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摘要　基于血管弹性成像原理,利用光声成像技术测量不同压力作用下血管内径的变化情况,通过建立光声信号

的时域特征模型,计算用于分析血压Ｇ管径特征关系的信息,再结合希尔伯特变换等数字信号处理方法进行分析,

由此获得了组织中弹性力学性质的空间分布情况.实验结果表明:压力、血管管径与光声信号峰峰值的时间间隔

呈单调递增的关系,该技术可用于快速、实时地检测血管直径的变化,为光声成像技术实现非侵入式动态血压测量

提供了理论依据.
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１　引　　言

动脉血压是血液流动过程中作用于单位面积血

管壁的侧压力,是心血管疾病预防和诊断的重要体征

参数.高血压已经成为危害国人心血管健康的主要

疾病之一,随时获取血压的监测数据,对于预防高血

压、临床诊断治疗,以及围术期护理具有重要的意义.
血压测量方法可分成直接测量法和间接测量
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法.直接测量法就是侵入式测量法,通过皮导管穿

刺大动脉,利用留置压力传感器就可测得血压值,该
方法能够连续、准确地监测数据,是国际公认的金标

准[１],但是这种有创的测量方式很容易引发血栓和

感染.目前应用最为广泛的血压监测方法是间接测

量法,即非侵入式动脉血压测量[２].该方法又可细

分为间歇式测量和连续式测量两大类.间歇式血压

测量法主要有柯氏音法和示波法,只能测得某一特

定时刻一对舒张压和收缩压的值,而且充气袖带的

按压会使被测者产生不适感;连续血压测量法是在

一个时间段内对血压进行连续测量,能够获悉血压

的昼夜实时变化规律,为临床治疗诊断和医学研究

等提供了更加充分的依据.常见的连续测量法有动

脉张力测量法、动脉容积钳制法,以及脉搏波速度测

量法等.但此类方法对传感器的精度要求高、测试

设备复杂、准备时间长,受体位和环境的影响比较

大,对于获取最佳阈值有一定的难度.
动脉弹性功能不仅是收缩压、舒张压和脉压的

重要决定因素,还能在相当程度上反映动脉内皮的

功能状况.国内外学者关于血管的弹性力学特性已

经开展了大量的研究,其中弹性成像是目前发展最

快的技术手段之一.其基本原理是:对组织施加一

个内部或者外部的动态或静态/准静态激励,组织将

遵循弹性力学、生物力学等物理规律产生一个响应,
例如组织内部的位移出现变化、速度分布发生改变,
利用超声成像、磁共振成像或者光学成像等方法,结
合数字信号处理或者数字图像处理技术,估计出组

织内部的应变分布,从而获得其弹性对比度、弹性模

量等力学参数的变化,用以跟踪病情的发展、量化组

织的病变程度,以及评估治疗手段的有效性.根据

采用的成像模态的不同,获取组织弹性信息比较常

见的方法可分为超声弹性成像、磁共振弹性成像、光
学相干断层弹性成像和光声弹性成像等.超声弹性

成像[１Ｇ３]具有较大的成像深度(约６０mm)和较高的

分辨率(约３００μm),但是一般只能得到组织的应变

分布,且包含了多种力学方面和信号处理方面的伪

像,容易产生误判、错判,会对实验结果或者病理分

析造成影响;磁共振弹性成像[４Ｇ５]的空间分辨率仅为

１~３mm,无法满足组织细微结构特征的检测精度

要求;而光学相干弹性成像[６Ｇ７]的空间分辨率可以达

到１μm,但由于光在组织中存在强烈的散射现象,
其成像深度一般只有一个光学平均自由程,很难突

破光学成像深度的“软极限”(约１mm),当成像深

度超过一个光学平均自由程以后,其空间分辨率会

显著降低,难以实现疾病的在体检测.相对而言,光
声弹性成像(PAE)具有对比度高、空间分辨率高和

成像深度深的优势,更适用于活体的高效无损检测.
光声弹性成像技术主要是基于光声效应进行测量

的,而光声效应是一种热应力导致应变波动的过程,
若将吸光组织作为一个点源来考虑,则该过程可简

化为无限弹性体内点热源的周期性温度场产生的非

定常热应力问题.当脉冲光照射生物组织时,组织

吸收光能后发生热弹性膨胀而产生的超声波即为光

声信号(PA).光声成像技术(PAT)是超声成像与

纯光学成像结合的混合式成像技术,由于超声波在

生物组织中的散射系数要比光子的散射系数低２~
３个数量级,故其穿透深度可达５０mm,因此光声成

像具有成像深度深和分辨率高的特点.由于不同组

织对不同的光具有选择性吸收的特性,所以光声成

像可以对不同组织进行功能性结构成像,且具有纯

光学成像对比度高的特点[８Ｇ１２].该技术已经证明能

够对生物组织的解剖、功能、分子和代谢信息进行成

像.光声弹性成像的理论基础已由 Hai等[８]发表

在OpticsLetters上,该篇文章主要展示了通过光声

方法测量生物组织的弹性信息.光声弹性成像是基

于线性阵列的原理而开发的系统,能够高分辨率成

像组织中的弹性分布.这种光声弹性的成像方法是

将光声信号进行处理从而得到组织的弹性分布.在

这套光声弹性成像系统中,横向、轴向、垂直方向上

的分辨率分别达到了１１９μm、８６μm和１．２mm,远
高于其他成像技术.

动脉弹性主要反映的是动脉舒张功能的状态,
其取决于动脉腔径的大小和血管壁的可扩张性,血
管弹性成像应用气囊、血压变化或者外部挤压来微

创或者无创地激励血管,估计血管的运动及位移,获
取血管的应变分布,继而表征血管弹性.利用光声

成像技术深度成像、高分辨率和高对比度的优势,可
以获得理想的成像效果.血液中的血红蛋白作为天

然的内源对照剂,与周围组织的光吸收差异性明显,
所以光声成像对血管的成像尤为理想.

本实验采用光声成像技术结合血管弹性成像原

理,利用气泵在心动周期内对血管内的模拟血液施

加压力,使血管壁组织产生径向收缩与舒张,进而使

血管产生一定量的位移变化,通过探测获得这种微

位移变化的情况,就可以间接获得血压参数.基于

光声弹性成像技术的这种非按压连续测量方式,可
以简便、快速、准确地测得血管内径随压力变化的关

系,获取的管壁位移曲线为研究血管扩张和血压之
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间的相关性提供了依据,也为后续探究脉搏波与压

力之间的关系奠定了基础,对光声成像技术在非侵

入式连续血压测量中的应用前景进行了初步探讨.

２　基本原理

２．１　光声信号的基本分析

当周期性调制光或者脉冲光辐射到组织上时,组
织吸收光能后温度上升.当辐射停止后,组织冷却温

度下降.组织随着光辐射时间的变化而膨胀或收缩,
从而产生了应变波动,经由传感器接收,得到的电压

或电流的时间变化信号称为光声信号[１３].对于纳秒

激光脉冲,超声换能器接收到的声压P(r,t)为

P(r,t)＝η∭ d３r′
r－r′

∂H(r′,t′)
∂t′ t′＝t( r－r′ /cs)

,

(１)
式中:η＝β/(４πCp),β 为热膨胀系数;Cp 为等压比

热容;H 为光能沉积;r和t分别为探测外传光声压

的位置和时间;r′和t′分别为产生初始光声压的位

置和时间;cs 为声速.假设光在介质中的强度分布

是均匀的,则 H(r,t)可以表示为

H(r,t)＝A(r)I(t), (２)
式中:A(r)为介质的光吸收分布系数;I(t)为入射

激光的时间分布函数.将(２)式代入(１)式当中,
可得

P(r,t)＝η∭ d３r′
r－r′ A(r′)I′(t′), (３)

式中:I′(t′)＝
dI(t′)
dt′

,对于脉冲宽度为纳秒级的激

光脉冲来说,I(t)可表示为脉冲函数,可用狄拉克函

数(δ)来描述,即近似认为I(t)＝δ(t),超声换能器

在r０ 处接收到的声压信号P(r０,t)可表示为

P(r０,t)＝η∭d３r′A(r)δ
(t－ r０－r )/cs

r０－r
,

(４)
式中:t＝r/cs;r０ 为超声换能器位置.当脉冲激光

作用于具有均匀声学特性的介质时,其产生的光声

信号的振幅与脉冲激光的振幅成正比,所检测到的

光声信号能够反映组织的内部状况.光声信号中包

含的信息为时间和振幅.因此可以通过光声信号到

达探头的时间与光声效应的初始时间之差来计算信

号的传播时间,如图１所示,从而确定声源与换能器

之间的相对距离,进而推断出声源的位置.通过血

管内壁产生的光声信号到达探头的时间差,即光声

信号峰峰值时间间隔τ＝DI/cs,可以清晰地反映出

图１ 光声信号激发与探测示意图

Fig敭１ Diagramofphotoacousticsignalexcitation
anddetection

血管壁的径向形变,获取相关的位置信息.其中,

DI为血管的内径.

２．２　实验系统设计

本研究的实验样品为离体猪血管,利用压缩机

对真空锥形瓶中体积分数为２０％的墨水施加压力,
模拟心脏射血期血液对血管的压力扩张环境,控制

不同的压力输出(分别为１．２４,２．４８,３．７２,４．９６,

６．２０kPa),使得血管壁产生径向扩张.用脉冲激光

辐射血管,获取相应位置产生的光声信号时间延迟

信息,进而分析不同压力下血管壁弹性扩张引起的

位移响应,具体实验装置如图２所示.
光声成像系统平台主要由光源模块、信号检测

与调节模块,以及数据监测与存储模块等组成.光

源模块是由多光谱脉冲激光器和光电二极管组成.
多 光 谱 脉 冲 激 光 器 (Surelite OPO PLUS,

Continuum公司,美国)是一种振荡激光器,其光参

量由Nd∶YAG绿光抽运产生.该激光器可以独立

输出波长分别为５３２nm和１０６４nm的激光,也可

以在６８０~２５００nm波段输出连续可调的短脉冲激

光.本实验采用的是波长为８０８nm的近红外光,
激光重复频率为１０Hz,脉宽为６ns,利用凸透镜聚

焦作用于样品上产生光声信号,光斑直径为２mm.
在 信 号 检 测 与 调 理 模 块 中,使 用 中 心 频 率 为

３．５MHz的聚焦换能器(v３８１,PanametricsＧNDT,
美国)接收光声信号.其有效直径为１９mm,焦距

为６０mm,纵向分辨率约为０．２６m,横向分辨率约

为 ２ mm. 低 噪 声 超 声 波 收 发 器 (PR５８００,

OlympusＧNDT,美国)对接收到的光声信号进行放

大和滤波.在数据监控模块中,光声信号经滤波放

大后输入数字荧光示波器(TDS３０５４C,Tektronix,
美 国 )中 进 行 信 号 检 测,其 采 样 频 率 为

２．５GSas－１,带宽为３００MHz.同时利用万用表

读取压力传感器的电信号,监控液体压力的变化.
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图２ 光声成像技术实验装置图

Fig敭２ Experimentalsystemofphotoacousticimaging

２．３　系统分辨率检测

实验利用聚焦超声换能器接收光声信号,从
检测到的时间分辨信号可以反推出吸收体在该方

向上的位置、尺寸,以及光能量沉积分布的情况.
在光声扫描层析术中,成像系统的横向分辨率具

有分辨横向(垂直于超声波传播方向)两个最接近

目标(物体)的能力,该能力由换能器聚焦的焦斑

大小决定;系统的纵向分辨率具有分辨纵向(超声

波传播方向)两个最接近目标(物体)的能力,该能

力 取决于超声换能器的脉冲响应时间,如图３(a)

所示.本实验用于测量超声波传播方向上血管

上、下管壁的扩张情况,因此主要考虑的因素是系

统的纵向分辨率.实验将直径为０．０８mm的头发

作为吸收体,测得的光声信号如图３(b)所示,其呈

现出柱状吸收体的双极特点.由于头发的尺度低

于换能器的最小分辨率,因此头发的光声信号可

看作是系统的脉冲响应,该双极信号正负极之间

的时间间隔为０．１８μs,超声在头发中的传播速度

为１．４５mmμs－１,故 而 该 信 号 对 应 的 距 离 为

０．２６mm,即系统的纵向分辨率[１４].

图３ 系统分辨率测量.(a)系统分辨率示意图;(b)吸收体光声信号

Fig敭３ Systemresolutionmeasurement敭 a Systemresolutiondiagram  b photoacousticsignalofabsorber

３　血管内径尺寸的测量与讨论

分两步比较分析基于像素点归一法和基于光声

成像技术所得的血管内径尺寸.１)实际测量血管内

径尺寸:采用图像像素归一法测量不同压力下的血

管外径 (Dvessel_out),结合光学 相 干 层 析 成 像 技 术

(OCT)测量相应的血管壁厚度(Tvessel_w),进而可以

获得血管内径(Dvessel_inner)的变化范围;２)通过光声

成像技术获取不同压力下血管位移响应的光声信

号,从而计算出血管内径尺寸(Dvessel_innerＧPA).

３．１　像素点归一法

本研究主要关注的是血管在不同压力下的弹性

扩张情况,通过改变空气压缩机的压力,对液体施加

不同的压力.在静止状态下,压力传感器测得的液

体压力为P０＝１．２４kPa,实验过程中施加的压力分

别为P１＝２．４８kPa,P２＝３．７２kPa,P３＝４．９６kPa,

P４＝６．２０kPa,用图像传感器CCD采集的相应血管

图像如图４所示,对应的血管外径分别为Dvessel_outＧ０、

Dvessel_outＧ１、Dvessel_outＧ２、Dvessel_outＧ３,以及Dvessel_outＧ４.
本文利用数字图像处理软件ImageJ(http:∥
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rsbweb．nih．gov/ij)对CCD采集的图像进行处理,
通过计算像素点的方法获得血管外径的测量值.血

管外径测量原理为:利用游标卡尺测量得到聚氯乙

烯(PVC)管外径 Dpvc_out,在不同压力作用下,PVC
管的形变可以忽略不计,此时可测得PVC外径的像

素点个数Npvc,PVC管外径处像素点厚度为Dpixel＝
Dpvc_out/Npvc.血管的外径会随着压力的变化而增

大,如图４所示,可测得其像素点个数 Nvessel,利用

公式Dvessel_out＝DpixelNvessel就可以得到血管外径

的实际尺寸Dvessel_out.
利用游标卡尺进行定标,如图４(a)、(b)所示,游

标卡尺测量得到的PVC管和血管外径的尺寸分别为

Dpvc_out＝ (４．００±０．０２)mm,Dvessel_outＧ０ ＝ (４．００±
０．０２)mm.由于PVC管的外径始终保持不变,其像素

点个数为 Npvc＝３３,游标卡尺测量得到的Dpvc_out＝
(４±０．０２)mm,则每个像素点代表的厚度可以通过公

式Dpixel＝Dpvc_out/Npvc＝(０．１２±０．０００６)mm获得.
当P０＝１．２４kPa时,液体处于静止状态,血管未发生

形变,利用公式Dvessel_outＧ０＝DpixelNvessel进行计算就

可以得到Dvessel_outＧ０＝(４．００±０．１４)mm,该计算结果

与游标卡尺的测量值[图４(b)所示]基本一致.可见,
像素点归一法可以用来测量不同压力下的血管外径

值,所测得的血管外径结果如表１所示.

图４ 血管外径测量图.(a)游标卡尺测量PVC管外径;(b)游标卡尺测量血管外径;(c)血管模型构建

Fig敭４ Measurementofouterdiameterofbloodvessel敭 a MeasurementofouterdiameterofPVCtubewithvernier
caliper  b measurementofinnerdiameterofvesselwithverniercaliper  c establishmentofvascularmodel

表１　像素点归一法测得的不同压力下的血管外径值

Table１　Outerdiameterofbloodvesselunderdifferentpressuresmeasuredbypixelpointnormalization

P/kPa Npvc/pixel Dpvc_out/mm Dpixel/mm Nvessel/pixel Dvessel_out/mm
１．２４ ３３ ４．００±０．０２ ０．１２±０．０００６ ３３±１ ４．００±０．１４
２．４８ ３３ ４．００±０．０２ ０．１２±０．０００６ ４７±２ ５．６８±０．２７
３．７２ ３３ ４．００±０．０２ ０．１２±０．０００６ ５０±１ ６．０５±０．１５
４．９６ ３３ ４．００±０．０２ ０．１２±０．０００６ ５３±２ ６．４１±０．２７
６．２０ ３３ ４．００±０．０２ ０．１２±０．０００６ ５５±１ ６．６６±０．１５

　　OCT使用相干光(通常是近红外光)从光学散射

介质(如生物组织)内捕获微米分辨率的二维和三维

图像,其已被广泛用于医学成像检查和工业无损检测

当中.OCT在厚度测量中的应用也越来越多,如应

用于上皮厚度测量[１５]和复合半导体晶片厚度测

量[１６].文献[１７]中使用OCT对小鼠表皮厚度进行

了无损测量和分析[１７].本实验利用OCT系统来测

量血 管 管 壁 厚 度,OCT 系 统 光 源 中 心 波 长 为

１３１０nm,半峰全宽为８５nm,横向分辨率为１６μm,
轴向分辨率为１２μm,成像深度为５．８mm.

血管管壁测量原理为:利用载玻片作为参照物计

算归一化因子,再对ImageJ软件测得的像素厚度进

行归一化处理,从而可获得血管壁的真实厚度的推算

值.已知血管管壁的折射率为nvessel＝１．３８,载玻片的

折射率为nglass＝１．５０９,载玻片 的 厚 度 为 Dglass＝

１．１mm,测得载玻片上、下表面的像素点个数为

Nglass＝１９４,载玻片每个像素点厚度为 Dpixel_glass＝
Dglass/Nglass,载玻片每个像素点厚度与载玻片折射率

的乘积即为每个像素点在空气中的光程x,即x＝
Dpixel_glassnglass.同样地,每个像素点在血管中的光

程x＝Dpixel_vesselnvessel＝Dpixel_glassnglass,从而可以计

算得到血管壁每个像素点厚度为Dpixel_vessel＝６．２μm.
如图５所示,利用ImageJ软件读取不同压力作用

下血 管 壁 的 像 素 点 个 数 Nvessel,则 可 由 公 式

Tvessel_w＝Dpixel_vesselNvessel获得血管壁厚度,也就能

够得到在不同压力作用下的血管管壁厚度 TwＧ０、

TwＧ１、TwＧ２、TwＧ３,以及TwＧ４,如图５(b)所示,血管外

径、管壁厚度和血管内径如图５(c)所示.管壁厚

度及血 管 内 径 值 的 计 算 结 果 如 表２所 示,其 中

Dvessel_in＝Dvessel_out－２Tvessel_w.
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表２　像素点归一法测得的在不同压力下的管壁厚度及血管内径值

Table２　Wallthicknessandinnerdiameterofbloodvesselunderdifferentpressuresmeasuredbypixelpointnormalization

P/kPa Nvessel/pixel Dvessel_out/mm Tvessel_w/mm Dvessel_inner/mm
１．２４ ８５±１ ４．００±０．１４ ０．５３±０．００６ ２．９４±０．１６
２．４８ ８０±２ ５．６８±０．２７ ０．５０±０．０１２ ４．６８±０．２９
３．７２ ７２±２ ６．０５±０．１５ ０．４５±０．０１２ ５．１５±０．１６
４．９６ ６５±１ ６．４１±０．２７ ０．４０±０．００６ ５．６１±０．２９
６．２０ ５５±１ ６．６６±０．１５ ０．３４±０．００６ ５．９８±０．１６

图５ 血管内外径测量结果.(a)血管外径随压力变化图;(b)血管壁厚OCT测量结果;(c)血管外径、壁厚,以及内径测量结果

Fig敭５ Measuredinnerdiameterandouterdiameterofbloodvessel敭 a Variationofouterdiameterofbloodvesselwith

pressure  b measuredvascularwallthicknessbyOCT  c measuredresultsofexternaldiameter wallthickness 
　　　　　　　　　　　　　　　andinnerdiameterofbloodvessels

图６ 血管光声信号测量.(a)不同压力作用下的血管光声信号;(b)血管内径的实际测量值和光声测量值

Fig敭６ Measurementofvesselphotoacousticsignal敭 a Photoacousticsignalofvesselunderdifferentpressures 

 b actualmeasuredvalueandphotoacousticmeasuredvalueofinnerdiameterofbloodvessel

３．２　光声弹性测量法

利用光声成像技术可以对血管内径的变化情况

实现便捷、快速的动态监测,能够获得相应的位移响

应信号,从而对血管的扩张情况进行计算评估.在

脉冲激光照射过程中,超声换能器检测到的光声信

号是由血管内的吸收体吸收光能量后产生的,其经

过希尔伯特变换后,所构成的信号包络体现原信号

的幅值大小,相位与原信号同相.由于血管前后壁

单位体积内的吸收体所产生的光声信号到达超声换

能器的时间不同,其时间差值等于峰峰值时间间隔

τ,如图６(a)所示.随着血管内部压力从静止状态

P０ 逐步递增到P４,所测得的血管内的光声信号将

会发生改变,其信号峰峰值的时间间隔分别为τ０、
τ１、τ２、τ３ 和τ４,由于光声信号的峰峰值时间间隔与

血管的直径大小是相关联的,因此τ＝Dvessel_inner/cs,
已知水中的声速为cs＝１．５mmμs－１,故而可以推

算出在不同压力作用下的血管内径值,如表３所示.
在P０ 时刻,血管没有产生形变,通过光声成像技术

测得 的 光 声 信 号 峰 峰 值 之 间 的 时 间 间 隔τ０ 为

(２．２０±０．０９)μs,根据公式推算出的血管内径值为

(３．３０±０．１４)mm,接近于基于像素点归一法的实

际测量值(２．９４±０．１６)mm.但当内压升高时,由
容器泵入血管的液体增多,液体容积也随之增大,单
位体积内吸收体增多,所吸收的脉冲光能产生的光
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声信号增强.同时,血管扩张出现径向位移,超声换

能器所接收到的血管前后壁间的光声信号相位延迟

增加,其在峰峰值之间的时间间隔也就会相应地增

大.弹性扩张强度越大,相位延迟越大,峰峰值之间

的时间间隔也就越大.如图６(b)所示,利用光声法

测得的血管内径值与图像法实测的内径值基本一致.
表３　光声成像技术测得的在不同压力下的血管内径值

Table３　Innerdiameterofbloodvesselunderdifferent

pressuresmeasuredbyphotoacousticimagingtechnique

P/kPa τ/μs Dvessel_inner_PA/mm
１．２４ ２．２０±０．０９ ３．３０±０．１４
２．４８ ３．２９±０．１１ ４．９４±０．１７
３．７２ ３．５２±０．１３ ５．２８±０．１９
４．９６ ３．７６±０．０９ ５．６３±０．１４
６．２０ ３．９１±０．１２ ５．８７±０．１８

４　结　　论

在动脉血流动力学研究中,血压与管径的波动

基本同步,这两者之间的关系反映了动脉的弹性功

能,是重要的研究内容之一.本实验利用光声成像

技术可以有效地获取不同压力下容器直径的变化情

况.由于生物组织黏滞性产生的阻尼可导致应变,
其对于应力响应有相位的延迟,不同的相位延迟则

反映了血管的不同弹性特性.利用光声信号的相位

延迟,可以计算出光声信号从光源到换能器的传播

时间.从光声信号峰峰值之间的时间间隔以及时间

延迟情况可以推断出柱状吸收体的尺寸以及位置信

息,从而获得血压Ｇ管径关系.实际测量得到的血管

内径与光声测量内径结果基本一致,血管管径随压

力的增加而增大,其结果表明:光声成像系统可以快

速、有效、准确地跟踪处于不同压力下血管内径的动

态变化信息,为光声成像技术进行无创连续动态血

压测量提供了理论依据.
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