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傅里叶域光学相干层析成像技术的研究进展
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摘要　光学相干层析成像(OCT)可以实现生物组织内部微观结构的实时、高分辨率、三维成像,在临床诊疗与基础

科学研究领域得到了广泛的应用.近年来,得益于光源与探测技术的发展,傅里叶域 OCT已经成为 OCT的主流

模式,尤其推动了OCT微血管造影等功能成像技术的发展.以傅里叶域OCT为重点,回顾了 OCT的工作原理,

阐述了系统主要的性能参数及其影响因素,介绍了傅里叶域OCT在成像量程、成像速度以及功能成像方面的现状

并对OCT的研究作了展望.
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１　引　　言

光学相干层析成像(OCT)可以实现生物组织

内部微米量级的实时、高分辨率、三维(３D)成像,且
具有非侵入、非接触等优点[１Ｇ２].其中,傅里叶域

OCT通过对干涉条纹的光谱信号进行探测,可以并

行获取样品组织内部轴向信息(深度方向)[３Ｇ６].近

十年来,得益于光源与探测技术的发展,傅里叶域

OCT(包括谱域 OCT和扫频 OCT)在探测灵敏度

以及成像速度等方面具有巨大的优势,成为OCT的

主流模式[３Ｇ６],尤其推动了OCT微血管造影等功能成

像技术的发展[７Ｇ１９].目前,OCT已经广泛应用于眼科

临床诊疗,而心脑血管内成像是仅次于眼科的OCT
第二大临床应用市场,且已有相关的商用系统问世.

OCT还在脑科学、肿瘤、消化道、呼吸道、皮肤、发生

发育等领域有着重要的应用价值与前景.

０２０７０１１Ｇ１
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本文以傅里叶域OCT为重点,系统回顾了OCT
的工作原理,阐述了系统主要的性能参数及其影响因

素,介绍了傅里叶域OCT在成像量程、成像速度以及

功能成像方面的现状并对OCT研究作了展望.

２　工作原理

OCT可以实现样品内部三维空间信息(X、Y、Z)
的高速、高分辨率、高灵敏度获取.在深度(Z)方向

上,OCT基于光学低相干干涉原理实现空间信息的

高灵敏度分辨成像,如图１所示.图１(a)为迈克耳孙

干涉仪的结构,光源的光辐射经过分光板之后分别进

入参考臂与样品臂,两臂的反射光经过分光板再次汇

合,由光电探测器探测.其中,参考臂是一个可直线

平移的反射镜,可以改变参考臂的光程大小,样品臂

是一个单层的反射面.当干涉仪所用光源是单色光

时(具有较长的相干长度,如激光),探测器测得的干

涉信号随光程差Δl的变化如图１(b)所示,是一种余

弦函数的简谐振荡,可以表示为２EREScos(２kΔl),即
通常所说的光学干涉现象,其中ER 为参考臂的电场

分量,ES 为样品臂中的电场分量,k为波数.然而,
当干涉仪的光源是宽光谱光源(波数k有一定的宽

度)时,每个光谱成分均会形成一个如图１(c)和(d)所
示的余弦函数的简谐振荡(干涉条纹),但是振荡频率

各不相同.结果表明,当且仅当光程差为０的位置附

近,各个光谱成分的干涉条纹会形成相长叠加,且随

光程差的增大干涉信号迅速衰减,形成如图１(e)所示

的干涉包络,该现象即所谓的光学低相干干涉,常用

于空间定位或测距.在垂直于深度方向的X 和Y平

面中,通过引入两维的空间扫描机制(一般可通过X、

Y光学扫描振镜实现),即可以实现OCT三维成像.

图１ 迈克耳孙干涉仪与光学低相干干涉.(a)迈克耳孙干涉仪;(b)干涉信号余弦函数简谐振荡;
(c)(d)干涉条纹;(e)短相干长度光

Fig敭１ Michelsoninterferometerandopticallowcoherenceinterference敭 a Michelsoninterferometer  b cosinefunction
simpleharmonicoscillationofinterferencesignal  c  d interferometricfringe  e shortcoherencelengthlight

　　如图２所示,类似于超声技术的命名方式,深度

Z 方向的单次扫描一般称为A扫描(AＧscan),X 方

向的多个AＧscan构成一帧图像(BＧframe),而Y 方

向的多个BＧframe完成一个三维成像.不难看出,

OCT就是将原先一维的低相干测距技术发展成两

维(三维)的成像技术,在科学研究(脑科学、心脏发

育等)、临床诊疗(眼科、心脑血管内成像)等方面均

具有重要的应用价值.
上述低相干干涉包络id(z)还可以通过傅里

叶域的方式进行探测,即对干涉信号的各个光谱

成分进行分别记录,并通过傅里叶变换重构出深

度分辨的干涉包络信号.其中,傅里叶域探测有

光谱和扫频２种不同的光谱信号记录方式,其基

本结构分别如图３(a)和(b)所示.谱域 OCT一般

采用宽带光源照明,利用光谱仪等装置,将其低相

干信号的各个光谱成分分散在空间上,并由高速

图２ ３DOCT重构小鼠全眼活体图像

Fig敭２ Reconstructionof３DOCTimagefor
mousefulleyeinvivo

０２０７０１１Ｇ２
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线阵相机并行记录;而扫频 OCT采用的是扫频光

源照明,由于其低相干信号的各个光谱成分在时

间上是分散的,因此可以用点探测器进行分时记

录.光谱和扫频 OCT虽然采用了不同的光谱信

号记录方式,但是其信号的重构过程是一样的,如
图３(c)所示.对应不同深度Δz１、Δz２、Δz３ 的干涉

光谱条纹在频率域进行傅里叶变换后得到空间域

的深度信息.

图３ 低相干干涉傅里叶域探测示意图.(a)光谱探测;(b)扫频探测;(c)频率域至空间域信号的重构

Fig敭３ SchematicofFourierdomainlowcoherenceinterference敭 a spectraldomaindetection  b sweptsourcedetection 

 c signalreconstructionfromfrequencydomaintospatialdomain

　　OCT中宽光谱光源的功率谱可以用S(k)表
示,其中单一光谱成分在参考臂的电场分量ER 与

样品臂中的电场分量ES 可以分别表示为

ER＝E０RRexp[j(kzR－ωt)], (１)

ES＝E０RSexp[j(kzS－ωt)], (２)
式中E０ 为在参考臂或样品臂中未经反射(散射)的
电场强度,RR 和RS 分别为在参考臂和样品臂中的

反射系数,k为波数,zR 和zS 分别为参考臂和样品

臂的光程,ω为光频率.
对于样品臂中光程差Δz＝zR－zS 的反射面,

由光波的叠加原理,其中忽略时间变量,则光谱成分

的干涉信号Id(k,Δz)可以由(３)式表示,即为光谱

中波数k与光程差Δz的函数:

Id(k,Δz)＝‹ER＋ES
２›＝S(k)(RR＋RS)＋

RRRS􀅰Re{S(k)exp(－jkΔz)}＝

S(k)(RR＋RS)＋ RRRSS(k)cos(kΔz).
(３)

　　在时域探测中,扫描参考臂,利用单点探测器,
以光程z(与参考臂扫描时间一一对应)为变量直接

记录id(Δz)信息.忽略直流项,单点探测器的输出

信号可以表示为干涉信号Id(k,Δz)对所有光谱成

分的积分形式:

id(Δz)＝∫
＋¥

－¥
Id(k,Δz)dk＝

RRRS􀅰Re∫
＋¥

－¥
S(k)exp(－jkΔz)dk{ }＝

RRRS􀅰Re{γ(Δz)}, (４)
式中γ(Δz)为光源的时间复相干度,其包络的最大

幅度在光程差Δz＝０的位置处,需要通过参考臂的

逐点扫描获得全部深度方向上的信息id(Δz).
在傅里叶域探测中,参考臂固定,利用某种光谱

分辨机制(谱域 OCT中为光谱仪,扫频 OCT中为

扫频光源),以光谱k 为变量记录干涉光谱信号

Id(k,Δz),然后通过傅里叶变换重构id(z)信息.
忽略直流项,将(３)式进行傅里叶变换为

id(z)＝F{Id(k,Δz)}＝

∫
＋¥

－¥

Id(k,Δz)exp(－jkz)dk＝

γ(Δz)􀱋F RRRSδ(z±Δz), (５)
式中􀱋为卷积运算;±为实数信号傅里叶变换导致

的共轭镜像问题.可见,利用光谱分辨的探测技术,
可以实现深度方向上信息的并行获取,不再需要参

考臂的逐点扫描.
此外,在(５)式的推导中运用了维纳Ｇ辛钦定理,

０２０７０１１Ｇ３



中　　　国　　　激　　　光

即功率谱密度S(k)与时间复相干度γ(Δz)之间构

成一对傅里叶变换对:

γ(Δz)＝∫
＋¥

－¥

S(k)exp(－jkΔz)dk. (６)

　　对于光谱是高斯线型的光源,其归一化功率谱

密度和时间复相干度可以表示为

S(k)＝
１

Δk π
exp －

k－k０
Δk

æ

è
ç

ö

ø
÷

２
é

ë
êê

ù

û
úú , (７)

γ(Δz)＝exp[－Δk２Δz２], (８)
式中k０ 和Δk分别为该高斯光源的中心频率和频

率宽度.相干长度lc 定义为干涉包络的半峰全宽,
可以表示为

lc＝
４ ln２
Δk ＝

４ln２
π
λ２０
Δλ
. (９)

３　性能参数

３．１　分辨率

传统光学显微镜的横向与轴向分辨率均取决于

物镜的数值孔径.轴向分辨率对数值孔径的苛刻要

求导致其工作距离较小,实际应用受限制.相比之

下,OCT最显著的一个优势就是其轴向分辨率主要

依赖于光源的相干长度,在使用较小物镜数值孔径

的情况下仍然具有较高的轴向分辨能力.OCT的

轴向分辨率δz 取决于光源的相干长度lc,对于高斯

线型的光源可以表示为[２]

δz＝
lc
２＝０．４４

λ２０
Δλ
. (１０)

　　在光源光谱带宽一定的情况下,中心波长λ０ 越

小,OCT轴向分辨率越高.但是,由于生物组织散

射和吸收的影响,OCT可以选用的工作波段是有限

的,一般在８００,１０００,１３００nm等波长附近.通常,
针对具体的成像对象会有相应的工作波段要求,如

OCT眼底成像中,由于眼组织中水吸收的影响,一
般选用吸收较弱的８００nm波段;对于高散射性的

生物组织成像(如皮肤等),OCT则选用散射较弱的

１３００nm波段;而针对眼底脉络膜成像同时会遇到

吸收和散射的问题,可以选用折中１０００nm波段.
此外,针对某些特定的应用(如光学材料的检测),

OCT可以采用可见光波段,极大地提高了轴向分辨

率.因此,根据应用对象不同,确定系统的工作波

段.在确定中心波长λ０ 后,可以选用宽光谱的光

源,提高OCT的轴向分辨率.虽然,理论上 OCT
的轴向分辨率δz 与光源带宽Δλ是简单的倒数关

系,但是,在实际应用中,OCT的轴向分辨率最终受

限于可供选用的宽带光源、探测器、无源光学器件

(如耦合器、环形器)以及光学系统的色散效应等.
不过,随着技术的不断进步,OCT的轴向分辨率也

持续提高.
与传统光学显微镜类似,OCT的横向分辨率

δx 取决于探测光束的聚焦状态,即物镜的数值孔径

可表示为

δx＝
４λ０
π
􀅰f
D
, (１１)

式中f为聚焦物镜的焦距,D 为光束在样品臂聚焦

物镜处光斑的直径.可以通过选用较高数值孔径的

显微物镜,提高OCT的横向分辨率.但是,横向分

辨率的提高受景深(２ZR)或共焦参数b的制约,可
表示为

b＝２ZR＝
πδ２x
λ０
. (１２)

　　如图４所示,当 OCT系统采用的聚焦透镜数

值孔径较大时,聚焦到样品上的光斑尺寸较小,焦点

处的横向分辨率较高,但景深相应减小,横向分辨率

在景深范围外迅速下降.

图４ OCT横向分辨率受数值孔径的影响

Fig敭４ LateralresolutionofOCTwithdifferentnumericalapertures

０２０７０１１Ｇ４
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３．２　成像速度

成像速度是 OCT标志性的性能参数之一,且
主要依据该参数对OCT进行分代.通常所谓的第

一代OCT,即时域 OCT,其 AＧscan线扫描速率一

般为几百Hz,最高可达８kHz;第二代 OCT,即傅

里叶域OCT,其成像速度达几十kHz,是目前商用

OCT的主流;第三代 OCT仍然是基于傅里叶域光

谱探测技术,但是由于线阵CMOS相机以及高速扫

频光 源 的 发 展,其 成 像 速 度 一 般 可 以 达 到 几 百

kHz,甚至是几 MHz.
如前文所述,在深度方向上,时域OCT需要通

过参考臂的逐点扫描,才能获得完整的深度信息,该
机械扫描机制严重制约了OCT的成像速度.而在

傅里叶域OCT中,利用光谱分辨的探测技术,实现

深度方向上信息的并行获取,可以视为逐行扫描,极
大地提高了成像速度.对于谱域OCT,其成像速度

主要取决于光谱仪中线阵相机的线扫描速率;对于

扫频OCT,则取决于光源的扫频速率.无论是线阵

相机还是扫频光源均依赖于光电子工业技术的进

步.在OCT信号探测方式上,值得思考的是,如果

能够在X 方向(甚至Y 方向)也实现并行探测,即面

扫描(甚至体扫描),将实现OCT的超高速成像.

３．３　信号噪声比

系统的信噪比可以定义为干涉信号功率与噪声

光电流方差的比值,可以表示为

RSNR＝
‹ID›２

σ２
. (１３)

　　对于时域OCT和傅里叶域 OCT,由于探测机

制的不同,导致了两者在信噪比上的差异.先以时

域OCT为例,为了简化分析,假设样品是位于Zs
距离处的单一反射面,则在一个时域 OCT系统中

总的探测光电流ID 为

ID＝η
e
hν
[PR＋PS＋Re{ESE∗

R}], (１４)

式中η为探测器的量子效率,e为电子电荷,hν为单

个光子能量,PR 和PS 分别为参考臂和样品臂的光

功率.(１４)式中的第三项为干涉信号项,干涉信号

功率PD 可表示为

‹PD›２＝ η
e
hν
æ

è
ç

ö

ø
÷

２

PRPS. (１５)

　　仅考虑散粒噪声的极限情况,且直流项中的

PS≪PR 可以忽略,OCT的噪声方差σ２TD可以表示为

σ２TD＝η
e
hν２ePRBNEB, (１６)

式中BNEB为系统的噪声等效带宽,也等于干涉信号

探测电路的带宽,且BNEB∝１/τ,τ为每个像素点的

探测器积分时间.由此可以得到系统信噪比为

RSNR＝ηhν
PS

２BNEB
＝η２

PSτ
hν
, (１７)

式中PSτ/hν为从样品中每个像素点位置处返回的

光子数,即 OCT的系统信噪比与探测器在每个像

素点收集到的光子数目成正比.由于后续分光器

(假设分光比５０∶５０)的原因,每个像素点至少要返

回２个光子才能被探测器探测,即RSNR＝１.要得

到较高信噪比的OCT图像需要增强光功率或者增

大每个像素点的积分时间,但是分别受生物组织安

全光功率、成像速度的制约.
基于(１７)式,不难发现傅里叶域探测相对于

时域在信噪比方面的优势.为了便于比较谱域

OCT、扫频OCT和时域OCT的信噪比差异,假设

这３个系统具有相同的光源功率(样品臂返回的

信号光功率均为PS)、像素点数(Z 方向的像素点

数均为M/２)和成像速度(相同的线扫描速率,即
轴向扫描时间均为t).由于共轭镜像的原因,傅
里叶域OCT信号采集通常需要M 个通道,比时域

探测多１倍.对于时域 OCT,由于参考臂的逐点

扫描,单个像素点的积分时间τ＝２t/M,相应的信

噪比为

RTD
SNR＝ηM

PSt
hν
. (１８)

　　对于谱域OCT,由于同时对轴向的M 个像素

点进行照明和探测,单个像素点的积分时间τ＝t,
相应的信噪比为

RSD
SNR＝η２

PSt
hν ＝

M
２R

TD
SNR. (１９)

　　而对于扫频 OCT,由于光源M 个光谱成分是

分时输出,因此总的光功率可以达到MPS,但是单

个像素点的积分时间τ＝t/M,相应的信噪比为

RSS
SNR＝η２

PSt
hν ＝

M
２R

TD
SNR. (２０)

　　可见,相比于时域OCT,两种傅里叶域OCT的

信噪比都提高到 M/２倍.对比谱域 OCT和时域

OCT,不难发现谱域 OCT信噪比的提高主要是得

益于轴向逐行扫描的并行探测,使得单点的积分时

间增大到M/２倍.试想如果可以实现面阵探测,在
总探测时间不变的前提下,单点的积分时间提高到

τ＝Nt(N 为AＧscan的数目),则理论上可以将信噪

比进一步提高到MN/２倍.
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３．４　量　　程

在OCT中,量程定义为可以探测到的最大光

程差Δzmax.在时域OCT中,其成像的量程取决于

参考臂的行程大小.对于一定的轴向扫描速度,量
程越大,所需的轴向扫描时间越长.

而在傅里叶域OCT中,最大量程Δzmax主要取

决于系统的光谱采样率δsk.由图３以及(３)式可

以发现,光程差Δz越大,干涉光谱信号的频率就越

高.根据奈奎斯特采样定理,系统的光谱采样率

δsk决定了系统可记录到的最高频率的干涉光谱信

号,即最大量程:

Δzmax＝
π

２nδSk
. (２１)

　　在谱域OCT中,其光谱采样率δsk主要由光谱

仪中光谱范围和线阵相机中工作的像素数目决定,
而上述２个因素又分别影响到OCT的轴向分辨率

和成像速度.类似的,在扫频OCT中,其光谱采样

率δsk主要由光源的扫频范围、探测器的带宽与模

数转换(AD)的采样率决定.因此,在设计系统量程

的时候需要折中考虑上述因素.

３．５　灵敏度随深度的衰减特性

如图３与式(５)所示,傅里叶域OCT信号可以

通过其干涉光谱信号的傅里叶变换而得到.但是在

实际应用中,系统的光谱分辨率δrk是有限的,随着

探测深度的增大,δrk宽度内的高频干涉光谱信号

将无法被有效地分辨,导致灵敏度随深度的衰减.
数学上,δrk 的影响可以表示成高斯函数的形式

exp[－４ln(２)k２/(δrk)２],相当于原干涉光谱Id(k,

Δz)的每个采样点均卷积了该高斯函数.因而,原
干涉光谱需要改写成卷积形式:

I′d(k,z)＝Id(k,z)􀱋exp －
４ln(２)k２
(δrk)２

é

ë
êê

ù

û
úú .

(２２)

　　频率域的卷积经过傅里叶变换后相当于空间域

的乘积,因此根据(２２)和(２３)式,OCT信号可以表

示为

i′d(z)＝F{I′d(k,z)}＝id(z)􀅰exp －
(δrk)２z２

４ln(２)
é

ë
êê

ù

û
úú .

(２３)

　　高斯函数的傅里叶变换仍是高斯函数,因而最

终得到的i′d(z)信号是原id(z)信号与一个高斯函

数的乘积.如图５所示,原id(z)信号由于光谱分

辨率的影响受到了某一高斯函数线型的调制,导致

OCT信号i′d(z)的幅度(系统的灵敏度)随深度的增

加而下降.在谱域 OCT中,光谱分辨率取决于光

谱仪中单色光谱成分的光斑大小以及线阵相机像素

尺寸;而在扫频OCT中,光谱的分辨率则取决于光

源单色光谱成分的瞬时线宽(或相干长度).其中,
光谱仪中光斑的大小可以通过优化光学设计而加以

改善,但是受光学衍射极限的限制;而其余的影响因

素则依赖于相关器件的发展.

图５ 灵敏度随深度衰减特性示意图

Fig敭５ SensitivityfallingＧoffversusdepth

OCT的实际成像深度受系统的工作波段、探测

光功率、量程、灵敏度随深度的衰减特性、组织散射

与吸收特性等因素的综合影响.

４　未来主要研究方向

４．１　大量程成像

针对诸如眼前节成像等实际应用,要求OCT在

深度方向上具有较大的成像范围,即量程.要实现大

量程成像,傅里叶域OCT可以从以下方面考虑:１)共
轭镜像的抑制;２)光谱采样率和分辨率的改善.

由于探测器实际记录的是干涉光谱条纹的实部

信号,实值信号的傅里叶变换将形成共轭镜像,如
(５)式中正负频率所示.为避免共轭镜像的干扰,在
成像时一般将样品放置在零光程的一侧,实际仅有

一半的量程可用.为了有效利用整个量程,诸多学

者提出了消除镜像的方法[３,６,２０Ｇ２６],其主要思想为构

造出相应的虚部信号,与实部重新组成复解析信号,
从而消除正负频率所导致的共轭镜像.其中,较为

巧妙的一种方法是通过偏置扫描振镜的转轴引入一

定的相位调制,实现全量程的OCT成像[３,６,２０Ｇ２２].
在谱域OCT中,光谱的采样率与分辨率主要

由相机的像素数目与像素尺寸决定.随着光电子技

术产业的进步,为了提高其光谱采样率,在OCT系

统中先后引入了２０４８[６]、４０９６[３]像素线阵相机,结
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合上述全量程技术,成功实现了全眼前节(覆盖眼角

膜前表面至晶状体后表面)的快速OCT成像.如图

６所示[６],通过采用新型InGaAs线阵相机,并结合全

量程成像技术,使得谱域OCT在１０５０nm工作波长

实现了１２mm的超大量程、１２０kHz的高速线扫描以

及小于１０μm的轴向分辨率[６].不但可以在单次扫

描内获得全眼前节的几何结构,而且可以清楚地观察

前房房角的结构[２０].基于上述优点,该技术特别适

用于人眼晶体动态调节的研究、人工晶体植入手术的

相关研究、闭角型青光眼的全面检测(包括房角大小、
前房深度和容积、虹膜厚度和弯曲、晶状体的位置和

厚度等重要影响因素).此外,该技术还具有稳定的

相位信号,便于开展微血管造影[２７Ｇ２８]、组织弹性特性

成像[２９Ｇ３０]等功能性的技术拓展.

图６ 人眼全眼前节的三维成像.(a)全眼前节的三维图像(成像范围１２mm×１８mm×１８mm);
(b)全眼前节的横截面图;(c)角膜巩膜边缘区域、角膜、晶状体前部和后部的局部放大图像

Fig敭６ ３Dimagingofthewholeanteriorsegmentofthehumaneye敭 a ３Drenderingofthefullanteriorsegment

 coveringrangeof１２mm×１８mm×１８mm   b typicalcrossＧsectionalimage  c subＧregionsofthecorneoＧscleral
limbus cornea anteriorandposteriorpartsofthecrystallinelens

　　在扫频 OCT中,光谱的采样率与分辨率主要

受限于光源的瞬时线宽.Grulkowski等[３１]提出了

一种以垂直腔表面发射激光(VCSEL)为光源的扫

频OCT系统,通过折中考虑分辨率、扫频速度等参

数,该系统可以实现厘米量级的量程.但是,扫频

OCT在单次扫频周期内,光源的输出光谱存在不稳

定的非线性变化;在各次扫频周期间,光谱的扫频触

发和采样之间存在随机延时,导致采集得到的扫频

光谱信号间存在极大的不稳定性,需要进行复杂的

相位补偿才能用于OCT功能成像.
此外,还有学者提出了像素平移、光学频率梳及

虚像相控阵列等方法,用以扩大谱域 OCT 的量

程[３０].像素平移法通过机械平移探测像素提高光

谱采样率,拓展成像量程,使理论成像范围增加１
倍.但机械平移操作存在着速度慢、不稳定和平移

精确度难以控制的缺点.通过添加光学频率梳可以

改善光谱采样函数,提高光谱分辨率,减缓系统灵敏

度随深度的衰减.虚像相控阵列(VIPA)的方法是

利用 VIPA 将衍射光栅的光谱进一步细分,实现

８１．８７mm的成像量程[３０].

４．２　高速成像

由于活体生物组织存在自发性的组织抖动,为
避免组织抖动造成伪像,要求活体成像的速度越快

越好.如前所述,由于傅里叶域 OCT不需要轴向

的机械扫描,因此,其成像速度远高于时域OCT.
在谱域OCT中,其成像速度主要受限于线阵

相机的线扫描频率.近年来,随着CMOS制造工艺

的提高,CMOS相机已经广泛应用于OCT成像,可
以获得数百kHz的线扫描速度[３].由于相机的速

度主要受限于像元的积分时间和读出时间,工作的

像元数目越多,所需的读出时间将越长.CMOS相

机可以灵活设置工作像元的数目,通过减小工作像

元的 数 目,可 以 获 得 更 高 的 成 像 速 度.Potsaid
等[３２]将CMOS作为数据采集器件引入到谱域OCT
中,使得轴向线扫描速率达到了３１０kHz.为了进

一步提高系统的成像速度,通过精确控制两个相机
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的积分时间和读出时间,使两个相机交替进行信息

采集,从而使系统成像速度在单个相机基础上提高

１倍,成功实现了５００kHz的线扫描速率[４,３２].在

扫频OCT中,扫频激光技术(尤其是傅里叶域锁模

激光技术FDML)和高速数据采集卡的快速发展都

高效提高了扫频OCT的成像速度.Huber等[３３]首

次将傅里叶域激光锁模技术应用于扫频 OCT成

像,经过近年来的发展,该技术已成功实现了数

MHz量级的高速成像[５,３２].
由(１８)~(２０)式可知,随着 OCT线扫描速度

的提高,单个像素的积分时间将极大的减小,为了保

证足够的信号量,需要相应地提高样品的探测光功

率.但是,由于生物组织光辐射安全标准的严格限

制,探测光功率的可增强空间是有限的,因此,这种

单纯以提高线扫描速度(减小像素积分时间)来提高

OCT成像速度的办法是有一定局限性的.为了缓

解上述局限性,通过多条 AＧline的并行探测(甚至

是面扫描或体扫描)理论上可以有效提高 OCT的

成像速度[２３],但是在实际应用中,并行探测的各路

信号之间通常会存在串号干扰的问题.最近,有学

者提出通过虚像相位阵列(VIPA)细分光谱的方式

实现多路的并行探测,成功实现１６路的并行探测,
将OCT的成像速度提高至３．２MHz[３４].利用各路

信号的光谱间存在的细微差异,理论上可以有效抑

制串号的干扰,但是该技术所采用的VIPA器件目

前存在较大的损耗,还有待进一步的改善.

４．３　功能成像

常规OCT可以实现组织内部微观结构的三维

成像,其对比度主要来源于不同组织光学背向散射

特性的差异.为了进一步提高成像的生物特异性,
学者们在生理功能信息的OCT提取方面开展了大

量的研究工作.结合多普勒效应,可以获得诸如血

流等运动的三维高分辨率信息[３２,３５Ｇ３６];结合光谱信

息,可以实现组织吸收特性的三维获取[３７Ｇ３８],特别是

血氧浓度等参数的提取;结合偏振效应,可以实现组

织双折射特性的三维获取,亦可以用于小梁网[３９]、
视神经纤维层[４０]等特征组织的辨识.

如(３)式所示,样品内部深度方向的运动会改变

光程差Δz,从而造成 OCT干涉信号相位的变化.
根据光的多普勒效应,相位的变化ϕ与运动的位移

D 的关系为:ϕ＝４πn/λ０×D,其中n为样品的光学

折射率.这种基于相位变化的位移测量上限由系统

的信噪比(SNR)决定,即约为λ０/４πn RSNR,一般

可以达到nm量级;而位移测量下限受相位计算时

π包裹效应的影响,一般约为λ０/４n[２８Ｇ３０,３２,４１Ｇ４４].基于

上述理论,通过 OCT的相位信息可以实现血流流

速的定量测量[３２,４１]及生物组织运动特性的定量表

征[２９Ｇ３０,３２].如图７所示[３２],在心脏的发育过程中,
心脏壁与腔内血流相互作用,构成了胚胎心脏发育

的生物力学环境.在 OCT微观结构成像的基础

上,利用 OCT的相位信息同时获得快速的血流流

速测量以及慢速的心脏壁组织变形中应变率的测

图７ 鸡胚心脏OCT成像.(a)纵向截面图;(b)横向截面图;(c)沿(b)中黄色虚线的 MＧmode结构成像;
(d)结合了心脏壁应变率和血管内血流速度的 MＧmode成像(纵向比例尺表示２００μm,横向比例尺表示０．１s)

Fig敭７ OCTimagesofchickembryonicheart敭 a Longitudinalsection  b crosssection  c MＧmodestructuralimage
alongtheverticaldashedlinein b whichtheboundaryofmyocardialwallisindicatedbythesolidcurves 

 d MＧmodestructuralimagesuperimposedwithradialstrainrateofthemyocardialwallandDoppler
velocityofbloodflow Theverticalscalebaris２００μm andthehorizontalbaris０敭１s 
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量,为研究心脏发育过程中生物力学环境的变化提

供了有效的手段[３２].
微循环障碍与诸多疾病(如肿瘤[４５Ｇ４６]、眼底视网

膜疾病[４７]、脑血栓[４８]、皮肤等)的发生发展紧密相

关,但目前的常规技术(如共焦显微术和多光子显微

术)均需要荧光标记才能得到三维的微血管分布图

像.特别是,向血管内注射荧光标记物质,常会伴随

一定的副作用(如恶心、呕吐、甚至过敏性反应),不
利于开展跟踪成像长期研究.基于 OCT成像,以
一定时间间隔、对同一空间位置进行多次采样,通过

分析强度[７Ｇ９]或者相位[１０Ｇ１３]信息,将动态的血流信号

从静态的组织背景信号中分离,进而在组织毛细血

管水平实现无标记、高分辨率、三维光学相干血流运

动造影(OCTA)[１４Ｇ１６,１８Ｇ１９],如图８所示[１５].该技术

已经在眼底视网膜/脉络膜[９Ｇ１０,１３,４９]、眼表结膜[２７]、
皮肤[８,５０]、脑科学[１１]、癌症[４６]等领域获得了广泛的

应用.其中,在眼科临床应用中,OCT不仅可以实

现眼前节(角膜、房角、晶状体等)等结构成像,还能

实现视网膜和脉络膜等重要活体眼组织微血管三维

成像,可用于糖尿病性视网膜病变、老年性黄斑变性

和青光眼等疾病的诊断和治疗.

图８ 大鼠脑皮层的三维OCTA[１５]

Fig敭８ ３DlabelＧfreeOCTAimagingoftherat

cortexvasculature １５ 

５　结束语

光学相干层析术(OCT)自诞生以来,得到了快

速发展和广泛应用.在成像深度、成像速度、成像分

辨率和灵敏度等性能方面都获得了极大的提高.成

像深度的提高拓展了光学相干层析技术的适用范

围.成像速度的提高使得实时的三维成像成为可

能.而成像分辨率的提高使得成像技术的分辨能力

扩展到细胞与分子生物学水平,这为癌症等疾病的

早期检测提供了依据和可能性.OCT也与其他成

像技术相结合,实现了功能拓展.这些都使得OCT
在生物医学领域和工业检测等领域具备巨大的应用

潜力.未来OCT的研究方向仍将集中在更高速度

OCT的研制、更高分辨率 OCT的发展、功能 OCT
的进一步优化拓展以及OCT技术的实际应用.
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