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基于对比源与全波形反演的肌骨组织定量超声成像∗

任佳豪　 李　 健　 李　 晋　 曾周末　 陈世利　 刘　 洋

(天津大学精密仪器与光电子工程学院　 天津　 300072)

摘　 要:超声断层成像技术因具有低成本、实时性和便携性等优势,在肌骨组织成像中具有重要应用潜力。 然而,肌骨组织中软

组织与骨骼之间显著的声阻抗对比会引发强反射、多次散射及明显衰减,导致超声波场高度复杂,从而限制了传统超声成像方

法的分辨率和定量精度。 针对上述问题,提出了一种融合对比源反演与全波形反演的定量超声成像方法。 该方法首先引入乘

法正则化对比源反演,在强散射条件下快速重建组织的大尺度声速分布,获得物理一致且鲁棒的初始模型;随后在细网格上采

用频域双参数全波形反演,实现声速与衰减参数的联合精细重建,并通过 GPU 并行加速提高计算效率。 数值仿真与离体牛肌

骨实验结果表明,在 0. 3
 

mm 空间网格间距下,该方法能够有效抑制高阻抗界面引起的非线性效应与成像伪影,实现对肌骨组

织声速与衰减分布的精细定量成像,整体反演时间为 16. 53
 

min。 重建声速与衰减图像的结构相似性指数分别达到 0. 954
 

0 和

0. 902
 

3。 结果表明,该方法在成像精度与计算效率之间取得了良好平衡,为肌骨组织的高分辨率定量超声成像提供了一种高

效、稳健的技术方案。
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Abstract:Ultrasound
 

computed
 

tomography
 

has
 

great
 

application
 

potential
 

in
 

musculoskeletal
 

imaging
 

owing
 

to
 

its
 

advantages
 

of
 

low
 

cost,
 

real-time
 

capability,
 

and
 

portability.
 

However,
 

the
 

pronounced
 

acoustic
 

impedance
 

contrast
 

between
 

soft
 

tissue
 

and
 

bone
 

in
 

musculoskeletal
 

structures
 

gives
 

rise
 

to
 

strong
 

reflections,
 

multiple
 

scattering,
 

and
 

significant
 

attenuation,
 

resulting
 

in
 

a
 

highly
 

complex
 

ultrasound
 

wavefield
 

and
 

thereby
 

limiting
 

the
 

spatial
 

resolution
 

and
 

quantitative
 

accuracy
 

of
 

conventional
 

ultrasound
 

imaging
 

methods.
 

To
 

address
 

the
 

above
 

issue,
 

a
 

quantitative
 

ultrasound
 

imaging
 

method
 

integrating
 

contrast
 

source
 

inversion
 

and
 

full
 

waveform
 

inversion
 

is
 

proposed.
 

This
 

method
 

first
 

introduces
 

multiplicative-regularized
 

contrast
 

source
 

inversion
 

to
 

rapidly
 

reconstruct
 

the
 

large-scale
 

sound
 

speed
 

distribution
 

of
 

tissues
 

under
 

strong
 

scattering
 

conditions,
 

yielding
 

a
 

physically
 

consistent
 

and
 

robust
 

initial
 

model;
 

subsequently,
 

frequency-domain
 

dual-parameter
 

full
 

waveform
 

inversion
 

is
 

performed
 

on
 

a
 

fine
 

grid
 

to
 

achieve
 

joint
 

high-resolution
 

reconstruction
 

of
 

sound
 

speed
 

and
 

attenuation
 

parameters,
 

with
 

computational
 

efficiency
 

enhanced
 

through
 

GPU-based
 

parallel
 

acceleration.
 

Numerical
 

simulations
 

and
 

ex
 

vivo
 

bovine
 

musculoskeletal
 

experiments
 

demonstrate
 

that,
 

with
 

a
 

spatial
 

grid
 

spacing
 

of
 

0. 3
 

mm,
 

the
 

proposed
 

method
 

can
 

effectively
 

suppress
 

nonlinear
 

effects
 

and
 

imaging
 

artifacts
 

induced
 

by
 

high-impedance
 

interfaces,
 

enabling
 

refined
 

quantitative
 

imaging
 

of
 

sound
 

speed
 

and
 

attenuation
 

distributions
 

in
 

musculoskeletal
 

tissues,
 

with
 

a
 

total
 

inversion
 

time
 

of
 

16. 53
 

min.
 

The
 

structural
 

similarity
 

indices
 

of
 

the
 

reconstructed
 

sound
 

speed
 

and
 

attenuation
 

images
 

reach
 

0. 954
 

0
 

and
 

0. 902
 

3,
 

respectively.
 

The
 

results
 

indicate
 

that
 

the
 

proposed
 

method
 

achieves
 

a
 

favorable
 

balance
 

between
 

imaging
 

accuracy
 

and
 

computational
 

efficiency,
 

providing
 

an
 

efficient
 

and
 

robust
 

technical
 

solution
 

for
 

high-resolution
 

quantitative
 

ultrasound
 

imaging
 

of
 

musculoskeletal
 

tissues.
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full
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imaging
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0　 引　 言

　 　 腿部作为人体主要的运动执行结构,其肌肉、肌腱与

骨骼在支撑体重、完成步态调节以及维持姿势稳定等方

面发挥着重要作用[1] 。 当发生肌肉拉伤[2] 、股骨骨折[3] 、
周围神经病变[4] 和血管病变[5] 等损伤或病变时,常伴随

局部组织结构和力学性质的显著改变,进而造成疼痛、活
动受限乃至长期功能障碍。 为实现对腿部肌骨疾病的早

期诊断、疗效评估和康复进展监测,亟需一种能够在复杂

组织环境下对肌肉、肌腱及骨结构进行高分辨率、定量化

与可重复表征的成像技术。
当前临床常用的 CT(computed

 

tomography,
 

CT) [6] 与

MRI(magnetic
 

resonance
 

imaging,
 

MRI) [7] 因具备良好的

组织分辨率及多平面成像能力,被广泛应用于肌骨系统

结构与病变评估。 然而,CT 的电离辐射使其难以频繁使

用,而 MRI 受制于设备昂贵、扫描时间长、对金属植入物

敏感及易产生运动伪影等问题[8] 。 这些局限使得 CT 与

MRI 在需要实时监测或较高可及性的应用场景,如床旁

评估、术中导航与康复训练监测等,难以满足需求。 相比

之下,超声成像因无电离辐射、成本低、设备便携和具备

实时成像能力,在肌骨系统中具有更高的应用潜力[9] 。
然而,腿部软组织与皮质骨之间的强声阻抗差异导致超

声在传播过程中产生强反射、折射、多次散射以及显著的

频率相关衰减,形成高度复杂的波场[10] 。 传统二维波束

形成超声难以有效利用多次散射信息[11] ,表现为软-骨
界面模糊、深部结构对比度不足以及缺乏定量声学参数

等局限。 近年来, 超声断层成像 ( ultrasound
 

computed
 

tomography,
 

USCT)受到广泛关注。 传统的超声反射断

层扫描(ultrasound
 

reflection
 

tomography,
 

URT) [12] 与超声

透 射 断 层 扫 描 ( ultrasound
 

transmission
 

tomography,
 

UTT) [13]
 

通常基于几何声学或射线近似,假设超声能量

主要沿直线路径传播,通过首波到达时间或传播时延反

演介质的平均声速分布。 然而,在存在高声阻抗结构的

复杂介质中,多次散射、模式转换与传播路径扰动显著增

强,使得基于直达波假设的方法难以准确恢复界面附近

的精细结构,尤其在亚毫米尺度参数变化的重建中存在

明显局限[14] 。
为突破几何声学近似的限制,以波动方程为约束的

全波形反演(full
 

waveform
 

inversion,
 

FWI)逐渐成为超声

高分辨率断层成像的重要发展方向[15] 。 FWI 将介质参

数反演视为最小化模拟波场与实测波场差异的高维非线

性优化问题,能够在理论上充分利用包含多次散射在内

的全波场信息,其空间分辨率可达到半波长。 根据波场

建模方式,FWI 分为时域( time
 

domain
 

FWI,
 

TDFWI) 与

频域( frequency
 

domain
 

FWI,
 

FDFWI) 两类[16] 。 TDFWI

通过求解时域波动方程获得高时间分辨率,物理意义直

观,但计算量巨大,对初始模型敏感,易在强非均匀介质

中陷入局部极小[17] ;FDFWI 通过求解亥姆霍兹方程构造

稳态波场,适合多频段层级反演与灵活网格设计,可在分

辨率与效率之间取得更加理想的折中[18] 。 FWI 在颅脑、
乳腺及肌骨等多类组织成像中已证明其能够实现亚毫米

级的结构分辨率,但其高计算成本始终制约着临床化进

程,且始终受初始模型的制约。 以 TDFWI 为例,Guasch
等通过极细网格构建三维颅脑模型,在颅骨初始模型下

实现了高精度声速反演,但完整反演需约 32
 

h[19] ;Robins
等虽采用双探头策略减少部分计算量,但整体仍处于小

时级别[20] 。 在乳腺成像中,Agudo 等[21] 构建的三维模型

具有优异的成像能力,但反演时间仍超过 20
 

h。 在肌骨

系统中,由于多次散射与骨-软组织强阻抗对比显著增强

了波场复杂度,Li 等[22] 基于三维膝关节模型的超声断层

反演即便保持亚毫米级分辨率,计算仍需数小时以上。
相比之下,FDFWI 因无需时间步进,可在一定程度上缓

解计算负担,因此在二维切片实验中呈现出更高的效率。
部分研究已将典型乳腺或均匀软组织环境下的二维切片

成像压缩至约 90
 

min[23] 。 然而,这类结果通常建立在组

织声速变化相对平缓、散射复杂度较低及适度网格尺度

的前提下;当成像目标转向腿部肌骨等高对比度区域时,
细网格需求更为苛刻,亥姆霍兹方程在高频下高度病态,
求解难度显著增加,二维 FDFWI 的实际计算时间仍可能

达到数小时甚至更长,难以满足快速应用需求,如中科院

声学所的肌骨成像[24] 。 从反演参数角度看,现有研究多

集中于声速单参数重建,可揭示组织结构与弹性特性变

化,但对与病理密切相关的吸收与散射增强等衰减特性

反映不足。 衰减作为描述黏性耗散与微结构变化的重要

参数,在组织分类和病灶识别中具有重要价值。 尽管已

有研究在 FWI 框架下实现声速与衰减的双参数反演,并
在乳腺体模与志愿者数据中得到验证,但在肌骨等高对

比度区域尚缺乏系统探索[23] 。
与直接在参数空间内迭代更新的 FWI 方法不同,对

比源反演(contrast
 

source
 

inversion,
 

CSI)源于非线性散射

理论,通过在介质对比度与散射场之间显式引入“对比

源”中间变量,将高度耦合的反演过程分解为两个相互关

联的子问题,从而在强散射和高对比度背景下表现出更

高的稳定性[25] 。 随着数值离散技术的发展,CSI 从早期

基于积分方程的形式逐步扩展至有限差分、有限元等离

散框架,使其能够适应具有复杂边界形态和非均匀背景

分布的成像场景。 同时,乘法正则化、总变分约束以及稀

疏先验等方法的引入[26] ,有效缓解了反演过程中的不适

定性,使 CSI 在保持组织结构边缘清晰度与抑制噪声伪

影方面获得进一步提升。 得益于上述进展,CSI 已在乳

腺超声断层成像[27] 及低频三维透射超声等应用中实现
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了介电常数、声速等多参数的定量重建,并在处理中等强

度的散射与对比度变化时展现出良好性能。 然而,对于

包含骨组织、关节面等声速对比极高结构的肌骨系统,多
次散射与模式转换显著增强,导致 CSI 的迭代收敛速度

下降,对高频信息的利用也受到限制。 在此类强非均匀

声学环境中,为获得亚毫米级分辨率仍需更细网格与多

频段策略,从而增加计算成本[28] 。
针对上述挑战,本文提出一种结合 CSI 与 FWI 的新

型超声成像框架,用于实现腿部肌骨组织的高精度定量

重建。 首先,在环形超声阵列全矩阵采集数据的基础上,
引入基于乘法正则化的对比源反演方法( multiplication

 

regularization
 

contrast
 

source
 

inversion,
 

MRCSI),在考虑强

散射和高对比度特性的前提下,获得肌骨区域的大尺度

声速分布,以构建物理合理且对噪声具有鲁棒性的初始

模型;随后,将该模型作为 FDFWI 的初始条件,通过多频

段层级反演策略与 GPU 并行加速,实现对肌肉与骨骼细

节结构的精细化优化重建。 数值仿真与牛肌骨实验结果

表明,所提出的联合反演框架在采用约 0. 3
 

mm 的空间网

格间距进行数值反演的同时,可将整体成像时间控制在

十几分钟量级,并显著提升软-骨界面结构的成像质量,
为腿部肌骨疾病的早期筛查与临床推广提供了一种具有

实际可行性的高效高分辨率超声成像技术方案。

1　 理论分析

1. 1　 环形超声阵列

　 　 本研究采用环形超声阵列作为成像系统的核心部

件。 如图 1 所示,阵列由 NS 个换能器单元按圆形均匀排

布,待测肌骨组织置于阵列中心区域。 为减小外界环境

对声波传播的影响,整个系统浸没于水中,使背景介质声

学参数已知且近似均匀。 在数据采集过程中,采用全矩

阵采集(full
 

matrix
 

capture,
 

FMC)模式,阵列中的每个换

能器单元依次作为发射源,其余元件同时作为接收端。
每次发射后,超声波在肌骨组织中传播并经历反射、折射

和多次散射,所有阵元同步接收回波信号。 经时域采样

与频域变换,可获得维度为 NS × NR × N t 的多频段数据

集,为后续 CSI 与 FWI 提供完整波场信息。
1. 2　 对比源反演

　 　 CSI 是一种高效的波场反演方法,适用处理具有复

杂散射效应的介质。 该方法通过迭代更新对比源函数来

推断介质的物理特性,能够在多次散射情况下有效重建

介质的空间分布。 CSI 通过在已知背景介质上引入对比

源变量,将“波场重建”和“介质对比度估计”解耦,有效

缓解了强散射和高对比度介质下反演的非线性问题。 图

2 给出了 CSI 方法的几何建模示意,用于说明反演区域划

图 1　 环形超声阵列的结构示意图

Fig. 1　 Schematic
 

illustration
 

of
 

the
 

circular
 

ultrasound
 

array

分及各物理量之间的空间关系。 如图 2 所示,整个计算

区域被划分为目标域 D和与测量域 S。 目标域 D表示待

反演介质参数所在的空间区域,其内部包含声学性质与

背景介质不同的散射体;目标域之外假定为均匀背景介

质,其声速记为 c0。 测量域 S 表示换能器阵列所在的位

置,用于激励入射波并采集由目标域散射产生的观测

数据。

图 2　 对比源反演示意图

Fig. 2　 Schematic
 

diagram
 

of
 

contrast
 

source
 

inversion

在目标域内部,实际介质的声速对应的区域散射域,
分布记为 csct(x), 对应的慢度为 s(x) = 1 / csct(x)。 相对

于背景慢度 s0 = 1 / c0, 定义慢度对比度为:
χ(x) = 1 - s2(x) / s2

0 (1)
在频域中,总场 u(x,ω) 可分解为入射场 u inc(x,ω)

与散射场 usct(x,ω) [29] :
u x,ω( ) = u inc x,ω( ) + usct x,ω( ) (2)
入射场在均匀背景中满足亥姆霍兹方程:
▽2u inc x,ω( ) + ω2s2

0u inc x,ω( ) = δ x,ω( ) (3)
式中: δ(x,ω) 为频域源项。 由此引入对比源 w(x,ω)
的定义:

w x,ω( ) = χ(x)u x,ω( ) (4)
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在积分方程形式下,散射场可写为:

usct x,ω( ) = ω2∫
D
GD x,x′( ) w x′,ω( ) dx′ (5)

式中: GD =A -1
FD( s0) 为背景慢度 s0 下的格林算子; D为反

演目标区域。 通过环形阵列的采样算子 K, 在换能器位

置上观测到的散射数据为:
psct ω( ) = K uobs x,ω( ) - u inc x,ω( )( ) (6)

式中: uobs(x,ω) 为从实验或数值模拟得到的总场。
CSI 将反演问题表述为对对比源 w 与对比度 χ 的联

合优化。 典型代价函数由数据拟合项、物理一致性项与

正则化项 3 部分构成[30] :
ECSI w,χ( ) = ηSES w( ) + ηDED w,χ( )( ) ER(χ) (7)
测量域数据拟合项为:

ES w( ) = ∑
NS

i = 1
‖ω2GSw i - psct,i‖

2
2 (8)

式中: GS = KGD 为背景格林算子在测量域的映射; psct,i

为第 i 个源对应的散射数据。 目标域物理一致性项为:

ED w,χ( ) = ∑
NS

i = 1
‖ I - χGD( ) w i - χu inc,i‖

2
2 (9)

该项保证对比源与对比度与波动方程物理关系相一

致。 权重 ηS、ηD 用于平衡两类约束,其常用自适应定义

形式为:

ηS = ∑
NS

i = 1
‖usct,i‖

2
2[ ]

-1
,ηD = ∑

NS

i = 1
‖χu inc,i‖

2
2[ ]

-1

(10)
为在保持界面清晰的同时抑制数值噪声,本研究引

入基于对比度梯度的乘法型正则化[31] :

ER(χ) = 1
V ∫

D

| ▽χ(x) | 2 + δ(n)

| ▽χ(n)(x) | 2 + δ(n) dV (11)

式中: ▽χ(n)(x) 为第 n 次迭代得到的对比度分布; δ(n)

与当前物理一致性误差相关,用于避免分母趋零并提高

数值稳定性。 离散化后,正则化项可写为加权二次型:

ER(χ) = 1
V ∑

x∈D
b(n)(x)[ | ▽χ(x) | 2 + δ(n) ] (12)

空间自适应权重为:

b(n)(x) = 1
Δx2

1
| ▽χ(n)

CSI (x) | 2 + δ(n) (13)

式中: Δx 为空间步长。 该权重使正则化在高梯度区域自

适应减弱,从而避免传统正则化方法对界面的过度平滑。
在具体求解中,CSI 采用“变量分裂+交替优化”的策

略如下:
1)在给定对比度 χ(k) 的情况下,通过最小化式(7)中

关于 w 的二次泛函求解对比源:
w(k+1) =

argmin
w

ηS∑
i

‖LSwi - psct,i‖
2
2 + ηD∑

i
‖LDwi - b(k)

i ‖2
2[ ]

(14)

式中: LS = Kω2GS、LD = I - χ(k)GD、b(k)
i = χ (k)u inc,i。 对应

的正规方程为:
η SL

T
SLS + ηDL

T
DLD( ) w = ηSL

T
Spsct + ηDL

T
Db (15)

2)在固定 w(k+1) 的基础上,通过引入辅助变量 z =
▽χ 将对比度与其梯度解耦,最小化:

min
χ,z

ED w k+1( ) ,χ( ) × ER( z) + β
2

‖z - ▽χ‖2
2{ }

(16)
得到更新后的 χ(k+1) 。 上述线性子问题可采用几何

多重网格等高效求解器实现加速。
在对比度 χ 的数值更新过程中,本文采用基于 Jacobi

迭代的离散求解形式。 为控制扩散型正则化算子在迭代

过程中的作用强度,引入一个与迭代阶段相关的正则化

强度系数 λ(n) 。 该系数与当前对比度幅值的统计量共同

决定正则化项在更新方程中的实际权重。 具体而言,
λ(n) 由一致性误差度量 ErrorM(n) 与预设基准下限 RF 共

同确定:
λ(n) = max(ErrorM(n) ,RF) (17)
在连续能量泛函层面,乘法正则化通过空间自适应

权重 b(n)(x), 约束对比度梯度分布;在数值实现中,该正

则化项对应的扩散算子被离散并嵌入对比度更新方程,
其整体作用幅度由尺度系数 λ(n) 与当前对比度的均方值

共同调节,从而在迭代早期允许较强的平滑作用以抑制

噪声和局部震荡,而在迭代后期防止正则化项因误差度

量过小而完全退化。 该尺度系数不影响 b(n)(x) 的定义,
仅控制扩散算子在迭代中的强度。 当迭代收敛后,由慢

度对比度即可恢复无损近似下的声速分布 cCSI(x)。 该

声速模型提供了与实际肌骨结构高度一致的全局背景,
将用于后续 FWI 初始模型构建。
1. 3　 全波形反演

　 　 在生物软组织中,超声传播不仅存在波速非均匀性,
还伴随明显的频散与吸收效应。 为在反演中同时刻画相

速度(声速)与衰减特性,本研究在 CSI 提供的声速初始

模型基础上,引入黏声 FDFWI,对慢度实部与虚部分别

建模,实现声速与衰减参数的联合反演。
在频域黏声声学模型下,复慢度定义为[32] :
s(x) = sr(x) + isi(x) (18)

式中: sr(x) = 1 / c(x) 控制相速度; si(x) 与频率相关的衰

减系数相关。 将式(17)代入亥姆霍兹方程可得:
▽2u x,ω( ) + ω2( s2

r(x) - s2
i(x) +

2isr(x) si(x))u x,ω( ) = δ x,ω( ) (19)
式(19)中实部主导相位传播,虚部描述幅度衰减。

采用有限差分离散后,可得到稀疏线性系统:
AFD ω,sr,si( ) u = δ (20)

式中: AFD 为黏声亥姆霍兹算子的离散形式,结合完美匹

配层(perfectly
 

matched
 

layer,
 

PML)抑制边界反射。 多频
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率情形下可采用块 LU 分解或迭代求解器在 GPU 上并行

求解。 环形阵列上的模拟压力数据同样由采样算子 K
给出:

p ω,sr,si( ) = Ku ω,sr,si( ) (21)
记 pobs(x) 实测阵列数据,则黏声 FWI 的目标函数可

表示为数据拟合与结构先验的组合:

EFWI(sr,si) = 1
2 ∑

NS

i = 1
‖pi - pobs,i‖

2
2 + λrRMGS(sr - sr,0) +

λ iRMGS( si - si,0) (22)
式中: sr,0、si,0 分别为慢度实部和虚部的参考模型; λr、λ i

分别表示慢度实部和慢度虚部的正则化权重,本研究中

sr,0 由 CSI 声速模型 cCSI(x) 转换得到, si,0 取空间平滑的

均匀衰减初值; RMGS 为最小梯度支撑( minimum
 

gradient
 

support,
 

MGS)正则项,用于增强梯度域稀疏性、保持组

织界面清晰:

RMGS( s) = ∫
D

| ▽( s(x) - s0) | 2

| ▽( s(x) - s0) | 2 + ε
dx (23)

相较于传统的 Tikhonov 或 TV 正则,MGS 更有利于

保留解剖结构的突变边界而不过度平滑。
为计算目标函数对 sr、si 的梯度,采用伴随状态法。

首先构造伴随波场 uadj 满足:
AT

FD ω,sr,si( ) uadj = KT p - pobs( ) (24)
式中:上标 T 表示共轭转置。 黏声算子对 sr、si 的敏感性

可近似为:
∂A
∂sr

≈ 2ω2( sr + isi)I,
∂A
∂si

≈ 2iω2( sr + isi)I (25)

式中: I 为单位矩阵。 由此可得数据拟合项对 sr、si 的梯

度主项分别为:

▽sr
Edata = Re ∑

ω
ω 2u☉u∗

adj( )

▽si
Edata = Im ∑

ω
ω2u☉u∗

adj( ){ (26)

式中:☉表示逐点乘积;∗表示复共轭;Re( ·)、Im( ·)
分别取实部和虚部。 可以看出,实部相关项主要驱动相

速度(声速) 的更新,虚部相关项主要驱动衰减的更新。
考虑 MGS 正则项后,总梯度可写为:

▽sr
EFWI = ▽sr

Edata - 2λ r▽ ×
ε▽( sr - sr,0)

| ▽( sr - sr,0) | 2 + ε 2( )
▽si

EFWI = ▽si
Edata - 2λ i▽ ×

ε▽( si - si,0)
| ▽( si - si,0) | 2 + ε 2( )

ì

î

í

ï
ïï

ï
ï

(27)
在多频率与多源数据联合约束下,通过共轭梯度法

等优化算法迭代更新 ( sr,si), 即可实现对声速 c(x) =
1 / sr(x) 与衰减分布的联合高分辨率重建。 得益于前一

阶段 CSI 提供的物理合理初始模型,黏声 FWI 能够在肌

骨高阻抗对比和强散射条件下保持较好的收敛性与稳定

性,从而获得软组织与骨组织界面清晰、细节丰富的成像

结果。
1. 4　 定量评价指标

　 　 为定量评估反演结果与真实模型之间的差异,本文

采用归一化均方误差 ( normalized
 

mean
 

square
 

error,
 

NMSE) [33] 和结构相似性指数( structural
 

similarity
 

index
 

measure,
 

SSIM) [34] 作为主要评价指标。
NMSE 用于衡量反演声速模型与真实模型之间的整

体幅值误差,其定义为:

NMSE =
‖mrec - mtrue‖

2
2

‖mtrue‖
2
2

(28)

式中: mrec 表示反演得到的声速或衰减分布; mtrue 表示真

实声速或衰减模型。 NMSE 值越小,表示反演结果在整

体幅值意义上越接近真实模型。
SSIM 是一种综合考虑亮度、对比度和结构信息的图

像相似性度量指标,常用于评估结构保持能力,其定

义为:

SSIM(x,y) =
(2μ xμ y + C1)(2σ xy + C2)

(μ 2
x + μ 2

y + C1)(σ 2
x + σ 2

y + C2)
(29)

式中: μ x、μ y 分别为反演图像与真实图像的均值; σ 2
x、σ

2
y

为对应方差; σ xy 为协方差; C1 与 C2 为稳定常数。 SSIM
值越接近 1,表示反演结果在结构分布上与真实模型越

一致。

2　 数值仿真

2. 1　 仿真模型及设置

　 　 本研究使用的肌骨组织数字体模来源于美国国立卫

生研究院癌症研究所公开的 CT 数据集[35] 。 选取大腿区

域的一帧二维切片作为基础图像,根据 CT 图像的亨氏值

与不同组织类型之间的对应关系,将图像划分为骨骼、肌
肉、脂肪和皮肤等主要组织类别,并进一步映射为声速和

频率归一化衰减系数,构建得到图 3( a)与( b)所示的二

维黏声仿真模型。 模型背景介质设置为水,其衰减系数

取 0. 002
 

5
 

dB / (MHz×cm),用于提供稳定的传播环境与

阵列耦合介质。 各组织类型的声速与衰减参数参考文献

典型值[36] ,如表 1 所示,其中骨组织具有显著高于软组

织的声速和衰减,以反映其强散射与强吸收特性。
在超声激励与数据采集方面,采用直径 22

 

cm 的环

形阵列,共包含 512 个发射 / 接收阵元。 使用 k-Wave 工

具箱在 FMC 模式下生成模拟数据,即每个阵元依次作为

点源发射超声脉冲,其余阵元同时接收信号,最终形成

512×512 的全矩阵数据。 激励信号为中心频率 1
 

MHz 的

Ricker 子波,其时域波形与频率谱分别如图 3( c)与( d)
所示。 在黏声模型中,声波在传播过程中发生反射、折
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射、多次散射与频率相关衰减,使得获得的数据更接近真

实肌骨条件下的声场行为。

图 3　 数值仿真实验设置示意图

Fig. 3　 Schematic
 

illustration
 

of
 

the
 

numerical
 

simulation
 

setup

表 1　 肌骨声学参数参考值

Table
 

1　 Reference
 

acoustic
 

properties
 

for
musculoskeletal

 

tissues
序号 组织类型 声速值 / (m·s-1 ) 衰减值 / dB / (MHz×cm)

1 骨骼 ~2
 

250 ~10
2 肌肉 ~1

 

590 ~1. 1
3 皮肤 ~1

 

540 ~1
4 水 ~1

 

500 ~0. 002
 

5
5 脂肪 ~1

 

470 ~0. 5

　 　 本研究采用 CSI-FWI 两阶段反演框架。 首先在 CSI
阶段,在反演中去除衰减项,仅反演声速参数,以快速获

得组织结构的大尺度背景。 CSI 的计算域为 15
 

cm ×
15

 

cm,网格离散为 125×125,空间步长 1. 2
 

mm,用于提

供物理一致且对噪声鲁棒的初始模型。 CSI 阶段的参数

更新采用非线性共轭梯度法进行迭代优化,在每一次迭

代中通过一维搜索确定模型更新步长,并在达到预设最

大迭代次数或目标函数变化趋于稳定时终止迭代。 在计

算实现方面,CSI 在 CPU 平台上执行,所使用的处理器为

AMD
 

Ryzen
 

7
 

5800H ( 主频 3. 20
 

GHz ), 系统内存为

24
 

GB。
随后进入 FWI 阶段,采用黏声频域波动方程在更精

细的网格上进行声速和衰减的双参数反演。 FWI 的计算

域扩展至 24
 

cm×24
 

cm,网格数量为 801×801,空间步长

为 0. 3
 

mm,用于提高数值离散精度并更充分地刻画组织

结构细节。 FWI 阶段同样采用共轭梯度法进行模型更

新,并在每个频段内执行固定次数的迭代,以数据残差的

收敛行为作为主要参考。 为提高反演效率,将频域波动

方程正演、雅可比矩阵构建、伴随传播及多源并行求解等

计算步骤移至 GPU 上执行, 所使用的 GPU 型号为

NVIDIA
 

RTX
 

A5000,从而在细网格条件下显著降低单频

段求 解 时 间。 在 频 率 选 取 方 面, 采 用 0. 5、 1. 0 与

1. 5
 

MHz 的多尺度频段递进反演策略,由低频到高频逐

级推进。 低频段主要用于恢复模型的整体结构与相位信

息,高频段用于进一步细化局部边缘特征,从而形成由粗

到细的稳定反演路径。 相邻频段之间以前一频段的反演

结果作为初始模型逐级衔接。
在参数更新机制上,FWI 采用两阶段的双参数反演

策略以提升收敛稳定性。 第 1 阶段仅反演声速,在每个

频率下执行 5 次迭代,从低频到高频逐级更新,以获得稳

定的声速模型。 第 2 阶段在声速模型基本收敛后引入衰

减参数,并在每一频段内采用交替更新方式:先固定衰减

执行 5 次声速迭代,再固定声速执行 5 次衰减迭代。 该

交替更新过程在各频率下重复执行,从而在抑制参数耦

合效应的同时实现声速与衰减的稳定联合反演。
在 CSI 和 FWI 中,数据预处理策略保持一致。 对于

每个发射源,仅保留其对侧约 75%的接收通道参与反演,
并屏蔽与发射源相邻的 63 个接收阵元,以减少近场直达

波与电学串扰。 随后对时域信号施加单侧高斯窗口滤

波,窗口中心对齐于首波到时,标准差取为对应信号时长

的约 10%,以抑制多路复用伪影及寄生波导效应,从而提

高数据质量与反演稳定性。
2. 2　 成像结果分析

　 　 1)对比源反演成像结果

图 4 展示了 CSI 在不同迭代步数下对肌骨模型声速

分布的重建结果及其定量误差变化情况。 可以看到,CSI
在迭代初期(64 步)已能够恢复目标区域的整体声速分

布特征,骨骼与软组织在幅值上形成初步区分,表明主要

散射信息已被有效利用。 然而,此阶段反演结果中仍存

在较明显的条纹状干扰和局部振荡现象,骨皮质边界不

连续,软组织内部结构较为模糊,对应的 NMSE 仍处于较

高水平(约为 0. 027),SSIM 约为 0. 61。 随着迭代次数增

加至 128 步,反演模型在结构表现上明显改善,骨骼高声

速区域逐渐闭合,软组织层次开始显现,条纹伪影有所减

弱,NMSE 进一步降低至约 0. 022,SSIM 提升至约 0. 62。
当迭代步数达到 256 步后,CSI 反演结果在整体结构层面

继续收敛,骨皮质形态与真实模型逐渐接近,整体声速分

布较为稳定, 但依旧存在大量伪影, NMSE 下降至约

0. 012,SSIM 提升至接近 0. 69。
总体而言,CSI 能够较为准确地恢复肌骨区域的全

局声速结构,并在有限迭代次数内实现整体收敛。 然而,
在迭代过程中,可观察到一定程度的局部振荡与界面不

连续现象,说明在强散射与高对比条件下,仅依赖误差驱
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图 4　 不同迭代次数下 CSI 的声速结果

Fig. 4　 CSI
 

velocity
 

results
 

at
 

different
 

iteration

动的更新机制难以同时兼顾数值稳定性与结构连续性。
此外,CSI 进行 256 步迭代的总耗时约为 42. 7

 

min,平均

每步迭代耗时约为 10
 

s,总体计算代价较高。
2)乘法正则化对比源反演成像结果

图 5 给出了 MRCSI 在不同迭代步数下的声速重建

结果。 与 CSI 相比,MRCSI 在各迭代阶段均表现出更平

稳的收敛行为。 在早期迭代(64 步)时,MRCSI 已能够形

成较为连续的骨皮质高声速轮廓,软组织区域中的条纹

状振荡明显减弱,整体成像稳定性优于无正则化结果。
对应的 NMSE 已显著低于 CSI,表明乘法正则化在反演初

期有效抑制了大尺度数值误差。 随着迭代次数增加至

128 和 256 步,MRCSI 的结构优势进一步显现。 骨皮质

边界更加清晰且连续,软组织内部声速分布趋于平滑,整
体结构与真实模型保持良好一致。 定量结果表明,
MRCSI 在整个迭代过程中 NMSE 均低于 CSI,而在后期

迭代阶段,其 SSIM 也逐渐超过 CSI,反映出在充分迭代

后,乘法正则化能够在保持数值稳定性的同时逐步恢复

更为可靠的结构细节。 在计算效率方面, MRCSI 进行

256 次迭代的总耗时约为 45. 97
 

min,与 CSI 基本一致,未
引入明显的额外计算开销。

图 6 进一步对比了 2 种方法在迭代过程中的 NMSE
与 SSIM 演化曲线。 可以看到,MRCSI 的 NMSE 在整个迭

代过程中始终下降更快,说明正则化机制有效削弱了非

物理振荡对整体误差的影响;而在 SSIM 指标上,CSI 在

迭代初期略占优势,但随着迭代推进,MRCSI 的 SSIM 持

续提升并最终反超。 这表明 CSI 在早期更易形成高梯度

结构,但其稳定性不足,而乘法正则化在中后期能够实现

图 5　 不同迭代次数下 MRCSI 的声速结果

Fig. 5　 MRCSI
 

velocity
 

results
 

at
 

different
 

iteration

图 6　 CSI 和 MRCSI 中 NMSE 和

SSIM 随迭代步数的变化曲线

Fig. 6　 The
 

variation
 

curves
 

of
 

NMSE
 

and
 

SSIM
 

with
 

the
number

 

of
 

iterations
 

in
 

CSI
 

and
 

MRCSI

更可靠的结构一致性。 SSIM 曲线中出现了先短暂上升

后下降再上升的变化趋势,反映了反演过程中不同尺度

结构逐步参与更新的动态特征。 总体而言,引入乘法正

则化后,MRCSI 在数值误差收敛速度和成像稳定性方面

均优于 CSI,并在充分迭代后实现更高的结构相似性。



· 22　　　 · 电
 

子
 

测
 

量
 

与
 

仪
 

器
 

学
 

报 第 40 卷

3)RF 参数对 MRCSI 反演结果的影响

为分析 RF 参数对 MRCSI 反演性能的影响,本文选

取 RF = 0. 01、0. 001 和 0. 000
 

1 三种取值,在相同反演参

数设置下对声速重建结果及定量指标进行对比。 图 7 给

出了不同 RF 条件下在迭代步数为 128 和 256 时的反演

结果及对应的 NMSE 与 SSIM 数值,图 8 展示了 SSIM 随

迭代步数的变化曲线。

图 7　 不同 RF 参数下 MRCSI 在迭代次数为

128 和 256 时的声速结果

Fig. 7　 Velocity
 

results
 

of
 

MRCSI
 

at
 

iteration
 

numbers
 

of
128

 

and
 

256
 

under
 

different
 

RF
 

parameters

在迭代步数为 128 时,不同 RF 条件下的反演结果已

表现出明显差异。 RF = 0. 01 时,声速图像整体较为平

滑,软组织区域中的条纹状纹理和局部振荡得到有效抑

制,骨皮质高声速区域轮廓连续完整, 对应 SSIM 为

0. 833
 

9, NMSE 为 0. 009
 

6。 相比之下, RF = 0. 001 和

0. 000
 

1 条件下仍可观察到一定程度的散斑纹理与局部

起伏,其 SSIM 分别为 0. 641
 

8 和 0. 600
 

8,NMSE 分别为

0. 010
 

5 和 0. 010
 

6,表明在中期迭代阶段 RF 参数已开始

影响反演稳定性与结构表现。
当迭代步数增加至 256 时,不同 RF 条件下的重建质

量进一步分化。 RF
 

=
 

0. 001 的结果在骨皮质边界清晰

图 8　 不同 RF 参数下 MRCSI 中 SSIM
随迭代步数的变化曲线

Fig. 8　 The
 

variation
 

curves
 

of
 

SSIM
 

with
 

iteration
 

number
 

in
MRCSI

 

under
 

different
 

RF
 

parameters

度、连续性以及软组织内部结构一致性方面均表现出最

优特性,骨皮质厚度与真实模型更加接近,SSIM 提升至

0. 936
 

5,NMSE 降至 0. 003
 

6。 RF
 

=
 

0. 01 条件下的结果

仍保持较高平滑度,但局部结构细化有限,其 SSIM 和

NMSE 分别为 0. 823
 

9 和 0. 003
 

7。 RF
 

=
 

0. 000
 

1 的结果

在该阶段亦有所改善( SSIM
 

=
 

0. 735
 

0,NMSE
 

=
 

0. 004
 

1),但整体结构一致性仍低于 RF
 

=
 

0. 001 的情况。
从图 8 所示的 SSIM 演化曲线可以进一步观察 RF 参

数对反演过程的调控作用。 在反演初期,不同 RF 条件

下的 SSIM 曲线基本重合,说明此阶段反演主要由一致性

误差驱动;随着迭代推进,各曲线逐渐分化,不同 RF 对

结构演化的影响开始显现。 其中,RF
 

=
 

0. 01 的 SSIM 在

中期上升较快而后趋于平缓,RF
 

=
 

0. 001 在中后期持续

提升,而 RF = 0. 000
 

1 的变化幅度相对较小,这一趋势与

对应的图像结构表现保持一致。
在计算效率方面,不同 RF 参数条件下进行 256 步迭

代的总运行时间分别为 45. 69、46. 01 和 46. 24
 

min,三者

之间差异很小,表明 RF 参数的变化不会对整体计算时

间产生显著影响。
4)空间步长对反演的影响

在前述实验中,基于 1. 2
 

mm 空间步长的 MRCSI 反

演能够稳定恢复肌骨模型的整体声速结构,但其成像时

间仍然较长。 为进一步降低计算成本并评估较低空间离

散精度下 MRCSI 的成像能力,本节分析空间步长变化对

反演结果及定量指标的影响。 具体而言,将空间步长由

1. 2
 

mm 调整为 2. 5
 

mm,对应计算网格由 125×125 减少

至 60×60,并相应将有效传感器数量由 256 个调整为 128
个。 在此设置下,对不同 RF 参数条件下的 MRCSI 反演

结果进行对比分析,其成像结果与 SSIM 演化曲线分别如

图 9 和 10 所示。
从成像结果可以看出,在 60×60 网格条件下,MRCSI

仍能够在较少迭代步数内恢复目标区域的主要结构特

征,骨骼区域的高声速分布位置与整体形态保持稳定一

致。 然而,与 125×125 网格相比,空间离散精度降低后,
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图 9　 空间步长为 2. 5
 

mm 时,不同 RF 参数下 MRCSI 在
迭代次数为 32 和 64 时的声速结果

Fig. 9　 Velocity
 

results
 

of
 

MRCSI
 

with
 

different
 

RF
parameters

 

at
 

iteration
 

times
 

of
 

32
 

and
 

64,
with

 

a
 

spatial
 

step
 

size
 

of
 

2. 5
 

mm

图 10　 空间步长为 2. 5
 

mm 时,不同 RF 参数下

MRCSI 中 SSIM 随迭代步数的变化曲线

Fig. 10　 The
 

variation
 

curves
 

of
 

SSIM
 

with
 

iteration
 

number
in

 

MRCSI
 

under
 

different
 

RF
 

parameters,
with

 

a
 

spatial
 

step
 

size
 

of
 

2. 5
 

mm

骨皮质边界的几何细节以及软组织内部层次结构明显减

弱,局部界面趋于平滑,反映出分辨率下降对精细结构表

达能力的限制。
如图 10 所示,不同 RF 条件下,60 × 60 网格对应的

SSIM 变化趋势与 125×125 网格基本一致,均随迭代步数

逐步上升,但其最终 SSIM 值整体偏低。 这一差异主要源

于空间离散精度降低导致的结构信息损失,而非正则化

机制失效。 与此同时,从重建过程可以观察到,在 60×60
网格条件下,反演在迭代初期具有更快的结构收敛速度,
约 32 次迭代即可清晰区分骨骼与软组织等主要组织类

型。 尽管边界细节较为平滑,但整体组织分布和宏观结

构特征已得到有效恢复。 此外,在不同 RF 参数条件下,
粗网格并未改变各 RF 取值之间的相对性能排序,说明

RF 参数对反演稳定性的调控作用在不同空间分辨率下

具有一致性。
在计算效率方面,空间步长增大显著降低了离散系

统规模,使 MRCSI 的整体计算时间大幅缩短。 在相同

256 次迭代条件下, 2. 5
 

mm 步长下的反演耗时约为

5
 

min,相比 1. 2
 

mm 步长下减少近一个数量级。
综上,MRCSI 在成像分辨率与计算效率之间存在明

显权衡:较小空间步长有利于细节结构恢复,但计算代价

较高;较大空间步长则能够在显著降低成像时间的同时,
提供可靠的结构定位与整体声速分布估计。 因此,低分

辨率 MRCSI 更适合作为快速获取全局结构信息的初始

成像手段,为后续采用 GPU 加速的 FWI 提供稳定且物理

一致的初始模型。 2. 2. 5
 

MRCSI 和 FWI 的联合成像结果

在前述分析中,MRCSI 已能够在较低空间离散精度

下快速恢复肌骨结构的整体声速分布,综合不同正则化

参数、空间步长与迭代行为的对比结果,本文选取 60×60
网格模型与 RF = 0. 01 条件下第 40 次迭代的 MRCSI 反

演结果作为 FWI 的初始声速模型。 该配置在反演早期

具有较快的收敛速度,能够在约 44. 9
 

s 内获得已清晰区

分骨组织与软组织的大尺度结构分布,并避免过多迭代

带来的数值振荡累积,因此适合作为后续精细反演的初

始条件。
图 11( a)给出了所选 MRCSI 声速反演结果,其能够

正确定位骨皮质的高声速区域及软组织主体结构,但受

限于空间离散精度与对比源框架本身,组织边界仍表现

出一定程度的平滑化,局部细节尚未充分展开。 为引入

更高的数值分辨能力,该模型经上采样映射至 0. 3
 

mm 的

精细网格,并作为 FWI 的初始声速模型,如图 11 ( b)
所示。

在此基础上,采用两阶段、多频段的 FWI 进行声速

与衰减的联合重建。 图 11(c)显示了最终得到的声速反

演结果。 可以看到,FWI 在细网格条件下充分利用了波

场的相位与振幅信息,显著提升了组织界面的清晰度与

结构对比度:骨皮质边界更加锐利,厚度刻画更加准确,
软组织内部的声速起伏也得到合理恢复。

对应的定量评价指标显示,最终声速模型的 SSIM 达

到 0. 954
 

0,NMSE 降至 0. 004
 

2,相比 MRCSI 初始模型有
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图 11　 肌骨组织数字模型的联合反演结果

Fig. 11　 Joint
 

inversion
 

results
 

of
 

the
musculoskeletal

 

digital
 

model

显著改善。 图 12(a)给出了沿 x = 1. 2
 

cm 位置的一维声

速剖面。 可以看到,FWI 反演结果在骨皮质声速峰值位

置及软组织界面处与真实模型高度一致,不仅有效纠正

了 MRCSI 初始模型中边界过渡偏缓的问题,也显著减小

了界面位置偏差,表明 FWI 成功补偿了 CSI 在高频信息

恢复方面的不足。
在衰减反演方面,图 11( d)给出了 FWI 重建得到的

衰减分布结果。 其空间分布与声速模型及组织结构保持

良好一致:骨组织对应高衰减区域,软组织区域衰减水平

相对较低,反演结果的 SSIM 达到 0. 902
 

3。 图 12( b)所

示的一维衰减剖面进一步表明,FWI 能够较为准确地恢

复主要组织界面处的衰减突变特征,验证了复慢度建模

在黏性生物组织成像中的有效性。 需要指出的是,在靠

近传感器阵列的位置仍可观察到轻微环状伪影,这主要

与有限孔径条件下的波场覆盖不均以及边界区域梯度放

大效应有关。 但整体而言,该类伪影幅值较低且空间局

限,对主要结构判读影响有限。
总体来看,MRCSI-FWI 的级联反演策略有效结合了

两类方法的互补优势:MRCSI 快速提供了物理一致的全

局背景结构,使 FWI 能够避免陷入初始模型不匹配导致

的局部极小值;FWI 则在高分辨率网格上充分挖掘波场

全信息,实现声速与衰减参数的精细恢复。 数值结果表

明,该联合方法在显著提升成像质量的同时,FWI 进行一

次迭代所需的时间约 21. 1
 

s, 整体反演时间控制在

16. 53
 

min 左右,为高分辨率肌骨超声断层成像的实际应

用提供了可行方案。

图 12　 声速与衰减一维剖面的定量对比

Fig. 12　 Quantitative
 

1D
 

profiles
 

of
 

velocity
 

and
 

attenuation

3　 实验验证

　 　 为验证所提出的 MRCSI-FWI 联合反演框架在真实

高对比度生物组织中的成像性能,本文搭建了基于环形

阵列的超声断层成像实验系统,并对离体牛小腿肌骨样

本进行了成像验证。 实验装置及样本结构如图 13 所示。
待测样本包含皮肤、脂肪、肌肉及骨骼等多种声学性质差

异显著的组织类型,具有典型的强散射、多界面特征,能
够充分考验反演方法在复杂介质条件下的稳定性与成像

能力。 实验系统采用直径约 22
 

cm 的环形超声换能器阵

列,阵列共包含 512 个阵元,中心频率为 1
 

MHz。 实验过

程中,样本放置于阵列几何中心,并完全浸没于水介质

中,以构建近似均匀的背景传播环境。 图 13( b)给出了

对应的样本解剖横截面,用于辅助反演结果的组织识别

与定性对比。
鉴于阵列换能器的通道一致性可能对成像质量产生

影响,在正式成像实验前对阵列阵元的一致性进行了定

量评估。 具体而言,在阵列几何中心垂直放置标准钢反

射体,依次激励并接收各阵元的回波信号,用于表征不同

通道在发射-接收链路上的综合响应特性,并从 512 阵元

随机选取 64 个阵元作为代表样本进行统计分析。
图 14(a)给出了典型阵元的时域回波信号,图 14( b) 为

对应的频域幅度谱,可以观察到信号能量主要集中在

0. 5 ~ 1. 5
 

MHz 的工作频带内。 基于这些信号,本文选取

峰峰值灵敏度 Spp、-20
 

dB 脉冲宽度 T{-20dB} 、-6
 

dB 中心

频率 fc@ -6dB 以及-6
 

dB 相对带宽 Br@ -6dB
 4 个关键指标,对
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阵元一致性进行定量评估,其参数定义如图 14 所示。 图

15 展示了 64 个样本 4 个关键指标的均值与散点分布,结
果表明,峰峰值灵敏度的均值为-53. 62

 

dB,相对标准偏

差为 1. 4%;-20
 

dB 脉冲宽度均值为 9. 8
 

μs,相对标准偏

差为 2. 32%;-6
 

dB 中心频率均值为 0. 96
 

MHz,相对标准

偏差为 1. 84%;-6
 

dB
 

相对带宽的均值为 75. 23%,相对

标准偏差为 1. 8%。 上述结果表明,阵列各通道在幅值响

应、频谱特性及时间分辨能力方面具有较高一致性,未观

察到显著的异常通道或系统性偏置。 尽管如此,仍不可

避免地存在微小的阵元响应差异,这类差异在强散射和

有限孔径条件下可能被反演过程放大,造成成像结果具

有一定的伪影。 在实验与反演过程中,水介质被视为均

匀背景介质,其声速参数根据实验室环境温度进行设置。
实验期间水温保持稳定 ( 室温条件), 背景声速取

为 1
 

480
 

m / s。

图 13　 实验装置图

Fig. 13　 Experimental
 

setup

图 14　 脉冲回波法下的时域信号与频谱分布

Fig. 14　 Time-domain
 

signal
 

and
 

frequency
 

spectrum
obtained

 

using
 

the
 

pulse-echo
 

method

数据采集由 Verasonics
 

Vantage
 

256 超声成像系统完

成,采样率设为 20
 

MHz。 实验 FMC 模式,即阵列中每个

换能器依次作为发射源,其余换能器同时作为接收端,从
而获得包含多路径传播与多次散射信息的完整阵列数

据。 经傅里叶变换得到的频域数据作为后续成像方法的

图 15　 64 个样本脉冲回波法测试结果

Fig. 15　 Results
 

of
 

the
 

pulse-echo
 

for
 

64
 

samples

输入。
作为对比基准,本文同时采用 UTT 方法对同一组实

验数据进行重建。 UTT 基于几何声学近似,假设声波主

要沿直线路径传播,通过首波到达时间反演介质的平均

声速分布。 图 16(a)给出了 UTT 的声速重建结果。 可以

看到,UTT 在牛肌骨样本中呈现出明显的结构失真:由于

骨组织具有强反射与多次散射特性,直达波假设在骨区

附近不再成立,导致骨皮质区域被显著压缩,深部肌肉区

域声速估计偏低,软组织之间的界面难以清晰区分。 尤

其在骨背侧形成明显的声影区,UTT 无法提供有效重建

信息,这反映了射线型方法在高对比、多散射介质中的固

有物理局限。
相比之下,MRCSI 的重建结果(图 16( b))有效克服

了 UTT 在复杂介质中的上述缺陷。 采用 15
 

cm×15
 

cm 的

计算域、60 × 60
 

网格(空间步长 2. 5
 

mm) 以及 RP 等于

0. 01 的参数设置,MRCSI 能够在约 1. 63
 

min 的计算时间

内恢复牛样本中皮肤、脂肪、肌肉与骨组织的整体声速结

构。 尽管受限于较粗的空间离散,局部边界仍表现出一

定程度的平滑,但主要组织轮廓及其相对空间关系已被

正确恢复,其结构完整性和对比度明显优于 UTT 结果,
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表明 MRCSI 在实验条件下能够有效利用多次散射信息,
对阵列不一致性和强对比界面具有更强的鲁棒性。

图 16　 牛肌骨组织实验结果

Fig. 16　 Experimental
 

results
 

of
 

bovine
 

musculoskeletal
 

tissue

在此基础上,将 MRCSI 重建得到的声速模型上采样

至 0. 3
 

mm 的空间网格间距,并作为 FWI 的初始声速模

型。 FWI 的计算域扩展至 24
 

cm×24
 

cm,采用 801 × 801
的精细网格,并基于复慢度模型同时反演声速与衰减参

数。 经过 30 次迭代后得到的声速成像结果如图 16( c)
所示。 可以观察到,与 UTT 和 MRCSI 相比,FWI 显著提

升了组织界面的清晰度与空间分辨率:骨皮质轮廓收缩

至接近真实厚度,脂肪层的空间位置与厚度与解剖照片

高度一致,肌肉内部的声速渐变以及肌腱附着区域的几

何形态也得到了更为精细的刻画。 为进一步进行对比,
图 17 给出了沿 y= -1. 35

 

cm 方向的声速一维剖面,其中

同时绘制了 UTT 重建结果、FWI 初始模型( MRCSI 上采

样结果)以及最终 FWI 声速反演结果。 可以看到,UTT
剖面中骨皮质对应的高声速峰值被明显削弱且位置存在

偏移,界面过度平滑,难以准确表征真实组织边界;FWI
初始模型已能够反映骨骼与软组织的整体分布,相比之

下,FWI 反演结果在峰值位置、幅值大小及界面陡峭程度

上更加符合真实物理情况,表明在 MRCSI 提供的物理一

致初始模型基础上,FWI 能够有效引入高频信息,实现对

高对比界面的精细重建。
图 16(d)给出了衰减结果。 整体来看,高衰减区域

与骨组织空间位置高度一致,骨皮质周围形成一圈明显

的高衰减带,肌肉区域呈中等衰减,脂肪及水背景衰减较

低,这与生物组织“骨高、肌肉中、脂肪与水低”的黏弹性

特征相符,说明复慢度双参数反演在真实组织中能够给

图 17　 声速一维剖面的定量对比

Fig. 17　 Quantitative
 

1D
 

profiles
 

of
 

velocity

出物理上合理的衰减对比关系。 同时可以看到,衰减图

像上还存在较为明显的环形伪影:在接近环形阵列半径

附近形成一系列同心条纹状的衰减异常带,其空间分布

与声速图像中的主结构并不完全一致,而是更多反映了

阵列几何与灵敏度分布的影响。 这类环形伪影主要来源

于 3 方面原因:1)环形阵列在径向方向上具有较强的几

何聚焦效应,阵元附近的波场振幅和梯度显著增大,使得

衰减梯度对局部噪声和建模误差高度敏感,容易在反演

过程中被放大;2)实验中不可避免存在阵元间灵敏度不

均匀、耦合差异以及水-组织界面反射等非理想效应,这
些因素会在频域中叠加为与阵列孔径同形的“亮环”;3)
相比声速主要通过相位信息约束,衰减参数更多依赖振

幅信息,对接收链路增益起伏、匹配层损耗和频率响应失

配更加敏感,因此更容易在阵列所在半径附近累积成系

统性的环状伪影。 尽管如此,这些环形伪影主要集中在

样本外围和阵列附近区域,并未掩盖骨骼主干、肌肉主体

及脂肪层等关键组织的衰减分布格局,宏观上仍能清晰

区分“骨高衰减、软组织中等衰减、背景低衰减” 的基本

模式,说明当前的正则化与联合反演策略在真实数据条

件下仍具有较好的稳健性。 后续工作中,可通过更加精

细的阵列校准、幅度均衡和多频段联合反演进一步抑制

这类环形伪影,从而进一步提升衰减成像的定量可靠性。

4　 结　 论

　 　 本研究提出了一种结合 MRCSI 与 FWI 的高精度肌

骨成像框架,通过在粗网格下快速重建对比源分布并生

成稳定的初始速度模型,有效缓解了肌骨区域高声阻抗

对比导致的非线性和局部最优问题。 随后在细空间网格

条件下采用双参数 FWI,实现了声速与衰减的联合重建。
数值仿真表明,本方法能够准确恢复肌肉、脂肪与骨组织

的细节结构,在采用 0. 3
 

mm 的空间网格间距进行数值反

演的条件下,声速与衰减参数的空间分布得到了精细重

建,且衰减反演能够反映不同组织的吸收差异,尽管在阵

元附近仍可观察到环形伪影。 实验结果进一步验证了该

框架在真实组织数据上的可行性:与射线层析成像相比,
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MRCSI 加 FWI 能更清晰地重建肌骨各组织的声学差异,
并获得更高的组织边界对比度。 整个联合反演流程总耗

时仅 16. 53
 

min,显示出良好的计算效率与应用潜力。 未

来的研究将进一步改善衰减伪影抑制策略,并探索向三

维成像,以实现更全面的肌骨结构表征。
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