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【摘要】基于对小孔成像理论的X射线相位衬度成像研究，提出一种基于吸收网格扫描的X射线相位衬度成像的新方法，

可以有效获取弱吸收生物样品的吸收信息、折射信息和散射信息。实验结果表明，与传统X射线光栅相位衬度成像比较，

该方法具有成像装置简单易于实现且对光源要求低的优势，可更好地与实验室X射线源或同步辐射白光光源相结合，从

而为现有X射线相位衬度成像技术在大尺寸人体器官的临床医学成像研究工作的开展提供新的研究手段。
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Abstract: A new X-ray phase contrast imaging method utilizing scanning absorption grid technology is proposed based on

the study of X-ray phase contrast imaging with pinhole imaging principle. The method can effectively capture absorption,

refraction, and scattering information of weakly absorbing biological samples. Experimental results show that the proposed

method offers several advantages over traditional X-ray grating phase contrast imaging, including a simple imaging device,

minimal X-ray source requirements, and enhanced compatibility with laboratory X-ray source or synchrotron radiation white

beam. Consequently, it provides a new research mean for advancing current X-ray phase contrast imaging technology in

clinical imaging research of large human organs.
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前 言

X 射线相位衬度成像技术是通过记录 X 射线穿

过物体后相位的改变量而形成图像衬度的成像技

术，因此X射线相位衬度成像技术具有对弱吸收物质

成像的优势[1-3]。到目前为止，X射线微分相位衬度成

像主要发展的成像技术有：三晶干涉仪相位衬度成

像[4]、衍射增强相位衬度成像[5]、同轴传播相位衬度成

像[6]和光栅相位衬度成像[7-8]等。其中光栅相位衬度

成像方法由于降低了对 X射线源空间相干性和时间

相干性的要求，使得X射线相位衬度成像可以和宽光

谱、大焦点普通实验室光源相结合实现大视场相位

衬度成像，因此被认为是“最有可能在临床医学等无

损检测领域中获得广泛应用”的新型成像技术[9]。该

技术目前在生物医学成像领域已经实现对手部[10]、大

脑[11]、乳房[12-16]和肺部[17-22]等软组织的成像，未来的应

用前景巨大。因此发展 X射线光栅相位衬度成像技

术成为近年来 X射线成像领域的研究热点。目前世

界上各主要的医疗设备公司和研究机构都在研制和

建设应用与医疗的X射线相位衬度成像装置，例如：

2019 年，Philips 医疗公司和瑞士同步辐射光源合作

研制基于光栅相位衬度成像原理的乳腺成像医疗设

备[23]；2022年，澳大利亚光源研制的基于光栅相位衬

度成像原理的乳腺 CT 装置开始临床实验[24]；2022
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年，哈佛大学工程与应用科学部物理系开展基于光

栅相位衬度成像原理的人体 CT 成像装置的研制工

作[25]。上述这些医疗设备的研制推动了 X 射线光栅

相位衬度成像技术在临床医学等无损检测领域的广

泛应用。我国的北京同步辐射装置、上海同步辐射

光源、合肥同步辐射光源、清华大学和深圳大学等研

究机构也先后进行 X射线光栅相位衬度成像理论的

研究，取得广泛的研究成果[26-35]。2020 年，合肥同步

辐射光源完成“新一代高衬度低剂量X射线相位衬度

CT装置”的预研工作，进一步推动X射线光栅相位衬

度成像技术在国内临床医学领域的发展。

虽然上述 X射线光栅相位衬度成像技术近年来

获得快速的发展，但目前X射线光栅相位衬度成像技

术还未被广泛地应用于实际生活中，在实际的临床

医学以及无损检测等领域应用的过程中，还存在以

下几个亟待解决的关键科学：其一，现有的X射线光

栅相位衬度成像技术对射线源的空间相干性要求较

高，不利于与大焦点实验室X射线源结合，阻碍其应

用领域的拓展。其二，有的X射线光栅相位衬度成像

技术难以实现高能量（≥60 keV）X 射线相位衬度成

像。这主要是因为 X射线光栅相位衬度成像在进行

高能量成像时，存在吸收光栅加工困难的问题。例

如以能够满足人体成像的X射线光子能量 60 keV为

例，若吸收光栅对X射线的透过率为 0.1，吸收光栅的

周期为 2 μm。假设用吸收系数很高的金材料制作吸

收光栅，则需要的吸收光栅高度为 263 μm，那么吸收

光栅的高宽比要求为 263:1，以现有的工艺在短期内

难以实现吸收光栅的规模化制作，因此如何实现高

能量（≥60 keV）X射线光栅相位衬度成像是X射线相

位衬度成像技术实现广泛应用所面临的关键难题。

其三，现有的X射线光栅相位衬度成像需要采用时间

相干性较好的X射线源，不适合利用宽光谱X射线源

进行相位衬度成像。这主要是因为当 X射线源的能

谱范围较宽的时候，会降低X射线光栅相位衬度成像

系统中相位光栅的自成像条纹可见度，从而降低 X

射线光栅相位衬度成像系统对样品折射角探测的

灵敏度。

上述这些问题的存在使得现有 X射线光栅相位

衬度成像技术难以与高能量、大焦点实验室X射线源

和同步辐射白光相结合，不能满足实用化的需求，极

大地限制 X射线光栅相位衬度成像技术在实际的临

床等无损检测领域应用的发展。因此，迫切需要发

展新型的X射线相位衬度成像新理论、新技术，以帮

助人们实现 X射线相位衬度成像技术走向实际临床

应用。为了解决上述问题，本文基于小孔成像的X射

线相位衬度成像理论研究，开展基于吸收网格扫描

的X射线相位衬度成像的新方法，实现样品高分辨的

吸收、折射和散射信息的有效提取，从而验证该新型

X 射线相位衬度成像技术走向临床医学等无损检测

领域应用的可行性和有效性。

1 基于吸收网格扫描的X射线相位衬度成像

新方法

1.1 基于小孔成像原理的高能量、宽光谱X射线相位

衬度成像理论研究

为了解决现有的光栅相位衬度成像技术对光源

的空间相干性和时间相干性要求较高的问题，提出

基于小孔成像原理的X射线相位衬度成像的新理论。

图 1 为基于小孔成像原理的 X 射线相位衬度成像的

原理图，主要包括X射线源S、小孔光阑、样品和成像

探测器。假设 X 射线源 S 为光强符合高斯分布的大

焦点光源，当图 1a所示成像装置中不放置样品时，X

射线源S照射小孔光阑后，通过几何投影成像会在探

测器上形成 X 射线源 S 的圆斑投影像 S′，如图 1e 所

示。当在图 1b 所示光路中放置样品时，假设样品与

X 射线发生吸收效应，如图 1f 所示，X 射线源 S 的投

影像S′的强度相对于图 1e会减弱。若图 1c所示光路

中放置的样品与 X 射线发生折射效应时，则如图 1g

所示，X射线源S的投影像S′的中心位置相对于图 1e

会发生水平和垂直方向的移动。若在图 1d所示光路

中放置的样品与X射线发生散射效应，如图 1h所示，

X射线源 S的投影像 S′会从图 1e所示的圆变成图 1h

所示的直径更大的圆，同时投影像S′的可见度降低。

图1 基于小孔成像原理的X射线相位衬度成像原理图

Figure 1 X-ray phase contrast imaging theory based on pinhole
imaging principle
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因此通过上述分析可以知道，当图 1a 所示成像

光路中放置样品和不放置样品时，通过获取两张样

品的投影图像，即可以通过对比分析两张投影图像

中X射线源的投影像S′的中心位置、强度和可见度的

变化信息，即可分别定量获得样品的折射、吸收和散

射信息。由于上述实验是基于几何投影成像的原

理，因此该实验过程不受X射线源空间相干性和时间

相干性的限制，可有效地降低X射线相位衬度成像对

X射线源的要求，使得X射线相位衬度成像更易于和

大焦点、宽光谱的实验室X射线源和同步辐射白光相

结合。此外，为了分辨投影像 S′在有无样品时的变

化，小孔光阑直径设计为探测器的像素尺寸的 7~15

倍。当小孔光阑的材质为金材料时，小孔光阑的厚

度要满足小孔光阑上非小孔区域能够几乎完全吸收

所需能量的 X射线。上述小孔光阑的设计是非常易

于批量化大面积加工制造的，例如为了实现 60 keV

的上述基于小孔成像原理的X射线相位衬度成像，当

小孔光阑的直径设计为 50 μm，小孔光阑的厚度为

263 μm，则小孔光阑的高宽比为 263:50。与 60 keV

情况下 X射线光栅相位衬度成像所使用的光栅需要

满足高宽比为 263:1的要求相比较，则更易于加工制

造。因此，图 1所示X射线相位衬度成像技术更适合

高能量X射线成像的需求。

1.2 基于吸收网格扫描的X射线相位衬度成像中的

信息提取算法研究

图 1 讨论了基于单一小孔成像原理的 X 射线相

位衬度成像方法的数学模型，利用该数学模型通过

获取有样品和无样品的两张投影图像即可以实现 X

射线源照射下样品的吸收、折射和散射信息的提取。

但是由于采用一个小孔来进行成像会造成整个成像

系统的视场较小、光通量较低、曝光时间较长的问

题。为了解决上述问题，本文使用大面积网格结构

来增加小孔的数量从而提高整个成像系统的光通量

和成像视场。图 2a展示基于吸收网格的X射线相位

衬度成像新方法的装置图，该系统由X射线源、周期

为 p 的吸收网格和探测器组成。当 X 射线穿过吸收

网格后会在在探测器上形成周期性排列的“小亮

点”。这里的每个“小亮点”都是X射线源S通过吸收

网格上的一个小孔获得的投影像。根据第 1.1 小节

的分析，当图 2a 所示光路中放置样品和不放置样品

时，通过对比探测器投影图像上每个“小亮点”的中

心位置、光强度和可见度的变化，即可分别提取样品

的吸收信息、折射信息和散射信息。

虽然上述采用吸收网格进行 X射线相位衬度成

像的方法提高了成像系统的光通量和增加了成像视

场，但是该成像系统所获取的样品的吸收、折射和散

射图像的分辨率取决于吸收网格上小孔的直径。当

小孔直径设计为探测器的像素尺寸的 7~15 倍时，会

存在图像分辨率低的问题。为了实现高分辨的基于

吸收网格的X射线相位衬度成像，本文提出利用吸收

网格进行二维步进扫描的方式来提高样品图像的分

辨率。其实现过程为：（1）先在图 2a所示成像光路中

不放置样品，对吸收网格进行“z”字形步进扫描，水平

和垂直方向上各自步进N步（每步步长为p/N）。吸收
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(d) (e)
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图2 X射线吸收网格成像系统装置及原理图

Figure 2 Setup and working pipeline of scanning absorption grid X-ray imaging system

图 a为吸收网格成像系统的装置；图b、c为采集的样品和参考图像；图d、e为样品在光路内外时，单个探测器

像素随着网格步进扫描接收到的强度
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网格每步进一步，探测器都会采集一个投影图像。

经过上述扫描过程可最终获得N×N个吸收网格的投

影图像（图 2c）。从上述获得的N×N个吸收网格的投

影图像中提取探测器上同一个像素点P(k,l)的强度信

息，并按照吸收网格的二维扫描轨迹进行拼接，可组

成一个 N×N 的矩阵称为该像素 P(k,l)对应的参考光

斑图像（图 2e），记作 I r。（2）在图 2a 所示成像光路中

放置样品时，重复吸收网格的上述步进扫描过程，可

以获得探测器上的同一像素点 P(k,l)的样品光斑图

像，如图 2d所示，记作 I s。（3）通过逐一分析每个像素

点 P(k,l)对应的样品光斑 I s 和参考光斑 I r 的亮度变

化、中心位置偏移和可见度的变化，可以获取整个样

品的吸收、折射和散射信息。

根据上述分析，对于任意像素点 P(k,l)，如图 2d

和图 2e所示的该像素点的样品光斑图像 I s和参考光

斑图像 I r之间存在如下关系：

I s ( x,y ; k,l ) = e-M (k,l ) I r ( x + ∆x (k,l ),y +
∆y (k,l ) ; k,l ) ⊗ G ( x,y ; k,l ) （1）

其中，M(k,l)表示样品在像素点 P(k,l)对 X 射线的吸

收，∆x (k,l )和 ∆y (k,l )分别表示由于样品在像素点

P(k,l)产生的折射效应导致的参考光斑在水平和竖直

方向的位置偏移量，G ( x,y ; k,l )是一个二维高斯函数

代表样品像素点 P(k,l)对 X 射线的散射效应，⊗是对

x、y的卷积符号。根据以前的研究，样品光斑图像 I s

和参考光斑图像 I r都可以用一阶傅里叶级数来近似

描述[36-37]：

I s ( x,y;k,l )= ∑
m,n=-1

1
csm,n (k,l ) exp é

ë
êêêê

ù

û
úúúú

i2π
p (mx+ny ) （2）

I r ( x,y;k,l )= ∑
m,n=-1

1
crm,n (k,l ) exp é

ë
êêêê

ù

û
úúúú

i2π
p (mx+ny ) （3）

其中，cm,n是傅里叶级数。若直接把式（2）和式（3）代

入到式（1）来求解样品的吸收、折射和散射信息会非

常复杂，因此本文提出一种简单的方法来进行样品

信息的提取。该方法将样品沿水平方向和竖直方向

的信息进行分开求解，从而将二维问题转化为一维

问题，以此来实现简单和快速的信息提取。其具体

实现过程为：对像素点 P(k,l)对应的样品光斑图像 I s

和参考光斑图像 I r分别沿竖直方向积分，可以得到两

条积分后的强度分布曲线 I sh和 I rh，如图 3a中的蓝线和

绿线所示。曲线 I sh和 I rh的关系可以通过对式（1）两端

同时沿竖直方向积分得到：

I sh ( x;k,l )=e-M (k,l ) I rh ( x+∆x (k,l );k,l )⊗Gh ( x;k,l ) （4）

其中，⊗是对 x卷积。将上述式（4）左边展开可得：

I sh ( x ; k,l ) = ∫0p I s ( x,y ; k,l )dy
= ∫0p ∑m,n = -11

csm,n (k,l ) exp é
ë
êêêê

ù

û
úúúú

i2π
p (mx + ny ) dy

= pcs0,0 (k,l ) + pcs0, - 1 (k,l )exp 






- i2πxp +

pcs0,1 (k,l )exp 








i2πx
p

= ash (k,l ) + bsh (k,l )cos 








2πx
p + φsh (k,l )

由式（5）可知样品在像素点 P(k,l)对应的样品光

斑沿竖直方向积分后的强度分布 I sh可以用一维余弦

函数来描述，其系数可以通过以下等式计算得到：

ash (k,l ) =∑
u = 1

N

I sh






x = uN p ; k,l （6）

bsh (k,l )= |

|
|
||
||

|
|
||
|∑
u=1

N

I sh






x= uN p;k,l exp 



-i2π uN （7）

φsh (k,l )=arg é
ë
êêêê

ù

û
úúúú∑

u=1

N

I sh






x= uN p;k,l exp 



-i2π uN （8）

同理 I rh也可以由一维余弦函数来描述，则式（4）

右边可以展开为：
e-M (k,l ) I rh ( x + ∆x (k,l ) ; k,l )⊗Gh ( x ; k,l ) =
e-M (k,l )

é

ë

ê
êê
ê ù

û

ú
úú
úash (k,l )+bsh (k,l )cos 









2π
p ( x+∆x (k,l ) )+φsh (k,l )

⊗ 1
2π σh (k,l )

exp é
ë

ê
êê
ê ù

û

ú
úú
ú- x2

2σh (k,l ) =e-M (k,l )arh (k,l ) +

e-M (k,l )brh (k,l )e-2π2σ2h (k,l ) /p2 cos 








2π
p x+ 2πp ∆x (k,l )+φsh (k,l )

（9）

其中，Gh是一维高斯函数即样品散射信号的水平分

量，σh (k,l )表示样品在像素点 P(k,l)的散射宽度。此

外，由于式（5）和式（9）是等价的，因此有：

ash (k,l ) = e-M (k,l )arh (k,l ) （10）

bsh (k,l ) = e-M (k,l )brh (k,l )e-2π2σ2h (k,l ) （11）

φsh (k,l ) = 2πp ∆x (k,l ) + φsh (k,l ) （12）

根据式（10），可以得到样品的吸收信息图像：

M (k,l )=-1n 








ash
arh

=-1n



































∑
u=1

N

I sh






x= uN p;k,l

∑
u=1

N

I rh






x= uN p;k,l

=-1n



































∑
u=1

N

∑
w=1

N

I s





x= uN p,y=

w
N p;k,l

∑
u=1

N

∑
w=1

N

I r





x= uN p,y=

w
N p;k,l

（13）

（5）
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由式（13）可知样品的吸收信息对应图 3a中 I sh和
I rh曲线下面积的变化，即图 3b 中样品光斑强度总和

与参考光斑强度总和之比。而样品的水平折射角信

息图像可以由式（12）提取：

αh (k,l )=arctan 







∆x (k,l )
d ≈ p

2πd (φsh (k,l )-φrh (k,l ) )（14）

其中，d是样品到探测器的距离。由式（14）可见样品

的水平折射角与图 3a中余弦曲线 I sh和 I rh的相位差有

关。此外，样品沿水平方向的散射信息图像可以由

式（11）得到：

σ2
h (k,l ) = - p

2

2π2 1n
bsh (k,l )arh (k,l )
brh (k,l )ash (k,l ) （15）

对于形如 I ( r ) = a + b cos (ωr + φ )的余弦曲线，

其可见度V被定义为：

V = Imax - Imin
Imax + Imin =

(a + b) - (a - b)
(a + b) + (a - b) =

b
a （16）

因此式（15）可以写成：

σ2
h (k,l ) = - p

2

2π2 1n
V s
h (k,l )
V r
h (k,l ) （17）

即水平方向的散射信息图像对应图 3a中曲线 I sh
与 I rh的可见度之比。

同理，对像素点 P(k,l)对应的样品光斑和参考光

斑分别沿水平方向积分，可以得到两条积分后的强

度分布曲线 I sv 和 I rv，如图 3c中的蓝线和绿线所示。曲

线 I sv 和 I rv 的关系可以通过对式（1）两端同时沿水平方

向积分得到：
I sv ( y ; k,l ) = e-M (k,l ) I rv ( y + ∆y (k,l ) ; k,l ) ⊗ Gy ( y ; k,l ) ≈
asv (k,l ) + bsv (k,l ) cos 









2πy
p + φsv (k,l ) = e-M (k,l )arv (k,l ) +

e-M (k,l )brv (k,l )e-2πσ2v (k,l ) /p2 cos 








2π
p y+ 2πp ∆y (k,l )+φsv (k,l )

（18）

则竖直方向的折射角像和散射像可以由相同的

方法得到：

αv (k,l )=arctan 







∆y (k,l )
d ≈ p

2πd (φsv (k,l )-φrv (k,l ) )（19）

σ2
v (k,l ) = - p

2

2π2 1n
bsv (k,l )arv (k,l )
brv (k,l )asv (k,l ) （20）

由式（17）和式（20）可得到样品的平均散射图像

为：

σ2 (k,l ) = σ2
h (k,l ) + σ2

v (k,l ) （21）

2 实验验证与结果分析

为了体现基于吸收网格扫描的 X射线相位衬度

成像方法对于 X射线源空间相干性和时间相干性要

求低的优势，实验验证工作选择在北京同步辐射装

置（BSRF）的 4W1A成像线站开展。4W1A成像线站

的光源是单周期扭摆磁铁，光源磁铁磁场强度为

1.8 T，其光谱分布见图 4，能量范围覆盖 15~70 keV。

X 射线源的发光点尺寸为 0.42 mm×1.23 mm，X 射线

源的发光点到吸收网格的距离为 40 m，吸收网格到

探测器的最大距离约为 48 cm，样品紧挨着吸收网格

后 放 置 。 实 验 过 程 中 使 用 的 探 测 器 型 号 是

Hamamatsu ORCA-Quest，有效像素尺寸为 4.6 μm×

4.6 μm。当上述探测器参数固定的情况下，根据式

（14）和式（19）可知，系统能检测到的最小折射角与

网格周期P成正比，即P越小系统相称成像的灵敏度

越 高 。 但 是 当 P 太 小 的 时 候 ，上 述 Hamamatsu

ORCA-Quest探测器会无法分辨X射线源S通过吸收

网格上的一个小孔形成的投影像（即图 2a 中所示的

每个“小亮点”），从而无法分离样品的吸收、折射和

散射信息。因此吸收网格周期 P的设计要同时兼顾

探测器的分辨率和成像系统的最小折射角探测灵敏

度的需求。因此，为了保证成像探测器能够分辨X射

线源S通过吸收网格上的一个小孔获得的投影像，通

常情况下吸收网格的小孔直径为探测器像素尺寸的

7~15 倍。根据上述分析，当探测器的像素尺寸为

4.6 μm×4.6 μm 时，吸收网格的小圆孔直径可设计为

50 μm。同时为了保证吸收网格到探测器的最大距

离为 48 cm时，成像系统的最小折射角探测灵敏度能

够达到微弧度量级，当吸收网格的小圆孔直径可设

计为 50 μm，那么圆孔阵列的周期可设计为 80 μm，即

可满足上述设计需求。此外，为了保证信息提取的

质量，吸收网格投影像的衬度要大于 20%。假设X射

线是能量为 70 keV 的单色光，100 μm 厚的金制成的

吸收网格的最大衬度为 27%。结合 X射线的能量分

图3 信息提取方法示意图

Figure 3 Schematic diagram of information extraction method

第3期 孙程成, 等 . 面向临床医学应用的新型X射线相位衬度成像方法
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布以及上述的其他实验参数，经过计算，由 100 μm厚

的金制成的吸收网格完全能满足需求。因此，实验

中使用由 100 μm 厚的金制成的吸收网格，吸收网格

的圆孔阵列的周期为 80 μm，圆孔直径为 50 μm。在

后续的工作中，考虑设计水平和竖直方向周期不一

致的吸收网格，以此来实现一维扫描得到两个方向

的相位信息和散射信息，最终降低总曝光时间和剂

量。根据上述设计在样品处，X射线源的竖直方向的

空间相干长度约为 5.9 μm，水平方向的空间相干长度

约为 2 μm，均小于小孔的直径，从而保证满足几何投

影成像的要求。实验过程中，当图 2a 所示成像系统

中放置样品和不放置样品时，吸收网格分别进行 10×

10步的二维步进扫描，步长为 8 μm。经过上述过程

共采集 100 张样品投影图像和 100 张无样品的背景

图像，每张投影图像的曝光时间为200 ms。

2.1 弱吸收亚力克小球样品的实验测试

首先进行测试的样品是直径为 6 mm 的亚力克

（PMMA）小球, 主要用于验证本文提出的基于吸收

网格扫描的 X射线相位衬度成像方法和样品信息提

取算法的可行性与有效性。因为根据图 4 所示的 X

射线的能谱对应的平均能量，可以查询亚克力球在

该能量下的复折射率进而计算出其理论吸收强度和

折射角。图 5 展示了对亚克力球进行吸收网格二维

步进扫描后进行样品信息分离的结果。图 5a展示提

取的样品吸收信息图像，可以看出小球从中间到边

缘亮度逐渐减弱，这是因为样品中心较厚吸收较强，

而边缘较薄吸收减弱。图 5g画出了图 5a中红线处的

吸收强度曲线和计算出的理论吸收强度。由图 5g可

知小球的中心部分吸收更多的 X射线而小球的边缘

吸收的 X 射线较少，与图 5a 所示的亚克力球图像中

的厚度变化趋势一致。此外，除了噪声和样品表面

缺陷造成的波动，实验提取的吸收强度与理论值基

本吻合，可以认为吸收信息是准确的。在图 5b 和图

5c所示为提取的样品的水平折射信息图像和竖直折

射信息图像，在水平折射角像中（图 5b），亚克力球左

边是暗的右边是亮的，这是因为X射线在球左右两侧

的折射方向是相反的。类似地，在竖直折射角图像

中（图 5c）亚克力球呈现出上暗下亮的状态。图 5h画

出了图 5c中黄线处的折射角分布曲线和对应的理论

值，可以看出小球上半部分和下半部分的折射角是

中心对称的，表明在小球上半部分和下半部分，X射

线折射方向是相反的。此外图 5h中亚克力球边缘的

折射角的绝对值最大，球中心对 X 射线几乎没有折

射。实验提取的折射角在理论值附近波动，但整体

与理论值匹配的很好，考虑到噪声及其他因素的影

响可以认为实验提取的折射角信息是可信的。图

5d~图 5f展示了提取的样品散射信息图像，在散射像

中，亚克力球的内部衬度低且基本上都是噪声，而球

边缘的散射信号比较强。这是因为亚克力球的内部

材质比较均匀，而散射在不同材质的交界处会比较

强烈。此外在水平散射像中（图 5d）球体左右边界的

轮廓比较清晰，而在竖直散射像（图 5d）中球体上下

边界的轮廓比较清晰。图 5i展示的图 5e中蓝线处的

散射强度曲线印证了上述现象。这是符合 X射线小

角散射理论的，既散射信号在垂直于样品结构取向

的方向最强，在沿着样品结构取向的方向最弱。图 5

的结果定性和定量地证明本文提出的信息提取算法

的有效性。

2.2 不同扫描步数对成像质量的影响

为了评价不同扫描步数对成像质量的影响，对

亚克力球分别进行不同扫描步数的扫描成像实验。

根据一维光栅相位步进成像的研究，一个方向至少

要步进扫描 5步才能有效提取信息，推广到本文中的

二维吸收网格则至少需要步进扫描 5×5步（步长为网

格周期比上步数，即 16 μm）[38]。考虑到步长小于像

素尺寸后会导致数据采集效率下降，因此最小步长

应约为 4.6 μm。结合实际情况，最终选择 3种具有代

表性扫描方案：5×5、10×10 和 20×20 步，对应扫描步

长分别为 16、8 和 4 μm。图 6a~图 6c 分别展示 5×5、

10×10和 20×20步扫描后提取的吸收像，图 6d计算对

应的信噪比分别为 23.09、40.74和 72.96。从图 6a~图

6d的结果可以看出吸收像的信噪比随着扫描步数的

增加而提升。图 6e~图 6g分别展示 5×5、10×10和 20×

20 步扫描后提取的竖直折射像，可以看出竖直折射

像的质量随着扫描步数的增加而明显提高。在相位

衬度成像中，通常用灵敏度来描述折射像的质量，灵

敏度的数值越小表明系统的检测微小相位变化的能

力越强[39]。图 6h计算了图 6e~图 6g对应的灵敏度分
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图4 BSRF 的4W1A线站同步辐射白光光谱分布

Figure 4 Spectrum distribution of synchrotron radiation white beam
at the 4W1A beamline of the Beijing Synchrotron Radiation Facility
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别为 0.82、0.41 和 0.21 μrad，可见系统灵敏度也随着

扫描步数的增加而提升。图 6i~图 6k分别展示 5×5、

10×10和 20×20步扫描后提取的平均散射像，图 6l计

算对应的衬度噪声比分别为 1.89、5.63 和 15.64。从

图 6i~图 6l可以看出，散射像的衬度噪声比随着扫描

步数的增加增幅很快，这是因为散射信息的提取对

噪声非常敏感。此外，5×5、10×10和 20×20步扫描所

用的数据采集时间分别约为 1、4和 16 min。因此，综

合考虑图像质量和扫描时间等因素，10×10步扫描比

较合适作为最有性价比的扫描方案。

2.3 小鼠肺部样品的实验测试结果

为了进一步验证本文提出的基于吸收网格扫描

的 X射线相位衬度成像方法在高能量成像领域开展

临床医学成像应用的可行性，本文选取更为复杂的

小鼠样品来进行实验验证。图 7 展示实验用的小鼠

样品以及小鼠肺部区域的样品信息分离结果。如图

7a所示，为了更接近临床医学检查时的条件，整只小

鼠浸泡在福尔马林中直接用于成像实验。图 7b展示

利用本文提出的样品信息分离算法获得的小鼠肺部

区域的吸收信息图像。其中小鼠的骨骼，如脊椎、趾

骨和肋骨，这些重吸收材质的成像效果比较好，骨骼

的结构走向都清晰可见。但是吸收像对肺部的成像

效果并不理想，无法清晰地呈现肺部的轮廓和细节。

图 7c 展示小鼠肺部区域的散射信息图，可以看到散

射对不同材质的交界处比较敏感，因此图 7c 中肋骨

中间是暗的，边界是亮的。此外肺泡结构产生的散

射信号表现在图中为肺组织成像区域大量分布的白

点。在图 7d和图 7e展示的折射信息图像中，小鼠肺

的衬度明显高于骨骼的衬度。如图 7d 所示，小鼠左

肺和右肺的轮廓以及肺部细节结构都清晰可见，支

气管的结构和走形也可以清晰地呈现出来。与图 7b

相比较，图 7d和图 7e中小鼠的肋骨等骨骼结构只是

显示边界信息，这主要是因为折射信息图像对密度

均匀的骨骼不敏感，而对中空结构的支气管和多孔

结构的肺叶更为敏感。因此图 7d和图 7e展示小鼠肺

部区域的折射信息图像自然地屏蔽小鼠骨骼的影
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图5 亚克力小球的样品信息提取结果

Figure 5 Extracted information from PMMA sphere
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图7 小鼠肺部扫描成像结果

Figure 7 Imaging results of mouse lung
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响，使得研究人员可以更清楚地观察肺部组织结构。

这对于医学影像学及基础医学实验研究的意义是非

凡的，因为人体许多重要的器官和组织都是由轻元

素组成的，在吸收衬度下成像效果差或者容易被骨

骼干扰从而影响观察，如果能使用相位衬度成像的

方法则能很大程度上解决这些问题。图 7 的结果一

方面展示本文提出的方法对复杂生物样品的有效

性，另一方面也体现X射线吸收网格扫描成像在生物

医学领域潜在的应用价值。X 射线吸收网格扫描成

像有望被广泛应用于多种肺部病理检查（比如肺癌

的早期筛查），并可以使用实验室光源转化为专门的

仪器，能够在临床环境中使用。此外，结合 CT 技术

可以三维立体地研究气道或血管网络的相应生理功

能，以及不同的病理生理机制。同时，同步辐射上采

集的离体组织或器官的高分辨数据可以为临床数据

的验证提供基础，这对该方法未来的标准化和临床

化至关重要。

3 结 论

X 射线相位衬度成像走进实际临床医学应用是

科学家们不断追求的目标。为了解决传统 X射线光

栅相位衬度成像在实际医学成像应用过程中所面临

的难题，本文详细介绍基于X射线吸收网格扫描成像

的X射线相位衬度成像的装置、原理和实验方法，旨

在为推进 X射线相位衬度成像技术与大焦点实验室

光源和同步辐射白光的结合，从而促进高能量、宽光

谱 X射线相位衬度成像技术的发展。在上述成像方

法发展的基础上，本文提出一种新算法用于提取X射

线吸收网格扫描成像中样品的吸收、折射和散射信

息图像。该算法通过对 X射线与样品的相互作用有

效地建模，并将二维问题转化为一维问题，能够简单

且快速地提取样品的吸收、折射和散射信息。为了

检验基于 X射线吸收网格扫描成像的 X射线相位衬

度成像方法的可行性和本文提出的信息提取算法的

有效性，本文利用同步辐射白光作为X射线光源开展

亚克力球和小鼠肺部的实验验证。研究结果表明本

文提出的基于 X射线吸收网格扫描成像的 X射线相

位衬度成像方法对 X光源的空间相干性和时间相干

性要求较低，成像装置简单，更易于满足实用化需

求。未来伴随着这一新技术与CT技术的结合，该方

法可为病理学、病理生理学等领域提供新型的无损

成像的研究方法。与临床医学相结合，可应用于小

样本、微量组织的无损影像学研究，协助临床医生进

行基础医学研究、辅助疾病的诊断和疗效观察。
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