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合成孔径技术在光声成像中的应用
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摘要 光声成像综合了光学成像和超声成像的优点，在具备声学穿透深度的同时，保留了光学丰富对比度。在声

学分辨率光声成像（AR-PAM）中，为了获得高成像质量，通常采用大数值孔径的聚焦性超声探头。然而由于探头

的焦深有限，在离焦区域，光声图像的横向分辨率和信噪比会显著降低。基于虚拟点的合成孔径技术，有助于解决

AR-PAM在失焦区域横向分辨率下降的问题。目前，AR-PAM合成孔径聚焦技术已经发展了多种算法，包括一维

合成孔径聚焦、二维合成孔径聚焦、自适应合成孔径聚焦、基于空间脉冲响应的合成孔径聚焦，以及基于延迟相乘

和的合成孔径聚焦等。本文对这些算法的优缺点进行评价总结，并展望了其在未来发展中的前景。
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Application of Synthetic Aperture Technology in Photoacoustic Imaging
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Abstract Photoacoustic imaging is a hybrid imaging method that integrates optical contrast and ultrasound
penetration, reserving the advantages of both the optical imaging and the ultrasonic imaging. In acoustic-resolution
photoacoustic imaging (AR-PAM), focused transducers with large numerical are usually applied to AR-PAM to
achieve high image quality. However, the lateral resolution and signal-to-noise ratio of photoacoustic images
degrade significantly in the out-of-focus region due to the limited focal depth of transducer. To address this
challenge, algorithms of synthetic aperture focusing technology (SAFT) based on virtual point concept have been
developed. These include one-dimensional-SAFT, two-dimensional-SAFT, adaptive-SAFT, spatial impulse
response-based scheme, and delay-multiplication-sum solution. This review introduces the advantages and
limitations of these algorithms, and discusses their outlooks for future developments in AR-PAM.
Key words medical optics; acoustic-resolution photoacoustic imaging; virtual point detector; synthetic aperture
focusing technology; lateral resolution; signal-to-noise ratio

1 引 言

1. 1 虚拟点探测器

虚拟点探测器（VPD）这个概念最早出现于放

射性物理学中，Notea［1］使用 Ge（Li）谱仪对光子发

射源进行测定，在相同数量级的源强度之间比较

时，需要保持相同的几何结构；否则，由于光谱畸

变，探测结果在光谱峰值区域会出现较高的不确定

性。因此，在不同几何位置的测量结果之间的比较

需要引入立体角几何校正，但即使对于简单的对称
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结构，也需要进行大量计算。为了解决这个问题，

Notea提出使用 VPD，在被测物的内部找到等效点

探测器，认为光谱仪的点是集中的，如图 1所示，并

且通过计算得出了等效点探测器的效率。

VPD的概念在放射性物理学的后续研究中得

到广泛使用，Debertin 等［2］将这一概念用于有关

Marinelli烧杯校准的计算，尽管它对吸收介质的有

效性未得到证明。Presler等［3-4］通过测量两种HPGe
探测器对偏心点的 γ射线探测效率，证明了虚拟点

检测器的概念在不同类型的介质中均可适用，为

VPD概念用于其他学科领域奠定了基础。VPD概

念在放射性物理学及其他领域中具有广泛应用，通

常用于消除换能器的几何尺寸对于探测结果的

影响［5-6］。

1. 2 合成孔径算法

20世纪 50年代初，合成孔径雷达（SAR）作为

一种军事侦察设备首次研制成功［7］，合成孔径的概

念最早用于提高战争中雷达定位的精度。该技术

在战后保持着发展与改进，信号处理和阵列换能器

方面的成就使合成孔径雷达的主要基本思想得以

传递：通过发射探测信号，将来自各个天线单元的

回波合成来获得类似的效果。 John等在 1967年申

请“合成孔径超声成像系统”的专利中，首次提出了

将合成孔径雷达中的“孔径合成”的概念应用于超

声成像领域。合成孔径技术广泛使用于对深层物

体内部的探查与无损检测［8-11］，但是很少应用于医学

成像。

Passmann与 Ermert［12］在 1996年将合成孔径的

概念引入到医学超声成像领域。为了解决皮肤和

眼科诊断中的噪声问题，他们使用了在窄聚焦区具

有高能量密度的强聚焦换能器，并提出了合成孔径

聚焦、B/D扫描两种新的成像概念。Nikolov等［13］利

用合成孔径聚焦超声成像技术质量高、动态聚焦、

发射数量少、帧速率高等优势，设计了一种新的基

于合成发射成像的速度估计器，可以用于医学扫描

仪血流速度估计和可视化，并且总结出一种基于合

成孔径的定量方法，能够确定超声系统中速度幅度

和角度的方法。Misaridis等［14］提出，使用合成发射

孔径成像技术，利用调频信号可以在减少超声发射

次数的同时，得到与相控阵成像相当的分辨率和信

噪比的图像。对图像进行平均可以进一步提高信

噪比和图像质量。

随着 SAR概念的推广，合成孔径的方式不断改

进，目前常用的合成孔径手段主要有：合成孔径聚

焦（SAF）、多元合成孔径聚焦（M-SAF）、合成发射

孔径（STA）、合成接收孔径（SRA）等［15-16］。

1. 3 光声成像

光声效应的发现远早于其应用时间，Bell［17-18］在

1880年就已经通过实验发现了该物理现象。光照

射到物质表面产生热量，光照区域物质受热膨胀，

通过周围介质传递压力波，进而产生光声效应。囿

于当时的技术限制，光声效应不能有效地转化为实

际应用。科学技术的发展，尤其是脉冲激光器和计

算机等领域的众多突破，为光声效应在生物医学成

像技术的转化提供了巨大帮助。利用脉冲激光激

发生物样品产生的光声压力波，超声传感器置于样

品外侧探测压力波，利用重建算法可以获得生物样

品内部的不同位置压力波分布信息［19-23］。通过测量

其光声信号的强度和相位，能够确定生物样品的光

学、热学、弹性和空间结构，由此发展成光声成像

（PAI）［24］。光声成像在成像过程中兼具光学与声学

的优点：1）光声成像保留了光学丰富的对比度和光

谱信息。光声信号产生来源于样品光学吸收，光声

信号幅值反映了光学吸收强度，这使得光声成像可

以获得和传统光学成像相当的高对比度；2）光声成

像具备声学穿透深度。光声信号的本质是超声波，

由于声在组织中衰减比光的衰减要弱两到三个数

量级，这使得光声成像可以获得与超声相当的成像

深度（厘米尺度成像），远远突破传统光学成像方法

的深度极限（~1 mm）；3）由于光声光谱理论上与

样品的吸收光谱呈一一对应关系，因此借助光声光

谱的多波长探测，可以实现物质区分、浓度定量，以

及血氧饱和度可视化等，即光声功能成像；4）光声

成像设备兼容性好，易与传统成像手段结合，实现

多模式图像融合，例如光声超声融合、光声双光子

融合，以及光声荧光融合［25-33］。基于这些优点，PAI
逐渐成为一种革命性的生物医学成像方法，在许多

临床前和临床实践中都显示出了巨大的潜力，包括

图 1 VPD图示

Fig. 1 Schematic diagram of VPD

肿瘤学［34］、血管生物学［35-40］、神经学［41-42］、离子检测和

无标记功能成像［27，30，43-44］。

光声显微成像（PAM）是光声成像的一个重要

分类［45］，其横向分辨率由光斑和声斑的双焦点组合

点扩散函数（PSF）决定，轴向分辨率主要由超声换

能器的带宽决定。根据激发光和超声探测聚焦方

式的不同，PAM可以进一步分为光学分辨率 PAM
（OR-PAM）和声学分辨率 PAM（AR-PAM），前者

的光学聚焦比声学聚焦更加紧密，在成像表层可以

达到光学横向分辨率（微米甚至亚微米尺度），然而

成像深度非常浅表（≪1 mm）。为了观测到生物体

内深部的信息，可以采用宽波束光学照明和紧密的

声学聚焦，在更大的穿透深度下，以声学横向分辨

率（数十至数百微米）呈现毫米级别深度（4~6 mm）
的光学图像［46-56］。本文主要聚焦于后一个范畴，即

AR-PAM。在 AR-PAM中，图像的横向分辨率主

要由换能器数值孔径（NA）和其中心频率 f0 决定：

R latetal = 0.71
c

NAf0
［35］，其中 c表示声速。为了获得高

空间分辨率，信号检测通常采用高中心频率 f0和大

NA球面聚焦换能器。然而，横向分辨率和成像深

度互相制约，高空间分辨率限制了声聚焦区范围，

导致离焦区域的图像质量（即横向分辨率和信噪

比）显著下降［57］。

为了克服焦深和分辨率之间相互制约的局限

性，目前科研界分别使用了时间反演、深度学习、合

成孔径聚焦技术等方法解决这一问题。时间反演

法可以用于校正介质非均匀性和呼吸运动伪影引

起的像差，提高图像对比度［58-63］。深度学习算法作

为医学图像分析的前沿工具手段，能够基于神经网

络训练，将焦区内的高分辨成像结果作为参考标

准，改善失焦区域的图像结果。多种深度学习的方

法均可以使用到AR-PAM中。例如，使用U-Net网
络等卷积神经网络，可以解决离焦区域图像的横向

分辨率问题，增强光声信号降低背景噪声以改良图

像质量，但是其缺点在于需要大量的成像结果用于

制备训练集。另外，使用深度图像先验（DIP）的方

法可以改善欠采样 PAM图像的图像质量，DIP不同

于典型深度学习方法，既不需要预先训练，也不需

要进行完全采样，能够在各种成像目标上灵活而快

速地实施［64-67］。基于虚拟点的合成孔径聚焦（SAFT）
算法，通过引入虚拟点探测器 VPD，有效的改善了

离焦区域空间分辨率与图像的信噪比。目前，基于

AR-PAM的合成孔径技术已经发展了多种算法，包

括一维合成孔径聚焦（1D-SAFT）、二维合成孔径聚

焦、自适应合成孔径聚焦、基于空间脉冲响应的合

成孔径聚焦，以及基于延迟相乘和的合成孔径聚焦

等。本文主要聚焦于合成孔径聚焦算法，从不同角

度分析了多类 SAFT算法的优缺点［68-82］，并且讨论

了基于合成孔径的 AR-PAM算法未来发展的前景

和挑战。

2 传统的合成孔径聚焦技术

为了能够更有效的接收超声信号，AR-PAM设

备中通常使用聚焦换能器，这类换能器具有一定弧

度，目的是使焦点处的声焦斑更精细，提高成像横

向分辨率，但同时声束更快发散，导致焦深变短，致

使离焦区域的图像质量迅速劣化。基于 SAFT的

算法在雷达和超声中已有广泛应用，目前该方法逐

渐推广到光声成像中，提高焦区外图像质量。在虚

拟点技术中，为了减少换能器弧度对于成像模式的

限制，换能器的焦点可以视为一个虚拟点探测器。

生物组织吸收脉冲激光能量后，通过热膨胀效

应产生一定立体角范围的压力波，即光声信号。信

号返回后被超声换能器检测到，可以等效视为被虚

拟点探测器接收。超声换能器可以接收来自一定

范围内的光声信号。由于超声换能器是弧形探头，

其探测范围不是彼此平行的直线，在扫描过程中相

邻位置的探测器彼此之间的探测范围会出现重叠

（图 2）。同理，等效的虚拟探测器按照一定对应关

系跟随超声探测器的移动改变位置时，在浅于或深

于焦点位置的探测范围也会出现重叠的现象，如

图 2 VPD技术在超声探头的应用

Fig. 2 Applications of VPD in ultrasound transducer
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肿瘤学［34］、血管生物学［35-40］、神经学［41-42］、离子检测和

无标记功能成像［27，30，43-44］。

光声显微成像（PAM）是光声成像的一个重要

分类［45］，其横向分辨率由光斑和声斑的双焦点组合

点扩散函数（PSF）决定，轴向分辨率主要由超声换

能器的带宽决定。根据激发光和超声探测聚焦方

式的不同，PAM可以进一步分为光学分辨率 PAM
（OR-PAM）和声学分辨率 PAM（AR-PAM），前者

的光学聚焦比声学聚焦更加紧密，在成像表层可以

达到光学横向分辨率（微米甚至亚微米尺度），然而

成像深度非常浅表（≪1 mm）。为了观测到生物体

内深部的信息，可以采用宽波束光学照明和紧密的

声学聚焦，在更大的穿透深度下，以声学横向分辨

率（数十至数百微米）呈现毫米级别深度（4~6 mm）
的光学图像［46-56］。本文主要聚焦于后一个范畴，即

AR-PAM。在 AR-PAM中，图像的横向分辨率主

要由换能器数值孔径（NA）和其中心频率 f0 决定：

R latetal = 0.71
c

NAf0
［35］，其中 c表示声速。为了获得高

空间分辨率，信号检测通常采用高中心频率 f0和大

NA球面聚焦换能器。然而，横向分辨率和成像深

度互相制约，高空间分辨率限制了声聚焦区范围，

导致离焦区域的图像质量（即横向分辨率和信噪

比）显著下降［57］。

为了克服焦深和分辨率之间相互制约的局限

性，目前科研界分别使用了时间反演、深度学习、合

成孔径聚焦技术等方法解决这一问题。时间反演

法可以用于校正介质非均匀性和呼吸运动伪影引

起的像差，提高图像对比度［58-63］。深度学习算法作

为医学图像分析的前沿工具手段，能够基于神经网

络训练，将焦区内的高分辨成像结果作为参考标

准，改善失焦区域的图像结果。多种深度学习的方

法均可以使用到AR-PAM中。例如，使用U-Net网
络等卷积神经网络，可以解决离焦区域图像的横向

分辨率问题，增强光声信号降低背景噪声以改良图

像质量，但是其缺点在于需要大量的成像结果用于

制备训练集。另外，使用深度图像先验（DIP）的方

法可以改善欠采样 PAM图像的图像质量，DIP不同

于典型深度学习方法，既不需要预先训练，也不需

要进行完全采样，能够在各种成像目标上灵活而快

速地实施［64-67］。基于虚拟点的合成孔径聚焦（SAFT）
算法，通过引入虚拟点探测器 VPD，有效的改善了

离焦区域空间分辨率与图像的信噪比。目前，基于

AR-PAM的合成孔径技术已经发展了多种算法，包

括一维合成孔径聚焦（1D-SAFT）、二维合成孔径聚

焦、自适应合成孔径聚焦、基于空间脉冲响应的合

成孔径聚焦，以及基于延迟相乘和的合成孔径聚焦

等。本文主要聚焦于合成孔径聚焦算法，从不同角

度分析了多类 SAFT算法的优缺点［68-82］，并且讨论

了基于合成孔径的 AR-PAM算法未来发展的前景

和挑战。

2 传统的合成孔径聚焦技术

为了能够更有效的接收超声信号，AR-PAM设

备中通常使用聚焦换能器，这类换能器具有一定弧

度，目的是使焦点处的声焦斑更精细，提高成像横

向分辨率，但同时声束更快发散，导致焦深变短，致

使离焦区域的图像质量迅速劣化。基于 SAFT的

算法在雷达和超声中已有广泛应用，目前该方法逐

渐推广到光声成像中，提高焦区外图像质量。在虚

拟点技术中，为了减少换能器弧度对于成像模式的

限制，换能器的焦点可以视为一个虚拟点探测器。

生物组织吸收脉冲激光能量后，通过热膨胀效

应产生一定立体角范围的压力波，即光声信号。信

号返回后被超声换能器检测到，可以等效视为被虚

拟点探测器接收。超声换能器可以接收来自一定

范围内的光声信号。由于超声换能器是弧形探头，

其探测范围不是彼此平行的直线，在扫描过程中相

邻位置的探测器彼此之间的探测范围会出现重叠

（图 2）。同理，等效的虚拟探测器按照一定对应关

系跟随超声探测器的移动改变位置时，在浅于或深

于焦点位置的探测范围也会出现重叠的现象，如

图 2 VPD技术在超声探头的应用

Fig. 2 Applications of VPD in ultrasound transducer
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图 2所示。

虚拟点探测器的行动路径与 1. 2节中介绍的雷

达检测类似，因此类似合成孔径雷达的概念，可以

对光声信号进行相同处理。将来自相邻位置的虚

拟探测器的信号叠加，有助于在虚拟探测器上方和

下方的重叠区域中的合成孔径聚焦，这样可以在图

像合成过程中做到对逐点聚焦，有效提高离焦区域

的成像质量。

2. 1 一维合成孔径聚焦

在AR-PAM成像的扫描过程中，基于虚拟点技

术理论，换能器接收的超声信号可以视为在焦点处

的虚拟探测器接收的来自一定平面角范围内的球

面波超声信号。获取单张 Bscan（超声换能器一次

平移扫描获得的超声信号称为 Bscan）图像时，超声

探头需要沿着 Bscan方向（沿图 3 y轴方向）移动。

探测器接收的是平面角范围内的光声信号，可

以在成像平面内对光声信号进行单一方向的合成

孔径聚焦，提高焦外区域的图像的横向分辨率［68］，

经过合成孔径算法处理的信号强度表示为

SSAFT ( t )=∑
i= 1

N

S ( t-△ti )， （1）

式中：等号右侧代表对原始数据 Aline（超声换能器

在某一位置探测到的光声信号记为Aline）进行延迟

求和处理，即对第 i行附近所有 Aline施加适当的时

间延迟；S ( t-△ti )表示延迟后的 Aline信号；N表

示用于合成的Aline范围（或数量），N的数值由传感

器的NA决定；△ti表示目标合成点到不同虚拟探测

器的时间延迟。

△ti= sgn ( z- F ) r- r'
c

， （2）

式中：sgn函数用于判定合成点与虚拟探测器间的

深度关系；z表示合成点的深度；F表示虚拟探测器

的深度，即焦距；r表示合成点到虚拟探测器间的轴

向距离；r'表示合成点到虚拟探测器间的直线距离；

c表示超声声速。△ti> 0表示合成点的深度在焦

点之上，△ti< 0表示合成点位于焦点下方，△ti= 0
表示合成点位于焦点处。

一维 SAFT处理图像的缺点在于图像在垂直

扫描方向上合成效果不明显，由于该方法仅在扫描

方向上进行合成孔径聚焦处理，因此只有 Bscan图
像获得优化，垂直于扫描方向没有处理，导致最大

相位投影图（MAP）中分辨率和信噪比的各向异性。

2. 2 二维合成孔径聚焦

当需要获取一系列 Bscan图像生成MAP图时，

需要分别沿着 Bscan方向（y轴）与垂直于 Bscan方
向（x轴）移动，如图 4所示。为了克服一维合成孔径

带来的成像质量各向异性，Deng等［83］于 2011年提

出了二维合成孔径算法，对每个像素点的互相垂直

两个扫描方向进行孔径合成。

SSAFT ( t )=∑
i= 1

N

S ( t-△ti )+∑
j= 1

N

S ( t-△tj )， （3）

式中：SSAFT ( t )表示经过二维合成孔径聚算法后的

光声信号；∑
i= 1

N

S ( t-△ti )和∑
j= 1

N

S ( t-△tj )分别表示

沿 Bscan方向与垂直 Bscan方向相邻Aline信号的延

迟求和过程；△ti、△tj分别表示扫描方向与垂直扫

描方向上目标合成点到不同虚拟点探测器的时间

延迟。式（3）的原理类似于式（1），仅额外考虑了 x-z

方向维度。

使用二维 SAFT（2D-SAFT）可以满足同时在

扫描与垂直扫描方向上优化图像的要求，保证了

图 3 一维合成孔径聚焦示意图

Fig. 3 Schematic diagram of 1D-SAFT

图 4 二维合成孔径聚焦示意图

Fig. 4 Schematic diagram of 2D-SAFT

MAP图分辨率和信噪比的各向同性。然而，二维

SAFT算法假设探测样品产生的光声信号是球面

波，但是在实际活体成像应用中，生物组织中血管

产生的信号为柱面波，因此会产生球面波与柱面波

失配的问题，成像质量反而弱于一维 SAFT算法的

最佳合成结果，因此后者（1D-SAFT算法）基于柱

面波概念，合成方向在与血管垂直时能够获得最佳

的分辨率和信噪比。

2. 3 相干加权的合成孔径聚焦

基于延迟和算法（DAS）的合成孔径算法遍历

图像每个像素点，不仅对信号做了延迟求和，对噪

声和伪影也做了求和，导致处理后的图像依然存在

较高的噪声和伪影。为了克服这一局限性，Liao
等［68］采用了相干权重因子方法（CF-SAFT），能够

降低合成孔径算法中噪声和伪影的权重，在DAS基

础上进一步提高成像质量。相干权重因子［68］（CF）
定义为

CCF ( t )=

|

|

|
||
||

|

|
||
|∑
i= 1

N

S ( )t-△ti
2

N∑
i= 1

N

S ( )t-△ti
2
。 （4）

根据帕塞瓦尔定理［84］，信号总能量的大小可以

表示为 N∑ i= 1
N S ( t-△ti) 2，在合成孔径算法中与

合 成 相 关 的 相 干 信 号 的 能 量 大 小 可 以 表 示 为

|∑ i= 1
N S ( )t-△ti | 2。因此，CCF ( t )表示用于合成孔

径聚焦的 Aline信号与目标 Aline信号之间的相关

程度，CCF ( t )是介于 0~1之间的常数。同理，二维

合成孔径算法也能配合使用相干加权的方法［68］表

示为

CCF ( t )=

|

|

|
||
|
|
||

|

|
||
|
|
|∑
i= 1

N

S ( )t-△ti +∑
j= 1

N

S ( )t-△tj
2

2N
é

ë

ê
êê
ê
ê
ê ù

û

ú
úú
ú∑

i= 1

N

|| S ( )t-△ti
2
+∑

j= 1

N

|| S ( )t-△tj
2
。（5）

对于真实信号，多个相邻的延迟 Aline在合成

方向相干性较强，此时 CF值接近于 1；对于噪声或

旁瓣，当多个相邻延迟 Aline相干性非常低时，CF
值接近于 0。在式（1）、（3）的基础上，基于相干加权

的一维和二维合成孔径算法表示某点信号强度［68］

表示为

sSAFT -CF ( t )= CCF ( t ) ⋅ sSAFT ( t )。 （6）
引入相干加权因子后，基于真实信号和噪声的

权重因子差异，CF能够选择性地抑制旁瓣噪声和

伪影，而不抑制真实信号。这种方法根据一定范围

内信号总能量的大小与用于合成的信号能量大小

进行比较，没有特别的限制条件，因此适用于所有

的 SAFT，可以有效提高图像的信噪比［84-85］。

3 改进的合成孔径聚焦技术

3. 1 自适应合成孔径聚焦

在脉冲激发光的作用下，如果吸收体是理想点

源，受激发产生的光声信号具有球面波前，但实际

情况中生物组织中血管产生的光声信号具有柱面

波前。并且，在复杂的体内环境中，血管结构的不

同分支一般呈现不同的方向。在这种情况下，1D-

SAFT算法导致横向分辨率和信噪比的各向异性；

2D-SAFT算法有助于降低图像质量的各向异性，

但 却 引 入 了 球 面 波 和 柱 面 波 失 配 问 题（详 见

2. 2节）。

为了解决这个问题，Deng等［86］开发了一种自适

应合成孔径聚焦技术（A-SAFT），用于提高活体血

管网络成像中任意方向血管的横向分辨率和信噪

比。首先对光声探测的原始数据利用简单的二维

合成孔径聚焦，获得初步MAP图，从中提取出血管

分支的大致走向，之后在垂直于血管方向上应用

CF-SAFT，即可有针对性地提高离焦区域的横向

分辨率。

为了有效地辨识出血管走向，需要对血管系统

进行骨架提取。假设MAP图中血管的几何形状是

比较均匀的管状，使用滤波器消除噪声获取二值图

像。基于图像形态学或距离变换的方法进行图像

处理，对不同直径的血管需要进行不同尺度的增

强，提取出血管骨架，通过裁剪运算消除多余的或

错误的血管分支，每个点的方向由该点本身和其附

近的连续点拟合确定。自适应调节后的合成孔径

聚焦公式［86］为

SSAFT ( xi，yi，tij)= SSAFT ( xi'，yi'，ti'j' - Δti'j')， （7）

i' = [| k× sin θm | ]+ 1， （8）

j' = [| k× cos θm | ]+ 1， （9）

式中：［*］表示不大于*的最大整数；θm 表示血管骨

架上的合成点在 x-y平面上相对于合成点的角度倾

向；k是沿合成孔径方向的单位像素长度。

相比于传统 SAFT，A-SAFT根据血管分支的

走向引入角度参量修正了合成点与目标点之间的

延时关系，保证合成方向始终沿垂直于血管方向，

获得最优的横向分辨率。使用该方法可以有效提

高离焦区域的横向分辨率，并保持分辨率各向同
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MAP图分辨率和信噪比的各向同性。然而，二维

SAFT算法假设探测样品产生的光声信号是球面

波，但是在实际活体成像应用中，生物组织中血管

产生的信号为柱面波，因此会产生球面波与柱面波

失配的问题，成像质量反而弱于一维 SAFT算法的

最佳合成结果，因此后者（1D-SAFT算法）基于柱

面波概念，合成方向在与血管垂直时能够获得最佳

的分辨率和信噪比。

2. 3 相干加权的合成孔径聚焦

基于延迟和算法（DAS）的合成孔径算法遍历

图像每个像素点，不仅对信号做了延迟求和，对噪

声和伪影也做了求和，导致处理后的图像依然存在

较高的噪声和伪影。为了克服这一局限性，Liao
等［68］采用了相干权重因子方法（CF-SAFT），能够

降低合成孔径算法中噪声和伪影的权重，在DAS基

础上进一步提高成像质量。相干权重因子［68］（CF）
定义为

CCF ( t )=

|

|

|
||
||

|

|
||
|∑
i= 1

N

S ( )t-△ti
2

N∑
i= 1

N

S ( )t-△ti
2
。 （4）

根据帕塞瓦尔定理［84］，信号总能量的大小可以

表示为 N∑ i= 1
N S ( t-△ti) 2，在合成孔径算法中与

合 成 相 关 的 相 干 信 号 的 能 量 大 小 可 以 表 示 为

|∑ i= 1
N S ( )t-△ti | 2。因此，CCF ( t )表示用于合成孔

径聚焦的 Aline信号与目标 Aline信号之间的相关

程度，CCF ( t )是介于 0~1之间的常数。同理，二维

合成孔径算法也能配合使用相干加权的方法［68］表

示为

CCF ( t )=

|

|

|
||
|
|
||

|

|
||
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|∑
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对于真实信号，多个相邻的延迟 Aline在合成

方向相干性较强，此时 CF值接近于 1；对于噪声或

旁瓣，当多个相邻延迟 Aline相干性非常低时，CF
值接近于 0。在式（1）、（3）的基础上，基于相干加权

的一维和二维合成孔径算法表示某点信号强度［68］

表示为

sSAFT -CF ( t )= CCF ( t ) ⋅ sSAFT ( t )。 （6）
引入相干加权因子后，基于真实信号和噪声的

权重因子差异，CF能够选择性地抑制旁瓣噪声和

伪影，而不抑制真实信号。这种方法根据一定范围

内信号总能量的大小与用于合成的信号能量大小

进行比较，没有特别的限制条件，因此适用于所有

的 SAFT，可以有效提高图像的信噪比［84-85］。

3 改进的合成孔径聚焦技术

3. 1 自适应合成孔径聚焦

在脉冲激发光的作用下，如果吸收体是理想点

源，受激发产生的光声信号具有球面波前，但实际

情况中生物组织中血管产生的光声信号具有柱面

波前。并且，在复杂的体内环境中，血管结构的不

同分支一般呈现不同的方向。在这种情况下，1D-

SAFT算法导致横向分辨率和信噪比的各向异性；

2D-SAFT算法有助于降低图像质量的各向异性，

但 却 引 入 了 球 面 波 和 柱 面 波 失 配 问 题（详 见

2. 2节）。

为了解决这个问题，Deng等［86］开发了一种自适

应合成孔径聚焦技术（A-SAFT），用于提高活体血

管网络成像中任意方向血管的横向分辨率和信噪

比。首先对光声探测的原始数据利用简单的二维

合成孔径聚焦，获得初步MAP图，从中提取出血管

分支的大致走向，之后在垂直于血管方向上应用

CF-SAFT，即可有针对性地提高离焦区域的横向

分辨率。

为了有效地辨识出血管走向，需要对血管系统

进行骨架提取。假设MAP图中血管的几何形状是

比较均匀的管状，使用滤波器消除噪声获取二值图

像。基于图像形态学或距离变换的方法进行图像

处理，对不同直径的血管需要进行不同尺度的增

强，提取出血管骨架，通过裁剪运算消除多余的或

错误的血管分支，每个点的方向由该点本身和其附

近的连续点拟合确定。自适应调节后的合成孔径

聚焦公式［86］为

SSAFT ( xi，yi，tij)= SSAFT ( xi'，yi'，ti'j' - Δti'j')， （7）

i' = [| k× sin θm | ]+ 1， （8）

j' = [| k× cos θm | ]+ 1， （9）

式中：［*］表示不大于*的最大整数；θm 表示血管骨

架上的合成点在 x-y平面上相对于合成点的角度倾

向；k是沿合成孔径方向的单位像素长度。

相比于传统 SAFT，A-SAFT根据血管分支的

走向引入角度参量修正了合成点与目标点之间的

延时关系，保证合成方向始终沿垂直于血管方向，

获得最优的横向分辨率。使用该方法可以有效提

高离焦区域的横向分辨率，并保持分辨率各向同
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性。然而，A-SAFT依然具有一定局限性：1）MAP
图只能提供血管分支的平面走向，活体内血管系统

的三维（3D）走向不能很好地反映在MAP中，这使

A-SAFT的三维应用受到一定局限；2）A-SAFT需

要对光声信号预处理提前获得MAP图，并且需要

对MAP图进行滤波降噪、骨架提取等一系列图像

处理操作，运算量较大，实时成像有一定挑战。

3. 2 基于空间脉冲响应的合成孔径聚焦

SAFT算法的另一个考虑因素是在不同深度对

信号贡献进行加权。在 SAFT算法中，每个像素点

信号贡献来源于相邻几个 Aline延迟后的光声信号

叠加。然而，相邻叠加的Aline数量（N）随着深度变

化而变化。更具体地说，当合成点位于焦点处时，N
最小；相反，当合成点远离焦点时，N增大，因为此时

换能器探测的角度范围增大，对像素点求和贡献相

应提高。如果对一个固定的区域（即 N与焦深无

关）进行信号的延迟求和，会在求和过程中引入大

量换能器检测区域以外的无效信号。这个现象在

焦点区域尤其明显，会降低焦区处 SAFT算法求和

有效性，进而降低焦区附近的信噪比。为了避免这

一现象，Turner等［87］在 SAFT算法中引入换能器的

空间脉冲响应（SIR）评估信号空间贡献，SIR定义了

聚焦超声换能器在水平方向上不同深度的灵敏度

分布（类似于一个聚焦锥几何轮廓）。为了在 SAFT
中实现这种空间加权，使用二进制加权掩码（W）乘

以常规 SAFT的输出。

snm ( t )=Wnmij ( t ) ⋅Dij( t-△t )， （10）

式中：Dij为换能器在某一位置采集到的Aline信号；

Wnmij 为使用换能器的 SIR模式计算得出的加权掩

模，可以区分不同深度的声源在 SAFT处理过程中

的权重。

使用 SIR-SAFT可以改正传统 SAFT处理过
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3. 3 基于延迟相乘和的合成孔径聚焦
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yDMAS ( t )=∑
i= 1

N- 1

∑
j= i+ 1

N

ŝij( )t ， （11）

s̄ ij( t )= sgn [ si( t ) ] ⋅ si( )t ，1≤ i≤ N， （12）

ŝ ij( t )= s̄ i( t ) s̄ j( t )，1≤ i< j≤ N， （13）

式中：s̄ i表示经过符号保持与开方处理后的等效扫

描信号。DMAS方法通过空间互相关操作可以有

效提高真实信号的强度，限制噪声的强度。实验证

明，相比传统的 DAS算法，基于 DMAS的 SAFT重
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像中的定量对比。
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间［96］。除此之外，Jeon等［97］引入了一种新型相干加

权因子，通过合理范围内牺牲运算速度，提高图像

的信噪比与横向分辨率。另外，通过引入滤波器，

对相干加权因子进行修正，也可以提高图像的信

噪比［98］。

3. 4 频域合成孔径聚焦

光声图像通常是三维的，但是由于二维探测器

具有方向性，只在垂直于探测平面的方向具有高度

适应性，对面外的信号源几乎无法响应，因此可以

将三维的图像转化为二维的问题，降低计算复杂

度。基于傅里叶变换的二维图像重建算法可以比

简单的反投影法提供更准确快捷地进行重建［99］。

频域 SAFT需要建立成像系统与超声换能器在频

域中的模型［100］。更具体地说，需要通过傅里叶变换

将采集到的数据转换到频域上，将由空间位置与时

间决定的时域内的光声信号，转化为由波矢与频率

决定的频域内的光声信号，使用卷积滤波进行合成

孔径聚焦、二维匹配滤波和 Stolt变换，最后通过傅

里叶逆变换返回到时域中。

Jeon等在频域傅里叶变换的基础上通过加设

Hanning窗函数，在每个一维 SAFT输出中只提取

改进的频率分量，然后在傅里叶域中合并这些分

量，通过傅里叶逆变换回到时域图像［101］。这个算法

有助于获得各向同性的横向分辨率，并且分辨率提

升效果与 1D-SAFT近似。

之前的研究中，无论是基于 DAS或者 DMAS
的合成孔径聚焦算法，大多都是在时域中进行的。

理论上，SAFT算法既可以使用于时域，也可以使用

于频域［102］。频域算法作为时域重建的替代算法，得

益于快速傅里叶变换的辅助，具有运算复杂度更低

的特点。虽然两种算法是同一方法的两种不同形

式，但由于插值方法的不同，图像的伪影与噪声也

会有所偏差。Schulze等［103-104］的研究表明尽管在通

常情况下频域算法相比时域算法会产生更多的伪

影，但是在运算复杂度上具有相当的优势，可以通

过优化插值算法将伪影减少到时域算法的级别，并

且这种优势在处理三维数据时更加明显。

3. 5 加权合成孔径聚焦技术

混合聚焦光声显微镜系统将聚焦照明和超声

波检测相结合，目的是将浅层区域的光学分辨率转

换为散射介质深处的声学分辨率。为了进行有效

的图像重建，在跨尺度成像时，需要在不损害 OR-

PAM状态横向分辨率的情况下恢复AR-PAM离焦

区域的横向分辨率［105-106］。

AR-PAM系统假定在均匀光照下工作，但是在

OR-PAM到 AR-PAM变换过程中，成像结果受空

间变化的探测灵敏度场与样品不均匀光分布的影

响。为了克服这一局限性，Turner等［71］提出了加权

合成孔径聚焦技术（W-SAFT）。W-SAFT通过设

置权重，根据样本几何形状的光分布与换能器的视

场角来限制体素的投影，用以补偿不均匀光照产生

的失真。该算法有助于提高 AR-PAM状态下的分

辨率性能，而不会影响OR-PAM状态下的横向分辨

率，并能将峰值幅度压缩到较小的动态范围，而不

会丢失背景信息。

3. 6 与 3D反卷积结合的 SAFT
反卷积算法能够提高空间分辨率和信噪比，并

在多种成像方式中均有广泛使用，例如 X射线成像、

超声成像。在光声成像中，将来自点目标的光声信

号定义为系统冲激响应，任何光声信号都可以近似

视为系统冲激响应和深度分辨目标函数的卷积。将

光声信号与系统冲激响应进行反卷积，可以在理想

条件下准确地恢复目标函数，这是一个无噪声的线

性非移变系统［107］。反卷积恢复了信号的衰减频率分

量，并加宽了系统带宽，从而提高轴向分辨率。

Cai等［108］利用 Lucy-Richardson反卷积迭代加

速算法，研究出了反卷积 AR-PAM（D-ARPAM），

并首次在三维中发展了 AR-PAM的反卷积。基于

与深度相关的 PSF，使用 3D反卷积算法可以提高

AR-PAM的横向和轴向分辨率。然而，PSF是与深

度相关函数，测量位于不同深度（即焦点区域与离

焦区域）的 PSF具有一定挑战。因此，在过去研究

中，分辨率增强仅在焦点区域实现。合成孔径算法

为这一挑战提出一个新的思路。Cai等［109］结合 2D-

SAFT，在焦点和离焦区域获得了与深度无关的

PSF，简化了反卷积运算在不同深度对于 PSF的校

准，该方法将 3D D-ARPAM中声学分辨率的增强

拓展到了离焦区域。

4 结束语

光声成像技术是一种结合了光学对比和超声

检测的混合成像方法：既具备声学穿透深度，也保

留了光学丰富对比度。基于这两个独特优势，光声

成像成为生物医学领域发展最迅速的成像模式之

一。AR-PAM是光声成像一个重要的类别，因为它

在拓展成像深度到毫米级别的同时，维持了声学空

间分辨率的成像性能。在AR-PAM中，为了获得高

水平分辨率，通常采用大NA聚焦换能器。然而，这

导致了离焦区域成像质量的迅速下降，同时也影响

了AR-PAM有效成像深度。为了克服这一局限性，

现有的研究将 SAFT算法引入到 AR-PAM中。基

于虚拟点的 SAFT算法能够恢复 AR-PAM焦区外

成像质量，并且实现不依赖于深度的横向分辨率和

信噪比。本文回顾了国内外研究中合成孔径聚焦

在AR-PAM图像重建方面的发展与重要突破：1）引

入VPD的概念，对光声图像进行一维、二维的孔径

合成；2）在时域上对光声图像进行 SAFT处理，提

出 A-SAFT、SIR-SAFT、DMAS-SAFT等方法，优

化重构结果；3）在频域上对光声图像进行 SAFT处

理。利用频率数据运算复杂度低、可叠加的优势，
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的特点。虽然两种算法是同一方法的两种不同形

式，但由于插值方法的不同，图像的伪影与噪声也

会有所偏差。Schulze等［103-104］的研究表明尽管在通

常情况下频域算法相比时域算法会产生更多的伪

影，但是在运算复杂度上具有相当的优势，可以通

过优化插值算法将伪影减少到时域算法的级别，并

且这种优势在处理三维数据时更加明显。

3. 5 加权合成孔径聚焦技术

混合聚焦光声显微镜系统将聚焦照明和超声

波检测相结合，目的是将浅层区域的光学分辨率转

换为散射介质深处的声学分辨率。为了进行有效

的图像重建，在跨尺度成像时，需要在不损害 OR-

PAM状态横向分辨率的情况下恢复AR-PAM离焦

区域的横向分辨率［105-106］。

AR-PAM系统假定在均匀光照下工作，但是在

OR-PAM到 AR-PAM变换过程中，成像结果受空

间变化的探测灵敏度场与样品不均匀光分布的影

响。为了克服这一局限性，Turner等［71］提出了加权

合成孔径聚焦技术（W-SAFT）。W-SAFT通过设

置权重，根据样本几何形状的光分布与换能器的视

场角来限制体素的投影，用以补偿不均匀光照产生

的失真。该算法有助于提高 AR-PAM状态下的分

辨率性能，而不会影响OR-PAM状态下的横向分辨

率，并能将峰值幅度压缩到较小的动态范围，而不

会丢失背景信息。

3. 6 与 3D反卷积结合的 SAFT
反卷积算法能够提高空间分辨率和信噪比，并

在多种成像方式中均有广泛使用，例如 X射线成像、

超声成像。在光声成像中，将来自点目标的光声信

号定义为系统冲激响应，任何光声信号都可以近似

视为系统冲激响应和深度分辨目标函数的卷积。将

光声信号与系统冲激响应进行反卷积，可以在理想

条件下准确地恢复目标函数，这是一个无噪声的线

性非移变系统［107］。反卷积恢复了信号的衰减频率分

量，并加宽了系统带宽，从而提高轴向分辨率。

Cai等［108］利用 Lucy-Richardson反卷积迭代加

速算法，研究出了反卷积 AR-PAM（D-ARPAM），

并首次在三维中发展了 AR-PAM的反卷积。基于

与深度相关的 PSF，使用 3D反卷积算法可以提高

AR-PAM的横向和轴向分辨率。然而，PSF是与深

度相关函数，测量位于不同深度（即焦点区域与离

焦区域）的 PSF具有一定挑战。因此，在过去研究

中，分辨率增强仅在焦点区域实现。合成孔径算法

为这一挑战提出一个新的思路。Cai等［109］结合 2D-

SAFT，在焦点和离焦区域获得了与深度无关的

PSF，简化了反卷积运算在不同深度对于 PSF的校

准，该方法将 3D D-ARPAM中声学分辨率的增强

拓展到了离焦区域。

4 结束语

光声成像技术是一种结合了光学对比和超声

检测的混合成像方法：既具备声学穿透深度，也保

留了光学丰富对比度。基于这两个独特优势，光声

成像成为生物医学领域发展最迅速的成像模式之

一。AR-PAM是光声成像一个重要的类别，因为它

在拓展成像深度到毫米级别的同时，维持了声学空

间分辨率的成像性能。在AR-PAM中，为了获得高

水平分辨率，通常采用大NA聚焦换能器。然而，这

导致了离焦区域成像质量的迅速下降，同时也影响

了AR-PAM有效成像深度。为了克服这一局限性，

现有的研究将 SAFT算法引入到 AR-PAM中。基

于虚拟点的 SAFT算法能够恢复 AR-PAM焦区外

成像质量，并且实现不依赖于深度的横向分辨率和

信噪比。本文回顾了国内外研究中合成孔径聚焦

在AR-PAM图像重建方面的发展与重要突破：1）引

入VPD的概念，对光声图像进行一维、二维的孔径

合成；2）在时域上对光声图像进行 SAFT处理，提

出 A-SAFT、SIR-SAFT、DMAS-SAFT等方法，优

化重构结果；3）在频域上对光声图像进行 SAFT处

理。利用频率数据运算复杂度低、可叠加的优势，
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提升成像质量。

为了满足不断发展的生物医学成像应用，以下

两方面考虑对于合成孔径聚焦技术的发展比较

重要：

1）在重构算法方面，1D-SAFT被认为是一种

时间效率较高的算法，但会引起横向分辨率的各向

异性。 2D-SAFT可以实现各向同性的横向分辨

率，但会造成球面波和柱面波失配问题，导致 2D-

SAFT对血管脉络的重建效果弱于 1D-SAFT最佳

效果。迄今为止，相对有效的血管重建算法是 A-

SAFT，但这种方法仅适用于柱面波的目标结构。

考虑到在活体环境中柱状波阵面与球形波阵面可

能共存，如肿瘤通常伴随血管生成，未来研究应该

将多种成像结构纳入重建算法的开发中。

2）在重构时间方面，随着研究的进展，频域

SAFT相较于时域 SAFT的优势更加明显，其更低

的运算复杂度支持图像处理过程中使用更多的算法

（例如利用 SIR-SAFT解决近焦和远焦信噪比不一

致，以及利用 A-SAFT解决分辨率各向异性），进一

步提高图像质量并缩短重构时间。频域 SAFT的运

算复杂度较低的特点也可以弥补基于延迟相乘和的

SAFT运算复杂度高的缺点。与此同时，GPU的广

泛应用能够显著提高计算机的运算性能，有利于进

一步降低 DMAS-SAFT运算复杂度和时间成本的

限制，更加支持使用复杂的运算进行图像重建。
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