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基于激光诱导超声换能器的磁声电成像研究

丁广鑫１,２,夏慧１∗,刘国强１,李元圆１,２,王丽丽１,２
１中国科学院电工研究所,北京１００１９０;

２中国科学院大学,北京１０００４９

摘要　生物组织的电学特征对肿瘤的早期诊断具有重要意义.通过测量样品的洛伦兹力效应,磁声电成像可以检测

到生物组织电导率的变化,从而实现肿瘤组织的早期诊断.现有的磁声电成像采用传统的压电超声换能器产生超声

激励,为了避免静磁场对超声激励系统的干扰,这种方法要求压电超声换能器必须远离被测样品,从而导致超声探头

和被测样品间存在较大的超声传播距离,不利于在临床中进一步研究.首先设计了基于光声热弹效应的激光诱导超

声换能器,这种光学超声换能器采用优化的炭黑和聚二甲基硅氧烷复合结构,减小了复合膜厚度,有望产生高频和高

强度超声信号;然后对优化的复合膜激光诱导超声换能器的超声特性进行分析,并利用激光诱导超声换能器进行磁

声电成像实验.结果表明:激光诱导超声换能器产生的超声信号具有与压电换能器产生的超声信号可比的压强幅度

和超声带宽,－６dB超声带宽接近７．５MHz,产生的超声强度达到２．５MPa;在磁场环境中,激光诱导超声换能器能提

供一种无电子结构的超声激励方式,有效减小了磁声电成像中超声激励源的电磁干扰,具有良好的电磁兼容特性.
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MagnetoＧAcoustoＧElectricalTomographyBasedonLaserＧInduced
UltrasoundTransducers
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Abstract　Electricalcharacteristicsofbiologicaltissuesaresignificantforearlydiagnosisoftumortissues敭Through
detectingtheLorentzforceeffectofthesamples magnetoＧacoustoＧelectricaltomographyisconfirmedtohaveability
toimplementearlydiagnosisoftumortissueswithrecognitionofchangesinelectricalconductivityoforganisms敭In
allprevious work on magnetoＧacoustoＧelectricaltomography incidentultrasonicpulsesaregeneratedfrom
conventionalpiezoelectrictransducers敭Toavoidtheelectromagneticinterferencetotheultrasonicexcitationsystem 
thepiezoelectrictransducerisrequiredtobeplacedfarawayfromthedetectedsample敭However thelongdistance
ofultrasonicpropagationbetweentheultrasonictransducerandthesamplelimitsfurtherclinicalresearch敭Firstly 
laserＧinducedultrasoundtransducersbasedonphotoacousticeffectareproposed敭Theopticultrasonictransducers
arepolymerＧnanomaterialcompositesformedbycarbonblackandpolydimethylsiloxane whicharepromisingto
generatehighＧfrequencyandhighＧintensityultrasonicsignalsthroughdecreasingthethicknessofcompositefilms敭
TheacousticfieldsgeneratedbyoptimizedlaserＧinducedultrasoundtransducersarethencharacterized andlaserＧ
inducedultrasoundtransducersareappliedinthemagnetoＧacoustoＧelectricaltomographyexperiment敭Theresults
indicatethattheoutputpressureandbandwidthoftheultrasonicsignalsgeneratedbythelaserＧinducedultrasound
transducersaresimilartoorbetterthanthosegeneratedbythepiezoelectrictransducers敭－６dBfrequency
bandwidthandacousticintensityofthelaserＧinducedultrasoundtransducersaremeasuredtobeabout７敭５MHzand
２敭５MPa respectively敭DuetotheabsenceofelectronicsandmetalinthelaserＧinducedultrasoundtransducers 
acousticsourcesgeneratedbythelaserＧinducedultrasoundtransducersarecompatible with magnetoＧacoustoＧ
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electricaltomographyandinsensitivetoelectromagneticinterference敭
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１　引　　言

超声换能器广泛应用于工业无损检测[１Ｇ２]、生物

医学诊 断[３]和 疾 病 治 疗[４]等 方 面.磁 声 电 成 像

(MAET)[５Ｇ８]是一种新型的生物医学影像技术,超声

换能器在其中发挥着重要作用.MAET技术出现于

２０世纪９０年代末,它结合了超声成像的高分辨率和

电阻抗成像的高对比度特性,是一种多物理场耦合的

成像方式,避免了单一物理场成像的物理局限性.它

的工作原理为:超声脉冲在成像体中传播时会引起超

声传播路径上目标体中离子的振动,在静磁场环境

下,振动的离子受到洛伦兹力作用而引起电荷分离,
从而在目标体中形成局部电场.由于正常组织与病

变组织之间的电导率存在较大差异,因此电荷分离产

生的局部电场也会有明显不同.通过在成像体周围

放置接收电极或感应式线圈可以检测到变化的电信

号,从而可以重构样品的不同电阻抗分布图像.将传

统的压电超声换能器作为 MAET激励源时,在强磁

场环境下会对电接收系统造成严重的电磁干扰,因此

必须保证压电超声换能器与被测目标体之间保持３~
５cm的耦合距离[５Ｇ７],这严重限制了MAET的进一步

发展.相较于传统的压电超声换能器,将脉冲激光转

换成脉冲超声的激光诱导超声(LIU)换能器[９Ｇ１２],因
其本身的非电子器件特性而具有磁设备兼容和无电

磁干扰等优点.此外,LIU换能器还具有与压电超声

换能器可比或比其更大的声压和超声频谱带宽,这为

强电磁环境下MAET探测深度和成像分辨率的提高

提供了可能.
基于光声原理的LIU换能器是目前研究的热

点[９Ｇ１２].为了获得较高的光声转换效率,这种光致

超声换能器通常由具有高光热转换效率和高热膨胀

系数的材料制备而成.当脉冲激光照射光吸收材料

后,光能会瞬时转化成热能,导致周围介质的温度上

升[１３Ｇ１４].局部温度的瞬时升高会引起热弹性材料瞬

时膨胀,从而在材料中产生脉冲超声.根据光声效

应[１５],这种光致超声换能器产生的脉冲超声频率与

辐射的激光脉冲频率直接相关.因此,产生的脉冲

超声的频谱宽度可以达到脉冲激光的频谱宽度.这

意味着,如果使用超快脉冲激光,就可以获得纳秒级

的超声脉冲宽度.

LIU换能器作为一种新型超声换能器,近几年

来得到了快速发展.为了提高超声转换效率和超声

的频带宽度,研究人员在超声增强介质材料方面进

行大量的研究[９Ｇ１２].聚二甲基硅氧烷(PDMS)具有

较大的热膨胀系数(约为３×１０－４C－１)[９Ｇ１０,１６]和相

对简单的制备方法[９Ｇ１２],常被用作热弹性材料.各

种光吸收材料被广泛研究,范围从金属[１６]到碳基材

料[９Ｇ１２],包括炭黑(CB)[９]、碳纳米管(CNT)[１０]、还原

的氧化石墨烯(RGO)[１１]、碳纳米纤维(CNF)[１２].
这些具有高消光系数和光热转换效率的光吸收材料

被集成到PDMS中成为光声转换的增强复合材料,
表现出优异的LIU特性,具有 MPa级的超声压力

和 MHz级的超声频谱带宽.这些LIU换能器常被

应用于多种生物医学研究[１７Ｇ１９],为基于超声技术的

医学诊断和治疗提供了新手段.Zou等[１７]开发出

了基于复合金纳米粒子的光纤光声换能器,通过浸

渍涂布法在光纤末端涂上金纳米粒子和PDMS复

合物,获得了猪肉组织的超声图像.Baac等[１８]利用

气相沉积法(CVD)设计出CNTＧPDMS复合膜的光

致聚焦超声换能器,产生的聚焦超声负压可以通过

气蚀使生物组织微裂化.这种高强度的超声能量可

以用于肿瘤的消融或通过超声溶解血栓,显示出了

LIU换能器在治疗应用中的潜力.Noimark等[１９]

使用CNT凝胶ＧPDMS复合膜制备了基于法布里Ｇ
玻罗(FＧP)光纤传感腔的全光学超声成像探针,并
得到了猪肉组织的图像,这种全光学超声探针能够

得到宽频带的超声激励,从而得到高分辨率的成像

结果,显示出其在临床应用上的潜力.
对于现有的 MAET[５,２０Ｇ２１],为了减小压电超声

换能器在磁场环境下对电子接收系统的电磁干扰,
超声换能器通常被放置于远离目标的位置,这导致

了激励声压的衰减和较长的超声耦合距离,限制了

其在临床应用中的推广.针对上述问题,本文提出

并验证了LIU换能器在 MAET中的可行性,优化

聚合物薄膜LIU 换能器的制备流程,提高CB在

PDMS中的分散性,并减小复合膜的厚度.首先,利
用旋涂法将CBＧPDMS复合溶液涂覆在光学玻璃基

底上得到一层复合膜,即 LIU 换能器,然后表征

LIU换能器的超声场特性,最后将这种超声换能器

应用于不同电导率目标体的 MAET实验中.

１００７００１Ｇ２
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２　方法与实验

２．１　LIU换能器

超声的光学产生可以通过很多种机制,最常见

的是热弹性机制[２２].图１所示为LIU换能器的结

构示意图,复合膜中的光吸收材料吸收激光能量并

将其转化为热能,薄膜中的热膨胀材料PDMS吸收

热能后发生瞬时热膨胀,从而产生超声波.在本研

究中,PDMS溶液通过质量比为１０∶１的预聚物和固

化剂(Sylgard１８４型,美国DowCorning公司)混
合得到,CB(Raven１０００Ultra型,美国Columbian
Chemicals公司)的平均粒径为４０nm,具有高结构

特征.相较于粒径为２５nm 的 CB(Raven２５００
Ultra型,美国 ColumbianChemicals公司),本研

究选用的CB对油脂类聚合物有较高的吸收分散

性.先采用表面活性剂修饰CB,然后将其分散在二

甲苯溶液中,再以２５％的质量分数混入PDMS溶液

中,超声处理２h,以提高其在溶液中的分散性;然
后利用匀胶机(KWＧ４A/５型,中国科学院微电子研

究所)将CBＧPDMS混合溶液旋涂到光学玻璃基底

上,旋涂转速为４０００r/min,旋涂时间为２min;最
后,将预固化的复合膜放置于７０℃的恒温箱中,２h
后得 到 成 型 的 LIU 换 能 器.利 用 表 面 轮 廓 仪

(Dektak１５０型,美国Veeco公司)测得复合膜的厚

度为１２μm,比粒径为２５nm的CB复合膜厚度减

小了１/２[９].

图１ CBＧPDMS复合膜LIU换能器的结构示意图

Fig敭１ StructuralsketchofLIUtransducerbasedon
CBＧPDMScompositefilm

２．２　LIU换能器的超声场表征

激光诱导超声产生和表征的实验装置如图２所

示,LIU换能器被固定在靠近光学窗口的水环境

中.脉宽为１０ns且重复频率为１０Hz的５３２nm
脉冲激光通过分束器后,其中的一束经中性密度滤

波片和准直器后照射到复合膜上,另一束通过光电

探测器(DET１０A２型,美国Thorlabs公司)后作为

参考接收信号.采用热电堆功率探测器(JＧ５０MBＧ
YAG型,美国Coherent公司)测量入射激光的能

量.水浸式超声探头(V３１７型,日本 Olympus公

司)放置在距离LIU换能器复合膜１０mm的后方,
用于测量超声场.光电探测器的参考信号和激光诱

导的超声信号传输到示波器或数据采集系统.激光

诱导超声表征的测量分为３部分:１)激光诱导的超

声信号强度与入射激光能量的关系;２)产生的超声

信号在轴向距离上的变化;３)超声信号在垂直于轴

向上的声场分布.

图２ LIU换能器超声产生和表征的实验装置

Fig敭２ ExperimentalsetupforultrasoundgenerationandcharacterizationofLIUtransducer

２．３　MAET实验研究

LIU 换 能 器 被 应 用 于 不 同 电 导 率 仿 体 的

MAET实验中.基于LIU 换能器的 MAET实验

装置原理图如图３所示.为了对移动台上的样品进

行三维(３D)移动控制,LIU换能器通过耦合剂贴在

样品表面,换能器的另一面接受脉冲激光的照射.
固定在样品上下侧的永磁体在样品区域提供磁感应

强度为０．２T的静磁场.磁场的方向和LIU换能

１００７００１Ｇ３
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器激发超声的方向分别沿y 轴和z 轴.２块平面电

极分别放置在样品的前后侧,用来接收沿x 轴方向

的电压信号.通过二维(２D)步进电机控制样品进

行扫描成像.在每个扫描位置处,超声脉冲在样品

中传播引起样品中离子的振动,在洛伦兹力作用下,

磁场中的正负电荷分离形成电场,从而在被测样品

电导率变化处产生电信号,这些电信号被贴放在样

品两侧的电极接收.检测到的微弱电信号通过带通

滤波器和低噪声前置放大器后传输到数据采集系统

进行进一步处理.

图３ 基于LIU换能器的 MAET实验装置示意图

Fig敭３ ExperimentalsetupschematicforMAETbasedonLIUtransducer

图４ LIU换能器产生的(a)超声波形(插图为入射激光波形)和(b)超声频谱

Fig敭４  a Ultrasoundwaveform insetisprofileoflaserexcitation and

 b frequencyspectrageneratedfromLIUtransducer

３　结果与讨论

３．１　LIU换能器的声场表征

当激光能量为４４．３４mJ/pulse时,复合膜LIU
换能器的超声信号如图４(a)所示.声波的热弹性

可以通过热传导方程和声压方程[２３]得到,激光诱导

的超声压强[２３]为

p(r,t)＝
１
４π
３B２αL

ρc２
１
r
∂I
∂t
, (１)

式中:B 为复合膜的体积模量;αL 为复合膜的线性

热膨胀系数;ρ为复合膜的密度;c为介质中的声速;

r为被测点到LIU换能器表面的距离;t为时间;I
为照射到复合膜上的总激光能量(高斯波形是最常

见的情况).由(１)式可知,激光诱导的超声压强与

入射脉冲激光的导数成比例.本实验选择大粒径

(约为４０nm)的CB颗粒,减小了复合溶液的黏度,

通过旋涂法得到的光声转化复合膜的厚度约为

１２μm.因低结构特征而选择粒径约为２５nm的小

粒径CB颗粒,得到的复合膜的厚度约为２８μm.
当复合膜的厚度大于光吸收层时,多余的复合膜变

为超声信号传播的阻挡层,这解释了入射脉冲激光

转化成更长脉宽超声波形的原因.可能由于较大厚

度的复合膜产生的高频超声分量在复合膜中传播时

会引起衰减,因此得到的超声信号的脉宽比激光脉

宽大,如图４(a)所示,图中右上方为脉冲激光波形.
因此,减小超声脉宽或增加超声频带的一种有效方

法是减小光吸收复合层的厚度.利用微纳米加工工

艺[１０,１６]可以制造出超薄复合光声转换膜,从而获得

更大的超声波带宽.CBＧPDMS复合膜产生的超声

信号显示出与其他研究[１０Ｇ１２,１７]中相类似的规律,这
表明在复合膜厚度合理的情况下,产生的超声波脉

宽主要由激光脉宽决定.超声信号的频谱如图４

１００７００１Ｇ４
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(b)所示,－６dB带宽接近７．５MHz.根据(１)式可

知,LIU换能器超声频谱的理论值可以通过激光脉

冲的导数的频谱加上接收超声换能器回波响应均方

根的频谱求得[２３].由图４(b)可知,２条曲线近似吻

合,但在高频部分,实验值明显小于理论值,这可能

是因为高频超声在水中发生了衰减.另外,本实验

使用的超声换能器的中心频率为２０MHz,这也会

显著影响超过该频率范围的频谱的接收.因此,

LIU换能器产生的超声脉宽主要由激光脉宽决定.
考虑到光声转换方程,超声频率可以通过使用更快

的激光得以提高.使用小粒径、低结构的CB制备

的LIU换能器得到的超声脉冲信号和频谱如图５
所示.由图５可知,较厚的复合膜显著抑制了窄脉

宽超声信号的产生,得到了较窄的超声频谱.

图５ 未改进的LIU换能器产生的(a)超声信号和(b)超声频谱

Fig敭５  a Ultrasoundsignaland b frequencyspectrumgeneratedfromunimprovedLIUtransducer

　　图６(a)所示为当激光入射能量为２７．３６mJ/pulse
时,测量到的超声信号的声压分布.由图６(a)可知,
随着传播距离增加,衰减增大,声压幅值随之减小.
为了表征激光能量与产生的超声压力幅度之间的关

系,测量不同激光能量下超声探头在６mm位置处的

最大正压,结果如图６(b)所示.由图６(b)可知,当入

射的激光能量超过５０mJ/pulse时,超声峰值压力在

接近２．１MPa处达到饱和.当更大的激光能量照射到

聚合物层时,复合膜就会与玻璃基底脱离,从而在玻

璃与复合膜之间形成真空区域.复合膜中产生的后

向超声在遇到大的声阻抗介质(如真空)时,相位翻转

１８０°并向相反方向继续传播,前向超声和相位翻转后

的反射超声重叠,削弱了得到的总声压.为了增大

LIU换能器的损伤阈值,下一步考虑对玻璃基底进行

修饰,以增强其与复合膜之间的黏着力,或者使用

PDMS作为薄膜基底.

图６ (a)复合膜产生的轴向声压分布;(b)激光诱导的声压与激光能量之间的关系

Fig敭６  a Distributionofultrasoundpressuregeneratedbycompositefilmalongaxialdirection 

 b relationshipbetweenlaserinducedultrasoundpressureandlaserenergy

　　为了进一步理解由复合膜LIU换能器产生的

超声场特征,在距离复合膜１０mm处测量产生的

声场横向平面的空间分布,声场轮廓如图７所示.
每间隔０．５mm采集一次超声信号.由图７可知,
超声压力场在声束的中心(也是激光束的中心)处
有最大声压值,并随着半径增大而迅速衰减.

３．２　基于LIU换能器的 MAET结果

为了验证开发出的LIU换能器的可行性,设计

了 MAET 实 验.正 常 人 体 组 织 的 电 导 率 为

０．２S/m,而肿瘤组织的电导率高出正常值十几倍.
为了检测生物体中的肿瘤组织,本实验测试的样品

是一个具有不同电导率的凝胶仿体,以模拟携带有
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图７ 横向平面上的(a)归一化峰值声压与(b)峰值声压轮廓

Fig敭７  a Normalizedpeakultrasoundpressureand b profileofpeakultrasoundpressureonlateralplane

肿瘤组织的生物体,仿体的总体积为７cm×３cm×
５cm,中间仿体(２．５cm×１cm×５cm)的电导率为

１S/m,可代表肿瘤组织,四 周 仿 体 的 电 导 率 为

０．２S/m,可代表正常的人体组织,如图８(a)所示.

LIU换能器产生的超声垂直入射到带有不同电导

率的样品上,在洛伦兹力作用下,感应电流的表达

式[２４]为

Ix(t)＝－
αWB０y

δ(x)∫s

dσ(z)
dz∫

t

－¥
p(x,t)dt

é

ë
êê

ù

û
úúdS,

(２)
式中:s为超声传播路径;S 为超声辐射面积;α为实

际中电极测量到的总电流系数;σ为样品的电导率;

B０y为静磁场强度;W 为超声波束的宽度;p 为超声

压力;δ为样品的密度.由(２)式可知,感应电流是

超声传播路径上样品电导率的变化值与声压的卷

积.当超声传播路径上样品的电导率发生变化时,
紧贴在样品两端的电极会检测到样品中产生的感应

电流,并通过超声传播时间反映样品中电导率变化

的位置.如图８(a)所示,光学产生的超声纵波沿z
轴注入带有不同电导率的仿体中,先后经过０．２S/m
的仿体(正常组织)、１S/m 的仿体(肿瘤组织)和

０．２S/m的仿体(正常组织),因此在超声激励方向上

分别出现４处电导率变化的界面(包括整个仿体的

前后界面,分别接触超声耦合剂和空气,电导率均为

０S/m),仿体的前后界面以及电导率变化的２处界

面如图８(a)所示.由(２)式可知:当激励超声从低

电导率样品传播到高电导率样品时,在电导率变化

界面处[如图８(a)中的界面１和界面２],电流信号

应为负值;而当入射超声从高电导率样品传播到低

电导率样品时,在电导率变化界面处[如图８(a)中
的界面３和界面４],电流信号应为正值.复合膜产

生的超声通过耦合剂后分别在４处电导率变化的界

面处因洛伦兹效应而产生感应电流,贴放在仿体两

侧的电极检测到电信号并根据超声传播公式(x＝
v􀅰t,其中v 为声速)反映仿体电导率变化的位置.
假设声速在仿体中电导率不同的区域近似相同,仿
体的重建块扫描(BＧscan)图如图８(b)所示,４处不

连续的电导率界面均被清晰地检测到(在图中标出

了相应的编号).在如图８(b)所示的重建电导率变

化BＧscan图中可以看到:界面１和界面２均为负值

(颜色较深),分别是注入超声从耦合剂(０S/m)到

０．２S/m仿体以及从从０．２S/m仿体到１S/m仿体

传播时检测到的电导率变化处的电流信号;界面３
和界面４均为正值(颜色较浅),分别是激励超声从

１S/m仿体到０．２S/m仿体以及从０．２S/m仿体到

空气传播时检测到的电导率变化处的电流信号.重

建结果与理论值符合.图８(c)所示为图８(b)中

x＝４．０cm处单个超声激励路径上检测到的磁声电

信号,可以更加直观地理解不同电导率的仿体在磁

场和超声激励下得到的磁声电信号.图８(d)所示

为压电超声换能器直接贴放在成像体表面激励时采

集到的磁声电信号,磁场对压电超声激励系统的影

响使得电极接收系统采集到陡升的干扰信号,且其幅

值远大于磁声电信号,不能反映仿体电导率变化的位

置.为了避免压电超声换能器在磁场下的电磁干扰,
现有的磁声电实验均将超声换能器放置于远离磁场

的位置.为了减小超声能量的衰减,整个实验系统包

括超声激励源、成像体以及接收电极均处于去离子水

环境中,增加了实验系统的复杂性,不利于向临床应

用中进一步推广.本实验使用的LIU换能器是一种

无电子结构的超声换能器件,可以贴放在成像体表

面,简化了实验设备,减小了实验的复杂性.
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图８ (a)具有不同电导率仿体的实物图;(b)基于LIU换能器的 MAET测量到的仿体的B－扫图像;(c)在x＝４cm处LIU
换能器激励产生的单个磁声电信号;(d)在x＝４cm处压电超声换能器激励产生的磁声电信号

Fig敭８ a Photoofgelphantomwithdifferentconductivities  b BＧscanimageofgelphantommeasuredbyMAETusing
developedlaserＧinducedultrasoundtransducer  c individualMAETsignalspectrumatx＝４cmgeneratedbythe
simulationofLIUtransducer  d MAETsignalspectrumatx＝４cmgeneratedbythestimulationofpiezoelectric

ultrasonictransducer

４　结　　论

本研究利用光热效应设计开发了无电子系统的

LIU换能器,该换能器由CBＧPDMS在光学透明玻

璃上形成复合膜而制成.通过对LIU换能器的声

场特性的表征,验证了该超声换能器的性能.表征

结果显示,LIU 换能器的－６dB超声带宽接近

７．５MHz,超声压力可达２．５６MPa.将LIU换能器

应用于 MAET实验中,对含有不同电导率的仿体

进行成像,仿体的电导率变化界面能够清晰地被区

别出来.成像结果表明LIU换能器有望替代传统

的压电超声换能器,验证了LIU换能器超声激励的

可行性.由于设计出的LIU换能器具有高声压、宽
频带、无电磁干扰等特性,因此该换能器可以与磁共

振成像等医学成像系统融合进行多模态医学影像成

像,具有广阔的应用前景.
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