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摘要  换能器作为超声系统的核心部分，起着重要的作用。传统的超声换能器是电驱动器件，利用材料的压电效应

实现电-声转换，然而面对应用环境的苛刻要求，其有限的带宽限制了其在高标准要求环境中的应用。光致超声作

为一种新型技术，利用激光代替电作为激励源获得超声，拥有传统压电技术无法具备的特性，如高频率和大带宽，这

是成像和传感所需要的。同时，光致超声技术具有较为简单的换能器构架，避免了电子元件组装的复杂性，使得各

种形状的超声换能器开发成为可能，比如凹形换能器和全向换能器。光致超声技术的这些优势使其有望获得更广

泛的应用。对光致超声技术进行了介绍，主要包括光声机制、换能器性能表征和该技术在生物医学领域中的最新应

用，并进一步讨论了光致超声技术未来可能的发展方向。
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1　引   言

超声波被定义为频率大于 20 kHz 的声能［1-3］，由于

其具有穿透能力强、低成本、安全性好、便利性高等优

点，被广泛应用于生物医学等领域［4-6］。生物医学超声

是一种利用超声波信号作为信息载体的成像技术，应

用范围广泛，例如查看身体内部结构、寻找疾病来源

和孕检［7-9］。目前，得益于复杂的信号处理技术和成

像系统的集成及超声换能器的发展和完善［10-13］，超声

成像技术能以快速、无创的方式获取患者重要的诊断

信息。

超声换能器作为超声系统中最重要的部件，决定

了超声系统的主要性能和参数。传统超声是基于压电

晶体利用逆压电效应和晶体共振，将电能转换为超声

波（机械能）［14］。同时，超声换能器的材料类型、形状、

大小、频率等参数可以根据实际应用进行调整，目前不

同类型的换能器被应用于各个领域，如心脏病学、产

科、妇科、泌尿科、骨科和眼科［15-16］。经过几十年的发

展，超声换能器在理论和实践方面都取得了长足的进

步［17-20］，然而传统的超声波发射器受到现代应用的挑

战。在应用环境的苛刻要求下，超声换能器的一些缺

点也被暴露出来，比如：有限的带宽限制了成像分辨

率［21-26］；压电材料与生物组织或者水之间存在巨大的

声阻抗差异，导致需要增加一层甚至多层匹配层，这增

加了制造难度［27-29］。

利用光声效应产生超声是基于传统压电效应产生

超声波的一种替代方法，其光-声转换过程对应于传统

压电换能器的电-声转换过程［30］，对应的器件称为光致

超声换能器。光致超声换能器吸收短脉冲光，瞬态温

度升高，产生弹性热膨胀，从而产生超声脉冲。光致超

声换能器可以实现几百 MHz 甚至 GHz 的超声，且所

产生的超声具有高频率和宽带宽的特性，这满足了高

分辨率成像的需要。同时，光致超声换能器的小型化

结构有利于探测器的微型化，可用于体积受限部位的

神经刺激或者影像学研究。此外，光致超声换能器不

易受电磁的干扰，易与磁共振成像系统兼容，这些优点

使光致超声换能器成为了临床以及科研中精准、可靠

的成像工具。

本文回顾了光致超声技术的基本特点，介绍了光

致超声技术的工作机制、基本架构、声场分布等，并概

述了光致超声技术的应用，特别是在生物医学领域中

的应用。

2　光致超声换能器

2.1　光致超声换能器的机制

光声效应是指材料吸收光能，发生热膨胀，产生超

声的过程［31-34］。传统的光声成像也是利用光声效应产

生超声，但是其成像目标一般为组织或者固体样品，其

中样品直接暴露在激光中［35-46］。相比之下，光致超声

换能器是利用光声效应在成像目标外部产生超声

波［47-48］。另外，光致超声换能器可以与光学检测超声

器件配合使用，从而组成全光学超声成像器件，应用于
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生物医学［49-54］。

光致超声换能器的主要机制是吸收激光后的热膨

胀［55-57］。这主要涉及到两个能量转换过程：光能到热

能，热能到机械能（超声）［58-59］。光声效应有两个限定

条件：热约束条件和应力约束条件。热约束条件是指

激励激光器的脉冲持续时间应短于热弛豫时间，即在

光子与物质发生相互作用期间，传导到物质外的热量

可以忽略不计。压力约束条件是指，激励激光器的脉

冲持续时间应短于压力弛豫时间，即在光子与物质发

生相互作用期间，物质的热膨胀变化可以忽略不计。

这意味着激光的脉冲宽度应同时小于光致超声换能器

的热弛豫时间和压力弛豫时间，只有满足这两个必要

条件，换能器产生的超声声压才能最大化［60］。

光致超声换能器在利用脉冲激光或者调制激光基

于光声效应产生超声波（机械波）的过程中，时变激光

作为光致超声过程中唯一的激励源，其能量决定了产

生的超声能量的上限，同时时变激光的频域决定了超

声频域的上限［61-63］。

对于非黏性介质，基于光声效应的超声波产生和

传播由光声方程［64-65］给出：

(∇2 - 1
v2

s

∂2

∂t 2 ) p (r，t )= - β
C p

× ∂H
∂t

， （1）

式中：p (r，t )为 t时刻 r点处的声压；C p 为比热容；H 为

加热源函数；v s 为声速；β 为热膨胀系数。式（1）左边描

述的是波的传播，右边是源项。有源项与 H 的一阶时

间导数有关，即时不变加热不会产生超声波，只有时变

加热才能产生超声波。所以基于光声效应产生的超声

强度与光能量的变化率有关，而不是与光通量中的绝

对激光强度有关。

2.2　光致超声换能器的材料体系

为了最大限度地提高光声转换效率，人们对光致

超声材料进行了探索。光致超声换能器材料由最初的

单层光吸收薄膜发展为目前的复合材料。复合材料通

常由光吸收体和热膨胀体组成，光吸收体高效地吸收

激光能量并将其转换为热量，热膨胀体将热高效地转

化为机械波（超声）。

对于光吸收体，金属和碳化合物是常见的材料，包

括 金［66-68］、铬［69-70］、锗［71］、钙 钛 矿（MAPbI3）
［72］、石 墨

烯［73］、炭黑（CB）［74-75］、蜡烛烟灰（CS）［76-78］、碳纳米管

（CNTs）［79-86］及碳纳米纤维（CNFs） ［61］。虽然金属材料

基于共振效应在某些波长下具有高的光吸收率，但碳

材料具有宽带吸收并易与各种激光系统兼容的优点，

得到了广泛应用。对于热膨胀材料，聚二甲基硅氧烷

（PDMS）由于其高的热膨胀性和透明度而备受关

注［87］。目前，光致超声换能器的光吸收体主要分为金

属和碳材料两类。

英国诺丁汉大学的 La Cavera 等［88］利用脉宽为

100 fs 的脉冲激光激励溅射涂覆在光纤端面的 15 nm
厚的金层，得到了 GHz级别频率的声波，实现了 2.5 μm
的光学横向分辨率和纳米级的轴向分辨率，展示了光

致超声换能器在超精细影像方面的能力。德国慕尼黑

工业大学的 Seeger 等［66］在 170 μm 厚的玻璃盖玻片上

沉积了两层金属层，分别是 4 nm 厚的钛层（作为黏合

层）和 250 nm 厚的金层，用于高频、大带宽超声的激

发。在该研究中，厚度为 4 nm 的钛层在 532 nm 的垂

直入射光下透射了约 13% 的激光功率，厚度为 250 nm
的金层在 532 nm 的垂直入射光下吸收了约 29% 的激

光功率，这显示了金属材料对激光的低吸收效率，相关

信息也被其他文献［32］报道。以上是以金属作为光吸收

体的典型的光致超声换能器，从表 1 可以看出，脉冲激

光激励金属材料产生的超声具有极高的主频（GHz）和

带宽。然而，由于金属层对激光具有较高的反射率，激

光利用率较低。

因此，具有高吸收率的基于碳材料的光致超声换

能器引起了研究人员的关注。美国密歇根大学的

Buma 等［74］利用载玻片上沉积的 0.15 mm 厚的铬膜产

生了超声信号，并与炭黑 -PDMS 发声体系进行了比

较，结果显示，炭黑 -PDMS 的光致超声能量转换效率

比铬膜高 24 dB。在该研究中，PDMS 的体积线性热

膨胀系数为 3×10-6 μm2/℃，几乎是水的 5 倍，比许多

金属的热膨胀系数高出一个数量级，且辐射声脉冲的

频谱与激光脉冲的光谱相当。美国密歇根大学的

Won Baac 等［61］在熔融二氧化硅基底上生长了多壁碳

表 1　不同类型的光致超声换能器

Table 1　Summary of different types of laser-generated ultrasound transducers

Material

Au

Au

CNT-PDMS

MWCNTs-PDMS

MAPbI3-PDMS

CB-PDMS

Pulsed width of laser

100 fs

1.4 ns

6 ns

2 ns

6 ns

8 ns

Thickness

15 nm

250 nm

~800 nm

~20 μm

~5 μm

2.7 μm

Center frequency

4.8‒9.0 GHz

65.1 MHz

‒

~ 28.5 MHz

~ 29.2 MHz

15 MHz

Bandwidth

‒

108.8 MHz

‒

39.8 MHz

40.8 MHz

30 MHz

Reference

［88］

［66］

［61］

［80］

［72］

［75］

纳米管，然后旋涂 PDMS，制备了 CNT-PDMS 复合材

料，结果显示，CNT-PDMS 复合膜的信号振幅比铬材

料的信号振幅高 14 dB。美国北卡罗莱纳州立大学的

Chang 等［89］将载玻片放置在蜡烛火焰上方，将蜡烛灰

沉积在载玻片上，然后将 PDMS 旋涂到蜡烛灰上，制

备了蜡烛灰-PDMS 的光致超声换能器，得到了 9.69×
10-3 的超高光致超声转换效率。上述研究结果表明，

碳基的光致超声换能器相比于基于金属的换能器具有

更高的能量转换效率，故更多类型、结构的碳基光致超

声换能器被开发出来。

北京航空航天大学的 Wang 等［54］利用多壁碳纳米

管（MWCNT）和聚甲基丙烯酸甲酯（PMMA）制备了

MWCNT-PMMA 薄膜，并在凸形模具的配合下，制备

了微型的凹形光致超声换能器，用于产生高频的聚焦

超声。英国伦敦大学学院的 Noimark 等［80］利用油胺官

能化的芘、二甲苯和丙酮等试剂，基于多壁碳纳米管和

PDMS 制成了 MWCNT-PDMS 凝胶，然后通过提拉

法在光纤端面制备了 MWCNT-PDMS 光致超声换能

器，用于对猪主动脉进行成像  。韩国成均馆大学的

Faraz 等［90］采用火焰合成工艺，利用石蜡蜡烛在室温下

获得了蜡烛烟灰碳纳米颗粒（CSNPs），然后将沉积的

CSNPs 转移到玻璃瓶中，利用己烷和 CSNPs 混合液

体 制 作 出 CSNPs-PDMS 材 料 ，结 果 表 明 ，CSNPs-

PDMS 发射机的中心频率为 2.44~13.34 MHz，6 dB 带

宽范围为 5.80~13.62 MHz 。

光致超声换能器正在快速发展中，目前虽尚未建

立完整的理论体系，但已经取得了一定的共识，比如高

吸光度的纳米尺度光吸收体和热膨胀系数高的膨胀体

在光致超声换能器中的应用是重要的。高吸光度的材

料用于高效吸收激光能量，从而高效地将激光能量转

变为热量。纳米尺度的光吸收体允许热量快速转移到

周围的介质中。随着热扩散时间的减少，这种快速、高

效的热传递可以引导膨胀体更快地发生热膨胀，从而

产生高幅值、高带宽超声。

2.3　光致超声换能器的构建以及结构

传统典型的超声换能器通常由晶体层、声学匹配

层和背衬层组成［41，91］。晶体层通常由压电材料制成，

材料主要是压电陶瓷［主要成分是锆钛酸铅（PZT）］，

通过施加高频交流电压，压电陶瓷可以通过逆压电效

应（将电能转换为机械能）发生高频振动［92］。然而，压

电陶瓷元件和生物组织或者水环境之间巨大的声阻抗

差异阻碍了超声波能量在两种介质之间的有效传

递［93-94］。声学匹配层用于促进超声能量的传输，每个

匹配层在换能器中心频率处的厚度为四分之一波长的

整数倍，通常需要配置一层、两层甚至是三层的声学匹

配层［95-99］。同时，为了消除背向超声干扰，减小超声脉

冲宽度，需要配置吸声背衬，用于吸收从压电元件向后

传播的超声波［100-102］。如果后波在背衬块底部反射并

返回压电元件，则会在超声图像中引起噪声，因此，背

衬块应具有高衰减［103-104］的特性。如果背衬块的声阻

抗过高，压电元件产生的声能将在背衬层大量损失，传

输到人体的超声波会大幅度减少［105-106］。除此之外，在

压电陶瓷、声学匹配层和阻尼层之间需要使用超声耦

合剂，而压电陶瓷与声学匹配层的厚度只有几十微米

甚至几微米，这无疑增大了探头的制作难度和技术

门槛［107］。

与压电换能器不同的是，光致超声换能器结构较

为简单，实现方式多样。相比于传统压电超声换能器

繁琐复杂的制备过程［108］，光致超声换能器的制备较为

简单，只需要将光吸收体和膨胀体制成复合材料即可。

传统超声换能器必备的三层（至少三层）结构体系为匹

配层 -晶体层 -背衬层，而且三层结构需要利用声阻抗

匹配的胶水精密连接，而光致超声换能器一般只有一

层结构。当然，无论是压电换能器还是光致超声换能

器，两者都需要外界激励才能产生超声，压电换能器

需要负压电脉冲激励，光致超声换能器需要脉冲激光

激励。值得注意的是，目前商用脉冲激光的使用成本

高于商用电脉冲的使用成本。在传统超声换能器中，

由于压电层与水（或者组织）之间的声阻抗差异巨大

［常用压电层材料 PZT5 的声阻抗为 34 Mrayl，水的声

阻抗为 1.48 Mrayl，其中 1 Mrayl=106 kg/（m2·s）］，声

学匹配层的存在是必要的。而光致超声换能器材料

（一般为 PDMS）的声阻抗约为 1.26 Mrayl，与水非常

接近，所以在光致超声换能器中无须配置声学匹配层。

同时，光致超声换能器受时变激光作用产生热膨胀，当

激光停止作用时，没有动力使换能器继续形变，且换能

器不会持续振荡，所以同样无须配置背衬。光致超声

换能器典型的获得方法如下。

2012 年，美国密歇根大学的 Baac等［109］通过化学气

相沉积方法，在球透镜（二氧化硅）衬底上生长了多壁碳

纳米管，并在 CNT 膜上沉积了 20 nm 厚的金层，然后将

聚合物聚二甲基硅氧烷旋涂在 Au/CNT层上，制备了聚

焦光致超声换能器。 2013 年，英国伦敦大学学院的

Mattiat［91］将光纤置于 PDMS 和多壁碳纳米管的复合溶

液中，通过提拉法在光纤端面制备了基于 MWCNT-

PDMS的光致超声换能器。2018年，美国北卡罗莱纳州

立大学的 Chang 等［89］将载玻片置于石蜡蜡烛火焰上方

2 cm 处，使炭黑积累在载玻片上，然后通过旋涂的方式

将 PDMS 融入炭黑中，制备了基于炭黑-PDMS 的光致

超声换能器，并探究了蜡烛烟灰的结构和厚度对光声转

导效率的影响。2020年，德国慕尼黑工业大学的 Seeger
等［66］使用电子束辅助沉积方法，在 170 μm厚的玻璃盖玻

片上沉积了两层金属（4 nm 厚的钛层和 250 nm 厚的金

层），将厚度为 254 nm 的金属作为光致超声换能器。

2022 年，美国波士顿大学的 Li等［75］通过将蜡烛烟灰纳

米颗粒嵌入到弯曲的 PDMS 膜中，得到了聚焦的光致

超声换能器。图 1 所示为压电超声换能器的典型结构

以及不同种类的光致超声换能器。
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纳米管，然后旋涂 PDMS，制备了 CNT-PDMS 复合材

料，结果显示，CNT-PDMS 复合膜的信号振幅比铬材

料的信号振幅高 14 dB。美国北卡罗莱纳州立大学的

Chang 等［89］将载玻片放置在蜡烛火焰上方，将蜡烛灰

沉积在载玻片上，然后将 PDMS 旋涂到蜡烛灰上，制

备了蜡烛灰-PDMS 的光致超声换能器，得到了 9.69×
10-3 的超高光致超声转换效率。上述研究结果表明，

碳基的光致超声换能器相比于基于金属的换能器具有

更高的能量转换效率，故更多类型、结构的碳基光致超

声换能器被开发出来。

北京航空航天大学的 Wang 等［54］利用多壁碳纳米

管（MWCNT）和聚甲基丙烯酸甲酯（PMMA）制备了

MWCNT-PMMA 薄膜，并在凸形模具的配合下，制备

了微型的凹形光致超声换能器，用于产生高频的聚焦

超声。英国伦敦大学学院的 Noimark 等［80］利用油胺官

能化的芘、二甲苯和丙酮等试剂，基于多壁碳纳米管和

PDMS 制成了 MWCNT-PDMS 凝胶，然后通过提拉

法在光纤端面制备了 MWCNT-PDMS 光致超声换能

器，用于对猪主动脉进行成像  。韩国成均馆大学的

Faraz 等［90］采用火焰合成工艺，利用石蜡蜡烛在室温下

获得了蜡烛烟灰碳纳米颗粒（CSNPs），然后将沉积的

CSNPs 转移到玻璃瓶中，利用己烷和 CSNPs 混合液

体 制 作 出 CSNPs-PDMS 材 料 ，结 果 表 明 ，CSNPs-

PDMS 发射机的中心频率为 2.44~13.34 MHz，6 dB 带

宽范围为 5.80~13.62 MHz 。

光致超声换能器正在快速发展中，目前虽尚未建

立完整的理论体系，但已经取得了一定的共识，比如高

吸光度的纳米尺度光吸收体和热膨胀系数高的膨胀体

在光致超声换能器中的应用是重要的。高吸光度的材

料用于高效吸收激光能量，从而高效地将激光能量转

变为热量。纳米尺度的光吸收体允许热量快速转移到

周围的介质中。随着热扩散时间的减少，这种快速、高

效的热传递可以引导膨胀体更快地发生热膨胀，从而

产生高幅值、高带宽超声。

2.3　光致超声换能器的构建以及结构

传统典型的超声换能器通常由晶体层、声学匹配

层和背衬层组成［41，91］。晶体层通常由压电材料制成，

材料主要是压电陶瓷［主要成分是锆钛酸铅（PZT）］，

通过施加高频交流电压，压电陶瓷可以通过逆压电效

应（将电能转换为机械能）发生高频振动［92］。然而，压

电陶瓷元件和生物组织或者水环境之间巨大的声阻抗

差异阻碍了超声波能量在两种介质之间的有效传

递［93-94］。声学匹配层用于促进超声能量的传输，每个

匹配层在换能器中心频率处的厚度为四分之一波长的

整数倍，通常需要配置一层、两层甚至是三层的声学匹

配层［95-99］。同时，为了消除背向超声干扰，减小超声脉

冲宽度，需要配置吸声背衬，用于吸收从压电元件向后

传播的超声波［100-102］。如果后波在背衬块底部反射并

返回压电元件，则会在超声图像中引起噪声，因此，背

衬块应具有高衰减［103-104］的特性。如果背衬块的声阻

抗过高，压电元件产生的声能将在背衬层大量损失，传

输到人体的超声波会大幅度减少［105-106］。除此之外，在

压电陶瓷、声学匹配层和阻尼层之间需要使用超声耦

合剂，而压电陶瓷与声学匹配层的厚度只有几十微米

甚至几微米，这无疑增大了探头的制作难度和技术

门槛［107］。

与压电换能器不同的是，光致超声换能器结构较

为简单，实现方式多样。相比于传统压电超声换能器

繁琐复杂的制备过程［108］，光致超声换能器的制备较为

简单，只需要将光吸收体和膨胀体制成复合材料即可。

传统超声换能器必备的三层（至少三层）结构体系为匹

配层 -晶体层 -背衬层，而且三层结构需要利用声阻抗

匹配的胶水精密连接，而光致超声换能器一般只有一

层结构。当然，无论是压电换能器还是光致超声换能

器，两者都需要外界激励才能产生超声，压电换能器

需要负压电脉冲激励，光致超声换能器需要脉冲激光

激励。值得注意的是，目前商用脉冲激光的使用成本

高于商用电脉冲的使用成本。在传统超声换能器中，

由于压电层与水（或者组织）之间的声阻抗差异巨大

［常用压电层材料 PZT5 的声阻抗为 34 Mrayl，水的声

阻抗为 1.48 Mrayl，其中 1 Mrayl=106 kg/（m2·s）］，声

学匹配层的存在是必要的。而光致超声换能器材料

（一般为 PDMS）的声阻抗约为 1.26 Mrayl，与水非常

接近，所以在光致超声换能器中无须配置声学匹配层。

同时，光致超声换能器受时变激光作用产生热膨胀，当

激光停止作用时，没有动力使换能器继续形变，且换能

器不会持续振荡，所以同样无须配置背衬。光致超声

换能器典型的获得方法如下。

2012 年，美国密歇根大学的 Baac等［109］通过化学气

相沉积方法，在球透镜（二氧化硅）衬底上生长了多壁碳

纳米管，并在 CNT 膜上沉积了 20 nm 厚的金层，然后将

聚合物聚二甲基硅氧烷旋涂在 Au/CNT层上，制备了聚

焦光致超声换能器。 2013 年，英国伦敦大学学院的

Mattiat［91］将光纤置于 PDMS 和多壁碳纳米管的复合溶

液中，通过提拉法在光纤端面制备了基于 MWCNT-

PDMS的光致超声换能器。2018年，美国北卡罗莱纳州

立大学的 Chang 等［89］将载玻片置于石蜡蜡烛火焰上方

2 cm 处，使炭黑积累在载玻片上，然后通过旋涂的方式

将 PDMS 融入炭黑中，制备了基于炭黑-PDMS 的光致

超声换能器，并探究了蜡烛烟灰的结构和厚度对光声转

导效率的影响。2020年，德国慕尼黑工业大学的 Seeger
等［66］使用电子束辅助沉积方法，在 170 μm厚的玻璃盖玻

片上沉积了两层金属（4 nm 厚的钛层和 250 nm 厚的金

层），将厚度为 254 nm 的金属作为光致超声换能器。

2022 年，美国波士顿大学的 Li等［75］通过将蜡烛烟灰纳

米颗粒嵌入到弯曲的 PDMS 膜中，得到了聚焦的光致

超声换能器。图 1 所示为压电超声换能器的典型结构

以及不同种类的光致超声换能器。
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光致超声技术的运行机制明确、实现方式较为简

单，对光致换能器的构建没有严格的要求。同时，光致

超声换能器的材料获取方便且经济，对实验室的基础

设备要求低，可以根据实际应用环境进行灵活调整，极

大扩展了其应用范围。

3　光致超声换能器的性能

在光致超声换能器中，光致超声材料与器件结构

决定了声压、光-声转换效率、光致超声频率和声场。

3.1　光致超声声压的影响因素以及转换效率

声压是光致超声换能器应用过程中较为重要的指

标，如果超声换能器产生的超声无法被常用的超声检

测设备检测到，该换能器的应用将受到极大的限制。

光致超声换能器利用脉冲光或调制光通过光声效

应将激光能量转换为超声（机械波），产生的超声振幅

（P0）
［64-65］可以表示为

P 0 = Γη th μ a F， （2）
式中：Γ 为无量纲 Grüneisen 系数；η th 为转换为热量的

激光能量与总激光能量的比值；μ a 为光学吸收系数；F
为光通量。式（2）表明，激光产生的超声振幅与材料特

性参数（如体积热膨胀系数、声速、质量定压热容等）和

光通量成正比，这就意味着为了实现光与热能的有效

转换，提高超声的振幅，需要光致超声材料具有高的吸

收效率，这为我们后续选择光致声材料提供了指导。

如式（2）所示，光致超声换能器产生的声压与 η th、μ a 和

F 等呈正相关，可以通过提高这些参数值来提高光致

超声的声压幅值。如当作用于换能器的激光能量低于

换能器的安全阈值时，增加作用于光致超声换能器的

光通量以提高换能器产生的声压。

光致超声换能器的光 -声转换效率也是值得探讨

的一个参数。相比于基于压电材料的超声换能器的

电 -声转换效率（20%~50%），光致超声换能器的光 -

声转换效率偏低。目前已经公布的数据显示，Cr 材料

具有 0.042% 的转换效率［71］、蜡烛烟尘颗粒/PDMS 材

料具有 0.441% 的转换效率［78］，碳纳米管/PDMS 复合

材料具有 0.959% 的转换效率［89］，碳纳米管/金/PDMS
材料具有 2.74% 的转换效率［18］，钙钛矿 -PDMS 具有

2.97% 的转换效率［72］。光致超声换能器的能量转换过

程分为光致热和热致超声两个主要步骤，虽然光致热

的能量转换效率较高，但受限于热膨胀体的热膨胀系

数，热致超声过程的转换效率较低，总转换效率较

低［59］。同时，光致超声的频率范围极宽，甚至可以到达

GHz 的水平，而目前市售的水听器的检测带宽有限，

只能检测到某一范围内的超声波，导致检测到的转换

效率较低。

相比于传统超声换能器，凹形光致超声换能器的

应用非常普遍。通过凹形换能器的自聚焦效应，超声

换能器在焦点处的声压比非聚焦换能器强。而且凹形

光致超声换能器的聚焦效果比压电换能器优，这是因

为光致超声换能器产生的超声具有高频、大带宽性能，

有利于在焦点处的产生更小的声场

超声换能器的数值孔径（NA）定义为换能器横向

直径与凹形换能器曲率半径的比值［16，75，109］。对于传统

的小型超声换能器，在制备过程中由于压电晶体可能

会产生裂纹，因此单晶压电材料不易达到高 NA［59，75］。

然而，微型化的光致超声换能器可以容易地获得高达

0.95 的 NA，接近理论极限值［75］。这么高的 NA 不仅为

聚焦换能器提供了高横向分辨率，而且在焦点处提供

了高聚焦增益。增益（G）由焦点处的压力与球面上的

压力之比定义［109］：

G = 2πf
c0

r (1 - 1 - 1
4f 2

N )， （3）

图 1　压电超声换能器的典型结构以及不同种类的光致超声换能器。（a）压电超声换能器的典型结构［96］；（b）基于光纤的光致超声换

能器，比例尺 50 μm［80］；（c）全向的光致超声换能器结构示意图［110］；（d）全向的光致超声换能器用于产生全向超声［110］

Fig. 1　Typical structures of piezoelectric ultrasonic transducers and different kinds of laser-generated ultrasound transducers. (a) Typical 
structure of piezoelectric ultrasonic transducer[96]; (b) laser-generated ultrasound transducer based on fiber with scale bar of 
50 μm[80]; (c) structural diagram of omnidirectional laser-generated ultrasound transducer[110]; (d) omni-directional laser-generated 

ultrasound transducers used to generate omni-directional ultrasound[110]

式中：f、c0、r 和 fN 分别代表声学频率、介质中的声速、

曲率半径和 f 数。假设频率、fN、水衰减系数和工作距

离分别为 15 MHz、0.52、2.2×10−3 dB/（cm·MHz2）和

2 mm 的均匀激光照射，聚焦换能器理论上的最大聚焦

增益 Gmax≈280。该理论最大聚焦增益分别比 fN 为

1 和 4 的传统 PZT 换能器高 5 倍和 92 倍［110-114］。

类似于压电换能器的有效工作电压，光致超声换

能器也存在有效激光能量，或者称为安全激光强度，该

参数限定了作用于光致超声换能器的激光阈值。相关

研究［80］显示，随着作用于光致超声换能器的激光能量

的增加，换能器产生的声压增加，但是在激光能量达到

阈值（产生的超声峰峰值达到 4.5 MPa 左右的阈值压

力）后，超声功率显著降低，且光致超声换能器没有出

现明显损伤，在较低的激光通量下仍能正常工作。

Guo 团队研究发现，当激光脉冲宽度为 6 ns 时，CNT-

PDMS 复合膜的损伤阈值为 280~300 mJ/cm2，比相同

配置下 PDMS 涂覆的金纳米结构和金属薄膜高 7~8
倍；光致超声换能器材料的热损伤阈值是决定最大可

用激光能量的重要因素［109］。

3.2　光致超声频域

光致超声换能器利用脉冲激光或者调制激光通过

光声效应产生超声波。为了获得所需的光致超声脉

冲，应首先选择合适脉冲宽度的激励光。在光致超声

过程中，时变激光作为光致超声过程中唯一的激励源，

对应的频域决定了超声频域的上限［59］。图 2 展示了不

同脉宽的激光对应的频域分布。在泛函分析中，系统

输出信号是原始激励信号与系统内部函数卷积的结

果。在光致超声过程中，时变激光信号函数与吸光函

数、光致热函数、热致声函数、材料的热膨胀特性函数

等不断卷积，导致信号频域带宽不断缩小。

同时，光声脉冲的带宽不仅由激光脉冲宽度决定，

还由空间吸收轮廓决定。当使用非常薄的光致超声发

声膜时，光声脉冲的带宽可以达到由激光脉冲宽度设

置的上限。而当光吸收体具有大厚度时，光声脉冲的

带宽小于上限。

研究认为，在光致超声过程中，热量导致介质发生

热膨胀，热源可以被划分为数个薄片，每个薄片都会发

出具有相同时域分布的声波，这些声波的叠加产生最

终的超声，即光致超声换能器发出的超声波正比于时

间加热函数与空间光吸收函数的卷积，如图 3所示［59］。

图 2　不同脉宽的激光对应的频域分布

Fig. 2　Frequency domain distributions of laser with different 
pulse widths

图 3　光致超声换能器厚度对光致超声脉冲的影响［59］。（a）激光作用于不同厚度光致超声换能器的示意图；（b）用卷积积分确定不同

厚度光致超声换能器的光致超声脉冲示意图

Fig. 3　Influence of thickness of laser-generated ultrasound transducer on laser-generated ultrasound pulse[59]. (a) Schematics of laser 
acting on laser-generated ultrasound transducers with different thicknesses; (b) schematics of determining laser-generated 

ultrasound pulses of laser-generated ultrasound transducers with different thickness by convolution integral



2107105-5

特邀综述 第  50 卷  第  21 期/2023 年  11 月/中国激光

式中：f、c0、r 和 fN 分别代表声学频率、介质中的声速、

曲率半径和 f 数。假设频率、fN、水衰减系数和工作距

离分别为 15 MHz、0.52、2.2×10−3 dB/（cm·MHz2）和
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类似于压电换能器的有效工作电压，光致超声换
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研究［80］显示，随着作用于光致超声换能器的激光能量
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在不同文献中，由于超声产生系统的参数（激光脉

宽、材料体系、材料厚度、激光性能等）和超声检测系统

的参数（检测类型、检测角度等）具有差异性，因此不同

文献的数据难以对比。因此，我们选择相同实验条件

下的数据进行对比，展示系统参数的单个变量对超声

频域的影响。

2013 年，德国慕尼黑工业大学的 Omar 等［115］在

琼脂凝胶中掺杂了直径为 10 μm 的黑色聚苯乙烯微

球（浓度为 2×102 /mm3），制作了光致超声模具，使

用脉冲宽度为 1.8 ns 和 8 ns 的纳秒激光分别照射该模

具，并使用中心频率为 78 MHz、带宽为 25~125 MHz
的球面聚焦超声探测器检测该光致超声模具发出

的 超 声 波 ，结 果 显 示 ，不 同 激 光 脉 宽 下 的 超 声 谱

存 在 很 大 的 差 异 ，脉 冲 宽 度 为 1.8 ns 和 8 ns 的 激

光 产 生 的 超 声 峰 值 频 率 响 应 分 别 为 ~40 MHz 和

130 MHz，如图 4（a）~（d）所示。研究表明，激光脉

冲宽度在一定范围内影响了光致超声换能器的超

声频谱分布。

2018 年，美国北卡罗莱纳州立大学的 Chang 等［89］

使用脉冲激光作用厚度分别为 2.15、6.48、25.8 μm
的 CS-PDMS 光致超声换能器，产生的超声主频分

别 为 ~17、~16、~9 MHz，带 宽 分 别 为 22.8、22.6、

19 MHz，结果表明，随着光致超声换能器厚度的增加，

产生的超声主频和带宽均降低，如图 4（e）所示。

由此可见，光致超声频谱不仅与激发光脉冲宽度

有关，还与换能器材料、换能器厚度等参数有关。研究

人员可以根据研究目标，选择合适的光致超声换能器

参数。比如，在成像深度较浅但对成像分辨率有极高

要求的测试条件中，可以利用纳米尺度的金属层作为

光致超声换能器，并使用超窄脉宽激光激励该金属层；

如果测试环境对成像深度和成像速度有较高要求但对

成像分辨率的要求较低，选择常用的纳秒级脉冲激光

配合碳基-聚合物材料作为光致超声的合适方案。

3.3　声场分布

光致超声换能器与传统基于压电材料的超声换能

器具有不同的声场分布［116］。对于任何形状和大小的

换能器，其有效的振源均可看成许多小面积的声源，每

个小面积的声源都可看成一个单一的换能器［117］。每

个换能器相应的超声场形状都可以由换能器衍射图

确定。

图 4　不同激光脉宽和材料厚度下的时域以及频域信息。（a）光致超声系统原理图［115］；（b）10 μm 直径黑色微球在不同激光脉冲时长

激励下的频域分布［115］；（c）光致超声的时域分布［115］；（d）光致超声方法得到的 10 μm 直径微球的重建图像［115］；（e）低激光能量

输入下不同沉积时间（10、30、120 s）样品的声压和声谱［89］

Fig. 4　Time domain and frequency domain information under different laser pulse widths and material thicknesses. (a) Schematic of 
laser-generated ultrasound system[115]; (b) frequency domain distribution of 10 μm diameter black microsphere under excitation 
with different laser pulse durations[115]; (c) time domain distribution of laser-generated ultrasound[115]; (d) reconstructed image of 
10 μm diameter microsphere obtained by laser-generated ultrasound method[115]; (e) sound pressures and spectra of samples with 

different deposition time (10, 30, 120 s) obtained under low laser energy input[89]

在基于压电材料的超声换能器中，压电晶体经极

化处理后，振动方向为其极化方向，产生的超声场指向

性较好［118］。而相较于纳米厚度的光致超声换能器微

声源，基于压电材料的超声换能器的微声源面积较大，

产生的超声声场指向性更好。

在光致超声换能器中，纳米尺度的光吸收体将热

量传输给周围的介质（热膨胀体）。热膨胀体是全向扩

散的，最终得到的声场较为发散。华中科技大学的

Tang 团队利用 COMSOL Multiphysics 软件模拟了非

聚焦光致超声换能器的声场分布，在不考虑超声衰减

的情况下，换能器直径为 5 mm，声波长度为 50 μm，其

自然焦距约为 12.5 mm；在焦距以内，超声波束宽度基

本保持不变，接近换能器的尺寸（5 mm）；在焦距之外，

随着离焦距离的增加，超声波束会变得越来越宽，如

图 5（a）所示［72］。英国伦敦大学学院的 Colchester 等［119］

展示了平面光致超声换能器的声场分布，面积为

0.6 mm×0.75 mm 的光致超声换能器发出中心频率为

20 MHz、带宽为 31.3 MHz 的超声，并使用水听器测

试了声场分布，结果显示声场最大发散度为 13°，如
图 5（b）所示。

光致超声换能器具有较简单的结构，极易加工为

凹形，从而产生聚焦的声场。美国密歇根大学的 Baac
等［109］通过在凹透镜上涂覆 CNT-Au-PDMS 复合层，

制备了聚焦的超声换能器，产生了峰值为 50 MPa 的超

声波，完成了对模型肾结石的切割。美国北卡罗莱纳

州立大学的 Kim 等［120］将炭黑/聚二甲基硅氧烷混合物

旋涂在平凹玻璃透镜（直径为 12.5 mm，曲率半径为

12.4 mm）上，制备了聚焦的光致超声换能器，用于体外

超声溶栓。体外测试结果表明，微泡介导的光致聚焦

超声（LGFU）治疗可实现 2 mg/min 左右的溶解速率，

这表明 LGFU 换能器可实现精确的高速率声溶解。北

京航空航天大学的王璞团队使用 K-wave 软件仿真了

聚焦半径为 3 mm 的光致超声换能器的声场分布，其中

光致超声换能器的激发面积为 0.5 mm×0.5 mm，产生

的超声中心频率为 40 MHz、带宽为 200%［121-123］。仿真

结果显示，该聚焦光致超声换能器产生了聚焦的超声，

超声焦点距离换能器 2.5 mm，同时距离换能器 3 mm
处的声场直径为 200 μm，距离换能器 6 mm 处的声场

直径为 400 μm，如图 5（c）所示。美国波士顿大学的 Li
等［75］在 金 属 球 表 面 烧 制 炭 黑 ，然 后 置 于 未 固 化 的

PDMS 中，加热后移除金属球，得到聚焦的光致超声换

能器，用于刺激大脑神经，如图 5（d）所示。

在某些特定的应用中，光致超声换能器须产生更

为发散的超声分布，比如全向的超声分布。美国波士

顿大学的 Lan 等［124］为了对病变部位进行高精度定位，

利用光致超声换能器产生了全向超声。他们在光纤尖

端开发了一种两层纳米复合材料结构，以产生全方向

的声波，其强度足以深入组织，如图 5（e）所示。第一

图 5　光致超声换能器的声场分布。（a）仿真得到的平面超声产生的声场分布［72］；（b）实验测得的平面超声产生的声场分布［119］；（c）仿

真聚焦型超声产生的声场分布［54］；（d）聚焦型超声换能器产生的示意图［75］；（e）全向超声的声场分布［124］

Fig. 5　Distribution of sound field of laser-generated ultrasound transducer. (a) Simulated sound field distribution generated by planar 
ultrasound[72]; (b) experimental sound field distribution generated by planar ultrasound[119]; (c) simulated sound field distribution 
generated by focusing ultrasound［54］; (d) schematic of focusing ultrasonic transducer generation[75]; (e) sound field distribution of 

omnidirectional ultrasound[124]
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性较好［118］。而相较于纳米厚度的光致超声换能器微
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产生的超声声场指向性更好。

在光致超声换能器中，纳米尺度的光吸收体将热
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20 MHz、带宽为 31.3 MHz 的超声，并使用水听器测

试了声场分布，结果显示声场最大发散度为 13°，如
图 5（b）所示。

光致超声换能器具有较简单的结构，极易加工为

凹形，从而产生聚焦的声场。美国密歇根大学的 Baac
等［109］通过在凹透镜上涂覆 CNT-Au-PDMS 复合层，

制备了聚焦的超声换能器，产生了峰值为 50 MPa 的超

声波，完成了对模型肾结石的切割。美国北卡罗莱纳

州立大学的 Kim 等［120］将炭黑/聚二甲基硅氧烷混合物

旋涂在平凹玻璃透镜（直径为 12.5 mm，曲率半径为

12.4 mm）上，制备了聚焦的光致超声换能器，用于体外

超声溶栓。体外测试结果表明，微泡介导的光致聚焦

超声（LGFU）治疗可实现 2 mg/min 左右的溶解速率，

这表明 LGFU 换能器可实现精确的高速率声溶解。北

京航空航天大学的王璞团队使用 K-wave 软件仿真了

聚焦半径为 3 mm 的光致超声换能器的声场分布，其中

光致超声换能器的激发面积为 0.5 mm×0.5 mm，产生

的超声中心频率为 40 MHz、带宽为 200%［121-123］。仿真

结果显示，该聚焦光致超声换能器产生了聚焦的超声，

超声焦点距离换能器 2.5 mm，同时距离换能器 3 mm
处的声场直径为 200 μm，距离换能器 6 mm 处的声场

直径为 400 μm，如图 5（c）所示。美国波士顿大学的 Li
等［75］在 金 属 球 表 面 烧 制 炭 黑 ，然 后 置 于 未 固 化 的

PDMS 中，加热后移除金属球，得到聚焦的光致超声换

能器，用于刺激大脑神经，如图 5（d）所示。

在某些特定的应用中，光致超声换能器须产生更

为发散的超声分布，比如全向的超声分布。美国波士

顿大学的 Lan 等［124］为了对病变部位进行高精度定位，

利用光致超声换能器产生了全向超声。他们在光纤尖

端开发了一种两层纳米复合材料结构，以产生全方向

的声波，其强度足以深入组织，如图 5（e）所示。第一
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Fig. 5　Distribution of sound field of laser-generated ultrasound transducer. (a) Simulated sound field distribution generated by planar 
ultrasound[72]; (b) experimental sound field distribution generated by planar ultrasound[119]; (c) simulated sound field distribution 
generated by focusing ultrasound［54］; (d) schematic of focusing ultrasonic transducer generation[75]; (e) sound field distribution of 

omnidirectional ultrasound[124]
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层包括 100 nm 厚的氧化锌（ZnO）纳米颗粒和环氧树

脂（15% 的质量分数），高能激光脉冲被其扩散后，呈

相对均匀的角度分布。第二层是石墨和环氧树脂

（30% 的质量分数）的吸收层，它完全吸收扩散的激光

脉冲并将其转换为全向声波。通过两个重复浸渍步

骤，将纳米复合层涂覆在一根多模光纤的抛光尖端

上，最终形成的球形纳米复合材料层的总直径约为

800 µm。这种球形几何形状的光致超声换能器可产

生频率为几 MHz 的全向声波，为乳房组织提供了更深

的检测深度。

3.4　光致超声换能器的缺点与不足

光致超声换能器作为一种新型的超声产生器件，

在带宽超声激发、抗电磁干扰等方面表现出明显的优

势。然而，光致超声换能器受超声产生条件和过程及

换能器架构等因素的影响，在激发效率、成本、适应性

等方面尚存不足。

如 3.1 节所述，相比于传统基于压电材料的超声

换能器，光致超声换能器的能量转换效率较低，最高能

量转换效率约为 2.97%［72］。造成这一结果的原因主要

是光能转换为热量、热量引起热膨胀等一系列过程的

效率低，特别是热量引起热膨胀的过程。在热量引起

热膨胀的过程中，复合材料的光声转换效率受到热膨

胀体（主要为 PDMS）热膨胀系数的限制，高温造成

PDMS 性能退化。报道显示，PDMS 的 Grüneisen 系数

随着激光强度的增加而降低［59］，这进一步影响了能量

转换效率。因此，为了提高光声转换效率，探索具有更

高热膨胀系数和材料稳健性的其他聚合物具有重要意

义。当然，光致超声换能器的低能量转换效率可以通

过配置凹形的换能器结构进行部分补偿，但是这无疑

增加了加工难度。

与基于压电材料的超声换能器类似，光致超声换

能器也需要外部能量的激励才能产生超声波。压电换

能器利用超声波脉冲发生器产生的脉冲负压作为激励

源，光致超声换能器利用脉冲激光器产生的脉冲激光

作为激励源，然而目前商用超声波脉冲发生器的价格

低于商用脉冲激光器的价格。虽然商用超声波发生器

受益于压电换能器较广的使用范围和较低的价格，但

是大规模应用的成本仍较高，故基于压电材料的超声

换能器在系统成本控制方面更具优势。

同时，一个重要的区别是，压电超声换能器是双向

的，而光致超声换能器是单向的。压电超声换能器既

能激发超声也能响应超声，而光致超声换能器只能激

发超声，其必须搭配其他器件才能实现超声的响应。

综上所述，相比于压电换能器，光致超声换能器具

有压电换能器无法比拟的优势，但同时也存在缺点，光

致超声换能器适用于难以应用压电超声方法的高标准

要求环境。

4　光致超声换能器的应用

4.1　脑部神经刺激

为了了解大脑的功能及其功能障碍导致疾病的机

理，需要采用超高精度调节神经元活动的方式。毫米

精度的大脑刺激模式通常会激活多个功能区域并引起

误导性的反应［125］，有限的空间精度阻碍了单个大脑区

域的激活，使得小鼠运动皮层的绘制变得困难［126］。对

于大鼠海马特定细胞层的精确靶向刺激，需要优于

0.2 mm 的空间精度［127］。然而，传统的电刺激工具、经

颅光遗传学和经颅聚焦超声都无法安全实现高精度的

神经刺激［128-129］。

美国波士顿大学的 Li 等［75］报道了光学聚焦超声

（OFUS）换能器，用于超高精度的非侵入性脑刺激，如

图 6 所示。将蜡烛烟灰纳米颗粒嵌入弯曲的聚二甲基

图 6　体外 OFUS 经颅刺激［75］。（a）经颅体外刺激示意图；（b）经颅刺激前后神经元的代表性图像，比例尺为 50 μm；（c）经颅 OFUS 刺

激的平均钙反应轨迹；（d）单周期直接刺激和经颅刺激的阈值压力统计

Fig. 6　Transcranial stimulation in vitro by OFUS[75]. (a) Schematic of transcranial stimulation in vitro; (b) representative images of 
neurons before and after transcranial stimulation with scale bar of 50 μm; (c) averaged calcium response trace of transcranial 

OFUS stimulation; (d) statistics of threshold pressure of direct and transcranial stimulation in single cycle



2107105-9

特邀综述 第  50 卷  第  21 期/2023 年  11 月/中国激光

硅氧烷膜中产生 OFUS，该光致超声换能器能够生成

中心频率为 15 MHz 的经颅超声焦点，具有 83 µm 的超

高横向分辨率，比传统的经颅聚焦超声小 2 个数量级。

该工作还展示了小鼠在体运动皮层的亚毫米经颅刺

激，使用比传统经颅聚焦超声低 4 个数量级的声能，可

实现安全的神经刺激。该方法能够非侵入性地产生超

高精度的焦点，为神经科学研究和疾病治疗提供了

指导。

此外，该工作为了将光子有效转换为声波的最佳

吸收体，制备并测试了基于四种不同光声材料的光致

超声换能器，包括热收缩膜（HSM）、与 PDMS 混合的

碳纳米管 CNT-PDMS、与 PDMS 混合的碳纳米颗粒

及与 PDMS 分层的蜡烛烟灰。通过测量焦点处的压

力，比较它们的光声转换效率。CS-PDMS 的光致超

声材料是最有效的，在激光功率密度为 0.62 mJ/cm2的

激光输入下，在超声焦点处产生了~48 MPa的声压。

4.2　血管内全光学超声成像

心血管疾病（CVD）已成为人类的主要死因［130］，临

床主要通过识别易损性斑块来评估心血管疾病。易损

性斑块的独特特征是薄的纤维帽和大的坏死核心［131］，

所以对易损性斑块进行识别需要影像技术具有高分辨

率和大探测深度，以提供整体的、高分辨率的组织学信

息。血管内成像技术是对冠状动脉血管壁的形态学进

行可视化分析，评估心肌梗死风险，以引导冠脉临床心

内介入治疗，商用的血管内介入影像技术主要有血管

内超声（IVUS）和光学相干断层扫描（OCT）［132］。血管

内超声成像优势是成像的范围（>6 mm）很大，但成像

分辨率较差；OCT 具有高分辨性能，然而受到组织高

散射特性的影响，成像深度被限制为 1~2 mm。所以

目前的血管技术面临的重大问题是：高分辨率与大成

像深度不能兼得，难以提供整体的、高分辨的血管内壁

形态学信息［133］。

北京航空航天大学的 Wang 等［54］报道了一种血

管内超声成像系统，该系统利用皮秒激光脉冲泵浦

碳复合材料，进行超声激发，并利用 π-相移光纤布拉

格光栅（FBG）进行超声检测，如图 7 所示。这种全光

学技术实现了超宽带（147%）和高分辨率（18.6 μm）

的血管内超声成像，这是传统技术无法实现的。成

像性能在幻影中已被表征，呈现 18.6 μm 的轴向分辨

率、124 μm 的横向分辨率和 7 mm 的成像深度。同

时，研究者使用药物洗脱金属支架，对兔髂动脉、猪

冠状动脉和兔动脉进行旋转 -回拉成像扫描，并与商

业血管内超声（IVUS）扫描器进行了对比。结果表

明，高分辨率全光（AO）-IVUS 在动脉管壁和支架结

构细节描绘方面具有优势，在介入心脏病学中的应

用潜力巨大。

图 7　超宽带 AO-IVUS 的成像 [54]。（a） AO-IVUS 血管壁成像示意图；（b） AO-IVUS 导管超声响应功率谱；（c） AO-IVUS 获取的二

维截面图像；（d） AO-IVUS 旋转-回拉扫描动脉壁三维超声数据

Fig. 7　Imaging by ultra-wide bandwidth AO-IVUS[54]. (a) Imaging diagram of vessel wall by AO-IVUS; (b) power spectrum of AO-

IVUS catheter ultrasound response; (c) 2D cross-sectional image acquired by AO-IVUS; (d) 3D ultrasound data of arterial wall 
by rotation-pullback scan with AO-IVUS
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关于光致超声换能器的参数表征和应用类型，更

多研究关注的是光致超声换能器的声压强度以及凹形

换能器产生的小焦点，往往忽略了光致超声换能器的

超大带宽对超声成像分辨率的巨大影响。对于超声成

像系统，图像的空间分辨率定义为可以区分的两个相

邻特征之间的最小距离［134］。空间分辨率越高，可以区

分的距离越小。由于二维横截面超声图像同时显示血

管壁的深度和感兴趣部分的宽度，因此空间分辨率进

一步细分为轴向分辨率和横向分辨率。轴向分辨率

（Raxial）也称为深度或纵向分辨率，其特征是沿超声波

束轴线区分紧密相邻特征的能力，可以表示为 Raxial=
c/（2fcBW）=λ/（2BW），其中 c 是声速，fc是超声换能器的

中心频率，BW是超声换能器的-6 dB 分数带宽，λ 是波

长［135-136］。中心频率为 70~200 MHz 的超声换能器的

典型轴向分辨率范围为 20~50 μm［137］。对于传统的超

声换能器，由于带宽无法提升，只能通过提高主频来提

高轴向分辨率［138］。但是，随着主频的提高，组织对超

声的衰减和散射作用增加，系统成像深度降低，传统的

超声系统就需要在图像分辨率和穿透深度之间权

衡［139］。而光致超声换能器能够产生高频、大带宽的超

声，可极大降低轴向分辨率，从而提高成像分辨率。

4.3　高精度靶向细胞去除

高振幅聚焦超声可以在聚焦体积内诱导冲击、声

空化和热沉积，在液体和组织中提供局部扰动［140-143］。

这种机械和热扰动常被用于向细胞和组织提供靶向冲

击，用于生物医学治疗，如跨膜药物递送［144-146］、大脑中

的神经活动调节［147-148］和血栓溶解［149］。然而，传统超声

换能器产生的焦点尺寸较大，无论是高频还是低频的

传统超声换能器，都无法在外科手术中高精度消融病

变组织［150］。

美国密歇根大学的 Baac 等［109］利用激光产生聚

焦超声，该超声可以在直径仅为 6 mm 的单元件透

镜中产生高频（>15 MHz）的 50 MPa 的光致超声声

压  。聚焦超声是通过独特设计的光声换能器产生

的，该换能器由碳纳米管 -聚合物复合材料制成，在

凹面上直接实现声聚焦，可用于非侵入性超声治

疗。该研究团队在凹透镜上制备碳纳米管和弹性

体聚合物的纳米复合膜，并利用具有高光学吸收效

率和高热传递效率的 CNT 作为有效的光声源。该

聚焦光致超声换能器可以在横向宽度为 75 mm、轴

向宽度为 400 mm 的紧密焦斑上产生峰值为 50 MPa
的光声压力，该压力振幅非常高，可以在焦点区域

内诱导显著的冲击效应和非热脉冲空化。光声透

镜可以用于固体材料的微尺度超声破碎（图 8），并

适 用 于 基 质 和 邻 近 细 胞 中 去 除 细 胞 的 单 细 胞 手

术（图 9）。

图 8　LGFU 对固体材料的微观破碎［109］。（a）模型肾结石（比例尺为 4 mm）；（b）通过单个 LGFU 脉冲在聚合物膜上产生单个微孔（比

例尺为 20 μm）；（c）（d）聚合物涂覆玻璃基板上的碎裂过程的高速显微镜图像

Fig. 8　Micro-scale fragmentation of solid materials by LGFU[109]. (a) Model of kidney stone with scale bar of 4 mm; (b) single micro-

hole on polymer film produced by single LGFU pulse with scale bar of 20 μm; (c) (d) high-speed microscopic images of 
fragmentation process on polymer-coated glass substrate

4.4　病变部位定位

肿块切除术也称为保乳手术，是早期乳腺癌症的

标准手术治疗方法，有利于保乳、降低发病率和快速康

复［151-153］。然而，在肿块切除术中，当病变部位很小且

无法触及时，准确定位肿瘤是一项挑战［154］。这种困难

可能导致肿瘤切除不完全或手术时间延长，从而导致

高二次手术率（约 25%）和手术成本的增加［155-156］。

美国波士顿大学的 Lan 等［124］报道了一种具有增

强现实（AR）功能的光纤光声引导（FOG）技术，用于

亚毫米肿瘤定位和低干扰的直观手术引导，如图 10 所

示。术前将 FOG 植入肿瘤，外部脉冲光经过专门设计

的纳米复合层，基于光声效应全向传播声波，如图 11
所示。利用乳房皮肤上的 3个超声波传感器以 0.25 mm
的精度对 FOG 尖端的位置进行三角测量，带有平板电

脑的 AR 系统测量超声传感器的坐标，并将 FOG 尖端

的位置转换为精度<1 mm 的视觉反馈。凭借 FOG 的

高精度肿瘤定位和 AR 的直观手术指导，外科医生成

功切除了人体中的“假肿瘤”。该技术将在实际应用中

显著降低了二次手术率，缩短了手术时间。

4.5　无喷嘴液体微喷射

液滴形成过程中的液体喷射在自然界中被广泛观

察到。液体喷射的基本机制随着驱动力的变化而变

化，从而导致不同的喷射特性。从无针药物注射［157-158］

到高分辨率喷墨打印［159］，微型液体射流的应用得到了

广泛关注。在各种喷射方法中，最简单的一种方法是

基于液体的不可压缩性，利用压电驱动膜［160］的变形或

脉冲激光器［161］、电放电器［162］或电加热器［163］的热膨胀

引起的液体容器的体积变化，将少量液体推出喷嘴。

但由于喷嘴的存在，喷射过程容易受到喷嘴堵塞的影

响，特别是当喷射液体包含薄片、颗粒或表面粘附生物

分子时。

美国密歇根大学的 Lee 等［164］提出了一种基于光

致超声原理产生超声波，实现液体无喷嘴喷射的方

法，如图 12 所示。该团队使用短聚焦声脉冲（脉冲宽

度<100 ns）演示了无喷嘴、高速的液体微喷射，声脉

冲由碳纳米管光声换能器产生，能够产生直径约为

100 μm 的斑点。将碳纳米管 -PDMS 复合材料涂覆

在凹透镜上以制作超声换能器，波长为 532 nm、脉宽

为 6 ns 的激光器发出的脉冲激光作用到超声换能器

上，通过碳纳米管涂层的凹形透镜将脉冲激光转换

为高动量声波，产生脉宽<100 ns 的压力脉冲，其具

有>20 MPa 的负压振幅。凹形 CNT 透镜产生的光

声波在水中向空气 -水界面传播，撞击界面，从而在空

气中产生水射流。利用激光影图技术可视化呈现喷

射过程。利用背光阴影成像技术监测空气中的微射

图 9　LGFU 对目标细胞的去除（比例尺为 520 mm）［95］。（a）超声暴露前培养的卵巢癌细胞（SKOV3）；（b）LGFU 暴露后选择性地去

除单个细胞；（c）当 LGFU 点移动到黑点区域时细胞互连被切断

Fig. 9　Targeted cell removal by LGFU with scale bar of 520 mm[95]. (a) Cultured ovarian cancer cells (SKOV3) before ultrasound 
exposure; (b) selective removal of single cell after LGFU exposure; (c) cellular interconnection is severed when LGFU spot is 

moved to black dot region

图 10　使用  FOG 和 AR 系统定位肿瘤并切除肿瘤［124］。（a）原理

示意图；（b）小车上紧凑综合系统的照片；（c）人体样本

乳腺 FOG 尖端的可视化

Fig. 10　Locating and removal of tumor using FOG and AR 
system[124]. (a) Principle diagram; (b) photograph of 
compact integrated system on cart; (c) visualization of 

FOG tip in breast of human sample
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4.4　病变部位定位

肿块切除术也称为保乳手术，是早期乳腺癌症的

标准手术治疗方法，有利于保乳、降低发病率和快速康

复［151-153］。然而，在肿块切除术中，当病变部位很小且

无法触及时，准确定位肿瘤是一项挑战［154］。这种困难

可能导致肿瘤切除不完全或手术时间延长，从而导致

高二次手术率（约 25%）和手术成本的增加［155-156］。

美国波士顿大学的 Lan 等［124］报道了一种具有增

强现实（AR）功能的光纤光声引导（FOG）技术，用于

亚毫米肿瘤定位和低干扰的直观手术引导，如图 10 所

示。术前将 FOG 植入肿瘤，外部脉冲光经过专门设计

的纳米复合层，基于光声效应全向传播声波，如图 11
所示。利用乳房皮肤上的 3个超声波传感器以 0.25 mm
的精度对 FOG 尖端的位置进行三角测量，带有平板电

脑的 AR 系统测量超声传感器的坐标，并将 FOG 尖端

的位置转换为精度<1 mm 的视觉反馈。凭借 FOG 的

高精度肿瘤定位和 AR 的直观手术指导，外科医生成

功切除了人体中的“假肿瘤”。该技术将在实际应用中

显著降低了二次手术率，缩短了手术时间。

4.5　无喷嘴液体微喷射

液滴形成过程中的液体喷射在自然界中被广泛观

察到。液体喷射的基本机制随着驱动力的变化而变

化，从而导致不同的喷射特性。从无针药物注射［157-158］

到高分辨率喷墨打印［159］，微型液体射流的应用得到了

广泛关注。在各种喷射方法中，最简单的一种方法是

基于液体的不可压缩性，利用压电驱动膜［160］的变形或

脉冲激光器［161］、电放电器［162］或电加热器［163］的热膨胀

引起的液体容器的体积变化，将少量液体推出喷嘴。

但由于喷嘴的存在，喷射过程容易受到喷嘴堵塞的影

响，特别是当喷射液体包含薄片、颗粒或表面粘附生物

分子时。

美国密歇根大学的 Lee 等［164］提出了一种基于光

致超声原理产生超声波，实现液体无喷嘴喷射的方

法，如图 12 所示。该团队使用短聚焦声脉冲（脉冲宽

度<100 ns）演示了无喷嘴、高速的液体微喷射，声脉

冲由碳纳米管光声换能器产生，能够产生直径约为

100 μm 的斑点。将碳纳米管 -PDMS 复合材料涂覆

在凹透镜上以制作超声换能器，波长为 532 nm、脉宽

为 6 ns 的激光器发出的脉冲激光作用到超声换能器

上，通过碳纳米管涂层的凹形透镜将脉冲激光转换

为高动量声波，产生脉宽<100 ns 的压力脉冲，其具

有>20 MPa 的负压振幅。凹形 CNT 透镜产生的光

声波在水中向空气 -水界面传播，撞击界面，从而在空

气中产生水射流。利用激光影图技术可视化呈现喷

射过程。利用背光阴影成像技术监测空气中的微射

图 9　LGFU 对目标细胞的去除（比例尺为 520 mm）［95］。（a）超声暴露前培养的卵巢癌细胞（SKOV3）；（b）LGFU 暴露后选择性地去

除单个细胞；（c）当 LGFU 点移动到黑点区域时细胞互连被切断

Fig. 9　Targeted cell removal by LGFU with scale bar of 520 mm[95]. (a) Cultured ovarian cancer cells (SKOV3) before ultrasound 
exposure; (b) selective removal of single cell after LGFU exposure; (c) cellular interconnection is severed when LGFU spot is 

moved to black dot region

图 10　使用  FOG 和 AR 系统定位肿瘤并切除肿瘤［124］。（a）原理

示意图；（b）小车上紧凑综合系统的照片；（c）人体样本

乳腺 FOG 尖端的可视化

Fig. 10　Locating and removal of tumor using FOG and AR 
system[124]. (a) Principle diagram; (b) photograph of 
compact integrated system on cart; (c) visualization of 

FOG tip in breast of human sample
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图 11　用于肿瘤定位的光纤光声导管，精度为亚毫米［110］。（a）光纤光声波导、氧化锌纳米颗粒和环氧树脂的照片；（b）不同角度下

FOG 尖端产生的光声信号的信噪比；（c）向前方向上距离 FOG 尖端 8 cm 处记录的代表性光声信号波形；（d）检测器响应归

一化后的代表性光声信号波形的频谱；（e）通过不同厚度的鸡胸肉组织后光声信号的信噪比

Fig. 11　Fiber optoacoustic guide for tumor localization with sub-millimeter accuracy[111]. (a) Photographs of fiber optoacoustic guide, 
zinc oxide nanoparticles, and epoxy; (b) signal-to-noise ratio of generated optoacoustic signal from FOG tip at different angles; 
(c) representative optoacoustic signal waveform recorded at 8 cm away from FOG tip in forward direction; (d) frequency 
spectrum of representative optoacoustic signal waveform after normalization of detector response; (e) signal-to-noise ratio of 

generated optoacoustic signal after passing chicken breast tissues with different thicknesses

图 12　空气-水界面处的阴影图像（比例尺为 100 μm）［164］。（a）水微射流；（b）气泡

Fig. 12　Shadowgraph images at air-water interface with scale bar of 100 μm[164]. (a) Water micro-jets; (b) bubbles

流，当脉冲激光能量为 50 mJ 时，可以观察到连续的

慢速初射流和快速的二次射流。该工作后续通过仿

真模拟了压力振幅超过阈值压力时气泡成核区域的

压力场，计算出干涉压强可以达到 80 MPa，甚至超过

均匀气泡成核阈值 60 MPa。均质气泡成核实现的喷

射不需要颗粒和气体等异质成核位点，该方法实现

的液体微射流具有普适性。研究者通过在玻璃基板

上演示液体印刷及将液体注射到组织模仿凝胶（琼

脂糖凝胶）中以提供无喷嘴微射流，证实了该工作的

实用性。

5　结束语

光致超声换能器技术作为压电技术的补充，在带

宽超声等方面展现出优异的性能，然而在使用成本和

能量转换效率方面却存在天然不足。目前光致超声

发展尚处于初期，需要解决的问题较多。首先是光致

超声体系尚未建立，对于光致超声的主频、带宽、转换

效率等核心参数，目前尚未建立起类似于压电超声换

能器的知识结构体系，这是未来需要解决的一个难

题。其次，较高的使用成本限制了光致超声换能器的

应用范围，光致超声技术适用于对超声成像有更高要

求、体积受限、受复杂电磁干扰等场景，比如血管内超

声成像。值得一提的是，在血管内成像时，将光致超

声换能器与 OCT、拉曼成像等完全基于光学的影像

技术结合，不再配置电学器件，从而减小了血管内窥

探头的直径并降低了成本。最后，面对光致超声换能

器相对较低的能量转换效率，自聚焦的换能器结构利

用凹面的聚焦增益，在焦点处产生较大的压力振幅，

有助于缓解低能量转换效率带来的不足。同时，更换

热膨胀体以提高转换效率或者改进工艺以提高换能

器的空化阈值，这些措施将对更多的应用产生积极的

影响。

光致超声换能器在结构简化和激发大带宽超声等

方面的突破，使得光致超声技术逐渐应用于无法应用

传统压电超声的领域，为高精度、高分辨的生物医学应

用提供了新的思路。总结了光致超声技术的作用机

制、换能器体系、性能表征和应用领域，详细介绍了凹

形换能器在神经刺激、超声空化、超声成像等方面的应

用，并且通过与传统超声换能器的对比，描述了基于压

电效应和基于光声效应的换能器的优势与缺点。随着

信号处理和精密加工技术的不断发展，光致超声换能

器的研制与设计以及生物医学超声的发展也迎来了新

的机会。高集成化、高效和简易的光致超声换能器是

未来的研究方向。另外，通过与其他新型技术（比如光

学检测超声技术）的融合，光致超声技术有望得到新的

突破和应用。
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流，当脉冲激光能量为 50 mJ 时，可以观察到连续的
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射不需要颗粒和气体等异质成核位点，该方法实现

的液体微射流具有普适性。研究者通过在玻璃基板

上演示液体印刷及将液体注射到组织模仿凝胶（琼

脂糖凝胶）中以提供无喷嘴微射流，证实了该工作的

实用性。
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发展尚处于初期，需要解决的问题较多。首先是光致

超声体系尚未建立，对于光致超声的主频、带宽、转换

效率等核心参数，目前尚未建立起类似于压电超声换

能器的知识结构体系，这是未来需要解决的一个难

题。其次，较高的使用成本限制了光致超声换能器的

应用范围，光致超声技术适用于对超声成像有更高要

求、体积受限、受复杂电磁干扰等场景，比如血管内超

声成像。值得一提的是，在血管内成像时，将光致超

声换能器与 OCT、拉曼成像等完全基于光学的影像

技术结合，不再配置电学器件，从而减小了血管内窥

探头的直径并降低了成本。最后，面对光致超声换能

器相对较低的能量转换效率，自聚焦的换能器结构利

用凹面的聚焦增益，在焦点处产生较大的压力振幅，

有助于缓解低能量转换效率带来的不足。同时，更换

热膨胀体以提高转换效率或者改进工艺以提高换能

器的空化阈值，这些措施将对更多的应用产生积极的

影响。

光致超声换能器在结构简化和激发大带宽超声等

方面的突破，使得光致超声技术逐渐应用于无法应用

传统压电超声的领域，为高精度、高分辨的生物医学应

用提供了新的思路。总结了光致超声技术的作用机

制、换能器体系、性能表征和应用领域，详细介绍了凹

形换能器在神经刺激、超声空化、超声成像等方面的应

用，并且通过与传统超声换能器的对比，描述了基于压

电效应和基于光声效应的换能器的优势与缺点。随着

信号处理和精密加工技术的不断发展，光致超声换能

器的研制与设计以及生物医学超声的发展也迎来了新

的机会。高集成化、高效和简易的光致超声换能器是

未来的研究方向。另外，通过与其他新型技术（比如光

学检测超声技术）的融合，光致超声技术有望得到新的

突破和应用。
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Significance　 Biomedical ultrasound imaging has been widely used as an imaging technology based on ultrasound signals for 
viewing the internal structure of the body and finding the source of diseases. In recent decades, owing to the development of ultrasonic 
transducers, ultrasound imaging has made significant progress in obtaining important diagnostic information using rapid and 
noninvasive methods. Traditional transducers are excited by electricity and take advantage of the piezoelectric effect to achieve a 
transformation between electricity and ultrasound. However, considering the demanding requirements of application environments, 
the primary restriction is the limited bandwidth of traditional transducers.

Laser-generated ultrasound, a novel technology based on photoacoustic effect, is excited by a laser instead of electricity. 
Ultrasound pulses are generated by the absorption of a short-pulse laser, thus leading to elastic thermal expansion caused by the 
transient temperature increase. In this process, the time-varying laser acts as the only excitation source. The upper limits of the energy 
and frequency of the ultrasound are restricted by the laser. Compared with piezoelectric transducers, the ultrasound generated by laser-
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generated ultrasound transducers has the characteristics of high frequency and large bandwidth, which are necessary for sensing and 
imaging.

With the breakthrough of laser-generated ultrasound transducers in the structural simplification and excitation of large-bandwidth 
ultrasound, laser-generated ultrasound technology has been gradually applied in various fields where traditional piezoelectric 
ultrasound methods cannot be applied, essentially providing a novel idea for high-precision and high-resolution biomedical applications.

Progress　The amplitude of ultrasound produced by laser-generated ultrasound technology is related to various characteristics, such 
as laser energy, transducer absorbance, thermal expansion coefficient, and shape. Moderately high-energy laser, highly absorbing 
nano-scale light absorbers, and expanders with high thermal expansion coefficients positively affect the ultrasound amplitude 
generated by laser-generated ultrasound transducers. Meanwhile, the ultrasound frequency domain generated by photoconductive 
ultrasound technology is related to parameters such as the excitation light pulse width, transducer material, and transducer thickness 
(Figs. 2‒4). For example, under test conditions in which the imaging depth is small but the imaging resolution is very high, an ultra-

narrow pulse width laser with a nanoscale metal layer can be used as an optical ultrasound transducer (Table 1 and Fig. 2). If the test 
environment has high requirements for imaging depth and imaging speed but low requirements for imaging resolution, a common 
nanosecond transducer is suitable. If the test environment has high requirements for imaging depth and speed and low requirements 
for resolution imaging, a common nanosecond-pulsed laser with the carbon-based polymer material is suitable as a solution for 
ultrasound.

Moreover, the less complicated structure of the laser-generated ultrasound transducer promises a large amplitude of the 
ultrasound at the focal point, with a self-focusing effect when using a concave transducer (Figs. 1 and 5). Furthermore, the ultrasound 
generated by a laser-generated ultrasound transducer has a high frequency and large bandwidth, thereby contributing to a smaller 
sound field at the focal point (Fig. 6).

Conclusions and Prospects　This study summarizes the mechanism of action, transducer system, performance characterization, 
and application areas of phototransduction ultrasound technology, as well as the applications of concave transducers in neural 
stimulation, ultrasonic cavitation, and ultrasound imaging, and describes the advantages and disadvantages of piezoelectric-based and 
photoacoustic effect-based transducers by comparing them with conventional ultrasound transducers. With the continuous development 
of theoretical systems of laser-generated ultrasound and precision processing technology, the advancement of laser-generated 
ultrasound technology has led to new opportunities for the development of biomedical ultrasound.

Key words bio-optics; photoacoustic effect; ultrasound; laser-generated ultrasound transducer; high-frequency ultrasound
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