 B-mode 影像掃描上我們採用掃掠式掃描技術，由於 B-mode

成像時不用考慮組織頻譜增寬效應的影響，所以可以使用較快的掃描

速度來提升顯像速率，我們設定探頭的橫向掃描速度為 100 mm/sec，

PRF 為 5 kHz，因此每條掃描線的間距為 20 μm。每條掃描線在 fast 

time 上的取樣，是以 A/D 介面的 200 MHz 取樣頻率以及振幅解析度

8 bits 的設定下共擷取 4096 點，按照聲速的換算可取得探頭以下軸向

深度約 15.5 mm 的資訊。在此掃描設定下 A/D 介面的 4MB 記憶體大

小抓滿以後，探頭可橫向移動擷取資料的範圍共為 20 mm，因此將原

始的二維資料做降頻解調之後，我們可以得到一張深 15.5 mm、寬 20 

mm 的 B-mode 二維影像。 

 

    在脈衝反相基頻成像的掃描上，由於我們在每個位置上要同時擷

取正脈衝波與負脈衝波的回波信號，因此在 B-mode 影像掃描設定上

要有所變動。在掃掠式掃描的設定中，探頭的橫向掃描速度為 50 

mm/sec，PRF 為 2.5 kHz，因此每條掃描線的間距為 20 μm。在每個

位置上探頭發射一個正脈衝波後間隔 20.5 ms 馬上再發射一個負脈衝

波，此 20.5 ms 的時間間隔內探頭橫向移動 1 μm，由於探頭的橫向波

束寬度在 40MHz 下約為 75 μm，因此仍可將正脈衝波與負脈衝波所

擷取的回波信號視為同一個位置的回波信號。為了配合發射信號，我

們在每條掃描線在 fast time 上的取樣，是以 A/D 介面的 200 MHz 取

樣頻率以及振幅解析度 8 bits 的設定下共擷取 8192 點，使我們能同

時擷取到正脈衝波與負脈衝波所擷取的回波信號。在此掃描設定下
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A/D 介面的 4MB 記憶體大小抓滿以後，探頭可橫向移動擷取資料的

範圍共為 10 mm，將每個位置的正與負的回波信號相加之後，取基頻

部分做降頻解調成像，即可得一張深 15.5 mm、寬 10 mm 的 B-mode

影像。 

 

4.2 微脂體微氣泡的散射特性 
    在本研究中我們採用自製的微脂體當作高頻對比劑[44]，其構造

為以磷脂質雙層膜所包覆的空氣泡，我們可由製程中控制其包覆空氣

泡的大小。由於微氣泡的共振頻率與直徑大小有反比的關係，因此我

們必須縮小微氣泡的尺寸，才能使微氣泡的共振頻率接近高頻超音波

頻率（20MHz ~ 50MHz）。以無球殼的空氣泡為例，直徑 1.1μm 的氣

泡其共振頻率為 10MHz，直徑 0.65μm 的氣泡其共振頻率為 20MHz 

[40]，當有球殼覆蓋時，共振頻率會因此而提升[41]-[42]。因此我們

可以推斷，直徑接近 1μm 大小的軟球殼微脂體微氣泡，其共振頻率

應可落在高頻超音波的頻率範圍（20~50MHz）。 

 

    為了測試我們所自製的微脂體微氣泡在高頻超音波下是否足夠

強的散射信號，以作為有效的高頻對比劑，我們必須先進行體外的仿

體實驗測試。對比劑仿體實驗架構如圖 4-3 所示，我們使用一塊組織

仿體來模擬人體的軟組織結構，在組織仿體中挖一個垂直的圓形隧

道，在其中注入對比劑，再以探頭進行組織仿體橫截面的掃描成像，

即可觀察洞中的對比劑與周圍組織的散射信號強弱對比情況。圖 4-1

中右圖即為洞中注入水後，以 40MHz 的頻率進行掃描後的 B-mode

影像，可與洞中注入對比劑後的影像來做一個對照。組織仿體的製作

上，本研究中是採用吉利丁粉（gelatin powder）與熱水混合後，加入

直徑約為 1~2μm 的石墨粉顆粒，石墨粉對超音波訊號能給予有效的

散射，藉此來模擬人體軟組織中不規則分布的散射特性。 
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圖 4-1：對比劑仿體實驗架構圖，右圖為洞內注入水後，掃描所得的

B-mode 影像 

 

4.2.1 微氣泡尺寸的影響 
    我們首先探討各種不同尺寸大小的微脂體微氣泡，在高頻超音波

下其散射強度的變化。我們在微脂體的製程中可以控制其包覆空氣泡

的大小，再以粒徑分析儀量測微氣泡的平均直徑大小，以下我們分別

製作了直徑大小為 300nm、750nm、1099nm 三批微脂體對比劑來進

行實驗。 

 

    我們在前述組織仿體的洞中注入直徑分別 300nm、750nm、

1099nm 的微脂體對比劑，分別以 25MHz、40MHz、50MHz 進行掃

瞄，觀察對比劑的散射信號強度，圖 4-2 即為掃描後的 B-mode 影像，

可以觀察到直徑 300nm 的微脂體微氣泡在每個頻率只有非常微弱的

散射信號；而直徑 750nm 的微脂體微氣泡在每個頻率下有稍微強一

點的散信信號；相較之下直徑 1099nm 的微脂體微氣泡有最強的散射

信號，可以有效的增強流體區域的散射強度。此結果與前述的推斷符

合，直徑接近 1μm 大小的微脂體微氣泡，其共振頻率可落在高頻超

音波的頻率範圍（20~50MHz）內，因此有較強的散射信號。相較之

下，小於 1μm 的微脂體微氣泡由於散射面積不足，在高頻超音波下

無法有較大的散射強度，而大於 1μm 的微脂體微氣泡（如 2~8μm）
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其共振頻率可能會低於高頻超音波的範圍，也無法使用在小動物身

上。因此，在接下來的研究當中，我們皆以直徑接近 1μm 的微脂體

微氣泡當作高頻對比劑來使用。 

 

 
圖 4-2：微氣泡直徑分別 300nm、750nm、1099nm 的微脂體對比劑，

在 25MHz、40MHz、50MHz 頻率下的 B-mode 影像。 

 

4.2.2 微氣泡濃度的影響 
在使用對比劑時，我們必須討論微氣泡濃度的影響，微氣泡濃度

過低可能會沒有足夠強的散射信號，而微氣泡濃度過高可能會使得超

音波在微氣泡灌注區傳遞時衰減太嚴重，使得在微氣泡之後的物體無

法成像，即為所謂的遮蔽現象。因此，我們必須找到一個合適的濃度

範圍來使用。此外，在活體實驗的考量上，對比劑濃度也是一個重要

的因素，當我們將對比劑以靜脈注射的方式注射入小動物體內時，由

於微氣泡濃度會經由體內的血液循環而稀釋，因此散射強度會隨之減



 

49 

小。然而，如果使用濃度過高的對比劑濃度注射入小動物體內，可能

會使得微氣泡聚集（aggregate）成較大的尺寸，造成腎臟或其他部位

血管栓塞（embolism）的現象。因此，在活體實驗上，我們必須找到

一個適當的對比劑注射濃度，使得微氣泡經過小動物血液循環的稀釋

以後，仍然可以有足夠強的散射強度，並且不會造成小動物的血管栓

塞現象。 

 

    在微脂體對比劑製程的最後一步，我們會將液態的微脂體對比劑

冷凍成固態後，進行真空乾燥，因此最後得到的微脂體對比劑成品是

粉末狀的型態。在使用前，必須以生理食鹽水將粉末狀的對比劑重新

泡製成液體再來使用，因此我們可以調整不同重量百分比濃度的對比

劑，來配置不同的微氣泡濃度。我們將微脂體粉末視為溶質，生理食

鹽水視為溶液，配置重量百分濃度從 0 mg/cc.到 10 mg/cc.的對比劑溶

液來進行實驗，圖 4-3 即為各種不同濃度的對比劑，在 30MHz 下的

B-mode 影像。我們可以在影像上對比劑灌注區的中央處圈選一塊區

域，計算其平均散射強度隨濃度變化的情形，如圖 4-4 所示。 

 

 

圖 4-3：各種不同濃度的微脂體對比劑，在 30MHz 頻率下的 B-mode 

影像。 
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圖 4-4：各種不同濃度的微脂體對比劑，在 30MHz 頻率下的散射信號

強度變化。 
 

從圖 4-3 與圖 4-4 中可以觀察到，對比劑區域的平均散射強度最

強時的濃度為 2 mg/cc.與 1 mg/cc.，濃度大於 2 mg/cc.後，會因為產生

超音波傳遞衰減而使得對比劑區域的平均散射強度下降。當濃度低於

1 mg/cc.後，平均散射強度逐漸下降，從圖 4-3 中的 B-mode 影像上可

知最低有效濃度為 0.5 mg/1cc.，濃度再往下降低則因為微氣泡濃度不

足，而無法有效增強流體信號。 

 

    因此我們製作的微脂體對比劑，可有效增強流體信號的適當濃度

範圍為 0.5 mg/cc. 到 2 mg/cc.，此結果可讓我們評估在活體實驗中最

合適的對比劑注射濃度。假設微氣泡注射入小動物體內後，可均勻的

被全身血液所稀釋，我們在得知小動物全身血量後，即可推算出一個

適當的濃度，此濃度經過全身血液的稀釋後，必須大於 0.5 mg/cc.，

才能有效增強血流信號。 
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4.3 脈衝反相基頻成像 
    從 4.2 節中，我們可以證實自製的微脂體對比劑在適當的尺寸大

小（接近 1μm）與適當的濃度下（0.5 mg/cc. ~ 2 mg/cc.），在高頻超

音波下有足夠強度的散射信號，可成功的作為高頻對比劑。接著，我

們進一步探討微脂體微氣泡的非線性響應，測試在不同的發射頻率與

發射週期下，是否可觀察到微氣泡對於聲波的非線性響應，以讓我們

能有機會進行對比劑非線性成像。 

 

脈衝反相基頻成像是利用脈衝反相技術，在每個位置連續發射一

個正脈衝波與負脈衝波，將兩者所得到的回波信號做相加以後，取基

頻成分來做成像。由於組織對於正、負脈衝波的響應較為線性，因此

正、負回波信號相加之後，基頻的成分就被消除了，只留下偶數階的

諧波成分。而微氣泡對於正、負脈衝波的響應較不線性，因此正、負

回波信號相加之後，基頻成分不會完全消除，而仍有一定的強度。所

以使用脈衝反相基頻成像可以壓制掉組織信號，而留下微氣泡信號，

在影像上可提升組織與血流區域的對比度。 

 

    當發射信號為 40MHz 十個週期的正弦波時，使用脈衝反相技術

得到微氣泡與組織的正回波信號與負回波信號如圖 4-5 所示，此為以

200MHz 的取樣頻率下所得到的射頻信號。為了觀察正、負回波信號

的差異，我們將負回波信號上下反向來觀察兩者的相似程度。可以觀

察到微氣泡的正回波信號與反向的負回波信號有些許的時間偏移現

象，而組織的正回波信號與反向的負回波信號非常近似，因此在正、

負回波信號疊加以後，微氣泡信號的基頻部份可以留下，而組織信號

的基頻部份則幾乎被完全消除。 
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微氣泡的正回波信號（藍色）與反向後的負回波信號（紅色） 

 
 

組織的正回波信號（藍色）與反向後的負回波信號（紅色） 

 
圖 4-5：微氣泡與組織對於正、負聲壓的響應比較 

 

在此我們先定義一個參數 CTR，來量化評估組織與血流之間的

對比程度。所謂的 CTR 即為血流區域（對比劑灌注區域）相對於組

織區域在信號強度上的對比比值，通常以單位以 dB 來顯示，其定義

如下，如圖 4-6 的對比劑仿體影像，假設散射信號振幅為 s，我們在

對比劑區域以及組織區域各圈選一塊 ROI (region of intereat)，則 CTR

即為式 4-1 所表示。 

 

 

圖 4-6：CTR (Contrast-to-tissue ratio) 的定義 
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4.3.1 對比劑仿體影像 
    以下我們使用直徑大小接近 1μm，濃度為 1 mg/cc.的微脂體對比

劑，注入同 4.2 節所述的組織仿體，來進行脈衝反相基頻成像實驗。

在發射信號的設計上，我們發射 20 ~ 50 MHz 頻率範圍的正弦波信

號，發射週期使用 3、6、10 三種不同週期數，以觀察在不同發射頻

率以及不同發射週期下，微氣泡的非線性響應的情況。 

 

 

圖 4-7 : 發射信號為 10 個週期的正弦波，在各種頻率下，基頻成像(左 

邊)以及脈衝反相基頻成像(右邊)的比較。 

 

    上圖 4-7 即為各種不同發射頻率下，正弦波為 10 個週期時的對

比劑仿體影像。右邊為傳統的基頻成像，左邊為脈衝反相基頻成像，

以及每張影像的 CTR 值。從影像上我們可以觀察到，脈衝反相基頻

成像的結果可以將組織信號壓制到雜訊等級以下，而只留下對比劑灌

注區的微氣泡信號，與基頻成像相較，在每個頻率下皆可有效提升

CTR 值。我們將脈衝反相基頻成像的 CTR 值減去基頻成像的 CTR

值，即可得到 CTR 改善值。 
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    接著我們探討在各種發射頻率以及各種發射週期下，使用脈衝反

相基頻成像所得到的 CTR 改善值的變化。圖 4-8 即為 CTR 改善值的

變化曲線，圖中的三條線分別代表發射週期為 3、6、10 時，在每個

頻率下 CTR 改善值的變化。從圖中我們可以觀察到，在同一個發射

頻率下，CTR 改善值會隨著發射週期數增加而增加；在同樣的發射

週期數時，發射頻率 20~50MHz 的 CTR 改善值在 35MHz 與 40MHz

時最佳。除了當發射週期為三週期時的 20、25、50MHz 頻率下無法

提升 CTR 值以外，其他情況下皆可有效提升 CTR 值 

 

 
圖 4-8：在各種發射頻率及發射週期下，使用脈衝反相基頻成像技術 

所得到的 CTR 改善值。 

 

    接著我們欲討論在不同頻率以及不同發射週期下，微氣泡對於

正、負聲壓的非線性響應強度。如果在訊雜比皆相同的情況下，理論

上 CTR 改善值越大則代表微氣泡的非線性響應越明顯，然而當我們

增加發射週期時，訊雜比也會隨之上升。此外，在不同發射頻率下由

於探頭的頻率響應有所差異，訊雜比也會有所不同，因此我們必須將

這些造成訊雜比不同的因素補償回來，才能探討微氣泡在各種情況下

的非線性響應。 
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發射週期數與 CTR 改善值的關係 

    超音波影像的軸向空間解析度與發射信號的頻寬成正比，當發射

信號的頻寬越寬時，軸向解析度越佳。因此，當我們增加發射信號的

週期數時，由於頻寬變窄，影像的軸向解析度會下降，然而由於發射

信號的能量隨著週期數增加而增加了，因此所獲得的訊雜比會因此而

提升。從上述可知，在選擇發射信號的週期數時，我們必須在解析度

與訊雜比之間做一個取捨。圖 4-9 為當發射頻率為 40MHz 時，各種

不同發射週期下的對比劑仿體的脈衝反相基頻影像，可以觀察到 CTR

改善值隨著發射週期增加而上升的情形。 

 

 
圖 4-9：當發射頻率為 40MHz 時，發射週期分別為 3、6、10 時的脈

衝反相基頻成像，以上影像的動態範圍皆為 50 dB。 

 

    在脈衝反相基頻成像時，組織信號會被壓制到雜訊等級以下，因

此在計算 CTR 時，主要的影響是疊加後的微氣泡信號的強度。當發

射週期數增加時，雜訊等級不會有變化，而發射信號能量增加了

10*log(N/No)倍，其中 N 為發射週期數，而 No 為參考波型的週期數，

所以微氣泡的散射信號強度與 CTR 值也隨之增加了 10*log(N/No)

倍，因此發射信號的週期數增加，會使得脈衝反相基頻影像的訊雜比
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（SNR）也隨之增加。 

 

    如果我們要討論發射信號週期數與微氣泡非線性響應的關係，則

必須將發射週期數所造成的訊雜比上升的因素移除掉，若以發射週期

為 3 週期的情況當作參考，則 6 週期的訊雜比會高 10*log(6/3) = 3 

dB，而 10 週期的訊雜比會高 5.2dB。此外，在各種不同的頻率下，

由於探頭頻率響應的差異，其訊雜比也會有所不同。我們根據探頭的

頻率響應與發射週期所造成的訊雜比差異，將兩者所造成的影響補償

回來以後，可以得到在各種頻率與各種發射週期下，使用脈衝反相基

頻成像得到的 CTR 改善值如圖 4-10 所示。從圖 4-10 中，我們可以觀

察到，仍然是發射週期數越多時 CTR 改善值越佳，代表發射週期數

越多時微氣泡對於正、負聲壓的非線性響應越大。 

 

    參考文獻，一些有球殼的商用對比劑在低頻下（2.25MHz），對

於正聲壓與負聲壓的非線性響應，會隨著發射週期數的增加而遞減

[35],[38]，這是因為當發射週期數增加時，微氣泡逐漸接近穩態震盪，

其正回波信號的會越近似於反相後的負回波信號[38]。此外，還可以

觀察到當發射週期數越少時，正回波信號與負回波信號的中心頻率偏

移會越大[38]，所以理論上脈衝反相疊加後 CTR 改善度會越佳。然

而，本實驗中使用的對比劑是自製的微脂體微氣泡，無論其共振頻

率、球殼特性與微氣泡大小都與前述文獻中的情況不同，我們所探討

的頻率是高頻下（20~50MHz）的非線性響應，因此微氣泡對於正聲

壓與負聲壓的非線性響應特性可能會有所差異。在本研究中，當發射

頻率 40MHz 時不同的發射週期下，正回波信號與負回波信號的頻譜

如圖 4-11 所示，並沒有觀察到發射週期數越短時，兩者中心頻率偏

移越大的情況發生。 
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圖 4-10：經過訊雜比差異補償後，在各種發射頻率及發射週期下，使 

用脈衝反相基頻成像技術所得到的 CTR 改善值。 
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圖 4-11：當發射頻率為 40MHz 時，不同的發射週期數下，正回波信 

號與負回波信號的頻譜。 
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發射頻率與 CTR 改善值的關係 

    經過探頭頻率響應的訊雜比補償以後，從圖 4-10 中可以觀察到

發射頻率在 25~35MHz 頻率之間時 CTR 改善值較佳，因此可以推斷

微脂體微氣泡在 25~35MHz 下對於正、負聲壓的非線性響應最強。 

 

4.3.2 微氣泡的頻率響應 
    以下我們觀察在脈衝反相疊加前後，組織信號頻譜與微氣泡信號

頻譜的變化情形。我們在對比劑仿體影像上各圈選一塊組織區域以及

對比劑灌注區域，將此區域的射頻資料沿 fast time 方向做傅立葉轉換

後，取其功率頻譜的平均，即可得組織信號頻譜以及微氣泡信號頻

譜。圖 4-12 即為每個發射頻率下，發射週期為 10 週期時，脈衝反相

疊加前後的頻譜變化情況。由於 10 個週期的發射信號頻寬較窄，讓

我們可較容易觀察是否有產生二次諧波成份或是次諧波成份。 
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圖 4-12（上） 
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圖 4-12：各種發射頻率下（20~50MHz），組織信號頻譜與微氣泡信 

號頻譜在脈衝反相疊加前後的變化。 

 

    首先我們觀察每個發射頻率下其頻譜的基頻成分，可以觀察到組

織信號在脈衝反相疊加以後，能量降至接近雜訊等級，而微氣泡信號

在脈衝反相疊加以後，能量稍為衰減，但仍比組織信號能量高

15~25dB，因此在基頻上可以拉大組織信號與微氣泡信號能量的差

距。當發射頻率為 20MHz 與 25MHz 時，從頻譜上可以明顯的觀察到

二次諧波成份，無論在脈衝反相疊加前或是疊加後，組織信號與微氣

泡信號的諧波能量差距皆為約 5 dB，因此無法提升組織信號與微氣

泡信號的對比度。當發射頻率為 40MHz、45MHz 與 50MHz 時，在

頻譜上無法觀察到明顯的次諧波頻率成分，在此發射頻率範圍我們使

用高頻水聽筒（80MHz ultrasonic hydrophone, FORCE technology）所

量測到超音波波束其聚焦點的聲壓強度約為 1.1 MPa，可能是發射聲

壓不夠大，或是發射頻率沒有落在微氣泡共振頻率的兩倍附近，因此

無法誘發微氣泡的次諧波響應[27]。 

 

4.3.3 與諧波成像的比較 
    當發射頻率為 20MHz 與 25MHz 時，從頻譜上可以明顯的觀察到

二次諧波成份，因此接下來我們將脈衝反相基頻成像與二次諧波成像

來做一個比較。為了有較好的訊雜比，在二次諧波成像上我們採用脈

衝反相疊加後的諧波成分來成像。 
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圖 4-13：當發射頻率為 20MHz 與 25MHz 時，基頻影像、脈衝反相 

基頻影像與二次諧波影像的比較。 

 

    從圖 4-13 可以觀察到三種成像方式中，由於脈衝反相基頻成像

可以壓制組織信號，因此可以得到最佳的 CTR 值，而二次諧波成像

的 CTR 值比基頻成像還低。通常由於微氣泡所產生的諧波信號可比

組織諧波信號強，因此諧波成像可提升組織與血流的對比度，但必須

在發射頻率接近微氣泡的共振頻率時才能有此表現。此外，微氣泡產

生的諧波信號與基頻信號的強度比值，會隨著氣泡直徑縮小而減小

[40],[42]。這些都是在本研究中二次諧波成像無法改善 CTR 的原因。 

 

4.3.4 組織移動的影響 
    當我們使用脈衝反相技術時，在同一個位置連續發射正脈衝波與

負脈衝波，取兩次發射波型的回波信號來做加總。在實際的活體掃描

時，小動物會因為心跳或是呼吸而造成組織移動現象，由於正脈衝波

與負脈衝波在發射時有一個短暫的時間差距，如果在此時間差距內有

組織移動現象，則會造成正與負的回波信號之間有時間偏移或是波型

失真的現象，如此一來組織回波信號的基頻成分在脈衝反相疊加以後

就無法消除，無法壓制組織信號就會使得脈衝反相基頻成像的 CTR
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改善程度下降，因此我們必須探討組織移動對於脈衝反相基頻成像的

影響。在本研究中使用脈衝反相技術進行掃描時，同一個位置上正與

負脈衝波的發射時間差約為 20 μs，接下來我們將組織移動方向分為

軸向移動與橫向移動以分別探討其影響。 

 

組織軸向移動的影響： 

如圖 4-14 所示，如果在正與負脈衝波發射的時間差（20 μs）之

內組織有軸向移動，則會造成正與負回波信號之間有時間偏移的現

象，使得疊加後組織信號的基頻成份無法消除。圖 4-15 為文獻上的

模擬結果[45]，圖中的橫軸為正、負脈衝波發射的時間差內組織的軸

向位移，位移量已除以基頻的波長來正規化，而縱軸為疊加後的回波

信號強度，可以觀察到當軸向位移量越大時，疊加後所組織信號的基

頻成分強度越大，組織信號無法消除會使得脈衝反相基頻成像的 CTR

下降。當軸向移動距離達到發射信號波長的百分之一時，脈衝反相基

頻成像的 CTR 改善值會下降 13 dB 左右[35]，如圖 4-16 所示，因此

當發射波長越短或是移動距離越大時，CTR 改善值下降程度就會越

嚴重。我們探討實際應用的情況，當發射頻率為 50MHz 時波長為 30.8 

μm，因此如果組織軸向移動速度 15.4 mm/s，則會造成軸向移動距離

達到波長的百分之一，使得脈衝反相基頻成像的 CTR 改善值下降 13 

dB 左右。參照圖 4-8 的實驗結果可知，此情況下在 50MHz 時即使使

用 10 個發射週期數，也無法有效提升 CTR。 

 

組織橫向移動的影響： 

如果在正與負脈衝波發射的時間差（20 μs）之內組織有橫向移

動，除了兩者的回波信號有時間偏移的現象外，因為橫向波束強度的

變化，也會使得兩者的回波信號的振幅變化不同，因此脈衝反相疊加

後組織信號的基頻成分就會無法消除。圖 4-15 為文獻上的模擬結果

[45]，圖中的橫軸為正、負脈衝波發射的時間差內組織的橫向位移，

位移量已除以基頻的橫向波束寬度來正規化，而縱軸為疊加後的回波
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信號強度，可以觀察到當橫向位移量越大時，疊加後所組織信號的基

頻成分強度越大。 

   因此當組織的軸向位移或是橫向位移越大時，會使得脈衝反相基

頻成像中壓制組織信號的效果越差，由此可知脈衝反相基頻成像技術

容易因為組織軸向移動而影響 CTR 的提升效果，必須在組織軸向移

動速度較小的情況下，才可有效提升 CTR。 

 

 

圖 4-14：組織軸向移動對於脈衝反相基頻成像的影響 

 

 
圖 4-15：當組織在正、負脈衝波發射期間有軸向與橫向位移時，經過

脈衝反相疊加後，回波信號的基頻成分強度變化。[45] 
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圖 4-16：組織軸向移動對於脈衝反相基頻成像的影響[35] 

 

4.4 活體實驗 
    在前述的仿體實驗中我們證實了微脂體對比劑可有效增強流體

信號，脈衝反相基頻成像的結果也可以成功提升組織與流體的對比

度，接著我們將微脂體對比劑注射入小動物的血管內，期望在活體內

也可以得到相同的效果。本研究中所使用的實驗鼠為 ICR 小鼠（圖

4-17），平均重量在 20 克左右，由台灣大學醫學院實驗動物中心所提

供，所有處理程序皆符合相關的動物實驗規定。 

 

 

圖 4-17：ICR 小鼠 

 

    首先我們檢測自製的微脂體對比劑與老鼠生理的相容性，微脂體

球殼材料為磷脂質雙層膜，與生物體內的細胞膜相同，因此理論上微
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脂體與生物體應有的高相容性，然而當我們將微脂體微氣泡注射入老

鼠體內時，如果微氣泡濃度過高，仍有可能造成微氣泡在器官或是血

管部位的栓塞現象，而微氣泡濃度過低又沒有明顯的顯影效果。所以

我們必須測試出一個最佳的注射濃度範圍，能有足夠的微氣泡濃度增

強血流信號又不會造成老鼠死亡。我們經由老鼠尾巴的靜脈注射方式

將對比劑注射入老鼠體內，從低濃度開始測試，倘若老鼠注射後幾小

時內無異狀可正常存活，則提升注射濃度。為了避免對比劑在老鼠體

內堆積，每次注射必須使用不同老鼠或是讓同一隻老鼠間隔一天的時

間再進行實驗。我們從 1mg/c.c 的注射濃度逐漸提升至 8mg/c.c，注射

量為 0.1c.c，老鼠在注射後皆無異狀可正常存活。接著我們大略估算

微氣泡在老鼠體內的濃度，當使用沒有靶向性功能的對比劑時，假設

微氣泡在老鼠體內經過血液循環後濃度可均勻稀釋。體重 20 克的老

鼠總血量約為 1.5c.c（佔體重的 1/13），則將濃度 8mg/c.c 的微脂體對

比劑注射 0.1cc 的量進入老鼠體內後，經過血液循環的對比劑濃度約

為 0.5mg/c.c。參照 4.2.2 節的仿體實驗測試可知，0.5mg/c.c 的微氣泡

濃度可有效增強流體信號，因此接下來的活體實驗中，對比劑的注射

量皆為 0.1c.c，注射濃度 8mg/c.c。 

 

    首先我們觀察老鼠尾巴在注射前後的 B-mode 影像變化，圖 4-18 

即為 40MHz 下的 B-mode 影像，可以清楚的觀察到靜脈血管內的情

形。在注射對比劑之後，除了紅圈處有少許的微氣泡信號外，大部分

靜脈血液的散射信號並沒有明顯增強。接著我們使用商用的高頻診斷

超音波系統（Capistrano Labs, Incorporated）來觀察注射時靜脈血管的

即時影像，如圖 4-19 所示，紅箭頭處即為針頭所在位置，當針筒開

始將對比劑注射入靜脈時，可以觀察到靜脈血管的管徑被注射液體撐

開的現象。理論上當靜脈內有微氣泡流過時，在影像上應可觀察到一

團較亮的信號在血液中流動，然而我們在即時影像上並沒有觀察到此

現象。 

 



 

66 

 

           注射前                       注射後 

 

圖 4-18：老鼠尾巴靜脈在注射前後的 B-mode 影像。 

 

            注射前                       注射中 

 
圖 4-19：使用商用的高頻超音波系統觀察靜脈注射時的即時影像，箭

頭所指為針頭所在位置。 

 

    從上述的實驗結果可知，雖然微脂體微氣泡在仿體實驗可有效增

強流體信號，但在小動物血管內卻沒有同樣的效果，因此接下來我們

做了一個使用血液的仿體實驗，來測試對比劑在血液中是否會產生不

一樣的變化，而造成活體血流實驗的失效。實驗架構仍如圖 4-1 所示，

我們將配置好的微脂體對比劑以一比一的體積比與血液混合後，置入

組織仿體的洞內並掃描 B-mode 影像，血液是在實驗時抽取大鼠的血

液後馬上使用。發射信號為六個週期的 40MHz 正弦波，基頻成像與

脈衝反相基頻成像的結果如圖 4-20 所示，左排為不同對比劑濃度下

的仿體影像，而右排為不同對比劑濃度加入血液以後的仿體影像，我
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們也掃描了純血液的仿體影像作為參考。 

 

 

圖 4-20：各種不同對比劑濃度下，微脂體對比劑與其加入血液後的成 

像比較。 

 

    圖 4-20 中，首先比較純血液與血液加入對比劑後的基頻影像，

可以觀察到血液散射強度的增加不大，必須要到 5mg/c.c.的高對比劑

濃度血液散射強度才有較明顯增加。接著比較在相同的對比劑濃下，

微脂體對比劑與其在血液中的基頻影像，可以觀察到在血液中對比劑

區域的散射強度變弱了，使得 CTR 下降了 5~10 dB。比較兩者的脈衝

反相基頻影像，在微脂體對比劑影像中仍有明顯的微氣泡信號，然而

在對比劑加入血液後的影像卻幾乎沒有微氣泡信號。因此從上述的實

驗結果中，可以推測微脂體微氣泡在進入血液之後可能發生破裂的情

況，而使得對比劑的顯影功能不佳。 
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    微脂體微氣泡在血液中發生破裂的原因，我們推測有以下兩種可

能因素，第一個是血液中的酵素或是其他蛋白質成分使微脂體的脂質

球殼產生溶解而破裂，然而我們將有加入抗凝血劑的血液置放兩星期

後重複此實驗，仍然得到相同的結果，由於置放兩星期的血液其中酵

素與蛋白質應該已壞死，但仍使得微氣泡發生破裂的情況，因此此項

因素應可排除。第二個原因可能是微氣泡在血液中內外的滲透壓不等

所致，當微氣泡外部的滲透壓高於或是低於微氣泡內部的滲透壓時，

微氣泡就會發生收縮或是脹大的情形而造成破裂，針對此點我們必須

經過進ㄧ步的實驗加以確認，調整微脂體的內部滲透壓以及外部滲透

壓，以判斷是否為此項因素所造成。期望對比劑在活體實驗中也能有

良好的成像效果。 
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第五章 結論與未來工作 
 

5.1 結論 
    在高頻超音波血流成像上，關於都卜勒血流成像方面，我們希望

能提升系統偵測緩慢微細血流的能力，以提升流速解析度。高頻超音

波在緩慢血流的速度估計上容易遭遇到ㄧ些問題，首先是掃掠式掃描

方式會造成組織頻譜增寬效應，使得都卜勒頻譜上流速緩慢的血流信

號與組織信號容易發生混疊情況，限制了系統可偵測的最小流速。此

外，由於組織信號與血流信號在都卜勒頻譜的位置近似，用來濾除組

織信號的 wall filter 其濾波效果更顯的重要。在都卜勒掃描上，我們

為了壓制組織頻譜增寬效應，並使得 wall filter 能有效濾除組織信

號，選擇了低掃描速度的連續掃掠式掃描方式，如此可壓制組織頻譜

增寬效應，以降低系統的可偵測最小流速，並使得 wall filter 有足夠

長度的都卜勒信號可以濾波，以有效發揮 wall filter 壓制組織信號的

效用。實驗結果顯示，在都卜勒血流成像上，我們使用低掃描速度的

連續掃掠式掃描方式，可以成功偵測到老鼠腫瘤內部管徑為 100 ~ 

200μm，而流速在 5 mm/sec 以下的微細血管，成功提升了高頻系統

偵測緩慢微細血流的能力。 

 

    然而高頻超音波系統在都卜勒血流成像上仍然有所限制，例如在

偵測微血管時，當血流速度極為緩慢時，不明顯的都卜勒效應容易使

得系統偵測血流的靈敏度不夠高，而高頻超音波由於聲波頻率較高，

傳遞的衰減效應也會較嚴重，因此在血流成像上難以獲得較高的訊雜

比，所以我們希望能使用對比劑來改善影像品質，利用對比劑成像來

進ㄧ步提升系統偵測血流的靈敏度。在本研究中，我們使用自製的微

脂體微氣泡來當作高頻對比劑。仿體實驗結果顯示，直徑大小 1μm

的微脂體微氣泡可以有效增強流體的散射信號。在對比劑的非線性成

像方面，我們使用脈衝反相基頻成像技術，在 B-mode 影像上可以成
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功壓制組織信號，而留下微氣泡信號，提升了流體信號與組織信號的

對比度，因此使用脈衝反相基頻成像技術可以提升 CTR，使我們能

有效偵測微氣泡灌注區域。在定量的討論方面，我們探討了在不同發

射週期與不同的發射頻率下，CTR 改善程度的變化。實驗結果顯示

使用越多的發射週期可以得到越佳的 CTR 提升效果，在 20~50MHz

的頻率範圍中，以 35MHz 的 CTR 提升效果最佳。相較於對比劑的二

次諧波成像，脈衝反相基頻成像的 CTR 值也較佳。然而脈衝反相基

頻成像容易受到組織移動而影響 CTR 的提升效果，必須在組織軸向

移動速度較小的情況下，才可有效提升 CTR。 

 

5.2 未來工作 
    在本論文中探討了都卜勒血流成像的掃描方式，我們使用低掃描

速度的連續掃掠式掃描方式，可提升系統偵測緩慢血流的能力。然而

低掃描速度也會造成掃描影像時間增長的問題，倘若掃描一張影像的

時間內小動物有明顯的組織移動時，就會造成影像上的變形失真，因

此我們必須針對組織移動的問題做出進ㄧ步的改善。此外，在高頻探

頭與系統硬體架構方面，我們也提出在未來可以改進的地方。 

 

    在對比劑成像方面，體外的仿體實驗中，已證實微脂體微氣泡在

高頻超音波下可有效增強流體的散射信號，並可藉由微氣泡對於正、

負聲壓的非線性響應，使用脈衝反相基頻成像技術進ㄧ步提升組織與

微氣泡信號的對比度，以有效偵測微氣泡灌注區。然而在活體實驗中

微脂體對比劑並沒有明顯的增強血流信號，我們必須針對微脂體對比

劑做出一些改進，以期望對比劑在小動物血流成像上也有如同體外的

仿體實驗有ㄧ樣好的效果，達到小動物分子影像的目標。以下我們針

對都卜勒血流成像以及對比劑成像兩方面，來進ㄧ步說明相關的未來

後續工作： 
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5.2.1 都卜勒血流成像 
消除組織移動的干擾 

    在彩色都卜勒掃描上，我們使用橫向掃描速度 2 mm/sec 的連續

掃掠式掃描方式，掃描一張橫向範圍 4 mm 的彩色都卜勒影像需要 2

秒的掃瞄時間，因此在這 2 秒的掃瞄時間內，如果小動物因為呼吸而

造成組織移動現象，則會使得 B-mode 影像中的組織輪廓變形，以及

彩色都卜勒影像中有整體的ㄧ致性組織移動速度，如圖 4-17 所示，

因此容易影響欲觀察的血流區域。如果要消除組織移動的干擾，我們

可以在掃描方式上做一些變化，在進行都卜勒掃描之前，先使用

B-mode 影像掃描愈觀察的組織區域，從影像上組織邊界的跳動的情

況，可讓我們估計小動物的組織跳動頻率，得到此項資訊後，在接下

來的都卜勒掃描上即可避開組織跳動的時間，也就是當組織靜止時，

探頭橫向掃描一段距離，待組織跳動之前停止掃描，等到組織跳動結

束後繼續進行掃描。此種走走停停的連續掃掠式掃描方式即可避開組

織移動所造成的影響。 

 

 

圖 5-1：有組織移動的情況下進行都卜勒掃描，在影像上所造成的影

響。 

 

使用高頻陣列探頭 

    在未來我們期望探頭的製作技術進步以後，能使用高頻陣列探頭

來進行電子式掃描以及動態聚焦。如此可改善高頻系統成像速度較慢
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的問題，達到即時顯像的成像效果，讓生物組織特性立即成像。在都

卜勒血流掃描上，如果使用電子式掃瞄就可去除組織頻譜增寬效應，

在血流速度估計上即可降低最小估計流速值，並有機會達成即時的彩

色都卜勒成像，使我們能即時觀察血流變化。 

 

改進系統硬體架構 

    目前高頻超音波系統的硬體架構上，仍有地方可加以改進來提升

血流成像品質。在接收端的類比數位轉換器上，目前是使用 8 bits 振

幅解析度的高速取樣電路（PDA500），我們期望能提升到 12 bits 或

是更高的振幅解析度，如此不但可降低量化雜訊，在血流流速的估計

上也能更加準確。此外，在接收信號進入類比數位轉換器之前，如果

能經過時間增益補償（time gain compensation）的類比放大器，則可

補償超音波在組織中的傳遞衰減效應，提升影像較深區域的成像品

質。在提升顯像速率方面，在機械式掃描的限制下可以使用較高速的

馬達帶動高頻探頭來進行掃描，並將後續的運算工作交給專門的數位

信號處理晶片（digital signal processor, DSP）來處理，可縮短掃描與

訊號處理的時間，有效的提升顯像速度。 

 

5.2.2 對比劑成像 
 

改進微脂體對比劑 

    從 4.4 節的實驗結果中，我們推測微脂體微氣泡在血液中發生破

裂的情況，因此無法有效增強血液的散射信號，其可能原因之ㄧ為微

氣泡內外部滲透壓不一致，使得微氣泡發生收縮或是脹大的情況而破

裂，針對此點我們必須經過進ㄧ步的實驗加以確認，如果是此項原因

所致，則必須在微脂體的製程中改變微氣泡內部的滲透壓，使其與血

液的滲透壓一致。我們期望改進後的微脂體微氣泡在血液中不會發生

破裂的情況，可有效增強血流散射信號並使用脈衝反向成像技術，以

成功用在小動物血流成像上。 
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製作靶向性對比劑 

微脂體對比劑為脂質所包覆的空氣泡，在脂質外殼上我們可以透

過共價鍵結的方式將配位體（ligand）附加在微氣泡表面，配位體可

視為一種抗體（antibody），而腫瘤細胞膜上有特殊的抗原（antigen），

抗體與抗原之間的親和力會將兩者互相結合，因此外殼附加配位體的

微氣泡可以聚集在腫瘤組織區域，達成靶向性功能的目的。我們必須

針對不同腫瘤細胞的抗原，來選擇使用不同的配位體。使用靶向性對

比劑可讓欲觀察特定組織區域的血流顯影效果更加明顯，並使我們有

潛力發展具有分子探測功能的小動物分子影像。 

 

血流密度指數的計算 

    在癌症的研究中，目前已知血管新生（ahgiogenesis）在癌症的

發展中扮演重要的角色，我們希望能觀察腫瘤內部血管新生的情況，

以了解腫瘤生長與轉移的情形。如果我們能將有效的高頻對比劑注射

入小動物體內，並結合都卜勒血流成像，即可提升腫瘤內部微血管的

散射信號，增加偵測血流的靈敏度與解析度。如此可讓我們使用血流

密度指數（Vascularity index）來量化評估血管新生的情況，血流密度

指數即腫瘤內的彩色都卜勒畫素（pixel）數與腫瘤的總畫素數之比，

可讓我們在癌症研究上提供一項重要的研究資訊。 
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附錄 微脂體對比劑製作方法 
 

步驟一： 

    將下列藥物（DOPE, DSPC, PG, CH）依照下表 1 的比例配方注入

圓底燒瓶後均勻混合，加入少許氯仿（chloroform）充分混合及溶解。 

 

表 1：微脂體配方表[44] 

名稱 分子量 百分比（％）

濃度 10mg/ml，總體積 5 c.c

的微脂體溶液，含有各種藥

品的莫耳數 

PE[a] 748.07 8 5.57 μ mols 

PC[b] 790.15 69 48.00 μ mols 

PG[c] 688.85 8 5.57 μ mols 

CH[d] 386.65 15 10.44 μ mols 

 

步驟二： 

    將混合溶液在 50°C 的水浴下以旋轉蒸發儀（rotary evaporator）

（圖一）抽真空後，溶液會形成薄膜（圖二）。 

 

        
     圖一：旋轉蒸發儀            圖二 ： 旋轉蒸發示意圖 



 

ii 

步驟三： 

    將樣品置於真空儀（dessicator）中，在真空狀態下持續 24 小時，

確保其完全乾燥。 

 

步驟四： 

    將在圓底燒瓶內的樣品加入去離子水（deionized water）共 2.5 

c.c.，搖晃燒瓶使附著在瓶壁的薄膜溶解後，以超音波震碎機

（sonicator）加以震盪，將微脂體粒子震碎至想要的尺寸（直徑 1 

μm），量測粒徑大小的方式是使用粒徑分析儀（Coulter N4 Particle 

Sizer）（圖三）。如果粒徑尺寸過大，則使用超音波震碎機再次震盪並

量測。 

 

 
圖三：粒徑分析儀（Coulter N4 Particle Sizer） 

 

步驟五： 

    得到想要的粒徑大小後，將溶液樣品加入 2.5 c.c.之 D-Mannitol 

(0.2 M)，再置於-70°C 冷凍櫃使樣品凍結為固態。 

 

步驟六： 

    將 結 凍 的 樣 品 置 於 冷 凍 乾 燥 儀 （ lyophilizer, Labconco, 

KansasCity,MO）（圖四）中真空乾燥 24 小時，即可得粉末狀的微脂

體對比劑共 50mg。 

 



 

iii 

 

圖四：冷凍乾燥儀（lyophilizer, Labconco, KansasCity, MO） 

 

步驟七： 

    使用前再以生理食鹽水(NaCl:0.9g/100ml)將粉末狀微脂體對比

劑配製成溶液，高頻超音波成像的最佳對比劑濃度範圍為 1~2 

mg/cc，圖五即為微脂體對比劑在組織仿體中的 B-mode 影像，中間

區域為對比劑灌注區。 

 

 

圖五：對比劑仿體影像 

 

Reference： 

[a] PE：1,2, Distearoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamine（C41H82NO8P, 

FW=748.065441） 

[b] PC：L-α-phosphatidylcholine, distearoyl, C18：0（C44H88NO8P, 

FW=790.1451261） 

[c] PG：L-α-phosphatidyl-DL-glycerol（C34H66NaO10P, FW=688.845371） 

[d] CH：cholesterol（C27H46O, FW=386.65354） 
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