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引言

目前，在光声成像技术中，光声信号通常需要使用超

声换能器进行接触式探测。由于超声波（光声信号）无法

在空气中传播，在样品和超声换能器之间必须添加水或超

声凝胶作为超声波的耦合介质，这使其在很多应用中受到

限制。比如，在高温、强辐射等的工业应用中，往往因为

待检测区域所处的环境恶劣，无法使用耦合剂进行耦合，

或者超声换能器无法置于被检测区域 ；在烧伤检测和溃疡

检测等的生物医学应用中，使用耦合剂会污染乃至感染待

检测组织区域，而且在手术导航中耦合剂的使用会对目标

区域的检测带来不便，这就限制了其在临床医学上的应用。

光学超声检测是一种很有前途的超声波检测方法，以非接

触的方式检测超声波信号，可以实现宽频带高灵敏度的光

声成像，此方法避免了传统方法需要耦合剂而带来的不便。

因此，与传统的光声成像相比，非接触式光声成像技术更

利于扩展到工业及生物医学领域的应用。

过去几年，越来越多的光学超声检测方法被提出，光

学检测超声信号的方法已经被广泛的应用于各种领域 [1-21]。

早在上个世纪 90 年代，Pouet 等 [22] 在光折变晶体中混合双

光束的方法形成外差干涉仪，并将其用来探测物体粗糙表

面的超声信号。2004 年，Carp 等 [23] 利用改进的马赫曾德

尔干涉仪测量光声效应引起的表面振动的位移，该系统具

备 4 ns 的时间分辨率，0.3 nm 位移灵敏度。亦有研究使用

基于聚合物薄膜的法布里—珀罗干涉仪来检测超声波 [24]。

2010 年，Berer 等 [2] 利用双波长混频干涉仪实现了远距离

和非接触式光声成像。最近，有研究提出将相位敏感型光

学相干层析（Optical Coherence Tomography，OCT）系统

用于光声信号的检测 [25]。在以上提到的各种光学检测超声

的方法中，有的由于检测灵敏度低并不能进行非接触式测
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量，有的由于光学信号调制频率受限导致系统检测带宽较

窄，有的则是成像分辨率较低。为了实现非接触式宽带高

分辨率的接收光声信号，我们在本文中提出了一种基于低

相干迈克尔逊干涉仪的光学检测光声信号的方法，并建立

非接触式光声成像系统，验证了该系统的成像能力及横向

分辨率，并通过模拟实验和在体实验验证了该非接触式光

声成像系统能够高分辨率的成像生物组织的脉管系统，促

进了光声成像技术在生物医学中的应用。

1  原理与方法

1.1 光学相干法测量光声信号的原理

当吸收体被短脉冲激光照射时，吸收体会吸收光能产

生热膨胀，从而辐射热弹波，也就是光声信号。光声信号

本质上是机械波，它在传播的过程中会引起吸收体表面的

振动。因此，我们可以通过测量吸收体表面振动位移的大

小来反演光声信号的大小。迈克尔逊干涉仪是常用的精密

测量设备，其精度可达到皮米量级甚至更高，在科研及工

业领域中都有着广泛的应用。本文中，我们利用迈克尔逊

干涉仪对相位变化的高度敏感性来检测光声信号引起吸收

体表面振动的位移，从而实现光声信号的非接触式检测。

光学相干法测量光声信号的原理，见图 1。光声信号

检测光经分束器分为两束光，一束光通过透镜并聚焦在反

射镜上形成参考臂，另一束光依次通过二向色镜和物镜最

后聚焦在样品上形成样品臂，从样品臂和参考臂各自反射

回去的光相遇后发生干涉，光电平衡探测器用来接收干涉

信号，这就构成了迈克尔逊干涉仪。光声信号检测光与光

声信号激发光经过二向色镜后变为同轴光束，一同经过物

镜聚焦于生物组织上，生物组织吸收激发光能量后产生光

声信号，光声信号传到组织表面时会引起表面的振动，振

动幅度的大小就反映了光声信号的大小。根据光声信号在

介质中的传播性质，组织的振动位移 Δx(t) 与引起组织振

动的光声信号 p(t) 的一维简化关系如下 [26] ：

(1)Δx(t)= 1
ρva

ſp(t)dt

其中 va 为超声在介质中的传播速度，ρ为介质的密度，

t 为激光脉冲的脉宽。组织表面的振动会改变干涉仪中样品

臂的相位，因此通过检测相位变化就能得到光声信号引起

的振动位移的大小。为方便，将 Δx(t) 写成 Δx。光声信号

引起的组织表面位移与相位的变化关系如下 ：

                                       x∆=∆
0

2
λ
πϕ                                      (2)

其中 λ0 为探测光的中心波长。通过干涉仪最终探测到

的干涉光强为 ： 

                                     ϕcos21IIAI =                                (3)
A 为光电平衡探测器的放大倍数，I1、I2 分别为参考

臂及样品臂反射回去的光强。相位 φ 包含环境噪声（光学

平台的振动及空气扰动等）产生的相位 φnoise 及光声信号引

起的相位变化 Δφ，即 ：φ=Δφ+φnoise。由 (3) 式可得，当

2noise k πϕ π= ± (k=0,±1,±2…) 时，即干涉信号经过差分放

大后输出为“0”时，系统对光声信号的检测灵敏度最高，

此时作为光声信号的检测时间窗口。

1.2 非接触式光声成像系统

非接触式光声成像系统原理图，见图 2。光声信号检

测系统由超发光二极管（中心波长 1310 nm，带宽 45 nm）、

光纤环形器、2×2 光纤耦合器、二向色镜、反射镜光电平

衡探测器等组成（图 2a）。从光纤耦合器输出的检测光通

过光纤准直器和透镜 1 聚焦在反射镜上形成干涉仪的参考

臂，另一路检测光通过二向色镜、扩束系统（L2 焦距是

30 mm，L3 焦距是 100 mm）及物镜聚焦在样品表面形成

干涉仪的样品臂，调整样品臂与参考臂的长度使其相等，

从而使干涉仪工作在零差模式。考虑到该系统主要用来进

行血管成像，所以选用的脉冲激光器波长是 532 nm，脉宽

为 10 ns，重复频率是 0.11~10 kHz（HLX-I-F005，Horus 

Laser），4 倍物镜用来聚焦光束。由前文我们知道只有在环

境噪声 2noise k πϕ π= ± 的情况下系统的灵敏度最高，在这里我

们使用 FPGA 控制卡采集由光电平衡探测器输出的差分信

号，对采集到的差分信号进行实时分析，当差分信号在零

点附近时可编程逻辑器件（Field-Programmable Gate Array，

FPGA）控制卡会发出脉冲信号 T1 去触发激光器，激光器

就会发出激光脉冲来激发光声信号，并同时输出同步信号

T2 取触发 NI-5124 采集卡采集光声信号，此时完成对一个

扫描点信号的采集，然后由 PCI-1716 控制卡发出位移信号

T3，驱动二维电机扫描平台移动到下一个扫描点，依次循环，

实现对样品的二维扫描，最后对各个采样点将得到数据进

行最大值投影，从而得到一幅二维光声图像。为了降低噪

声影响，将信号通过截止频率为 30 kHz 的高通滤波器。通

常，生物组织对检测光的反射率较低，为进一步提高系统

的检测灵敏度，通常在组织表面覆盖一层几百微米厚的油

层用来增强反射光。系统的工作时序，见图 2b。

首先，我们测试了这种方法检测光声信号的可行性。为

图1 光学相干法检测光声信号的原理图
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此，我们将黑色胶带作为吸收体，使用非接触式光声成像

系统测试了黑胶带的光声信号，结果见图 2c，表示的是光

声信号引起吸收体表面振动的位移大小。根据第一节中等

式 (1)，将图 2c 中的位移信号进行微分，即可得到光声压信

号。这个信号与我们用超声换能器测到的光声信号是一致的，

具有双极性。因此，这种光学方法检测光声信号是可行的。

2  结果

2.1 系统分辨率测试

为了验证该非接触式光声成像系统的横向分辨能力，

我们对直径为 6 μm 碳纤维丝进行光声成像实验，通过对所

获得的光声图像进行分析来量化上述系统的分辨率。实验

中，电机的扫描步距为 2 μm，扫描速度为 40 Hz，且对每

个扫描点的数据平均 10 次。图 3a 是直径为碳纤维的光声

图像。取其在 x 轴扫描方向上的一维信号，然后通过高斯

拟合拟合出光滑的曲线，最后取其半峰全宽作为系统的横

向分辨率数值，结果见图 3b，可以看到该成像系统的横向

分辨率优于 10.6 μm。

2.2 模拟样品实验

接下来我们证明了该非接触式光声成像系统在散射介

质中也有较好的成像能力。实验对象为埋在浓度为 1% 的

琼脂凝胶中的菩提叶脉，叶脉在实验前经过染料处理，使

得它在 532 nm 激发光下可以激发出光声信号，凝胶模拟

组织对光的高散射特性。实验中，电机扫描步距为 10 μm，

成像范围为 4 mm×4 mm。成像结果，见图 4。叶脉的纹理

能够被清晰地成像出来，且图像具有很高的对比度。模拟

实验证明了该非接触式光声成像系统能够以高的分辨率成

像高散射介质中的吸收体。

2.3 在体实验

为了验证该非接触光声成像系统的在体成像能力，我

们用该系统对接种有黑色素瘤的小鼠耳朵的血管及瘤体进

行了活体成像。根据实验规范，在实验前我们先用麻醉剂

队小鼠进行腹腔注射（40 mg/kg）麻醉。为了保证小鼠耳

朵不被损害，实验过程中对激光能量进行测量，将其控制

在 12 mJ/cm2 以下。图 5 为黑色素瘤小鼠耳朵光声二维成像

结果，其血管网络清晰可见，成像范围为 3 mm×3 mm，

绿色圆形虚线框为黑色素瘤实体部位，由图可以看出肿瘤

相关血管结构具有高度的紊乱性，其新生血管结构为点状

结构，见图 5 中的绿色矩形框的箭头所示。此在体实验结

果说明了该非接触式光声成像技术可以活体成像生物组织，

在识别皮肤肿瘤疾病等相关血管结构及肿瘤实体方面具有

潜在的应用前景，并且与传统方法比较，该非接触式光声

成像技术对于病灶有溃疡的区域的成像及检测更具优势。

图2 非接触式光声成像系统原理图
注：a.非接触式光声成像系统装置图；b.系统工作时序图；
c.非接触式光声成像系统检测到的黑胶带的光声信号；d.对c中
的信号进行微分得到的光声压信号。

图3 非接触式光声成像系统的横向分辨率
注：a.碳纤维丝的光声图像；b.横向分辨率的拟合曲线图。

图4 菩提叶脉的光声成像实验

图5 黑色素瘤小鼠耳朵血管及瘤体的光声成像实验
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3  结论

本文我们首先介绍了非接触式光声成像的背景，分析

了基于全光纤低相干迈克尔逊干涉仪的光学检测光声信号

的原理，然后详细描述了非接触式光声信号检测的方法，

最后，成功构建了非接触式光声成像系统，测试了系统的

分辨率，通过模拟及在体实验验证了系统的成像能力，实

验表明非接触式光声成像系统具高分辨成像生物组织的能

力。另外，由于该光声成像系统的非接触的特性，因而更

加方便于实际应用，使得该系统在生物医学研究中具有广

阔的应用前景。同时，本文中光声信号检测所使用的低相

干迈克尔逊干涉仪是 OCT 系统中的关键部件，因而可以

方便的实现光声 /OCT 双模态成像系统，能够提供更丰富

的生物组织信息。
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