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摘要  皮肤疾病是一种较为常见的人类疾病，其检测与诊断十分重要。传统的检测方法因医师主观影响和皮肤创

伤问题不利于对皮肤病作出准确高效的判断，故皮肤成像技术逐渐被用于辅助诊断。光声成像技术作为一种新兴

的成像方式，结合了光学成像的高对比度和超声成像的深穿透优势，逐渐被人们所关注。本文针对光声皮肤成像技

术进行了回顾与总结，按照成像方式对光声皮肤成像系统进行了分类与归纳，从重构算法提升角度总结了现有的性

能提升方法与策略。此外，按照皮肤病类别探讨了当前光声皮肤成像技术的临床应用，验证了光声皮肤成像技术的

发展前景与潜力。最后针对现有方法的缺点与限制，对未来光声皮肤成像技术的发展方向和关键环节进行了设想

与讨论。
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1　引　　言

皮肤作为覆盖于人体表面最大的器官，起着防御

外界伤害、感染、辐射和污染等侵害的作用，是保护人

体免受外部伤害的第一道屏障［1-2］。皮肤由表皮、真皮

和皮下组织三大部分构成。表皮是皮肤最外层的部

分，由多层角质细胞构成，它起到保护身体免受外界环

境伤害和微生物侵入的作用。位于表皮层下方的真皮

层是皮肤的中间层，为皮肤提供弹性和支撑力。位于

最下方的是皮下组织，其主要由脂肪构成，能够起到隔

热、储能和缓冲的作用，同时还能够保护内部器官免受

外部冲击和压力［3］。由于内外因素的综合作用，皮肤

疾病的发生率和复杂程度较高。皮肤病被列为全球人

类健康问题的第四大常见原因［4］，皮肤病的出现可能

对人体造成多方面危害。首先，皮肤病会降低皮肤对

外界刺激和感染的抵御能力，使其更容易受到外界物

质和微生物的侵害，增加感染的风险。其次，皮肤病的

明显症状，比如色斑和溃疡，不仅影响患者的外貌，还

可能引起患者心理和社交问题，对患者的工作和生活

造成较大困扰。如果皮肤病未能得到及时治疗，可能

会导致病变区域功能障碍和病变扩散，因此，皮肤病的

检测与诊断十分重要。

目前，通过医师肉眼视诊和进行皮肤活检是诊断

皮肤疾病的常用方法，但这两种方法在临床实践中有

很大的局限性。无论是视诊还是活检，都无法评估体

内血管功能的变化。越来越多的研究表明，皮肤病往

往会造成病变区域脉管系统发生形态和功能上的改

变［5-8］。此外，不同皮肤病会涉及不同的致病机制与病

理特征，活检过程会造成皮肤创伤，并且非常依赖医生

的诊断经验和主观判断，从而产生准确性较差和针对

性不强的问题。因此，超越人眼限制、扫描患者皮肤组

织的非侵入性成像方式成为最优选择。近年来，临床

皮肤检测已与皮肤镜检测、光学相干断层扫描、共焦和

双光子显微技术等［9-12］传统的光学成像方法相结合。然

而，身体不同部位的皮肤厚度在不断发生变化，其变化

范围在 0.5 mm 到 4 mm 之间，而上述光学成像技术因

穿透深度有限［13］往往导致成像结果不尽如人意。此外，

超声成像也是一种常用的成像方法，由于超声波在生

物组织中的低散射性质，其穿透深度能够满足皮肤组

织的成像需求，但因不同组织的声学物理参数可能相

近，故其最终形成的超声图像的对比度往往不足，在不

注入微气泡的情况下很难清晰地显示微小的结构变

化［14］。因此，迫切需要一种既可以提供较高空间分辨率

又可以解决成像深度问题的新型成像方法［15-19］（图 1）。
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光声皮肤成像技术作为一种新型的成像方式，融

合了光学成像的高对比度和超声成像可深层成像的优

势，具有解决上述需求的潜力。皮肤是身体的表层器

官，相较于深层组织，皮肤恰好处于光声技术的成像范

围之内。同时，皮肤中包含的血红蛋白、脂质、黑色素

以及胶原纤维都是光声成像的理想对象。光声成像技

术具备实时成像的能力，可以进行连续动态监测，在观

察治疗进程、评估治疗效果以及研究皮肤的生理和病

理过程等方面具有很高的应用价值，因此皮肤是应用

该技术的理想载体。该技术依托生物组织的光声效

应，以光吸收系数为桥梁，搭建起光学成像和声学成像

之间的联系。图 2（a）展示了皮肤结构［20］。图 2（b）展

示了光声成像技术的原理［21］，其核心是利用光能与声

能的相互转换来实现对物体的成像。激光束或脉冲激

光照射到物体上，物体吸收光能产生热能，使周围介质

的温度发生变化，在热膨胀和瞬态膨胀沉积的作用下

生成声波，这些声波经过被测物体内部组织的声学传

播、散射后被超声换能器接收和记录，最终通过图像重

建算法形成图像［22］。光声图像不仅可以提供结构信

息，还可以提供功能性信息，辅助医生对病症进行诊

断，从而提高判断和治疗的准确性。光声皮肤成像技

术根据不同的硬件配置实现不同的成像需求，其多样

的硬件形式保证了该技术既可实现微观成像又可实现

宏观成像，具有应对多样化临床需求的潜力［23］。通过

检测黑色素与血红蛋白，该技术可以得到人体手掌皮

肤不同深度处黑色素颗粒与微血管的图像［24］（如图 2
（c）所示），从而可以用于色素性与血管性皮肤疾病的

诊断。与纯光学成像相比，光声皮肤成像技术具有更

深的穿透深度，并且在整个视场内保持着较高的空间

分辨率。与超声成像相比，光声皮肤成像技术具有更

高的对比度［23］。

基于以上功能和优势，光声皮肤成像技术在检测

和诊断皮肤病方面具有很大潜力。光声皮肤成像技术

在血红蛋白和黑色素检测方面具有较高的灵敏度，此

外，该技术还可以用于研究血管结构、血氧饱和状态和

血流速度。这些参数能够提供肿瘤微血管环境的相关

信息，因此该技术在各类皮肤癌疾病的成像中得到了

广泛应用。光声皮肤成像还可以用于定量检测和评估

其他皮肤疾病，如银屑病、鲜红斑痣、糖尿病足和咖啡

色斑等。这些疾病的病理变化可以通过光声皮肤成像

技术进行精确的定量分析和评估。除了可以在各类皮

肤病诊断和治疗中广泛应用之外，光声皮肤成像技术

还可以无标记成像胶原［25］和神经［26］等组分，同时还可

以结合增强现实与混合现实技术进行精确的血管导

航［27］。总之，光声皮肤成像技术在临床诊疗方面具有

广阔的应用前景，并为深入了解皮肤病理变化提供了

强大的工具和方法。

笔者总结了现有光声皮肤成像技术的发展，在系

统硬件组成、重建算法的性能提升以及当前光声皮肤

成像技术的临床应用三方面进行了系统梳理。第二节

主要阐述光声皮肤显微成像和其他光声皮肤成像系统

的组成，并根据系统硬件性能进行分类与归纳，对比了

几种典型系统的硬件性能。第三节主要阐述图像重构

算法的性能提升，在分辨率提升、成像深度提升、去除

图 1　光学成像、超声成像与光声成像的成像深度、分辨率对比图［15-19］（CFM：共聚焦显微镜；TPM：双光子显微镜；OCT：光学相干

断层成像；OR-PAM：光学分辨光声显微镜；AR-PAM：声学分辨光声显微镜； PACT：光声断层成像；USI：超声成像）

Fig.  1　Comparison of imaging depth and resolution between optical, ultrasound and photoacoustic imaging[15-19] (CFM: confocal 
microscopy; TPM: two-photon microscopy; OCT: optical coherence tomography; OR-PAM: optical-resolution photoacoustic 
microscopy; AR-PAM: acoustic-resolution photoacoustic microscopy; PACT: photoacoustic tomography; USI: ultrasound 

imaging)

噪声三方面对现有算法框架进行了归纳梳理。第四节

从皮肤癌和其他皮肤病两方面列举了光声皮肤成像技

术的临床应用，验证了光声皮肤成像技术具有较大的

发展潜力。第五节对光声皮肤成像技术进行了总结与

展望，分析了未来光声皮肤成像技术的发展方向。

2　光声皮肤成像系统介绍

现有的光声皮肤成像系统以光声显微成像系统

（PAM）为主，同时也存在其他成像方式的硬件系统，

例如光声断层成像系统（PACT）。不同成像方式的光

声皮肤成像系统在整体组成上大体一致，但由于不同

系统的成像原理有着明显的差异，故其在硬件性能上

又略有不同。接下来，笔者从不同皮肤成像系统的原

理入手，对其系统组成和硬件性能进行阐述和分析。

2.1　光声皮肤显微成像系统

光声显微成像系统利用聚焦/非聚焦激光照射目

标区域的皮肤组织，利用聚焦/非聚焦换能器捕获光声

信号，通过数据采集系统对电信号进行放大和采样，对

提取得到的信息的包络 -频域调制曲线进行位置空间

信息的重建［28］，进而形成最终的光声图像。光声皮肤

显微成像系统的硬件性能决定着最终的成像效果，笔

者主要从成像原理、分辨率、成像深度、扫描方式这四

方面对系统进行分析。

对于成像原理而言，其主要与光束焦斑、声束焦斑

的相对大小有关。按照成像原理的不同，可将光声皮

肤显微成像系统分为光学分辨率光声显微成像系统

（OR-PAM）和声学分辨率光声显微成像系统（AR-

PAM）［29-30］，如图 3（a）所示。当聚焦激光焦斑小于聚

焦超声焦斑时，光学聚焦性能优于声学聚焦性能，此

PAM 系统称为 OR-PAM；当聚焦激光焦斑大于聚焦

超声焦斑时，声学聚焦性能优于光学聚焦性能，此

PAM 系统称为 AR-PAM。

OR-PAM 成像主要依赖于光学焦斑，通过对激光

束紧密聚焦来提高最终光声图像的横向分辨率［31-32］。

有学者利用 OR-PAM 实现了对细胞和细胞器的成

像［33］，验证了该系统可以实现数百纳米级和微米级分

辨率成像。AR-PAM 主要依赖于声学焦斑，通过紧密

的声学聚焦实现深层组织的 20~50 μm 高分辨率成

像［34］。 相 比 于 OR-PAM，AR-PAM 的 成 像 深 度 更

深［35］，可以获取皮肤组织的更多信息。 Wang 课题

组［36］以小鼠为实验对象，设计了最早的皮下血管 AR-

PAM 系统，该系统利用暗场照明和高频超声探测来实

图 2　皮肤结构、光声成像原理及血管成像组合图。（a）人体皮肤结构图［20］（Ep：表皮，0.05~1.5 mm；De：真皮，1~4 mm，最厚可达

6 mm；Hy：皮下组织，厚度在几毫米至几厘米不等）；（b）光声成像原理图［21］；（c）分别使用 532 nm 和 1064 nm 激光作为光声显

微成像的激发源对不同深度的人类手掌皮肤成像［24］，其中Ⅰ ~Ⅴ分别对应深度 0~0.1 mm、0.1~0.25 mm、0.25~0.72 mm、

0.72~1.8 mm、1.8~3 mm
Fig.  2　Skin structure, photoacoustic imaging principles and combined diagrams of vascular imaging.  (a) Human skin structure[20] (Ep: 

epidermis, 0.05‒1.5 mm; De: dermis; 1‒4 mm, up to 6 mm thick; Hy: hypodermis, thicknesses vary from several millimeters 
to several centimeters); (b) photoacoustic imaging principle diagram[21]; (c) different depths of human palm skin were imaged 
using 532 nm and 1064 nm wavelength laser as excitation sources for photoacoustic microimaging[24], where images Ⅰ ‒ V 

corresponding to depths of 0‒0.1 mm, 0.1‒0.25 mm, 0.25‒0.72 mm, 0.72‒1.8 mm and 1.8‒3 mm, respectively
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0.72~1.8 mm、1.8~3 mm
Fig.  2　Skin structure, photoacoustic imaging principles and combined diagrams of vascular imaging.  (a) Human skin structure[20] (Ep: 

epidermis, 0.05‒1.5 mm; De: dermis; 1‒4 mm, up to 6 mm thick; Hy: hypodermis, thicknesses vary from several millimeters 
to several centimeters); (b) photoacoustic imaging principle diagram[21]; (c) different depths of human palm skin were imaged 
using 532 nm and 1064 nm wavelength laser as excitation sources for photoacoustic microimaging[24], where images Ⅰ ‒ V 

corresponding to depths of 0‒0.1 mm, 0.1‒0.25 mm, 0.25‒0.72 mm, 0.72‒1.8 mm and 1.8‒3 mm, respectively
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现光声信号的激发和检测［37］。之后，Wang 课题组在

此基础上设计了第一代 OR-PAM［38］，为后续光声皮肤

成像系统设计提供了思路。Hu 等［33］对 AR-PAM 进行

了改进，通过变换光声耦合器结构实现对成像灵敏度

的提升。

对于分辨率、成像深度而言，其主要与不同的光路

控制和超声换能器的性能有关。光路控制影响着系统

的激光聚焦能力和光学穿透能力，而良好的聚焦能力

可以对皮肤组织中的细节进行显现，较好的光学穿透

能力可以提取更加深层的皮肤组织信息，进而提高最

终的成像性能。超声换能器的频率响应能力决定着系

统接收光声信号的效率，具有高频率响应能力的系统

可以得到较好的光声皮肤图像。

系统的光路控制部分由光束传输、光路整形、光

束聚焦、光声耦合等结构组成，可以实现对激光束传

输、整形、聚焦等操作。光声皮肤显微成像系统主要

分为光纤束传输系统和空间光传输系统，前者通过光

纤对激光进行约束、引导，使激光束到达指定位置；后

者通过多种反射镜或透镜的组合结构将激光束引导

至目标位置。同时，部分光声皮肤显微系统也会加入

锥透镜，以形成贝塞尔光束［39］，进而提高系统的成像

景深。

现有光声皮肤显微成像系统通过改进照明方式

和增强物镜聚焦能力等方式提升系统的成像性能。

在改进照明方式方面，曾思略等［40］提出了一种双侧激

发方案，解决了光纤束引导的系统中由单侧光源激发

设计导致的光照不均匀的问题。该方案在小鼠淋巴

结实验中将光声信号强度提高为单侧照射的 3 倍，有

效提高了图像分辨率。Wang 等［22］提出了一种双焦点

交替照明光声显微系统，如图 3（b）所示。在该系统

中，两束激光束的光学焦点在轴方向上错开，可以实

现更深的成像深度，有效提升了 OR-PAM 系统可见

光穿透深度和焦区长度。Guo 课题组［41］提出了一种

双波长光声显微成像方法，该方法通过融合 532 nm
和 1064 nm 波长的光声图像，最终将光声图像的横向

和轴向分辨率分别提升到了 0.17 mm 和 0.1 mm，同时

通过结合双波长光声图像和超声图像解决了单一激

光波长成像系统难以确定皮肤中黑色素瘤空间分布

的问题。在增强物镜聚焦能力方面，Ma 等［42-43］先后

提出了基于同步变焦 Opto-sono 物镜的快速可控共焦

聚焦 PAM 以及基于可调共焦光声物镜的无创光声显

微活检系统，如图 3（c）~（d）所示，分别解决了人体皮

肤成像中图像对比度恶化以及成像空间分辨率与穿

透深度协调不佳的问题。Cheng 等［44］对光学透镜进

行了改进，利用衍射细长焦点产生的无衍射贝塞尔光

束扩展了成像系统的景深，揭示了正常与创伤皮肤表

皮、真皮的形态学差异。对于不同的目标区域，便捷

式光声皮肤显微系统需要控制激光束在不同位置聚

焦。Zhang 等［45］设计了一种与光纤端口准直器同轴

的圆柱形轴向调节器，通过螺纹旋进的方式实现了光

声成像笔的光焦点调节。Wang 课题组［46］利用多个物

镜进行了多尺度可调配置，为临床应用中由光声系统

尺度单一导致的皮肤纹理图像分辨率较差的问题提

供了解决思路。

传统光声皮肤显微系统的扫描模式以逐点扫描为

基础，故换能器需要具有较快的响应速度，以保证最终

的成像效果。传统光声皮肤显微系统按换能器可分为

弧形换能器系统、环形超声换能器系统、高频率球形聚

焦换能器系统［47］、基于法布里-珀罗干涉仪的超声换能

器系统［48］以及阵列式超声换能器系统［49-50］，如图 4 所

示。弧形换能器和环形换能器具有较强的声聚焦能

力，可以从各个方向收集光声信号，具有较高的信号接

收效率。半球形换能器可以更好地贴合一些不便于测

量的皮肤部位，而且具有多通道采集功能，便于得到完

整的光声皮肤图像。基于法布里 -珀罗干涉仪的超声

换能器具有较大的带宽，有利于对皮肤微血管成像，同

时该换能器的检测灵敏度不会随元件尺寸的减小而下

降，相比于压电换能器具有更高的灵敏度。阵列式超

声换能器具有高灵敏度和低噪声水平，使用较为灵活，

可以检测微弱的光声信号，有利于得到较好的光声

图像。

除了上述换能器类型外，现有的光声皮肤显微系

统还具有多种其他形式的超声换能器。Ma 课题组［51］

提出了一种无水耦合和阻抗匹配的光声探头，该探头

可以获得深穿透可量化的皮肤光声图像。相比于常用

的液体耦合光声探头，该探头更便于临床使用。Ma 课

题组［52］设计了一种可以获得更大视场的中空碗状超声

换 能 器 ，如 图 4（g）所 示 ，该 换 能 器 由 聚 偏 氟 乙 烯

（PVDF）制作而成，可以更好地控制激光束出射而且

保证了光声同轴。该光声显微系统配合所提出的三维

深度编码技术，使得不同深度处皮肤血管的结构信息

更加直观。该团队使用快速共焦扫描探头解决了皮肤

黑色素含量与光声信号无法定量转换的问题［53］，快速

获得了具有临床评分的个人光声病理切片图像。

Zhang 等［54］针对皮下微血管研制了一种小型化光声探

头，得到了高分辨率、深穿透的光声图像，为皮肤血管

疾病的临床光声诊断提供了思路。为对皮肤烧伤组织

进行有效的光声图像诊断评估，Ma 等［55］设计了一种空

气耦合超声换能器，该换能器具有良好的声学匹配层，

可使压电传感器与空气介质高效率耦合，显著减少了

由空气和压电元件之间声阻抗匹配问题导致的声能损

失。他们利用该换能器有效评估了皮肤烧伤组织的烧

伤类型和烧伤程度。Chen 等［56］提出了一种光学透明

的高频超声换能器，该换能器利用 LiNbO3材料制作而

成，并通过 ITO 涂层实现 90% 的高透光率，保证了与

光声波频谱相匹配，可实现 30~50 MHz的活体光声成

像。Dangi 等［57］提出了一种压电微机械超声换能器

（PMUT），如图 4（e）所示。他们将锆钛酸铅薄膜作为
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压电层，并将整个阵列粘合到定制电路板上，使整个换

能器的结构更加紧凑。通过对不同组织结构进行光声

测试，验证了该换能器的可行性，为光声皮肤显微系统

的小型化提供了思路。Wang 等［58］提出了一种双压电

晶片换能器，如图 4（f）所示，基于该换能器的光声皮肤

显微系统可同步进行光声和超声双模态成像，为皮肤

疾病的诊断提供了更多信息。Ding 课题组［59］提出了

一种基于电润湿的多功能光电探头，该探头在保证光

声共焦同轴的基础上大大缩短了动态聚焦时间，使得

光声成像系统可在人体皮肤表面进行大范围变焦扫描

深度调节。

扫描方式直接影响着系统的成像速度，合适的扫

描方式可以保证系统实现实时光声皮肤成像。按照扫

描方式，可将光声显微皮肤成像系统分为基于机械扫

描方式、基于振镜扫描方式［60］、基于混合式扫描方

式［61］、基于水浸式扫描方式［62］等的成像系统。基于机

械扫描方式的系统通常通过控制二维步进电机的步长

来控制系统的扫描速度［40］。对于较大范围皮肤组织的

成像而言，此类扫描方式速度过慢，单次检测耗费的时

间过长。基于振镜扫描方式的系统通过驱动 x、y 轴上

的检流计来控制两个振镜的偏转，进而将激光束照射

到预设的点位，实现对目标区域的光栅扫描；但该系统

的视场受制于超声换能器的波束检测直径，需要进一

步改进。基于水浸式电机扫描方式的系统将微机电系

统（MEMS）作为扫描快轴，同时将步进电机作为扫描

慢轴，可以获得较高的检测灵敏度和宽视场。基于混

合式扫描方式的系统将机械扫描和振镜扫描相结合，

将 B-scan 成像扫描方向定义为快轴方向，将与快轴、

成像深度方向正交的方向定义为慢轴方向，利用振镜

和步进电机分别完成快轴和慢轴方向上的扫描操作，

有效提高了系统的成像速度，同时在一定程度上缓解

了成像视场对换能器波束检测直径的依赖。 Yang
等［63］提出了一种双光栅扫描结构，该结构由可完成宽

视场监测的二维电动平移台以及可完成实时成像的双

图 3　光声显微成像系统、激光照明方式、聚焦物镜示意图。（a）具有光学聚焦能力的 OR-PAM 系统和具有声学聚焦能力的 AR-

PAM 系统［30］，其中（i）为 OR-PAM，（ii）为 AR-PAM；（b）双焦点交替照明光声显微系统的激光束聚焦示意图［22］；（c）快速可控

共焦聚焦 PAM 系统整体架构图［42］；（d）基于可调共焦光声物镜的无创光声显微活检系统［43］，左侧为多层皮肤组织产生光声信

号示意图，右侧为系统物镜结构图

Fig.  3　Schematic diagrams of photoacoustic microscopy imaging system, laser illumination mode, and focusing objective lens.  (a) OR-

PAM system with optical focusing capability and AR-PAM system with acoustic focusing capability[30], (i) for the OR-PAM 
component, (ii) for the AR-PAM component; (b) schematic diagram of laser beam focusing for a bifocal alternately illuminated 
photoacoustic microscopy system[22]; (c) overall architecture of fast controlled confocal focus PAM system[42]; (d) a noninvasive 
photoacoustic microbiopsy system based on an adjustable confocal photoacoustic objective lens[43], schematic diagram of 

photoacoustic signals generated by multilayered skin tissues on the left, structure of the system objective lens on the right
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轴快速振镜扫描器组成，可以实现宽视野下对小鼠脑

部血管的实时动态成像。Lai 团队［64］通过将扫描探头

安装于两轴线性载物台上创建了二维光栅扫描方式，

实现了光声显微系统的体积成像。Lan 等［65］提出了一

种特殊的基于水浸式扫描方式的系统，该系统使用的

是水浸式六边形镜扫描仪。该系统通过高精度直流电

机控制六边形扫描镜的角度转化，完成成像区域的扫

描。他们采用该系统对小鼠耳朵进行了活体成像，得

到了较高的成像速度和超宽的成像视野，为其他皮肤

组织的成像工作提供了思路。

综合上述不同组成部分的系统分类，可对几个

现有性能较好的整体系统进行硬件性能对比，结果

如表 1 所示［32，40，65-67］。传统的光声皮肤显微系统可以

达到 5 μm 的光声图像分辨率，但扫描速度较慢。鉴

于此，Wang 团队［66］设计了全电动光学分辨率显微镜

（FM-OR-PAM）并用其对传统系统进行了改进。改

进后的系统将一维光声扫描方式与二维机械扫描方

式相结合，形成了 5 种扫描方式，可进行三维光声成

像。该系统对成像深度无明显提升，但可将成像速

度提高为经典系统的 20 倍，同时可将分辨率提高到

2.6 μm。 Lai 团队［65］设计的超快光波长激发光声显

微系统虽然在分辨率和成像深度上略低于 FM-OR-

PAM 系统，但该系统可以实现微血管的活体成像；

同时，该系统通过双波长激光激发两种光声信号，在

傅里叶信号域解决了较快成像速度下的双信号重叠

问题，实现了 50 ns 的双波长激励。Kim 团队［67］设计

的高速同步多尺度光声显微镜系统将 OR-PAM 和

AR-PAM 进行结合，与其他系统相比，该系统的分辨

率虽然略低，但可实现不同深度组织的光声成像，既

可以得到浅层组织的高分辨率图像，也可以得到深

层组织的低分辨率图像，有利于皮肤成像系统的小

型 化 发 展 。 Ma 团 队［43］设 计 的 光 声 显 微 活 检 系 统

（PAMB）也可以实现皮肤组织的活体成像，该系统

通过可调共聚焦物镜实现了分辨率的提高，其对浅

层组织成像具有 OR-PAM 的分辨率水平，但其对深

层组织的成像深度与 AR-PAM 的水平相当。同时，

该系统采用二维直线电机扫描方法，保持了较高的

成像速度。

2.2　其他光声皮肤成像系统

除了光声皮肤显微系统以外，也有其他成像方式

图 4　几种光声显微皮肤成像系统中的超声换能器示意图。（a）弧形超声换能器［47］；（b）环形超声换能器［47］；（c）半球形超声换能

器［47］；（d）基于法布里-珀罗的超声换能器［48］；（e）线性压电微加工超声换能器［57］；（f）双压电晶片换能器［58］；（g）空心碗形超声换

能器［52］

Fig.  4　Schematic diagrams of the ultrasound transducers in several photoacoustic microscopy imaging systems.  (a) Curved ultrasonic 
transducer[47]; (b) ring ultrasound transducer[47]; (c) hemispherical ultrasonic transducer[47]; (d) Fabry-Perot based ultrasonic 
transducer[48]; (e) linear piezoelectric micromachined ultrasonic transducer[57]; (f) dual piezo chip transducer[58]; (g) hollow bowl 

ultrasonic transducer[52]

的光声皮肤成像系统。与前者不同，后者常使用非聚

焦激光照射皮肤组织，以产生光声效应，同时利用高性

能超声换能器接收目标区域的光声信号，将光声信号

进行滤波、放大等处理后，再利用图像重构算法对光声

信号的产生与传播过程进行逆向求解，进而反推出皮

肤组织的光吸收分布情况，最终得到对应的光声图像。

对于其他成像方式的光声皮肤成像系统，同样可从成

像原理、分辨率、成像深度、扫描方式 4 个方面进行

分析。

就成像原理而言，其他成像方式主要包括光声断

层成像以及光声与超声、荧光成像等多模态相融合的

成像方式，常见的其他形式的光声皮肤成像系统主要

包括光声皮肤断层成像系统［68］（如图 5 所示）和多模态

成像系统［69-71］。其中多模态成像系统多数以光声与超

声结合为主，超声具有深层次组织成像优势，但由于不

同组织间的声阻抗可能会比较接近，因而超声图像的

对比度比较差，而将其与光声成像模态结合，就可以获

取皮肤组织的高对比度与高分辨率图像。因此，超声-

光声双模态系统具有高对比度、高分辨率、深穿透成像

的优势。

其他光声皮肤成像系统的分辨率、成像深度主要

与激光光源、光路控制和超声换能器性能有关。在其

他成像方式的光声皮肤成像系统中，激光光源往往采

用非聚焦式可调谐脉冲激光器。考虑到皮肤组织对激

光能量的耐受性有限，以及系统的主要目的是实现深

层组织成像，故而激光器的选取往往侧重于高脉冲能

量输出。其他光声皮肤成像系统对光路控制与光声皮

肤显微系统不同，其对聚焦能力不太关注，主要通过改

变激光照射区域及激光波长来增大成像视场和成像深

度。超声换能器的检测灵敏度和接收带宽对最终的成

像效果和整体系统的性能影响较大，决定着光声图像

的成像深度和空间分辨率［72］。

根据激光光源，可将其他成像方式的光声皮肤成

像系统分为单波长固体激光器系统、可调谐（OPO）系

统、半导体激光器（LD）系统和发光二极管（LED）光源

系统。单波长固体激光器以 Nd∶YAG 激光器为主，其

与 OPO 均具有可调谐性，但就波长工作范围而言，

OPO 具有更广的频率调谐范围，可以满足多种皮肤组

织的成像需求，故应用更为广泛。半导体激光器系统

在光声皮肤成像领域的应用较少。发光二极管激光器

系统具有低成本、高重复频率、体积小、造价低等优

势［73］，但该类系统受到了一定限制，如：发光二极管激

光器发射的脉冲能量较低，往往无法满足深层组织成

像的能量需求［74-75］。Agrawal 等［76］经过对二极管激光

器的深入探索，提出了一种基于发光二极管的紧凑型

光声成像系统。该系统通过多个 LED 阵列来增大激

光强度。该系统允许多波长光声成像，在一定程度上

缓解了特定场景的限制，同时该系统在小鼠的全身成

表 1　几个现有光声皮肤显微系统的性能对比

Table 1　Performance comparison of existing several photoacoustic skin microscopy systems

图 5　手部血管光声皮肤断层成像系统结构图［68］

Fig.  5　Structural diagram of hand vascular photoacoustic skin tomography system[68]
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的光声皮肤成像系统。与前者不同，后者常使用非聚

焦激光照射皮肤组织，以产生光声效应，同时利用高性

能超声换能器接收目标区域的光声信号，将光声信号

进行滤波、放大等处理后，再利用图像重构算法对光声

信号的产生与传播过程进行逆向求解，进而反推出皮

肤组织的光吸收分布情况，最终得到对应的光声图像。

对于其他成像方式的光声皮肤成像系统，同样可从成

像原理、分辨率、成像深度、扫描方式 4 个方面进行

分析。

就成像原理而言，其他成像方式主要包括光声断

层成像以及光声与超声、荧光成像等多模态相融合的

成像方式，常见的其他形式的光声皮肤成像系统主要

包括光声皮肤断层成像系统［68］（如图 5 所示）和多模态

成像系统［69-71］。其中多模态成像系统多数以光声与超

声结合为主，超声具有深层次组织成像优势，但由于不

同组织间的声阻抗可能会比较接近，因而超声图像的

对比度比较差，而将其与光声成像模态结合，就可以获

取皮肤组织的高对比度与高分辨率图像。因此，超声-

光声双模态系统具有高对比度、高分辨率、深穿透成像

的优势。

其他光声皮肤成像系统的分辨率、成像深度主要

与激光光源、光路控制和超声换能器性能有关。在其

他成像方式的光声皮肤成像系统中，激光光源往往采

用非聚焦式可调谐脉冲激光器。考虑到皮肤组织对激

光能量的耐受性有限，以及系统的主要目的是实现深

层组织成像，故而激光器的选取往往侧重于高脉冲能

量输出。其他光声皮肤成像系统对光路控制与光声皮

肤显微系统不同，其对聚焦能力不太关注，主要通过改

变激光照射区域及激光波长来增大成像视场和成像深

度。超声换能器的检测灵敏度和接收带宽对最终的成

像效果和整体系统的性能影响较大，决定着光声图像

的成像深度和空间分辨率［72］。

根据激光光源，可将其他成像方式的光声皮肤成

像系统分为单波长固体激光器系统、可调谐（OPO）系

统、半导体激光器（LD）系统和发光二极管（LED）光源

系统。单波长固体激光器以 Nd∶YAG 激光器为主，其

与 OPO 均具有可调谐性，但就波长工作范围而言，

OPO 具有更广的频率调谐范围，可以满足多种皮肤组

织的成像需求，故应用更为广泛。半导体激光器系统

在光声皮肤成像领域的应用较少。发光二极管激光器

系统具有低成本、高重复频率、体积小、造价低等优

势［73］，但该类系统受到了一定限制，如：发光二极管激

光器发射的脉冲能量较低，往往无法满足深层组织成

像的能量需求［74-75］。Agrawal 等［76］经过对二极管激光

器的深入探索，提出了一种基于发光二极管的紧凑型

光声成像系统。该系统通过多个 LED 阵列来增大激

光强度。该系统允许多波长光声成像，在一定程度上

缓解了特定场景的限制，同时该系统在小鼠的全身成

表 1　几个现有光声皮肤显微系统的性能对比

Table 1　Performance comparison of existing several photoacoustic skin microscopy systems

Ref.

［40］

［66］

［65］

［67］

［32］

Imaging principle

OR-PAM

OR-PAM

OR-PAM

OR-PAM
AR-PAM

OR-PAM

Resolution /μm

5

2.6

3.6

5‒84

1.5‒104

Imaging depth /mm

>0.7

>0.7

0.3

0.9‒2

0.2‒3

Dimension

2D

3D

3D

2D

2D

Scanning method

Mechanical scanning

Optical and mechanical scanning

2D raster scanning

MEMS scanning 
Mechanical scanning

Mechanical scanning

图 5　手部血管光声皮肤断层成像系统结构图［68］

Fig.  5　Structural diagram of hand vascular photoacoustic skin tomography system[68]
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像实验中取得了较好的效果。Agrawal 等［77］对激光光

源和 LED 阵列光源的光声成像系统进行了对比实验，

证明了 LED 阵列光源的光声成像系统对浅表皮肤组

织的成像效果不弱于激光光源系统，而且可以获得较

高的图像帧速率。Tsunoi 等［78］提出了一种基于双波

长发光二极管激光的光声成像系统，该系统选用了区

分黑色素和血红蛋白的两个波长信号，通过信号对比

消除皮肤表面信号，进而对烧伤皮肤组织做出了较为

准确的评估。

其他成像方式的光声皮肤成像系统的光路控制主

要完成对激光的引导任务，避免激光能量的不必要损

失，故而根据光路控制可将其分为光纤束传输系统和

空间光传输系统。这两种系统均可实现对激光的引

导，保证激光能够准确照射在目标区域。同时，激光路

径控制部分往往会加入光束滤波系统，以实现对光束

质量的改善。为增大光声成像系统的视场范围和保证

全视角的均匀激光照射，Sun 等［79］提出了一种光学环

形笼式结构的设计方法，如图 6（g）所示。该方法将多

模光纤分为 8 个分支，每个分支的激光束经过凸透镜

进行激光准直，最终在水箱中央会聚进而照射样本表

面。实验测试结果表明，该方法有效提高了激光照明

和信号检测效率，同时提高了光声信号的信噪比，为全

身皮肤断层扫描系统的光路控制提供了参考。针对嵌

入生物组织深层的光能有限的问题，Manwar等［80］提出

了一种手动控制的多角度照明技术，如图 6（a）所示。

利用铰链将光纤固定到外壳上，使用带有扭力弹簧的

金属杆连接换能器外壳和手柄，进而限制成像平面和

激光束之间的角度，通过调整金属杆完成对目标区域

多个激光束照射重叠区域大小的控制。该技术在体外

血管模型实验中有效提高了成像深度。

根据超声换能器可将光声皮肤成像系统分为单阵

元超声换能器系统和多个单元超声换能器阵列系统。

其他形式的光声皮肤成像系统多采用多个单元超声阵

列进行信号接收，超声换能器的具体形式包括环形换

能器阵列、线阵超声换能器、半球型超声换能器等［28］。

几种换能器的结构如图 6（b）~（d）所示。

利用环形换能器阵列和线阵超声换能器可以获得

目标区域的二维光声图像，但若要获取目标皮肤区域

的三维光声图像，则往往需要借助扫描平台进行多次

扫描操作，进而将多个二维光声图像进行组合处理。

半球型超声换能器可以直接实现目标区域内皮肤组织

的三维光声成像。Nagae 等［68］提出了一种具有高密度

排列的半球形探测器阵列换能器，该换能器由布置了

1024 个通道传感器的环氧树脂半球组成，可用于对人

体四肢血管的光声成像。Nagae 等通过实验得到了手

掌和脚部血管的高质量静止光声图像和运动光声图

像。现有换能器不局限于以上三种，根据不同的临床

需求，相关人员研发了不同形式的超声换能器。Zafar
等［81］针对当前光声断层系统成本较高的问题，提出了

一种由 16 个单晶探头组成的低成本光声断层扫描系

统。该系统的超声检测单元呈环状排列分布，同时，该

系统利用充满蒸馏水的水箱进行超声耦合，在保证成

像性能的前提下大大降低了环形阵列系统的成本。

Na 等［82］提出了一种呈半球形排列的大规模平行超声

换能器，并将基于该超声换能器的光声断层扫描系统

应用于人脑成像，为现有人脑部皮下组织检测面临的

价格高昂、设备笨重等问题提供了解决思路。针对线

性阵列光声成像系统面临的光声图像质量受有限覆盖

视角影响的问题，Duan 等［83］提出了一种双曲线阵列换

能器，如图 6（e）所示。该换能器对线性阵列进行了物

理弯曲，使其更利于横向和仰角方向的球面聚焦，增大

了对颈部动脉光声信号的接收范围，为人体颈部、前臂

等部位的皮下血管成像提供了实现途径。Bai 等［84］提

出了一种可调焦的光纤激光超声换能器，该换能器可

以根据不同位置光纤束的弯曲曲率来调整激光器焦点

和光声信号接收范围，有效提高了皮下血管的光声图

像分辨率。为了解决光声断层成像中的有限视图伪影

问题，Kratkiewicz 等［85］提出了一种稀疏分布的单晶超

声换能器。该换能器由 50 个频率为 5 Hz 的单晶传感

器组成，这些单晶传感器安放于距半球形圆形顶帽等

距的空心空间内（如图 6（f）所示），增加了球形目标区

域成像的视角范围，并可得到中心区域较深层次组织

的光声图像。基于该超声换能器的成像系统适用于对

脑部和乳腺等部位皮肤组织的成像。Guan 等［86］提出

了一种基于柔性光纤激光器的超声换能器，该换能器

通过检测射频的频率来检测超声压力进而将空间超声

响应转化为所需的正弦信号，同时通过弯曲光纤来实

现自由调谐。该方法为皮肤成像系统的可穿戴化发展

提供了思路。Liu 等［87］提出了一种可连接的透明超声

换能器，该换能器由柔性透明器件组成，可以较好地透

过光信号，有利于系统进行光声和光学相干双模态

成像。

其他成像方式的光声皮肤成像系统的数据采集部

分与光声皮肤显微成像系统相似，但由于前者可以直

接生成二维光声图像，故其可以通过增加采集系统的

通道数量来加快图像的处理速度，适用于大面积皮肤

组织的快速成像。目前应用较广的是 128 路和 256 路

通道数据采集装置［88-89］，这两种通道类型的采集装置

都可以满足实时成像的需求。

在其他成像方式的光声皮肤成像系统中也存在一

部分系统需要对不同的皮肤部位进行成像操作，因而

需要合适的扫描方式配合系统工作。根据扫描方式的

不同，可以将其他成像方式的光声皮肤成像系统分为

基于机械扫描方式、基于混合扫描方式和基于特殊扫

描方式的系统。基于机械扫描方式的系统以高精度步

进电机式和手持式为主，前者精度较高但器件体积往

往较大，不便于移动，后者体积较小，使用较为灵活。

基于混合扫描方式的系统与光声显微皮肤成像系统类

似 ，可 利 用 其 他 机 械 结 构 完 成 光 栅 的 扫 描 。

Stylogiannis 等［90］使用 4 个光纤束与 x-y 载物台结合，完

成对目标组织的光栅扫描，获得了皮肤血管系统的光

声信号，进而完成了光声图像的重建。基于特殊扫描

方式的系统可以根据成像目标的不同对扫描结构进行

改变。Xing 等［91］针对光声皮肤成像系统采集信号过

程中外力干扰的问题，提出了一种基于六自由度协作

机器人和六维力传感器的光声成像系统。该系统以六

维力传感器的检测数据为反馈源，采用装有探头的机

械臂完成对外表皮肤接触力的控制，实现了成像过程

中系统力度和位置的自动调节，有效减小了由力度不

均衡引入的噪声干扰，提高了光声图像的空间分辨率。

综合上述不同组成部分的系统分类，可对目前性

能较好的其他成像方式的系统进行硬件性能分析，分

析结果如表 2 所示［68，70，90，92-93］。Wang 团队［92］提出了一

种高速三维光声断层成像系统，其成像原理为光声断

层成像，采用的是 Nd∶YAG 激光器。在该系统中，4 个

弧形超声换能器阵列固定于半球形旋转机构上，以此

完成中心区域光声信号的密集采样。该系统可以得到

大鼠肝脏血管结构的清晰图像。Nagae 团队［68］提出了

一种便于人体四肢成像的 3D 宽视场光声系统，该系统

的成像原理同样为光声断层成像。相比于高速 3D-

PAT，其成像深度较小，静态分辨率较为不足，但其视

场更为开阔，有利于四肢血管成像；同时，该系统可以

图 6　激光照射方式以及几种其他光声皮肤成像系统超声换能器示意图。（a）手动控制的多角度照明技术［80］，左侧为探头结构，右侧

为调整目标区域照射角度示意图；（b）环形超声换能器［28］；（c）线阵超声换能器［28］；（d）半球型超声换能器［28］；（e）双曲线阵列换

能器［83］；（f）安放稀疏单晶探头超声换能器的半球形圆形顶帽［85］；（g）光学环形笼式结构照射法［79］

Fig.  6　Schematic diagrams of laser irradiation modality and ultrasound transducers of several other photoacoustic skin imaging 
systems.  (a) Manually controlled multi-angle lighting technology[80], the left side is the probe structure and the right side is the 
diagram of adjusting irradiation angle of target area ; (b) ring ultrasound transducer[28]; (c) linear array ultrasound 
transducer[28]; (d) hemispherical ultrasonic transducer[28]; (e) hyperbolic array transducer[83]; (f) hemispherical rounded top hat for 

placement of sparse single crystal probe ultrasound transducer[85]; (g) optical cage irradiation method[79]
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似 ，可 利 用 其 他 机 械 结 构 完 成 光 栅 的 扫 描 。

Stylogiannis 等［90］使用 4 个光纤束与 x-y 载物台结合，完

成对目标组织的光栅扫描，获得了皮肤血管系统的光

声信号，进而完成了光声图像的重建。基于特殊扫描

方式的系统可以根据成像目标的不同对扫描结构进行

改变。Xing 等［91］针对光声皮肤成像系统采集信号过

程中外力干扰的问题，提出了一种基于六自由度协作

机器人和六维力传感器的光声成像系统。该系统以六

维力传感器的检测数据为反馈源，采用装有探头的机

械臂完成对外表皮肤接触力的控制，实现了成像过程

中系统力度和位置的自动调节，有效减小了由力度不

均衡引入的噪声干扰，提高了光声图像的空间分辨率。

综合上述不同组成部分的系统分类，可对目前性

能较好的其他成像方式的系统进行硬件性能分析，分

析结果如表 2 所示［68，70，90，92-93］。Wang 团队［92］提出了一

种高速三维光声断层成像系统，其成像原理为光声断

层成像，采用的是 Nd∶YAG 激光器。在该系统中，4 个

弧形超声换能器阵列固定于半球形旋转机构上，以此

完成中心区域光声信号的密集采样。该系统可以得到

大鼠肝脏血管结构的清晰图像。Nagae 团队［68］提出了

一种便于人体四肢成像的 3D 宽视场光声系统，该系统

的成像原理同样为光声断层成像。相比于高速 3D-

PAT，其成像深度较小，静态分辨率较为不足，但其视

场更为开阔，有利于四肢血管成像；同时，该系统可以

图 6　激光照射方式以及几种其他光声皮肤成像系统超声换能器示意图。（a）手动控制的多角度照明技术［80］，左侧为探头结构，右侧

为调整目标区域照射角度示意图；（b）环形超声换能器［28］；（c）线阵超声换能器［28］；（d）半球型超声换能器［28］；（e）双曲线阵列换

能器［83］；（f）安放稀疏单晶探头超声换能器的半球形圆形顶帽［85］；（g）光学环形笼式结构照射法［79］

Fig.  6　Schematic diagrams of laser irradiation modality and ultrasound transducers of several other photoacoustic skin imaging 
systems.  (a) Manually controlled multi-angle lighting technology[80], the left side is the probe structure and the right side is the 
diagram of adjusting irradiation angle of target area ; (b) ring ultrasound transducer[28]; (c) linear array ultrasound 
transducer[28]; (d) hemispherical ultrasonic transducer[28]; (e) hyperbolic array transducer[83]; (f) hemispherical rounded top hat for 

placement of sparse single crystal probe ultrasound transducer[85]; (g) optical cage irradiation method[79]
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得到直径为 20 mm 的视场范围内的动态光声图像，满

足对血管疾病进行实时观察的需求。Stylogiannis 团

队［90］提出了一种频谱多路复用的光声断层成像系统

（FWMOT），该系统可用 4 种波长对皮肤微血管进行

光声成像。相比于前两种系统，该系统可以得到分辨

率更高的光声图像。该系统采用二极管激光器，有利

于系统体积的减小，但该系统的成像深度较小，并且只

能得到二维光声图像。 Kim 团队［93］将光声与超声

（US）结合起来，提出了一种全景体积临床 PA/US 手

持系统。该系统将手持扫描仪与步进电机相结合，通

过多次 PA/US 扫描实现较大视场覆盖。相比单一的

光声断层成像系统，该系统可以获得深层组织的高分

辨率光声图像，而且可以实现三维成像。相比其他系

统，手持式系统的体积更小，更具便捷性。Zhou 等［70］

将全光学集成光声（AOPA）与光学相干断层扫描

（OCT）结合，提出了 AOPA/OCT 系统，该系统保留

了显微系统的高分辨率特点。相比其他系统，该系统

具有较高的分辨率，但成像深度较浅，不利于深层组织

成像，且视场较小。对于大面积皮肤组织的成像而言，

超声/光声成像系统具有较为明显的优势，而且目前已

有一些成熟产品，如广东光声科技有限公司的多模态

光声成像系统、iTheraMedical 公司的 MSOT 系统、

Philips Healthcare 公司的 iU22 系统、Verasonic 公司的

VevoLAZR 系统、迈瑞公司的 Reaona 7 系统［36］，此类

系统在皮肤和其他部位组织的光声成像中均取得了较

好的效果。

3　光声皮肤成像技术相关算法

光声皮肤成像主要依靠换能器接收到的目标组织

产生的光声信号进行分析处理进而重构出所需的光声

图像，由于采集到的光声信号为传播后的超声信号，而

光声图像的本质是目标组织光吸收系数分布情况的映

射，该参量与组织内初始的声压分布有直接关系，故需

要设计可靠的光声图像重构算法来实现由采集的光声

信号反向计算得到对应的初始声压分布。根据系统的

成像模式，图像重构算法大体可分为合成孔径聚焦算

法和光声断层成像两大类，前者主要适用于单阵元探

测的显微成像系统和线性阵列的成像系统，后者主要

适用于弧形或球面阵列的光声成像系统。现有图像重

构算法经过不断的改进发展，取得了一定成果，本节从

重构算法对最终光声图像性能影响的角度入手，从分

辨率提升、成像深度提升、去除噪声三方面对现有算法

进行阐述。

3.1　分辨率提升算法

空间分辨率是衡量光声图像性能的重要指标，其

不仅受硬件系统的影响，还受重建算法准确度的影响，

初始声压计算准确度越高，图像中不同部位的光吸收

信息越贴近真实情况，呈现出的图像越清晰且易于区

分，对应的空间分辨率越大。较为经典的算法有时间

反演算法［94］、延迟求和算法［95］、反投影算法［96］、迭代重

建算法［97］、合成孔径算法［98］等。这些算法在图像重构

中发挥了较为关键的作用，有效提升了光声图像的质

量，但其满足的先决条件较为理想化，而实际临床数据

存在诸多限制，如有限的带宽［99］、视场受限［100］、错误的

模型假设［101］等，从而使得算法的实际效果与预期效果

相差较远。在皮肤检测任务中，需要对各种组织进行

区分，对分辨率的要求较高，故而传统算法在实际皮肤

成像系统中难以满足分辨率的要求。

Li 等［102］提出了一种基于虚拟探测器的合成孔径

技术，通过在探头焦点位置设立虚拟探测器的方法来

解决光声显微系统中由有限焦深导致的离焦区域图像

分辨率不理想的问题，将横向分辨率由原本的 49~
379 μm 提高到了 46~53 μm，但需要以分辨率各向异

性为代价来减轻图像的模糊程度。Deng 等［103］先后提

出了二维合成孔径聚焦技术和自适应合成孔径聚焦技

术［104］，前者将最终二维孔径成像的横向分辨率提高到

了约 80 μm，并在小鼠背部皮下微血管成像实验中得

到了验证；后者针对前者焦点外分辨率比焦点处分辨

率低的问题进行了改进，可自适应各个皮下分支血管

的光声成像，在体模实验中将切面方向上图像的横向

分辨率进一步提高到了 49.5 μm。Turner 等［105］提出了

加权合成孔径聚焦算法，通过补偿重聚焦和通量失真

进一步提高了光声图像的分辨率。

Tang 等［106］提出了一种差分光声显微成像算法，

该算法可以增强光声图像的边缘信息，同时可以提高

最终成像的空间分辨率，将 PAM 系统的横向分辨率

提高到几微米。Chen 等［107］提出了盲反卷积算法，通过

寻找系统的点扩散函数和原始真实对象的最佳估计来

表 2　几个现有其他成像方式的光声皮肤成像系统的性能对比

Table 2　Performance comparison of several existing photoacoustic skin imaging systems with other imaging modalities

Ref.

［92］

［68］

［90］

［93］

［70］

Imaging principle

PACT

PACT

PACT

PACT US

AOPA OCT

Resolution /mm

5

3‒6

1

1

0.0125

Imaging depth /cm

1.2‒5

2

0.75

2.86

0.2‒0.7

Dimension

3D

3D

2D

3D

3D

Scanning method

Half-spherical rotation

Fixed scanning

Raster scanning

Mechanical scanning

Mechanical scanning

搭建原始真实图像与调整后图像的关系，从而有效地

提高了光声图像的空间分辨率和焦点深度。该算法的

横向分辨率相比于传统重建算法提高了 2 倍，可以得

到分辨率为 3.04 μm 的光声图像。Zhu 等［108］提出了一

种多视图反卷积方法并采用该方法完成了光声图像的

重建工作。该算法通过多视角对目标区域进行成像操

作，通过不同视角的重建光声图像去卷积来分辨不同

的组织吸收团。与传统的 OR-PAM 声学测定相比，该

方法使三维光声图像的轴向分辨率提高了 9 倍，分辨

率各向同性提高了 7 倍。Wang 等［109］在此基础上进行

了改进，使用多角度照明的方法解决了前者需要对成

像目标进行旋转的问题，并对算法进行了改进，平衡了

去卷积精度和系统复杂性，在体模实验中获得了轴向

分辨率为 3.7 μm 和横向分辨率为 2.7 μm 的光声图像。

Schwab 等［110］提出了加权滤波反向投影算法，该算法

在原有滤波反向投影算法的基础上加入额外的权重因

子，在一组不完整的数据和对应的真实光源信息下进

行优化学习，减小了视场受限对最终图像分辨率的影

响，提高了光声图像的分辨率。

随着深度学习的发展，神经网络以其在图像领域

优秀的信息处理能力和极快的处理速度受到了光声图

像重构研究人员的青睐，其发展使得光声信号数据实

时处理成为可能［111］。Li 等［112］提出了一种利用神经网

络从间接测量数据中恢复原始图像信息的方法，并将

其称为“NETT 反问题方法”。该方法通过神经网络

对先验知识进行编码处理，而后引入绝对 Bregman 距

离作为训练策略学习正则化项（如图 7（a）所示），在稀

疏矩阵的神经网络逆问题中取得了较好的效果，并具

有较好的收敛性和收敛速度。Hauptmann 等［113］提出

了一种用于实现高分辨率的 3D 图像限制光声测量的

深度神经网络，通过迭代方案同时结合梯度信息对有

限视图进行补偿处理，使肺部分割血管的光声断层扫

描图像实现了较高的空间分辨率，并获得了 41.4 dB 的

峰值信噪比。Anas 等［114］提出了一种基于深度卷积神

经网络的波束成形方法，该方法利用密集连接的卷积

层来解决训练过程中的梯度消失问题，并在结构高层

进行扩张卷积，以此来减小提出特征时对分辨率的影

响，最终在模拟数据集上得到了 38.7 dB 的峰值信噪

比。Lan 等［115］对 U 网络进行改进，提出了一种端对端

神经网络——DU-net，整体网络与两个并列的 U 网

络架构类似。该网络实现了时间序列压力数据与初

始压力数据的直接映射，获得了 27.3 dB 的信噪比和

44.47 dB 的峰值信噪比，同时获得了空间分辨率较高

的图像。

随着神经网络层数的不断增加，梯度爆炸问题对

光声图像重建的影响逐渐引起人们的重视。 Feng
等［116］设计了一种带有残差块的 U-net 神经网络（Res-

Unet），以实现端对端重建光声图像。该模型将残差

块融入 U-net 架构的收缩和扩展路径中，解决了训练

过程中网络的退化问题，同时在输入的正弦图数据和

输出初始声压分布图像之间加入了跳跃连接，以实现

图像的直接重建。该网络在毛细血管成像实验中得到

了高分辨率的光声图像，获得了 32.49 dB 的峰值信噪

比，并且效果优于大部分 U 形重建网络。 DiSpirito
等［117］针对深度学习在提高图像分辨率时会损失成像

速度的问题，提出了一种基于深度学习的重建欠采样

光声显微图像方法。通过模型对比，他们发现密集型

U 形网络（FD Unet）在平衡分辨率和成像速度问题上

有着优良的性能。他们对该网络模块进行了改进，如

图 7（b）所示，改进网络在小鼠微血管成像实验中提高

了最终的成像分辨率和成像速度，获得了 36.2 dB 的峰

值信噪比。Zheng 团队［118-119］针对线性阵列光声断层成

像系统中仰角分辨率较差的问题，先后提出了 Deep-E
模型（如图 7（c）所示）和改进的 Deep-E 模型。前者通

过使用轴向和仰角平面上的二维切片进行模型训练来

提高分辨率，后者则直接将三维数据输入模型并融合

三维焦线重建算法进行训练操作，进一步提高了成像

分辨效率，在人体乳腺皮肤血管成像中取得了较好的

光声成像效果，并获得了 38.78 dB 的峰值信噪比。

3.2　成像深度提升算法

光声皮肤成像系统往往需要对深层组织进行成像

分析，故成像深度是人们重点关注的一个重要方面［28］。

除了可以采用增加激光照射强度、使用多波长激光照

射以及使用低散射的贝塞尔光束等方法外，还可通过

压缩感知［120］、波束合成［121］、多信息融合［122］等方法来提

高成像深度。前两种算法虽然可以取得一定的效果，

但对成像深度的影响有限，现有算法主要从多信息融

合角度进行改进和创新，使最终光声图像的成像深度

有了较大提升。

Zhang 等［123］提出了一种皮肤轮廓自动检测算法，

该算法通过分析皮肤表面和下层血管产生的光声信号

振幅之间的关系对皮肤轮廓进行估计，换能器能够在

检测过程中跟踪目标区域移动，实现更好的聚焦，从而

提高了成像深度。但是，此方法本质上与压缩感知方

法类似，对成像深度的提升十分有限。Shi 等［124］提出

了一种用于贝塞尔光束系统的非线性方法，该方法基

于 Grueneisen 弛豫效应将 OR-PAM 的焦点深度拓展

到 1 mm，进而提高了成像深度。对于光声显微成像而

言，其成像深度受聚焦能力的限制，强聚焦能力往往需

要牺牲对不同方向深度信息的获取能力。为了解决这

一问题，Cao 等［125］提出了基于主成分分析融合的三维

信息融合方法。其原理为：获取不同焦距下的三维血

管数据，将其按照同一位置的切片进行融合组合，在保

持高分辨率的同时得到了深层次组织的光声图像。

Chen 等［126］提出了一种多焦点图像融合算法，该算法将

不同焦点位置的成像图像通过交叉双边滤波器进行二

维图像融合，最后在融合的切片上实现三维光声图像

的重建。该算法有效保留了有用的光声信号，并显著



0907005-11

特邀综述 第  51 卷  第  9 期/2024 年  5 月/中国激光

搭建原始真实图像与调整后图像的关系，从而有效地

提高了光声图像的空间分辨率和焦点深度。该算法的

横向分辨率相比于传统重建算法提高了 2 倍，可以得

到分辨率为 3.04 μm 的光声图像。Zhu 等［108］提出了一

种多视图反卷积方法并采用该方法完成了光声图像的

重建工作。该算法通过多视角对目标区域进行成像操

作，通过不同视角的重建光声图像去卷积来分辨不同

的组织吸收团。与传统的 OR-PAM 声学测定相比，该

方法使三维光声图像的轴向分辨率提高了 9 倍，分辨

率各向同性提高了 7 倍。Wang 等［109］在此基础上进行

了改进，使用多角度照明的方法解决了前者需要对成

像目标进行旋转的问题，并对算法进行了改进，平衡了

去卷积精度和系统复杂性，在体模实验中获得了轴向

分辨率为 3.7 μm 和横向分辨率为 2.7 μm 的光声图像。

Schwab 等［110］提出了加权滤波反向投影算法，该算法

在原有滤波反向投影算法的基础上加入额外的权重因

子，在一组不完整的数据和对应的真实光源信息下进

行优化学习，减小了视场受限对最终图像分辨率的影

响，提高了光声图像的分辨率。

随着深度学习的发展，神经网络以其在图像领域

优秀的信息处理能力和极快的处理速度受到了光声图

像重构研究人员的青睐，其发展使得光声信号数据实

时处理成为可能［111］。Li 等［112］提出了一种利用神经网

络从间接测量数据中恢复原始图像信息的方法，并将

其称为“NETT 反问题方法”。该方法通过神经网络

对先验知识进行编码处理，而后引入绝对 Bregman 距

离作为训练策略学习正则化项（如图 7（a）所示），在稀

疏矩阵的神经网络逆问题中取得了较好的效果，并具

有较好的收敛性和收敛速度。Hauptmann 等［113］提出

了一种用于实现高分辨率的 3D 图像限制光声测量的

深度神经网络，通过迭代方案同时结合梯度信息对有

限视图进行补偿处理，使肺部分割血管的光声断层扫

描图像实现了较高的空间分辨率，并获得了 41.4 dB 的

峰值信噪比。Anas 等［114］提出了一种基于深度卷积神

经网络的波束成形方法，该方法利用密集连接的卷积

层来解决训练过程中的梯度消失问题，并在结构高层

进行扩张卷积，以此来减小提出特征时对分辨率的影

响，最终在模拟数据集上得到了 38.7 dB 的峰值信噪

比。Lan 等［115］对 U 网络进行改进，提出了一种端对端

神经网络——DU-net，整体网络与两个并列的 U 网

络架构类似。该网络实现了时间序列压力数据与初

始压力数据的直接映射，获得了 27.3 dB 的信噪比和

44.47 dB 的峰值信噪比，同时获得了空间分辨率较高

的图像。

随着神经网络层数的不断增加，梯度爆炸问题对

光声图像重建的影响逐渐引起人们的重视。 Feng
等［116］设计了一种带有残差块的 U-net 神经网络（Res-

Unet），以实现端对端重建光声图像。该模型将残差

块融入 U-net 架构的收缩和扩展路径中，解决了训练

过程中网络的退化问题，同时在输入的正弦图数据和

输出初始声压分布图像之间加入了跳跃连接，以实现

图像的直接重建。该网络在毛细血管成像实验中得到

了高分辨率的光声图像，获得了 32.49 dB 的峰值信噪

比，并且效果优于大部分 U 形重建网络。 DiSpirito
等［117］针对深度学习在提高图像分辨率时会损失成像

速度的问题，提出了一种基于深度学习的重建欠采样

光声显微图像方法。通过模型对比，他们发现密集型

U 形网络（FD Unet）在平衡分辨率和成像速度问题上

有着优良的性能。他们对该网络模块进行了改进，如

图 7（b）所示，改进网络在小鼠微血管成像实验中提高

了最终的成像分辨率和成像速度，获得了 36.2 dB 的峰

值信噪比。Zheng 团队［118-119］针对线性阵列光声断层成

像系统中仰角分辨率较差的问题，先后提出了 Deep-E
模型（如图 7（c）所示）和改进的 Deep-E 模型。前者通

过使用轴向和仰角平面上的二维切片进行模型训练来

提高分辨率，后者则直接将三维数据输入模型并融合

三维焦线重建算法进行训练操作，进一步提高了成像

分辨效率，在人体乳腺皮肤血管成像中取得了较好的

光声成像效果，并获得了 38.78 dB 的峰值信噪比。

3.2　成像深度提升算法

光声皮肤成像系统往往需要对深层组织进行成像

分析，故成像深度是人们重点关注的一个重要方面［28］。

除了可以采用增加激光照射强度、使用多波长激光照

射以及使用低散射的贝塞尔光束等方法外，还可通过

压缩感知［120］、波束合成［121］、多信息融合［122］等方法来提

高成像深度。前两种算法虽然可以取得一定的效果，

但对成像深度的影响有限，现有算法主要从多信息融

合角度进行改进和创新，使最终光声图像的成像深度

有了较大提升。

Zhang 等［123］提出了一种皮肤轮廓自动检测算法，

该算法通过分析皮肤表面和下层血管产生的光声信号

振幅之间的关系对皮肤轮廓进行估计，换能器能够在

检测过程中跟踪目标区域移动，实现更好的聚焦，从而

提高了成像深度。但是，此方法本质上与压缩感知方

法类似，对成像深度的提升十分有限。Shi 等［124］提出

了一种用于贝塞尔光束系统的非线性方法，该方法基

于 Grueneisen 弛豫效应将 OR-PAM 的焦点深度拓展

到 1 mm，进而提高了成像深度。对于光声显微成像而

言，其成像深度受聚焦能力的限制，强聚焦能力往往需

要牺牲对不同方向深度信息的获取能力。为了解决这

一问题，Cao 等［125］提出了基于主成分分析融合的三维

信息融合方法。其原理为：获取不同焦距下的三维血

管数据，将其按照同一位置的切片进行融合组合，在保

持高分辨率的同时得到了深层次组织的光声图像。

Chen 等［126］提出了一种多焦点图像融合算法，该算法将

不同焦点位置的成像图像通过交叉双边滤波器进行二

维图像融合，最后在融合的切片上实现三维光声图像

的重建。该算法有效保留了有用的光声信号，并显著
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提高了成像深度。

神经网络在光声图像成像深度提升方面也发挥

着较大的促进作用。Li 等［127］提出了一种基于卷积神

经网络的端对端通用融合框架，该框架利用卷积层从

光声图像中提取有用信息，之后根据目标任务进行特

征融合，进而完成低结构信息图像向高结构信息图像

的转换，使得深层次组织的光声图像成为可用图像，

从而实现成像深度的提升。之后，该团队又提出一种

融合不同二维光声体积的方法［122］。该方法将二维图

像映射为三维问题，通过神经网络进行融合训练，完

成二维光声图像的融合重建。Yazdani 等［128］针对深

层次组织光声图像成像较差的问题提出了一种同步

降噪和定位网络（SDL）架构，该网络由一个共享的编

码器和两个并行解码器构成，第一个解码器负责深层

组织图像的噪声去除，第二个编码器负责对目标区域

进行定位，以此来获得深层次目标被噪声遮盖的详细

信息。同时，他们使用不同深度的模拟光声数据集对

模型进行训练，以更好地获得不同深度处的光声图

像。实验测试结果显示，在大于 40 mm 深度的目标区

域得到了质量较好的光声图像。Meng 等［129］针对传

统 AR-PAM 系统在深焦区域或失焦区域光声图像重

建效果欠佳的问题提出了一种两阶段深度学习重建

策略，第一阶段深度学习用于重建远离焦点区域的图

像从而提高远离焦点 2 mm 区域的成像分辨率，第二

阶段深度学习用于重建接近焦点区域的图像。为了

更好地利用光声正弦图像中的信息，Meng 等开发了

一种带注意力机制的残差 U-net 网络结构，并将其命

名为“ResUnet-AG”。该网络通过注意力机制保证学

习时忽略背景和其他噪声信息，以此提高深层次组织

区域的成像效果。该网络将 AR-PAM 的景深从 1 mm
拓展到 3 mm，进而提高了成像深度。Gao 等［130］基于

多层皮肤的光学特性和声学特性提出了一种四维光

谱空间成像的光声皮肤镜计算方法（如图 8 所示），该

方法根据不同层次皮肤组织的性质来构建计算模型，

用计算模型获得的数据集进行神经网络的训练，有效

提升了最终成像的质量，将光声皮肤显微成像的成像

深度提升了约 1 mm。

除了融入神经网络方式外，近年来一种能够极大

提高成像深度的金字塔结构的融合思路被提出［131］。

Song 等［132］建立了一种低通金字塔融合比率的方法，其

原理为：在不同焦点处获得同一区域的源图像，为每个

源图像构建一个低通金字塔比率并构建金字塔融合比

值，通过比值恢复即可得到融合光声图像。融合图像

不仅具有单一光声图像的各种性质，而且在不牺牲横

向分辨率的情况下可将成像深度扩大 2 倍。Li 等［133］

提出了一种基于拉普拉斯金字塔变换的三维信息融合

方法，该方法将获取到的光声信号解算出的层析特征

信息进行拉普拉斯金字塔变换和数据融合，最终得到

完整的深层次组织的三维高分辨率光声图像，在不牺

牲横向分辨率的情况下将 OR-PAM 系统的成像深度

提升了 1 倍。

图 7　几种提高成像分辨率的深度学习方法结构图。（a）NETT 编解码训练策略框架图［112］；（b）FD Unet密集块细节展示图［117］；

（c）Deep-E 训练和工作流程示意图［118-119］

Fig.  7　Structures of several deep learning methods for improving imaging resolution.  (a) NETT code/decode training strategy 
framework diagram[112]; (b) FD Unet dense block detail showing diagram[117]; (c) schematic diagram of Deep-E training and 

workflow[118-119]

3.3　去除噪声算法

噪声对重构的光声图像有着极大影响，噪声的存

在将导致最终生成的图像中产生大量伪影，进而干扰

对皮肤相关组织疾病的分析。噪声的产生原因除了光

声系统硬件限制外，更多的是光声信号相位不匹配。

光声信号相位通常会由于声速不均匀以及在目标皮肤

组织中散射而产生失真［134］，进而导致实际的相位无法

达到预期。传统的噪声去除方法通常采用高斯、汉宁、

汉明变迹等滤波器进行改善［135］，此类方法虽然可以取

得一定效果，但往往需要牺牲空间分辨率来去除伪影。

Rejesh 等［136］提出了基于去卷积的光声重建算法，

该算法利用 Tikhonov 正则化去除卷积的方法来校正

光声信号，从而滤除噪声。该方法可使图像不受激光

脉冲宽度或形状的影响，减小了模糊效应对重建图像

的影响。Wang 等［137］提出了基于焦线的三维图像重建

和相干加权法。相干因子可以从延迟数据的空间频谱

中推导出来，将低频分量表示成沿着合成方向的相干

和，将高频分量表示成从其他角度散射的信号的非相

干和，则相干因子便可定义为相干和的平方与非相干

和之比，从而解决由相位不匹配造成的伪影问题。焦

线可以提高成像质量，使分辨率提高到声焦点大小。

通 过 两 种 算 法 组 合 ，将 信 噪 比 提 高 到 了 245 dB。

Cheng 等［138］针对采集过程中人体运动带来的噪声影

响，提出了一种适用于光声皮肤镜的亚像素级在线运

动校正算法，该算法在数据采集过程中进行运动校正

处理。他们通过人体皮肤数据对该算法进行了验证，

结果显示，该算法可以有效提升光声图像效果，相比无

运动校正算法，其峰值信噪比提高了 47.7%，达到了

42.64 dB，具有较强的鲁棒性。为了解决骨组织光声

成像中光沉淀的干扰问题，Feng 团队［139］提出了一种以

Nakagami 统计为基础的光声光谱方法，并基于该方法

的统计曲线对骨组织中化学成分的变化进行测定，同

时在高光学散射的骨组织实验中进行了有效的分子表

征 。 结 果 表 明 ，该 方 法 具 有 较 强 的 抗 干 扰 能 力 。

Hakakzadeh 等［140］针对图像重建过程中捕获到无关的

波纹 PA 信号导致的图像伪影问题设计了一种光声信

号恢复算法（如图 9（a）所示）。该方法将传统光声图

像算法的结果作为输入，通过掩模来提取吸收器位置

的信号，进而消除不需要的波纹。人体前臂的体内实

验结果显示，该算法相比传统算法得到了噪声更低的

图像，对背景噪声伪影的去除在 80% 左右。

在对光声信号进行滤波处理方面，研究人员通过

图 8　四维光谱空间成像计算方法结构图［130］。（a）数据采集设置相关参数，并显示模型中准直高斯光束下模型光场和探测器声场的

分布；（b）相关性能优化参数；（c）实验系统；（d）训练扩频网络模型；（e）训练深度增强网络模型；（f）扩频网络模型输出结果；

（g）深度增强网络模型输出结果

Fig.  8　Structure of the four-dimensional spectral spatial imaging computational method[130].  (a) Data acquisition sets the relevant 
parameters and displays the distribution of the model light field and detector acoustic field under a collimated Gaussian beam in 
the model; (b) relevant performance optimization parameters; (c) experimental system; (d) training spread-spectrum network 
model; (e) training depth-enhanced network model; (f) spread-spectrum network model output results; (g) dept-enhanced 

network model output results
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3.3　去除噪声算法

噪声对重构的光声图像有着极大影响，噪声的存

在将导致最终生成的图像中产生大量伪影，进而干扰

对皮肤相关组织疾病的分析。噪声的产生原因除了光

声系统硬件限制外，更多的是光声信号相位不匹配。

光声信号相位通常会由于声速不均匀以及在目标皮肤

组织中散射而产生失真［134］，进而导致实际的相位无法

达到预期。传统的噪声去除方法通常采用高斯、汉宁、

汉明变迹等滤波器进行改善［135］，此类方法虽然可以取

得一定效果，但往往需要牺牲空间分辨率来去除伪影。

Rejesh 等［136］提出了基于去卷积的光声重建算法，

该算法利用 Tikhonov 正则化去除卷积的方法来校正

光声信号，从而滤除噪声。该方法可使图像不受激光

脉冲宽度或形状的影响，减小了模糊效应对重建图像

的影响。Wang 等［137］提出了基于焦线的三维图像重建

和相干加权法。相干因子可以从延迟数据的空间频谱

中推导出来，将低频分量表示成沿着合成方向的相干

和，将高频分量表示成从其他角度散射的信号的非相

干和，则相干因子便可定义为相干和的平方与非相干

和之比，从而解决由相位不匹配造成的伪影问题。焦

线可以提高成像质量，使分辨率提高到声焦点大小。

通 过 两 种 算 法 组 合 ，将 信 噪 比 提 高 到 了 245 dB。

Cheng 等［138］针对采集过程中人体运动带来的噪声影

响，提出了一种适用于光声皮肤镜的亚像素级在线运

动校正算法，该算法在数据采集过程中进行运动校正

处理。他们通过人体皮肤数据对该算法进行了验证，

结果显示，该算法可以有效提升光声图像效果，相比无

运动校正算法，其峰值信噪比提高了 47.7%，达到了

42.64 dB，具有较强的鲁棒性。为了解决骨组织光声

成像中光沉淀的干扰问题，Feng 团队［139］提出了一种以

Nakagami 统计为基础的光声光谱方法，并基于该方法

的统计曲线对骨组织中化学成分的变化进行测定，同

时在高光学散射的骨组织实验中进行了有效的分子表

征 。 结 果 表 明 ，该 方 法 具 有 较 强 的 抗 干 扰 能 力 。

Hakakzadeh 等［140］针对图像重建过程中捕获到无关的

波纹 PA 信号导致的图像伪影问题设计了一种光声信

号恢复算法（如图 9（a）所示）。该方法将传统光声图

像算法的结果作为输入，通过掩模来提取吸收器位置

的信号，进而消除不需要的波纹。人体前臂的体内实

验结果显示，该算法相比传统算法得到了噪声更低的

图像，对背景噪声伪影的去除在 80% 左右。

在对光声信号进行滤波处理方面，研究人员通过

图 8　四维光谱空间成像计算方法结构图［130］。（a）数据采集设置相关参数，并显示模型中准直高斯光束下模型光场和探测器声场的

分布；（b）相关性能优化参数；（c）实验系统；（d）训练扩频网络模型；（e）训练深度增强网络模型；（f）扩频网络模型输出结果；

（g）深度增强网络模型输出结果

Fig.  8　Structure of the four-dimensional spectral spatial imaging computational method[130].  (a) Data acquisition sets the relevant 
parameters and displays the distribution of the model light field and detector acoustic field under a collimated Gaussian beam in 
the model; (b) relevant performance optimization parameters; (c) experimental system; (d) training spread-spectrum network 
model; (e) training depth-enhanced network model; (f) spread-spectrum network model output results; (g) dept-enhanced 

network model output results



0907005-14

特邀综述 第  51 卷  第  9 期/2024 年  5 月/中国激光

深度学习的方法来区分目标区域的光声信号与混入其

中的噪声，并取得了较好的效果。Allman 等［141］提出了

一种基于卷积神经网络（CNN）的去除伪影方法，该方

法将去除伪影任务转化为分类任务，通过大量数据训

练来学习真实目标值和伪影的差异，从而完成对二者

的区分。在-9 dB 信道信噪比的体模实验中，该方法

实现了 98% 的正确率，有效消除了反射伪影，但该方

法依赖于 CNN 本身的性能，对输入数据的要求较高且

泛化能力较差。Lan 等［142］针对某些目标区域不适合定

位且视野有限的问题提出了一种去除伪影的新型网络

结构 Y-Net。该网络框架对 CNN 架构进行了改进，将

两个编码器与一个解码器的路径结合，以便更多地获

取原始数据和波束成形数据的信息，从而优化原始数

据与波束成形图像，完成初始声压分布图像的重建。

该网络架构经过了消融实验的检验，获得了 21.64 dB
的峰值信噪比，实验测试结果显示其性能优于 U-Net
等网络架构（峰值信噪比为 19.88 dB），为不便于定位

的皮肤成像区域的成像提供了可行方案。

近年来，越来越多的学者对光声成像临床中的实

际约束条件进行了思考和研究，并对不同约束条件下

的噪声去除问题提出了对应的解决思路。Hakakzadeh
等［143］针对圆视角光声成像系统中声学检测器数量过

多的问题提出了伪影去除因子，该因子由边缘检测图

像滤波器和应用于反向投影信号的标准差滤波器组合

形成，可以去除由减少声学检测器导致的条纹伪影，降

低了系统成本并减小了条纹噪声对最终成像的干扰。

相比于传统的反投影算法，其将结构相似指数度量提

高了 100%，并获得 0.85 的广义对比信噪比。在临床

光声成像过程中换能器检测到的声波往往是稀疏采样

数据，这会导致成像效果不理想。针对此问题，Guan
等［144］提出了全密集 U-Net 神经网络，将密集连接融入

U-Net 架构的扩展路径中。该网络利用此连接思路减

少对冗余特征信息的学习并增加模块之间的信息交

流，通过密集连接的方式增强信息的利用效率。在 15
个探测器稀疏采样下，该网络获得了 43.2 dB 的信噪

比，解决了由矩阵稀疏导致的噪声干扰问题。Shahid
等［145］对稀疏数据的欠采样问题进行了深入研究，提出

了一种批量重整化聚合残差网络（BRn-ResNet）。该

网络对 U-Net 进行了改进，通过引入残差块对网络进

行修正，同时通过残差连接来捕获复杂特征，以此提高

图 9　几种去除噪声方法的结构图。（a）光声信号恢复算法流程图［140］；（b）AS-Net网络结构图［146］；（c）无监督域变化网络框架图［147］

Fig.  9　Structures of several noise removal methods.  (a) Flowchart of photoacoustic signal recovery algorithm[140]; (b) As-Net network 
structure diagram[146]; (c) unsupervised domain change network framework diagram[147]

训练的稳定性，同时消除稀疏数据带来的伪影。该网

络将结构相似指数度量增大到了 0.97。Guo 等［146］针

对稀疏光声信号的伪影问题提出了一种多特征融合光

声重建注意力引导网络（AS-Net）。该网络将稀疏原

始光声信号和原始光声图像作为输入，通过多注意力

机制引入不同的特征，如图 9（b）所示。同时，他们设

计了一种折叠变化方法，用此方法来获得非对称矩阵

信息的维数，从而完成网络运算，减少了全连接结构导

致的模型参数过多的问题。他们采用模拟光声数据进

行了验证，结果显示，AS-Net获得了 59.9 dB的信噪比，

得到了较好的重建图像。

以 U 形网络为基础的监督式学习方法对噪声区

分有着较好的效果，但其学习方式依赖于用于训练的

样本数据，所选样本数据的优良性直接影响着模型的

训练效果。Lu 等［147］为克服这一限制提出了无监督式

去噪方法，如图 9（c）所示。该方法使用基于循环生成

对抗网络的图像域变换方法对体内实验数据进行评估

分析，去除了由有限视图测量数据引起的噪声伪影。

实验证明其成像性能与监督式学习的方法基本持平，

但其具有更高的灵活性，为临床皮肤成像系统重构低

噪声光声图像提供了借鉴。

除了上述三种性能提升外，光声图像重建过程中

的图像分割任务也极为重要。在人体光声皮肤成像过

程中，内部结构组织的光声信号往往被皮肤表层组织

的光声信号所掩盖，导致内部结构组织在光声图像中

无法正常显现，故而皮肤成像中的血管分割任务也极

为重要。Raumonen 等［148］设计了一个分类过程并用其

对皮肤血管网络进行了分割。该分类过程包括平滑和

过滤数据、聚类、聚类的容器分割、填补分割数据空白

4 个步骤，通过计算每个像素的置信度和可靠性估计

值实现分割，在传统分割任务中该方法表现出了较好

的分割效果。Ly 等［149］提出了一种基于改进 U-Net 网
络的深度学习模型，该模型通过提取皮肤和下层血管

生成的光声信号振幅之间的关系特征来实现对下层血

管和皮肤表层组织的分割，从而提升了最终的光声图

像质量。Ly 等通过实验验证了该方法可在大尺度光

声图像上实现实时语义分割。

4　光声皮肤成像的临床应用

随着光声皮肤成像硬件系统和图像重建算法的不

断发展与完善，其在多种皮肤疾病上的临床应用价值

逐渐被人们所关注。本文将皮肤疾病分为皮肤癌和其

他皮肤病两个类别，分别对代表性皮肤疾病的光声成

像技术的临床应用进行综述。

4.1　皮肤癌

2021 年美国癌症协会的黑色素瘤皮肤癌统计数

据显示，黑色素瘤是皮肤癌中一种最致命的形式。黑

色素瘤的主要特征是细胞分裂基因发生突变导致的黑

色素细胞分裂失调。黑色素瘤蔓延具有不可控性，若

任由这种失调继续在体内蔓延，则可能会对患者造成

致命影响［150］。因此，降低死亡率的最佳方法是在转移

前检测并治疗早期黑色素瘤。传统活检的诊断准确性

依赖于医生的技能和经验［151］。传统的手术分层移除

治疗方法由于较长的手术时间和专业培训而受到限

制。光声皮肤成像技术可以在手术之前准确评估皮肤

癌的范围和深度，帮助医生精确定义切除范围，从而提

高清除率，具有较高的临床价值。

国内外针对光声成像技术在黑色素瘤检测上的应

用进行了诸多探索，目前其在黑色素瘤检测上的应用

大致可以分为两个方面［152-156］。一方面，黑色素瘤中存

在大量具有敏感光吸收特性的黑色素，因此具有较高

穿透深度的光声成像技术成为了纵向检测黑色素瘤的

理想方法。一项研究发现，术前对黑色素瘤进行光声

扫描可以比较准确地测量病灶的厚度，并且能够从结

构上区分原位黑色素瘤和侵袭性黑色素瘤［157］。光声

皮肤成像技术已经在描绘色素性病变下边界方面展现

出巨大优势，而且能够揭示病变进一步侵袭的倾向，这

对于诊断、分期和治疗评价起到了关键作用。另一方

面，光声成像技术还可以分析肿瘤周边的血管情况，因

为黑色素瘤的病理特征还表现为新生血管形成，线状

不规则血管是最常见的病变血管结构（占比约为

33.3%）［158］。与正常组织相比，恶性肿瘤四周的血管

更加致密且无组织［64］。黑色素瘤模型及其光声图像如

图 10（a）所示［159-160］。肿瘤内高密度的血管增强了光声

成像图像的对比度，从而使得肿瘤检测成为可能［7，161］。

最近，手持式光声成像系统的开发使得黑色素瘤的临

床诊断实现了新的进展［162-163］。鉴于其在诊断成像技

术领域的功能和灵活性，光声成像系统可能很快就会

在黑色素瘤诊断领域找到属于自己的一席之地。

鳞状细胞癌是一种常见的皮肤癌，起源于皮肤的

表皮鳞状细胞。该病症往往具有局部侵袭性，同时会

伴有组织破坏和神经周围浸润症状。鳞状细胞癌如果

得不到及时治疗，可能会扩散到身体其他部位，影响器

官功能，甚至危及生命。因此，对该病症的检测和治疗

非常关键。一项针对眼睑周围鳞状细胞癌的研究显示

鳞状细胞癌的光谱特征与周围组织存在明显差异，在

765~960 nm 波长范围内可以通过光声信号的变化区

分病变组织和健康组织［164］。将病变组织与健康组织

对比后发现，前者黑色素含量轻微增加，同时胶原蛋白

含量显著减少。已有研究人员将此特征作为判断组织

是否发生病变的标准。在体外切除鳞状细胞癌的研究

中，研究人员发现病变区域和健康组织会产生不同强

度的光声信号，从而可以更加清晰地确定肿瘤边界，为

临床检测提供更加清晰准确的数据，有利于术前边界

划定，提升治疗的成功率［165］。在另一项将小鼠耳部作

为研究对象的实验中，研究人员发现正常组织与病变

组织的吸收光谱存在明显差异。这些明显的吸收光谱

差异可以作为皮肤癌早期筛查的标准，同时，他们在研
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训练的稳定性，同时消除稀疏数据带来的伪影。该网

络将结构相似指数度量增大到了 0.97。Guo 等［146］针

对稀疏光声信号的伪影问题提出了一种多特征融合光

声重建注意力引导网络（AS-Net）。该网络将稀疏原

始光声信号和原始光声图像作为输入，通过多注意力

机制引入不同的特征，如图 9（b）所示。同时，他们设

计了一种折叠变化方法，用此方法来获得非对称矩阵

信息的维数，从而完成网络运算，减少了全连接结构导

致的模型参数过多的问题。他们采用模拟光声数据进

行了验证，结果显示，AS-Net获得了 59.9 dB的信噪比，

得到了较好的重建图像。

以 U 形网络为基础的监督式学习方法对噪声区

分有着较好的效果，但其学习方式依赖于用于训练的

样本数据，所选样本数据的优良性直接影响着模型的

训练效果。Lu 等［147］为克服这一限制提出了无监督式

去噪方法，如图 9（c）所示。该方法使用基于循环生成

对抗网络的图像域变换方法对体内实验数据进行评估

分析，去除了由有限视图测量数据引起的噪声伪影。

实验证明其成像性能与监督式学习的方法基本持平，

但其具有更高的灵活性，为临床皮肤成像系统重构低

噪声光声图像提供了借鉴。

除了上述三种性能提升外，光声图像重建过程中

的图像分割任务也极为重要。在人体光声皮肤成像过

程中，内部结构组织的光声信号往往被皮肤表层组织

的光声信号所掩盖，导致内部结构组织在光声图像中

无法正常显现，故而皮肤成像中的血管分割任务也极

为重要。Raumonen 等［148］设计了一个分类过程并用其

对皮肤血管网络进行了分割。该分类过程包括平滑和

过滤数据、聚类、聚类的容器分割、填补分割数据空白

4 个步骤，通过计算每个像素的置信度和可靠性估计

值实现分割，在传统分割任务中该方法表现出了较好

的分割效果。Ly 等［149］提出了一种基于改进 U-Net 网
络的深度学习模型，该模型通过提取皮肤和下层血管

生成的光声信号振幅之间的关系特征来实现对下层血

管和皮肤表层组织的分割，从而提升了最终的光声图

像质量。Ly 等通过实验验证了该方法可在大尺度光

声图像上实现实时语义分割。

4　光声皮肤成像的临床应用

随着光声皮肤成像硬件系统和图像重建算法的不

断发展与完善，其在多种皮肤疾病上的临床应用价值

逐渐被人们所关注。本文将皮肤疾病分为皮肤癌和其

他皮肤病两个类别，分别对代表性皮肤疾病的光声成

像技术的临床应用进行综述。

4.1　皮肤癌

2021 年美国癌症协会的黑色素瘤皮肤癌统计数

据显示，黑色素瘤是皮肤癌中一种最致命的形式。黑

色素瘤的主要特征是细胞分裂基因发生突变导致的黑

色素细胞分裂失调。黑色素瘤蔓延具有不可控性，若

任由这种失调继续在体内蔓延，则可能会对患者造成

致命影响［150］。因此，降低死亡率的最佳方法是在转移

前检测并治疗早期黑色素瘤。传统活检的诊断准确性

依赖于医生的技能和经验［151］。传统的手术分层移除

治疗方法由于较长的手术时间和专业培训而受到限

制。光声皮肤成像技术可以在手术之前准确评估皮肤

癌的范围和深度，帮助医生精确定义切除范围，从而提

高清除率，具有较高的临床价值。

国内外针对光声成像技术在黑色素瘤检测上的应

用进行了诸多探索，目前其在黑色素瘤检测上的应用

大致可以分为两个方面［152-156］。一方面，黑色素瘤中存

在大量具有敏感光吸收特性的黑色素，因此具有较高

穿透深度的光声成像技术成为了纵向检测黑色素瘤的

理想方法。一项研究发现，术前对黑色素瘤进行光声

扫描可以比较准确地测量病灶的厚度，并且能够从结

构上区分原位黑色素瘤和侵袭性黑色素瘤［157］。光声

皮肤成像技术已经在描绘色素性病变下边界方面展现

出巨大优势，而且能够揭示病变进一步侵袭的倾向，这

对于诊断、分期和治疗评价起到了关键作用。另一方

面，光声成像技术还可以分析肿瘤周边的血管情况，因

为黑色素瘤的病理特征还表现为新生血管形成，线状

不规则血管是最常见的病变血管结构（占比约为

33.3%）［158］。与正常组织相比，恶性肿瘤四周的血管

更加致密且无组织［64］。黑色素瘤模型及其光声图像如

图 10（a）所示［159-160］。肿瘤内高密度的血管增强了光声

成像图像的对比度，从而使得肿瘤检测成为可能［7，161］。

最近，手持式光声成像系统的开发使得黑色素瘤的临

床诊断实现了新的进展［162-163］。鉴于其在诊断成像技

术领域的功能和灵活性，光声成像系统可能很快就会

在黑色素瘤诊断领域找到属于自己的一席之地。

鳞状细胞癌是一种常见的皮肤癌，起源于皮肤的

表皮鳞状细胞。该病症往往具有局部侵袭性，同时会

伴有组织破坏和神经周围浸润症状。鳞状细胞癌如果

得不到及时治疗，可能会扩散到身体其他部位，影响器

官功能，甚至危及生命。因此，对该病症的检测和治疗

非常关键。一项针对眼睑周围鳞状细胞癌的研究显示

鳞状细胞癌的光谱特征与周围组织存在明显差异，在

765~960 nm 波长范围内可以通过光声信号的变化区

分病变组织和健康组织［164］。将病变组织与健康组织

对比后发现，前者黑色素含量轻微增加，同时胶原蛋白

含量显著减少。已有研究人员将此特征作为判断组织

是否发生病变的标准。在体外切除鳞状细胞癌的研究

中，研究人员发现病变区域和健康组织会产生不同强

度的光声信号，从而可以更加清晰地确定肿瘤边界，为

临床检测提供更加清晰准确的数据，有利于术前边界

划定，提升治疗的成功率［165］。在另一项将小鼠耳部作

为研究对象的实验中，研究人员发现正常组织与病变

组织的吸收光谱存在明显差异。这些明显的吸收光谱

差异可以作为皮肤癌早期筛查的标准，同时，他们在研
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究中还发现随着肿瘤形成时间增加，病变区域会生成

新的毛细血管，并且肿瘤组织中的血流速度要高于正

常组织，如图 9（b）所示。随着病变时间增加，还会出

现患病区域血氧浓度下降的现象［69］。

基底细胞癌是非黑色素瘤皮肤癌的最常见形式，

它起源于表皮最深层的基底细胞，生长缓慢，常发病于

头部、颈部和面部［166］。基底细胞癌的发病率在世界范

围内呈上升趋势，给人类社会造成了相当大的负

担［167］。与黑色素肿瘤相比，基底细胞癌的转移风险虽

然较低［168-169］，但其局部病变可能会损害身体内部的重

要组织。因此，对基底细胞癌的诊断和治疗非常重要。

光声皮肤成像技术的主要优势在于其具有显示分

子变化的能力，从而能够区分健康组织和患病组织。

该技术通过高空间分辨率和理想的成像深度可以在成

像图片中确定病变组织的边界。一项研究表明，基底

细胞癌和健康组织的光谱特征在统计学上存在显著差

异。因此，通过光谱解混技术观察不同位置的频谱强

度变化，可以较为清晰地分辨出病变组织的边界［170］，

如图 9（c）所示。通过光声成像技术的术前应用，可以

更加清晰地显示病变组织边界，有利于提高手术治疗

的准确性并有效缩短手术时长。此外，可以通过微血

管系统的形状和分布模式来区分基底细胞癌病变组织

和健康组织［171］。研究发现基底细胞癌附近的血管呈

树状结构，这种特异性血管结构可为诊断基底细胞癌

图 10　光声皮肤成像技术在皮肤癌疾病中的应用。（a）黑色素瘤，其中Ⅰ为黑色素瘤的 3D 图像［159］，Ⅱ是黑色素瘤血管数量和最大厚

度随肿瘤发展时间变化的统计图［160］，Ⅲ是第 7 天小鼠体内黑色素瘤的光声图像［160］，Ⅳ是第 30 天小鼠体内黑色素瘤的光声图

像［160］；（b）皮肤鳞状细胞癌，其中Ⅰ为皮肤鳞状细胞癌及其周围健康皮肤的光声光谱（绿线代表健康皮肤，红线代表鳞状细胞

癌，在 765~960 nm 波长范围内可以清晰地看出健康组织与病变组织的区别）［165］，Ⅱ为鳞状细胞癌病变组织与健康组织中各

物质含量的比较［164］，Ⅲ是小鼠耳部同一位置的病变区域在第 3 天和第 9 天的成像结果（可以较为明显地观察到血管增生）［69］；

（c）基底细胞癌，其中Ⅰ和Ⅱ显示通过光声光谱可以明显地分辨病变组织与健康组织的边界［170］，Ⅲ是小鼠耳部健康血管与基

底细胞癌病变部位血管的形态对比［156］

Fig.  10　Photoacoustic skin imaging application in skin cancer disease.  (a) Melanomas, where image Ⅰ is 3D image of melanomas[159], 
image Ⅱ is statistical graph quantifying the number of blood vessels and maximum thickness of melanomas over time of tumor 
development[160], image Ⅲ is photoacoustic imaging images of melanomas in mice on the seventh day[160], and image Ⅳ is 
photoacoustic imaging image of melanomas in mice on the thirtieth day[160]; (b) squamous cell carcinoma of the skin, where 
image Ⅰ is photoacoustic spectrum of squamous cell carcinoma of the skin and its surrounding healthy skin (the green line 
represents healthy skin and the red line represents squamous cell carcinoma, and the difference between healthy and diseased 
tissues can be clearly seen in the wavelength range of 765‒960 nm)[165], image Ⅱ is the comparison of each substance's content 
in squamous cell carcinoma diseased tissues with that in the healthy tissues[164], and image Ⅲ is imaging of the diseased area at 
the same location of the ear of the mice on the third and the ninth day, respectively (vascular proliferation can be more clearly 
observed)[69]; (c) basal cell carcinoma, where images Ⅰ and Ⅱ show the boundary between diseased and healthy tissues can be 
clearly distinguished by photoacoustic spectroscopy[170], and image Ⅲ is vascular morphology comparison between healthy 

tissue and basal cell carcinoma lesions in the mouse ear[156]

疾病提供重要线索［156］。此外，血管模式的统计分析表

明，通过微血管密度［172］和血管迂曲度［173］这两项参数能

够对基底细胞癌的发病区域进行特异性识别。研究结

果表明，基底细胞癌病变组织中的微血管密度沿着血

管轴向方向变化较大，同时，与正常组织相比病变组织

具有较大的血管迂曲度。

这些研究都阐述了如何将光声成像技术应用到皮

肤癌的术前检测和分期诊断上，该技术不仅可以帮助

医生更加精准地规划切除手术，还可以进行比较准确

的病症分期，及时对患者实施治疗。但是，光声皮肤成

像的探测深度还需要进一步提升，以探测体内更多的

组织信息［174-175］。此外，皮肤病变的 3D 映射对运动比

较敏感，在临床检测过程中，患者的呼吸等生理行为可

能会使光声图像产生运动伪影［176］。如何减小运动伪

影对重建图像的影响是未来该技术需要突破的技术

难关。

4.2　其他皮肤疾病

皮肤病的表现形式是多种多样的，其他非癌症类

皮肤病虽然不会像皮肤癌一样危及生命，但也会影响

人们的正常工作和生活。因此，无论何种类型的皮肤

病，都有根治的必要性。本小节将列举几种常见的非

癌症类皮肤病并介绍光声皮肤成像技术在该病症诊断

上的应用。

银屑病是一种慢性炎症皮肤病，表现为受刺激区

域红肿并覆盖有白色鳞屑或斑块。其产生的原因是免

疫系统功能障碍所导致的持续炎症和过度角质细胞分

裂。银屑病的一个主要病症——银屑病关节炎，通常

会引起关节疼痛和肿胀［177］。在银屑病临床诊断过程

中，很多能够指示该病症的细微变化往往容易被忽略。

研究发现，通过检测疑似患病区域真皮层的血管生成

状态可以实现其早期诊断［178］。相比传统的采用电子显

微镜观察银屑病毛细血管袢形态的方法［179］，光声成像

技术具有理想的探测深度和空间分辨率，可以探测到

皮肤中的血管结构［58］，因此在早期银屑病诊断中显示出

了巨大的应用潜力。使用便携式光栅扫描光声介观系

统可以根据上皮层血管密度增加和毛细血管弯曲等现

象为银屑病的评估提供重要信息［180］。图 11（a）给出了

人体健康皮肤和银屑病病变组织的对比成像结果［181］。

鲜红斑痣是一种常见的血管性皮肤病变，该病变

会随着年龄增长逐渐扩大并恶化为深层组织浸润，进

而引起比较严重的综合征。临床医生在对其进行准确

分类、优化治疗方案以及量化和评估治疗方面面临很

大困难。导致这种情况的主要原因在于常规成像技术

无法无创识别病灶真皮处的微血管（直径数十微米），

同时也无法精确控制治疗剂量和治疗持续时间，往往

会导致治疗时间过长或治疗效果不佳。多项研究表

明：1） 利用光声成像技术可以获得鲜红斑痣的光声形

态学特征（如表皮厚度、真皮厚度以及真皮中异常血管

的直径、密度和深度等），确定皮肤血管病变的光声成

像特征与病理变化、临床表现之间的关系，进而可以用

来探索疾病的发病机制和进展过程；2） 可以通过该技

术分析不同类型血管参数的差异，建立疾病客观分类

和定量评价的图像标准，从而提供更准确的疾病诊断

和评估；3） 采用该技术可以检测光动力疗法治疗鲜红

斑痣的疗效与病理、生理机制之间的关系，为治疗方案

的选择、参数优化和预后评估提供依据。光声技术的

发展为了解鲜红斑痣的发病和进展过程，制定监测治

疗方案，定量评估疾病的严重程度和预后，提供了重

要途径，有望成为指导医生治疗的有力工具［22，42，46］。

图 11（b）给出了人体健康皮肤和鲜红斑痣病变组织的

对比成像结果［43］。糖尿病足同样也是一种由血管功能

改变引发的疾病，其会导致患者足部感觉丧失并发生

溃疡，严重时甚至会产生截肢风险。因此，对该疾病进

行早期治疗是必要的［182］。有研究团队展示了一种用

于糖尿病患者血管功能障碍监测的光声成像系统，并

采用该系统针对 7 例糖尿病患者和 7 例健康志愿者进

行了足背脉管系统的多光谱光声图像采集。该系统通

过所记录的光声信号强度及变化幅度间接地反映血容

量的变化。他们在实验中反复控制血管闭塞和开放，

结果发现：动脉闭塞时血液体积减小，导致动脉压缩，

光声信号幅度下降；压力释放后，光声信号逐渐恢复，

但糖尿病组与正常组的恢复时间有明显差异［183］。该

结果证明了光声成像具有检测糖尿病患者血管功能障

碍和评估治疗效果的潜力。

咖啡色斑是一种常见的色素沉积性皮肤病，其致

病原因主要是：黑色素过度沉积导致皮肤色素过量，

进而出现具有不同大小和轮廓的咖啡色斑块［184］。基

于该疾病的病理特征不难发现，对黑色素沉积浓度和

空间分布的检测是判断是否患病以及患病严重程度

的关键。目前，利用快速线性共焦扫描光声皮肤镜和

多尺度共焦光声皮肤镜已经可以实现非侵入性定量

检测咖啡色斑病变皮肤的病理特征，检测结果显示病

变区域表皮中含有相对健康皮肤更高的黑色素浓度

和更厚的基底层［46，53］，如图 11（c）所示。并且，该技术

可以扩展应用于评估更大范围的色素沉着性皮肤病

的病症，例如色素痣。另一种较为常见的色素沉积性

皮肤病是黄褐斑，该病通常出现于患者面部。该病的

发病原因是多种多样的［185］。实现该病症的正确分型

对于临床诊断、选择治疗方法和术后处理等尤为重

要。传统的皮肤活检方法由于过于繁琐的操作步骤

以及不可避免的侵入性需要被替代，而光声显微成像

技术具有良好的临床应用潜力，有望提升目前黄褐斑

的临床诊治水平，解决常规技术无法定量区分皮肤中

多种内源性色素的难题。根据现有研究，光声显微成

像技术可以获得表皮密度、色素沉积深度、血管直径

和血管密度等数据，而通过实验发现黄褐斑病变皮肤

的平均血管密度是非病变皮肤的 3 倍以上。因此，可

以依据血管密度对是否患黄褐斑病进行初步判断。
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疾病提供重要线索［156］。此外，血管模式的统计分析表

明，通过微血管密度［172］和血管迂曲度［173］这两项参数能

够对基底细胞癌的发病区域进行特异性识别。研究结

果表明，基底细胞癌病变组织中的微血管密度沿着血

管轴向方向变化较大，同时，与正常组织相比病变组织

具有较大的血管迂曲度。

这些研究都阐述了如何将光声成像技术应用到皮

肤癌的术前检测和分期诊断上，该技术不仅可以帮助

医生更加精准地规划切除手术，还可以进行比较准确

的病症分期，及时对患者实施治疗。但是，光声皮肤成

像的探测深度还需要进一步提升，以探测体内更多的

组织信息［174-175］。此外，皮肤病变的 3D 映射对运动比

较敏感，在临床检测过程中，患者的呼吸等生理行为可

能会使光声图像产生运动伪影［176］。如何减小运动伪

影对重建图像的影响是未来该技术需要突破的技术

难关。

4.2　其他皮肤疾病

皮肤病的表现形式是多种多样的，其他非癌症类

皮肤病虽然不会像皮肤癌一样危及生命，但也会影响

人们的正常工作和生活。因此，无论何种类型的皮肤

病，都有根治的必要性。本小节将列举几种常见的非

癌症类皮肤病并介绍光声皮肤成像技术在该病症诊断

上的应用。

银屑病是一种慢性炎症皮肤病，表现为受刺激区

域红肿并覆盖有白色鳞屑或斑块。其产生的原因是免

疫系统功能障碍所导致的持续炎症和过度角质细胞分

裂。银屑病的一个主要病症——银屑病关节炎，通常

会引起关节疼痛和肿胀［177］。在银屑病临床诊断过程

中，很多能够指示该病症的细微变化往往容易被忽略。

研究发现，通过检测疑似患病区域真皮层的血管生成

状态可以实现其早期诊断［178］。相比传统的采用电子显

微镜观察银屑病毛细血管袢形态的方法［179］，光声成像

技术具有理想的探测深度和空间分辨率，可以探测到

皮肤中的血管结构［58］，因此在早期银屑病诊断中显示出

了巨大的应用潜力。使用便携式光栅扫描光声介观系

统可以根据上皮层血管密度增加和毛细血管弯曲等现

象为银屑病的评估提供重要信息［180］。图 11（a）给出了

人体健康皮肤和银屑病病变组织的对比成像结果［181］。

鲜红斑痣是一种常见的血管性皮肤病变，该病变

会随着年龄增长逐渐扩大并恶化为深层组织浸润，进

而引起比较严重的综合征。临床医生在对其进行准确

分类、优化治疗方案以及量化和评估治疗方面面临很

大困难。导致这种情况的主要原因在于常规成像技术

无法无创识别病灶真皮处的微血管（直径数十微米），

同时也无法精确控制治疗剂量和治疗持续时间，往往

会导致治疗时间过长或治疗效果不佳。多项研究表

明：1） 利用光声成像技术可以获得鲜红斑痣的光声形

态学特征（如表皮厚度、真皮厚度以及真皮中异常血管

的直径、密度和深度等），确定皮肤血管病变的光声成

像特征与病理变化、临床表现之间的关系，进而可以用

来探索疾病的发病机制和进展过程；2） 可以通过该技

术分析不同类型血管参数的差异，建立疾病客观分类

和定量评价的图像标准，从而提供更准确的疾病诊断

和评估；3） 采用该技术可以检测光动力疗法治疗鲜红

斑痣的疗效与病理、生理机制之间的关系，为治疗方案

的选择、参数优化和预后评估提供依据。光声技术的

发展为了解鲜红斑痣的发病和进展过程，制定监测治

疗方案，定量评估疾病的严重程度和预后，提供了重

要途径，有望成为指导医生治疗的有力工具［22，42，46］。

图 11（b）给出了人体健康皮肤和鲜红斑痣病变组织的

对比成像结果［43］。糖尿病足同样也是一种由血管功能

改变引发的疾病，其会导致患者足部感觉丧失并发生

溃疡，严重时甚至会产生截肢风险。因此，对该疾病进

行早期治疗是必要的［182］。有研究团队展示了一种用

于糖尿病患者血管功能障碍监测的光声成像系统，并

采用该系统针对 7 例糖尿病患者和 7 例健康志愿者进

行了足背脉管系统的多光谱光声图像采集。该系统通

过所记录的光声信号强度及变化幅度间接地反映血容

量的变化。他们在实验中反复控制血管闭塞和开放，

结果发现：动脉闭塞时血液体积减小，导致动脉压缩，

光声信号幅度下降；压力释放后，光声信号逐渐恢复，

但糖尿病组与正常组的恢复时间有明显差异［183］。该

结果证明了光声成像具有检测糖尿病患者血管功能障

碍和评估治疗效果的潜力。

咖啡色斑是一种常见的色素沉积性皮肤病，其致

病原因主要是：黑色素过度沉积导致皮肤色素过量，

进而出现具有不同大小和轮廓的咖啡色斑块［184］。基

于该疾病的病理特征不难发现，对黑色素沉积浓度和

空间分布的检测是判断是否患病以及患病严重程度

的关键。目前，利用快速线性共焦扫描光声皮肤镜和

多尺度共焦光声皮肤镜已经可以实现非侵入性定量

检测咖啡色斑病变皮肤的病理特征，检测结果显示病

变区域表皮中含有相对健康皮肤更高的黑色素浓度

和更厚的基底层［46，53］，如图 11（c）所示。并且，该技术

可以扩展应用于评估更大范围的色素沉着性皮肤病

的病症，例如色素痣。另一种较为常见的色素沉积性

皮肤病是黄褐斑，该病通常出现于患者面部。该病的

发病原因是多种多样的［185］。实现该病症的正确分型

对于临床诊断、选择治疗方法和术后处理等尤为重

要。传统的皮肤活检方法由于过于繁琐的操作步骤

以及不可避免的侵入性需要被替代，而光声显微成像

技术具有良好的临床应用潜力，有望提升目前黄褐斑

的临床诊治水平，解决常规技术无法定量区分皮肤中

多种内源性色素的难题。根据现有研究，光声显微成

像技术可以获得表皮密度、色素沉积深度、血管直径

和血管密度等数据，而通过实验发现黄褐斑病变皮肤

的平均血管密度是非病变皮肤的 3 倍以上。因此，可

以依据血管密度对是否患黄褐斑病进行初步判断。
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对于黄褐斑病症的分型，例如区分 M 型病症与 M+V
型病症，可以通过检测平均血管直径和血管密度来实

现。光声显微成像技术可以在黄褐斑治疗过程中监

测病变部位黑色素和血管的恢复状态，因而在未来的

临床研究中有望实现动态监控病变过程并调整治疗

策略［186］。

通过本小节的举例论证可以看出，光声成像技术

已经在炎症性、血管性和色素沉积性皮肤病的诊断应

用上得到广泛认可，针对每种皮肤病的病理特征，相关

光声成像设备已被成功开发，并有效满足了临床检测

需求。可以预见，基于光声技术的皮肤影像设备具有

广阔的发展前景。

5　总结与展望

本文综述了现有光声皮肤成像方式的系统分类以

及图像重建算法的性能提升方法，并对光声成像在临

床人体研究中的多个应用进行了阐述，分析了光声皮

肤成像技术作为一种新兴的成像技术的优势和临床应

用潜力。针对不同光声皮肤成像方式的系统，从各自

的系统组成和硬件性能方面详细阐述了各个关键组成

环节，总结了各环节的发展状况及其对应解决的现实

问题，并且对比了现有较好的整体系统的硬件性能，同

时将主流的光声显微皮肤成像系统与其他皮肤成像系

统进行了对比，前者更加注重小范围的高分辨率成像，

图 11　光声皮肤成像技术在其他皮肤病中的应用。（a）人体健康皮肤和银屑病病变组织的对比成像图［181］，其中Ⅰ为健康皮肤成像

图，Ⅱ为银屑病病变组织成像图；（b）人体健康皮肤和鲜红斑痣病变组织的对比成像图［43］，其中Ⅰ是健康皮肤成像图（血管数

量正常），Ⅱ是鲜红斑痣病变皮肤成像图（皮下微血管数量明显增加），Ⅲ是健康皮肤和病变组织的微血管密度统计图；（c）人

体健康皮肤和咖啡色斑病变组织的对比成像图［46，53］，其中Ⅰ是健康皮肤基底层厚度，Ⅱ是病变皮肤基底层厚度，Ⅲ是健康皮

肤和咖啡色斑皮肤黑色素含量和基底层厚度的统计对比（蓝色柱状图代表健康皮肤，红色柱状图代表咖啡色斑皮肤），Ⅳ是

健康皮肤和咖啡色斑皮肤沿表皮深度方向的光声振幅分布

Fig.  11　Photoacoustic skin imaging application in other dermatologic conditions.  (a) Comparative imaging of human healthy skin and 
psoriatic lesion tissue[181] , where image Ⅰ is healthy skin imaging, image Ⅱ is psoriatic lesion tissue imaging; (b) comparative 
imaging of human healthy skin and nevus erythematosus lesion tissues[43] ,where image Ⅰ is healthy skin imaged with normal 
number of blood vessels, image Ⅱ is nevus erythematosus lesion skin imaged with a significant increase in the number of 
microvessels in the subcutaneous area, and image Ⅲ is microvessel density statistic for both healthy skin and lesion tissues; 
(c) comparative imaging of human healthy skin and café au lait lesion tissues[46,53], where image Ⅰ shows the basal layer 
thickness of healthy skin, image Ⅱ shows basal layer thickness of lesion skin, image Ⅲ shows statistical comparison of 
melanin content and basal layer thickness between healthy and café au lait skin (blue bars represent healthy skin and red bars 
represent café au lait skin) and image Ⅳ shows the distribution of photoacoustic amplitude along the direction of epidermal 

depth in healthy skin and café au lait skin

而后者则更加注重大范围的深层成像或深层组织的高

分辨成像。本文就光声成像技术在成像深度、空间分

辨率、去除噪声三方面的性能提升，总结了图像重建算

法的实现措施，阐述了传统重建算法和引入深度学习

的重建算法的优势，前者的处理速度往往较为可观，后

者对上述三方面性能的提升更为优秀。同时，光声皮

肤成像通过提供生物组织的分子和功能信息，在黑色

素瘤、基底细胞癌和银屑病等多种皮肤病临床检测上

具有巨大潜力。

应用光声成像技术实现皮肤病临床检验已经成为

未来的发展趋势，但现有光声皮肤成像系统仍存在以

下 3 个问题：

1） 受实际临床应用中激光光源照射不均匀、皮肤

组织内部声传播不均匀和环境噪声等的影响，最终的

光声图像中含有较多背景噪声，与期望相差较大。

2） 光声皮肤成像的深度通常在几毫米到几厘米

之间，对于更深层组织无法清晰成像，只能用于对浅层

组织成像。

3） 应用于临床的光声皮肤成像装置体积较大，相

关设备成本较高，而且对使用场所较为严苛，无法在所

有医疗机构普及。

为提高光声成像技术在临床实践中的适用性［33］，

针对上述问题，未来光声皮肤成像技术的发展需要从

以下 4 个方面进行研究和讨论：

1） 考虑临床数据中的动态变化问题，将此影响因

素解决方法融入所建模型之中，并进一步探究临床皮

肤成像过程中不同组织的光声效应和声传播实际情

况，采用实际数据建模，减少重建算法模型实现条件的

理想化。

2） 进一步探索多模态成像，利用超声和荧光等其

他模态信息对光声图像进行信息补充，以便于实现跨

模态、多功能成像的效果。

3） 发展基于柔性材料的超声换能器，解决其面临

的不同区域接收角度受限、接收速率较小的问题，使超

声换能器贴合身体各个部位，以便于设备的小型化。

同时，使用、发展二极管光源，从而实现系统的便携式，

降低整体系统的成本。

4） 建立标准化的成像方案和数据分析技术，推动

光声皮肤成像的临床转化［187］，通过建立共识准则，为

图像采集、数据处理和解释提供准确且可重复的方法，

促进不同研究之间结果的比较和验证。

总之，光声皮肤成像技术以其优异的成像能力，在

技术开发和临床转化方面取得了快速发展，并对医疗

保健产生了实际影响。光声成像技术的进一步发展将

推动皮肤疾病诊断技术的提升。
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而后者则更加注重大范围的深层成像或深层组织的高

分辨成像。本文就光声成像技术在成像深度、空间分

辨率、去除噪声三方面的性能提升，总结了图像重建算

法的实现措施，阐述了传统重建算法和引入深度学习

的重建算法的优势，前者的处理速度往往较为可观，后

者对上述三方面性能的提升更为优秀。同时，光声皮

肤成像通过提供生物组织的分子和功能信息，在黑色

素瘤、基底细胞癌和银屑病等多种皮肤病临床检测上

具有巨大潜力。

应用光声成像技术实现皮肤病临床检验已经成为

未来的发展趋势，但现有光声皮肤成像系统仍存在以

下 3 个问题：

1） 受实际临床应用中激光光源照射不均匀、皮肤

组织内部声传播不均匀和环境噪声等的影响，最终的
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2） 光声皮肤成像的深度通常在几毫米到几厘米

之间，对于更深层组织无法清晰成像，只能用于对浅层

组织成像。

3） 应用于临床的光声皮肤成像装置体积较大，相

关设备成本较高，而且对使用场所较为严苛，无法在所

有医疗机构普及。

为提高光声成像技术在临床实践中的适用性［33］，

针对上述问题，未来光声皮肤成像技术的发展需要从

以下 4 个方面进行研究和讨论：

1） 考虑临床数据中的动态变化问题，将此影响因

素解决方法融入所建模型之中，并进一步探究临床皮

肤成像过程中不同组织的光声效应和声传播实际情

况，采用实际数据建模，减少重建算法模型实现条件的

理想化。

2） 进一步探索多模态成像，利用超声和荧光等其

他模态信息对光声图像进行信息补充，以便于实现跨

模态、多功能成像的效果。

3） 发展基于柔性材料的超声换能器，解决其面临

的不同区域接收角度受限、接收速率较小的问题，使超

声换能器贴合身体各个部位，以便于设备的小型化。

同时，使用、发展二极管光源，从而实现系统的便携式，

降低整体系统的成本。

4） 建立标准化的成像方案和数据分析技术，推动

光声皮肤成像的临床转化［187］，通过建立共识准则，为

图像采集、数据处理和解释提供准确且可重复的方法，

促进不同研究之间结果的比较和验证。

总之，光声皮肤成像技术以其优异的成像能力，在

技术开发和临床转化方面取得了快速发展，并对医疗

保健产生了实际影响。光声成像技术的进一步发展将

推动皮肤疾病诊断技术的提升。
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Abstract
Significance　 Skin diseases are common human conditions, and their detection and diagnosis are necessary.  Because of the 
influence of doctors' subjectivity and skin trauma, traditional detection methods are inadequate for accurate and effective diagnosis of 
skin diseases.  Therefore, skin imaging techniques are gradually being used for diagnosis.  The photoacoustic imaging technique is an 
emerging imaging method that combines the high contrast of optical imaging with the deep imaging advantages of ultrasound imaging.  
Photoacoustic images provide structural and functional information to assist doctors in diagnosing diseases and to improve the accuracy 
of assessment and treatment.  Photoacoustic skin imaging technology can satisfy imaging requirements of different hardware 
configurations, and its variety of hardware forms ensures that the technology can achieve microscopic and macroscopic imaging, with 
the potential to respond to diverse clinical needs.  By using this technology, melanin and hemoglobin can be detected when capturing 
images of melanin particles and microvessels at different depths in the palm of the human hand, which can be used for diagnosing 
pigmented and vascular skin diseases.  Photoacoustic skin imaging provides high-resolution images of all skin layers, which is crucial 
for the early diagnosis and evaluation of skin diseases.  Therefore, this paper reviews the systematic classification of existing 
photoacoustic skin imaging modalities and the performance enhancement methods of image reconstruction algorithms, describes 
several applications of photoacoustic imaging in clinical human research, and analyzes the advantages and clinical potential of 
photoacoustic skin imaging as an emerging imaging technology.  Thus, readers can gain a detailed and comprehensive understanding 
of photoacoustic skin imaging technology.

Progress　 This paper reviews and summarizes the photoacoustic skin imaging technology.  First, photoacoustic skin systems are 
classified based on the imaging modality.  Existing photoacoustic skin imaging systems are divided into photoacoustic microscopic and 
other photoacoustic skin imaging systems.  The latter includes photoacoustic tomography and ultrasound/photoacoustic multimodal-
imaging systems.  This article summarizes research with superior performance in terms of imaging principles, resolution, imaging 
depth, scanning modes, and other hardware specifications.  The corresponding system components are outlined.  Subsequently, the 
research progress in photoacoustic microscopic skin imaging systems and other photoacoustic skin imaging systems is summarized in 
terms of comparison of the overall system performance.

In studies on photoacoustic microscopy imaging systems, significant progress has been achieved in improving photoacoustic 
dermoscopy systems, in-vivo skin microimaging, and multiscale skin microimaging, resulting in advancements in system performance 
(Table 1).  Moreover, for other types of photoacoustic skin imaging systems, studies have focused on various aspects, such as 
photoacoustic tomography of subcutaneous blood vessels in the extremities, three-dimensional photoacoustic tomography, diode laser-

based skin tomography systems, and ultrasound/photoacoustic multimodal imaging systems.  These investigations lead to noteworthy 
research outcomes and enhancements in the hardware performance of skin imaging systems (Table 2).  In addition, the inclusion of 
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commercial skin imaging systems in the listings validates the practical application value of photoacoustic skin imaging systems.
This paper summarizes existing methods and strategies for enhancing the performance of photoacoustic imaging systems, with a 

focus on advancements in reconstruction algorithms.  The analysis categorizes and discusses these methods based on three main 
aspects: imaging resolution enhancement algorithms, imaging depth enhancement algorithms, and noise removal algorithms.  Each 
category is analyzed chronologically, starting with an overview of conventional and pivotal performance enhancement algorithms.  
Subsequently, the discussion encompasses performance enhancement algorithms that integrate deep-learning techniques.  Finally, 
existing specialized algorithms are discussed.

This paper summarizes research on the clinical application of photoacoustic skin imaging technology, classifies skin diseases into 
two categories (skin cancer and other skin diseases), and summarizes the photoacoustic skin imaging methods for detecting typical 
diseases.  On the one hand, the research teams are currently focusing on detecting melanin and collagen content in the detection and 
investigation of skin cancer.  On the other hand, the imaging of blood vessel shape and distribution pattern can be used as a criterion to 
determine whether the detected area is diseased and to identify the lesion boundary.  In this paper, other skin diseases are classified as 
inflammatory, vascular, or pigmented according to their causative factors.  The pathological features of the diseases and detection 
methods based on photoacoustic skin imaging technology are described using typical diseases as examples.  A summary of the clinical 
applications of this technology for diverse skin diseases demonstrates its unique advantages and potential for clinical applications.

The concluding section of this article highlights the prevailing challenges of photoacoustic skin imaging and outlines the 
corresponding research directions aimed at addressing these issues.  These challenges include resolving the issue of dynamic changes in 
clinical data, advancing multimodal imaging capabilities, developing user-friendly imaging devices, and establishing standardized 
imaging protocols and data analysis techniques.

Conclusions and Prospects　 Photoacoustic skin imaging is an emerging technique with several advantages, such as excellent 
imaging quality, cost-effectiveness, tissue safety, and promising clinical potential.  Photoacoustic imaging is anticipated to become 
widely used in the future for clinical skin examinations.  Further exploration and development of photoacoustic skin imaging 
technology are required to advance its clinical applications and facilitate its integration into medical practice.
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