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摘要　生物组织的黏性和弹性在许多疾病发生和发展的过程中会发生改变,因此检测生物组织黏弹性对疾病诊疗

具有重要意义.基于此,介绍了基于激光散斑技术的生物组织黏弹性测量方法.从弹性波调制下的激光散斑衬比

变化,布朗运动下的光强自相关函数和低频交变应力作用下的散斑位移３个方面,分别介绍生物组织黏弹性激光

散斑检测的理论基础和研究现状.
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１　引　　言

由于疾病会改变生物组织的力学性质,生物组

织的黏弹性测量可以用于监测疾病的发生、发展过

程,并进行疾病早期诊断[１Ｇ６].生物组织力学性质测

量历史悠久,最古老的方法称为“触诊”,即通过医师

手的触摸、按压来感受组织的硬度,判断组织是否发

生病变.但这种测量方法只能主观定性检测生物组

织的力学性质,其测量准确性受医师诊断经验影响

较大[７],所以需要发展客观的医学检测方法,来代替

医师的手,以便对生物组织的力学性质进行客观测

量[８].采用超声成像、磁共振成像等医学成像方法

可以定量测量生物组织的黏弹性[６,９Ｇ１０],这些方法已

被用于许多疾病(如乳腺癌、肝硬化等)的诊断[９].

０２０７００５Ｇ１
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光学成像方法的空间分辨率和运动检测灵敏度较

高[１,７],也被尝试用于生物组织黏弹性的测量,如光

学相干层析成像[１Ｇ２,５,９,１１]、激光散斑技术[７,１２Ｇ１４]、光
声成像[１５]和全息成像[１６]等.基于光学成像方法的

黏弹性成像技术起步较晚,特别是生物组织黏性成

像技术还处在发展初期[１１].在众多光学成像方法

中,基于光学相干层析成像的黏弹性测量方法相对

成熟,相关的综述报道较多[１Ｇ２,５,９,１１,１７],本文着重介

绍基于激光散斑技术的生物组织黏弹性测量的研究

进展.
本文首先介绍黏弹性测量和激光散斑技术的基

本原理,阐述黏弹性测量的基本要素,并根据测量物

理量的不同,分别描述弹性波调制下的激光散斑衬

比变化、布朗运动下的光强自相关函数和低频交变

应力作用下的散斑位移.最后总结３种方法的特

点,并对今后的研究方向进行了展望.

２　基本原理

２．１　生物组织的黏弹性

生物组织的力学性质由组织的材料成分和组成

结构决定.由于其材料构成和结构形式复杂多样,
因而具有复杂的力学性质,表现出不同程度的黏性、
孔隙弹性、各项异性和非线性等[６,９].图１为不同尺

度生物组织组成成分、结构和器官的杨氏模量,从中

可以看出组织组成成分、结构和器官的杨氏模量的

变化差异较大[９].一方面,在相同的尺度上,不同生

物组织的力学性质表现出巨大的差异.在组织组成

层次(如从血红细胞到角蛋白)、结构层次(如从气管

黏膜到钙化的斑块)、器官层次(如从脑到骨骼),杨
氏模量从１０Pa变化至１０９Pa,跨度达８个数量级,
因此生物组织弹性成像中会有较大的对比度.另一

方面,在不同的尺度层次上,生物组织表现出不同成

分的力学性质,这意味着在测量和比较组织的力学

性质时须要注意测量方法的尺度和组织结构的完整

性.例如,在测量猪关节软骨的杨氏模量时,从纳米

尺度测量得到的杨氏模量要比微米尺度的低１００
倍[９].另外,不同的模量表现了不同尺度的信息.
例如,生物软组织的体积压缩模量和剪切模量反映

了软组织不同层次结构的力学性质.体积压缩模量

表现的是短程分子间的相互作用,与组织的分子组

成有关;而剪切模量表现组织的结构特点,是细胞水

平及其以上水平的结构特征.大多数生物软组织组

成的主要成分为水,体积压缩模量的主要贡献来自

于水分子的水合作用,所以软组织的体积压缩模量

与水相近,变化不大.但是由于不同软组织的组成

结构不同,剪切模量表现出了千差万别的变化[６].
疾病会从各个尺度(包括组成成分和结构等)改变组

织,因此也会改变组织的力学性质.

图１ 生物组织组成成分、结构和器官的杨氏模量

Fig敭１ Young′smodulusoftissueconstituents structures andorgans

２．２　生物组织黏弹性测量的基本原理

生物组织黏弹性成像方法一般包括３个环节:
被测样本受到力的扰动或激励;利用各种方法测量

被测样本在应力激励下的应变、位移或相关的量;在
一定的假设条件或模型下计算被测样本的力学参

数[６,１８].根据这３个不同的环节,出现了多种多样

０２０７００５Ｇ２
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的黏弹性测量方法.其中,第１步的扰动方式,又可

根据扰动的来源、扰动的施加方式和扰动的时域特

征进行分类.扰动的来源可以是外部施加的力,也
可以是生物组织内部的生理活动自发产生的力,后
者如心脏有节律的跳动、呼吸带动肺的扩张和收缩、
血流抽运造成血管周边组织的脉动[６].外部施加的

扰动可以分为接触式(如机械振动、声辐射力等)和
非接触式(如气压、激光、磁场等).按照扰动的时域

特征可分为静态或准静态,正交变化及瞬态３类.
第２步应变、位移和位移相关量的测量方法包括２
个层次.一是根据测量装置的不同,可分为超声成

像、磁共振成像、光学相干层析成像、激光散斑成像

和光声成像等.二是根据求解的物理量的不同,可
分为从波传播的角度,求解弹性波的速度、衰减系数

等,或是从振动的角度,求解损耗正切、共振频率和

振动的时间响应.在第３步求解力学参数的假设条

件或模型中,根据是否考虑弹性、黏性、均匀性、各项

同性、半无限、分层结构等因素,可以建立简单或复

杂的力学模型.实际的生物组织比较复杂,为简单

起见,一般将其假设为均匀的各项同性的半无限弹

性介质.不过随着研究的深入,越来越多的研究考

虑黏性[１９]、分层结构[２０]和各向异性[２１]的影响.本

文根据第２步中测量和求解的物理量的不同,分别

介绍利用剪切波调制的散斑衬比变化测量弹性波的

传播速度或衰减,利用布朗运动下散斑光强自相关

函数测量均方位移,以及利用低频振荡作用下散斑

位移测量损耗正切的研究进展.

２．３　激光散斑技术

当一束相干光照射在漫反射表面上时,到达成

像面的散射光因随机干涉在空间上形成光强随机分

布的颗粒状图像,这种现象称为“散斑”[２２].若散射

粒子静止不动,相干光经其散射会在成像面发生稳

态的随机干涉形成静态的散斑图样,其光强的空间

分布不随时间变化.当散射粒子运动时,散斑图样

会随时间变化,形成动态散斑.动态散斑由散射粒

子运动引起,因此动态散斑包含了粒子的运动信息,
散射粒子运动速度越快,散斑图样变化越快.在较

小的采样时间内,可以观察到相邻２帧散斑图像的

散斑颗粒发生了位移,所以散斑位移可以用来估计

样本表面的相对位移[２３].在时间序列上,表现为散

斑光强自相关函数逐渐去相关[２４].当采样的积分

时间较长时,散斑图像会发生叠加而变得模糊,散射

粒子运动得越快,散斑图像变得越模糊.在空间统

计窗内通过计算散斑图像的散斑衬比值,来评价散

斑图像的模糊程度,估计运动的相对速度[２５Ｇ２６].激

光散斑技术被广泛用于血流成像,也逐渐被用于生

物组织的黏弹性测量.图２为一种典型的激光散斑

组织黏弹性测量系统,系统包括２个部分:传统的激

光散斑成像系统和外部激励系统.如２．２节所述,
外部激励系统可以通过超声或气压等各种方式作用

于被测样本,产生瞬时或者交变的振动.弹性波调

制下的激光散斑衬比变化、低频交变应力作用下的

散斑位移这２种方法均需要外部激励系统产生振动

作用于被测样本,而布朗运动下的光强自相关函数

的激励源为分子的布朗运动,所以不需要外部激励

系统.

图２ 一种典型的激光散斑生物组织黏弹性测量系统示意图

Fig敭２ Systemdiagramofatypicalviscoelasticmeasurement
ofbiologicaltissuesbasedonlaserspeckle

３　弹性波调制下的激光散斑衬比变化

通过激光散斑衬比变化来追踪弹性波的传播过

程,计算弹性波的传播速度或其幅度的衰减,从而定

量获取黏弹性参数.

３．１　弹性波速度和衰减与黏弹性的关系

生物组织样本受到外部力学激励后,会产生剪

切波和纵波,自激励源向外传播.在样本表面剪切

波和纵波叠加形成瑞利波(Rayleighwave),在层状

介质中(如晶状体)形成兰姆波(Lambwave)[１,１１].
实际生物组织高度复杂,为简化处理,一般将生物组

织假设成均匀的各向同性的.弹性波(如剪切波、瑞
利波和兰姆波)的传播速度及其幅度衰减与被测样

本的黏弹性有关.对于纯弹性介质,弹性波的速度

可以用来计算剪切模量和杨氏模量.剪切波的传播

速度与被测样本的黏弹性的关系为[９]

CS＝
E

２ρ(１＋ν)
, (１)

式中E 为杨氏模量,ρ为被测样本的密度,CS 为剪

切波传播的速度,ν为泊松系数.对于富含水的生

物软组织,一般近似认为其是不可压缩的,泊松系数

ν 趋 近 于 ０．５.样 本 的 密 度 ρ 一 般 假 设 为

０２０７００５Ｇ３
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１０００kg/m３[９].瑞利波包含了表面纵波和剪切波的

垂直分量,在均匀半无限介质中,瑞利波传播的相速

度CR 与杨氏模量E 的关系为[９]

CR＝
０．８７＋１．１２v
１＋ν

E
２ρ(１＋v)

. (２)

　　比较(１)式和(２)式,可以看到剪切波的传播速

度稍大于瑞利波的传播速度,在生物软组织中瑞利

波的传播速度为１~１０m/s[２７].
由于生物组织的黏性,剪切波会发生频散,频散

特性体现在２个方面:一是传播速度的频散,即剪切

波传播的相速度与频率有关;二是衰减特性的频散,
即不同频率会有不同的衰减系数.根据测得的频散

曲线可以定量计算样本的黏弹性参数,如剪切弹性模

量和剪切黏性模量[４,２８Ｇ２９].对于均匀的各项同性介质

的KelvinＧVoigt模型,平面剪切波的传播速度CS(ω)
与样本的黏弹性和激励源频率f的关系为[３０]

CS(ω)＝
２(μ２１＋ω２μ２２)

ρ(μ１＋ μ２１＋ω２μ２２)
. (３)

式中ω 为剪切波的角频率２πf,μ１ 为剪切弹性模

量,μ２ 为剪切黏性模量.剪切弹性模量和剪切黏性

模量表示了样本的黏弹性.
同样,平面剪切波的衰减系数α(ω)与样本的黏

弹性和激励频率f的关系为[２９]

α(ω)＝
ρω２ μ２１＋ω２μ２２ －μ１( )

２(μ２１＋ω２μ２２)
. (４)

　　瑞利波传播的深度与其频率有关,不同频率瑞

利波的相速度反映不同深度介质的力学特性.瑞利

波的这种性质被广泛用于工程物探领域,被称为表

面波频谱分析法,同样也被应用到生物组织的黏弹

性测量中[３１Ｇ３２].

３．２　通过散斑衬比变化测量生物组织的黏弹性

弹性波传播的速度和衰减系数与被测样本的黏

弹性有关.生物组织黏弹性测量的关键在于如何测

量相应的物理量来表征弹性波的传播过程.在弹性

波传播的过程中,散射介质会随着弹性波运动.散

射介质中光的超声调制机制一般认为有３种[３３Ｇ３４].

１)超声引起被测样本的光学参数的改变,从而对光

进行非相干调制.２)对于相干光,超声引起散射体

发生位移,使光程差发生改变,导致光学相位发生变

化.３)超声会调制背景折射率,导致相位发生变化.
值得注意的是,在声辐射力的作用下,散射介质中光

的超声调制会产生在介质中传播的弹性波,也会对光

进行调制[３５Ｇ３７].弹性波对光的调制与超声波有差

别[３６].以剪切波为例,一方面,剪切波的压力较小,
背景折射率的改变也较小,第３种调制机制可以忽略

不计;另一方面,剪切波的周期远大于超声波的周期.
一般只考虑第２种调制机制,可用蒙特卡罗方

法来仿真弹性波调制下激光散斑衬比的变化.Lu
等[３５]研究了在声辐射力激发的剪切波的调制下光

相位的变化,通过蒙特卡罗仿真方法计算了在剪切

波传播过程中光相位的分布,发现光相位可以追踪

剪切波的波前,从而计算剪切波传播的速度.Li
等[３７]改进了蒙特卡罗模型,计算了剪切波调制下的

动态电场和散斑图像的光强分布,通过散斑衬比变

化计算了剪切波传播的速度.同样,Li等[３６]用蒙特

卡罗仿真的方法研究了多个剪切波调制下和考虑边

界反射下散斑衬比差的变化.从蒙特卡罗仿真可以

看到,散斑衬比会随着剪切波的传播而发生波动,在
弹性波传播到光聚焦区域时,散斑衬比值最低,在弹

性波离开光聚焦区域时,散斑衬比值逐渐升高.所以

散斑衬比的变化可以近似描述剪切波的传播过程.
在实验方面,通过聚焦超声产生声辐射力,作用

于样本后产生剪切波,剪切波自激发源向四周传播.
利用相机收集后向散射或扩散的光子,采集散斑图

像.计算空间散斑衬比,获取剪切波传播过程中散

斑衬比的时空分布.计算剪切波传播的速度或衰减

系数 后,通 过 模 型 求 得 样 本 的 弹 性 模 量 和 黏 性

模量[３８].
如图３(a)所示,通过聚焦超声产生声辐射力

(红色区域),激发剪切波向四周传播.在O 处(绿
色区域),记录散斑衬比的变化.剪切波传播到光轴

O 处,衬比变化最大;剪切波离开光轴处后,散斑衬

比差(ΔC)逐渐减小.散斑衬比差的变化曲线如图

３(b)所示.所以散斑衬比差到达峰值的时间表示

剪切波从声轴处传播到光轴处的时间.如图３(a)
所示,首先在A 处激励,散斑衬比差在经过t１ 时间

后到达峰值.然后在B 处激励,散斑衬比差在经过

t２ 时间后到达峰值.２条曲线到达峰值的时间差

Δt＝t２－t１,即为剪切波从B 处传播到A 处所需要

的时间.A 处声轴与光轴之间的距离为D１,B 处声

轴与光轴之间的距离为D２,所以AB 之间的距离为

ΔS＝D２－D１,剪切波的传播速度为CS＝ΔS/Δt.
将剪切波的传播速度代入(１)式即可算出被测样本

的杨氏模量E,通过在平面内的扫描可以进行二维

弹性成像.图３(c)为中间含硬块仿体的杨氏模量

的分布.Li等[１２]发现在光轴两边同时用２个脉冲

激励可分别产生２个剪切波,２个剪切波均朝着光
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轴传播,在光轴处叠加,测得的散斑衬比差的信噪比

更高,并且提高了速度估计的准确性,同时还可抑制

边界反射的影响.Chao等[７]采用透射式的激光散

斑成像系统,计算二维空间散斑衬比差,以对脉冲声

辐射力激励下的剪切波进行成像.并将聚焦超声的

焦点与光学成像的焦平面对齐,在深度方向移动样

本进行扫描,对样本进行三维弹性成像.另外,

Cheng等[３９]还将弹性成像与超声调制的光学层析

成像结合,计算声辐射力和超声调制下后向散射光

的散斑衬比,同时测量样本的光学性质(如吸收)和
力学性质(如弹性).应当注意的是,生物组织是一

种黏弹性材料,同时表现出黏性和弹性,黏性也是评

价组织健康水平的重要参数之一[４０].生物组织黏

性的测量也备受关注[１９,３０].Cheng等[２９]通过连续

的不同频率正交振荡的声辐射力激励,测量剪切波

在生物组织仿体上的幅度衰减系数与频率的关系,
即剪切波的衰减频散特性,再通过(４)式计算仿体的

黏性.

图３ 根据散斑衬比变化测杨氏模量.(a)测量原理;(b)速度计算方法;(c)有硬块仿体的杨氏模量[３８]

Fig敭３ Young′smodulusmeasurementbasedonspecklecontrastdifference敭 a Measurementprinciple 

 b velocitycalculationmethod  c Young′smodulusofphantomwithaninclusion

４　布朗运动下散斑光强自相关曲线

散射粒子运动越剧烈,散斑图像变化越快,表现

为散斑光强自相关函数快速去相关.在布朗运动下

通过散斑光强自相关函数,可以评价布朗运动的剧

烈程度,计算样本局部的黏弹性.该方法基于微流

变仪的原理.

４．１　微流变仪的原理

被动光学微流变仪通过估计粒子在布朗运动下

的位移来计算样本局部的黏弹性[３,４１Ｇ４３].粒子可以

是光学探针(如荧光标记的探针),也可以是内源性

的粒子[３].粒子布朗运动的位移可用其均方位移来

估计.均方位移与黏弹性模量的关系可用广义

StokesＧEinstein方程[４３]来描述:

G∗(ω)≈
kBT

πa‹Δr２(τ＝１/ω)›Γ[１＋α(τ＝１/ω)]
,

(５)
式中G∗ (ω)为 黏 弹 性 模 量,a 为 粒 径,α(τ)＝
dln‹Δr２(τ)›
dln(τ)

,‹Δr２›为均方位移,Γ为gamma函

数,kB 为玻尔兹曼常数,T 为开尔文温度.问题的

关键在于均方位移的估计.常用的方法有动态光散

射、多散斑扩散光谱和多粒子追踪等[４３].G∗(ω)黏

弹性可表示为

G∗(ω)＝G′(ω)＋iG″(ω)[４４Ｇ４５], (６)
式中G′(ω)为存储模量,G″(ω)为耗散模量.

在生物组织后向散射的激光散斑成像中,认为

符合多散斑扩散光谱的条件,散斑光强自相关函数

g２(t)与均方位移的关系[４６]为

g２(t)＝exp －２γ k２‹Δr２(t)›＋
３μa

μs(１－g)
é

ë

ê
ê

ù

û

ú
ú
,

(７)
式中k为光在散射介质中的波数,γ为与系统有关

的参数(如粒径分布,源与探测器间距等),μa 为吸

收系数,μs 为散射系数,g 为各项异性因子.通过

估计光自相关函数可以计算散射粒子的均方位移,
从而计算黏弹性模量.一方面,从(５)式可以看到:
黏弹性模量不仅与均方位移有关,还与温度、粒径有

关.一般假设测量过程中温度变化较小,可以忽

略[４７],而且须要测量散射粒子的粒径[４８].另一方

面,从(７)式可以看到:在同一实验装置下,散斑光强

自相关函数不仅与均方位移有关,还与样本的光学

参数(如吸收系数μa、散射系数μs 和各项异性因子

g)有关.这意味着样本的光学参数、样本的粒径a、
样本的温度T 均会影响黏弹性的测量.
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４．２　通过散斑光强自相关函数测量黏弹性模量

激光散斑成像中,随着散射粒子的运动,散斑光

强的相关性会逐渐降低,归一化自相关函数曲线会由

１降低到０.自相关函数曲线或相应的去相关时间可

以用来估计散射粒子运动的剧烈程度.表现为,在其

他条件一定的情况下,样本的黏弹性越低,散斑图像

的扰动越大.Tearney等[４９]在测量离体人主动脉样

本的散斑图像时,发现所测得的不同性质的粥样斑块

的去相关时间常数有显著的差异.脆弱的主动脉斑

块的 去 相 关 时 间 常 数 为４０ms,稳 定 的 斑 块 为

４００ms,而正常的动脉组织为５００ms,表明散斑光强

自相关函数有望用于评价斑块的性质.另外该文还

认为,根据辐射传输理论,采用点光源照明,当源与探

测器间距不同时,去相关时间常数反映不同深度的物

质的黏弹性.利用这一原理,激光散斑成像也可被用

来测量纤维帽的厚度,这对评价斑块的稳定性具有重

要的意义[５０].进一步研究发现,散斑光强自相关函

数的去相关时间常数对估计斑块类型和识别薄帽纤

维粥样斑块具有较高的灵敏度,斑块所在区域的去相

关时间常数要低于周围正常的动脉组织,而且纤维粥

样斑块的轮廓与病理照片一致[５１].
以散斑光强自相关函数的去相关时间常数来评

价样本的黏弹性是一种定性的方法.而结合微变仪

的原理,测量散斑光强自相关曲线,求解散射粒子的

均方位移,运用(５)式可定量求解样本的黏弹性.

Hajjarian等[１４]和Nader等[２４]通过将传统流变仪测

得的黏弹性模量与激光散斑流变仪测得的去相关时

间常数作比较,发现两者具有较强的相关性,并根据

微流变仪的原理,对散斑光强自相关曲线和组织黏

弹性之间的联系做了讨论[１４].不仅如此,散斑流变

仪还可用于测量凝血过程中血液黏弹性的变化过

程[５２],这提供了一种直接的血凝度指标.这种方法

被称为光学血栓弹性描计仪[５３].实验发现,血栓弹

性描计仪对血液凝结过程早期的微凝结的检测具有

高的灵敏度和空间分辨率.
图４(a)为人的血液样本凝固过程中散斑光强

自相关曲线的变化.在凝血的过程中,血小板纤维

蛋白凝块的形成限制了散射粒子的运动,从而降低

了散斑的扰动.所以在血液凝固的过程中光强自相

关曲线衰减得越来越慢,这意味着散斑自相关时间

常数会增加.图４(b)为人的血液样本凝固过程中

散斑自相关时间常数和对应的由流变仪测得的黏弹

性模量.可以发现,两者具有相同的变化趋势,所以

散斑自相关时间常数可以用来表征血液的黏弹性模

量.同样基于激光散斑成像光强自相关函数的黏弹

性测量还可被用来测量水凝胶支架的黏弹性[４４],评
估血小板聚集的动力学性质[４７],动态检测颜料老化

和干燥过程中的黏弹性[５４].

图４ (a)人的血液样本凝固过程(第０,６,１０,１２min)的散斑光强自相关曲线;(b)人的血液样本凝固过程中散斑

自相关时间常数和黏弹性模量的变化

Fig敭４  a Speckleintensityautocorrelationcurvesmeasuredduringcoagulation at０ ６ １０ １２min of
ahumanbloodsample  b changesofspeckleautocorrelationtimeconstantandviscoelasticitymodulusduring

coagulationprocessofahumanbloodsample

　　绝大多数生物组织是一种浑浊介质,不能满足单

次散射或全部多次散射的假设,因此光强自相关函数

与均方位移之间的关系不能单纯地用动态光散射和

多散斑扩散光谱公式来表示,否则会对均方位移做出

错误估计,需要对光学参数的影响做出校正[２４,４５,５５].

Hajjarian等[４５,５５]通过时间域的平均散斑光强来估计

样本的吸收系数和约化散射系数,将求得的光学参数

代入到蒙特卡罗射线追踪模型中进行仿真,获得实际

光学参数下散斑光强自相关函数与均方位移的关系,
从而校正光学参数的影响.当散射强于吸收,且吸收

不可忽略时,(７)式可校正为

g２(t)＝exp{－２γ[k２‹Δr２(t)›]ξ}, (８)
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式中ξ为与光学参数μa、μs 和g有关的量.对于不

同的光学参数,可以通过上述蒙特卡罗仿真的方式

计算得到.
另外,Hajjarian等[５６]将内窥式的激光散斑成像

运用到黏弹性的测量中,该仪器直径为１．５mm,可
以深入到动脉中进行测量.在离体的人动脉样本中

进行实验,通过与传统的激光散斑流变仪所测得的

斑块光强自相关函数的时间常数比较,验证了该内

窥散斑流变仪测量动脉黏弹性的可行性,并在活体

兔的主动脉中做了初步实验,经测量发现动脉的散

斑光强自相关函数的去相关时间常数在主动脉正常

侧和扩张侧有所不同.Wang等[４６]设计了一种多视

角的激光散斑流变仪来测量管状器官的黏弹性,不
需要旋转扫描,就可以一次成像多个面,并且在仿体

实验中进行了验证.

５　低频交变应力作用下的散斑位移

５．１　施加低频交变应力时线性黏弹性材料的应变

响应

对于线 性 黏 弹 性 固 体,在 交 变 应 力σ(t)＝
σ０exp(iωt)激 励 下,稳 态 应 变 响 应 为ε(t)＝
ε０exp(iωt－δ),可以看到稳态应变响应也是交变函

数,而且应变和应力之间会有相位差δ[５７].这个相

位差为样本的黏弹性阻尼,代表了能量的耗散,与黏

弹性模量的关系为

tanδ＝
Im(E)
Re(E)

. (９)

式中tanδ为损耗正切,Re(E)为存储模量,Im(E)
为耗散模量.

５．２　通过散斑位移计算应力作用下的应变

组织中散射粒子的运动会改变光程,散斑图像

会发生扰动.如果在相机曝光时间内,对散斑图像

扰动作积分处理即可得到平均光强.而且若散射粒

子是静止的,则会形成稳定的散斑场;若物体运动,
则在积分时间内,明暗间隔的散斑在曝光时间内互

相平均,运动越剧烈,光强的归一化分布在中间光强

越多.在一定的激励下,不同弹性的物体,光强的归

一化分布会不同[５８].当采样时间较短时,可以通过

散斑位移来估计被测样本的相对位移[２３].各种有

参和无参的方法被用来从散斑图像中计算散斑位

移,包括互相关、最小均方估计、最大似然估计、最大

熵估计等[２３,５９].

Kirkpatrick等测量了牛颈背的弹性蛋白[６０]和

猪皮肤样本的损耗正切[５７].假设猪皮肤样本是半

无限且各项同性的黏弹性介质,用扬声器在样本表

面振动,产生１Hz的瑞利波在其表面传播.通过散

斑位移来估计样本在简谐应力下的应变,计算了猪

皮肤样本的损耗正切.声光弹性成像[１３]是通过最

大似然估计计算低频扬声器激励下的散斑位移来估

计被测生物组织局部的力学性质.实验中发现,后
向散射散斑图像的动态位移可被用来表示局部的硬

度,如图５[１３](a)所示的手臂上交界痣的白光图,图
中黑 色 框 为 激 光 散 斑 成 像 区 域.图５(b)为 如

图５(a)中黑框所示的成像区域散斑位移的分布.
可以看到交界痣所在区域的应变要小于周围区域.
这意味着其硬度要大于周围正常的皮肤,而混合痣

恰好相反.这种方法可以用于区别人的２种黑色素

细胞痣:交界痣和混合痣.

图５ (a)交界痣的白光图;(b)交界痣的弹性图[１３]

Fig敭５  a Whitelightphotographofajunctionalnevus  b viscoelasticityphotographofajunctionalnevus

６　结束语

尽管各种基于激光散斑技术的生物组织黏弹性

测量方法所测得的物理量不同,但无论是散斑衬比、
光强自相关函数,还是散斑位移,均是在求应力与应

变的相互关系.基于工程物探原理,弹性波调制的
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激光散斑衬比变化,黏弹性参数蕴含在本构方程中.
弹性波传播速度和衰减系数与黏弹性有关,是一种

定量检测的方法.虽然由于实际生物样本较复杂,
该方法目前还主要应用在仿体实验中,但从基于超

声成像和光学相干层析成像的黏弹性成像方法的发

展来看,其前景广阔.布朗运动下的散斑光强自相

关函数基于光学微流变仪的原理,在生物医学领域

主要被应用于粥样斑块和血液的黏弹性的检测,是
一种定量检测的方法.特别是内窥式的激光散斑流

变仪,可用于体粥样斑块的评估,区分有风险的粥样

斑块.但该方法作为一种被动式的微流变仪,前提

条件为布朗运动,需要解决生物组织中其他定向运

动(如血流)的影响.通过测量低频振荡下的散斑位

移,即可计算样本的损耗正切和相对硬度,区别不同

种类的痣,但不能直接定量求出弹性和黏性.激光

散斑成像技术现被广泛用于血流的检测,黏弹性的

测量可以为其提供另一种检测参数,有可能结合２
种成像参数,同时提供多种信息.相比于超声成像

和光学相干层析成像,基于激光散斑技术的生物组

织的黏弹性测量发展较晚,还有许多工作要做.一

方面,在方法上要考虑更加复杂的组织结构模型,如
多层结构、各向异性等;另一方面,在应用上要结合

临床应用,检测生物组织在疾病发生和发展过程中

的黏弹性变化.
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