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三维谱域光学相干层析成像系统的研制
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摘要　介绍了基于光纤迈克尔孙干涉仪的三维谱域光学相干层析（ＯＣＴ）系统。系统探测器部分为自行研制的高

速高分辨率光谱仪，其光谱分辨率高达０．０５ｎｍ，使ＯＣＴ成像探测深度范围达３．４ｍｍ。系统信噪比（ＳＮＲ）测量值

为５１ｄＢ，纵向分辨率８．５μｍ。系统成像速率达１０×１０
３ｌｉｎｅ／ｓ，通过二维扫描和三维重建，可达到２ｓ采集一幅三

维ＯＣＴ图像的速度。借助三维相干层析成像技术，可以对眼底视网膜等生物组织进行更加直观和精确的显示。
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１　引　　言

光学相干层析术（ＯＣＴ）技术利用宽带光源的

低相干特性，通过测量样品后向散射光的干涉信号，

对生物组织的内部微观结构进行高分辨率层析成

像。１９９１年，美国麻省理工学院的 Ｄ．Ｈｕａｎｇ等
［１］

采用 ＯＣＴ技术成功地对人眼视网膜的显微结构和

冠状动脉壁成像。这一研究使用８３０ｎｍ 超辐射发

光二极管（ＳＬＤ）光源的光纤迈克尔孙干涉仪，达到

了１０μｍ的纵向分辨率。１９９３年，人体视网膜的活

体光学相干层析成像出现。１９９５年，开始眼科的临

床研究［２］。国内的清华大学、浙江大学、天津大学等

都开展了ＯＣＴ算法与系统方面的研究，并在很多

领域得到了应用［３～５］。２０世纪９０年代中期，一种

被称为频域 ＯＣＴ的新 ＯＣＴ技术渐渐吸引了生物

医学影像领域研究者的注意［６］。它的优势在于能一

次将返回的不同深度相干光信号同时提取，而且完

全不需要深度扫描装置，大大提高了成像速度。同

时，这种技术还能有效提高弱相干光信号的信噪比

（ＳＮＲ），从而提高成像分辨率和对比度
［７，８］。由于

频域ＯＣＴ利用了光谱转换的方式，所以通常称为
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光谱域ＯＣＴ。

成像速度的提高扫清了三维ＯＣＴ应用于生物

活体检测的障碍，原先需要数分钟采集完成的立体

数据在数秒时间内便可完成。这就为三维光学相干

层析术走向实用打下了基础。本文通过搭建高速光

谱解调系统和二维振镜扫描装置，加上三维重构算

法，研制了一套实用型三维光学相干层析成像系统，

并将其用于活体检测和眼底成像，取得了较好的

效果。

２　实验系统

２．１　系统结构

三维ＯＣＴ系统基于高速频域ＯＣＴ系统。图１

为搭建的基于光纤的频域 ＯＣＴ系统。ＳＬＤ光源

（λ０＝８３０ｎｍ，Δλ＝４２ｎｍ）发出的弱相干光经四端

光纤耦合器５０∶５０分束，分别入射到参考镜和样品

组织。一路经透镜扩束投射在全反射镜上发生反射

作为参考光，另一路由透镜共焦系统聚焦在样品上，

成为信号光。由全反射镜反射回来的参考光与样品

背向散射的信号光经光纤耦合器汇合产生干涉信

号。干涉信号从耦合器另一端出射进入高速光谱仪

模块，获得谱信息。经过信号解调处理，就可以得到

样品不同深度散射光的强度。

图１ 三维ＯＣＴ装置简图

Ｆｉｇ．１ Ｓｃｈｅｍａｔｉｃｄｉａｇｒａｍｏｆ３ＤＯＣＴｓｙｓｔｅｍ

２．２　高速光谱仪

高速光谱仪模块与商用光谱仪有一定差异。它

们的相似之处在于都是获取光谱信息的器件，光路

结构也类似。不同之处在于，高速光谱仪模块侧重

于追求高速和高光谱分辨率，不需要很宽的谱线探

测范围。商用光谱仪一般每秒可以采集数十条到上

千条谱线，分辨率一般在０．１～１ｎｍ之间。光谱解

调装置则需要做到每秒采集上万条线，分辨率要在

０．０７ｎｍ以上（对应探测深度约２ｍｍ）。因此，需要

自行搭建适合频域ＯＣＴ系统的光谱仪。

这种高速光谱仪由扩束镜（犳１＝７５ｍｍ）、光栅

（１２００ｌｉｎｅ／ｍｍ）、会聚镜（犳２＝２００ｍｍ）和ＣＣＤ组

成。由于带宽不大，所以一般使用透镜系统不会造

成 严 重 色 差。ＣＣＤ 则 使 用 高 速 线 阵 ＣＣＤ

（２０４８ｐｉｘｅｌ，１４μｍ×１４μｍ，２７×１０
３ｌｉｎｅ／ｓ）。ＣＣＤ

的扫描速度决定着系统的扫描速度，随着光电成像

器件技术的不断发展，高速的ＣＣＤ不断推出，相应

ＯＣＴ成像速率也可随之提高。

２．３　定标

完成硬件搭建之后，要对从线阵ＣＣＤ获得的光

谱信号进行定标。定标灯采用美国海洋光学仪器公

司生产的用于 ＵＶＶＩＳＮＩＲ光谱系统的波长校准

光源ＨＧ１汞灯。在７８０～８７０ｎｍ范围内谱线有７

条，主要是Ａｒ的一级谱线。光谱谱线随ＣＣＤ像元

位置分布的函数称为定标曲线。一般来说，定标曲

线不是线性的，它可以按照泰勒展开到二阶、三阶甚

至更高。但是对于本系统，由于谱线有限，拟合的阶

数和精度不可兼得。因此需要研究按照几阶曲线拟

合才能不影响信号还原的效果。系统高速光谱仪结

构如图２所示，理论上的ＣＣＤ位置狀和谱线λ狀 的

函数关系为

λ狀 ＝犱ｓｉｎ犻＋ｓｉｎθ０－ａｒｃｔａｎ
（１０２４－狀）犔ｐｉｘｅｌ

犳［ ］｛ ｝｛ ｝
２

，

狀＝１，２，…，２０４８ （１）

其中犱＝８３３．３ｎｍ，犻＝θ０＝３０°，犔ｐｉｘｅｌ＝１４μｍ，犳２＝

２００ｍｍ。将（１）式展开到三阶

λ狀 ＝７８１＋０．０５２２１狀－６．５×１０
－６狀２－

１．２３×１０
－１０狀３．　狀＝１，２，…，２０４８ （２）

图２ 高速光谱仪结构图

Ｆｉｇ．２ Ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｏｆａｆａｓｔｓｐｅｃｔｒｏｍｅｔｅｒ

　　在 ＯＣＴ模拟程序中，用一个理想的光谱仪和

一个阵元数为２０４８的ＣＣＤ组成系统的探测部分。

设定光谱仪上分布的光波长范围为７８０～８７０ｎｍ，

因此光谱仪有效分辨率约为０．０４５ｎｍ。分别对

ＣＣＤ获得的定标曲线取一阶展开、二阶展开和三阶

展开，然后各自作为定标曲线。这对应于实际实验

中对定标结果进行线性拟合、二阶拟合和三阶拟合，

不同拟合情况下的分辨率分布如图３所示。模拟程

９２５２
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序中光源中心为８３０ｎｍ，带宽４０ｎｍ，由计算得到

系统理论空间分辨率为７．６μｍ。从图中对比可以

发现，线性拟合和二阶拟合都会影响分辨率，只有三

阶拟合才会达到和理论一致的结果。因此，只有精

确拟合到三阶，才能忽略定标对于图像分辨率的影

响。但是由于在此波段内定标灯谱线数量是有限

的，高阶拟合会导致拟合的不确定度增加。因此，还

需要用多次实验取平均来提高精度。图４对比了在

实验中分别使用线性拟合、二阶拟合和三阶拟合后

的图像。可见三阶拟合的图像锐化度相对线性拟合

和二阶拟合都有所增加，获得了能体现更多结构信

息的较高分辨率。

图３ ３种不同定标方法时不同位置的分辨率

Ｆｉｇ．３ Ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｓｉｎｄｉｆｆｅｒｅｎｔａｘｉａｌｐｏｓｉｔｉｏｎｓｂｙｔｈｒｅｅ

ｃａｌｉｂｒａｔｉｏｎａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ

图４ ３种不同定标方法的成像效果

Ｆｉｇ．４ Ｉｍａｇｅｓｂｙｔｈｒｅｅｃａｌｉｂｒａｔｉｏｎａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ

２．４　三维重构

定标完成后，得到光谱强度曲线犛（λ），接下来

经过犽变换、插值，得到犛（犽）。对犛（犽）进行快速逆傅

里叶变换，得到时域信号，将时域坐标根据深度定

标，就得到样品的“深度 散射信号强度”图像。每条

光谱可得到样品上一点的纵向ＯＣＴ图像。在样品

臂由扫描频率一快一慢的两个振镜组成二维振镜

组，控制光斑在样品平面上的运动，如图５所示。其

中以频率犳１ 振动的快速振镜控制光斑在犡 方向扫

描，慢速振镜则使光斑以犳２ 的频率在与犡 方向和

Ａｓｃａｎ方向正交的犢 方向移动。若以锯齿波驱动

振镜，那么在快速振镜的一个振动周期内得到的是

一个二维图像；而在慢速振镜的一个振动周期内，得

到犳２／犳１ 组二维图像。快速振镜的一个频率内就可

以得到整个面的层析结构图，即三维光学相干层析

图像。在实际成像过程中，需要合理选择两个振镜

频率之间的关系，才能在犡方向和犢 方向得到大致

相同的横向。

图５ 二维扫描示意图

Ｆｉｇ．５ Ｓｃｈｅｍａｔｉｃｄｉａｇｒａｍｏｆａｔｗｏｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ

ｓｃａｎｎｉｎｇｓｙｓｔｅｍ

三维ＯＣＴ图像通过二维 ＯＣＴ图像的三维重

建而得到。本系统采用三维成像中的体绘制技术。

它的中心思想是为每一个体素指定一个不透明度

（Ｏｐａｃｉｔｙ），并考虑每一个体素对光线的透射、发射

和反射作用。体绘制的优点是无需进行分割和提取

等值面即可直接进行绘制，能更准确地表现数据的

细节。体绘制实际上是模仿了光在生物组织中穿行

的特点，因此其成像结果与人眼见到的实际物体结

果最为接近。具有代表性的体绘制算法有：光线透

射算法 （Ｒａｙｃａｓｔｉｎｇ）、足迹算法（Ｓｐｌａｔｔｉｎｇ）和错切

变形算法（Ｓｈｅａｒｗａｒｐ）。此处使用光线透射算法。

３　实验结果

３．１　信噪比

实验中信噪比常用的定义为

犚ＳＮ ＝２０ｌｇ
犛ｍａｘ（ ）σ

， （３）

其中犛ｍａｘ是信号最强值，σ为本底噪声的均方差。

图６显示了一个典型的点扩散方程曲线，纵轴为强

度的对数值表示。它测量的是两个镀金镜面干涉的

结果。曲线由５００次测量结果平均而成，以减少噪

声本底波动造成的影响并使信号中的有用信息显示

得更清晰。干涉镜面位于一个产生１．６ｍｍ光程差

的位置，经测量此时样品臂返回光强为７６０ｎＷ。此

时系统的信噪比为５１ｄＢ。
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图６ 曲线犃：镜面干涉信号；曲线犅：相对强度噪声；

曲线犆：ＣＣＤ电子噪声

Ｆｉｇ．６ Ｔｙｐｉｃａｌｐｏｉｎｔｓｐｒｅａｄｆｕｎｃｔｉｏｎｏｂｔａｉｎｅｄ ｗｉｔｈａ

ｐａｒｔｉａｌｒｅｆｌｅｃｔｏｒ （ｃｕｒｖｅ犃）；Ｒｅｌａｔｉｖｅｉｎｔｅｎｓｉｔｙ

ｎｏｉｓｅ（ｃｕｒｖｅ犅）；ｃａｍｅｒａｒｅａｄｏｕｔｎｏｉｓｅ（ｃｕｒｖｅ犆）

３．２　探测深度

根据探测深度范围和解调装置光谱分辨率关系

犣ｍａｘ＝
λ
２
０

４δλ
， （４）

其中λ０ 为ＳＬＤ中心波长，δλ为光谱仪分辨率
［９］。根

据（４）式，当δλ＝０．０５ｎｍ时，探测深度范围可以达到

３．４ｍｍ，在组织中约为２．５ｍｍ，已经远大于光能在

一般生物组织中的穿透深度（１～２ｍｍ），因此可以满

足ＯＣＴ系统检测大部分生物组织的需要。

在探测深度之外信号不会突然消失，而是以较

快速度衰减［１０］。如图７，对于不同光程差的镜面信

号的信号强度随光程差的增大会逐渐衰减。可见在

探测深度为２ｍｍ处比０．５ｍｍ处约衰减了６ｄＢ。

而在探测深度极限４ｍｍ处大致衰减２５ｄＢ。可见

光程差越小得到的信噪比越高，同时考虑到８３０ｎｍ

的红外光在人体组织内的衰减现象，应将探测区域

放置在较小光程差的范围内。

图７ 信噪比随深度的变化

Ｆｉｇ．７ ＳＮＲｍｅａｓｕｒｅｄａｓａｃｈａｎｇｅｏｆｄｅｐｔｈ

３．３　分辨率

在不考虑其他因素前提下，ＯＣＴ系统分辨率由

光源带宽决定［１１］，其表达式为

犾ｃ＝
２（ｌｎ２）λ

２
０

πΔλ
， （５）

代入λ０＝８３０ｎｍ，Δλ＝４０ｎｍ，得到理论分辨率为

７．６μｍ。实际测量得分辨率随深度的变化如图８

所示，在２ｍｍ以下，分辨率约为８．５μｍ，与理论值

接近。２ ｍｍ 之后渐渐变差，在 ５ ｍｍ 处约为

１２μｍ。实验值与理论值存在差距主要原因是由于

光谱拟合系数的不确度较大，定标存在一定误差，从

而影响了纵向分辨率。

图８ 分辨率随深度的变化

Ｆｉｇ．８ Ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｍｅａｓｕｒｅｄａｓａｆｕｎｃｔｉｏｎｏｆｄｅｐｔｈ

３．４　成像结果

在慢扫描状态下，将系统所成像与之前时域系

统所成眼底黄斑图像进行对比。图９中（ａ）图为时

域ＯＣＴ图像，横向４ｍｍ，４００ｌｉｎｅ，扫描时间１ｓ；

（ｂ）图为系统所成频域 ＯＣＴ 图像，横向４ｍｍ，

图９ 时域（ａ）与频域（ｂ）ＯＣＴ图像对比

Ｆｉｇ．９ ＣｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆｔｉｍｅｄｏｍａｉｎＯＣＴ（ａ）ａｎｄ

ｓｐｅｃｔｒｕｍｄｏｍａｉｎＯＣＴｉｍａｇｅｓ（ｂ）

１０００ｌｉｎｅ，扫描时间０．１ｓ。两个系统所用光源均为

４０ｎｍ带宽的ＳＬＤ，图像颜色不同只是由于色彩映

射不同。两个系统都是在调节较好的状态下进行测

量的。对比可以看出，视网膜内皮层部分，（ａ）图只

显示一层，而（ｂ）图可以分辨出光感受器内外段膜

盘连接层（ＩＳ／ＯＳ）和视网膜色素上皮层（ＲＰＥ）两

层，甚至三层结构。此外，在ＲＰＥ层下，频域图像还

可以看到脉络膜内部结构，而时域图像在此处信号

１３５２
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较模糊。这说明频域ＯＣＴ系统可以更快地获得分

辨率更高的图像。

最后分别使用三维 ＯＣＴ 对活体进行成像。

图１０为老鼠眼前节成像结果。其中犡犣 平面为二

维频域图像，犢犣和犡犢 平面图像为三维重组后切片

得到。犡和犢方向扫描共４００００ｌｉｎｅ，在４ｓ内完成。

考虑到扫描区域为２ｍｍ×２ｍｍ的正方形区域，分

别设置样品臂振镜组中快速振镜扫描频率和慢速振

镜扫描频率为２００Ｈｚ和０．２５Ｈｚ，以使横向分辨率

在各个方向达到一致。相比于二维小鼠眼前节图

像，三维图像可以全面观察到小鼠角膜、虹膜以及前

房的状态，获得更详尽和直观的信息。

图１０ 小鼠眼前节（ａ）及三个方向断层图像（ｂ）

Ｆｉｇ．１０ ３ＤａｎｔｅｒｉｏｒｅｙｅｓｅｇｍｅｎｔｏｆａＫｕｎｍｉｎｇｍｏｕｓｅ（ａ）

ａｎｄｔｏｍｏｇｒａｐｈｙｆｒｏｍｔｈｒｅｅｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓ（ｂ）

由于三维成像是基于二维成像的拼接与拟合技

术，对于人体或者生物样品的活体检测时，因不能避

免扫描样品的移动，因此需要快速的扫描速度来减少

移动对三维成像造成的影响。而较短ＣＣＤ的积分时

间将对应较差的信噪比，过快的扫描速度将影响成像

质量。目前在实验中基于８３０ｎｍ波段光谱仪的谱域

ＯＣＴ的Ｂｓｃａｎ速度为３０ｋＨｚ左右
［１２，１３］，而若要得到

高信噪比的图像，则需要更长的时间［１４］。

对于一定的区域，获取像素密度为２００ｐｉｘｅｌ×

１００ｐｉｘｅｌ×１０２４ｐｉｘｅｌ的三维图形所需的时间为积

分时间的２００００倍。考虑实验者的眼睛能够在２ｓ

之内保持基本不动，选择１０ｋＨｚ的点扫描速度，以

获得更丰富的眼底信息。

图１１为对人眼眼底成像结果。在眼科探头中，

使用了ＬＥＤ对眼底进行照明并用面阵ＣＣＤ进行实

时观测该照明区域，以确定ＯＣＴ系统在眼底扫描的

位置。犡和犢 方向扫描共２００００ｌｉｎｅ，在２ｓ内完成。

同样，为考虑横向分辨率的最优化问题，设置振镜组

两个振镜频率分别为１００Ｈｚ和０．５Ｈｚ，并适当调节

振镜振幅以调节扫描区域恰好和眼底照明区域重合。

可以看到，其在犡犢平面的投影清晰显示了眼底血管

和神经的分布。特别是血管交叉（如图１１中犃点）及

分叉处（如图１１中犅点），是视网膜血管类疾病的高

发地。例 如 高 血 压 视 网 膜 病 变 （ｈｙｐｅｒｔｅｎｓｉｖｅ

ｒｅｔｉｎｏｐａｔｈｙ），会形成动静脉的交叉压迫。１９５３年开

始国际上已将高血压视网膜病变和视网膜动脉硬化

进行分级，分级依据里就有动脉管径形状和反光特

性。而测量管径和对比反光特性正是ＯＣＴ层析图像

的长处。有了三维ＯＣＴ影像，只要任意点击血管交

叉处，纵向的血管情况就可以直观获得，从而判断血

管是否压迫以及压迫程度。因此，三维ＯＣＴ图像可

以为医生提供更精确、定量的眼底结构信息，有利于

早期病情监测。

图１１ 人眼眼底三维ＯＣＴ图

Ｆｉｇ．１１ ３Ｄｉｍａｇｅｓｏｆｈｕｍａｎｒｅｔｉｎａ

４　结　　论

介绍了基于频域 ＯＣＴ结构的快速三维 ＯＣＴ

的系统构建方法，对高速光谱仪的制作和定标进行

了深入研究，提出光谱定标到三阶的必要性。最后

通过实验测量了系统的信噪比、探测深度和分辨率，

并给出了鼠眼眼前节和人眼眼底的成像结果。事实

证明，三维ＯＣＴ图像可以更直观全面反映样品内

部的结构信息。
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