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摘要　将多普勒探测与正弦相位调制复频域光学相干层析成像技术（ＯＣＴ）相结合，建立了基于正弦相位调制的全

深度频域多普勒光学相干层析成像系统。利用正弦相位调制ＢＭ扫描方法，并采用傅里叶变换结合带通滤波的方

法重建复干涉谱信号，获得全深度层析及多普勒图像。成像深度范围扩大为原来的２倍，在整幅图像范围内均可

获得较高的速度探测灵敏度。基于该系统获得了血流仿体的全深度层析图及全深度多普勒图。实验测量的系统

最小可探测速度为５．３５μｍ／ｓ。
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１　引　　言

光学相干层析成像（ＯＣＴ）是一种非侵入的高分

辨率光学断层成像技术［１］，在生物学研究与临床医疗

领域有着广泛的应用前景。多普勒光学相干层析成

像技术（ＤＯＣＴ）是对 ＯＣＴ技术的功能性扩展，将

ＯＣＴ与多普勒成像相结合形成一种新型生物医学光

学成像技术。该技术在非侵入地获得生物组织内高

分辨率层析结构的同时，还可提供组织内深度分辨的

０２０４００１１
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血流等动态信息［２］，已在人眼视网膜微循环成像［３］、

动物胚胎的心血管发育过程的动态成像［４］以及光子

动力学治疗的监测［５］等许多方面得到了应用。

初期的ＤＯＣＴ主要基于时域 ＯＣＴ技术，需要

参考臂机械式扫描，限制了成像速度。近期的频域

多普勒光学相干层析成像（ＦＤＯＣＴ）基于频域ＯＣＴ

技术，无需参考臂扫描，具有更快的成像速度和更高

的探测灵敏度，正逐渐取代传统时域ＤＯＣＴ成为主

要的ＤＯＣＴ成像方式。然而，频域ＯＣＴ在对探测

的实数干涉谱信号进行逆傅里叶变换时会产生与被

测物体真实结构图像关于零光程差位置对称分布的

复共轭镜像。镜像问题的存在制约着频域ＯＣＴ的

应用：实际测量中，当零光程差位置处于被测物体内

部时，镜像的混叠会导致真实图像难以识别；若将零

光程差位置移到物体外部，则系统成像深度范围会

缩小为原来的一半［６］，而且限制了系统信噪比最高

的零光程差附近区域的利用，进而限制了与系统信

噪比相关的最小可探测速度。

为了消除镜像，全深度复频域光学相干层析成

像方法被提出［７－１１］。该方法通过重建复干涉谱条

纹，并对其进行傅里叶变换获得层析图，避免了镜像

的产生。其中，同步ＢＭ 扫描法
［９］通过在横向扫描

（Ｂ扫描）样品的同时引入相位调制（Ｍ扫描），一次

横向扫描就可以获得一幅全深度的二维层析图，在

不增加系统复杂度的情况下缩短了数据采集时间，

更适合用于生物样品的在体测量。将该方法应用于

ＤＯＣＴ，即可实现全深度探测的ＤＯＣＴ，从而可以通

过将被测样品置于零光程差位置附近，获得高的系

统信噪比和速度探测灵敏度。然而由于该方法多采

用线性相位调制［１２］，线性相位调制时锯齿波的调制

信号使调制频率受到限制，无法实现高速探测。若

使用三角波调制信号可以提高调制频率，但是在一

个Ｂ扫描图像中的调制频率不恒定，会出现图像不

连续。也可以采用抛物线相位调制［１３］，但是调制幅

度较大，被测样品将与系统信噪比最高的零光程差

位置较远。

本研究前期工作曾证明了正弦相位调制ＢＭ扫

描的复频域ＯＣＴ在体测量中的应用
［１４］，并优化了系

统参数。本文将前期工作与多普勒探测相结合，建立

了基于正弦相位调制的复频域ＤＯＣＴ系统。镜像的

消除使被测样品始终处于系统信噪比较高区域，可以

获得较高的速度探测灵敏度。ＤＯＣＴ的性能通过与

复频域ＯＣＴ的结合得到了提高。该系统继承了正弦

相位调制复频域ＯＣＴ调制幅度较小、始终在零光程

差位置附近的优点，整幅图像（Ｂ扫描）内均可获得较

高的速度探测灵敏度。基于该系统实现了对血流仿

体的全深度结构层析成像及全深度多普勒成像，并实

验测量了系统的最小可探测速度。

２　实验原理

２．１　基于正弦相位调制的全深度频域多普勒犗犆犜

的基本原理

采用正弦ＢＭ扫描法，在对样品横向扫描的同

时，通过压电陶瓷（ＰＺＴ）带动干涉仪参考臂反射镜沿

轴向做正弦振动，生成随横向扫描时间（位置）变化的

正弦相位调制干涉谱信号［１４］。内部具有运动的被测

样品的正弦相位调制干涉谱信号可表示为

犐（犽，狋）＝犐０（犽）＋２∑
狀

犛（犽）·

犚Ｓ狀犚槡 Ｒｃｏｓ狀（狋）＋狕ｃｏｓ（ωｃ狋＋θ［ ］）， （１）

式中：犐０（犽）为参考镜与样品反射强度之和，犽为波

数；犛（犽）为光源光谱密度函数；犚Ｓ狀 与犚Ｒ 分别为样品

第狀层反射面的反射率与参考镜反射率；狀（狋）＝

２犽（狕狀＋犞狀狋），狕狀是样品第狀层反射面与参考面的单程

光程差，犞狀 是样品内流体运动速度，狋为时间变量，表

示探测光束扫描到被测样品不同横向探测点所对应

的时间；狕＝２犽犪为调制深度，犪为ＰＺＴ振动的振幅，

ωｃ＝２π犳ｃ为ＰＺＴ正弦调制角频率，犳ｃ为正弦调制频

率，θ为初始相位。将（１）式对时间狋作傅里叶变换后

得到干涉信号的时间频谱，以正弦相位调制干涉信

号的基频与倍频为中心分布的频谱分量为

犉（犽，ω－ωｃ）＝

－Ｊ１（狕）ｅｘｐ（ｉθ）犉狋 ∑
狀

犅狀ｓｉｎ［狀（狋｛ ｝）］， （２）

犉（犽，ω－２ω犮）＝

－Ｊ２（狕）ｅｘｐ（ｉ２θ）犉狋 ∑
狀

犅狀ｃｏｓ［狀（狋｛ ｝）］， （３）

式中Ｊ犿 是犿 阶贝塞尔函数，犉狋（）表示对时间狋作傅

里叶变换，犅狀 ＝２犛（犽） 犚Ｓ狀犚槡 Ｒ。在基频与倍频分量

中不仅包含被测样品的结构信息，而且包含样品内

流体运动速度的信息，表现为各分量时间频谱的展

宽。以滤波带宽分别为（ωｃ／２＜ω ＜３ωｃ／２）和

（３ωｃ／２＜ω＜５ωｃ／２）的两个带通滤波器滤出基频

与倍频分量进行时间狋的逆傅里叶变换，即可计算

出复频域干涉谱珘犐（犽，狋）：

珘犐（犽，狋）＝∑
狀

犅狀ｃｏｓ狀（狋）－ｊ∑
狀

犅狀ｓｉｎ狀（狋）．

（４）
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珘犐（犽，狋）对犽作逆傅里叶变换得

珘犐（狕，狋）＝犉犽
－１ 珘犐（犽，狋［ ］）＝犉犽

－１ ２∑
狀

犛（犽） 犚Ｓ狀犚槡 Ｒｅｘｐｊ狀（狋［ ］｛ ｝） ＝

∑
狀

２Γ２狕狀＋狏狀（ ）［ ］狋 犚Ｓ狀犚槡 Ｒｅｘｐｊ２犽０（狕狀＋狏狀狋［ ］）， （５）

式中犉犽
－１（）表示对波数犽作逆傅里叶变换，Γ（狕）＝犉犽

－１［犛（犽）］为光源自相关函数，犽０ 为光源的中心波数。

珘犐（狕，狋）的幅值表示了被测样品的全深度（Ａ扫描）结构图。利用相位解析法计算多普勒相移
［１２］

Δφ（狕犪，狋犫）＝ａｒｃｔａｎ

Ｉｍ ∑
犪＋犕

犿＝犪
∑
犫＋犖

狀＝犫

珘犐（狕犿，狋狀）珘犐
（狕犿，狋狀＋１［ ］）

Ｒｅ∑
犪＋犕

犿＝犪
∑
犫＋犖

狀＝犫

珘犐（狕犿，狋狀）珘犐
（狕犿，狋狀＋１［ ］

烅

烄

烆

烍

烌

烎）

， （６）

式中犪与犫分别为深度坐标狕与水平坐标狋的序数，

犕 与犖 分别为计算多普勒频移时进行深度方向与

横向平均的点数（也就是平均窗口的深度和长度）。

被测样品不同深度处流体的运动速度可表达为

犞（狕）＝
λ０Δ（狕）

４π狀犜ｃｏｓθ
， （７）

式中λ０为光源的中心波长，狀为样品内部的折射率，

犜为相邻两次测量的时间间隔，θ为入射光束与运动

速度的夹角。

由于样品的运动引起的频移会使正弦相位调制

的时间频谱中各频率分量展宽，利用带通滤波器获得

正交分量的好处在于可以允许一定速度范围内的样

品运动，因此可以对动态样品进行成像进而获得多普

勒图像。滤波器的带宽决定了多普勒图像的最大可

探测速度，滤波带宽越大，最大可探测速度越大；然而

滤波带宽越大也意味着影响相位解调的各种动态噪

声（如样品结构噪声、运动噪声等）均可能进入滤波器

内，这将降低镜像消除效果。这里为了获得尽量大的

最大可探测速度，两个滤波带宽取到最大。

２．２　最小可探测速度

当计算多普勒频移的数据时间间隔犜 与入射

光与运动速度夹角θ不变时，系统的速度探测灵敏

度即为最小可探测速度犞ｍｉｎ，它由最小可探测相位

差Δφｍｉｎ决定，即犞ｍｉｎ＝
λ０Δφｍｉｎ
４π狀犜ｃｏｓθ

。最小可探测相

位差取决于相位稳定性，可由相位误差随时间变化

的标准偏差定量描述［１５］

Δφｍｉｎ＝σｐｈａｓｅ＝ σ
２
Δ＋σ

２
Δ槡 狓， （８）

σΔ ＝犚ＳＮ
－１／２， （９）

σΔ狓 ＝
４π
３
１－ｅｘｐ －２

Δ狓（ ）犱［ ］｛ ｝槡
２

， （１０）

式中σｐｈａｓｅ是测量相位差的标准偏差，σΔ狓是扫描引起

的横向位置变化的标准偏差，犚ＳＮ是系统的信噪比，

Δ狓是相邻Ａｌｉｎｅ的横向扫描距离，犱是探测光束焦

斑直径。增大信噪比或减小横向移动距离相对于探

测光斑的比值都可以提高相位稳定性，获得更小的

最小可探测速度。

ＦＤＯＣＴ系统的信噪比随与零光程差位置距离

的增加而降低。由于光谱仪探测器受到像素尺寸的

限制，相当于在干涉谱上卷积一个宽度为光谱仪分

辨率的矩形或高斯型窗口，逆傅里叶变换后转换为

对原空间分布函数加上一个ｓｉｎｃ或高斯型函数包

络［６，１６］。若将光谱仪有限光谱分辨率的窗口设为高

斯型，其半峰全宽为光谱分辨率δ犽，则有

犐（犽）ｅｘｐ－
４（ｌｎ２）犽２

（δ犽）［ ］２ 
犉

犻（^狕）·ｅｘｐ－
狕^２（δ犽）

２

４（ｌｎ２［ ］），
（１１）

式中犐（犽）为不受光谱分辨率影响的理想干涉谱信

号，犻（^狕）＝犉－
１ 犐（犽［ ］）为干涉谱的逆傅里叶变换，

狕^＝２狕为轴向光程长度。由于高斯型包络的作用，

信号强度随着与零光程差位置距离的增加而降低，

噪声环境不变时系统的信噪比及受其影响的最小可

探测速度也随之降低。

为了利用信噪比最高的零光程差附近位置，需要

消除镜像的干扰，应采用全深度频域ＯＣＴ技术。相

对于线性相位调制或抛物线型相位调制，正弦相位调

制的调制幅度较小且始终在零光程差位置附近，因此

基于正弦相位调制的全深度频域多普勒ＯＣＴ可以在

整幅二维多普勒图像中均具有较小的最小可探测速

度及较高的信噪比。而且正弦相位调制比线性相位

调制更容易实现高速扫描且调制误差较小。

另外，Ｂ扫描的横向移动距离也会影响最小可

探测速度，横向移动距离相对于探测光斑的比值越

小，最小可探测速度越高。因此在Ｂ扫描时应采用

密集采样，即一个光斑中采集多个数据，这将增加每

个Ｂ扫描中的Ａ扫描数量，对于正弦相位调制没有

０２０４００１３
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影响。因此，基于正弦相位调制的全深度多普勒复

频域ＯＣＴ适用于具有较小速度的样品测量。

３　实验与结果

建立了如图１所示的光纤型全深度多普勒复频

域ＯＣＴ系统。该系统中宽带光源（ＳＬＤ）（中心波长

λ０＝８４０ｎｍ，带宽Δλ＝５０ｎｍ）发出的光经５０／５０光

纤耦合器分别射入参考臂与样品臂。参考臂端光纤

输出的光经准直后照射在参考镜上。参考镜固定在

ＰＺＴ上。在横向扫描过程中ＰＺＴ控制参考镜沿轴

向作正弦运动，在干涉信号中加入正弦相位调制。

参考臂光路中的中性密度滤波片用来衰减参考镜反

射光的强度，色散补偿片用来补偿参考臂与样品臂

光路引入的色散差异。样品臂光纤输出的光经准直

后通过振镜，被物镜聚焦在样品上。振镜的转轴轴

心位于物镜的前焦面形成近似远心光路，保证在扫

描样品时不引入额外的相移。参考镜与样品返回的

散射光重新被耦合进光纤，互相干涉并通过光纤耦

合器进入光栅光谱仪中。光谱仪包含两个消色差透

镜分别将入射光准直照射在反射式光栅上以及将光

栅出射的光聚焦在线阵ＣＣＤ相机上。线阵ＣＣＤ的

读出速率为２０ｋＨｚ，其决定了ＦＤＯＣＴ采集一个干

涉谱（Ａ扫描）的速率。ＣＣＤ采集的干涉谱由图像

采集卡采集送入计算机。计算机上运行自行开发的

Ｌａｂｖｉｅｗ软件程序，用于样机的扫描控制、ＣＣＤ图

像采集以及 ＯＣＴ 图像的重建。该系统工作在

２０ｋＨｚＡ扫描线速率情况下，在距离零光程差位

置０．２ｍｍ处测得的灵敏度为９５ｄＢ。系统的纵向

分辨率由宽带光源的带宽决定，约为６．２ｍｍ；横向

分辨率由探测光斑大小决定，约为１７．５ｍｍ。

图１ 全深度频域多普勒ＯＣＴ系统示意图

Ｆｉｇ．１ ＳｃｈｅｍａｔｉｃｏｆｆｕｌｌｒａｎｇｅＦｏｕｒｉｅｒｄｏｍａｉｎＤｏｐｐｌｅｒＯＣＴｓｙｓｔｅｍ

图２ （ａ）混合了牛奶的凝胶的层析图像，虚线框为计算平均相位差的窗口；（ｂ）混合了牛奶的

凝胶数据相位差的直方图，曲线为高斯拟合曲线

Ｆｉｇ．２ （ａ）Ｔｏｍｏｇｒａｍｏｆｇｅｌｗｉｔｈｍｉｌｋ，ｄａｓｈｂｏｘｉｎｄｉｃａｔｅｓｔｈｅａｒｅａｕｓｅｄｔｏａｖｅｒａｇｅｔｈｅｐｈａｓｅｅｒｒｏｒｉｎｅａｃｈｃａｓｅ；

（ｂ）ｈｉｓｔｏｇｒａｍｏｆｐｈａｓｅｄｉｆｆｅｒｅｎｃｅｓｏｆｇｅｌｗｉｔｈｍｉｌｋａｎｄｔｈｅＧａｕｓｓｉａｎｆｉｔｃｕｒｖｅ

　　实验测量了系统的最小可探测速度。常用的测

量方法有两种，测量相位差随时间变化的标准偏

差［１７］或相位差直方图的半峰全宽［１８］。一般来讲，后

者数值比前者大，但是更接近实际情况。这里对混合

了牛奶的凝胶进行成像，横向扫描长度为０．５ｍｍ，采

集Ａ扫描点数为５１２个，Ａ扫描采集频率为２０ｋＨｚ，

积分时间为４５ｍｓ。相同条件下采集１００组数据。计

算每一组数据相邻Ａ扫描相位差，并在扫描方向１００

０２０４００１４
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个点，深度方向７０个点的窗口内求相位差的平均值

作为该组数据的平均相位差。计算出１００组数据的

平均相位差，求其标准偏差和直方图的半峰全宽。

图２（ａ）为凝胶的Ｂ扫描层析图，其中的虚线框为计

算平均的窗口，（ｂ）为１００个平均相位差绘制的直方

图，描述了这１００个数据在相位差区间内的分布，曲

线为对直方图的高斯拟合曲线。计算得相位差的标

准偏差为２．３ｍｒａｄ，直方图拟合曲线的半峰全宽为

４．０ｍｒａｄ。用两种方法获得的相位差稳定性相应的

速度分别为３．０７μｍ／ｓ和５．３５μｍ／ｓ。

应用上述系统对血流仿体进行了多普勒成像。

用恒流泵将稀释了的牛奶溶液注入玻璃毛细管中，

毛细管内径约为 ５００μｍ，恒流泵的流量设为

１２０μＬ／ｍｉｎ。将玻璃毛细管埋入混合了牛奶的凝

胶中模拟人体皮肤内的毛细血管。毛细管中液体流

动方向与光线入射方向夹角为６０°，牛奶溶液的折

射率狀＝１．３５。ＣＣＤ的线读出速率设置为２０ｋＨｚ。

振镜水平方向扫描长度为１ｍｍ，采集１０２４个Ａ扫

描组成Ｂ扫描数据。将ＣＣＤ采集到的干涉谱信号

分别进行去除直流背景、犽域等间隔插值及对犽域

逆傅里叶变换后取出其幅值部分即构成了被测样品

的层析结构图像。被测样品多普勒图像的计算需先

用振幅部分做权重求出被测样品的整体运动相位，

并从相邻Ａ扫描的相位差中减掉，再用延迟线滤波

去掉结构差异对相位的影响。对每帧Ｂ扫描的相

位差在每个４ｐｉｘｅｌ×５ｐｉｘｅｌ的窗口内进行平均后

进行强度阈值去噪，最后沿深度方向进行中值滤波，

滤波窗为５个平均窗口。经过上述处理后即获得了

被测样品的多普勒图像。如图３（ａ）为玻璃毛细管

中牛奶溶液的二维层析图，（ｂ）二维多普勒图，图（ａ）

中真实结构与镜像关于零光程差位置对称分布，同

样地，多普勒图像也有一个对称的镜像，且由于真实

结构与镜像的相位共轭，因此计算出的相位差相反，

表现为图（ｂ）中的向下（蓝色）和向上（红色）两个相

反的流动方向。利用（７）式即可计算出毛细管内的

流速分布。

图３ 玻璃毛细管中的牛奶溶液的（ａ）二维结构和

（ｂ）多普勒层析图像

Ｆｉｇ．３ （ａ）Ｔｗｏｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌｓｔｒｕｃｔｕｒｅａｎｄ（ｂ）Ｄｏｐｐｌｅｒ

ｔｏｍｏｇｒａｍｓ ｏｆｆｌｏｗｉｎｇ ｄｉｌｕｔｅｄ ｍｉｌｋ ｉｎ ｇｌａｓｓ

ｃａｐｉｌｌａｒｙ

牛奶溶液的全深度成像实验中利用ＰＺＴ进行

正弦相位调制，调制频率为２．５ｋＨｚ，调制电压为

１．５Ｖ，对应中心波长的调制深度为２．６３ｒａｄ。为了

减小结构变化引起的干涉信号时间频谱展宽，采用

密集采样的方式，密集采样率为３０点。采用这里提

出的算法，对Ｂ扫描数据中的干涉谱信号去直流背

景、犽域等间隔插值后，沿调制方向（Ｂ扫描方向）进

行傅里叶变换。再利用带通滤波器滤出以基频分量

和倍频分量为中心的频谱，并求出复频域干涉谱。

最后对复干涉谱沿犽域进行逆傅里叶变换去除其振

幅部分即可得一幅消除镜像的Ｂ扫描层析图像。

再按照前文介绍的计算多普勒图像的方法即可求出

图４ 毛细管中的牛奶溶液（ａ）未去镜像与（ｂ）去镜像的层析图及（ｃ）全深度的多普勒图像

Ｆｉｇ．４ Ｔｏｍｏｇｒａｍｓｏｆｄｉｌｕｔｅｄｍｉｌｋ（ａ）ｗｉｔｈａｎｄ（ｂ）ｗｉｔｈｏｕｔｃｏｍｐｌｅｘｃｏｎｊｕｇａｔｅａｍｂｉｇｕｉｔｙ；（ｃ）ｆｕｌｌｒａｎｇｅ

Ｄｏｐｐｌｅｒｉｍａｇｅｏｆｄｉｌｕｔｅｄｍｉｌｋ
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全深度的多普勒图像。图４（ａ）、（ｂ）分别为玻璃毛

细管中牛奶溶液的二维层析及全深度层析图像。图

４（ａ）中真实结构图像与镜像混叠在一起无法识别；

图４（ｂ）不仅很好地消除了镜像的干扰，而且由于去

镜像过程中的滤波操作降低了噪声，提高了图像的

对比度。图４（ａ）对应的多普勒图像由于真实相移

与镜像相移相互混叠因此无法计算。图４（ｃ）为图４

（ｂ）对应的全深度多普勒图像，消除了镜像相位的

干扰，反映了毛细管内的牛奶溶液的运动相移分布，

图中的蓝色表示流速方向与入射光束方向相同，这

与恒流泵采用的推进模式一致。另外图像中仍有一

些残存的整体运动，这可能是由于残余的镜像影响

了整体运动计算的准确性。

４　结　　论

将正弦相位调制复频域ＯＣＴ与多普勒技术相

结合，提出了一种基于正弦相位调制的复频域

ＤＯＣＴ技术。该方法消除了镜像的影响，可以利用

系统信噪比最高的区域，因此较普通ＤＯＣＴ可以获

得更高的速度探测灵敏度。由于正弦相位调制的调

制幅度较小，横向扫描过程中始终保持在零光程差

位置附近，在整幅Ｂ扫描图像中均可获得较高的系

统灵敏度与速度探测灵敏度。实验获得了血流仿体

的二维全深度结构图像与全深度多普勒图像，测得

系统的最小可探测速度为５．３５μｍ／ｓ。所提方法适

用于对动态样品进行成像，有望实现对活体生物组

织内部动态信息如血流的全深度多普勒成像。
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