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摘要　光声层析成像(PAT)作为一种新兴的成像技术,以独特的免标记、高分辨率、高对比度的多尺度成像能力,

在生物医学成像中备受关注,正迅速向临床试验转化.得益于超声探测技术和激光技术的快速发展,PAT系统正

逐步实现实时、大视场、高分辨率、高穿透深度的组织结构和功能成像.主要综述了环形阵列式PAT系统在生物

医学成像中的研究进展及其在预临床和临床实践中面对的问题.
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１　引　　言

光声层析成像(PAT)是一种结合了光学和超

声成像优点的混合成像技术,既具有纯光学成像的

高灵敏度、丰富的光学吸收对比度、高时空分辨率特

性,又兼备纯声学成像的高穿透深度特性,能灵活地

在不同空间分辨率和穿透深度上实现多尺度成像,
被广泛应用于生物医学成像中.与其他成像技术相

比,如X射线计算断层成像(XＧrayCT)[１]、超声成

像(Ultrasound)[２]、核磁共振成像(MRI)[３]及纯光

学成像[４Ｇ５],用PAT系统进行检测时,不会对细胞产

生严重的电离损伤,降低了癌变的风险,同等程度下
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也比 MRI的成本更低,在不使用造影剂的情况下,
拥有更高的成像分辨率和功能对比度.在纯光学成

像中,影响空间分辨率的主要因素是光子的散射,存
在于软组织中的光散射尤为明显.随着光在组织中

穿透深度的增加,组织的强散射会造成纯光学成像

的空间分辨率急剧下降,通常只能提供几百μm深

的浅表皮层图像,难以获得隐匿于皱褶和组织内部

深处的活动影像,在临床研究的应用中仍面临着巨

大挑战.而超声波在组织中的散射比光学散射要弱

２~３个数量级[６],所以当成像深度超过１mm时,
使用超声成像会比纯光学成像更加适合,且能在更

深层的组织中提供更高的分辨率.但单纯的超声成

像是依据组织内不同组成部分的声阻抗差异对超声

信号进行识别与鉴定,对比度低,不能对光学吸收敏

感的生理参数(如血氧饱和度)进行功能成像,这对

生物医学成像来说是一个巨大的损失[７].
超声传感器作为PAT系统的信号接收端,其

性能直接影响到系统的成像效果.当成像深度超过

光学平均自由程时,由于光子的散射,声焦点会比光

焦点更小,此时,整个PAT系统的空间分辨率由声

场焦点的直径决定,是当前研究的一个重要领域[８].
传统的单个超声传感器作为信号接收器时,可通过

改变声透镜的数值孔径或选取适当带宽的传感器进

行优化,达到所需的分辨率.但单个超声传感器探

测到的深度信息包含在信号的渡越时间内,会受到

声透镜焦距的限制.这种几何上高度聚焦的超声传

感器虽然在焦平面上的聚焦效果非常好,但存在成

像景深较窄、纵向分辨率低且焦点固定的问题,一旦

离开焦平面附近,横向分辨率将显著退化,因此只能

对较小且较薄的成像目标进行研究.为解决上述问

题,科研工作者研发了各种结构的超声传感器,如

Paltauf等[９]研制的圆锥形传感器,通过将两片压电

聚合物薄膜相交形成锥形声场,在增强横向分辨率

的同时增大了成像景深.虽然圆锥形传感器能较好

地拓宽景深,但会带来很严重的成像伪影.使用线

性阵列式传感器也可以解决上述问题,但这类系统

的成像性能通常受到照明效率低下、扫查角覆盖受

限的约束,限制了组织形态学的可见性[１０],各子阵

元主要探测到其表面法线方向的光声信号,且只能

从每个成像点周围一个有限的立体角内收集光声信

号,从而产生严重的成像伪影,导致图像质量和量化

能力严重下降[１１Ｇ１２].同时由于线性阵列的几何特

性,不能清楚地识别沿物体表面弯曲分布的结构,如
血管系统[１１].对于复杂组织结构的成像,仍需采

用有限次数的机械扫描结合非完备数据图像重建

算法 来 实 现,成 像 速 度 和 空 间 分 辨 率 都 比 较

低[１３Ｇ１５].使用多阵元构成的环形阵列式超声传感

器能有效解决上述问题,如改进的手持式成像系

统[１６]将传感器阵列设计成弯曲圆柱聚焦形式,从
多个方向对成像区域进行层析覆盖,最大限度覆

盖了成像区域,使图像具有更高的精度和分辨率.
本文在介绍PAT原理的基础上关注了国内外

的PAT系统,按照超声传感器的不同结构进行归

纳,对不同结构下的成像效果进行了分析,最后对

PAT系统的研究进展进行了总结,并对多阵元超声

传感器未来面临的挑战进行了讨论.

２　PAT基本原理

PAT是一种基于光声效应的成像方式,当组织

被短脉冲激光照射时,组织中的生色团会吸收光子,
入射光子部分或全部转化为热能,导致样品局部温

度迅速升高,组织间经热弹性效应产生的光声信号

被组织外的超声波传感器或传感器阵列接收.这种

光声信号的强度、频谱与生物组织的光吸收特性密

切相关,能在生物组织中很好地体现出来.不同的

生物组织成分对应不同的能量吸收分布,从组织对

光子的吸收差异中,可以获取组织内部的生理结构

信息、代谢和病变特征等参数,通过绘制初始的能量

分布可以形成高光学对比度且携带组织信息的层析

图像,从而揭示组织的内部结构和功能信息,使组织

从亚μm至mm量级深度下的高分辨率三维成像成

为可能.其次,光声信号的产生还需要满足热弛豫

和压力弛豫的限定条件,脉冲持续时间应同时小于

热弛豫时间和压力弛豫时间[１７],如果脉冲激光的脉

冲持续时间小于样品所需要的热弛豫和压力弛豫时

间,就不存在热能与周围环境的交互[１８],此时能量

就会在短时间内全部聚集在某个位置.当能量被吸

收时,该位置温度发生瞬变,从而使体积变化向外辐

射声压力波.室温下,ns级脉冲激光在软组织中传

播时,热扩散仅为１０μm,在大多数生物医学应用中

可以忽略[１９].这种热弹性机理产生的光声压力波

可表示为[２０]
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式中,Ñ为梯度算符,t为时间,vs 为组织中的声速,

β为热膨胀系数,CP 为比热容,H 为时间和空间上

的能量函数,取决于组织对光的吸收系数和光通量,

P 为声压.
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在一个理想点位置rd 下,单个超声阵元探测到

的光声信号为[１７]

Pd(rd,t)＝
∂
∂t

t
４π∫∫rd－r＝vst

P０(r)dΩ
é

ë
êê

ù

û
úú ,(２)

式中,r为样品点受激重建的位置,P０(r)为初始压

力分布,Pd(rd,t)为在探测位置rd 和时间t下接收

到的声压,dΩ 为传感器在探测位置rd 处相对重建

点r的探测角.Xu等[１７,２１]提出的通用反投影算法

被广泛应用于圆柱面、球面、平面几何重建,其时域

表达式为

P０(r)＝
１
Ω０∫s

dΩ ２Pd(rd,t)－２t
∂Pd(rd,t)
∂t

é

ë
êê

ù

û
úú

t＝ rd－r /vs
, (３)

式中,Ω０ 为整个探测面S 相对于重建点r 的探测

角.从(３)式可以发现滤波后的数据反投影后可以

得到P０(r),但由于阵列中单个阵元带宽和尺寸的

限制,需要考虑超声传感器的脉冲响应,Wang等[２２]

提出一种反卷积滤波反投影算法,在频域中利用快

速傅里叶变化进行反卷积,可表示为

∮∫r ＝vst
A(r)dS＝

４πCPkt
βrP

XIFFT
P′d(w)W(w)

P′d０(w)
é

ë
êê

ù

û
úú , (４)

式中,P′d０(w)和P′d(w)分别为采集的单个重建点源

光声信号和样品总光声信号的傅里叶变化,A(r)为
单位体积下组织的光吸收分布函数,XIFFT为快速傅

里叶逆变换函数,∮∫r ＝vst
A(r)dS 为投影到球面

上的光吸收分布,W(w)为对信号进行带限的窗函

数,将高频分量平滑缩减到０,k 为等温压缩系数,
由点源的吸收特性和激光参数决定,rp 为重建点到

探测点的距离.
生物组织内部经激光照射后产生的光声信号携

带了组织的光吸收特征信息,可根据光声信号的渡

越时间和预知的组织声速计算出一维深度分辨率

AＧline图像,通过轴向和二维横向扫描分别还原二

维截 面 图 像 和 三 维 立 体 图 像,具 体 方 法 可 参 考

文献[２３Ｇ２９].

３　基于环阵式超声传感器的PAT系统

３．１　弧形超声阵列

传统PAT系统使用单个超声传感器作为信号

的接收端,需要通过多次机械旋转样品或传感器才

能重建一幅完整的二维或三维图像,在扫描过程中

通常需要耗费大量的时间.而线性阵列式传感器相

比单阵元传感器,增大系统扫查范围的同时也提升

了成像速度.但想要获得完整的图像仍需要耗费较

长的时间,由于各阵元自身孔径尺寸的限制、几何探

测视角受限、各阵元信号之间存在一定的串扰、阵列

方向与传感器表面倾斜等问题会导致仅部分数据有

效,降低了传感器的空间分辨率[３０],基于线性传感

器阵列的PAT系统性能如表１所示.而弧形超声

阵列通过增大探测弧度和阵元数量,使最大灵敏度

位置由最接近阵列的探测表面改变至弧面几何中

心,增大了几何探测视角,改善了成像分辨率[３１],从
而减少图像伪影,获得了成像更大倾斜表面的能

力[１６,３２].反之,减少探测弧度和阵元数量会导致层

析视场减少,从而增加成像伪影.

表１　基于线性传感器阵列的光声层析成像系统性能

Table１　Performanceofphotoacoustictomographysystembasedonlineartransducerarrays

Group US
Numbersof
array

Lateral
resolution/μm

Imaging
depth/mm

Imaging
speed/

(frames－１)

Laser
illumination

Application

Meng[１２]
CF:３０MHz
B:７０％

４８ ８０ ８ ０．１４３
W:５８４nm

E:０．５mJ/cm２
human
hands、rat

Zemp[１３]
CF:３０MHz
B:７０％

４８ ４０ ９ ５０
W:５７８nm/５７１nm

E:５ＧＧ１０mJ/cm２
nudemice

Yang[１４] CF:７．５MHz １２８ １８０ ３０ ０．１５６
W:５３２nm

E:２００mJ/cm２
rat

Li[１５]
CF:４０MHz
B:８２．５％

２５６ ６０ ２０ Ｇ
W:５３２nm

E:１１mJ/cm２
zebrafish

WＧwavelength;EＧenergy;CFＧcentralfrequency;BＧbandwidth;USＧultrasonictransducerarray
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　　２００３年,Wang等[３３]利用单阵元超声传感器绕

小鼠大脑进行环形扫描,实现了脑结构和脑功能成

像,但由于单次成像耗时约１６min,难以应用于临

床研究.为了实现临床的实时监测与治疗,多种超

声传感器阵列被提出用于加快成像速度[３４Ｇ３６].２００９
年,Gamelin等[３０]将１Ｇ３型压电复合材料制成的一

个曲率半径为２５mm,阵元间距为０．３mm,中心频

率为５MHz,相对带宽超过８０％的５１２阵元弧形聚

焦超声传感器阵列,并应用于老鼠大脑的结构成像

以及皮质层血液动力学成像,但并没有实现对小动

物全 身 的 可 视 化 实 时 成 像.２０１１ 年,Razansky
等[３７Ｇ３８]利 用 压 电 复 合 材 料 研 制 出 中 心 频 率 为

５MHz,相对带宽超过５０％的６４阵元弧形超声传

感器阵列,其中每个阵元在其仰角方向上都产成圆

柱形声场,以１７２°立体角分布在成像物体周围.总

成像时间低于１ms,实现了小鼠全身结构的实时可

视化成像.

２０１７年,Oeri等[３９]提出了一套专门应用于手

指的超声/光声层析混合成像系统,该系统将７６８阵

元电容式微型机械超声传感器(CMUT)构成的环

形结构分割成四个独立、可移动的弧形超声传感器

阵列,使系统工作更加灵活.如图１(a)所示,其中１
为满水水箱,２为快速排水系统,３为病人前臂支撑

位置,４为５中手指在扫描系统中活动空间的特写,

６为机械控制单元,７为波束合成平台.避免因结

构的固定限制了使用人群,实现了手指远/近端和

周边关节区域全角度,实时光声/超声双模态二维

截 面 和 三 维 体 积 成 像,成 像 速 度 最 高 可 达

１６frame/s,抑制了因有限角引起的图像伪影,可
显示手指血管的高对比度和手指关节及其周边组

织的形态学信息,如图１(b)所示,图１(b２)中１为

手指肌腱,２为骨,３为组织表面,４可能为上腱膜,

５为手指血管系统.该系统在类风湿性关节炎的

临床 研 究 中 具 有 较 好 的 应 用 前 景,但 相 比 文

献[４０Ｇ４１],手指轴向切片的图像质量相对较低,仍
需进一步改善图像的质量.

图１ Oeri小组设计的实验系统和手指层析成像结果.(a)系统框图;(b１)外围趾关节和远端指间关节最大强度投影;

(b２)左小指轴向切片;(b３)健康志愿者左小指[３９]

Fig敭１ExperimentalsystemdesignedbytheOerigroup敭 a Systemblockdiagram  b１ maximumintensityprojectionof

peripheraltoejointanddistalinterphalangealjoint  b２ axialslicedisplayofleftlittlefinger  b３ leftlittlefinger

　　　　　　　　　　　　　　　　　　ofhealthyvolunteer ３９ 

３．２　圆弧形超声阵列

由于弧形超声传感器阵列的接收角度受到限

制,在单点位置处采集的信号不足以产生完整的二

维或三维光声图像,需要通过多次旋转样品或传感

器阵列得到更多的目标信息[３０,４２].这使得重建数

据部分缺失或重叠的同时,成像需耗费较长时间(约

８min),导致目标边界模糊和运动伪影的产生[４３].
而圆弧形超声阵列通过继续延展阵列的弧度,增大

阵列对目标的探测视场,能将单次采集的３６０°全角

度完备光声数据直接反演重建,有效解决了上述问

题,实现了更快的成像速度.

本课题组主要侧重多环阵列式超声传感器及多

通道并行高速采集成像系统的研究,并逐步实现了

主频的高频化.２０１２年,本课题组采用压电复合材

料制成２５６个 阵 元,并 将 其 排 列 在 曲 率 半 径 为

５０mm的３００°弧面上,形成中心频率为７．５MHz,相
对带宽超过７５％的圆弧形超声传感器阵列.结合８
通道并行数据采集系统,搭建了一套分辨率可达

１００μm的PAT系统,成像速度约为３s/frame,并
于２０１３~２０１６年分别实现了活体大鼠和兔子的眼

内异物、针刺脑损伤、脑淤血等成像[４４Ｇ４７],如图２
所示.
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图２ 本课题组设计的实验系统及成像结果.(a)系统框图;(b)猪眼内铜丝异物的光声成像图,插图为插入铜丝的照片;

(c)兔脑皮层血管的光声成像图,插图为实验后兔脑的开颅图像[４４Ｇ４７]

Fig敭２Experimentalsystemdesignedbyourgroupandimagingresults敭 a Systemblockdiagram  b photoacoustic
imageoftheintraocularcopperＧwireandtheinsertedisthephotographofthecopperwire  c photoacousticimaging
ofbraincorticalvasculatureoftherabbit wheretheinsetistheopenＧskullphotographoftherabbitbrainafter

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　experiments ４４Ｇ４７ 

　　２０１７年,Li等[４８]基于中心频率为５MHz,相
对带宽超过９０％,间距为０．６１mm,高为２０mm
的５１２阵元组成的圆弧形超声传感器阵列,在单

次激光脉冲下,清晰地对亚器官结构和功能信息

进行成像,并成功跟踪了小鼠大脑中无标记的循

环黑色素瘤细胞.２０１８年,Lin等[４９]基于中心频

率为２．２５MHz,相对带宽超过９５％,高为５mm,
间 距 为１．３５mm的５１２阵 元 构 成 的 圆 弧 形 超 声

传感器阵列,在单次持续呼吸(约１５s)下实现了

对乳腺肿瘤区域高密度血管的实时观测.２０１９
年,Wray等[５０]基于相同超声传感器阵列[４９],结合

４组１２８通道并行数据采集系统,搭建了一套分辨

率为２５５μm的PAT系统,以１００μs/frame的层

析成像速率分别实现了纬线方向上整个手掌和经

线方向 前 臂１．８cm 深 度 下 的 血 管 成 像,如 图３
所示.

图３ 志愿者右手的光声成像.(a)沿Z 轴光声信号最大幅值投影;(b)手部深度图像的彩色编码[５０]

Fig敭３ Photoacousticimagesofthevolunteer′srighthand敭 a Maximumamplitudeprojectionofthephotoacoustic

signalsalongtheZＧaxis  b colorencodeddepthimageofthehand ５０ 

３．３　半球形超声阵列

在圆弧形超声传感器阵列中,想要得到一幅完

整的三维体积图像,需要沿仰角方向进行多次旋转

扫描,并将其按序排列.因此这类二维层析成像结

构阻碍了实时三维图像的采集,使实时三维可视化

成像成为空谈.其次,圆弧形超声传感器阵列的平

面分 辨 率 很 好,但 仰 角 分 辨 率 据 研 究 表 明 仅 为

几mm甚至更差[４８],因此使用空间分辨率各向异性

较大的系统进行三维结构分析比较困难.半球形超

声传感器阵列各阵元的信号接收角近乎一致,能提

供各向同性的空间分辨率,即使成像物体表面与传

感器存在较大的倾斜角,在空间中依然存在数目较

多的传感器能探测到其表面法线方向的光声信号,
相比上述的阵列结构能进一步缓解因视场角受限引
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发的成像伪影问题[５１].

２０１０年,Kruger等[５２]基于中心频率为５MHz
的半球形超声传感器阵列搭建了一台２５０μm各向

同性空间分辨率的 PAT 系统,实现了乳腺肿瘤

４cm深度内密集血管分布的可视化成像,达到了与

其他临床手段同等效果[５３Ｇ５４].２０１６年,Asao等[５５]

通过使用６００个大小为０．８mm×０．８mm、间距为

１mm的阵元构成中心频率为２MHz、相对带宽为

１３０％的宽带电容式微机械超声换能器(CMUT)和
由１２８个大小为０．３mm×０．３mm的阵元构成中心

频率为６MHz,相对带宽为８０％的线性超声传感器

阵列搭建了一套光声/超声双模态成像系统,并应用

于人体乳腺检测.为了增大探测视场,提高血管三

维结构的可视性并应用于临床检测,２０１７年该课题

组基于锆钛酸盐压电材料制作的５１２个直径为

３mm圆形阵元构成中心频率为２MHz的半球形超

声传感器阵列,对肿瘤的微环境进行精确分析,成像

出在标准对比增强下 MRI不可见的微血管系统和

更详细的血管分支结构[３１],并基于手掌血管的三维

可视化特征进行了研究[５６].

２０１９年,Nagae等[５１]基于１Ｇ３型复合压电材料锆

钛酸铅和环氧树脂制成１０２４个直径为２mm圆形阵

元,分布在曲率半径为５５mm的环氧树脂半球面上,
构成了中心频率为３．３４MHz的半球形超声传感器阵

列,搭建了一套针对人体四肢血管的PAT 系统,如
图４(a)所示.采用薄膜式传感器技术对系统中的信

号接收端[３１,５７Ｇ５８]加以改进,极大简化了传感器的制造

过程,同时解决了沿皮肤表面平行分布的皮下淋巴血

管的倾斜角度问题.在改进的系统中引入了一种自

制的肢体托板,志愿者可以在更舒适的姿势下进行更

大视角的扫描,得到高质量的静息状态图像和运动状

态图像,如图４(b)~图４(h)所示.通过对健康志愿

者的手掌血管分析,发现血管的弯曲度随着年龄的增

长而增加,这表明该系统具备评估动脉硬化和其他血

管疾病风险的能力.但因人体的检测样本数量不够,
仍然需要充足的实验去完善评估的准确性.

图４ Nagae小组设计的实验系统和四肢光声成像结果.(a)实验装置及数据采集框图;(b)手掌;(c)手背;

(d)前臂;(e)大腿外侧;(f)小腿;(g)脚尖;(h)脚底;(i)b~h对应的位置[５１]

Fig敭４ExperimentalsystemdesignedbytheNagaegroupandphotoacousticimagingofthelimbs敭 a Experimentaldevice
anddataacquisitionblockdiagram  b palm  c backofhand  d forearm  e outsideofthigh  f calf 

　　　　　　　　　　 g toe  h footsole  i bＧＧhcorrespondingposition ５１ 

３．４　平面环形超声阵列

球形、圆柱形和平面形是三种常见的几何探测

方式,虽然圆柱形和球形的探测方式能够提供大探

测角度来采集完备的光声数据用于精准成像,但受

到传感器几何结构的限制,只能成像如乳房或小动

物(如小鼠)等类圆形结构,不适合成像如骨和肺这

样的强回声结构.在这种情况下,换用平面形探测

方式能够获得更大的成像范围和更广的适用场

景[５９],该原理同样也适用于平面环阵.其次,空间

分辨率受超声传感器带宽的限制.在传统PAT系

统中,由于单阵元超声传感器自身尺寸的原因,传感

器灵敏度和横向分辨率互相制约,如果尺寸太小,灵
敏度会降低;反之,横向分辨率较差,在基于平面环

阵超声阵列的PAT系统中,上述情况可以得到很

好的改善[６０].

２００６年,Ketterling等[６１]使用厚度为２５μm的
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偏氟乙烯和三氟乙烯共聚物(P(VDFＧTrFE))研制

了主频为２０MHz、环间距为１００μm的等阵元面积

五元平面环形超声传感器阵列,实现了高主频下牛

眼和人眼的剖面结构成像.２０１１年,Passler等[６２]

使用厚度为２８μm的聚偏氟乙烯(PVDF)薄膜研制

了主频为９MHz的八元平面环形超声传感器阵列,
实现在１６mm成像景深范围内保持约２００μm的

横向分辨率.并在仿真和实验中,对多元环阵环宽

引起的分辨率和灵敏度变化进行了研究.

２０１５年,Heijblom 等[６３]使用厚度为１１０μm、
直径为９０ mm 的 PVDF 制 备 了５８８个 尺 寸 为

２mm×２mm,间距为３．１７５mm的方形阵元,并在

圆 形 平 面 上 基 于 这 些 阵 元 构 成 的 中 心 频 率 为

１MHz、相对带宽为１３０％的平面环形超声传感器

阵列搭建了一套应用于乳腺肿瘤检测的PAT系

统,如图５(a)所示.该系统的核心是将５８８个阵元

分为１０组,每组约有６０个阵元用于探测光声信号,
探测到的光声信号经专用集成电路(ASIC)进行缓存

和放大叠加后,分１０路被两个８通道数字化仪(NI
PXI５１０５)并行采集.避免了每个阵元都必须与数据

缓冲器、放大器相连,极大缩小了整个系统的体积.
将 MRI和 PAT 系 统 的 成 像 进 行 对 比,结 果 如

图５(b)~图５(e)所示,其显示了两个与组织病理学

尺寸相关的病例,分别是 MRI和光声图像对头尾位

方向(CC)浸润性导管癌的数据重建.MRI中的虚线

框对应PAT的扫查区域,可以发现,两者病变的损伤

形状和位置具有很好的一致性,但想要将该系统投入

临床应用仍需要在大量患者身上进行测试.

图５ Heijblom小组设计的实验系统和实验结果.(a)系统框图;(b)~(e)为胸腺在头尾位方向下的两个病例的

MRI(左侧)和PAT(右侧)数据重建[６３]

Fig敭５ ExperimentalsystemdesignedbyHeijblomgroupandexperimentalresults敭 a Systemblockdiagram 

 b ＧＧ e MRI left andPAT right datareconstructionoftwocasesofthymusintheheadandtailposition ６３ 

３．５　可穿戴式环形超声阵列

可穿戴式超声传感器阵列在设计时,除了要对

成像质量、深度和速度进行不断改进,还应尽可能地

使制作更加灵活,与成像部位能更紧凑地锲合在一

起.相比压电陶瓷(PZT)和单晶(PMNＧPT)材料,

PVDF薄膜在超声传感器制作中虽然灵敏度较低,
但灵活性和延展性更好,易于制成环形阵列和其他

所需要的形式;此外,PVDF质量轻、声阻抗与水、软
组织接近,更适合接收生物组织受激产生的光声

信号.

２０１５年,Tang等[６４]将刻蚀宽度为１００μm、厚
度为１１０μm,尺寸为５mm×９４．２mm的PVDF薄

膜分割成６４个尺寸为１．４７mm×５mm的子阵元,
制备出中心频率为８．１MHz、相对带宽为７５．４％的

微型可穿戴式环形超声传感器阵列.并对清醒运动

状态下,未去除颅骨和头皮的小鼠进行大脑血液动

力学 研 究.２０１６年,该 课 题 组 对 系 统 进 行 了 优

化[６５],超声阵列由一层优化至三层,应用于脑部较

深区域的成像.每层有６４个中心频率为９．６MHz
的阵元阵列分布在２４０°弧形外壳内,固定于老鼠头

部,避免视线被传感器遮挡,使动物可以在成像过程

自由行走,如图６(a)~图６(c)所示.在空间分辨率

约为２００μm时,以６frame/s的成像速度对整个大

脑皮层的血流动力学、大脑深处(约５mm)的背腹

侧区域进行监测,并在高氧状态下,在相应声场区间

下对大脑结构及血氧浓度(sO２)分布进行重建成

像,如图６(d)、图６(e)所示.供氧后,整个脑血管中

sO２增加,如图６(e)所示,箭头标记区域表示氧饱和

度增加.得到的结果与血流动力学变化开始于大脑

内侧和腹侧区域的观点一致,与大脑血液动力学变

化发生于脑部较深区域的先验知识相互印证,这一

结果对大脑深部三维成像有重要研究意义.
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图６ Tang小组设计的实验系统和大脑中血氧浓度变化.(a)可穿戴式超声传感器结构图;

(b)设计的系统框图;(c)可穿戴式超声传感器下的行为能力;(d)脑血红蛋白成像;(e)平面内氧饱和度[６５]

Fig敭６ExperimentalsystemdesignedbyTanggroupandthechangesofthebloodoxygenconcentrationinthebrain敭

 a Structureofwearableultrasonictransducer  b designofthesystemdiagram  c behavioralcapabilitiesunder

　　awearableultrasonictransducer  d totalcerebralhemoglobinimages  e oxygensaturationinplane ６５ 

　　针对不同的应用场景,将环形阵列超声传感器

的类型和性能进行归类,如表２所示.超声传感器

研制时使用的材料不同也会对整套系统的成像性能

产生极大的影响.PZT/环氧树脂(epoxyresin)是
一种拥有高机电耦合系数的１Ｇ３型压电复合材料,
与表２中其他材料相比,能克服超声传感器因阵

元尺寸较小而导致探测灵敏度低的问题,但相比

PVDF薄膜来说,存在易碎、价格昂贵、声阻抗较大

的缺点,难以满足科研工作者的各项需求.CMUT
是一种基于微机电系统(MEMS)微加工工艺开发

的微机械超声换能器,具有高灵敏度、宽频带、微型

化、阵列设计灵活多变等优势,但复杂的工艺流程和

严格的加工环境,限制了其商业化的普及,目前更多

的还处于实验室阶段.
表２　环形超声传感器阵列的类型和性能

Table２　Typesandperformanceofcircularultrasonictransducerarrays

Group US Style Number Size/mm Material

Oeri[３９]
CF:１４MHz
B:１０７．１％

arc ２５６ ０．１３８×３ CMUT

Yang[４４]
CF:７．５MHz
B:７５％

fullＧarc ２５６ ８×１．０６ PZT

Nagae[５１]
CF:３．３４MHz
B:８５％

hemispherical １０２４ diameter:２ １Ｇ３PZT/epoxyresin

Heijblom[６３]
CF:１MHz
B:１３０％

circularplane ５８８ ２×２ PVDF

Tang[６４]
CF:８．１MHz
B:７５．４％

wearable ６４ １．４７×５ PVDF

４　结　　论

尽管基于环形阵列超声传感器的PAT系统已

广泛应用于生物医学成像中,成像视场和成像速度

都有了巨大的突破.但从技术角度来看,仍面临许

多挑战,如阵列主频的高频化、多通道的并行采集以

及各通道极限信噪比的提高,都是未来研究的重点.
目前PAT系统在均匀光束的照明下,通常以中低

频作为超声传感器阵列的主频,在成像深度上取得

了较大的突破[７].然而在眼科等疾病中,还需进一

步提高阵列主频以达到成像所需的分辨率[６６Ｇ６７].但

阵元尺寸小、制备工艺要求高,限制了高频超声传感
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器的发展.Cannata等[６８]使用厚度为１０~１５μm
的 刀 片 机 械 切 割 压 电 材 料 制 备 了 中 心 频 率 为

３５MHz的高频线阵,是目前机械切割工艺能做到的

极限,但这种方法只局限于直线切割,无法实现弧

形、圆弧形、半球形等阵列的高频结构.选择激光微

加工技术[６９],MEMS微加工技术[７０]是一个很好的

解决途径.其次,阵元数目过多时,阵列中离散分布

的阵元在制作时会变得十分困难,Nagae等[５１]提出

的薄膜型传感器设计方法为简化传感器阵列的制作

过程提供了一种可行的思路.此外,多通道的数据

传输对系统的成像速度也是一种考验,采用千兆或

万兆以太网总线接口替换常用的PCI或USB接口,
结合高速A/D转换、大容量缓冲技术以及图形处理

器等技术,有望提升系统成像速度.相信在不久的

将来,PAT 系统有望 成 为 一 种 强 大 的 医 学 诊 疗

手段.
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