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基于组织电阻抗差异的磁声电检测技术
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[摘要] 　 磁声电(ＭＡＥ)检测是一种基于超声传播和霍尔效应的多物理场耦合新技术ꎬ利用磁场中带电粒子超

声振动所产生的电势信号来实现生物组织电阻抗差异的测量. 本文基于换能器的振动传播和组织电导率分布ꎬ
推导了导电组织内 ＭＡＥ 信号的解析公式ꎬ并利用强指向性换能器进行了公式简化. 利用三层电导率突变组织模

型进行了数值模拟ꎬ结果表明检测到的 ＭＡＥ 波簇由组织边界产生ꎬ其振动幅度和极性反映了超声传播方向上电

导率梯度的大小和方向. 建立了一个 ＭＡＥ 测量实验系统ꎬ对多层凝胶组织模型进行了实验测量ꎬ所采集的 ＭＡＥ
信号和模拟结果高度一致. 理论和实验结果证明ꎬ所提出的磁声电检测技术能测量组织边界的电导率梯度ꎬ反映

超声传播路径上的电阻抗差异ꎬ为该技术在生物组织电导率的无损检测和成像提供了新方法.
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研究表明正常生物组织在低频条件(<１ ＭＨｚ)下的电导率约为 ０~０.５ Ｓ / ｍꎬ而发生病变时其电导率会

产生明显的变化[１] . 实验证明乳腺癌组织比周围正常组织的电导率高很多ꎬ其电导率还因病变程度而改

变[２－３]ꎬ因此正常和病变组织之间的电导率差异可以被用作组织病变程度检测的一种敏感指标ꎬ尤其对早

期癌症和浸润性癌症更为有效. 同时ꎬ和声阻抗相比ꎬ生物组织具有超过 ３００％的电阻抗相对变化ꎬ可以实

现较高对比度的检测和成像ꎬ生物组织的电阻抗测量有利于病变组织的早期检测. 近些年来ꎬ生物组织的

电阻抗检测技术不断完善ꎬ其中得到广泛应用的是电阻抗层析成像技术 ( ｅｌｅｌｅｃｔｒｉｃａｌ ｉｍｐｅｄａｎｃｅ
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ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙꎬＥＩＴ) [４－６]ꎬ但由于测量需要大电流注入ꎬ同时由于组织绝缘的影响和电极数量的限制ꎬ重建图

像的空间分辨率较低ꎬ其实际应用[７]也受到限制.
Ｈａｎ Ｗｅｎ 基于霍尔效应提出了霍尔成像技术方法(Ｈａｌｌ ｅｆｆｅｃｔ ｉｍａｇｉｎｇꎬＨＥＩ) [８－９]ꎬ通过电磁声的相互

作用ꎬ实现了声信号和电信号的检测和成像. 磁声成像技术(Ｍａｇｎｅｔｏａｃｏｕｓｔｉｃ ＴｏｍｏｇｒａｈｙꎬＭＡＴ)通过电极给

静磁场中的导电组织注入电流ꎬ在电磁感应的作用下产生组织振动ꎬ并通过换能器接收到的声信号实现电

阻抗检测. 为了避免电流注入ꎬＸｕ 和 Ｈｅ 首先利用脉冲磁场激励所产生的感应电流实现 ＭＡＴꎬ提出了磁感

应磁声层析成像技术(ｍａｇｎｅｔｏａｃｏｕｓｔｉｃ ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ ｗｉｔｈ ｍａｇｎｅｔｉｃ ｉｎｄｕｃｔｉｏｎꎬＭＡＴ￣ＭＩ) [１０－１２] . 另外基于静磁场

中运动的导电物体会产生动生电动势的基本原理ꎬ利用超声激励导电组织内带电粒子的振动所形成的电

势差ꎬ利用电极测量随传播时刻而改变的脉冲电信号ꎬ可以获得物体内部的电阻抗分布特性ꎬ产生了基于

磁声电耦合的磁声电成像技术(ｍａｇｎｅｔｏ￣ａｃｏｕｓｔｉｃ￣ｅｌｅｃｔｒｉｃａｌ ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙꎬＭＡＥＴ) [１３－１５] . ＭＡＥＴ 技术不需要高

强度的脉冲磁场激励ꎬ同时高频声辐射可以提高空间分辨率. Ｇｒａｓｌａｎｄ￣Ｍｏｎｇｒａｉｎ[１６]用平面活塞换能器激励

和平板电极接收的实验装置对明胶和猪肉模型进行了实验. Ｔｓｅｎｇ 和 Ｒｏｔｈ[１７]对各向异性生物组织所产生

的电信号进行了公式的推导. 但是ꎬ基于互易定理的 ＭＡＥＴ 算法不能满足组织电阻抗实时监测的要求ꎬ在
试验中还存在信噪比较低和空间分辨率不足的问题.

本文基于生物组织的电阻抗差异提出了一种磁声电(ＭＡＥ)检测技术ꎬ通过超声传播和霍尔效应的多

物理场耦合ꎬ利用磁场中带电粒子的超声振动所产生的电压信号实现生物组织电阻抗差异的测量. 基于

换能器的振动传播和组织的电导率分布ꎬ推导了导电组织内 ＭＡＥ 信号的基本解析公式ꎬ并利用强指向性

换能器进行了公式简化. 对三层电导率突变组织模型的数值模拟表明ꎬＭＡＥ 信号波簇由组织电导率边界

产生ꎬ其振动幅度和极性反映了超声传播方向上电导率梯度的大小和极性. 制作了 ＭＡＥ 测量实验系统ꎬ
用平面活塞换能器激发超声ꎬ用一对银制平板电极测量 ＭＡＥ 信号ꎬ对多层凝胶组织模型进行了实验测量ꎬ
获得和模拟结果一致的实验结果ꎬ进一步证明磁声电检测技术能获得组织边界的电导率梯度ꎬ反映超声传

播路径上的电阻抗差异. 本研究为磁声电检测技术在生物组织电导率的检测和成像提供了新方法ꎬ在生

物医学工程领域有着巨大的应用前景.

图 １　 磁声电成像装置原理图

Ｆｉｇ􀆰 １　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｔｈｅ ＭＡＥ ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｓｙｓｔｅｍ

１　 原理和方法

磁声电检测系统的原理图如图 １ 所示. 将电导率

分布为 σ( ｚ)的立方体实验模型放置于静磁场 Ｂ０ ＝

Ｂ０ ｘ^中ꎬ静磁场均匀分布且覆盖整个组织. 两块平板

电极分别固定在模型的顶部和底部用于 ＭＡＥ 信

号. 用一个脉冲正弦信号 ｓ ＝ ｓｉｎ(ωｔ) 　 (０<ｔ<Ｔ)驱动

平面活塞换能器ꎬ激发沿 ｚ 方向传播的超声信号. 由
于模型存在电导率分布ꎬ会在电极上产生随着传播时

刻变化的 ＭＡＥ 电压信号. 为了简化理论分析ꎬ假设媒

质为均匀的理想流体ꎬ声波传播没有能量损失ꎻ同时

由于声压很小ꎬ整个传播过程近似为线性声学和电学

问题. 其中声场声压满足波动方程[１８]

∇２ｐ－ １
ｃ２０

∂２ｐ
∂ｔ２

＝ ０ꎬ (１)

式中ꎬ∇２ 是拉普拉斯算符ꎬｐ是声压ꎬｃ０ 是介质中的声速. 根据组织的运动方程得到密度为 ρ０ 介质中质点

的振动速度为 ｖ＝ －(１ / ρ０) ∫∇ｐｄｔ[１８] .
在柱坐标系中ꎬ换能器表面上位于( ｒ′ꎬθ′ꎬ０)处的点源振动为 ｕ ＝ ｕａｅｘｐ( ｊωｔ)ꎬ式中 ｕａ 是振幅ꎬω 是声

波的角频率. 则对半径为 ａ平面活塞换能器ꎬ在点( ｒꎬθꎬｚ)处产生的声压为[１８]

ｐ( ｒꎬθꎬｚ)＝
ｊｋρ０ｃ０ｕａ

２π ∫２π
０
∫ａ

０

ｅｊ(ωｔ－ｋＲ)

Ｒ
ｒ′ｄｒ′ｄθ′ꎬ (２)

—６３—
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式中ꎬｋ＝ω / ｃ０ 为波数ꎬｒ′是声源的积分半径ꎬＲ是点( ｒ′ꎬθ′ꎬ０)到点( ｒꎬθꎬｚ)的距离ꎬ得到( ｒꎬθꎬｚ)的质点振动

速度[１８]

ｖ＝ － １
ｊωρ０

∇ｐ＝ － １
ρ０ ∫

ｔ

０
∇ｐｄｔ. (３)

在声波的激励下ꎬ带电粒子以速度 ｖ 振动ꎬ如其带电量为 ｑꎬ则在静磁场 Ｂ０ 的作用下ꎬ带电粒子受到

垂直于 ｖ 和 Ｂ０ 的洛伦兹力 Ｆ＝ ｑｖ×Ｂ０ 作用ꎬ会在 ｙ方向偏转从而在电极之间形成电电场 Ｅ＝ ｖ×Ｂ０ . 由样品

内的电导率分布 σ( ｚ)可以得到相应的电流密度[１９－２０]

Ｊ( ｚꎬｔ)＝ σ( ｚ)[ｖ×Ｂ０] . (４)

由于电极放置在 ｙ方向ꎬ而静磁场Ｂ０ 沿 ｘ方向ꎬ因此只有 ｖ 沿 ｚ方向的分量 ｖｚ ＝－ １
ｊωρ(ｒꎬｚ)

∂ｐ
∂ｚ

＝－ １
ρ(ｒꎬｚ)

×

∫ｔ
０

∂ｐ
∂ｚ

ｄｔ对式(４)起作用ꎬ可以得到 Ｊｙ(ｚꎬｔ)＝ σ(ｚ)Ｅｙ(ｔ)＝ σ(ｚ)ｖｚＢ０ . 在密度均匀的介质中ꎬρ(ｒꎬｚ)简化为 ρ０ꎬ考

虑到电极的信号采集系数 β[２１]ꎬ则 ＭＡＥ 信号可以表示为

Ｖ( ｔ)＝ βＲＥＢ０ ∫ｗ
０
∫ｚ

０
σ( ｒꎬｚ)ｖｚｄｚｄｒ＝ ξ ∫ｗ

０
∫ｚ

０
σ( ｒꎬｚ) ∫ｔ

０

∂ｐ
∂ｚ

ｄｔｄｚｄｒꎬ (５)

式中ꎬξ＝ －βＲＥＢ０ / ρ０ꎬ模型电阻 ＲＥ ＝ ∫ｚ１
ｚ０
[１ / σ( ｚ)]ｄｚꎬｗ是超声传播到 ｚ 处的有效辐射半径ꎬ设定为声压衰

减 ５０％(－６ ｄＢ)的半径[２２] . 将式(２)代入到方程(５)ꎬ经过进一步的分解ꎬ得到

Ｖ( ｔ)＝ ξ′ ∫ｗ
０
∫ｔ

０
σ( ｒꎬｚ) ∫２π

０
∫ａ

０

ｅｊ(ωｔ－ｋＲ)

Ｒ
ｒ′ｄｒ′ｄθ′ ｜ ｚ０ｄｔｄｒ－ξ′ ∫ｗ

０
∫ｔ

０
∫ｚ

０
∫２π

０
∫ａ

０

ｅｊ(ωｔ－ｋＲ)

Ｒ
ｒ′ｄｒ′ｄθ′æ

è
ç

ö

ø
÷

∂σ( ｒꎬｚ)
∂ｚ

ｄｒｄｔｄｚꎬ(６)

式中ꎬξ′＝ ξｊｋρ０ｃ０ｕａ / (２π)是由系统决定的常数. 由于正弦激励的直流分量为零ꎬ声波脉冲响应的净动量为

零[１３]ꎬ因此得到 ＭＡＥ 信号为

Ｖ( ｔ)＝ －ξ′ ∫ｗ
０
∫ｚ

０

∂σ( ｒꎬｚ)
∂ｚ

ｄｚｄｒ ∫ｔ
０
∫２π

０
∫ａ

０

ｅｊ(ωｔ－ｋＲ)

Ｒ
ｒ′ｄｒ′ｄθ′ｄｔé

ë
êê

ù

û
úú . (７)

如果在极坐标中只考虑沿 ｚ方向的电导率分布ꎬ式(７)简化为

Ｖ( ｔ)＝ －ξ′ ∫ｗ
０
ｄｒ ∫ｚ

０

∂σ( ｚ)
∂ｚ

ｄｚ ∫ｔ
０
∫２π

０
∫ａ

０

ｅｊ(ωｔ－ｋＲ)

Ｒ
ｒ′ｄｒ′ｄθ′æ

è
ç

ö

ø
÷ ｄｔé

ë
êê

ù

û
úú . (８)

根据平面活塞换能器的辐射特性 ｜ ２Ｊ１(ｋａｓｉｎθ) / (ｋａｓｉｎθ) ｜ [１８]ꎬ其中 Ｊ１(ｘ)为一阶贝塞尔函数ꎬａ 为换

能器的半径ꎬθ为辐射角. 可以看出 ｋａ＝ ２πｆａ / ｃ决定了换能器的指向性. 实验所用换能器半径 ａ ＝ ２０ ｍｍꎬ
中心频率 ｆ＝ ０.５ ＭＨｚꎬｋａ＝ ４１.９≫１ꎬ波束的主瓣很窄ꎬ指向性增强ꎬ可以认为是轴线传播的单向辐射[２３－２４]ꎬ
声波主瓣中声振动所产生的 ＭＡＥ 信号远远大于旁瓣所产生的 ＭＡＥ 信号ꎬ可以忽略旁瓣的影响. 换能器

近场和远场的临界点为 ｚｇ ＝ａ２ / λ处ꎬ在该处换能器产生的声压最大. 在换能器声场远场不考虑声压波动

条件下ꎬＭＡＥ 信号为

Ｖ( ｔ)＝ ηｅｘｐ[－α( ｚ－ｚｇ)] ∫ｚ
０

∂σ( ｚ)
∂ｚ

ｄｚ ⊗Ｒ( ｔ)ꎬ (９)

式中ꎬη是由系统参数决定的磁声电转换系数ꎬ⊗是卷积符号ꎬｔ＝ ｚ / ｃ０ 是传播时间. 通过组织模型的轴向声

压分布 σ( ｚ)ꎬ传播衰减系数 α和换能器的脉冲响应 Ｒ( ｔ)ꎬ就可以计算得到 ＭＡＥ 电压信号.

２　 数值仿真

仿真计算中采用实验换能器和组织模型的实际参数. 假设组织模型浸没于电导率为零的蒸馏水中ꎬ环境

温度 ２０ ℃ꎬ静磁场的磁场强度为 ０.２５ Ｔꎬ水和组织中的声速均为 １ ５００ ｍ / ｓꎬ组织密度为 １ ０００ ｋｇ / ｍ３ꎬ激励声

压 ０.１ ＭＰａ. 换能器的直径和中心频率分别为 ４０ ｍｍ 和 ０.５ ＭＨｚꎬ得到其远场临界距离 ｚｇ≈１３３ ｍｍꎬ其声压近

似 ｅｘｐ[－α(ｚ－ｚｇ)]ꎬ其中 α≈０.０００ ５ ｍｍ－１ . 换能器 ｚ＝１５０ ｍｍ 处径向声压分布如图 ２(ａ)所示ꎬ其声辐射能力

主要集中在 ｗ＝８.７ ｍｍ 的区域ꎬ主瓣声压远大于旁瓣声压. 设定激励波形 ｓ( ｔ)为单周期的脉冲正弦信号ꎬ换
能器的脉冲响应 Ｒ(ｔ)为 ３ 个周期的衰减振荡波簇ꎬ则系统传递函数 Ｗ(ｔ)为如图 ２(ｂ)所示的波簇.

—７３—
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如图 １ 所示ꎬ实验组织模型是一个 ５０ ｍｍ×５０ ｍｍ×５０ ｍｍ 的立方体ꎬ浸没在电导率 σｗ ＝ ０ Ｓ / ｍ 的蒸馏

水中ꎬ起始放置在 ｚ０ ＝１５０ ｍｍ 处. 组织模型沿 ｚ方向分为 ４ 层ꎬ其电导率σ(ｚ)分别为 ０.３ Ｓ / ｍ、１ Ｓ / ｍ、０.４ Ｓ / ｍ
和 ０.６ Ｓ / ｍꎬ其分布如图 ３(ａ)所示. 通过电导率对 ｚ求导数ꎬ得到如图 ３(ｂ)所示的电导率在 ｚ方向的梯度ꎬ
在沿声传播方向的 ５ 个组织边界上产生 ５ 个明显的突变(ＡꎬＢꎬＣꎬＤ 和 Ｅ)ꎬ其位置对应电导率边界的距

离ꎬ其大小和极性分别表示电导率梯度的幅值和极性. 根据式(９)ꎬ利用卷积计算得到 ＭＡＥ 信号如

图 ３(ｃ)所示ꎬ对应组织边界上的电导率梯度脉冲和系统传递函数的卷积产生了 ５ 个波簇ꎬ其幅度和振动

方向分别代表了沿超声传播方向上组织边界电导率梯度的绝对大小和极性.

图 ２　 (ａ)换能器在 ｚ＝１５０ ｍｍ 处的归一化径向声压分布ꎬ(ｂ)系统传递函数的波形 Ｗ( ｔ)＝ Ｒ( ｔ)⊗ｓ( ｔ)
Ｆｉｇ􀆰 ２　 (ａ)Ｎｏｒｍａｌｉｚｅｄ ｒａｄｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｔｒａｎｓｄｕｃｅｒ ａｔ ｚ＝１５０ ｍｍꎬａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ｗａｖｅｆｏｒｍ ｏｆ

ｔｈｅ ｓｙｓｔｅｍ ｔｒａｎｓｆｅｒ ｆｕｎｃｔｉｏｎ

图 ３　 (ａ)组织模型沿 ｚ方向的电导率分布ꎬ(ｂ)沿 ｚ方向归一化的电导率梯度ꎬ(ｃ)模拟得到的 ＭＡＥ 信号的波形

Ｆｉｇ􀆰 ３　 (ａ)１￣Ｄ ｃｏｎｄｕｃｔｉｖｉｔｙ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ｎｏｒｍａｌｉｚｅｄ ｃｏｎｄｕｃｔｉｖｉｔｙ ｇｒａｄｉｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｃｕｂｉｃ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ ａｌｏｎｇ
ｔｈｅ ｚ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎꎬａｎｄ(ｃ) ｔｈｅ ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｗａｖｅｆｏｒｍ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｌｌｅｃｔｅｄ ｓｉｇｎａｌ ｏｆ ｔｈｅ ＭＡＥ ｖｏｌｔａｇｅ

３　 实验测量

组织模型的 ＭＡＥ 信号实验系统结构如图 ４ 所示. 两块相距 ８０ ｍｍ 的钕铁硼永磁体(１００ ｍｍ×１００ ｍｍ×
５０ ｍｍ)分别固定在组织模型的顶部和底部ꎬ在组织模型的范围内形成磁场强度 ０.２５ Ｔ 的静磁场ꎬ其方向沿 ｘ
方向ꎬ垂直于超声传播的 ｚ方向. 为了提高信号接收的灵敏度ꎬ通过增加电极的面积来减少接触电阻ꎬ并通过

片状电极来增强电流传播的均匀度. 在实验组织模型前后面分别放置一块银制平板电极ꎬ用来采集沿 ｙ方向

的 ＭＡＥ 信号. 函数发生器(Ａｇｉｌｅｎｔ ３３２２０Ａ)输出单周期脉冲正弦信号(Ｖｐｐ ＝ １ Ｖꎬ ｆ ＝ ５００ ｋＨｚꎬ重复频率

—８３—
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１００ Ｈｚ)ꎬ由宽带功率放大器(Ｅ＆Ｉ ２２００Ｌ)放大后驱动一个平面活塞换能器(直径 ａ＝ ４０ ｍｍꎬ中心频率 ｆ ＝ ５００
ｋＨｚ)激发超声信号. 两个前后放置的电极采集到 ＭＡＥ 信号ꎬ经低噪前置放大器(ＮＦ ＳＡ－２３０Ｆ５)放大后接入

自制的带通滤波器(３０ ｄＢꎬ中心频率 ５００ ｋＨｚꎬ带宽 ２００ ｋＨｚ)ꎬ滤波后经过可调后置放大器(６０ ｄＢꎬＮＦ ５３０７)
进一步放大ꎬ最后由数字示波器(Ａｇｉｌｅｎｔ ＤＳＯ９０６４Ａ)进行采样和记录.

图 ４　 实验系统框图

Ｆｉｇ􀆰 ４　 Ｓｋｅｔｃｈ ｍａｐ ｏｆ ｔｈｅ ＭＡＥ ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｓｙｓｔｅｍ

实验所用的组织模型采用溶胶－凝胶法[２５]制备ꎬ其声学特性和生物组织相似. 制备过程中ꎬ首先取 １０ ｇ
丙烯酰胺(Ｃ３Ｈ５ＮＯ)放入烧杯ꎬ并加蒸馏水搅拌溶解ꎬ再取 ０.０５ ｇ 过硫酸铵((ＮＨ４)２Ｓ２Ｏ８)和 ０.３ ｇ Ｎ′－亚甲基

双丙烯酰胺(Ｃ７Ｈ１０Ｎ２Ｏ２)ꎬ依次加入并搅拌溶解ꎬ制成 １００ ｍＬ 溶液ꎻ然后加入适量的氯化钠搅拌ꎬ调整其电导

率ꎬ再加入 ０.２ ｍＬ 的四甲基乙二胺催化凝结ꎻ最后用阻抗分析仪(Ａｇｉｌｅｎｔ ４２９４Ａ)检测样品的电导率.
实验中首先制备了 １ 个边长 ５０ ｍｍ 的单一凝胶立方体组织模型(电导率约为 ２ Ｓ / ｍ)ꎬ放置在 ｚ０ ＝ １５０

和 １８０ ｍｍ 处. 利用两个电极板采集 ＭＡＥ 信号ꎬ并由数字示波器进行 ２５６ 次平均和记录ꎬ其结果如图 ５ 所

示. 可以明显看到两个振动极性相反的波簇ꎬ分表对应组织模型前后表面的电导率差异. 第一个波簇的起

始时间约为 １００ μｓ 和 １２０ μｓꎬ准确反映了模型的位置. 两个图中前后波簇的间隔时间都约为 ２７ μｓꎬ体现

了组织模型中两个表面之间的传播时间. 利用样品前后表面的距离 ５０ ｍｍ 计算得到样品中的声速约为

１ ８５０ ｍ / ｓ.

图 ５　 单一凝胶立方体组织模型在起始位置分别为(ａ)１５０ ｍｍ 和(ｂ)１８０ ｍｍ 时所采集的 ＭＡＥ 信号

Ｆｉｇ􀆰 ５　 ＭＡＥ ｓｉｇｎａｌｓ ｃｏｌｌｅｃｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｆｏｒ ｔｈｅ ｃｕｂｉｃ ｐｈａｎｔｏｍ ｏｆ ｓｉｎｇｌｅ ｇｅｌ ｌｏｃａｔｅｄ ａｔ ｔｈｅ ｓｔａｒｔ
ｄｉｓｔａｎｃｅｓ ｏｆ(ａ)１５０ ｍｍ ａｎｄ(ｂ)１８０ ｍｍ

然后制作了 １ 个三层凝胶的组织模型来进行 ＭＡＥ 信号的测量. 模型的底层厚度 １５ ｍｍꎬ电导率 ２ Ｓ / ｍꎻ
在底层凝胶凝结后ꎬ再制备中层凝胶ꎬ其厚度 ２０ ｍｍꎬ电导率 ０.０５ Ｓ / ｍꎬ并用亚甲基蓝做颜色标记. 最后制

备顶层凝胶ꎬ其厚度为 １５ ｍｍꎬ电导率 ２ Ｓ / ｍ. 三层凝胶模型如图 ６(ａ)所示ꎬ声波从底层凝胶处置入射ꎬ依
次经过 ＡꎬＢꎬＣ 和 Ｄ ４ 个分界面. 实验测得水的实际电导率为 ０.０５ Ｓ / ｍꎬ则界面上的电导率变化分别为

０.０５→２ Ｓ / ｍ(Ａ 和 Ｃ)ꎬ２→０.０５ Ｓ / ｍ(Ｂ 和 Ｄ) . 基于 ＭＡＥ 信号测量的基本原理和组织模型的电导率分布ꎬ
所测量的 ＭＡＥ 信号应该包含 ４ 个波簇ꎬ分别对应了 ４ 个电导率边界ꎬ其时间由组织模型的具体位置决

定. 实验测量结果如图 ６(ｂ)ꎬ能明显分辨出 Ａ、Ｃ、Ｄ ３ 个电导率分界面上产生的波簇ꎬ其起始时间分别为

１１２ μｓ、１３２ μｓ 和 １４１ μｓ. 波簇 Ａ 和 Ｃ 振动极性相同ꎬ与波簇 Ｄ 相反ꎬ表明在界面 Ａ 和 Ｃ 处电导率的变化

—９３—
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方向与 Ｄ 处相反. 在分层凝胶组织模型的制作过程中ꎬ底层和中层凝胶较早完成ꎬ离子运动的时间更长ꎬ
因而界面 Ｂ 更模糊ꎬ图 ６(ａ)的边界扩散度可以证明界面 Ｂ 粒子运动较多ꎬ电导率梯度较小ꎬ波簇强度较

低ꎬ因此界面 Ｂ 处的波簇不明显.

图 ６　 (ａ)３ 层的凝胶样品ꎬ和(ｂ)电极所采集到的 ＭＡＥ 信号

Ｆｉｇ􀆰 ６　 (ａ)Ｐｉｃｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ３￣ｌａｙｅｒ ｇｅｌ ｐｈａｎｔｏｍ ｍｏｄｅｌꎬａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ＭＡＥ ｓｉｇｎａｌ ｃｏｌｌｅｃｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ

为减小因离子运动造成的边界模糊和电导率梯度减小ꎬ在制备过程中用绝缘的保鲜膜将两层凝胶隔

开ꎬ而制备的凝胶组织模型的厚度和电导率和图 ６ 中的模型相同. 由于保鲜膜的厚度远小于声波波长ꎬ可
以忽略声阻抗不匹配的影响. 制备的组织模型如图 ７(ａ)所示ꎬ界面 Ｂ 和 Ｃ 很清晰ꎬ其宽度也基本一致ꎬ没
有明显的扩散现象. 实验测量到的 ＭＡＥ 信号如图 ７(ｂ)所示ꎬ４ 个边界上的波簇都能明显分辨ꎬ波簇 Ａ 和

Ｄ 的时间间隔为 ２７ μｓꎬ与凝胶前后表面距离 ５０ ｍｍ 相吻合. 波簇 Ａ 和 Ｃ 的振动极性与波簇 Ｂ 和 Ｄ 相反ꎬ
说明其电导率变化方向相反. 因为声波到界面 Ａ 传播距离更短ꎬ声压衰减更小ꎬ因此波簇 Ａ 的振幅比波簇

Ｄ 大. 此外ꎬ凝胶组织模型的底层和顶层与水之间没有保鲜膜隔开ꎬ因此与水之间产生离子运动ꎬ使电导

率梯度减小ꎬ因而波簇幅值降低ꎻ由于界面 Ｂ 和 Ｃ 处有不导电的保鲜膜ꎬ电导率梯度保持不变ꎬ因此波簇 Ｂ
和 Ｃ 的振幅比 Ａ 稍大.

图 ７　 (ａ)加入保鲜膜的三层凝胶组织模型ꎬ(ｂ)电极所采集到的 ＭＡＥ 信号

Ｆｉｇ􀆰 ７　 (ａ)Ｐｉｃｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ３￣ｌａｙｅｒ ｇｅｌ ｐｈａｎｔｏｍ ｍｏｄｅｌ ｉｓｏｌａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｐｒｅｓｅｒｖａｔｉｖｅ ｆｉｌｍｓꎬａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ＭＡＥ
ｓｉｇｎａｌ ｃｏｌｌｅｃｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ

４　 结论

本文基于磁声电的相互作用ꎬ利用磁场中超声传播中的带电粒子的振动ꎬ对具有电阻抗差异的组织模

型进行了 ＭＡＥ 检测技术的理论和实验研究. 通过换能器的振动传播特性推导了导电组织内 ＭＡＥ 信号的

解析公式ꎬ并利用强指向性换能器进行了公式化简. 数值模拟证明 ＭＡＥ 波簇由组织边界上产生ꎬ其振动

幅度和极性反映了超声传播方向上的电导率梯度的大小和极性. 建立了 ＭＡＥ 测量实验系统ꎬ通过加盐凝

胶组织模型的实验测量ꎬ所采集的 ＭＡＥ 信号和模拟结果高度吻合ꎬ理论和实验结果证明ꎬ所提出的磁声电

检测技术可以获得组织边界的电导率梯度ꎬ反映超声传播路径上的电阻抗梯度ꎬ为磁声电技术在生物组织

电导率的无损检测和成像中的应用提供了理论和实验基础. 为了获得较大的电导率梯度和信噪比较强的

边界波簇ꎬ目前还是使用电阻抗突变的组织模型开展实验. 对于电阻抗渐变模型ꎬ需要改进实验系统ꎬ获
得更强的超声激发和更灵敏的 ＭＡＥ 信号ꎬ才能实现生物组织和病变组织电阻抗变化的测量.

—０４—
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