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双调制光学偏振法葡萄糖浓度检测
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摘要 光学偏振法在无创血糖检测技术中具有很好的应用前景，人眼运动引起的实时变化的双折射是偏振法无创

血糖测量的主要限制因素。采用激光模拟调制与法拉第调制相结合的双调制法建立了实时闭环单波长偏振光检

测系统。双调制法克服了先前由直流电压驱动激光器和法拉第调制器构成的偏振检测系统达到稳定所需时间由

单一法拉第调制器的调制频率限制的问题；且系统的响应时间小于 10 ms，可更为有效地克服人眼运动对测量的影

响；同时双调制法可降低系统电磁干扰和激光在低频调制下的 1/f噪声，有提高系统信噪比的潜力。通过两次检测

0~600 mg/dL、间隔 100 mg/dL 的葡萄糖水溶液浓度对该系统的性能进行了评估，两次测量值的标准差均小于

10 mg/dL ，验证了该检测系统的重复性与精确性。
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Abstract Optical polarimetry for probing aqueous humor glucose concentrations has been shown as a method

for ascertaining blood glucose concentrations noninvasively. One major limiting factor for polarimetric approach

for glucose sensing is time-variant corneal birefringence due to motion artifact. A real-time closed-loop single

wavelength polarimetric glucose sensor is designed utilizing modulation of laser simultaneously with Faraday

modulation. The method overcomes the problem of previous polarimetric systems whose response speed is solely

limited by the Faraday modulation frequency, when the lasers are powered by a constant direct-current voltage

and the polarization is modulated using a single Faraday rotator. It makes the feedback system reach stable status

within 10 ms, which should be fast enough to minimize the effect of polarization rotation due to birefringence. This

approach can reduce laser noise from 1/f in addition to electromagnetic interference, improving the signal-to-noise

ratio of the system at the presence of motion artifact. The system is constructed and evaluated in vitro for glucose-

doped water solutions, whose concentrations are 0~600 mg/dL with increment of 100 mg/dL, the standard error of

predicted results of glucose concentration is less than 10 mg/dL, demonstrating the repeatability and accuracy of

the system.
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1 引 言
据国际糖尿病联合会 (IDF)统计，目前全球大概有 3.71亿糖尿病患者，估计到 2030年将增加到 5.52亿。
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糖尿病已经成为世界上继肿瘤、心脑血管病之后第三大严重危害人类健康并导致死亡的慢性疾病 [1]。糖尿

病患者需要进行频繁的血糖检测来监测自身的血糖水平。但目前常见的血糖检测仪都是有创的，有创检测

会降低患者顺从性，同时还会增加患者被感染的风险，因此无创血糖检测技术的研究具有重要的意义。

目前，光学法用于无创血糖检测是国际热点课题之一，按测量原理来分，光学法无创血糖测量的方法主

要包括拉曼光谱法 [2-3]、近红外光谱法 [4-5]、偏振法 [6-8]、中红外光谱法 [9]，光学相干断层成像 (OCT)[10-12]和光声光谱

法 [13-14]等。虽然各检测方法优缺点不同，但是偏振法在无创血糖检测中的应用已获得了专利和技术认可 [15]，

具有较大的应用前景。

偏振法最早应用于葡萄糖的工业生产过程。1957年，Gillham[16]报道了用于精确测量的旋光计。1979
年，March等 [17]首次采用偏振法通过测量眼球前房水 [6,17-18]引起偏转角的变化来间接估计血糖浓度。后来，人

们对偏振法无创血糖检测技术存在的问题 [19-21]进行讨论与研究，并且在体外和兔活体中进行了初步实验 [22]。

目前，人眼运动引起的实时双折射是偏振法无创血糖技术的主要限制因素，为了克服这个问题，提出了双波

长旋光计、双折射补偿器以及提高系统的响应速度三种方法 [23-27]。在上述偏振测量系统中，激光器采用直流

电压 (DC)驱动，且系统达到稳定的响应速度由单一法拉第调制器 [28]调制频率限制，由于采用 DC驱动激光器

和单一法拉第调制器，因此系统中存在电磁干扰 (EMI)和激光 1/f噪声等因素的影响 [29-30]。本文从理论上分析

了正弦激光调制和法拉第调制相结合的双调制偏振系统测量葡萄糖的可行性，建立了闭环单波长偏振检测

系统并进行了葡萄糖水溶液测量实验以达到对该系统进行评估的目的。

2 理论分析
偏振法葡萄糖浓度检测是利用葡萄糖具有稳定的旋光性 [31]，当一束线偏振光通过光学活性介质如含葡

萄糖的溶液时，其透射光也是线偏振光且偏振方向将旋转一定角度，旋转角的大小为

[α]λ = α
LC

, (1)
式中 [α]λ 为特征偏转角，α 为光学活性物质引起的偏转角，L 为测量样品的长度，C 为样品的浓度。由 (1)式
可知，通过测量透射光的旋转角以及样品的长度 L ，便可得出样品的浓度或人体血糖浓度。

设计的双调制偏振光旋转角测量系统的关键是检测由激光调制频率和法拉第调制频率产生的混频 (和
频或差频)微弱信号的大小，该信号的大小由样品浓度决定，通过锁相放大器 (LIA)检测混频信号的大小即可

获得样品的浓度。锁相放大器采用了一个相敏检波器 (PSD)及积分器来抑制噪声，并检测出特定频率信号的

幅值和相位。锁相放大器检测信号的原理为

V psd = V sigV ref sin( )ω sig t + θ sig sin( )ω ref t + θ ref

= 1
2V sigV ref cos[ ]( )ω ref - ω sig t + θ sig - θ ref - 1

2V sigV ref cos[ ]( )ω ref + ω sig t + θ sig + θ ref
， (2)

式中 V sig ,V ref 分别为探测信号和参考信号的幅度，ω sig ,ω ref 分别为探测信号和参考信号的频率，θ sig ,θ ref 分别为

探测信号和参考信号的相位。若 ω sig = ω ref ，通过低通滤波器后，输出信号为

V psd = 1
2V sigV ref cos( )θ sig - θ ref ， (3)

通过 (3)式实现参考信号与检测信号的同步，在双调制偏振系统中有利于改善系统测量的精确性。图 1所示

为双调制偏振光葡萄糖浓度检测系统的原理图。

由频率为 fc 的正弦载波信号调制的红外激光器作为光源，光束经起偏器 P后变成线偏振光，经法拉第

补偿器 (FC)和样品检测后，由法拉第调制器 (FM)调制，调制器由频率为 fm 的正弦信号通过功率放大器驱动，

再通过偏振方向与起偏器 P偏振方向垂直的检偏器 A，最后由光电探测器探测。

设葡萄糖引起的旋转角为 φ g ，法拉第调制器的调制深度引起光偏振面变化的最大偏转角为 θm ，法拉第

补偿器的补偿角为 φ f ，光路中(从起偏器开始)的光强和电场强度利用琼斯矩阵可表示为
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图 1 单波长双调制偏振光检测系统原理图

Fig.1 Block diagram of dual-modulation single-wavelength optical polarimetry system
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式 中 VDC 为 直 流 偏 置 电 压 ，Vc 为 载 波 信 号 的 幅 度 ，t 为 时 间 。 由 于 θm sin( )2πfm t 很 小 ，因 此

sin[ ]θm sin( )2πfm t ≈ θm sin( )2πfm t ，并且 φ = φ g - φ f ，由于 sin2 x = 1 - cos 2x
2 ，探测器探测的光强为

I ∝ VDC
æ

è
ç

ö

ø
÷φ2 + θ2

m
2 + æ

è
ç

ö

ø
÷φ2 + θ2

m
2 Vc sin 2πfc t + φθ mVc cos[ ]2π( fc - fm)t - φθ mVc cos[ ]2π( fc + fm)t

- θ2
mVc
4 sin[ ]2π( fc - 2fm)t - θ2

mVc
4 sin[ ]2π( fc + 2fm)t + 2VDCφθm sin(2πfm t) + VDCθ

2
m

2 cos(4πfm t)
. (5)

从 (5)式可以看出，若系统中未放置活性介质时，φ = 0 ，探测器探测到的信号频率成分有 fc, 2fm, fc ± 2fm 以

及谐波和噪声等，在这种情况下，信号中不包含 fm 构成的混频信号，这种状态称之为零态；当光路中放置光

学活性样品如葡萄糖溶液等，光偏振面将旋转 φ g ，探测信号频率除零态成分外还含有混频 fc ± fm ，且混频信

号的大小与旋转角 φ g 的大小成比例，通过检测该混频信号从而获得葡萄糖溶液的浓度。

光电探测器将探测到的透射光信号转换为电信号，经前置放大器预放大后输入到锁相放大器来解调频

率为 fr = fm + fc 的信号后，输出与 fr 信号成正比的直流电压，该电压由比例积分微分 (PID)控制系统反馈输出

后驱动法拉第补偿器来补偿由葡萄糖引起的偏转，即 φ f = φ g ，因此可通过测量补偿器补偿电压来获得葡萄

糖溶液的浓度。

3 实验系统及结果
3.1 实验系统

检测系统的光学元件和光电元件安装在光学平台上，使其固定并方便调整。波长为 830 nm，辐射功率

为 35 mW(Power Technology Inc.，美国)的红外激光器由频率为 48.15 kHz的正弦载波信号经线性放大后调制

发 光 ，载 波 信 号 由 图 形 化 编 程 语 言 LabVIEW(National Instruments，美 国) 和 一 块 PCI- 6713(National
Instruments，美国)多功能数据采集卡设计的同步正弦信号发生器产生。激光光束通过起偏方向为 X轴的

100000:1的格兰-汤普森起偏器 P(Newport，美国)后变为线性偏振光，然后光束通过法拉第补偿器、样品后由

FM调制，FM由同步正弦信号发生器产生 4.85 kHz的正弦波经功率放大器后驱动，调制深度大约为 1°。透射

通过检偏器 A的信号光强度由探测器 (Thorlabs，美国)转化为电信号，电信号由带宽放大器放大后作为输入

信号输入到 SR830LIA，解调频率为 53 kHz的信号后输出 DC信号，DC信号经 LabVIEW 汇编语言的 PID控制

系统输出，PID控制系统的参数由齐格勒－尼科尔斯方法 [32]整定，利用 PID控制系统使反馈系统稳定，同时使

系统具有最优的动态响应。PID输出的信号经线性放大后来驱动 FC。
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3.2 实验结果与讨论

为了检验系统的性能与稳定性，对葡萄糖水溶液进行测量。系统中使用 1 cm的光学试管来盛放样品，

调整试管的方向使光垂直入射，并在整个实验过程中保持不变。配置 0~600 mg/dL、间隔 100 mg/dL的葡萄

糖水溶液，不同浓度的样品是由浓度为 1000 mg/dL的葡萄糖溶液与蒸馏水稀释配置而成。

在试管中注入样品，利用该偏振系统对不同浓度的葡萄糖溶液进行了两次测量，来验证系统的重复性与

精确性，测量方法与 Casey[26]测量方法相似。图 2是测量的法拉第补偿电压与实际葡萄糖浓度之间的关系。由

图 2看出，两次测量具有高线性度，相关系数为 0.9994。采用线性回归模型得到了葡萄糖溶液的浓度，图 3为葡

萄糖浓度测量值与实际葡萄糖浓度的关系曲线，两次测量的结果具有高线性度且斜率相同，相关系数为 0.9983，
数据中没有偏离值。两次测试结果标准差(SEP)分别为 6.5 mg/dL和 9.7 mg/dL，小于 10 mg/dL，因此系统的精确

性小于 0.0004°，达到了无激光调制情况下的测量精度[8]，实验表明该系统具有测量人体血糖浓度水平的潜力。

在图 1所示的单波长闭环偏振测量系统中，系统响应时间主要由锁相放大器和 PID控制系统的响应时间决定，

PID控制系统的响应时间由其本身特性决定；而锁相放大器的响应时间与其检测信号频率和低通滤波器的时

间常数有关。系统的响应时间可以由反馈系统的稳定时间表示。该系统采用双调制的方法减少了锁相放大

器的响应时间，进而减少了系统达到稳定的时间；并可以克服先前由直流电压驱动激光器和单一法拉第调制

器构成的偏振系统达到稳定的时间仅由单一法拉第调制器的调制频率限制的问题 [8,18,20,22-24]。图 4是系统的时

间响应曲线，从图 4可以看出，稳定时间为从稳态值的 10%上升到稳态值 90%所需的时间，即系统达到稳定的

时间小于 10 ms，与法拉第调制频率较低的偏振系统 [8,24]相比较，响应速度提高了大约 30倍，该响应速度可有效

克服由心跳和呼吸 [33]引起人眼运动产生的双折射对测量的影响。

图 2补偿电压与实际葡萄糖浓度的关系

Fig.2 Compensation voltage as function of actual glucose concentration

4 结 论
从理论上推导了激光调制与法拉第调制相结合的双调制偏振测量系统进行葡萄糖浓度检测的可行性，

构建了实时闭环单波长双调制偏振光葡萄糖浓度检测系统，进行了两次葡萄糖水溶液浓度测量实验，预测

图 3 葡萄糖浓度预测值与葡萄糖浓度实际值的关系

Fig.3 Predicted glucose concentration as function
of actual glucose concentration

图 4 系统时间响应曲线

Fig.4 Response of system
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误差分别为 6.5 mg/dL 和 9.7 mg/dL，小于 10 mg/dL，精确性小于 0.0004°，验证了检测系统的重复性与精确

性。双调制法缩短了锁相放大器的响应时间，进而减少了系统达到稳定的时间，使系统达到稳定的时间小

于 10 ms，该响应速度可有效克服由心跳和呼吸引起的人眼运动对测量的影响，有利于实现偏振法在无创血

糖检测中的应用；可以克服先前由直流电压驱动激光器和单一法拉第调制器构成的偏振系统达到稳定的时

间仅由单一法拉第调制器的调制频率限制的问题；同时，双调制法可有效降低低频调制下激光的 1 f 噪声和

电磁干扰，有提高系统信噪比的潜力。通过双调制方法减少了单波长偏振系统达到稳定的时间，从而减小

偏振法通过前房水检测人体血糖浓度时人眼运动引起的双折射对测量结果的影响，因此可通过双调制与双

波长测量相结合的方法进一步减小血液中其他活性物质和人眼运动引起的双折射对测量结果的影响，实现

偏振法在无创血糖检测中的应用。
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