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超分辨远场生物荧光成像
———突破光学衍射极限
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（中国科学院上海光学精密机械研究所强场激光物理国家重点实验室，上海２０１８００）

摘要　长期以来，远场光学荧光显微镜凭借其非接触、无损伤、可探测样品内部等优点，一直是生命科学中最常用

的观测工具。但由于衍射极限的存在，使传统的宽场光学显微镜横向和纵向的分辨率分别仅约为２３０ｎｍ 和

１０００ｎｍ。为了揭示细胞内分子尺度的动态和结构特征，提高光学显微镜分辨率成为生命科学发展的迫切要求，在

远场荧光显微镜的基础上，科学家们已经发展出许多实用的提高分辨率甚至超越分辨率极限的成像技术。例如，

采用横向结构光照明提高横向分辨率到约１００ｎｍ，利用纵向驻波干涉效应将纵向分辨率提高５～１０倍。然而，直

到在光学荧光显微镜中引入非线性效应后，衍射极限才被真正突破，如受激荧光损耗显微镜利用非线性效应实现

了３０～５０ｎｍ的三维分辨率。另外应用荧光分子之间能量转移共振原理以及单荧光分子定位技术也可以突破衍

射极限，甚至可以将分子定位精度提高到几个纳米的量级。
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１　引　言

１．１　生命科学与光学显微镜

毫无疑问，纳米技术与生物技术是２１世纪发展

最迅速和热门的科学领域。纳米技术应用广泛，包

括１～１００ｎｍ尺度内的成像、测量、加工、操纵等。

如图１所示
［１］，许多重要的生物体比如葡萄糖、抗

体、病毒等都处于这个尺度范围内，研究这些微生物

体的需求推动了高分辨率显微成像技术的发展，反

过来，超分辨显微术的发展也推动了整个生命科学

的进步。

图１ 自然界微生物尺度

Ｆｉｇ．１ Ｓｉｚｅｏｆｍｉｃｒｏｏｒｇａｎｉｓｍｓｉｎｎａｔｕｒｅ

　　光学显微镜的发展伴随着人类对微观世界探索

的历程。早在公元前一世纪，人们就发现透过水滴

可以观察到物体放大的像。１５９０年前后，荷兰透镜

工匠Ｚ．Ｊａｎｓｓｅｎ和他的儿子把透镜组安装在管中，

发明了原始的光学显微镜。在此之后，Ａｎｔｏｎｖａｎ

Ｌｅｅｕｗｅｎｈｏｅｋ和Ｒ．Ｈｏｏｋｅ对成像原理进行深入的

研究，改进和发明了显微镜各部分结构，包括调焦结

构、照明系统和载物台，得到了现代光学显微镜的雏

形［２］。他们利用光学显微镜做了一系列生物学观察

实验，ＡｎｔｏｎｖａｎＬｅｅｕｗｅｎｈｏｅｋ第一次观测到细菌

以及一滴水中的微生物，１６６５年Ｒ．Ｈｏｏｋｅ发现细

胞，这一里程碑式的发现展示了光学显微镜在生物

学领域的巨大潜力。１８７３年，德国人Ｅ．Ａｂｂｅ
［３］揭

示了远场光学显微镜由于光的衍射效应和有限孔径

分辨率存在极限的原理，此后，提高光学显微镜分辨

率工作一度停滞不前。Ａｂｂｅ分辨率极限的数值约

为λ／２狀，其中λ是光波波长，狀是样品介质的折射

率。若以波长为５００ｎｍ 的光成像，水折射率为

１．３３，分辨率极限约为２００ｎｍ。

１．２　几种非远场荧光光学超分辨技术

为了提高分辨率，科学家们发明了许多新颖的

超分辨技术。由 Ａｂｂｅ分辨率极限λ／２狀可以知道

降低光波波长是提高分辨率最直接有效的方式，采

用波长２ｎｍ 的 Ｘ射线作为激发光源，实现了３０

ｎｍ的分辩率
［４，５］。但低于４００ｎｍ的光通常会损伤

活细胞［６］，因此通常情况下Ｘ射线显微镜无法应用

于活细胞观测。电子显微镜则利用波粒二相性，以

德布罗伊波长为１０－３ｎｍ的电子束照射样品，可以

达到０．１ｎｍ的超高分辨率
［７］，被广泛应用于细胞

生物学，但由于生物样品无法存活于高真空环境，电

子显微镜同样无法应用于活细胞。

原子力显微镜使用一个传感器尖端作为探针，

利用尖端的原子与物质表面原子之间的范德华力

（ＶａｎＤｅｒＷａａｌｓＦｏｒｃｅ）来呈现样品的表面形貌，分

辨率可达原子尺度［８～１０］。相似地，扫描隧道显微镜

利用量子力学中的隧道效应，通过测量探针与样品

表面之间的隧穿电流来判断样品表面形貌［１１］，对粘

附于表面的结构可以获得０．１ｎｍ横向和０．０１ｎｍ

纵向分辨率。不幸的是它们仅限于样品表面成像，

并且图像获取速度缓慢，实验装置复杂昂贵，可能对

生物组织造成损坏，同样无法用于活细胞。

为了避免远场衍射带来的 Ａｂｂｅ分辨率极限，

１９２８年Ｅ．Ｈ．Ｓｙｎｇｅ等
［１２１３］提出近场扫描光学显

微 镜 （Ｎｅａｒｆｉｅｌｄ ＯｐｔｉｃａｌＳｃａｎｎｉｎｇ Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，

ＮＯＳＭ），ＮＯＳＭ使用一个尺度远小于波长量级的

探针（如光纤）照明样品，使照明光场限定在５０～

１００ｎｍ范围内，收集距离样品表面几个波长量级附

近的透射倏逝波来获取样品信息，因此不受远场衍

射限制，可获纳米量级的分辨率［１４～１６］，同时可以结

合全内反射（ＴｏｔａｌＩｎｔｅｒｎａｌＲｅｆｌｅｃｔｉｏｎ，ＴＩＲＦ）技术

使用倏逝波照明样品［１７］。然而它也只能观测样品

近表面区域的信息，对样品的制备有极高的要求。

１．３　远场荧光光学显微镜在生物成像中的优势

与上述介绍的显微技术相比，可见光波段的远

场光学显微镜具有非接触、无损伤、可探测样品内部

的特点，这些特点是生物组织活细胞深层三维成像
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的先决条件。事实上，远场光学显微镜一直是生命

科学研究中最主要的工具。

荧光光学显微镜是生物学研究中最常用的一种

光学显微镜，利用荧光分子作为探针标记生物组织，

通过探测受激荧光分子发射的荧光信号分布获取样

品的空间信息。荧光光学显微镜相比普通光学显微

镜具有灵敏度高、可选择激发、高荧光对比度、信号

光相对于激发光红移（有利于信号光与激发光的分

离）等特点，这些独有的性质改善了光学显微镜的成

像质量。更重要的是荧光显微镜的成像不仅包含透

射、折射、散射等几何光学过程，它还是一个光与物

质、物质与物质相互作用的过程，这些丰富的物理过

程为提高分辨率提供了一些新的途径。本文将围绕

着适用于生物样品观测的远场荧光光学显微镜，就

现今常用的一些提高分辨率尤其是具有突破Ａｂｂｅ

分辨率极限能力的显微技术展开详细讨论。

２　远场荧光光学超分辨技术

２．１　光学显微镜分辨率

点扩散函数（ＰｏｉｎｔＳｐｒｅａｄＦｕｎｃｔｉｏｎ，ＰＳＦ）是

一个无限小物点通过光学系统在像平面处的光强分

布函数。在一个线性不变的光学系统中，ＰＳＦ不随

物点位置的变化而改变，且像的光强与物的光强呈

线性关系。一般的光学成像系统都可近似为线性不

变系统，如果认为物是无限小的点的集合，那么光学

系统的成像过程就是物函数与ＰＳＦ的卷积
［１８］。如

图２所示
［１９］，当两个物点的ＰＳＦ接近到重叠部分的

最小值比最大值低２０％～３０％时，Ｌ．Ｒａｙｌｅｉｇｈ
［２０］

认为此时两个物点刚好可分辨，他以ＰＳＦ的半峰全

宽（ＦＷＨＭ）作为成像系统可分辨的最小尺度，据此

给出瑞利判据，为

横向分辨率　　犱狓，狔 ＝
０．６１λ
ＮＡ

， （１ａ）

纵向分辨率　　犱狕 ＝
２λ
ＮＡ２

， （１ｂ）

式中ＮＡ为物镜的数值孔径，定义为狀ｓｉｎθ，狀和θ分

别为物镜的折射率和最大接收半角。

　　在ＰＳＦ中仅有一个主峰，或旁瓣（ＰＳＦ光强次

极大）非常小时，使用瑞利判据描述光学系统的分辨

率非常准确。随着旁瓣强度的增加，照明ＰＳＦ的旁

瓣在像平面产生赝像，不太严重的情况下，可以通过

去卷积技术有效去除［２１］，但是当旁瓣的强度达到主

瓣强度的一半时，去卷积技术等图像处理方式失

效［２２，２３］，图像质量严重下降。此时ＰＳＦ的傅里叶变

图２ 瑞利判据规定光强叠加处最小值低于最大值处的

２０％～３０％时刚好被分辨

Ｆｉｇ．２ Ｒａｙｌｅｉｇｈｃｒｉｔｅｒｉｏｎｄｅｆｉｎｅｓｔｈａｔｔｗｏｏｂｊｅｃｔｓａｒｅ

ｄｉｓｔｉｎｇｕｉｓｈａｂｌｅｏｎｌｙｗｈｅｎｔｈｅｍｉｎｉｍｕｍ ｏｆｓｕｍ

ｉｎｔｅｎｓｉｔｙｉｓａｔｌｅａｓｔ２０％～３０％ｌｏｗｅｒｔｈａｎｔｈｅ

　　　　ｍａｘｉｍｕｍ（ＮＡ＝１，λ＝５００ｎｍ）

换对光学传递函数（ＯｐｔｉｃａｌＴｒａｎｓｆｅｒＦｕｎｃｔｉｏｎ，

ＯＴＦ）更加适合用来评价光学系统的分辨能力
［２４］。

当荧光分子被激发后，荧光各向同性发射，换言之以

各种空间频率传播，光学显微镜中有限光瞳相当于

一个低通滤波器，阻挡了高空间频率荧光信号的通

过，而高空间频率对应物体的精细结构，由此造成分

辨率的限制。考察光学成像系统的ＯＴＦ即可获得

该成像系统高频信号获取能力，对应实际空间中的

分辨率。在ＰＳＦ旁瓣较大的情形下，ＯＴＦ比ＰＳＦ

更加准确地反映光学系统的实际分辨本领。

２．２　荧光光学超分辨技术简介

原则上说，所有的光学超分辨技术都是围绕着

如何得到一个尺度更小的ＰＳＦ或者尺度更宽的

ＯＴＦ，科学家们提出大量的方法来实现这一目标，

可以归纳为４点思路：

１）采用调制光照明样品；

２）利用干涉照明和（或）成像；

３）引入非线性效应；

４）利用荧光分子激发过程中的物理机制。

第一个概念利用空间调制光照明样品，将物场

高空间频率信息编码，再通过计算提取高频率信息，

横向分辨率提高１倍
［２５］。４Ｐｉ共焦扫描显微镜利用

第二个概念，在样品两侧各放置一个物镜，使激发光

干涉照明，信号光干涉成像，将轴向分辨率提高５～

７倍
［２６］。在调制光照明中结合非线性饱和激发，即

利用第三个概念，相对线性激发的情形可以获得更

高空间频率信息，实现５０ｎｍ的横向分辨率
［２７］。受

激发射损耗显微镜则利用饱和受激发射的非线性特

性突破了 Ａｂｂｅ分辨率极限，三维分辨率达３０～

５８２１　９期　　　　　　　　　　 　毛峥乐 等：超分辨远场生物荧光成像———突破光学衍射极限



５０ｎｍ
［２８］，理论上不受 Ａｂｂｅ分辨率极限限制。第

四个概念利用荧光光学显微镜中荧光分子激发过程

的物理机制，例如：利用荧光分子对在相距１～

１０ｎｍ内会发生荧光共振能量转移，荧光共振能量

转移显微镜［２９］具有纳米级的分辨本领。

在实际应用中，各种超分辨思想和技术不是孤

立存在的，为了最大程度地提高分辨率或同时获得

横向和纵向的高分辨率，需要多种超分辨技术的优

化组合。例如４Ｐｉ共焦扫描显微镜具有提高纵向分

辨本领的能力，结合受激发射损耗技术，横向和纵向

分辨率都达到５０ｎｍ以下
［３０］，４Ｐｉ共焦扫描显微镜

采用双光子激发方式，则兼具良好的组织穿透能力

和轴向超分辨本领［３１］。还有许多其他组合方案，本

文只选择介绍一些成熟的组合方案，重点在于说明

各种超分辨技术的基本原理。

２．３　共焦扫描荧光显微镜

传统宽场光学显微镜一般使用面探测器如电荷

耦合器（ＣＣＤ）接收信号，主要的不足是纵向分辨率

低，另外由于背景噪声得不到有效抑制，图像的信噪

比和对比度不高。１９６０年前后，Ｍ．Ｍｉｎｓｋｙ
［３２］提

出共 焦 扫 描 光 学 显 微 镜 （ＣｏｎｆｏｃａｌＳｃａｎｎｉｎｇ

ＦｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，ＣＳＦＭ）的概念，大大增强

了光学显微镜的轴向分辨能力，但直到１９７０年后随

着激光和数字化数据采集技术的应用，ＣＳＦＭ 才得

以实现，并很快成为生物医学研究领域的重要工

具［３３～３５］。

２．３．１　单物镜的ＣＳＦＭ

图３ 共焦显微镜结构示意图

Ｆｉｇ．３ Ｐｒｉｎｃｉｐｌｅｏｆｃｏｎｆｏｃａｌｄｅｔｅｃｔｉｏｎ

共焦点探测是ＣＳＦＭ最显著的特点，如图３所

示［３６］。点探测装置由一个中心与焦点位置共轭的

小孔滤波器和光电倍增管（ＰｈｏｔｏｍｕｌｔｉｐｌｉｅｒＴｕｂｅ，

ＰＭＴ）组成，小孔的尺度一般小于像平面的爱里斑

尺度，仅使来自物场焦点中心区域发射的荧光光子

通过小孔被探测器收集，而焦点周围以及轴向前后

的光（背景噪声）被遮挡［３７，３８］，数学上可以通过光强

概率函数来描述这一过程

犺ｃｏｎｆ＝犺ｅｘｃ·犺ｄｅｔ， （２）

式中犺ｅｘｃ，犺ｄｅｔ和犺ｃｏｎｆ分别表示照明光、小孔滤波器

以及总的光强概率分布。式（２）显示了小孔滤波器

对离焦背景光的抑制作用。由此横向分辨率提高

１．４倍
［３９］，经过数据优化处理甚至可以达到２倍

［４０］。

更重要的是由于小孔抑制焦点轴向离焦的光信号，

使ＣＳＦＭ的轴向分辨能力大大增强。点探测器每

次采集单点的信号，扫描整个样品获取单个焦平面

图像，再改变样品轴向位置逐层扫描成像，最终将各

层图像组合（重构）得到样品三维图像［４１］。

然而生物组织存在散射，焦点中心处发射的信

号光子到达像平面时可能会偏离小孔滤波器的中心

被阻挡，加之荧光信号本身就比较微弱，探测器采用

量子效率较低的ＰＭＴ（低于ＣＣＤ），滤波器的孔径

过小会使信号强度和信噪比迅速下降［４２］。可见

ＣＳＦＭ 的分辨率与信噪比是一对矛盾，由于信噪比

决定了光学系统获取图像的能力［４３］，实际应用中，

往往不得不增大孔径使信噪比高于可观测的水平，

这种情况下ＣＳＦＭ 相对于宽场显微镜分辨率在横

向没有太大的提高。尤其对于较厚的样品，深层激

发的荧光信号光子受到的散射更加严重，小孔滤波

器的孔径超过爱里斑，甚至是爱里斑大小的数倍，此

时ＣＳＦＭ对横向分辨率几乎没有任何提高，主要用

来抑制噪声［４２］。ＣＳＦＭ 横向和纵向分辨率的典型

值约为２００ｎｍ和５００ｎｍ
［３９］。

由此可见，ＣＳＦＭ 相对于宽场光学显微镜的改

进主要在于轴向分辨能力的增强，并能有效抑制背

景噪声，发挥了光学显微镜无损伤、非侵入的优势，

适用于生物活细胞内部的三维成像。凭借简单的物

理原理和良好的可操作性，迄今为止，ＣＳＦＭ仍然是

生物活细胞组织研究中最常用的工具之一［４４，４５］。

２．３．２　Ｔｈｅｔａ共焦显微镜

如图４所示
［２４］，ＣＳＦＭ由于采用单物镜照明样

品和收集信号，只能产生和收集球面波的一部分，造

成ＰＳＦ在纵向和横向不对称，纵向分辨率劣于横向

分辨 率 ３～４ 倍。针对这 个问 题，Ｔｈｅｔａ 显 微

镜［４６，４７］采用光轴正交的（更一般地，成θ角）两个透

镜分别照明样品和采集荧光，此时探测ＰＳＦ的纵向

对应照明ＰＳＦ的横向，由式（２）可知，照明样品的

ＰＳＦ纵向将被压缩，提高轴向分辨率，改善总的
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ＰＳＦ的不对称性
［４６］。

实际应用中，大数值孔径的物镜工作距离很短，

光轴正交的两个物镜将会在空间上重合。因此

Ｔｈｅｔａ显微镜只能选用数值孔径较小的物镜，典型

值为０．７５
［４６］，仅为共焦显微镜的一半，可见 Ｔｈｅｔａ

显微镜轴向分辨率的提高是以牺牲横向分辨率为代

价的［４７］。另外，由于照明光和接收信号的方向正

交，样品需要在两个方向上具有一定的对称性，样品

一般制成棒状，增加了样品制备和实验装置的复杂

性。

图４ 单物镜聚焦形成的椭球形焦点

Ｆｉｇ．４ Ｅｌｌｉｐｓｏｉｄｆｏｃａｌｓｐｏｔｐｒｏｄｕｃｅｄｂｙｓｉｎｇｌｅｌｅｎｓ

　　文献［４８］报道了利用Ｂ．Ｒｉｃｈａｒｄ和Ｅ．Ｗｏｌｆ

的矢量场理论修正激发光和探测光的ＰＳＦ，计算证

明利用偏振光激发和偏振光探测可获得各向同性更

好的ＰＳＦ，且主瓣与旁瓣彻底分离有利于去卷积处

理。在照明光路和探测光路中加入遮挡比例大于

０．５的环形滤波器可以有效减小 Ｔｈｅｔａ显微镜的

ＰＳＦ体积
［４９］，但这会产生较大的旁瓣，在探测光路

改用小孔滤波器可以抑制旁瓣，提高信号光采集效

率。

为了从根本上克服两个物镜对数值孔径大小的

限制，Ｓ．Ｌｉｎｄｅｋ等
［５０，５１］在物镜下放置反射镜使激

发光反射，与探测光路形成θ角，实现了单物镜的

Ｔｈｅｔａ 显 微 镜 （Ｓｉｎｇｌｅｌｅｎｓ Ｔｈｅｔａ Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，

ＳＬＴＭ）。这种方法允许使用稍大数值孔径的物镜

（ＮＡ＝１．０），相对于共焦显微镜（ＮＡ＝１．２３），轴向

分辨率提高１．５倍。但是物镜１ｍｍ的工作距离以

及物镜下的反射镜装置都限制了样品的尺寸，只适

合观测较小的样品。

２．４　双光子荧光显微镜

２．４．１　单色双光子荧光显微镜

Ｍ．Ｇ̈ｏｐｐｅｒｔＭａｙｅｒ
［５２］最早为双光子激发显微

镜奠定了理论基础，１９３１年她在博士论文中通过量

子力学建立了双光子吸收和发射理论，指出只要激

发光光子密度足够高，材料可以同时吸收两个频率

相同的光子，相当于吸收一个倍频的单光子。早期

采用被动锁模的染料激光器产生的皮秒脉冲光激发

有机分子实现了双光子吸收［５３］。接着人们尝试利

用染料激光器获取飞秒光［５４］，并利用锁模染料激光

器产生的１００ｆｓ激光实现了多光子吸收过程
［５５］。

然而染料激光器的不稳定性与较窄的调谐范围阻碍

了双光子显微镜的发展，直到１９９０年后自锁模的

Ｔｉｓａｐｐｈｉｒｅ飞秒固体激光器的出现，４０ｆｓ脉宽和

７００～１１００ｎｍ宽波长调谐范围使其成为双光子激

发的理想光源［５６］。Ｗ．Ｄｅｎｋ等
［５７，５８］将激光扫描技

术与Ｔｉｓａｐｐｈｉｒｅ飞秒固体激光器结合，首次提出并

证 明 了 双 光 子 荧 光 显 微 镜 （Ｔｗｏｐｈｏｔｏｎ

ＦｌｕｏｒｅｃｅｎｃｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，ＴＰＦＭ）在生物样品观测

中的实用性，指出一个荧光分子的吸收概率除了与

激光光强的平方成正比以外，还与脉冲宽度、重复频

率、聚焦物镜数值孔径、光子的吸收截面等有关，他

们在《Ｓｃｉｅｎｃｅ》上发表的文章至今已被引用１０００多

次，这一开创性的工作使ＴＰＦＭ进入一个快速发展

的阶段。

图５ 单光子激发与双光子激发对比

Ｆｉｇ．５ Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆｏｎｅａｎｄｔｗｏｐｈｏｔｏｎ

ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｅｘｃｉｔａｔｉｏｎｓ

　　相对于单光子激发的光学显微镜，ＴＰＦＭ 通常

具有两个非常显著的特点，１）非线性激发，即荧光激

发概率正比于光强的二次方；２）采用长波长近红外

光激发。这为ＴＰＦＭ带来四方面的优点：

１）荧光激发概率正比于光强二次方，因而样品

中除了焦点附近高光强区域内的荧光分子可以被激

发外，其他区域内激发概率非常小。如图 ５所

示［３６］，ＴＰＦＭ 有效降低了背景噪声，改善信噪比。

７８２１　９期　　　　　　　　　　 　毛峥乐 等：超分辨远场生物荧光成像———突破光学衍射极限



用于高散射的生物组织时，双光子显微镜更少受到

散射背景光的影响［５９，６０］。

２）由于双光子激发仅在焦点附近的高光强区

域发生，ＴＰＦＭ由这种内禀物理特性增强轴向分辨

能力。不仅如此，由物理效应形成的“虚小孔”不会

像ＣＳＦＭ中实际小孔那样阻挡信号光
［５７，５８］，从而提

高了信号接收效率和信噪比［６１，６２］。

３）以近红外光（７００～１１００ｎｍ）作为激发光源，

相对于可见光在生物组织里散射和吸收更小，穿透

能力更强。以人类皮肤作为观测对象，ＴＰＦＭ 能够

比ＣＳＦＭ探测更深的区域
［６３，６４］。ＴＰＦＭ 十分适于

生物组织的深层透视［５９，６０，６５，６６］，利用再生放大器产

生的 高 强 度 激 光 可 以 使 探 测 深 度 达 到 近

１０００μｍ
［６７～６９］。

４）由于双光子荧光激发仅发生在焦点附近，从

而减轻了焦点外区域的荧光分子的光漂白、光裂解。

双光子激发所用的近红外激发光相对于单光子时波

长较长，对非焦点区域外的生物细胞的光损伤更小。

ＴＰＦＭ的四方面优点极大地改善了光学显微

镜在生物组织活细胞，尤其是生物组织深层成像的

适用 性［７０］，已 被 广 泛 地 应 用 于 肾 脏［７１］、脑 细

胞［７２７３］、皮肤组织［７４７５］、淋巴器官［７６］以及肿瘤［７７］等

的研究。

图６ 荧光小球在脑组织狓狕平面投影和四个不同深度

狓狔平面扫描成像，图像信噪比随着深度增大降低，

　 可见双光子探测深度受到信噪比下降的限制

Ｆｉｇ．６ 狓狕ｐｒｏｊｅｃｔｉｏｎｏｆｔｈｅｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｂｅａｄｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ

ｉｎｂｒａｉｎｔｉｓｓｕｅｐｈａｎｔｏｍａｎｄｓｉｎｇｌｅｐｌａｎａｒ狓狔ｓｃａｎｓ

ａｔｆｏｕｒｄｉｆｆｅｒｅｎｔｄｅｐｔｈｓ（狕），ｓｈｏｗｉｎｇｔｈａｔｔｈｅ

　ｄｅｐｔｈｏｆｔｗｏｐｈｏｔｏｎｉｍａｇｉｎｇｉｓｌｉｍｉｔｅｄｔｏＳ／Ｎ

　　由于双光子吸收系数极小，ＴＰＦＭ 需要吉瓦每

平方厘米级的光强，对激光器提出较高的要求。虽

然非线性激发使非焦点区域的荧光分子光漂白和光

损伤得到缓解，但是焦点中心处荧光分子的光漂白

和光分解仍可能十分严重［７８］。激发光在生物组织

中由于吸收和散射等损耗机制，光强是近似指数衰

减的，如图６所示
［６９］，随着成像深度的增加，图像信

噪比不断下降，直至某一深度无法从噪声中分辨信

号。随着深度的增加，为了在焦点处保持一定的光

强，入射光强度需指数增加。但过高的光强一方面

导致非焦点区域背景噪声的增加从而降低信噪比，

另一方面也加剧了样品表面和近表面区域的荧光分

子的光漂白和生物细胞的光损伤。另外一点值得注

意的是虽然非线性激发会减小ＰＳＦ尺度，使半峰全

宽减小为原来的１／槡２，但激发光波长加倍抵消了

这个效应［６１，７９］，横向分辨率相对于ＣＳＦＭ 甚至有一

定程度的下降，横向与纵向分辨率约为２００ｎｍ和

４００ｎｍ
［８０］。文献［６８］深入讨论了散射介质中影响

双光子激发深度的诸多因素，证明了增加物镜数值

孔径、非均匀染色、减小激发光脉宽和材料的各向异

性，透射深度可增加至１４００μｍ，进一步提高主要受

到近表面荧光噪声的限制。

２．４．２　双色双光子激发荧光显微镜

不仅频率相同的两个光子可以被同时吸收，不

同频率的两个光子也可以同时被吸收［５７］。利用双

色双光子（ＴｗｏｃｏｌｏｒＴｗｏｐｈｏｔｏｎ，２Ｃ２Ｐ）激发的新

特性可能为ＴＰＦＭ 的性能带来一些改善
［８１～８４］：ａ）

在采用两束聚焦光激发时，２Ｃ２Ｐ由于两束光频率不

同不会发生干涉，因此ＰＳＦ的形状和位置不受干涉

的影响，具有较小的球差 ［８５］；ｂ）一些计算和蒙特卡

罗模拟表明在高散射介质中，随透射深度的增加，

２Ｃ２Ｐ相对于单色双光子激发时受到的散射影响更

小，ＰＳＦ的位置和形状误差更小，意味着２Ｃ２Ｐ显微

镜在高散射介质中可能观测的更深［８６，８７］；ｃ）不同频

率的两束光成θ角激发样品，只会在共焦重叠处激

发，有利于消除背景噪声，同时可以灵活地调整两束

光来调节焦斑的位置和大小。由于采用非同轴双物

镜，它类似于Ｔｈｅｔａ显微镜存在数值孔径大小的限

制（ＮＡ不大于０．５）
［８１］。

ＣＳＦＭ和ＴＰＦＭ 相对于传统的宽场光学显微

镜分辨率提高不多，但它们是远场光学显微镜里程

碑式的进步，因为它们的思想方法是诸多生物光学

显微镜超分辨技术的基础和起点，三维成像和深层

探测能力赋予了光学显微镜在生命科学研究领域无

可取代的地位。

２．５　结构光照明显微镜

结构光照明显微镜利用调制光源照明样品，将
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原本不可分辨的高分辨率信息编码入荧光图像中，

结合计算解码获取高分辨率信息，可将横向分辨率

提高至约１００ｎｍ。

２．５．１　横向调制光激发显微镜

横向调制光激发显微镜（ＬａｔｅｒａｌｌｙＭｏｄｕｌａｔｅｄ

ＥｘｃｉｔａｔｉｏｎＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，ＬＭＥＭ）采用宽场照明和成

像，不同之处在于采用横向调制光照明样品，它并非

直接提高系统的分辨本领，而是利用调制照明光将

高空间频率信号编码入低频图像中，再通过计算分

离获得高频信息，可将横向分辨率提高１倍
［２５，８８，８９］。

其编码过程可以直观地通过云纹图像 （ｍｏｒｉé

ｆｒｉｎｇｅ）（图７）
［８８，８９］来理解。图７（ａ）中较密的条纹

表示样品中染料分子分布（即样品的精细结构）和调

制照明光场分布，它们的空间频率都很高，难以直接

分辨，但二者叠加后得到黑色粗条纹的空间频率很

低，可被分辨获得。由于结构光的分布函数是已知

的，云纹图像是可测量的，就可以通过计算反演出物

场的精细结构。

图７ 正弦调制光扩展显微镜的ＯＴＦ

Ｆｉｇ．７ ＳｉｎｅｍｏｄｕｌａｔｅｄｉｌｌｕｍｉｎａｔｉｏｎｅｘｔｅｎｄｓＯＴＦｏｆｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

　　从频域来看，采用调制光照明拓展了ＯＴＦ。图

７（ｂ）是宽场均匀光照明时的ＯＴＦ，图７（ｃ），（ｄ）是

调制光照明引入的新的空间频率和相应被拓展的

ＯＴＦ，一对正负频率距离原点（零频）的距离（模长）

取决于调制光的空间频率，ＯＴＦ被拓展的取向由调

制光取向决定。为保证 ＯＴＦ的连续性，结构光的

空间频率不大于均匀照明时光学系统ＯＴＦ的半径

大小，为保证ＯＴＦ拓展的各向同性，需要在多个方

向上对称地采用调制光照明。二维ＯＴＦ扩展需要

至少两个正交方向上的结构光照明（对应于正方形

网格调制光），选取更小的角度间隔如Ｐｉ／３，即如图

７（ｅ）所示，可以获得各向同性更好的 ＯＴＦ。新的

ＯＴＦ相对于均匀光照明时半径增加１倍，分辨率相

应提高１倍。实际应用中，通过旋转使样品获得各

个取向的调制光照明。

由于采用调制光照明时，所有空间频率的照明

光产生的像不可避免地叠加在一起，为了获得真实

的像，需要将它们彼此分离。方法是在２π范围内移

动调制光相位获得多幅图像，解方程所需图像数量

取决于调制光空间频率分量的数目，以图７
［８９］一维

正弦调制光为例，此时照明光包含３个空间频率分

量，因此最少需要移动３次相位，类似的二维情况则

是５次。解码具体过程为：先将获取的各幅图像进

行快速傅里叶变换，在频域中解出各个频率分量的

频谱，其中包含系统原本无法分辨的物场高分辨空

间信息频谱，再将所有的频谱傅里叶反变换获得真

实空间的光场分布，按一定权重叠加在一起的图像

就包含了均匀光照明时无法获取的精细结构［８８］。

横向调制光通常采用两种方式获取：１）最简单

的是在物镜的前焦面放置一个光栅模板，在样品的

焦平面处就会得到对应的调制光分布，光栅模板空

间频 率 和 位置 是可控制 的，用来 获 取 多 幅 图

像［８８，８９］；２）利用两束光在样品中干涉形成驻波场来

实现光强的周期性分布［９０，９１］，可以是单光子的线性

激发，也可以利用双光子非线性激发。改变光束入

射角调节调制光的空间频率和位置，改变其中一束

光的光程实现相移。

２．５．２　结构光照明三维宽场显微镜

有些出人意料的是，横向调制光照明可以增强

宽场光学显微镜的纵向分辨能力［９２～９５］，如图８所

示［９３］。调制光照明的宽场显微镜对百合花花粉颗

粒成像可以分辨其表面的立体结构。分析ＣＳＦＭ

的层析能力不难发现：共焦模式是相干照明，ＯＴＦ

内各空间频率在焦点位置处强度最大，随着离焦而

迅速衰减，ＣＳＦＭ 由此获得层析的能力。反观一般

宽场显微镜是部分相干照明的，且 ＯＴＦ中的零频

光占主导地位，零频光实际上不随离焦衰减，因此宽

场显微镜层析能力较弱［２２］。如果在宽场显微镜中

采用单一空间频率的调制光照明样品，只对调制光

焦平面处的样品有效成像，离焦后光强衰减，就可以
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增强纵向分辨能力，分辨率约４００ｎｍ
［９４］。这种方

式会引入网格图样，一般采用两种方式消除：１）改变

光场相位得到多幅图像进行解码计算去除多余的图

样［９３，９４］；２）放置一个对应的图样模板在探测器前光

学解码，这种方式要求极高的精度，并会损失一部分

光强，优点在于允许使用图形复杂的模板［９２，９５］。

图８ 百合花花粉颗粒成像，（ａ）调制光；（ｂ）均匀光

Ｆｉｇ．８ Ｉｍａｇｅｏｆｌｉｌｙｐｏｌｌｅｎｇｒａｉｎｂｙ（ａ）ｍｏｄｕｌａｔｅｄａｎｄ（ｂ）ｕｎｉｆｏｒｍｉｌｌｕｍｉｎａｔｉｏｎｓ

图９ （ａ）正弦光强分布的激发光饱和激发产生的非正弦荧光光强分布；

（ｂ）在频域产生相应新的高阶空间频率分量，扩展ＯＴＦ

Ｆｉｇ．９ （ａ）Ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｉｎｔｅｎｓｉｔｙｐｒｏｆｉｌｅｕｎｄｅｒｓａｔｕｒａｔｅｄｓｉｎｅｍｏｄｕｌａｔｅｄｅｘｃｉｔａｔｉｏｎ；

（ｂ）ＨｉｇｈｆｒｅｑｕｅｎｃｙｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓａｐｐｅａｒａｎｄＯＴＦｉｓｅｘｔｅｎｄｅｄ

２．５．３　饱和结构光照明显微镜

　　非线性结构光照明是线性结构光照明的非线性

扩展［２７，９６，９７］。在荧光分子激发过程中，激发光强较

低时，荧光发射强度正比于激发光光强，当激发光强

度分布为正弦函数时荧光强度也成正弦函数分布。

随着激发光强的增大，荧光分子第一激发态饱和，如

图９（ａ）所示
［２７］，荧光强度分布函数不再是正弦函

数。饱和的荧光强度分布函数在频域中展开产生一

系列非线性项，如图９（ｂ）所示
［２７］。这些非线性项对

应的空间频率是线性结构光空间频率的２倍频，

３倍频甚至更高阶的谐频，取决于激发光的强度（荧

光分子第一激发态饱和程度），并且这种拓展是连续

的，如图１０所示
［９７］。这些高阶的非线性空间频率

项的出现相对于线性结构光照明进一步拓宽了

ＯＴＦ的尺度，将更高空间频率的信息移入可分辨的

区域。只要允许一直增大激发光光强，就可以无限

扩展ＯＴＦ尺度，因此理论上饱和结构光照明显微

图１０ 非线性结构光照明扩展ＯＴＦ尺度

Ｆｉｇ．１０ ＳａｔｕｒａｔｅｄｓｔｒｕｃｔｕｒｅｄｉｌｌｕｍｉｎａｔｉｏｎｅｘｔｅｎｄｓＯＴＦ

镜（ＳａｔｕｒａｔｅｄＳｔｒｕｃｔｕｒｅｄＩｌｌｕｍｉｎａｔｉｏｎＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，

ＳＳＩＭ 或ＳａｔｕｒａｔｅｄＰａｔｔｅｒｎｅｄＥｘｃｉｔａｔｉｏｎＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，

ＳＰＥＭ ）不存在分辨率极限，突破了Ａｂｂｅ分辨率极

限的限制。

　　实际应用中，激发光强存在两方面限制：１）饱和

激发会加剧荧光分子的光漂白，另一方面，虽然激发
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光的强度比ＴＰＦＭ低３个量级，但是短波长光饱和

激发会大大增加生物细胞光损伤的发生；２）如图９

（ｂ）所示
［２７］，ＯＴＦ高阶非线性项随着阶数增加强度

下降，当信噪比低于１时，对应的空间分辨率信息截

至。解码所需图像的数目等于调制光空间频率的个

数，高阶结构光的出现增加了计算的复杂性和解码

所需的时间，难以对细胞组织内快速过程成像，仅限

于观测低速活动的生物结构。文献［９７］报道的

ＳＳＩＭ在原来的线性基础上扩展了２倍频和３倍频

的空间频率项，相对于宽场显微镜横向分辨率提高

了４倍，对珠状样品观测横向分辨率达５０ｎｍ。

ＬＭＥＭ和ＳＳＩＭ 在宽场成像的基础上提供了

一种简单、具有快速获取图像能力的二维超分辨成

像技术，为生物组织纳米结构的活体研究开辟了一

条新的途径。若将这一概念拓展至三维，则有望实

现快速三维全场成像。

２．６　干涉在光学超分辨技术中的应用

纵向分辨率劣于横向分辨率一直是困扰远场光

学显微镜的问题。本节将针对这一问题着重讨论驻

波荧光显微镜、非相干光干涉照明干涉成像显微镜

和４Ｐｉ共焦扫描显微镜，它们的核心思想都是在样

品的背面增加另一个物镜通过照明光干涉和（或）信

号光干涉成像获取物场纵向高空间频率信息，在计

算和实验中已经证实可将纵向分辨率提高５～

１０倍。值得注意的是利用干涉在提高了纵向分辨率

的同时也不同程度地引入了纵向旁瓣，纵向旁瓣的

大小直接关系到去卷积、非线性图像处理方法的效

果［２２，９８］，也决定了它们的实用价值，一般以主瓣光

强的５０％作为一个衡量的标准。

２．６．１　驻波荧光显微镜

由图４
［２４］不难看出，纵向分辨率劣于横向分辨

率的根本原因在于单物镜形成的椭球体焦斑的光强

在纵向衰减比横向衰减的慢。驻波荧光显微镜

（ＳｔａｎｄｉｎｇＷａｖｅＦｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，ＳＷＦＭ

）利用纵向相对传播的两束光产生光强快速变化的

驻波场，加速了光强在纵向的衰减，从而提高纵向分

辨率［９９～１０１］。ＳＷＦＭ可在普通宽场显微镜的平台上

实现，如图１１所示
［１０２］，在样品背面放置反射镜，或

者由两个相对的物镜产生激光驻波场（周期为

λ／２），光场分布为

犐Ｓ＝１＋ｃｏｓ（２犽狕＋φ）， （３）

其中犐ｓ为驻波场的光强分布，犽为入射波波矢，φ为

驻波场的初相位。由此可见驻波场照明是选择性激

发，纵向ＰＳＦ尺度（分辨率）不直接受到远场衍射的

限制，而是由驻波场的光场分布特性决定。驻波场

周期为λ／２狀，λ和狀分别是照明光波长和样品的折

射率，若波长为５００ｎｍ，折射率为１．３３，驻波场周期

约为１９０ｎｍ。此时相距９５ｎｍ的物点分别处于暗

平面和亮平面，可被分辨。实际上，物点相距４７ｎｍ

（λ／８狀）时对比度已经足以被分辨了，相对于共焦显

微镜５００ｎｍ的纵向分辨率提高了１０倍
［１０３，１０４］。

图１１ ＳＷＦＭ示意图

Ｆｉｇ．１１ ＳｃｈｅｍｅｏｆＳＷＦＭ

　　ＳＷＦＭ的调制光场如式（３）所示，因此直接获

得的图像中不仅包含了均匀光照明的分量，还叠加

了正弦和余弦光场调制的像，类似于ＬＭＥＭ，３个

频率调制的光强分布至少需要获得３幅图像才能将

它们分离。ＳＷＦＭ 全场照明样品全场成像，速度

快、信噪比高，适用于生物动态实时观测［１０３，１０４］。

对于较厚的样品，样品内存在周期性分布的光

场在像平面所成的像叠加在一起无法区分［２２］。利

用全场同步分析技术［１００～１０２，１０４］，即通过叠加多个不

同周期的驻波场照明样品可以部分解决这一问题，

但仍然存在一些空间频率的损失。另外厚样品加重

了样品折射率空间不一致性造成的波面畸变使成像

复杂化。但对于厚度小于λ／２狀（１９０ｎｍ）的薄片样

品不存在以上问题，因为样品中始终只存在一个亮

（焦）平面，且样品全部落入物镜的场深（ｄｅｐｔｈｏｆ

ｆｉｅｌｄ）之中，无需重新机械对焦，改变其中一束光的

相位移动驻波场依次照明整个样品各层获取多幅图

像，具有极强的层析能力［１０２，１０３］。

若通过ＯＴＦ分析ＳＷＦＭ分辨本领，如图１２
［２２］

所示，在厚样品中周期结构光照明形成的ＰＳＦ纵向

旁瓣强度超过主极大的５０％，造成ＯＴＦ的零频与

高频部分完全分离，形成所谓的频率禁带，致使物场

大量空间频率信息丢失［１０２］。但对于厚度小于λ／２狀
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的样品，旁瓣处于样品之外，样品中仅存在ＰＳＦ的

主极大，频域中对应较宽尺度的ＯＴＦ，因此可以获

得超高纵向分辨率［１０３，１０４］。

２．６．２　非相干光干涉照明干涉成像显微镜

普通宽场显微镜仅采用一个物镜前向收集信号

光，损失了样品背面的信号。干涉成像显微镜

（ＩｍａｇｅＩｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，Ｉ
２Ｍ）在样品的背面

放置另一个相同的物镜［１０５］，如图１３（ａ）所示
［１０６］。双

物镜同时收集样品的荧光信号，调节两个光路的光

程相等使信号最终在ＣＣＤ上干涉成像，干涉图像包

含了样品更高的纵向分辨率信息。在照明光路引入

干涉，由于照明使用的弧光灯发射的是空间非相干

光，因此称之为非相干干涉照明显微镜（Ｉｎｃｏｈｅｒｅｎｔ

ＩｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅＩｌｌｕｍｉｎａｔｉｏｎＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，Ｉ
３Ｍ）。Ｉ２Ｍ，

Ｉ３Ｍ两种技术都利用干涉获取更高的纵向分辨率信

息，彼此独立，如图１３（ｂ）所示
［１０６］。二者也可以同

时应用，得到非相干光干涉照明干涉成像显微镜

（Ｉｎｃｏｈｅｒｅｎｔ Ｉｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅ Ｉｌｌｕｍｉｎａｔｉｏｎ Ｉｍａｇｅ

ＩｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，Ｉ
５Ｍ）

［１０７，１０８］。Ｉ５Ｍ 移动焦

平面在样品中的位置获得纵向各层的图像，干涉带

来的纵向旁瓣较大，需要去卷积计算去除离焦处的

模糊图像，重构样品的三维图像。其纵向分辨率相

对于ＣＳＦＭ最高可提高７倍，对细胞纤维肌动蛋白

三维成像得到优于１００ｎｍ的纵向分辨率
［１０８］。

图１２ ＣＳＦＭ，ＳＷＦＭ、Ｉ５Ｍ和４Ｐｉ显微镜的ＰＳＦ和ＯＴＦ对比

Ｆｉｇ．１２ ＣｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆＰＳＦｓａｎｄＯＴＦｓａｍｏｎｇＣＳＦＭ，ＣＳＦＭ，ＳＷＦＭ，Ｉ
５Ｍａｎｄ４Ｐｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

图１３ Ｉ２Ｍ与Ｉ５Ｍ示意图

Ｆｉｇ．１３ ＳｃｈｅｍｅｏｆＩ
２ＭａｎｄＩ５Ｍ

　　Ｉ
５Ｍ采用全场照明和ＣＣＤ成像，图像获取速度

远大于共焦扫描模式的４Ｐｉ共焦显微镜，如图１２所

示［２２］。Ｉ５Ｍ利用信号光的干涉成像在频域填补了

ＳＷＦＭ中存在的ＯＴＦ的频率禁带，但由于同样采

用宽场驻波照明，周期出现的亮平面使ＰＳＦ的旁瓣

强度超过主瓣的５０％，致使ＯＴＦ的边带强度不足

零频处的１％
［１０２］，高频信息传输能力很弱，高频信

号淹没在背景噪声中，去卷积处理困难。Ｉ５Ｍ 一般

使用油浸物镜，无法应用于活细胞成像，限于观测细

胞较粗糙的点线固定结构［１０６］。

２．６．３　４Ｐｉ共焦扫描显微镜

２．６．３．１　单光子４Ｐｉ共焦扫描显微镜

　　４Ｐｉ是空间立体角的数值，由瑞利判据可知，增

加物镜的接收角（等效增加物镜的 ＮＡ），可以减小

ＰＳＦ的尺度从而提高分辨率。４Ｐｉ共焦扫描显微镜

利用这一概念，通过样品前后的双物镜使总的接收

角接近４Ｐｉ
［２６，１０９～１１１］，如图１４

［２４］所示。４Ｐｉ显微镜

采用激光聚焦照明样品，共焦扫描采集荧光信号。

与普通ＣＳＦＭ相比，接收角的增加将纵向分辨率提

高了５～７倍
［１１２，１１３］。在频域分析［１１４］，总立体角接

近４Ｐｉ的准球面波可以分解为一组完备的平面波集

合，相对传播的各空间频率的平面波互相干涉从而

获取高频空间信息。相比之下，ＳＷＦＭ 仅存在零

频，Ｉ５Ｍ只有一部分空间频率干涉
［１０８］，如图１２所

示［２２］。４Ｐｉ显微镜的ＯＴＦ不存在频率禁带，且边带
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图１４ ４ＰｉＡ与４ＰｉＣ示意图

Ｆｉｇ．１４ Ｐｒｉｎｃｉｐｌｅｏｆ４ＰｉＡａｎｄ４ＰｉＣ

有较大的数值，高频传输能力强，易于去卷积处

理［２１，２３］。按照明光路和探测光路的不同，４Ｐｉ显微

镜细分为Ａ，Ｂ，Ｃ三种类型
［１０９］，Ａ型为仅激发光干

涉照明，Ｂ型仅荧光信号干涉成像，Ｃ型结合了Ａ型

与Ｂ型（类似于Ｉ３Ｍ，Ｉ２Ｍ和Ｉ５Ｍ之间的关系），在照

明和探测光路同时利用干涉，在三种类型中具有最

高的分辨能力。

图１５ ４Ｐｉ显微镜中三点去卷积示意图

Ｆｉｇ．１５ Ｓｃｈｅｍａｔｉｃｏｆｔｈｒｅｅｐｏｉｎｔｄｅｃｏｎｖｏｌｕｔｉｏｎ

ｉｎ４Ｐｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

Ａ型４Ｐｉ显微镜的纵向旁瓣约为主瓣的４０％

～４５％，实验中甚至达到７０％以上
［１０９］。在探测器

前加小孔滤波器［３１］，在照明光路中放置Ｔｏｒａｌｄｏ滤

波器［１１５］等方法可以抑制旁瓣。如图１５所示
［２１］，结

合３点去卷积（ＴｈｒｅｅｐｏｉｎｔＤｅｃｏｎｖｏｌｕｔｉｏｎ）修复图

像，纵向分辨率达１５０ｎｍ。提高物镜的数值孔径可

以非常有效地降低旁瓣强度，最近在Ａ型４Ｐｉ显微

镜中采用超高数值孔径的油浸物镜（接收半角７４°，

普通油浸物镜接收半角为６８°），对哺乳动物细胞的

微管结构和高尔基氏体的观测中，纵向分辨率达９５

～１１０ｎｍ，经过图像修复，可以进一步提高到７０～

１００ｎｍ
［１１６，１１７］。Ｃ型４Ｐｉ显微镜在成像光路上也引

入干涉，激发光与信号荧光波长不同（荧光波长红

移）造成的纵向光场分布函数次级大错位减小了旁

瓣强度［１０９，１１３］。Ｃ型要求同时控制激发光和信号光

的光路满足干涉条件，难度大，因此虽然 Ａ型分辨

率不及Ｃ型，由于实验要求较低成为４Ｐｉ显微镜较

常用的一种。

２．６．３．２　双光子４Ｐｉ共焦扫描显微镜

４Ｐｉ共焦扫描显微镜采用双光子激发可以非常

有效地抑制旁瓣［３１，９８，１１１，１１８，１１９］。在Ａ型４Ｐｉ显微镜

中，双光子激发波长约为荧光信号波长的两倍，使激

发光ＰＳＦ的旁瓣远离主瓣，同时双光子激发良好的

局域性有助于降低纵向旁瓣的强度［３１，１１９］。采用

７６０～９５０ｎｍ的激发光，Ａ型４Ｐｉ显微镜纵向分辨

率达１３０～１６０ｎｍ，相对于ＣＳＦＭ提高３倍，经过非

线性数学图像修复处理［１２０］，可进一步提高至９０～

１００ｎｍ，横向分辨率约为１２０～１４０ｎｍ。在对老鼠

纤维细胞的观测中，三维分辨率在１００～１１０ｎｍ之

间［９８］。

在Ｃ型４Ｐｉ显微镜中采用双光子激发，荧光探

测ＰＳＦ的纵向旁瓣位于激发光ＰＳＦ的第一零点的

范围内，如图１２所示
［２２］。双光子激发比单光子激

发时纵向旁瓣强度明显减弱，与前面几种４Ｐｉ显微

镜相比，双光子激发的Ｃ型４Ｐｉ显微镜具有最强的

纵向旁瓣抑制效果，且 ＯＴＦ接近各向同性。此时

旁瓣强度仅为主瓣的２５％，可以通过线性去卷积和

非线性图像恢复有效去除［２１１２０］。较小的纵向旁瓣

放宽了对物镜数值孔径的要求，允许采用水浸物镜，

使４Ｐｉ显微镜具有在水溶液环境中观测活细胞的能

力，在对活酵母细胞中的线粒体网状结构观测中纵

向分辨率提高７倍，达８０ｎｍ
［１１８］。
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２．６．３．３　双色双光子４Ｐｉ共焦扫描显微镜

２Ｃ２Ｐ
［８２］也可以用来抑制４Ｐｉ显微镜的纵向旁

瓣，其原理如图１６所示
［１２１］。图１６中上两幅图分别

为波长８００ｎｍ和４００ｎｍ激发光的ＰＳＦ，由于波长

之间是两倍的关系，双色双光子激发叠加后得到总

的激发光ＰＳＦ仅为中心处的一点，旁瓣强度不足主

瓣的５％，利用共焦点探测器即可去除。通过计算

Ａ型２Ｃ２Ｐ４Ｐｉ和Ｃ型２Ｃ２Ｐ４Ｐｉ显微镜横向分辨率

为９７ｎｍ，纵向分辨率分别为７７ｎｍ和５７ｎｍ
［１２１］。

但由于采用双色光激发样品，色散现象使折射率失

配引起的激发光波前相位移动相对于１Ｃ２Ｐ更加复

杂［１２２］，增加了实验的难度。

图１６ 双色双光子激发抑制激发光ＰＳＦ旁瓣原理

Ｆｉｇ．１６ Ｐｒｉｎｃｉｐｌｅｏｆｓｕｐｐｒｅｓｓｉｏｎｏｆｓｉｄｅｌｏｂｅｂｙ

２Ｃ２Ｐｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｅｘｃｉｔａｔｉｏｎ

２．６．３．４　多焦点多光子４Ｐｉ显微镜

在活细胞探测过程中，除了需要高分辨率，快速

获取图像的能力也是非常重要的。采用共焦扫描模

式的显微镜都是逐点扫描样品重构获得整幅图像，

成像速度缓慢，并且成像速度随分辨率的提高而下

降。这是因为分辨率提高导致ＰＳＦ尺度减小，相同

体积（面积）下样品需要扫描的单点个数和单点图像

获取时间增加。多焦点多光子显微镜（Ｍｕｌｔｉｆｏｃａｌ

ＭｕｌｔｉｐｈｏｔｏｎＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，ＭＭＭ）最早提出是为了

提高多光子扫描显微镜成像速度［１２３］，也适用于４Ｐｉ

共焦扫描显微镜［１２４，１２５］。多焦点多光子４Ｐｉ显微镜

（ＭｕｌｔｉｆｏｃａｌＭｕｌｔｉｐｈｏｔｏｎ４ＰｉＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，ＭＭＭ

４Ｐｉ）采用微透镜装置将一束激光分为若干束，一次

获得多点信息，扫描获得全场图像，大大缩短了整幅

图像获取的时间。文献［１２５］报道了 ＭＭＭ４Ｐｉ对

哺乳动物活细胞中高尔基氏体的三维分辨率在非线

性图像还原后可达１００ｎｍ。以１６焦点双光子激

发，每一幅图像获取时间约２ｓ计算，图像获取速度

与标准共焦扫描显微镜相当。采用快速ＣＣＤ，还可

以进一步缩短图像获取时间，提高成像速度。

４Ｐｉ显微镜纵向分辨率显著提高，但类似于

ＣＳＦＭ 的情形，横向分辨率的提高受到信噪比下降

的限制，一般仅为２００ｎｍ。ＳＷＦＭ，Ｉ５Ｍ 和４Ｐｉ显

微镜由于采用双光束干涉照明，激发光和荧光在样

品中的总光程等于样品折射率与样品厚度之积，与

单物镜ＣＳＦＭ相比，光波波前更容易受到折射率失

配和折射率不均匀分布的影响，使焦点（焦平面）位

置产生偏差、形状畸变等。因此这类显微镜要求样

品透明度较好，同时也限制了样品的厚度，一般在几

微米至几十微米之间［１０６］。

２．７　利用非线性效应突破Ａｂｂｅ分辨率限制

以上介绍的诸多超分辨技术相对于宽场光学显

微镜分辨率都有不同程度的提高，但是它们的分辨

率仍然依赖于波长，受到Ａｂｂｅ分辨率极限的限制。

从根本上讲这是因为Ａｂｂｅ的理论是建立在线性光

学的基础上，线性的超分辨技术不可能真正突破它，

只有利用非线性效应才能真正打破Ａｂｂｅ分辨率极

限。例如２．５．３一节介绍的ＳＳＩＭ（ＳＰＥＭ）就是利

用第一激发态饱和时荧光发射光强与激发光光强的

非线性关系，不受Ａｂｂｅ理论的约束。

２．７．１　受激发射损耗显微镜

１９９４年，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ等
［１２６］提出受激发射损耗

（ＳｔｉｍｕｌａｔｅｄＥｍｉｓｓｉｏｎＤｅｐｌｅｔｉｏｎ，ＳＴＥＤ）显微术，其

核心思想是利用受激辐射选择性消耗ＰＳＦ边沿区

域的激发态荧光分子从而压缩ＰＳＦ尺度。具体过

程如下：如图１７（ａ）所示
［３０］，首先采用一束超短脉冲

激光将爱里斑区域内的荧光分子激发至第一激发态

的上能级犛１ ，电子很快通过振动弛豫至第一激发

态的最低振动态犛１ ，接下来一束红移的圆环型

ＳＴＥＤ光（见图１７（ｂ））将爱里斑边沿处于激发态的

荧光分子消激发至基态的上能级犛０ ，振动弛豫回

到犛０ 。爱因斯坦的受激发射辐射理论指出受激发

射和受激吸收系数是相等的［１２７］，ＳＴＥＤ光对荧光分

子产生的犛０ →犛１ 受激吸收过程和犛１ →犛

０ 受激

发射过程是等概率的。幸运的是振动弛豫速率为

１０１１～１０
１３ｓ－１，荧光发射速率约为１０９ｓ－１，换言之，

犛０ 能级寿命比在犛１短得多，处于犛

０ 能级的电子迅

速耗尽，避免了被消激发回到犛０ 能级的电子的二

次激发，因此犛１ →犛

０ 的受激发射过程占绝对的优

势。如图 １８ 所示
［１２８］，爱里斑区域内仅没有被

ＳＴＥＤ光照射的中心处的荧光分子可以正常发射荧
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图１７ （ａ）受激辐射过程 （ｂ）ＳＴＥＤ光谱示意图

Ｆｉｇ．１７ （ａ）Ｓｔｉｍｕｌａｔｅｄｅｍｉｓｓｉｏｎｐｒｏｃｅｓｓ；（ｂ）ＳＴＥＤｓｐｅｃｔｒｕｍ

图１８ 三维ＳＴＥＤ光压缩ＰＳＦ尺度

Ｆｉｇ．１８ ３ＤＳＴＥＤｂｅａｍｓｑｕｅｅｚｅｓＰＳＦ

光，ＰＳＦ的尺度被大大压缩。

在方波ＳＴＥＤ光近似下，设荧光受激发射截面

为σ，ＳＴＥＤ脉冲光场分布函数为犺ＳＴＥＤ ，第一激发

态 最 低 能 级 电 子 布 居 数 犖３ 正 比 于

ｅｘｐ（－σ犺ＳＴＥＤ）
［３０］，可见荧光态电子被消激发的效

率与ＳＴＥＤ光强是非线性关系，具有饱和的特征，

这正是ＳＴＥＤ显微镜突破Ａｂｂｅ分辨率极限的关键

所在。在采用正弦光强分布的激发光和余弦光强分

布的ＳＴＥＤ光情况下，一维分辨率表达式为
［１２９］：

Δ狓＝
λ

２狀ｓｉｎα １＋犐ｍａｘ／犐槡 ｓａｔ

， （４）

式中狀ｓｉｎα为物镜数值孔径，犐ｍａｘ 为ＳＴＥＤ光光强

极大值，犐ｓａｔ为荧光分子饱和激发光强，二者之比定

义为饱和因子ζ。关于ＳＴＥＤ光与荧光分子特性以

及分辨率之间的关系的详细数学计算可以参考文献

［１３０～１３２］。非常有趣的是虽然激发光和ＳＴＥＤ

光都是衍射受限的，但分辨率却与波长无关，只要光

强允许无限增加，分辨率没有极限［２８，１２８］。文献

［１３３］中讨论了多种形状的ＳＴＥＤ光对分辨率的影

响，常用的圆环形ＳＴＥＤ光可通过一个中心和边沿

相位相差Ｐｉ的同心相位盘实现，横向分辨率和纵向

分辨率分别提高了２倍和６倍
［１３４］。ＳＴＥＤ光也可

以采用两条平行亮纹，在一维方向上压缩爱里斑，焦

平面处一维分辨率可达１６ｎｍ，仅为λ／４５
［１２９］。

ＳＴＥＤ显微镜结合４Ｐｉ技术可以改善纵向分辨率，

达３３～６０ｎｍ
［３０，１３５］。相位滤波器可以提高ＳＴＥＤ

４Ｐｉ显微镜ＯＴＦ的高频透过率，可分辨纵向相距７６

ｎｍ的物体
［１３６］。

ＳＴＥＤ显微镜凭借其超高分辨能力很快在生物

细胞研究方面取得一系列新的重要发现。例如：在

对突触传递（ＳｙｎａｐｔｉｃＴｒａｎｓｍｉｓｓｉｏｎ）过程的研究

中，ＳＴＥＤ显微镜分辨出直径仅４０ｎｍ的突触囊泡，

并发现突触囊泡膜蛋白Ｉ（ＳｙｎａｐｔｏｔａｇｍｉｎＩ）在突触

囊泡胞吐（Ｅｎｄｏｃｙｄｏｓｉｓ）后保持独立团簇状态的现

象［１３７］。对果蝇神经肌肉突触激活区的观察发现蛋

白Ｂｒｕｃｈｐｉｌｏｔ环状的超精细结构
［１３８］。对哺乳动物

细胞核内蛋白ＳＣ３５的斑状结构分辨率达２０ｎｍ，识

别细胞核内直径２５～４０ｎｍ的突触囊泡膜蛋白Ｉ，对

人类神经母细胞瘤（ｎｅｕｒｏｂｌａｓｔｏｍａ）的神经丝可以

分辨３０ｎｍ以下的细节
［１３９］。利用ＳＴＥＤ显微镜对

哺乳动 物 细 胞 内 细 胞 膜 观 察 到 ＳＮＡＲＥ 蛋 白

ＳＮＡＰ２５的纳米排列结构，第一次揭示了ＳＮＡＰ

２５以小于６０ｎｍ团簇排列的现象
［１４０］。

在ＳＴＥＤ显微镜成像过程中，为了获得最佳的

损耗效果，需要依据荧光分子的能级特性，严格控制

激发光和ＳＴＥＤ光的脉宽以及相互之间的时间间

隔。２００７年Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ和他的小组实验证明了连

续ＳＴＥＤ光的可行性
［１４１］，大大简化了装置，降低了

实验难度，提高了 ＳＴＥＤ 显微镜的实用价值。

ＳＴＥＤ显微镜的饱和光强一般约为１００ＭＷ／ｃｍ２，

为了得到较高的饱和因子，犐ｍａｘ 往往高达吉瓦每平

方厘米以上［１２９，１３３，１４０］，这不仅提高了对激光器的要

求，还加重了荧光分子光漂白和光损伤［１４２，１４３］。由

式（４）可知ＳＴＥＤ显微镜分辨率直接依赖于饱和因

子ζ，如果能够减小饱和光强犐ｓａｔ，就可以相应地减

小犐ＳＴＥＤ 。已知犐ｓａｔ与荧光分子的寿命τｆｌ和荧光受
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激发射截面σ成反比
［２８］，采用荧光寿命更长和受激

发射截面更大的荧光分子可以有效降低犐ＳＴＥＤ 。

２．７．２　基态损耗显微镜

差不多同一时期，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ等
［１４４］提出基态

损耗（ＧｒｏｕｎｄＳｔａｔｅＤｅｐｌｅｔｉｏｎ，ＧＳＤ）显微镜。ＧＳＤ

与ＳＴＥＤ的基本思想一致，如图１９所示
［１４５］。不同

之处在于ＧＳＤ利用长寿命的三态作为亚稳态，相对

于第一激发态最低振动态犛１ 寿命大大增加，因此

ＧＳＤ显微镜最显著的优点是 ＧＳＤ 光强相对于

ＳＴＥＤ光强下降了１００倍。

图１９ ＧＳＤ显微镜利用三态作为亚稳态

Ｆｉｇ．１９ ＧＳＤｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙｔａｋｅｓａｄｖａｎｔａｇｅｏｆ

ｔｒｉｐｌｅｓｔａｔｅａｓｍｅｔａｓｔａｂｌｅｓｔａｔｅ

　　ＧＳＤ 光和激发光（探针光）的时间顺序与

ＳＴＥＤ相反：首先采用一束连续环形ＧＳＤ光饱和激

发荧光分子，耗尽基态的电子使它们最终布居于长

寿命的三态上，接下来用一束波长相同的脉冲探针

光激发样品，只有没被ＧＳＤ光耗尽基态电子的中心

区域的荧光分子可以被正常激发和发射荧光，从而

压缩ＰＳＦ尺度。ＧＳＤ显微镜分辨率只取决于基态

损耗饱和程度，类似于ＳＴＥＤ显微镜，同样不受衍

射限制，分辨率公式与ＳＴＥＤ显微镜相同。亚稳态

寿命长达１０３～１０
６ｎｓ，高于荧光寿命３～６个数量

级，ＧＳＤ饱和光仅１０２ｋＷ，有效缓解了光漂白和光

损伤的现象。使用３５０ｋＷ／ｃｍ２ 的ＧＳＤ光，饱和因

子为３５，在对Ａｔｔｏ５３２染色的人类肾细胞微管的成

像中，分辨率达５０～８０ｎｍ
［１４５］。

引入亚稳态一方面有效降低了损耗光的饱和光

强，另一方面却增加了单点记录所用的时间。采用

结构光照明全场记录的方式［８９，９１］，有望缩短记录时

间。ＧＳＤ显微镜中由于采用先损耗后激发探测的

方式，亚稳态布居的电子有一定的概率跃迁至基态

参与激发和发射荧光，导致饱和度下降，破坏了ＰＳＦ

的形状，造成边沿的增宽，是实际应用中分辨率劣于

计算值的主要原因［１４５］。

２．７．３　可逆饱和线性荧光跃迁显微镜

Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ等
［１４６～１４８］抓住ＳＴＥＤ和ＧＳＤ显微

镜的核心原理，将这种利用荧光分子荧光态（亮态）

与非荧光态（暗态）之间的转化结合饱和激发的方法

归 纳 为 可 逆 饱 和 线 性 荧 光 跃 迁 （Ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ

ＳａｔｕｒａｂｌｅＯｐｔｉｃａｌＬｉｎｅａｒＦｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅＴｒａｎｓｉｔｉｏｎｓ

ＲＥＳＯＬＦＴ），并 将 这 一 概 念 进 一 步 拓 宽。

ＲＥＳＯＬＦＴ显微镜分辨率都不受远场衍射的限制，

由饱和因子决定，具有式（４）这一统一的分辨率表达

式。ＳＴＥＤ显微镜与ＧＳＤ显微镜利用电子态的转

化，是物理过程，事实上也可以通过化学过程改变荧

光分子的结构得到亮态和暗态，同样可以实现

ＲＥＳＯＬＴＦ两态转化的机制。

化学机制下的 ＲＥＳＯＬＦＴ 通过可逆光开关

（ＲｅｖｅｒｓｉｂｌｅＰｈｏｔｏｓｗｉｔｃｈ），即使用波长不同的恢复

光（暗态→亮态）和关闭光（亮态→暗态）照射探针分

子获得异构态分别作为亮态和暗态，实现两态间的

转化［１４６，１４７］。此时暗态寿命可人为控制，当暗态寿

命无穷大时对应无穷小的饱和光强，因此在超低光

强下就能获得极高的饱和因子［１４９，１５０］。光开关机制

可 以 通 过 光 敏 荧 光 蛋 白 （Ｐｈｏｔｏａｃｔｉｖａｔａｂｌｅ

Ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔ Ｐｒｏｔｅｉｎ ）实 现，如 ａｓＦＰ５９５
［１５１］ 和

ＤＲＯＮＰＡ
［１５２，１５３］。最初的实验采用ａｓＦＰ５９５作为

标记分子，蓝光作为闭合光，黄光同时作为激发光和

恢复光。饱和光强仅１０Ｗ／ｃｍ２，闭合光和激发光

（恢复光）光强在１０２ Ｗ／ｃｍ２ 下焦平面处对微管样

品的分辨率达５０～１００ｎｍ
［１５４］。类似的分辨率也可

以通过使用具有光诱导（Ｐｈｏｔｏｉｎｄｕｃｅｄ）性质的荧光

有机分子和染料分子作为探针获得［１５５～１５７］。

ＲＥＳＯＬＦＴ显微镜借助于长寿命的化学态在超

低功率下突破了 Ａｂｂｅ分辨率极限，但较长的暗态

时间却增加了单点图像获取时间。结合 ＭＭＭ 同

时扫描多点通过照相机或ＣＣＤ读取信号可有效缩

短成像时间［１５５，１５６］。由于所有的ＲＥＳＯＬＦＴ显微镜

的成像原理都是使被测对象处于亮态，其他分子处

于暗态获取单点信息，每扫描一个点，照明区域内所

有的荧光分子都需要经历一次两态间的循环。分辨

率越高，扫描点数越多，要求荧光分子循环的次数就

越多。事实上，荧光分子的循环周期是有限的，在循

环一定次数之后，荧光分子被漂白，从而限制了

ＲＥＳＯＬＦＴ显微镜的分辨率
［１４７，１５７］。

２．８　荧光共振能量转移显微镜

在荧光光学显微镜成像过程中，特别值得注意

的一点是构成图像的信号并非直接来自于样品，而

是来自于标记在样品上的荧光分子。因此荧光显微

镜成像不仅包括普通光学显微镜的折射、散射等光

学现象，还包含了光与荧光分子，荧光分子之间的相
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互作用，这些过程伴随着丰富的物理现象［１５８］，为突

破Ａｂｂｅ衍射极限提供了一些全新的思路。

图２０ （ａ）ＦＲＥＴ原理 ；（ｂ）ＦＲＥＴ光谱示意图

Ｆｉｇ．２０ （ａ）ＰｒｉｎｃｉｐｌｅｏｆＦＲＥＴａｎｄ（ｂ）ＦＲＥＴｓｐｅｃｔｒｕｍ

　 　 荧 光 共 振 能 量 转 移 （Ｆ̈ｏｓｔｅｒ／Ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ

ＲｅｓｏｎａｎｃｅＥｎｅｒｇｙＴｒａｎｓｆｅｒ，ＦＲＥＴ）显微镜就是上

述思路的一种体现，ＦＲＥＴ是两个荧光分子相互接

近时，通过长程的偶极偶极相互作用，以非辐射的

方式转移能量的过程［１５９，１６０］（见图２０（ａ））。ＦＲＥＴ

速率与两分子间距的六次方成反比［１６１，１６２］，Ｆ̈ｏｓｔｅｒ

半径犚０ 一般为１～１０ｎｍ，在此范围内具有极高的

效率和灵敏度。图２０中给出了最一般的ＦＲＥＴ效

率犈的定义式，除了距离，也可以通过其他物理量

表征，如

犈＝１－
犐犇＋犃
犐犇－犃

， （５ａ）

犈＝１－
τ犇＋犃

τ犇－犃
， （５ｂ）

式中犐犇＋犃，犐犇－犃，τ犇＋犃，τ犇－犃 分别表示受体存在与不

存在时供体的荧光强度和荧光寿命。图２１描述了

ＦＲＥＴ显微术通过测量ＦＲＥＴ过程中供体（Ｄｏｎｏｒ）

和受体（Ａｃｃｅｐｔｏｒ）光学特性的变化获取被标记的蛋

白质分子之间或者蛋白质分子内部高精度的空间信

息的原理示意图［２９，１５９，１６０］。影响ＦＲＥＴ效率的因素

可大致归纳为三点［１６０，１６３，１６４］：

１）供体的发射光谱和受体的吸收光谱交叠（＞

３０％），供体可受激发射荧光；

图２１ （ａ）分子内和（ｂ）分子间ＦＲＥＴ

Ｆｉｇ．２１ （ａ）Ｉｎｔｒａｍｏｌｅｃｕｌａｒａｎｄ（ｂ）ｉｎｔｅｒｍｏｌｅｃｕｌａｒＦＲＥＴ

２）供体与受体的距离不能太远，小于１．５犚０ ；

３）供体与受体跃迁矩的取向不正交。

２．８．１　基于光强测量的ＦＲＥＴ显微镜

当ＦＲＥＴ发生时，最一般的特点是供体的荧光

发射强度减小，受体的荧光发射强度增大［１６５］，因此

ＦＲＥＴ显微术最常用的是通过测量受体荧光强度变

化，依据式（５ａ）计算获得 ＦＲＥＴ 效率的空间分

布［１６５，１６６］，从而获取被标记样品的空间信息。ＦＲＥＴ

显微镜可采用的激发模式有宽场、共焦以及双光子

激发等［１６７］，优缺点前文已介绍，这里不再赘述。测

量荧光强度变化是最直接反应ＦＲＥＴ效率的一种

方式，但光强信号容易受到标记分子的浓度和分布、

自荧光发射、探测器噪声以及光漂白等诸多因素的

影响。另外，由图２０（ｂ）所示
［１５９］，供体激发光谱与

受体激发光谱的重叠，供体发射光谱与受体发射光

谱 重 叠，二 者 统 称 为 光 谱 串 扰 （Ｓｐｅｃｔｒａｌ

Ｂｌｅｅｄｔｈｒｏｕｇｈｔ，ＳＢＴ），严重降低了信噪比。较简单

的处理方式包括采用窄带宽的滤波器并增加曝光时

间；选择供体荧光激发效率最大同时受体激发效率

最低的激发光波长，但都无法彻底消除ＳＢＴ的影

响。采用滤镜组双通道分别获取供体和受体发射光

强和光谱，通过复杂的计算可以更有效地消除

ＳＢＴ，对于宽场、共焦以及双光子激发模式，已经分

别发展出对应的数据处理方法消除 ＳＢＴ 的影

响［１６５，１６７，１６８］，使测量结果能够更接近真实的ＦＲＥＴ
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情况。

２．８．２　基于荧光寿命测量的ＦＲＥＴ显微镜

在ＦＲＥＴ发生时，除了荧光光强发生变化外，

供体的荧光寿命也会改变。利用荧光寿命显微镜

（Ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ Ｌｉｆｅｔｉｍｅ Ｉｍａｇｉｎｇ Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ，

ＦＬＩＭ）
［１６９～１７１］观测ＦＲＥＴ过程，可以获取极高的空

间和时间分辨能力，适合捕捉活细胞中的动态过

程［１７２～１７５］。在基于荧光强度测量ＦＲＥＴ时，荧光分

子浓度增加与ＦＲＥＴ效率降低所带来的供体荧光

光强增强是无法区分的。这一情况在ＦＲＥＴＦＩＬＭ

中得到有效改善，因为荧光寿命是一种荧光分子的

内秉属性，在浓度不太大的情况下，荧光寿命不受浓

度变化影响［１７５］。测量发生ＦＲＥＴ前后的供体荧光

寿命τＤ＋Ａ和τＤ－Ａ，由式（５ｂ）计算得到ＦＲＥＴ效率。

或采用双指数模型拟合荧光衰减曲线，获得发生

ＦＲＥＴ与未发生ＦＲＥＴ的荧光分子的比例
［１７１］。利

用荧光寿命的唯一性还可以去除非供体荧光信号从

而提高ＦＲＥＴ效率的精确度。另外ＦＲＥＴＦＬＩＭ

只测量供体的荧光寿命，不涉及受体，较少受到

ＳＢＴ影响，无需进行ＳＢＴ修正，简化了实验和数据

处理过程［１７５，１７６］。

ＦＲＥＴＦＬＩＭ实现方式有时域法和频域法两

类［１７５，１７７］。时域法采用短于皮秒的脉冲激发供体荧

光分子，测量荧光寿命有多种方式，主要有时间相关

单光子计数法 （ＴｉｍｅＣｏｒｒｅｌａｔｅｄＳｉｎｇｌｅＰｈｏｔｏｎ

Ｃｏｕｎｔｉｎｇ，ＴＣＳＰＣ）
［１７８］和多时域测量法（Ｍｕｌｔｉｐｌｅ

ＴｉｍｅｇａｔｉｎｇＭｅｔｈｏｄ）
［１７９，１８０］等，前者具有皮秒级的

高时间分辨率，后者具有快速获取图像的能力。频

域法采用调制光源（一般是正弦光强分布）照明，由

于荧光寿命的存在会使发射光相对于激发光产生相

位移动以及调制深度变化，通过测量它们就可以计

算获得荧光寿命［１７７］。

２．８．３　基于其他物理量测量的ＦＲＥＴ显微镜

事实上除了以上介绍的通过测量荧光光强和荧

光寿命获得ＦＲＥＴ效率外，也可以通过测量荧光分

子其他光学特性的变化，如极化率、受体光漂白等。

文献［１８１］列举的ＦＲＥＴ测量方式达２２种之多，除

了已介绍的两类，常用的还有受体 光 漂 白 成

像［１８２，１８３］，光谱成像［１８４，１８５］，荧光极化成像［１８６，１８７］等，

它们具有各自的用途和特点，单ＦＲＥＴ局域化作用

决定了它们都可以达到纳米级的分辨率。ＦＲＥＴ在

生物活细胞研究领域已经获得广泛的应用，例如测

量细胞内钙离子浓度［２９，１８８］，研究蛋白质蛋白质相

互作用［１８９～１９１］，蛋白质分子内部构造变化［１９２～１９４］等。

许多新型荧光分子的出现加速了ＦＲＥＴ显微术的

发展，获取光谱匹配好、高激发效率和高量子产率的

荧光分子是 ＦＲＥＴ 显微术发展的关键。ＣＦＰ和

ＹＦＰ因其光谱重叠面积较大，ＦＲＥＴ效率高，是目

前最好的ＦＲＥＴ探针对，但另一方面也带来较严重

的串扰。一些高激发系数和量子产率的荧光分子的

出现 缓 解 了 上 述 问 题，例 如 优 化 的 ＣＦＰ：

ｍＣｅｒｕｌｅａｎ
［１９５］ 和 ＳＣＦＰ３Ａ

［１９６］，优 化 的 ＹＦＰ：

ｍＣｉｔｒｉｎｅ
［１９７］，ＳＹＦＰ２

［１９６］和ｍＶｅｎｕｓ
［１９８］。

值得注意的一点是ＦＲＥＴ显微术中获取的图

像反映的空间信息是一个相对距离（以 Ｆ̈ｏｓｔｅｒ半径

犚０ 为标度），往往没有准确的数值。ＦＲＥＴ作用的

局域性也将测量范围限定在１～１０ｎｍ范围内
［１８１］。

２．９　单分子显微镜

２．９．１　单分子显微术的早期发展

Ａｂｂｅ理论指出在远场无法分辨相距λ／２狀的两

个荧光分子所成的像，但并没有限制单个荧光分子

“位置”可以达到的精度，如果在λ／２狀内仅有一个荧

光分子发光，光学显微镜可以获得极高的定位精度，

如１．５ｎｍ
［１９９］。将单个荧光分子发射的大量光子所

形成的ＰＳＦ用高斯函数拟合，以高斯函数的中心作

为荧光分子的位置，这一过程被称作ＰＳＦ的数字

化。忽略探测器像素有限尺寸和背景噪声的影响，

单分子的定位精度与发射光子数的关系为［２００，２０１］：

σ狓，狔 ≈
狊

槡犖
， （６）

式中σ狓，狔 为定位误差，狊为模拟ＰＳＦ高斯函数的标

准差，犖 为收集的光子数。荧光波长５００ｎｍ对应

的狊约为２００ｎｍ，荧光分子漂白前发射１０４ 个光子，

精确度达２ｎｍ。

单分子显微镜以单个分子或几个单分子为研究

对象，相对于其他光学显微镜分辨率的概念，单分子

定位精确度和可分辨的两个单分子间距更适合用来

描述这类显微镜的性能。为了减弱布朗运动的影

响，早期的单分子研究都是在低温下进行的［２０２，２０３］，

随着单分子的捕捉和固定技术的应用［２０４，２０５］，室温

下的单分子研究蓬勃发展［２０６，２０７］，对ＤＮＡ，ＲＮＡ，酶

的研究已被广泛地报道［２０８～２１２］。利用单分子Ｃｙ３

标记肌球蛋白结合ＰＳＦ数字化，观察到肌球蛋白几

十纳米的步进距离，精度达１．５ｎｍ
［１９９］，揭示了肌球

蛋白ｈａｎｄｏｖｅｒｈａｎｄ的运动方式（相应的方法被称

为 ＦｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅＩｍａｇｉｎｇ ｗｉｔｈ １ｎｍ Ａｃｃｕｒａｃｙ，

ＦＩＯＮＡ）。单分子显微术的精度非常高，但一个爱

里斑中只允许标记一个分子，高定位精度并没有转
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化为高分辨率，只适用于单个分子行为的研究。

２．９．２　几种区分一个爱里斑中多个荧光分子的方法

为了克服一个爱里斑中只允许标记一个分子的

限制，有人提出利用不同发射波长的荧光分子同时

标记，利用光谱特性分离各类荧光分子的信息［２１３］。

例如同时使用Ｃｙ３和Ｃｙ５荧光分子标记肌球蛋白，

可获得１０ｎｍ 距离的测量精度，这一方法被称为

Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅ Ｈｉｇｈｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ Ｃｏｌｏｃａｌｉｚａｔｉｏｎ

（ＳＨＲＥＣ）ｏｆＦｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔＰｒｏｂｅｓ
［２１４，２１５］。但要保证

每个衍射限制区域（ＤｉｆｆｒａｃｔｉｏｎＬｉｍｉｔａｔｉｏｎＲｅｇｉｏｎ，

ＤＬＲ）内各种荧光分子有且只有一个是非常困难

的，而且在室温下也不可能在一个ＤＬＲ范围内标记

过多种类的荧光分子，另外色散的存在也增加了实

验的复杂性。

图２２ 一个ＤＬＲ内５个荧光分子逐个漂白，光强逐步变

化，通过漂白前后光强的变化计算得到上一个漂

　　　　　　　白分子的位置

Ｆｉｇ．２２ ＦｉｖｅｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｍｏｌｅｃｕｌｅｓｉｎａＤＬＲｂｌｅａｃｈｅｄｏｎｅ

ｂｙｏｎｅａｎｄｔｈｅｉｒｐｏｓｉｔｉｏｎｓａｒｅｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄｔｈｒｏｕｇｈ

　ｖａｒｉａｔｉｏｎｏｆｌｉｇｈｔｉｎｔｅｎｓｉｔｙａｎｄｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ

　　将单分子显微术的高定位精度转化为高分辨率

的关键在于如何在一个ＤＬＲ内区分多个荧光分子，

荧光分子漂白的现象为增加荧光分子的密度提供了

一种途径。它的思想是在一个ＤＬＲ内将多个荧光

分子逐个漂白。如图２２所示
［２１６］，通过每次漂白事

件发生前后光场统计分布的变化计算得出该次漂白

分子的准确位置。利用Ｃｙ３标记可以分辨相距１０

ｎｍ的两个荧光分子，精度达２．５ｎｍ（相应的方法被

称为 Ｎａｎｏｍｅｔｅｒｌｏｃａｔｅｄ ＭｕｌｔｉｐｌｅＳｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅ

ＮＡＬＭＳ）
［２１６］，类似地有人提出 （Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅ

Ｈｉｇｈｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ Ｉｍａｇｉｎｇ ｗｉｔｈ Ｐｈｏｔｏｂｌｅａｃｈｉｎｇ，

ＳＨＲＩｍＰ）
［２１７］，证明了相似的分辨能力和精度。

这一思想也可以利用荧光半导体量子点的光闪

烁现象实现［２１８］，但是随着一个ＤＬＲ内荧光分子密

度增加，计算精度的要求逐步提高，当接近单分子所

能达到的极限时，这种方法就失效了。目前这种方

法所允许的标记浓度仅为２～５个／ＤＬＲ
［２１６］，对分

辨率的提高有限，仅适合大分子中简单结构的研

究［２１７］。

２．９．３　区分一个爱里斑内高密度标记的荧光分子

的方法

２．９．３．１　 ＰＡＬＭ （Ｐｈｏｔｏａｃｔｉｖａｔｅｄ Ｌｏｃａｌｉｚａｔｉｏｎ

Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ）

ＰＡＬＭ
［２１９～２２２］采用与上述几种方法相反的途

径，使一个ＤＬＲ内的荧光分子逐个激活发光，允许

１０４～１０
５／μｍ

２高密度的标记。ＰＡＬＭ 入选２００６年

《Ｓｃｉｅｎｃｅ》十大进展，其核心思想为“ｏｎｅｍｏｌｅｃｕｌｅａｔ

ａｔｉｍｅ”。为了实现这一思想，Ｂｉｅｔｚｉｇ等
［２１９，２２０］采用

光敏荧光蛋白作为探针标记样品，以波长４０５ｎｍ

的紫外脉冲光为激活光来敏化荧光蛋白，再用波长

５６１ｎｍ的连续光激发荧光，此时只有被敏化的荧光

分子可以被激发发射荧光，其他荧光分子均处于非

荧光态。采用超低光强的激活光（ｍＷ／ｃｍ２）使每次

图２３ ＰＡＬＭ计算每个分子的位置叠加得到整幅图像

Ｆｉｇ．２３ ＰＡＬＭｄｅｔｅｒｍｉｎｅｓｏｎｅｍｏｌｅｃｕｌｅ’ｓｐｏｓｉｔｉｏｎ

ａｔａｔｉｍｅｔｏｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔａｎｏｖｅｒａｌｌｉｍａｇｅ

只有极少数的光敏蛋白质被敏化，因此只有极少数

的光 敏 蛋 白 被 激 发 发 射 荧 光，从 而 实 现 “ｏｎｅ

ｍｏｌｅｃｕｌｅａｔａｔｉｍｅ”。记录单个荧光分子的光子直

至漂白并通过ＰＳＦ数字化计算出中心位置，如图２３

所示［２１９］，反复这一过程逐个获取数微米尺度范围
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内所有荧光分子的中心位置，最后叠加重构成一幅

完整的图像。ＰＡＬＭ对１００ｎｍ厚的溶酶体和线粒

体薄片样品的二维成像达到２～２５ｎｍ的单分子定

位精度，其典型的单帧图像获取时间为０．５～１ｓ，这

样获取一幅含有１０４～１０
５ 个荧光分子的完整图像

需要 ２～１２ｈ，而细胞内活体成像需要 １００～

１０００ｆｒａｍｅ／ｓ的速度，因此ＰＡＬＭ 暂时只能用于固

定结构［２２０，２２１］。

图２４ ＰＡＬＭ与ＲＥＳＯＬＦＴ显微镜成像过程对比

Ｆｉｇ．２４ Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆｉｍａｇｉｎｇｐｒｏｃｅｓｓｅｓｂｅｔｗｅｅｎ

ＰＡＬＭａｎｄＲＥＳＯＬＦＴｍｉｃｒｏｓｃｏｐｉｅｓ

　　ＰＡＬＭ 与ＲＥＳＯＬＦＴ显微镜具有一定的相似

性，如图２４所示
［１４６］。它们都是选择性激发荧光分

子，不同之处在于前者是随机激发，荧光分子每次循

环产生的光子都作为信号被收集，因此ＰＡＬＭ对荧

光分子发射光子能力的利用更充分。许多光敏蛋

白，如：ＫＡＥＤＥ，ＦＰＧＦＰ，ＤＲＯＮＰＡ都适用于实现

ＰＡＬＭ机制
［２２３～２２６］。由式（６）可知采用发射荧光光

子能力强的荧光分子（即增大式（６）中的犖 值）可以

提高定位精度，但发射光子数量的增加可能导致单

幅图像获取时间的延长。

为了缩短成像时间，最直接的方法是降低荧光

分子标记浓度，这会造成图像细节的丢失。缩短成

像时间的另一途径是增加激发光强。光敏化后，对

于理想的荧光分子，被抽运光激发时可由基态跃迁

至激发态，随后再通过发射荧光跃迁回基态，反复这

一过程直至完全被漂白。当抽运光强增加至饱和强

度时，基态几乎一次性被耗尽，因此最终的图像获取

时间将取决于荧光寿命。通常荧光分子的荧光寿命

为纳秒量级，相应的单幅图像获取时间被缩短至毫

秒量级。然而对于实际荧光分子，随着激发光光强

的增大，光闪烁现象（ＰｈｏｔｏＢｌｉｎｋｉｎｇ）加剧
［２１８，２２７］，

电子跃迁至寿命长达１ｓ的暗态，这不仅增加了单

幅图像的获取时间，还可能成为ＤＬＲ内下一个激活

荧光分子信号的噪声。

在ＤＬＲ内仅有一个荧光分子被激活的前提下，

适当增大激活光光强使每次有较多的荧光分子被敏

化能够减少单幅图像的数目。采用高受激吸收截面

和高量子产率（高亮度）的荧光分子能够加速激发和

漂白的过程，有效缩短单幅图像的获取时间，同时也

提高了荧光信号与自荧光发射的信噪比。在

ＰＡＬＭ成像过程中除了敏化荧光分子发射的荧光

外还存在非敏化荧光蛋白的自荧光发射产生的背景

噪声，由此信噪比的数值限制了荧光分子的密

度［１９６］。ＰＡＬＭ中由于单分子荧光信号十分微弱，

需要高灵敏的探测器，如增强 ＣＣＤ
［２１５，２２８］，并结合

ＴＩＲＦ技术收集信号
［２１９］。ＰＡＬＭ 暂时无法对厚样

品内部三维成像。

ＰＡＬＭ作为光学显微镜获得了与电子显微镜

相近的纳米级的分辨率，然而相对于后者，ＰＡＬＭ

样品制备和试验装置更简单和廉价，采用双色荧光

分子标记ＰＡＬＭ还有望进一步提高分辨率
［２１９］。

２．９．３．２　ＳＴＯＲＭ （ＳｔｏｃｈａｓｔｉｃＯｐｔｉｃａｌＲｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎ

Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ）

ＳＴＯＲＭ
［２２９］与ＰＡＬＭ 基本原理类似，都是利

用荧光分子的随机逐个激发发射荧光光子，通过

ＰＳＦ数字化获得其中心位置。ＳＴＯＲＭ 采用 Ｃｙ３

和Ｃｙ５分子组成探针对，通过二者间的相互作用控

制明暗两态之间的转化，直至永久性漂白。具体过

程如下：首先采用一束较强的红光使观测范围内所

有的Ｃｙ５分子进入暗态，接着采用较弱的绿光（～１

Ｗ／ｃｍ２）抽运Ｃｙ３分子到激发态，通过处于激发态

的Ｃｙ３分子与 Ｃｙ５分子的相互作用使一小部分

Ｃｙ５分子从暗态恢复至荧光态。此时，再次利用红

光（～３０Ｗ／ｃｍ
２）可以激发这一小部分Ｃｙ５分子发

射荧光。发射荧光后的Ｃｙ５分子将再次暂时进入

一个稳定的暗态，等待下次被激活。通过红绿激光

对Ｃｙ３Ｃｙ５荧光分子进行交替照明，可使Ｃｙ５荧光

分子反复经历“激发荧光发射暂时漂白恢复再激

发”的循环达数百次，直到最终被永久性漂白。由此

可见，Ｃｙ５分子单次循环类似于ＰＡＬＭ，将单次循

环获得的光子信号利用ＰＳＦ数字化得到中心点。

不同的是单次循环后Ｃｙ５分子只是暂时漂白，在

Ｃｙ３分子的作用下可以恢复进入下一次循环。多次

循环得到多个中心点，最后将所有的中心点使用高

斯函数拟合，以高斯函数中心点作为Ｃｙ５分子的位

００３１ 中　　　国　　　激　　　光　　　　　　　　　　　　　　　　　３５卷　



置。所有探针分子对都经历以上过程确定它们的位

置，从而实现整幅图像的重构。ＳＴＯＲＭ 的定位精

度依赖于单次循环荧光分子发射光子的个数，文

献［２２９］报道了单个探针对经过２０次循环，样品漂移

校正之后，Ｃｙ５分子中心点拟合的高斯函数半峰全

宽（ＦＷＨＭ）约１８ｎｍ，理论上相距２０ｎｍ的两个

Ｃｙ５分子可被分辨。如图２５所示
［２２９］，对ｄｓＤＮＡ

双链标记观测中，相距４０ｎｍ的两个Ｃｙ５分子可被

分辨，定位精度约２０ｎｍ。

图２５ （ａ）利用Ｃｙ３Ｃｙ５分子对标记ｄｓＤＮＡ；（ｂ）Ｃｙ５分

　　　　子多次循环后确定ＰＳＦ中心点（标度为２０ｎｍ）

Ｆｉｇ．２５ （ａ）ｄｓＤＮＡｔａｇｇｅｄｂｙＣｙ３Ｃｙ５ｐａｉｒｓ；（ｂ）ＰＳＦ

ｃｅｎｔｅｒｓｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄｗｉｔｈｍｕｌｔｉｐｌｅｉｍａｇｉｎｇｃｙｃｌｅｓ

　　　　　　（ｓｃａｌｅｂａｒｓ，２０ｎｍ）

　　ＳＴＯＲＭ 在超低激发光光强下实现了Ａｂｂｅ分

辨率极限的突破，利用不同频率的光分别控制荧光

激发和荧光态恢复，与ＰＡＬＭ相比具有更好的可控

性。另外值得强调的是：ＳＴＯＲＭ 采用多次测量

ＰＳＦ中心（每次测量的荧光光子数目较少），最后将

所有 ＰＳＦ中心进行高斯拟合重构中心位置；而

ＰＡＬＭ采用的是单次测量（一次性探测所有的荧光

光子）计算得到中心位置。从统计学意义上说，在荧

光分子静止不动且发射荧光光子总数相同的情况

下，ＳＴＯＲＭ和ＰＡＬＭ两种成像方式的成像精度相

同，但当成像过程中荧光分子发生微小随机漂移时，

ＳＴＯＲＭ短时间常数多次测量的方式受到荧光分子

随机运动的影响更小［２３０］。Ｃｙ３分子与Ｃｙ５分子的

光可控性非常适用于ＳＴＯＲＭ 机制的实现，但它们

不能像自荧光蛋白一样通过基因编码入细胞，Ｃｙ３

Ｃｙ５分子植入细胞中的方法还需要进一步探索。

３　结　论

本文概览了当前超分辨远场生物荧光成像领域

的一系列新发展、新技术。成像———或者更一般地

说———观测几乎是一切科学研究的出发点。纵观历

史，每一次成像技术的革新都会带来一系列重大发

现，多位科学家凭借在成像领域的工作获得诺贝尔

奖。Ｗ．Ｃ．Ｒｏｅｎｔｇｅｎ因发现Ｘ射线获得１９０１年

诺贝尔物理学奖；Ｆ．Ｚｅｒｎｉｋｅ发明相衬显微镜获得

１９５３年诺贝尔物理学奖；Ｅ．Ｒｕｓｋａ发明电子显微

镜，Ｇ．Ｂｉｎｎｉｎｇ和 Ｈ．Ｒｏｈｒｅｒ发明扫描隧道显微镜

共同获得 １９８６ 年诺贝尔物理学奖以及 Ｐ．Ｃ．

Ｌａｕｔｅｒｂｕｒ和Ｐ．Ｍａｎｓｆｉｅｌｄ因发明核磁共振成像技

术共同获得２００３年诺贝尔生理学或医学奖等。在

生命科学技术和纳米技术逐步融合的今天，超分辨

成像的重要性不言而喻，层出不穷的新型光学成像

技术纷纷突破衍射极限，将分辨率提高至几十纳米

甚至单分子量级，揭示了许多前所未见的生物微观

结构和现象。尽管如此，荧光分子的光漂白、生物样

品的光毒性、成像速度慢、分辨率不高、成像装置复

杂昂贵等一系列问题仍然存在并阻碍着超分辨远场

光学技术的进一步发展，这也为今后的科研工作者

提供了广阔的研究空间。我们相信随着现有超分辨

光学成像技术的不断完善，以及全新的成像机制和

发光性能更优异的荧光分子的出现，超分辨远场生

物荧光成像技术将会为人类揭示更加丰富多彩的生

物纳米世界。
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９８　Ｐ．Ｅ．Ｈ̈ａｎｎｉｎｅｎ，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ，Ａ．Ｊ．Ｓａｌｏ犲狋犪犾．．Ｔｗｏｐｈｏｔｏｎ

ｅｘｃｉｔａｔｉｏｎ４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅ：ｅｎｈａｎｃｅｄａｘｉａｌｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ

ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅｆｏｒｂｉｏｌｏｇｉｃａｌｒｅｓｅａｒｃｈ［Ｊ］．犃狆狆犾．犘犺狔狊．犔犲狋狋．，

１９９５，６６：６９８～７００

９９　Ｆ．Ｌａｎｎｉ，Ｄ．Ｌ．Ｔａｙｌｏｒ，Ａ．Ｓ．Ｗａｇｇｏｎｅｒ．Ｓｔａｎｄｉｎｇ Ｗａｖｅ

ＬｕｍｉｎｅｓｃｅｎｃｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｐ］．ＵＳＰａｔｅｎｔ，４６２１９１１，１９８６

１００　Ｆ．Ｌａｎｎｉ，Ｄ．Ｌ．Ｔａｙｌｏｒ，Ｂ．Ｂａｉｌｅｙ．Ｆｉｅｌｄ Ｓｙｎｔｈｅｓｉｓ ａｎｄ

ＯｐｔｉｃａｌＳｕｂｓｅｃｔｉｏｎｉｎｇｆｏｒＳｔａｎｄｉｎｇＷａｖｅＭｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｐ］．ＵＳ

Ｐａｔｅｎｔ，５３９４２６８，１９９５

１０１　Ｆ．Ｌａｎｎｉ，Ｄ．Ｌ．Ｔａｙｌｏｒ，Ｂ．Ｂａｉｌｅｙ．Ｆｉｅｌｄ Ｓｙｎｔｈｅｓｉｓ ａｎｄ

Ｏｐｔｉｃａｌ Ｓｕｂｓｅｃｔｉｏｎｉｎｇ ｆｏｒ Ｓｔａｎｄｉｎｇ Ｗａｖｅ Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

（ｃｏｎｔｉｎｕａｔｉｏｎｉｎｐａｒｔ）［Ｐ］．ＵＳＰａｔｅｎｔ，５３９４２６８，１９９５

１０２　Ｂ．Ｂａｉｌｅｙ，Ｖ．Ｋｒｉｓｈｎａｍｕｒｔｈｉ，Ｄ．Ｌ．Ｆａｒｋａｓ犲狋犪犾．．Ｔｈｒｅｅ

ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌｉｍａｇｉｎｇｏｆｂｉｏｌｏｇｉｃａｌｓｐｅｃｉｍｅｎｓ ｗｉｔｈｓｔａｎｄｉｎｇ

ｗａｖｅｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｃ］．犛犘犐犈，１９９４，２１８４：２０８～

２１３

１０３　Ｂ．Ｂａｉｌｅｙ，Ｄ．Ｌ．Ｆａｒｋａｓ，Ｄ．Ｌ．Ｔａｙｌｏｒｅｔａｌ．．Ｅｎｈａｎｃｅｍｅｎｔ

ｏｆａｘｉａｌｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｉｎｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙｂｙｓｔａｎｄｉｎｇｗａｖｅ

ｅｘｃｉｔａｔｉｏｎ［Ｊ］．犖犪狋狌狉犲，１９９３，３６６：４４～４８

１０４　Ｖ．Ｋｒｉｓｈｎａｍｕｒｔｈｉ，Ｂ．Ｂａｉｌｅｙ，Ｆ．Ｌａｎｎｉ．Ｉｍａｇｅｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇｉｎ

３Ｄｓｔａｎｄｉｎｇｗａｖｅｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｃ］．犛犘犐犈，１９９４，

２６５５：１８～２５

１０５　Ｍ．Ｇ．Ｌ．Ｇｕｓｔａｆｓｓｏｎ，Ｄ．Ａ．Ａｇａｒｄ，Ｊ． Ｗ．Ｓｅｄａｔ．３Ｄ

ｗｉｄｅｆｉｅｌｄｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙｗｉｔｈｔｗｏｏｂｊｅｃｔｉｖｅｌｅｎｓｅｓ：ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ

ｖｅｒｉｆｉｃａｔｉｏｎｏｆｉｍｐｒｏｖｅｄａｘｉａｌｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ［Ｃ］．犛犘犐犈，１９９６，

２６５５：６２～６６

１０６　Ｍ．Ｇ．ＬＧｕｓｔａｆｓｓｏｎ，Ｄ．Ａ．Ａｇａｒｄ，Ｊ．Ｗ．Ｓｅｄａｔ．Ｉ５Ｍ：３Ｄ

ｗｉｄｅｆｉｅｌｄｌｉｇｈｔ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ ｗｉｔｈｂｅｔｔｅｒｔｈａｎ１００ ｎｍ ａｘｉａｌ

ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ［Ｊ］．犑．犕犻犮狉狅狊犮．，１９９９，１９５（１）：１０～１６

１０７　Ｍ．Ｇ．Ｌ．Ｇｕｓｔａｆｓｓｏｎ，Ｄ．Ａ．Ａｇａｒｄ，Ｊ．Ｗ．Ｓｅｄａｔ．Ｍｅｔｈｏｄ

ａｎｄ Ａｐｐａｒａｔｕｓ ｆｏｒ Ｔｈｒｅｅｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ Ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ ｗｉｔｈ

ＥｎｈａｎｃｅｄＤｅｐｔｈＲｅｓｏｌｕｔｉｏｎ［Ｐ］．ＵＳＰａｔｅｎｔ，５６７１０８５，１９９７

１０８　Ｍ．Ｇ．Ｌ．Ｇｕｓｔａｆｓｓｏｎ，Ｄ．Ａ．Ａｇａｒｄ，Ｊ．Ｗ．Ｓｅｄａｔ．Ｓｅｖｅｎｆｏｌｄ

ｉｍｐｒｏｖｅｍｅｎｔｏｆａｘｉａｌｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｉｎ３Ｄ ｗｉｄｅｆｉｅｌｄｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

ｕｓｉｎｇｔｗｏｏｂｊｅｃｔｉｖｅｌｅｎｓｅｓ［Ｃ］．犛犘犐犈，１９９５，２４１２：１４７

１０９　Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ，Ｅ．Ｈ．Ｋ．Ｓｔｅｌｚｅｒ．Ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓｏｆａ４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌ

ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅ［Ｊ］．犑．犗狆狋．犛狅犮．犃犿．犃，１９９２，９：

２１５９～２１６６

１１０　Ｍ．Ｎａｇｏｒｎｉ，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ．４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙｐｒｏｖｉｄｅｓ

ｔｈｒｅｅｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌｉｍａｇｅｓｏｆｔｈｅｍｉｃｒｏｔｕｂｕｌｅｎｅｔｗｏｒｋｗｉｔｈ１００

ｔｏ１５０ｎｍｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ［Ｊ］．犑．犛狋狉狌犮狋．犅犻狅犾．，１９９８，１２３：２３６～

２４７

１１１　Ｍ．Ｓｃｈｒａｄｅｒ，Ｋ．Ｂａｈｌｍａｎｎ，Ｇ．Ｇｉｅｓｅ犲狋犪犾．．４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌ

ｉｍａｇｉｎｇｉｎｆｉｘｅｄｂｉｏｌｏｇｉｃａｌｓｐｅｃｉｍｅｎｓ［Ｊ］．犅犻狅狆犺狔狊．犑．，１９９８，

７５：１６５９～１６６８

１１２　Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ，Ｓ．Ｌｉｎｄｅｋ，Ｃ．Ｃｒｅｍｅｒ犲狋犪犾．．Ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔｏｆｔｈｅ

４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌ ｐｏｉｎｔ ｓｐｒｅａｄ ｆｕｎｃｔｉｏｎ ｐｒｏｖｅｓ ７５ ｎｍ ａｘｉａｌ

ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ［Ｊ］．犃狆狆犾．犘犺狔狊．犔犲狋狋．，１９９４，６４：１３３５～１３３７

１１３　Ｈ．Ｇｕｇｅｌ，Ｊ．Ｂｅｗｅｒｓｄｏｒｆ，Ｓ．Ｊａｋｏｂｓ犲狋犪犾．．Ｃｏｏｐｅｒａｔｉｖｅ４Ｐｉ

ｅｘｃｉｔａｔｉｏｎａｎｄｄｅｔｅｃｔｉｏｎｙｉｅｌｄｓ７ｆｏｌｄｓｈａｒｐｅｒｏｐｔｉｃａｌｓｅｃｔｉｏｎｓｉｎ

ｌｉｖｅｃｅｌｌｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犅犻狅狆犺狔狊．犑．，２００４，８７：４１４６～４１５２

１１４　Ｍ．Ｓｃｈｒａｄｅｒ，Ｍ．Ｋｏｚｕｂｅｋ，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ犲狋犪犾．．Ｏｐｔｉｃａｌ

ｔｒａｎｓｆｅｒｆｕｎｃｔｉｏｎｓｏｆ４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅｓ：ｔｈｅｏｒｙａｎｄ

ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ［Ｊ］．犗狆狋．犔犲狋狋．，１９９７，２２：４３６～４３８

１１５　Ｍ．ＭａｒｔｉｎｅｚＣｏｒｒａｌ，Ｍ．Ｔ．Ｃａｂａｌｌｅｒｏ，Ａ．Ｐｏｎｓ犲狋犪犾．．

Ｓｉｄｅｌｏｂｅｄｅｃｌｉｎｅｉｎｓｉｎｇｌｅｐｈｏｔｏｎ４ＰｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙｂｙＴｏｒａｌｄｏ

ｒｉｎｇｓ［Ｊ］．犕犻犮狉狅狀，２００３，３４：３１９～３２５

１１６　Ｍ．Ｃ．Ｌａｎｇ，Ｊ．Ｅｎｇｅｌｈａｒｄｔ，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ．４Ｐｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

ｗｉｔｈｌｉｎｅａｒｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｅｘｃｉｔａｔｉｏｎ［Ｊ］．犗狆狋．犔犲狋狋．，２００７，３２

（３）：２５９～２６１

１１７　Ｍ．Ｃ．Ｌａｎｇ，Ｔ．Ｍüｌｌｅｒ，Ｊ．Ｅｎｇｅｌｈａｒｄｔ犲狋犪犾．．４Ｐｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

ｏｆｔｙｐｅＡ ｗｉｔｈ１ｐｈｏｔｏｎｅｘｃｉｔａｔｉｏｎｉｎｂｉｏｌｏｇｉｃａｌｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ

ｉｍａｇｉｎｇ［Ｊ］．犗狆狋．犈狓狆狉犲狊狊，２００７，１５（５）：２４５９～２４６７

１１８　Ｍ．Ｇｕ，Ｃ．Ｊ．Ｒ．Ｓｈｅｐｐａｒｄ．Ｔｈｒｅｅｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌｔｒａｎｓｆｅｒ

ｆｕｎｃｔｉｏｎｓｉｎ４Ｐｉｃｏｎｆｏｃａｌｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅｓ［Ｊ］．犑．犗狆狋．犛狅犮．犃犿．

犃，１９９４，１１：１６１９～１６２７

１１９　Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ，Ｓ．Ｌｉｎｄｅｋ，Ｅ．Ｈ．Ｋ．Ｓｔｅｌｚｅｒ．Ｅｎｈａｎｃｉｎｇｔｈｅ

ａｘｉａｌｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｉｎｆａｒｆｉｅｌｄｌｉｇｈｔｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ：ｔｗｏｐｈｏｔｏｎ４Ｐｉ

ｃｏｎｆｏｃａｌｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犑．犕狅犱．犗狆狋．，１９９４，

４１（４）：６７５～６８１

１２０　Ｗ．Ｈ．Ｒｉｃｈａｒｄｓｏｎ．Ｂａｙｅｓｉａｎｂａｓｅｄｉｔｅｒａｔｉｖｅｍｅｔｈｏｄｏｆｉｍａｇｅ

ｒｅｓｔｏｒａｔｉｏｎ［Ｊ］．犑．犗狆狋．犛狅犮．犃犿．，１９７２，６２：５５～５９

１２１　ＪｉａｎｆａｎｇＣｈｅｎ，Ｋ．Ｍｉｄｏｒｉｋａｗａ．Ｔｗｏｃｏｌｏｒｔｗｏｐｈｏｔｏｎ４Ｐｉ

ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犗狆狋．犔犲狋狋．，２００４，２９（１２）：１３５４

～１３５６

１２２　Ａ．Ｅｇｎｅｒ，Ｍ．Ｓｃｈｒａｄｅｒ，Ｓ． Ｗ． Ｈｅｌｌ． Ｒｅｆｒａｃｔｉｖｅ ｉｎｄｅｘ

ｍｉｓｍａｔｃｈｉｎｄｕｃｅｄｉｎｔｅｎｓｉｔｙａｎｄｐｈａｓｅｖａｒｉａｔｉｏｎｓｉｎｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ

ｃｏｎｆｏｃａｌ， ｍｕｌｔｉｐｈｏｔｏｎ ａｎｄ ４Ｐｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ ［Ｊ］． 犗狆狋．

犆狅犿犿狌狀．，１９９８，１５３：２１１～２１７

１２３　Ｊ．Ｂｅｗｅｒｓｄｏｒｆ，Ｒ．Ｐｉｃｋ，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ．Ｍｕｌｔｉｆｏｃａｌｍｕｌｔｉｐｈｏｔｏｎ

ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犗狆狋．犔犲狋狋．，１９９８，２３（９）：６５５～６５７

１２４　Ａ．Ｅｇｎｅｒ，Ｓ．Ｊａｋｏｂｓ，Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ．Ｆａｓｔ１００ｎｍｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ

３Ｄｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅｒｅｖｅａｌｓｓｔｒｕｃｔｕｒａｌｐｌａｓｔｉｃｉｔｙｏｆｍｉｔｏｃｈｏｎｄｒｉａｉｎ

ｌｉｖｅｙｅａｓｔ［Ｊ］．犘犖犃犛，２００２，９９：３３７０～３３７５

１２５　Ａ．Ｅｇｎｅｒ，Ｓ．Ｖｅｒｒｉｅｒ，Ａ．Ｇｏｒｏｓｈｋｏｖ犲狋犪犾．．４Ｐｉｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙｏｆ

ｔｈｅＧｏｌｇｉａｐｐａｒａｔｕｓｉｎｌｉｖｅｍａｍｍａｌｉａｎｃｅｌｌｓ［Ｊ］．犑．犛狋狉狌犮狋．

犅犻狅犾．，２００３，１４７：７０～７６

１２６　Ｓ．Ｗ．Ｈｅｌｌ，Ｊ．Ｗｉｃｈｍａｎｎ．Ｂｒｅａｋｉｎｇｔｈｅｄｉｆｆｒａｃｔｉｏｎｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ

４０３１ 中　　　国　　　激　　　光　　　　　　　　　　　　　　　　　３５卷　



ｌｉｍｉｔｂｙｓｔｉｍｕｌａｔｅｄｅｍｉｓｓｉｏｎ：ｓｔｉｍｕｌａｔｅｄｅｍｉｓｓｉｏｎｄｅｐｌｅｔｉｏｎ

ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犗狆狋．犔犲狋狋．，１９９４，１９（１１）：７８０～７８２

１２７　Ａ．Ｅｉｎｓｔｅｉｎ．Ｏｎｔｈｅｑｕａｎｔｕｍｔｈｅｏｒｙｏｆｒａｄｉａｔｉｏｎ［Ｊ］．犘犺狔狊．犑．

１９１７，１８：１２１～１２８（ｉｎＧｅｒｍａｎ）
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犘犺狔狊．犆犺犲犿．，２００４，５５：４５７～５０７

２１１　Ｆ．Ｋｉｌｚｅｒ，Ｍ．Ｏｒｒｉｔ．Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅｏｐｔｉｃｓ［Ｊ］．犃狀狀狌．犚犲狏．

犘犺狔狊．犆犺犲犿．，２００４，５５：５８５～６１１

２１２　Ｐ．Ｅ．Ｂａｒｂａｒａ．Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅｓｐｅｃｔｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犃犮犮．犆犺犲犿．

犚犲狊．，２００５，３８：５０３～６１０

２１３　Ｅ．Ｂｅｔｚｉｇ．Ｐｒｏｐｏｓｅｄｍｅｔｈｏｄｆｏｒｍｏｌｅｃｕｌａｒｏｐｔｉｃａｌｉｍａｇｉｎｇ［Ｊ］．

犗狆狋．犔犲狋狋．，１９８５，２０（３）：２３７～２３９

２１４　Ｌ．Ｓ．Ｃｈｕｒｃｈｍａｎ，Ｚ．Ｏ̈ｋｔｅｎ，Ｒ．Ｓ．Ｒｏｃｋ犲狋犪犾．．Ｓｉｎｇｌｅ

ｍｏｌｅｃｕｌｅｈｉｇｈｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｃｏｌｏｃａｌｉｚａｔｉｏｎｏｆＣｙ３ａｎｄＣｙ５ａｔｔａｃｈｅｄ

ｔｏｍａｃｒｏｍｏｌｅｃｕｌｅｓｍｅａｓｕｒｅｓｉｎｔｒａｍｏｌｅｃｕｌａｒｄｉｓｔａｎｃｅｓｔｈｒｏｕｇｈ

ｔｉｍｅ［Ｊ］．犘犖犃犛，２００５，１０２（５）：１４１９～１４２３

２１５　Ｌ．Ｓ．Ｃｈｕｒｃｈｍａｎ，Ｈ．Ｆｌｙｖｂｊｅｒｇ，Ｊ．Ａ．Ｓｐｕｄｉｃｈ．Ａ ｎｏｎ

Ｇａｕｓｓｉａｎ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｑｕａｎｔｉｆｉｅｓ ｄｉｓｔａｎｃｅｓ ｍｅａｓｕｒｅｄ ｗｉｔｈ

ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｌｏｃａｌｉｚａｔｉｏｎｔｅｃｈｎｉｑｕｅｓ［Ｊ］．犅犻狅狆犺狔狊．犑．，２００６，

９０：６６８～６７１

２１６　Ｘ．Ｈ．Ｑｕ，Ｄ．Ｗｕ，Ｌ．Ｍｅｔｓ犲狋犪犾．．Ｎａｎｏｍｅｔｅｒｌｏｃａｌｉｚｅｄ

ｍｕｌｔｉｐｌｅｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犘犖犃犛，

２００４，１０１（３１）：１１２９８～１１３０３

２１７　Ｍ．Ｐ．Ｇｏｒｄｏｎ，Ｔ．Ｈａ，Ｐ．Ｒ．Ｓｅｌｖｉｎ．Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅｈｉｇｈ

ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｉｍａｇｉｎｇｗｉｔｈｐｈｏｔｏｂｌｅａｃｈｉｎｇ［Ｊ］．犘犖犃犛，２００４，

１０１（１７）：６４６２～６４６５

２１８　Ｋ．Ａ．Ｌｉｄｋｅ，Ｂ．Ｒｉｅｇｅｒ，Ｔ．Ｍ．Ｊｏｖｉｎｅｔａｌ．．Ｓｕｐｅｒｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ

ｂｙｌｏｃａｌｉｚａｔｉｏｎｏｆｑｕａｎｔｕｍｄｏｔｓｕｓｉｎｇｂｌｉｎｋｉｎｇｓｔａｔｉｓｔｉｃｓ［Ｊ］．

犗狆狋．犈狓狆狉犲狊狊，２００５，１３（１８）：７０５２～７０６２

２１９　Ｅ．Ｂｅｔｚｉｇ，Ｒ．Ｓｏｕｇｒａｔ，Ｏ．Ｗ．Ｌｉｎｄｗａｓｓｅｒ犲狋犪犾．．Ｉｍａｇｉｎｇ

ｉｎｔｒａｃｅｌｌｕｌａｒｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｐｒｏｔｅｉｎｓａｔｎａｎｏｍｅｔｅｒｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ［Ｊ］．

犛犮犻犲狀犮犲，２００６，３１３：１６４２～１６４５

２２０　Ｇ．Ｈ．Ｐａｔｔｅｒｓｏｎ，Ｅ．Ｂｅｔｚｉｇ，Ｊ．ＬｉｐｐｉｎｃｏｔｔＳｃｈｗａｒｔｚ１犲狋犪犾．．

Ｄｅｖｅｌｏｐｉｎｇ ｐｈｏｔｏａｃｔｉｖａｔｅｄｌｏｃａｔｉｏｎ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ （ＰＡＬＭ），

Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌｉｍａｇｉｎｇ：ｆｒｏｍ ｎａｎｏｔｏ ｍａｃｒｏ ［Ｃ］．４ｔｈＩＥＥＥ

ＩｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌＳｙｍｐｏｓｉｕｍ，２００７，９４０～９４３

２２１　Ｓ．Ｃｈｅｎ，Ｈ．Ｅ．Ｈａｍｍ．ＰＡＬＭｒｅａｄｉｎｇ：Ｓｅｅｉｎｇｔｈｅｆｕｔｕｒｅｏｆ

ｃｅｌｌｂｉｏｌｏｇｙａｔｈｉｇｈｅｒｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ ［Ｊ］．犇犲狏犲犾狅狆犿犲狀狋犪犾犆犲犾犾，

２００６，１１：４３８～４３９

２２２　Ｓ．Ｔ．Ｈｅｓｓ，Ｔ．Ｐ．Ｋ．Ｇｉｒｉｒａｊａｎ，Ｍ．Ｄ．Ｍａｓｏｎ．Ｕｌｔｒａｈｉｇｈ

ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｉｍａｇｉｎｇｂｙｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｐｈｏｔｏａｃｔｉｖａｔｉｏｎｌｏｃａｌｉｚａｔｉｏｎ

ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］．犅犻狅狆犺狔狊．犑．，２００６，９１：４２５８～４２７２

２２３　Ｒ．Ａｎｄｏ，Ｈ．Ｈａｍａ，Ｍ．ＹａｍａｍｏｔｏＨｉｎｏ犲狋犪犾．．Ａｎｏｐｔｉｃａｌ

ｍａｒｋｅｒｂａｓｅｄｏｎｔｈｅＵＶｉｎｄｕｃｅｄｇｒｅｅｎｔｏｒｅｄｐｈｏｔｏｃｏｎｖｅｒｓｉｏｎ

ｏｆａｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｐｒｏｔｅｉｎ［Ｊ］．犘犖犃犛，２００２，９９（２０）：１２６５１～

１２６５６

２２４　Ｇ．Ｈ．Ｐａｔｔｅｒｓｏｎ，Ｊ．ＬｉｐｐｉｎｃｏｔｔＳｃｈｗａｒｔｚ．Ａｐｈｏｔｏａｃｔｉｖａｔａｂｌｅ

ＧＦＰｆｏｒｓｅｌｅｃｔｉｖｅｐｈｏｔｏｌａｂｅｌｉｎｇｏｆｐｒｏｔｅｉｎｓａｎｄｃｅｌｌｓ ［Ｊ］．

犛犮犻犲狀犮犲，２００２，２９７：１８７３～１８７７

２２５　Ｊ．Ｗｉｅｄｅｎｍａｎｎ，Ｓ．Ｉｖａｎｃｈｅｎｋｏ，Ｆ．Ｏｓｗａｌｄ犲狋犪犾．．ＥｏｓＦＰ，ａ

ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｍａｒｋｅｒｐｒｏｔｅｉｎ ｗｉｔｈ ＵＶｉｎｄｕｃｉｂｌｅｇｒｅｅｎｔｏｒｅｄ

ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅｃｏｎｖｅｒｓｉｏｎ ［Ｊ］．犘犖犃犛，２００４，１０１：１５９０５～

１５９１０

２２６　Ｋ．Ａ．Ｌｕｋｙａｎｏｖ，Ｄ．Ｍ．Ｃｈｕｄａｋｏｖ，Ｓ．Ｌｕｋｙａｎｏｖ犲狋犪犾．．

Ｐｈｏｔｏａｃｔｉｖａｔａｂｌｅｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｐｒｏｔｅｉｎｓ［Ｊ］．犖犪狋．犚犲狏．犕狅犾．

犆犲犾犾犅犻狅犾．，２００５，６：８８５～８９１

２２７　Ｗ．Ｅ．Ｍｏｅｒｎｅｒ． Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅ ｏｐｔｉｃａｌ ｓｐｅｃｔｒｏｓｃｏｐｙ ｏｆ

ａｕｔｏｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｔｐｒｏｔｅｉｎｓ［Ｊ］．犑．犆犺犲犿．犘犺狔狊．，２００２，１１７

（２４）：１０９２５～１０９３７

２２８　Ｒ．Ｒｉｇｌｅｒ，Ｍ．Ｏｒｒｉｔ，Ｔ．Ｂａｓｃｈé．Ｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅｓｐｅｃｔｒｏｓｃｏｐｙ
［Ｃ］．Ｎｏｂｅｌｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅｌｅｃｔｕｒｅｓ，Ｂｅｒｌｉｎ：Ｓｐｉｒｎｇｅｒ，２００１

２２９　Ｍ．Ｊ．Ｒｕｓｔ，Ｍ．Ｂａｔｅｓ，Ｘ．Ｗ．Ｚｈｕａｎｇ．Ｓｕｂｄｉｆｆｒａｃｔｉｏｎｌｉｍｉｔ

ｉｍａｇｉｎｇ ｂｙ ｓｔｏｃｈａｓｔｉｃ ｏｐｔｉｃａｌ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ

（ＳＴＯＲＭ）［Ｊ］．犖犪狋．犕犲狋犺狅犱狊，２００６，３（１０）：７９３～７９５

２３０　Ｗ．Ｅ．Ｍｏｅｒｎｅｒ．Ｎｅｗｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓｉｎｓｉｎｇｌｅｍｏｌｅｃｕｌｅｉｍａｇｉｎｇ

ａｎｄａｎａｌｙｓｉｓ［Ｊ］．犘犖犃犛，２００７，１０４（３１１）：１２５９６～１２６０２

７０３１　９期　　　　　　　　　　 　毛峥乐 等：超分辨远场生物荧光成像———突破光学衍射极限


