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红外光声光谱无创血糖检测技术

张馨予 宋芳* 朱恒亮 郑传涛 王一丁
（吉林大学电子科学与工程学院， 集成光电子学国家重点联合实验室吉林大学实验区， 长春 130012）

摘 要 血糖水平的检测对判断糖尿患者健康状况具有关键作用，常规血糖检测技术因需频繁针刺取血增

加了感染风险，也加重了患者的心理负担。基于红外光声光谱的无创检测技术具有灵敏度高、实时快速、

无创口和无感染风险等特性，符合检验医学和临床领域床旁即时检测（Point of care testing， POCT）技术的发

展趋势。近年来，该技术在无创血糖检测领域受到广泛关注。本文以光声探测结构设计为切入点，介绍了光

声光谱无创血糖检测技术的原理，总结了近年来光声光谱在血糖检测方面的研究和应用进展，分析了光声光

谱无创血糖检测的局限性，对该技术的发展前景进行了展望，以期为光声光谱无创血糖检测技术未来应用于

临床分析提供参考。
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糖尿病是一种慢性代谢紊乱疾病，在全球已经成为危害人体健康的主要慢性病之一，由糖尿病引发

的并发症主要包括肥胖[1-2]、视网膜病变等眼表疾病[3]、心脏病[4]、中风[5]以及带来的心理问题[6]。糖尿

病对社会和患者均会产生极大的负担，尤其在发展中国家。据国际糖尿病联合会（International Diabetes
Federation， IDF）统计， 2021年全球成年人（20~79岁）中有 5.37亿糖尿病患者，其中，中国有 1.40亿，预计

到 2045年，糖尿病患者人数将增加到 7.83亿，由糖尿病引起的医疗支出将达到 10537亿美元[7]。糖尿病

的患病率在急剧增加，通过严密的血糖控制可以提高糖尿病患者的生活质量。为了确定糖尿病患者的身

体状况，实时监测其体内血糖含量尤为重要。目前较为普遍采用的即时血糖检测方法为有创的针刺采血

结合酶试纸电化学检测方法[8]，这种方法较准确，但是不便利、易感染、费用高，对患者并不友好。为改

善血糖检测现状，研究者近年相继提出了微针法[9]、近红外吸收光谱检测法[10-11]、中红外吸收光谱检测

法[12-13]、光学相干断层扫描法[14-15]、旋光偏振法[16-17]、拉曼光谱法[18-19]和光声光谱法[20-21]等无创血糖

检测方法（表 1）。其中，光声光谱法（Photoacoustic spectrometry， PAS）克服了光散射、反射和背景干扰等

缺点，近些年已成为无创血糖检测领域的研究重点。

光声（Photoacoustic， PA）技术的研究有着较长的历史，最早的研究可以追溯到 1881年由 Bell首次发

现的光声效应[22]。光声光谱法是一种利用光声效应进行检测的分析方法，其基本原理是当样品受到周

期性调制的光辐射时，样品因温度发生变化而引起体积变化，由此产生机械波，通过检测基于光能-热能-
机械能的能量转化产生的光声信号，即可分析样品的相关性质。根据选择的光源，光声光谱法分为近红

外光声光谱法和中红外光声光谱法。由于激光器技术的限制，在 20 世纪 60 年代以前，基于光声光谱血

糖检测技术的研究进展缓慢，直至近些年，由于激光器技术的巨大进步，光声光谱血糖检测技术才开始被

广泛研究。20世纪 90年代， Christison[23]和Mackenzie[24]等率先证明了红外光声光谱对体外葡萄糖溶液

及在体血糖检测的可行性。随后，研究人员开始将研究聚焦于光声光谱无创血糖检测领域。至今，关于

红外光声光谱领域的新研究与新进展不断涌现，相关的研究报道也显著增加。已有相关综述从激励源和

数据处理算法等方面进行总结[25]。本文系统介绍了光声光谱检测血糖的基本理论、研究成果与最新进

展。从无创血糖光声探测结构设计方面，综述了近十年来光声光谱用于血糖检测的代表性工作，讨论了

目前存在的问题，并对今后该技术的发展方向进行了展望。
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1 红外光声光谱血糖检测理论

1.1 组织传播特性

研究表明，葡萄糖近红外吸收光谱由倍频和合频谱带组成，在中红外范围，具有 5个葡萄糖基频吸收

峰 1152、1106、1080、1035 和992 cm–1， 这些中红外吸收峰相较于近红外吸收更尖锐[26-27]，如图 1所
示。血液中的水、乳酸盐、脂肪和蛋白质等人体组织成分的红外吸收带与葡萄糖吸收光谱重叠，会干扰

血糖测量[13,21]。Xu 等[28]通过分析乳酸、三乙酸甘油酯和血清白蛋白水溶液的光谱，证实血清白蛋白是

血糖检测的强干扰源。同时，体温、皮肤湿度和皮肤组织结构等的差异性对血糖检测的影响也不可忽

略。光声光谱法有效改善了近、中红外光在人体组织中散射和衰减较强导致信号微弱、信噪比低的问

题[29]。红外光照射在皮肤组织中发生热膨胀进而产生声波，而声波信号受温度、密度、热膨胀系数和

介质内声速等因素的影响[30-31]。因此，理清红外光及光声信号在人体组织的传播特性对合理设计探测结

构、提高血糖在体测量的准确性具有重要意义。

1.1.1 红外光在人体组织中的传播特性

皮肤的结构构成相对复杂，简单来看，皮肤由 3层可见层构成，分别为 0.1~0.3 mm 的表皮层、

1~2 mm 的真皮层和 2~4 mm 的皮下组织（具体厚度与身体部位相关）[32]。如图 2所示，表皮可大致分为

5层，分别为角质层、透明层、颗粒层、棘层和基底层。角质层通常为 10~20 μm[33]，间质液存在于棘层

和颗粒层，深度通常为 20~25 μm[29,34]。已有相关研究表明，间质液内葡萄糖浓度与血液中葡萄糖浓度密

表1 血糖检测方法总结
Table1 Summary of methods for blood glucose detection

类别
Category

方法
Method

原理
Principle

优点
Advantage

缺点
Disadvantage

参考文献
Ref.

传统血糖
检测方法

Traditional blood
glucose detection

针刺采血并酶试纸
电化学法

Blood collection by
acupuncture and

electrochemical process by
enzyme test paper

酶氧化产生电流
Enzyme oxidation produces

an electric current
检测准确、稳定性高

Accurate measurement and
high stability

易感染、不便利
Susceptibility to infec-
tion and inconvenience

[8]

无创光学血糖
检测方法

Non-invasive optical
blood glucose detection

近红外吸收光谱法
Near-infrared absorption

spectroscopy
振动光谱技术

Vibration spectroscopy
低成本、穿透能力强
Low cost and strong

penetration
高散射、信号微弱
High scattering and

weak signal
[10-11]

中红外吸收光谱法
Mid-infrared absorption

spectroscopy
振动光谱技术

Vibration spectroscopy
低散射、吸收更强
Low scattering and
stronger absorption

吸水性强、穿透
能力差

Strong water absorption
and poor penetration

[12-13]

光学相干层析成像法
Optical coherence

tomography
低相干干涉

Optical coherence
interferometry

穿透能力强、高分辨率
和高信噪比

Strong penetration, high
resolution and high
signal-to-noise ratio

对外界变化敏感
Sensitive to external

changes
[14-15]

偏振光学旋光法
Polarization optical rotation

旋光现象
Optical rotation

高分辨率、设备易于
小型化

High resolution and easy
miniaturization

高敏感、易被干扰
High sensitivity and

vulnerable to
interference

[16-17]

拉曼光谱法
Raman spectroscopy

拉曼散射
Raman scattering

高特异性、精度高
High specificity and high

precision
信号弱、易受干扰
Weak signal and vul-
nerable to interference

[18-19]

光声光谱法
Photoacoustic spectroscopy

(PAS)
光声效应

Optoacoustic effect
克服组织散射、高特异性
Overcome tissue scattering

and high specificity

易被外界干扰
信噪比低

Vulnerable to inter-
ference and low signal-

to-noise ratio
[20-21]
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切相关[35]，通过检测间质液中的葡萄糖浓度即可预测血糖含量。

红外光在人体组织内的传播特性已有很多研究。人体组织光学特性通常采用散射系数、吸收系数

及散射各向异性因子表示。通过蒙特卡罗模拟，由人类内唇粘膜组织的漫反射实验可知，近红外光在人

体组织内以漫反射和透射方式传播，光传播深度最深到达真皮层，散射系数的增加会减小红外光的探测

深度[36]。同时，温度会引起的人体真皮光学性质发生变化[37]，真皮中的散射系数与温度成正比，真皮下的

散射系数与温度成反比，此时，吸收光谱随温度的变化可忽略。人体组织条件的不同也会影响红外光的

传播特性，例如人种、性别、年龄和测量部位的差异等。另外，波长也是影响皮肤光学特性的因素[38-39]。
与近红外光谱相比，中红外光谱在人体皮肤组织上的散射现象减少，吸收增加[27]。对于 10 μm左右

的红外光，皮肤穿透深度约为 50~100 μm，具体深度与皮肤的含水量相关。Pleitez等[32]通过实验进行了

表皮后向散射光偏振的分析，波长 10 μm左右的中红外光的后向散射主要发生在角质层的顶层和表皮的

浅层，后向散射的红外光谱包含葡萄糖特征，因此通常采用中红外光谱检测皮肤浅层间质液中的葡萄糖

浓度，用于预测血糖含量。

1.1.2 光声信号在人体组织的传播特性

研究者已采用多种技术对高度散射和不透明物质进行光谱分析，如拉曼散射[40]和漫反射[41]等，但许

图2 皮肤结构示意图
Fig.2 Schematic diagram of skin structure

图1 （A）葡萄糖水溶液在中红外区的吸收光谱[13]; （B）葡萄糖水溶液和纯水在近红外区的吸收光谱[21]
Fig.1 (A) Mid-infrared absorption spectra of aqueous glucose[13]; (B) Near-infrared absorption spectra of
aqueous glucose and pure water[21]
ATR，衰减全反射（Attenuated total reflection）

第 10 期 张馨予等：红外光声光谱无创血糖检测技术 1573



多材料不能使用传统的光学反射和透射方法进行分析，因此，光声光谱技术应运而生。

光声信号的产生是由于人体组织弹性膨胀，因此光声信号本身就包含了人体组织的光学和力学特

性。在低兆赫频率范围内，光声信号在皮肤软组织内具有低散射和深穿透特性。光声信号在软组织内的

总衰减取决于散射及吸收损耗，而衰减与温度和频率相关。当瞬态声波穿过组织时，与可见光和红外光

相比，其吸收和散射小很多[42]。声波的低散射能够保证更高的分辨率[11]，在组织边界能够很方便地检测

到光声信号[43]。
1.2 光声理论

光声理论可以用简单的物理过程描述。当样品吸收强度可调制的光辐射时，被周期性地加热，这种

周期性加热导致从样品到样品-气体边界产生周期性的热流，在样品表面热扩散范围内会产生局部压力

或应力。光脉冲转化为声能是基于无辐射原理的热过程中吸收能量的弛豫。随之而来的热膨胀产生了

声波。假设被脉冲激光照射的介质吸收的能量全部转换成热能，导致温度升高，根据热力学定律， ΔT可

通过式（1）计算[44]：
T E

VC= (1)
P

其中， ΔT为热能的变化， Eα为吸收的红外光能量， ρ为光照射介质的密度， V为介质的体积， Cp 为介质的

比热容。随着温度升高，热膨胀由此产生初始声压，其初始值 P0 的表达式为式（2）：
P T C E v

C= = (2)0 P
0

2

P

其中， E0 为光吸收的能量密度（E E
V=0 ）， β为光介质的热膨胀系数。定义 Grüeneisen参数

v
C=

2

P
，故初

始值 P0 表达式变为式（3）：
P E= (3)0 0

研究表明，水的 Grüeneisen 参数与温度相关，其光声信号与温度相关[45]。因此， PA 信号初始值 P0
表达式为式（4）：

P E T= ( ) (4)0 0

为了有效地探测光声信号，在非粘滞光介质中，光声压力 P采用时域波动方程（5）的形式描述：

v t P C
I z t

t( 1 ) = ( , ) (5)2

2

2
2

P

其中， α为光吸收系数， I为瞬时光强，并在光能全部转化为热能的条件下，设定热源函数 H，其表达式见

式（6）：
H z t I z t( , ) = ( , ) (6)

光声信号的声压 P与光吸收系数α、声速 v、热膨胀系数β和比热容 Cp 等物理参数相关，表达式为

式（7）：
P v

C| | (7)
P

由式（7）可以得出，声压信号 P的变化与光的吸收和介质的物理参数相关。血糖浓度水平会影响介

质的物理参数及光学参数。研究表明，光声信号的幅度与葡萄糖浓度呈线性关系[21]。
在进行葡萄糖光声检测时，通常需要设计光声池。共振型光声池可以增大光声信号，提高系统的信

噪比。光声池的共振原理是基于本征模按式（8）[46]：
p r A p r( , ) = ( ) ( ) (8)

j j j

其中 p（r，ω）为测量点 r的声压，调制频率为ω，使用声音硬边界条件求解亥姆霍兹方程，计算谐振腔的本

征模 pj（r，ω）和本征频率ωj。振幅 Aj（ω）按式（9）计算：

A i
A

i l( ) =
+

(9)j
j

j j j
2 2

其中， Aj 为声波的激发，按式（10）计算：
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A V p IdV= ( 1) (10)j
V

j
C

C

其中， VC 为谐振腔的体积， I为吸收分子在介质中的激光分布， γ为等压/等容比热容， α为样品的吸收系

数。可以看出，减小光声池体积，会提高探测灵敏度和准确性。

2 无创血糖光声探测结构设计

正常人的血糖浓度范围为 70~120 mg/dL（临床通常使用 mmol/L 作为血糖浓度单位， 1 mmol/L=
18 mg/dL），而空腹全血血糖浓度高于 130 mg/dL时可被确诊为糖尿病[7]。临床上最准确的检测方法是抽

取静脉血血浆进行血糖检测，准确度能达到±7 mg/dL[26]。无创血糖检测标准遵循有创血糖检测设备评

估标准，目前许多国家遵照国际标准组织 2013 年发布的标准要求[47]，当血糖浓度低于 100 mg/dL 时，血

糖检测设备的测量结果与实验室分析结果相比，误差在±15 mg/dL以内的样本数占总样本数的 95%。体

外测量精度能够达到十几mg/dL，在体血糖测量精度并不能达到临床水平，因此，精细的光声系统设计对

于提高光声光谱无创血糖检测精度尤为重要。光声光谱血糖检测系统结构包括电学单元、光学单元、

光声探测结构单元和数据处理单元。针对放大光声信号、提高复杂因子扰动下检测精度等不同侧重点，

光声探测结构的设计也不同。结构简单和易装配也是设计光声探测结构需要考虑的因素。

2.1 共振/非共振结构设计

在光声光谱血糖检测系统中，所使用的光源在中红外及近红外波段范围内。采用光声光谱法可有效

避免红外吸收光谱在血糖检测中出现的组织散射大、水吸收过强和信号较弱等问题。与近红外光声光

谱血糖检测技术相比，中红外光声光谱技术对葡萄糖具有更多的特异性，能够降低血液中其它物质对检

测结果的影响，但使用的光源成本较高，是近红外光源的数倍，目前难以应用于临床。虽然使用量子级联

激光器 （Quantum cascade laser， QCL）能够解决因光源功率较小而导致的系统信噪较低的问题，但存在装

置体积大和价格高昂等缺点。选用二极管激光器时，因调制脉冲信号通常在微秒至纳秒级别，且光功率

较低，即使使用锁相放大器提取光声信号，也常因光声信号过于微弱而无法检测。为解决该问题，通常采

用特定的光声谐振腔[48-49]或利用石英比色皿本征频率模拟光声谐振腔的方法[28]放大极度微弱的光声信

号，提高信噪比。

2.1.1 共振结构设计

利用中红外光（2.5~25 μm）进行光声光谱无创血糖检测通常为探测模拟皮肤样本或直接在体测量。

2005 年， Von Lilienfeld-Toal等[50]首次将中红外光声光谱技术引入无创血糖检测领域， 6年后，该方法才

被普遍研究。2012年， Pleitez等[48]首先分析了间质液中各成分的红外吸光度，在 2 kHz共振频率处利用

双亥姆霍兹光声单元，在志愿者右手手掌收集光声信号，能够将数据相关系数 R从 0.65提高至 0.70。在

随后的两年内，该团队设计了一种新型无窗谐振腔，进一步增强光声信号[51]，如图 3所示。该光声池体积

为 805 mm3， 由不锈钢框架和两个垂直连接的圆柱形空腔组成，并设置加热元件控制腔内温度，腔末端的

图3 新型谐振腔光声血糖检测系统: （A）血糖光声探测系统框图[29]; （B）谐振光声池设计[51]
Fig.3 A new resonator photoacoustic blood glucose detection system: (A) Block diagram of blood glucose
photoacoustic detection system[29]; (B) Design of the resonator photoacoustic cell[51]
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超声探测器探测光声信号。在 51.7 kHz的共振峰处进行了有窗和无窗光声池的性能对比。开放式光声

池设计可有效平衡压强和温度，性能更佳。利用此光声池进行了标准口服葡萄糖耐量试验（Standard oral
glucose tolerance test， OGTT），获得志愿者小鱼际处的血糖变化，测量的平均误差约为 15 mg/dL。

Sim等[52]为提高系统信噪比，提出了一种光声池与探测器共振匹配的方法，根据麦克风的最佳谐振

频率优化了光声探测单元结构，并进行数值模拟，在 950~1242 cm–1 范围内进行光谱扫描，优化的系统信

噪比提升了 3.5倍。2019年， El-Busaidy等[46]设计了一种 T型谐振腔，在Amplitude Mode Expansion （AME）
模型的设计基础上，模拟了 8~62 kHz 频率范围内的光声信号。谐振腔体由 3个圆柱形腔构成，形成 T型
结构。该研究为 AME 方法应用于开放式光声谐振腔奠定了良好基础。2022年， Aloraynan等[20]设计了

一种新型光声单元，该结构由表面电镀金的无氧铜制成，激光腔长为 5 mm，直径为 3 mm，如图 4所示。这

种探测结构的共振频率为 16.5和 21.8 kHz， 所选麦克风频率与共振频率相匹配。使用 QCL在1080 cm–1
处葡萄糖的检测灵敏度提高到±25 mg/dL。

目前，近红外光（0.75~2.50 μm）探测系统多集中于体外葡萄糖溶液的光声共振探测，少部分会应用

于体内测量。2012年， Camou等[53]提出“频移”技术，采用相位信号代替振幅特征，用于表征葡萄糖溶

液浓度的变化。通过调节圆柱型谐振腔尺寸，使用连续光测量葡萄糖溶液的浓度。该谐振腔的直径为

10 mm， 通过调节长度使内部体积控制在 0.3~1.5 mL， 如图 5所示。在 300~500 kHz的频率范围内寻找谐

振峰，控温后，在较低浓度下，线性拟合约为 0.195%/（g/dL），检测灵敏度达到 75 mg/dL，可以提供稳定的

系统响应。随后，该研究组[54]基于此光声探测结构进行了一系列研究，并提出另一种新型双波长 CW光

声技术，即光功率平衡转移技术。选择合适的波长对，研究了双波长相位差对探测结果的影响[55]。

Zhao 等[56]在 2017 年提出了一种新型光声理论，即使用圆柱形光声池，配合吸附在光声池内壁的空

心圆柱形压电陶瓷 PZT进行声电转换。与非共振结果进相比，光声共振能够增强光声信号，共振频率处

幅度随葡萄糖溶液浓度增加而提高，在低浓度生理盐水-葡萄糖溶液中进行实验，分辨率可达到 20 mg/dL。

图4 量子级联激光器（QCL）的新型光声单元[20]: （A）铜制光单元; （B）光声单元共振频率模拟
Fig.4 New photoacoustic unit of quantum cascade laser (QCL)[20]: (A) Copper photoacoustic unit;
(B) Resonance frequency simulation of photoacoustic cell

图5 光声圆柱型谐振腔设计: （A）光声探测结构设计示意图[53]; （B） 双波长血糖探测系统示意图[54]
Fig.5 Design of photoacoustic cylindrical resonator: (A) Photoacoustic detection structure design[53];
(B) Schematic diagram of dual-wavelength blood glucose detection system[54]
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2020年， Xu等[28]利用自然谐振腔的本征频率形成共振效果，当石英光声池充满水溶液时，本征频率约为

23 kHz。以 23 kHz频率进行调制，模拟谐振频率下与非谐振频率下的压力波对比，证明共振效应对光声

信号有放大作用，检测到的光声信号显著提高了约 90倍。

2.1.2 非共振结构设计

非共振光声池由于结构简单、安装方便而被研究者广泛采用。检测固体皮肤样本时通常选择开放

式光声池；但液体样本易受环境影响，导致光声信号不稳定，故探测液体样品时选择封闭式光声池设

计。2011年， Sigrist研究组[57-58]设计了一种新型菱形盖密封、金刚石薄膜封闭的铜制光声池，如图 6所
示。对于非谐振光声池，需要尽可能地减小尺寸，该光声池体积只有 78.5 mm3。该系统使用外腔量子级

联激光器（EC-QCL）作为光源，通过麦克风检测声波，利用其检测表皮皮肤中葡萄糖浓度，检出限为

100 mg/dL。该方法尚不能满足实际探测需求，实验方案仍需进一步改进。

比色皿-超声换能器结构是最常见的探测结构。2017 年， Zhang 等[59]将激光聚焦在厚度为 2 mm 的

石英比色皿上，对葡萄糖溶液进行浓度检测。采用数据融合后，预测结果的 R2 能达到 0.9701，均方根误

差（Root mean square error， RMSE）为 0.3909。该研究组还设计了微流控型比色皿[21]，研究了不同光路长

度对测量结果的影响，证实了 2 mm有效光程的探测结果优于 1 mm光程。

2.2 复杂因素(温度、湿度和分泌物)扰动下的结构设计

除光声池自身特性会影响实验结果外，温度、湿度和人体皮肤的分泌物等外界的复杂因素均会影响

实验结果，故需要在光声探测结构设计过程中加以考虑。

2.2.1 温度因素

温度影响介质的物理性质和光学性质[30]，进而影响光声信号强度。例如，在特定的葡萄糖浓度下，

声速是温度依赖函数[60]，人的体温变化会影响血糖检测结果的准确度和稳定性。体外检测时，环境温度

波动也会影响测量结果。有研究采用温度补偿方法消除温度对探测的干扰，也有研究对光声池控温，力

求提高检测准确度[28]。
近红外区域水的吸收对光声检测的影响较大， 2019年， Prakash等[61]基于水在 4 ℃时热膨胀系数为 0

的性质，开发了一种控温型红外光声光谱装置，如图 7所示。温度为 4 ℃时，水在 900~1900 nm近红外范

围内的光声响应较小。在测量结构设计方面，采用半导体控温元件和 6个基于热电偶的温度传感器形成

温控闭环，并采用机械搅拌器确保整个测量池温度均匀，控温后系统的葡萄糖溶液的检出限为 50 mg/dL。
2020 年，基于 Prakash 等[61]的研究， Xu 等[28]利用水的温度静音点开发了短波红外单波长光声系

统。利用此系统检测了水介质中的内源分子（葡萄糖、乳酸、甘油三酯和白蛋白）的浓度，采用类谐振腔

的光声共振单元放大信号。与之前的设计相比，此探测单元体积小且控温方便。光声单元采用金属铜控

制石英比色皿溶液的温度，温度偏差低于 0.02 ℃。该结构表面镀金，以防止在测量过程中由于氧化而导

致导热性下降。使用 Thermo Electric Cooler （TEC）模块将石英光声单元的温度降至 4 ℃以下。利用该装

图6 新型铜制光声池研究设计[57]: （A）密封铜制光声池结构示意图; （B）中红外血糖光声检测系统框图
Fig.6 Research and design of a new type copper photoacoustic cell[57]: (A) Schematic diagram of sealed copper
PA cell structure; (B) Block diagram of mid-infrared blood glucose photoacoustic detection system
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置检测葡萄糖溶液，灵敏度为 21.8 mg/dL。
Camou等[62]对光声检测结构进行了设计与改进，在圆柱形谐振腔的基础上，使用水浴系统控制温度。

检测单元被放置在一个小的容器中并浸入 30 L 的水浴池中，将热敏电阻和温度传感器也放置在水浴池

中。为减少水面蒸发的能量损失，在水面放置塑料球以减少水与空气的接触面积。该结构能将±0.2 ℃温

度误差缩小至±0.05 ℃。采用差分方法检测葡萄糖溶液浓度，测量精度由±26 mg/dL提高到±11 mg/dL。
2.2.2 皮肤分泌物扰动因素

在体检测时，人体皮肤的主要分泌物皮脂和汗液均会影响红外光传播[63]。人体皮肤的不均匀性和

个体差异也会对微弱的光声信号产生干扰。为得到更准确的检测结果，明确皮肤的显微结构及皮肤分泌

物的分布十分重要。2018年， Sim等[63]基于共振光声单元，采用扫描光声图像检测法确定皮肤分泌产物

的分布，得出食指和拇指为较理想的测量部位。通过 OGTT葡萄糖口服实验，选择性探测健康志愿者和

糖尿病患者指尖非分泌部位，平均绝对误差（Mean absolute deviation，MAD）为（18.51±12.35） mg/dL。
2022 年， Aloraynan等[20]在光声探测结构中通入氮气控制光声池内湿度，防止因皮肤汗液和空气水分聚

集而造成探测误差。

2.3 其它检测结构

除以上因素外，为了有效消除背景噪声， 2005年， Von Lilienfeld-Toal等[50]首次提出中红外（MIR）无

创血糖检测方法。该研究设计了一种双光声池，双波长分别用于检测光声信号和记录背景噪声，可以最

大程度消除系统噪声对检测结果的影响。

为了提高检测系统的灵活性， 2013年， Sigrist研究组[64]在光声探测结构设计中加入了柔性光纤，如

图 8所示，该探头能够方便地将红外光引导到不同的身体部位，使检测系统更灵活，为今后的研究提供了

一个可行的系统模型。该系统的检出限低至 57 mg/dL，决定系数 R2 为 0.993，能够准确地检测血糖浓度，

但灵敏度尚不能达到临床血糖检测的要求。

Zhang 等[21]于 2018 年提出了一种基于“导星”的测量方法，用于提高检测灵敏度。将“导星”视

为虚拟光电二极管，检测其产生的光声信号，以代替组织直接产生的光声信号，定制的环形超声换能器放

置在近红外入射光一侧。采用该系统检测葡萄糖水溶液，探测的决定系数 R2 为 0.9964，在血清中进行验

证， RMSE能够达到 17.3 mg/dL， R2 为 0.9791，测量结果全部落在克拉克误差网格 CEG网格的 A区内。

光学探测结构影响下的红外光声光谱血糖检测的研究现状如表 2所示。在不同的研究中，血糖在体

测量选择的身体部位不同，也有研究比较了不同部位的准确性， Tanaka等[67]选择耳垂作为测量部位，测

量的标准误差范围≤48 mg/dL。Bauer等[35]选择了手臂下部、小鱼际、食指和拇指进行光声光谱血糖检

测，食指和拇指的误差更小，是更理想的检测部位。研究者普遍使用克拉克误差网格分析评价预测模型

图7 控温型近红外光声光谱检测装置[61]: （A）血糖光声检测系统框图; （B）水的光声信号随温度变化
曲线
Fig.7 Temperature-controlled near-infrared photoacoustic spectrum detection device[61]: (A) Block diagram of
blood glucose photoacoustic detection system; (B) Photoacoustic spectra of water as a function of temperature
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图8 引入柔性光纤的光声血糖检测系统[64]
Fig.8 Blood glucose photoacoustic detection system with flexible optical fiber[64]

表2 近年发表的光声光谱血糖检测文献汇总
Table 2 Summary of literatures published in recent years on photoacoustic spectroscopic blood glucose measurement

吸收波长范围
Absorption

wavelength range
光源

Light source
样本/部位

Samples/position
测量准确度

Accuracy of measurement
光声探测结构特征, 共振/非共振

Structural characteristics of
photoacoustic detection, resonance or

non-resonance

参考文献
Ref.

1600 nm OPO激光器
OPO laser

葡萄糖溶液
Glucose solution R2=0.9964

黑色胶带模拟二极管、非共振
Black tape simulates diode,

non-resonance
[21]

1630 nm SWIR光纤激光器
SWIR Fiber optic laser

葡萄糖溶液
Glucose solution LOD=21.8 mg/dL

TEC温控、共振
TEC temperature controller,

resonance
[28]

1382~1610 nm DFB半导体激光器
DFB-LD

葡萄糖溶液
Glucose solution LF: 0.195%/g/dL 体积可调光声池、共振

PA cell adjustable volume, resonance [53]

900~1840 nm OPO激光器
OPO laser

葡萄糖/脂质/牛血
清白蛋白溶液
Glucose /Lipid/
Bovine serum

albumin solution
LOD=8 mg/dL

温控光声单元、非共振
Temperature-controlled PA unit,

non-resonance
[61]

1382~1610 nm DFB半导体激光器
DFB-LD

葡萄糖溶液
Glucose solution Accuracy=11mg/dL

水浴保温调节系统、非共振
Heat preservation water bath

adjustment system, non-resonance
[62]

1064 nm Nd: YAG激光器
Nd:YAG laser

葡萄糖溶液
Glucose solution R2=0.973 双共振光声池、共振

Double resonance PA cell, resonance [65]

1610 nm, 1380 nm
DFB半导体激光器

DFB laser

葡萄糖溶液
Glucose solution R2=0.998, LOD=120 mg/dL

圆柱光声单元、共振
Cylindrical resonance PA cell,

resonance
[66]

1610 nm, 1382 nm
葡萄糖白蛋白溶液/

耳垂
Glucose albumin

solution/The earlobe

R2=0.99, SE=15 mg/dL,
R2=0.58~0.80
SE≤48 mg/dL

单模光纤共振光声池、共振
Single-mode fiber resonance

PA cell, resonance
[67]

1600 nm OPO激光器
OPO laser

葡萄糖溶液
Glucose solution

R2=0.9956
RMSE=9.84 mg/dL

样品环形探测器、非共振
The ring transducer is set on
the sample, non-resonance

[68]

905 nm, 1500 nm PLD 葡萄糖溶液
Glucose solution RMSE=19.46 mg/dL 非共振

Non-resonance [70]
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的准确度，选择合适的数据处理方法能够有效提升预测精度。Zhang等[68]利用 PA波形中固有的多个变

量所含信息，使用最常用的多元线性回归、主成分分析和偏最小二乘回归等多变量数据处理算法进行处

理。机器学习也被广泛应用于光声光谱血糖检测中，包括卷积神经网络等前馈人工神经网络、支持向量

机和决策树等[69]。

3 结论与展望

目前，在无创血糖检测领域，光声光谱技术极具发展前景。与近红外吸收光谱法和中红外吸收光谱

法相比，光声光谱法能很好地克服光的散射损失问题，可穿透不透明的组织，具有更好的信噪比，已成为

研究者重点关注的研究方向。现阶段，无创光声光谱血糖检测研究可分为体外检测和在体测量，其探测

方法简单，浓度信号可通过光声信号幅度和时延进行表征。在研究中需要着重关注如何放大微弱光声信

号，抑制其它干扰，提高系统的灵敏度和选择性，以及如何进行小型化设计，提升系统灵活性。其中，光声

探测结构的优化设计能在很大程度上改善系统的信噪比。考虑到共振结构的优势，可以设计不同材料的

共振光声池，或根据选定的比色皿的本征频率调节激光器调制频率，实现共振增强效果，从而有效地放大

微弱光声信号。考虑到温度和湿度等环境因素的影响，探测结构会采取相应的措施控温或保持探测结构

内的干燥性。为了消除环境噪声对测量的影响，常采用双光声池的设计进行差分处理。综上所述，光声

光谱技术在无创血糖检测领域具有应用优势。虽然研究人员在光声探测结构的设计方面做了大量的研

究工作，但目前血糖检测精度仍未达到临床检测准确度的“金标准”。除了探测结构外，目前无创光声

光谱血糖检测研究的重点包括降低血液和间质液中其它成分对探测结果的影响，以及使用不同的数据处

理方法提高预测模型精度等。环境参数改变和人体差异会直接影响检测结果的准确性，目前该技术还存

在检测精度低、内外部干扰较大等难题。希望未来它能够尽快解决这些问题，将光声光谱技术尽早应用

于临床检测，有效降低糖尿病患者的感染风险，减轻患者负担。
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Infrared Photoacoustic Spectroscopy for Noninvasive
Blood Glucose Detection

ZHANG Xin-Yu, SONG Fang*, ZHU Heng-Liang, ZHENG Chuan-Tao, WANG Yi-Ding
(State Key Laboratory on Integrated Optoelectronics Jilin University Region,

College of Electronic Science and Engineering,
Jilin University, Changchun 130012, China)

Abstract Diabetes is defined as a global epidemic by the World Health Organization. Blood glucose detection
plays a key role in determining the health status of diabetic patients. Routine blood glucose detection increases the
risk of infection and aggravates the psychological burden of patients due to frequent needling for blood extraction.
The non-invasive blood glucose detection technology based on infrared photoacoustic spectroscopy has the
characteristics of high sensitivity, rapid real-time measurement, no wound, no risk of infection and so on, and it is
the future trend of point-of-care testing (POCT) in laboratory medicine and clinical field. In recent years, this
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technology has been widely concerned in the field of non-invasive blood glucose detection. In this paper, from the
perspective of photoacoustic structure design, the principle of photoacoustic spectroscopy-based non-invasive
blood glucose detection technology was introduced and the research status of photoacoustic spectroscopy in blood
glucose detection was discussed to provide reference for the related research. Furthermore, the limitations and
prospects of photoacoustic spectroscopy non-invasive blood glucose detection were summarized, and the
photoacoustic spectroscopy-based non-invasive blood glucose sensor enabled exciting possibilities for clinical
application in the future.
Keywords Photoacoustic spectroscopy; Blood glucose testing; Detection structure; Infrared; Review
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