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摘要　小型化探头是内窥光学相干层析成像(Opticalcoherencetomography,OCT)中的普遍需求.介绍了包括基

于球透镜、光纤透镜、自聚焦光纤、自由曲面透镜、无透镜的OCT技术的发展历程,总结和比较了各种技术的优劣,

为探头的小型化设计提出了建议.研究探头的焦深拓展技术对分辨人体内细胞的在体成像的发展具有重要意义.

介绍了几种重要的适用于小型化探头的焦深拓展技术,其中基于模式干涉的探头由于易于制作、结构紧凑、传输效

率高,同时具有可以优化工作距离、焦深和轴向光强均匀性的优点,在拓展小型化探头的焦深方面具有一定的发展

潜力.
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１　引　　言

通过细 小 的 内 窥 探 头,光 学 相 干 层 析 成 像

(OCT)能在体获取生物体内部组织和器官的三维

结构或功能信息,是重要的生物医学成像手段[１].
一方面,为了减轻患者的痛苦,方便伸入狭窄弯曲的

生物体管道同时防止对管壁组织的损伤,探头的小

型化 设 计 是 关 键 问 题 之 一.使 用 自 聚 焦 光 纤

(Gradedindexfiber,GIF)取代传统透镜组作为聚

光元件,制作的全光纤探头的外径能缩小至１２５μm
及以下,从而可伸入到管径为２３G或２５G的注射

针头、活检针等医疗设备中,已被应用于神经外科手
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术中对人脑内血管的实时检测[２]、动物实验中肺泡

的静态/动态成像[３]、动物实验中经支气管的光学引

导针活检[４]、离体乳房组织中肿瘤的边界鉴定[５]等

前沿领域.另一方面,实现一次性探头的低成本化,
对防止感染与普及先进技术具有重要意义.得益于

光纤通信技术的发展,普通光纤不仅具有优异的光

学特性而且价格低廉,让低成本光纤探头的研制成

为可能.但如何在几百μm的尺度下,制作结构简

单,且符合实际应用需求的高质量 OCT系统微型

光学组件,仍有待研究.虽然采用传统透镜的方法

适用于小型化探头,但对球面或锥面中透镜的物距

和焦距控制增加了制作难度.因此,寻找一种无透

镜设计能进一步降低制作难度和成本.Sharma
等[６]仅用一根单模光纤(Singlemodefiber,SMF)
实现了对动脉组织的OCT,但由于从SMF出射的

光束具有发散特性,图像的横向分辨率低,且有效的

成像范围有限.为了优化出射光束降低光束的发散

性,Moon等[７Ｇ８]通过引入大纤芯光纤(Largecore
fiber,LCF)实现了对光纤基模的放大.但LCF中

的高阶模式被认为不利于成像,且没有被利用,所以

不能实现对出射光场的调控.因此,提出一种高传

输效率的无透镜全光纤探头,并在探头的设计过程

中考虑了模式干涉对出射光场的影响[９].
发展高分辨率的内窥 OCT系统,实现对生物

体内部的活体细胞及细胞外结构的分辨,有利于推

动病理研究、诊断及治疗技术的发展[１０].但如何解

决横向分辨率与有效成像范围的矛盾,是一个重要

的问题.不同于常规的光学成像方法,OCT的轴向

分辨率与横向分辨率无关,而是取决于光源的相干

长度.目前最先进的宽带光源,轴向分辨率能达到

１~５μm
[１１].但如果将横向分辨率提高到同等量

级,由于光束在焦点附近的快速发散特性,OCT的

有效成像范围会受限于光束极短的焦深.为解决横

向分辨率和焦深的矛盾,人们提出多种方案实现了

一个数量级的焦深拓展,比如数字聚焦[１２Ｇ１３]、动态聚

焦[１４Ｇ１５]和准光针(Opticalneedle)聚焦[１６].但上述

方法有的需要相位稳定性,有的需要机械扫描,有的

需要使用两条光路分别实现照明和探测,因此都难

以应用在小型化的探头中.通过化学腐蚀[１７]或研

磨抛光[１８]制作的微型轴锥镜,通过软光刻制作的微

型二元相位板[１９]都已用于探头焦深的扩展,但与台

式系统相比,对探头的焦深拓展倍数十分有限.除

此之外,人们还设计了一种对一系列光纤进行切割

和熔接,且不需其他加工工艺的基于相位掩模板的

方案[２０],但对光纤的切割精度要求很高,制作难度

较大.全光纤探头利用阶跃折射率光纤中的高阶模

式,通过产生一系列共轴但在空间上错开的焦点,也
可以实现焦深的拓展[２１].但是焦深区域内的干涉

相消会导致出射光束的光强在轴向上分布不均匀,
不利于整体成像效果.因此,人们提出了一种基于

光纤型光瞳滤波器拓展焦深的探头[２２],利用光纤中

的多模干涉,在聚焦物镜的光瞳中产生可控的复振

幅场,通过模仿传统复振幅型光瞳滤波器,实现焦深

拓展.与传统振幅型光瞳滤波器相比,基于多模干

涉的技术中心无遮挡,具有更高的传输效率,适合于

信号较弱的生物成像领域.与基于相位掩模板的方

案相比,容许更大的光纤长度误差,降低了制作难

度.为增加探头的工作距离,提出了用成像放大的

多模干涉场来优化光瞳处的复振幅场.
基于模式干涉的内窥OCT探头在解决探头的

小型化问题、调控出射光场、降低制作难度方面有显

著优势.通过优化聚焦物镜光瞳处的多模干涉场,
拓展了焦深;通过控制模间相位差,优化了焦深范围

内的轴向光强均匀性;通过改变多模干涉场的放大

方式,延长了探头的工作距离.由于具有图像质量

高、易于制作、尺寸小巧、结构可靠的优点,基于模式

干涉的 OCT探头具有较好的应用潜力,尤其是在

生物内部组织和器官的在体内窥成像领域.本文重

点介绍了本课题组在基于多模干涉的聚焦光场优化

以及小型化探头的制作方面取得的进展.

２　多模干涉探头的原理

传统探头的原理如图１(a)所示.与传统探头

相比,多模干涉探头的聚焦元件是可选的,且增加了

一段 过 渡 光 纤 (Transitionalfiber,TF)和 一 段

LCF,如图１(b)、图１(c)所示.过渡段可通过增加

或减小LCF的入射光束的发散角调节LCF中能量

的模式分布,所增加的LCF用于产生和传输多模.
模式传输至LCF末端的相位取决于LCF的长度和

模式的相位传播常数.由于相邻模式的传播常数存

在微小的差异,所以LCF的长度可用于调节LCF
末端的模间相位差.因此仅改变过渡段参数和

LCF的长度,就能在LCF末端获得可控的复振幅

场.对于无聚焦元件的探头,如图１(b)所示,出射

光束是该复振幅场在各向同性均匀介质中的衍射.
对于含聚焦元件的探头,如图１(c)所示,该复振幅

场位于聚焦元件的入瞳处,并且作为光瞳滤波器可

实现对出射光束的调控.因此通过选取合适的过渡

０２０７０１３Ｇ２
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段参数以及LCF的长度,可实现对探头出射光束的

优化.

图１ 探头原理图.(a)传统探头;(b)不含聚焦元件的

多模干涉探头;(c)包含聚焦元件的多模干涉探头

Fig敭１Schematicofprobes敭 a Conventionalprobe 

 b multiＧmode interference probe without
focusingelements  c multiＧmodeinterference
　　　　probewithfocusingelements

将导光系统的SMF输出线偏光近似为高斯光

束,则SMF末端的电场分布表示为

ESMF(r)＝E０exp
－r２

w２
SMF

æ

è
ç

ö

ø
÷ , (１)

式中,r 为极径,wSMF为SMF的模场半径,E０ 为中

心位置的振幅.设变换后高斯光束的束腰在TF末

端,则经过渡段变换后形成的电场表示为

ETF(r)＝E０
wSMF

wTF
exp

－r２

w２
TF
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è
ç

ö

ø
÷exp[－iΦ(r)],

(２)
式中,wTF为束腰半径,相位项Φ(r)是一个与r 无

关的常数.若wTF＞wSMF,光束经TF后发散角变

小,有助于能量耦合进LCF的低阶模式;若wTF＜
wSMF,光束经TF后发散角变大,有助于能量耦合进

LCF的高阶模式.根据光纤波导的模式理论,在弱

导近似下光束在LCF中分解为一系列离散的、独立

传播的电磁场或模式简并为线性偏振(Linearly
polarized,LP)模.在无横向错移、无角度偏差的完

美熔接下,TFＧLCF界面处仅有角动量为０的LP０n
模被激发出来.不考虑传播过程中快速衰减的辐射

模,LCF末端的电场可表示为

ELCF(r)＝

２PSMF

cε０nLCF
∑
N

n＝１
ηnψ̂n(r)exp(iϕ０n＋iβnLLCF),

(３)
式中,PSMF为SMF的输出光功率,c为光速,ε０ 为真

空中介电常数,nLCF为LCF芯层折射率,N 为LCF

中允许存在的LP０n模的数量,ηn 为LP０n模的耦合

效率,ψ̂n 为LP０n 模的归一化电场分布,φ０n 为LP０n
模的初始相位,βn 为 LP０n 模的传播常数,LLCF为

LCF的长度.N 与 光 纤 的V 值 有 关.V＝
２π
λρ

n２
co－n２

cl,其中λ 为真空中的波长,ρ 为的芯层半

径,nco和ncl分别为芯层和包层的折射率.使用具

有更短波长、更粗纤芯或者更大折射率差的光纤有

助于获得更多的模式数量.ψ̂n 表示为

ψ̂n(r)＝
J０(r k２０n２

co－β２n), r≤ρ

bnK０(r β２n －k２０n２
cl),r＞ρ{ ,(４)

式中,J０ 为零阶贝塞尔函数,k０ 为真空中波数,K０
为零阶第二类修正贝塞尔函数,bn 为一常系数,分
段函数在r＝ρ位置处连续.根据模式的正交性,可
由重叠积分计算ηn

ηn ＝
∫

¥

０
ETF(r)ψ̂∗

n (r)rdr
２

∫
¥

０
ETF(r)２rdr∫

¥

０
ψ̂n(r)２rdr

,(５)

式中,ψ̂∗
n 为ψ̂n 的共轭函数.对于图１(b)中无聚焦

元件的探头,出射光束为(３)式所描述的电场的衍

射.基于第一类RayleighＧSommerfeld标量衍射积

分公式,可表示为

Eout(x,y,z)＝z∑
N

n＝１
ηnexp(iφ０n＋iβnLLCF)×

∬
r≤ρ

J０(r k２０n２
co－β２n)

expjkR( )

R２ dξdη＋
é

ë
êê

bn∬
r＞ρ

K０(r β２n －k２０n２
cl)
expjkR( )

R２ dξdη
ù

û
úú ,(６)

式中,k＝nsk０ 为介质中的波数,ns为介质折射率,

R＝ (x－ξ)２＋(y－η)２＋z２ 为两点之间的距离,

(ξ,η)为位于LCF末端的平面且r＝ ξ２＋η２.因

为能量主要集中在光纤的芯层且准贝塞尔光束具有

无衍射特性,所以(６)式可简化为

Eout(r,z)∝∑
N

n＝１
ηnJ０r k２０n２

co－β２n( ) ×

expiφ０n＋iβnLLCF＋iz β２n －k２０ n２
co－n２

s( )[ ] .

(７)
对于图１(c)中含聚焦元件的探头,(３)式所描述的

电场位于物镜的入瞳处.出射光束的焦点附近轴上

的电场分布可表示为

Eout(z)＝∫
ρ
２
cl

０

ELCF(t)exp－
iut
２

æ

è
ç

ö

ø
÷dt, (８)
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式中,ρcl为光纤的包层半径,u＝k(NA)２(z－zf),

zf 为焦点位置,NA 为数值孔径.(８)式显示的轴

上电场强度在形式上是光瞳函数P(t)＝ELCF(t)
的傅里叶变换,因此在物镜的入瞳处由多模干涉形

成的复振幅场ELCF(r)作为光瞳滤波器实现出射光

场的调制.

３　探头的小型化设计以及多模干涉探头

与其他生物医学成像技术如计算层析成像

(CT)、核磁共振成像(MRI)、超声成像(US)相比,

OCT技术虽然具有很高的分辨率(约１０μm),但在

生物组织中的穿透深度仅有１~２mm.在有限的

穿透深度下,虽然能应用于对人眼等相对透明的组

织或皮肤、肌肉、牙齿等表面组织的高分辨率在体成

像,但无法显示发生在内部的病变问题.１９９６年,

Tearney等[２３]提出一种外径为１mm 尺度的内窥

OCT探头原型,能够通过血管网络实现对生物体内

部组织的成像.由SMF、自聚焦透镜(GRINlens,
又称格林透镜)以及直角棱镜组成,如图２(a)所示.
其中GRIN透镜用于实现光束的聚焦和收集,直角

棱镜用于偏转光轴,使入射光束或后向散射光经过

探头侧向开辟的窗口(称为侧向探头).使用中心波

长为１３００nm的光源,可实现２０μm的分辨率以及

３mm的工作距离,适用于对大型动脉内壁结构的

成像.由于该探头结构紧凑和光学分辨率高,可应

用于人体易破损动脉斑块的临床研究和早期诊断,
成为OCT最重要的应用领域之一.

图２ 探头原理图.(a)血管内OCT探头[２３];

(b)针式探头[２４]

Fig敭２ Schematicofprobes敭 a Intravascular

OCTprobe ２３   b imagingneedleforOCT ２４ 

为了减轻探头在插入过程中对组织的损坏程

度,如何实现探头的小型化是内窥探头设计的重要

问题之一.２０００年,Li等[２４]提出一种外径为亚

mm尺度(约４１０μm)的针式探头原型.采用直径

为２５０μm的微型GRIN透镜和定制的微型直角棱

镜实现探头的小型化,如图２(b)所示.其中光学组

件被置于侧向开窗的医用注射针内部,在中心波长

为１３００nm的激光下,实现了１７μm的最优横向分

辨率以及８０μm的工作距离.工作距离较短一方

面是因为探头的尺寸较小,另一方面是由于光束在

针管内部传播损耗了一定的工作距离.在相同的数

值孔径下,光学系统的尺寸越小,工作距离越短.因

此,在如胃肠道等大型管腔结构的应用中,传统透镜

由于具有更大的尺寸所以有更长的工作距离,优势

较大.但对细小管腔的成像或者医用注射针引导下

的内窥成像,由于探头与生物组织直接接触,对探头

的工作距离要求不高,且探头的工作距离可以通过

牺牲一定的横向分辨率而提高.而亚 mm级外径

的探头能够伸入到细针活检或粗针活检的管道中,
并且在细胞或组织采样前对该位置处的组织进行在

体成像,有效降低采样误差和提高诊断精确度,在减

轻病人痛苦、防止误诊方面具有重要意义.
虽然早期在内窥探头的制作工艺方面和图像质

量方面都存在问题,但侧向探头原型的提出开启了

人们对探头小型化的广泛研究.寻找一种易获取、
易制作同时具有合适光学特性的微型聚焦组件和光

束偏转组件是实现探头小型化的主要因素.贝克曼

先进科学技术学院的Boppart等[２５]在SMF的末端

粘贴一个侧抛的玻璃珠代替传统透镜和直角棱镜,
将探头的尺寸和硬端长度减小至１２５μm,如图３
(a)所示.虽然基于石英材料(n＝１．４８)的球透镜在

空气中有较大的折射率对比度以及足够的距焦能

力,但探头在实际成像中会浸润在组织间隙液中

(n≈１．３４),间隙液之间的折射率对比度较小会导致

光束的焦距强度不够以及横向分辨率变差.因此,
马里兰大学的Zhao等[２６]提出使用蓝宝石材料(n＝
１．７５)的玻璃球作为光纤探头的聚焦元件,并且分别

设计了一种具有长工作距离(１２２１μm)和高横向分

辨率(１１μm)的探头,如图３(b)所示.其中长工作

距离的探头的横向分辨率有所下降,为１８μm,而高

横向分辨率的探头相对工作距离较短(４１５μm).
总体上,由于所使用的球透镜具有较大的有效孔径,
与早期针式探头的工作距离相比,工作距离有显著

的提高.由于具有较长的工作距离、较小的尺寸(外
径为５００μm)以及优质的成像质量,该探头非常适

用于血管内窥等方面的应用.阿姆斯特丹大学的

Marrese等[２７]利用直径仅为６５μm 的钛酸钡微球
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(n＝１．９５)研制了一款能够同时用于空气和液体环

境的探头.由于其具有高折射率特性,即使在水中

也能提供足够的聚焦能力以及共路OCT所需的反

射参考信号.在粘贴微球前,SMF经化学腐蚀预先

在端面的中心形成一个 V槽,以便SMF与微球之

间进行光学对准.腐蚀后的SMF的外径从１２５μm
减小至７０μm,如图３(c)所示.所制作的探头的外

径为７０μm,是目前尺寸最小的内窥OCT探头,如
图３(d)所示.由于微球的完美对称结构以及可自

动对准的特点,探头的出射光斑呈现为完美的圆形,
有利于获得高成像质量.但由于光束的快速发散特

性,在穿透深度大于２００μm 时横向分辨率达到

１００μm以上.有效成像范围较短可能会阻碍该探

头在OCT成像方面的实际应用.

图３ 基于球透镜的小型探头.(a)用于反射和聚焦光束

的玻璃半球[２５];(b)直径为５００μm的蓝宝石球透

镜 [２６];(c)能够同时用在空气中和液体中的直径为

７０μm的共路OCT探头[２７];(d)探头的光束大小随

　　　　　距探头末端距离的变化曲线[２７]

Fig敭３ Miniatureprobebasedonballlens敭 a Glass

hemisphereforreflectingandfocusingbeam ２５  

 b sapphire ball lens with ５００ μm ２６  

 c ７０μmdiameterprobeforcommonＧpathOCT

inairandliquids ２７   d curveofbeamsizeof
theprobechangingwiththedistancefromtheend

　　　　　　oftheprobe ２７ 

基于球透镜方案研制的探头在直径在２５０~
５００μm时具有较好的应用潜力,但随着探头尺寸的

进一步减小,球透镜的焦距同比减小而聚集能力变

强,可能导致出射光束具有过强的发散性,从而限制

了OCT的有效成像范围.实现探头小型化的途径

也可以借鉴光纤通信中用于减小插入损耗的光纤透

镜技术,其中一种典型的工艺是利用电弧、高温钨丝

或激光熔融光纤末端,使熔融石英在液面张力的作

用下形成泪滴状的弧面.但与光纤互连的光纤透镜

由于工作距离非常短,所以不能直接应用于 OCT
探头的制作.Ryu等[２８]将一段无芯光纤熔接在

SMF上,然后利用光纤熔机产生的高温电弧在无芯

光纤的末端形成光纤透镜(图４(a)~４(c)).但这

种简单的制作工艺无法在直径较小的光纤上形成具

有较大半径的弧面,分别使用标准直径为１２５μm
以及更粗的直径为２３０μm直径的无芯光纤作为备

选.前者形成的弧面半径为６８μm,在中心波长为

１．３μm下实现了３．５μm的横向分辨率以及２８５μm
的工作距离.后者形成的弧面半径达到１２０μm,其
横向 分 辨 率 降 至 １４．２μm 但 工 作 距 离 达 到

１２７０μm.由于OCT系统的焦深与最小光斑直径

的平方成正比关系,所以３．５μm的横向分辨率会导

致非常有限的焦深,从而限制 OCT系统的有效成

像范围.从有效成像范围和工作距离的角度上讲,
使用更粗的无芯光纤作用光纤透镜更具优势.但从

探头结构的可靠性方面讲,由于标准无芯光纤具有

与标准SMF相同的外径,所熔接的探头机械强度

更高.为了兼顾探头的可靠性以及有效成像范围,
新泽西理工学院的 Qiu等[２９]通过优化无芯光纤的

长度以及熔接机的放电功率,实现了对弧面半径的

调制以及出射光束工作距离、焦深的调控(图４
(d)).采用直径为１２５μm的无芯光纤所制作的

探头实现了７４μm的弧形半径、５３４μm的工作距

离以及２６４μm的焦深.由于通过液面张力实现

的探头不具备理想的抛物形或球形,所形成的光

纤透镜的像差较大,实际光斑比理想光斑大４~５
倍.与球透镜形成鲜明的对比,尤其是在边缘位

置,会产生明显的像差,从某种意义上限制了光纤

透镜的有效孔径大小以及横向分辨率,但光纤透

镜的像差特性可以被用于补偿侧向探头中由管状

护套产生的像散.麻省理工综合医院的Tan等[３０]

利用这一特性将探头出射光束的１．４倍的像散率

降低至１．０４倍.探头由直径为１２５μm的SMF和

无芯光纤组成.无芯光纤的末端经钨丝熔接机熔

融形成椭球状,被置于光纤研磨台上形成约３６°的
倒角,作为全反射面实现对光束的偏转(图４(e)).
光束在光纤探头的椭球形侧面出光,其中子午面
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的 弧 度 半 径 为１００μm,弧 矢 面 的 弧 度 半 径 为

７５μm.在弧矢面上更小的弧度半径刚好补偿了

弧矢方向上由保护套管产生的光焦度.所制作的

探头外径为４３０μm,硬端长度约５００μm,实现了

２５μm的横向分辨率以及１６０μm的工作距离(图

４(f)~(g)).OCT图显示的肺泡结构清晰可见,
这种结构紧凑、机械特性柔软的探头在经气管针

吸活检领域具有潜在应用价值.

图４ 光纤透镜的制作及其出射光斑.(a)~(c)光纤透镜的弧度半径随无芯光纤直径的增大而增大[２８];(d)光纤透镜的弧

度半径随电弧功率的增大而减小[２９];(e)基于侧向抛光光纤透镜的侧向探头[３０];(f)不经过保护套管时光斑的横向强

　　　　　　　　　　　　　度分布;(g)经过保护套管后的光斑横向强度分布[３０]

Fig敭４Fabricationoflensedfibersandtheiroutputbeamspots敭 a ＧＧ c Radiiofthefiberlensincreasewiththediameters

ofthecorelessfibers ２８   d radiiofthefiberlensdecreasewitharcpowerofthesplicer ２９   e sideviewingprobe

designwithanglepolishingfiberlens ３０   f transverseintensitydistributionofthespotwithouttheprotective

　　　　　　　　sleeve  g transverseintensitydistributionofthespotwiththeprotectivesleeve ３０ 

　　使用GIF作为聚焦元件是小型化探头最常用

的技 术 之 一,尤 其 在 裸 探 头 的 尺 寸 小 于 或 等 于

２５０μm的情形中.与球透镜相比,GIF无需三维光

纤对准,就能通过商用光纤熔接机直接熔接至光纤

探头的末端,有效降低了制作难度以及制作成本.
与光纤透镜相比,１０Gbit/s以太光纤的制作工艺保

证了自聚集光纤具有能达到很理想的抛物形径向折

射率分布曲线[３１],具有低像差以及高成像质量的优

势.但该工艺仅适用于芯层直径较小的GIF(比如

芯层直径为５０μm或６５μm),对于更大芯层直径的

GIF,现有技术会在折射率分布曲线的中心处产生

明显的凹陷,不利于成像质量.但在不同时要求高

横向分辨率与大工作距离的情形下,具有较好的光

学特性和机械特性,成本低廉并且易于制作,是探头

小型化技术中理想的选择.西澳大学的Lorenser
等[３２]２０１１年提出的一种超小侧向针式探头采用的

聚焦元件就是GIF.该探头的外径为０．３１mm,是
当 时 尺 寸 最 小 的 OCT 探 头.在 中 心 波 长 为

８４０nm、工作距离为３００μm、成像深度为５５０μm
时实现了优于３０μm的横向分辨率.探头采用光

纤型反射器,即通过对光纤末端倒４５°斜角实现光

束的偏转,如图５(a)所示.针对光纤型反射器可能

存在的低反射率的问题,如部分入射光线不能满足

全反射条件,通过在斜面上镀１０nm厚的铬膜以及

３００nm厚的金膜将探头的插入损耗降低到３dB.
为了减轻光纤型反射器在光纤柱面形成的像散,探
头的出光口直接被曝露在折射率匹配液中,其在水

溶液中的像散比率被降低至１．８,在大多数等横向分

辨率的应用中是可以接受的.该探头在羊肺的成像

图如图５(b)所示,在６００μm的成像深度处,可清晰

地呈现出肺泡单元结构和支气管结构,图中A为肺

泡,B 为 支 气 管.该 研 究 团 队 还 将 探 头 接 入

１３００nm的OCT系统以及使用更薄的铬膜,将插入

损耗进一步降低至１．２５dB,实现了高达１０８dB的

系统灵敏度[３３],有利于提高成像图的信噪比以及成

像的有效深度范围,对实现信号光较弱、穿透深度较

浅的生物成像有非常重要的意义.新设计的探头在

７００μm的深度范围内实现了优于２０μm的横向分

辨率.对骨骼肌组织的成像图显示出正常肌肉呈条

状的纤维结构,散射信号相对均匀的坏死区以及具

有较强散射信号的结缔组织,如图５(c)~图５(d)所
示,图中 MF为肌纤维,C为结缔组织.表明了探头
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图５ 超小型侧向针式探头[３２Ｇ３３].(a)探头原理图;(b)使
用针式探头获得的羊肺的三维 OCT成像图;(c)使
用针式探头获得的骨骼肌的OCT成像图;(d)骨骼

　　　　　　　　肌的显微图

Fig敭５Subminiaturelateralprobe ３２Ｇ３３ 敭 a Schematicof

probe  b threedimensionalOCTimageofsheep
lungobtainedbyneedleprobe  c OCTimageof
skeletalmuscleobtainedbytheneedleprobe 
　　　 d micrographofskeletalmuscle

对肌肉疾病的低侵入诊断领域的应用价值.
基于微型GRIN透镜、球透镜、光纤透镜以及

GIF的探头虽然能通过改变探头参数实现对出射光

束的工作距离、聚焦光斑大小以及焦深在一定范围

内的连续可调,但难以校正球差、像散或实现非高斯

光束照明.阿德莱德大学的Li等[３４]利用基于双光

子聚合反应的３D打印技术实现了自由曲面微型光

学元件的打印,并用于光纤型OCT探头的制作,如
图６(a)所示.利用所打印的直径约３００μm的微型

离轴抛物反射面,在１３００nm的中心波长下实现了

０．７mm的工作距离、１３．５μm的横向分辨率、１mm
的焦深以及高达９４％的反射率.其对多层胶带、黄
瓜果肉以及人类手掌的成像图显示出高成像质量,
如图６(b)~图６(d)所示,图中SC为角质层,E为表

皮,D为真皮.此外,结合像差补偿以及无衍射光束

技术,自由曲面透镜能有效推动内窥 OCT探头在

横向分辨率、工作距离、焦深、像散等方面的应用.

　　虽然自由曲面透镜在探头的全面优化方面具有

不可替代的优势,但由于其制作成本较高并且短时

间内难以下降,不利于新型探头在科学研究和临床

研究上的普及.在探头的小型化技术中,与之截然

相反的思路是无透镜探头的设计.在基于透镜的探

头设计中,探头的出射光束与透镜参数,如球透镜的

直径、光纤透镜的弧面半径、GIF的长度密切相关.

因此为了保证制作探头产生所需的出射光束特性,
在制作过程中必须严格控制这些参数,从而提高了

探头的制作难度.约翰霍普金斯大学的Liu等[３５]

使用一根SMF作为内窥探头,对人类手指皮肤以

及指甲获得了令人满意的图像.如图７(a)、图７(b)
所示,手指皮肤表层的螺旋状汗腺结构、深层的血管

以及指甲的层状结构清晰可见.由于无任何聚焦元

件,探头的理论插入损耗为０.在如此高的传输效

率下,即使光束在深层快速发散,OCT的成像范围

也达到０．７mm,与基于GIF的探头的成像深度相

当.为了改善基于单根SMF探头的快速发散及在

深层 较 差 的 横 向 分 辨 率 问 题,南 韩 国 民 大 学 的

Moon等[７]提出一种基于逐步过渡纤芯的无透镜探

头设计.该探头由纤芯直径为８．４μm的SMF、纤
芯直径为１２μm的中等纤芯光纤以及纤芯直径为

２０μm的LCF组成,如图７(c)所示.其中中等纤芯

光纤作为过渡段用于减小由于模式不匹配引起的插

入损耗和防止在后续的LCF中产生明显的高阶模

式.探头的直径为１２５μm,在１．３μm的中心波长下,
实现了低至１dB的插入损耗、１３μm的横向分辨率

以及０．６５mm的焦深,对人类手指皮肤的成像结果如

图７(d)所示.但无论是采用模场直径较小的SMF,
还是发散性较大的LCF作为无透镜探头的设计,与
传统有透镜的探头相比,焦深都将减小一半.但因制

作便利,其在要求低侵入、中等分辨率的应用中具有

一定的竞争力.一方面,随着探头尺寸的减小,传统

有透镜的探头的工作距离也随之减小,因此与无透镜

探头设计相比,传统有透镜探头优势将不再明显;另
一方面,中等分辨率下探头的焦深足够长,所以牺牲

一半的焦深带来的劣势也将不再明显.

　　为了减小无透镜探头的发散性同时提高传输

效率,提出一种基于拉锥光纤的无透镜探头[９].
与 Moon等的设计思路不同的是,探头中LCF的

高阶模式被用于实现对出射光束的调制,由一根

SMF、一段拉锥光纤和一段LCF组成,结构图如图

８(a)所示.其中SMF被用于实现 OCT系统与探

头远端光学组件之间的光传输;拉锥段被用于提

高光传输效率以及控制LCF中激发的模式;LCF
因其具有较大的纤芯直径和较小的数值孔径,减
小了出射光束的发散性,同时可以调节模间相位

差.四组典型参数下的出射光束的二维光强分布

如图８(b)所示.在参数(I)和(II)下,由于能量主

要耦合进LCF的基模且模式干涉不显著,所以通

过改变LCF的长度或模间相位差对出射光场没有
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图６ 具有自由曲面透镜的探头及其成像效果[３４].(a)共路的３D打印的离轴抛物全反射面以及光纤的装配体;
(b)多层胶带的OCT成像图;(c)黄瓜的OCT成像图;(d)人类手掌的OCT成像图

Fig敭６ Probewithfreeformsurfacelensanditsimagingeffect ３４ 敭 a ３DprintingofoffＧaxisparabolictotalＧreflection
surfaceandopticalfiberassembly敭 b OCTimageoftapephantom  c OCTimageofcucumber  d OCTimageofhumanhand

图７ 无透镜探头及其成像效果图.(a)基于单根SMF的探头对人类手指指尖;(b)指甲盖的OCT成像图[３５];

(c)基于逐步过渡纤芯的探头的原理图;(d)人类手指指尖OCT成像图[７]

Fig敭７LensＧfreeprobesandtheirimagingperformances敭 a HumanfingernailobtainedfromsingleSMFprobe  b OCT

imageofhumanfingertip ３５   c schematicsofultraＧthinprobebasedonstepwisetransitionalcorefiber  d OCT

　　　　　　　　　　　　　　　　　imageofhumanfingertip ７ 

明显的调制作用.但从减小探头的硬端长度上考

虑,参数(I)优于参数(II).对于参数(III)和(IV),

LCF中的LP０２模与LP０１模的能量相当,因此改变

LCF的长度对出射光场有显著影响.从提高探头

的工作距离的角度讲,参数(III)要优于参数(IV).
由于模间相位差对LCF的长度不敏感,即使是在

参数(III)和(IV)的情形下,相当大范围内的长度

误差都不会对出射光场产生显著的影响.所以尽

管参数(I)的横向分辨率不是很高,但其焦深长于

参数(III),所以最终用于探头的制作,所制作的探

头如图８(c)所示.其插入损耗为０．８１dB,优于基

于逐步过渡纤芯的无透镜探头.在１３００nm的中

心波长下,实现了１４０μm的工作距离、１１．５μm的

横向分辨率以及５２０μm的焦深.值得一提的是,
由于光束经由光纤反射器偏转从光纤的侧面出射

时,光纤的侧面相当于一柱透镜,优化了工作距离

和横向分辨率.探头对人类手指皮肤的成像效果

(图８(d))与台式系统(图８(e))相当,其中皮肤的

分层结构与排汗管(SD)在图中清晰可见.

４　探头的焦深拓展以及多模干涉探头

小型化探头的焦深拓展技术有利于推动人体内

部器官的高清晰三维OCT在体成像的发展.２０１１
年,哈佛药学院的Tearney团队研制了一种能够对

人体动脉易损斑块进行亚细胞结构成像的微 OCT
系统,将常规OCT系统约１０μm的分辨率提高了
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图８ 输出光束可调控的无透镜探头[９].(a)探头的结构图;(b)四组典型参数下出射光束的二维光强分布;
(c)所制作的探头的整体图和显微图;(d)基于探头的OCT系统;(e)基于振镜的台式系统对人类手指的OCT成像图

Fig敭８LensＧfreeprobewithtunableoutputbeam ９ 敭 a Layoutoftheprobe  b twoＧdimensionallightintensitydistributionof
theoutgoingbeamunderfourtypicalparameters  c photographandmicrographofthefabricatedprobe  d OCTsystem
　　　　　　basedontheprobe  e OCTimageofthehumanfingerbasedongalvanometerdesktopsystem

一个数量级[１０],具有优于１μm 的轴向分辨率、

２μm的横向分辨率,首次实现了对内皮细胞、白细

胞和血小板等细胞结构的高清OCT成像.如何在

提高横向分辨的同时获得较大的焦深,是发展高分

辨率OCT系统亟待解决的问题.
轴锥镜可以产生具有无衍特性贝塞尔光束,很

早就被用于拓展OCT系统的焦深[３６].圣安德鲁斯

大学的Tan等[１７]使用化学腐蚀技术,利用氢氟酸对

不同掺杂浓度的石英的腐蚀速率不同的原理,在

SMF的端面上形成了微型圆锥透镜,如图９(a)所
示.在１３００nm的中心波长下,实现在３０μm的工

作距离,８．８μm的最优横向分辨率,并在０．６mm的

成像深度下实现了优于３２μm的横向分辨率.由

于其有效孔径仅有８．２μm,所以工作距非常短,且
焦深拓展效果非常有限.为提高微型圆锥透镜焦深

拓展倍数和工作距离,暨南大学的 Wang等[１８]通过

光纤研磨技术在探头末端形成直径为１２５μm的圆

锥透镜,如图９(b)所示.为了提高圆锥探头的有效

孔径,由SMF出射的高斯光束首先经GIF放大后,

再入射到圆锥透镜.在１３１０nm的中心波长下,使
探头的焦深在拓展５．２倍的同时保持２μm的高横

向分辨率.但由于其菲涅耳数较大,该探头的出射

光束会产生较大的旁瓣(图９(c)、图９(d)),不利于

图像质量的提高.虽然可以通过增大圆锥透镜的锥

角牺牲一定焦深拓展倍数,提高主瓣的能量从而抑

制旁瓣.但无论怎么调节圆锥透镜的参数,产生的

出射光束的焦深范围始终起始于圆锥透镜的顶点,
从而将其工作距离限制在焦深的一半内.为提高圆

锥透镜的工作距离,弗莱堡大学的Weber等[３７]使用

微型圆锥透镜组的方法,在１３１０nm 的中心波长

下,实现了２．８mm的工作距离、优于１０μm的横向

分辨率以及２．３mm的焦深.但所使用的微型圆锥

透镜组(图９(e))具有较大的横向尺寸(１mm),且
微型圆锥透镜须固定在微型光学支架上,增加了光

学对准的难度以及制作成本.
西澳大学的Lorenser等[２０]研制了一种基于相

位板的小型化焦深拓展的探头,如图１０(a)、图１０
(b)所示.通过在传统基于GIF的小型化探头的末
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图９ 基于微型圆锥透镜的探头.(a)通过化学腐蚀制作

的基于微型圆锥透镜的探头的电场强度分布图[１７];
(b)通过研磨抛光制作的基于微型圆锥透镜的探头

的显微图;(c)焦平面上的光强分布图;(d)x 轴方

向上的归一化光强分布曲线[１８];(e)内窥镜中微型

　　　　　　圆锥透镜组的原理图[３７]

Fig敭９Probesbasedonmicroconicallens敭 a Electric
fieldintensitydistributiondiagramofprobebased
on micro conical lens made by chemical

corrosion １７   b microscopeimageofprobe
basedonmicroconicallensmadebypolishingand

grinding  c lightintensitydistributiondiagram
onfocalplane  d normalizedlightintensity
distributionscurveinxaxis １８   e schematicof
　　 microconicallensgroupinendoscope ３７ 

端再熔接小段具有更小芯层直径的GIF(称为相位

板),其原理可理解为一种具有双焦点的复合透镜.
通过控制相位板的厚度,可保证两个焦点具有合适

的间隔.一方面,两个焦点不能距离太近,会损失焦

深拓展倍数;另一方面,两个焦点不能距离太远,会
产生明显的分离.在８２０nm的中心波长下,实现

了约两倍的焦深拓展,但灵敏度下降了５dB.由于

焦深的拓展伴随着能量在轴向上的分散,所以总是

以灵敏度下降为代价,且 OCT系统有足够高的灵

敏度(约等于１００dB),５dB的灵敏度下降不会对成

像质量造成明显影响.但探头所采用的相位板对长

度精度要求很高(优于±４μm),所以增加了制作难

度.而利用多模光纤的高阶模式,是一种对光纤长

度要求不高,但能有效拓展小型化探头焦深的方案.
哈佛药学院的Yin等[２１]研制了一种基于同轴聚焦

多模光束(CAFM)的焦深拓展的探头.其由SMF、
多模光纤、石英玻璃柱和GRIN透镜组成,如图１０
(c)所示,图中 CW 为柱形波导,FL为聚集透镜.

SMF出射的光先经过多模光纤,根据光线在多模光

纤内壁发生的全反射次数,分类为０阶模式、１阶模

图１０ 小型化的拓展焦深的探头.(a)使用 GIF相位板

拓展焦深的探头;(b)其出射光束在水中的光强分

布[２０];(c)基于自成像波前分割的光学系统;(d)其
出射光束在生物组织中的光强分布;(e)０阶模式

的边缘光束追迹;(f)１阶模式的边缘光束追迹;

　　　　(g)２阶模式的边缘光束追迹[２１]

Fig敭１０ Miniatureprobeswithextendedfocusdepth敭 a 
UsingGIFphaseplatetoexpandthefocusdepth
oftheprobe  b itslightintensitydistribution

oftheoutgoingbeamin water ２０   c selfＧ
imaging wavefront division optical system 

 d itsfieldintensitydistributionintissue  e 
edgebeamtraceofthe０thＧordermode  f edge
beamtraceofthe１stＧorder mode  g edge

　　beamtraceofthe２ndＧordermode ２１ 

式、２阶模式等,如图１０(e)~图１０(g)所示.总模

式数量取决于多模光纤的长度,不同模式的光线经

石英玻璃柱放大、GRIN透镜聚焦后,在像方空间形

成两大焦区,如图１０(d)所示.其中靠近GRIN透

镜的焦区(G)由０阶模式形成,表现为具有低数值

孔径的高斯光束;稍远位置处的焦区(PB)由高阶模

式形成,表现为一系列叠加的准贝塞尔光束.由于

高阶模式的干涉,PB区的轴向光强分布有明显的非

均匀 性.探 头 的 外 径 为 ５００μm,硬 端 长 度 为

４．４mm.在８４０nm 的中心波长下,可实现３μm
的横向分辨率、４２０μm的焦深以５倍的焦深增益.

为减小探头的尺寸和硬端长度,降低制作难度,
本课题组[２２]提出一种基于光纤型光瞳滤波器拓展

焦深的探头.如图１１(a)所示,光瞳滤波器由一段

GIF和一段LCF组成.其中GIF用来提高光传输

效率以及控制LCF中激发的模式,与无透镜全光纤

探头中的拉锥结构相比,探头中的GIFＧLCF由两段

外径相同的光纤直接熔接而成,结构更加牢固.通

过控制GIF和LCF的长度,可以从光瞳滤波器出

射的光在聚焦物镜的入瞳上形成所需的复振幅分
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图１１ 基 于 GIFＧLCF光 瞳 滤 波 器 扩 展 焦 深 的 全 光 纤

OCT探头[２２].(a)探头的原理图;(b)~(d)含滤

波器的三种探头的归一化光强分布;(e)不含滤波

　　　器的常规探头的归一化光强分布

Fig敭１１AllfiberOCTprobebasedonGIFＧLCFpupilfilter

toextenddepthoffocus ２２ 敭 a Schematiclayout
ofprobe  b ＧＧ d normalizedlightintensity
distributionsoftheprobes withthreedesigned
filters  e normalizedlightintensitydistributionof
　　theconventionalprobewithoutfilter

布,如图１１(a)上方的子图所示的中间暗、边缘亮的

环形.这种环状照明与利用中心遮挡实现环形切趾

术(Annularapodization)类似,但由模式干涉实现,
因而具有更高的传输效率.探头内外的归一化光强

分布的仿真结果如图１１(b)~图１１(e)所示.其中

图１１(b)~图１１(d)分别为含有滤波器的三种探头,
有明显的模式干涉;图１１(e)为不含滤波器的常规

探头;图１１(d)为含最优光瞳滤波器的探头,可实现

两倍的焦深拓展,其横向分辨率为４．６μm,工作距

离为１３０μm,焦深达到２６０μm,总长度约１．５mm.
为了保证至少１．６倍的焦深拓展以及适合的工作距

离,仿真结果显示探头的长度误差被控制在２０μm
以内.比Lorenser团队提出的基于相位板的探头

的制作误差宽松５倍;与Tearney团队提出的基于

CAFM的探头相比,虽然焦深拓展倍数较少,但尺

寸和硬端长度是前者的三分之一,有利于减轻对组

织的伤害,更适用于空间狭小的应用场景.
为了进一步提高基于光纤型光瞳滤波器探头的

工作距离,在原有设计的基础上增加了一段GIF用

图１２ 全光纤探头.(a)探头的原理图;(b)三种典型情

况下所仿真的空气中出射光束的光场强度分布;

　　　　(c)所制作的传统探头的显微照片

Fig敭１２AllＧfiberprobe敭 a Layoutoftheprobe  b 
simulatedfieldintensityoftheoutputbeamsin
airforthreetypicalcasesofthedesignedprobe 

 c microscopeimagesoftheproposedprobe

于实现多模干涉场(MIF)的放大,如图１２(a)所示,
图中P１和P２互为成像共轭面.原有的设计中,

MIF通过在 NCF中传播一段距离实现放大,但由

于光在均匀介质中的衍射效应,放大后的 MIF不同

于原 MIF的放大,作为光瞳滤波器可能导致效果变

差,所以使用透镜成像放大的方法.GIF２被用于将

LCFＧGIF２界面处的 MIF成像放大到GIF３的入瞳

位置,被透镜成像放大的 MIF最终作为探头的光瞳

滤波器.与原有的工作距离１３０μm 相比,改进后

的探头在空气中的工作距离提高到了２００μm.为

研究探头参数对出射光束的调控作用,对三种典型

设计示例进行了光学仿真结果如图１２(b)所示.其

中例I为LCF中主要激发LP０１模且几乎没有模式

干涉的情形;例II和例III为LCF中明显的双模干

涉的情形,其中例II存在明显双模干涉,例III有显

著的焦深扩展效果(焦深拓展倍率大于或等于１．５).
由于模间相位差不同,例II的出射光束在焦深区域

内出现了干涉相消现象,例III则没有出现类似的

情况.因此,调控模间相位差是实现出射光束的轴

向光强均匀化的关键.基于例III制作的探头(如
图１２(c)所示),在１３００nm的中心波长下,在空气

中实现了优于４．４μm的横向分辨率,１７４μm的工

作距离以及２１１μm的焦深.与具有同样横向分辨

率的传统探头相比,具有１．７倍的工作距离提升以

及２倍的焦深增益.对人造微球Ｇ琼脂样本的OCT
成像实验显示,所提出的探头与传统探头相比具有

更优越的成像质量.两种探头的成像结果如图１３
所示.

图１３ 探头对人造微球Ｇ琼脂样本的OCT成像图.
(a)使用传统探头;(b)使用所提出的探头

Fig敭１３CrossＧsectionalOCTimagesofthemicrobeadsＧ
agarosephantomtakenbyprobes敭 a Image
takenbytheconventionalprobe  b image
　　　takenbytheproposedprobe
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５　结　　论

OCT技术是一种重要的生物医学成像手段,能
通过一根细小的内窥探头实现对人体内部组织器官

的高分辨率三维在体结构或功能成像.内窥探头的

小型化,是发展内窥 OCT系统的关键技术之一.
根据不同应用场景,OCT探头可大致分为直径大于

１mm的中型探头,直径约等于１mm的小型探头

以及直径小于２５０μm的超小型探头.中小型探头

往往被用于管腔直径较大的场景,因此需要具有较

长的工作距离.毫米尺度的传统的GRIN透镜(最
小直径可达２５０μm)和微型透镜组的工艺比较成

熟,且容易获得更长的工作距离,因而在该领域具有

明显的优势.但对于更加细小的管腔结构引导的内

窥实验、细针活检或者小动物活体成像实验,超小型

探头就具有明显的优势[３８].设计超小型探头的中

心问题是寻找一种易于制造、具有优质光学特性,并
在一定范围内可调的微型聚焦元件.主流的微型聚

焦元件有球透镜、光纤透镜和自聚焦光纤.其中球

透镜具有较大的有效孔径,适用于对工作距离要求

高、尺寸要求小的场合;光纤透镜由于其椭球形结

构,在补偿由探头保护套管引起的像散方面具有独

特的优势;虽然现在的光纤制备技术使自聚焦光纤

的径向折射率分布呈现理想的抛物型曲线,但其芯

层直径往往小于６５μm,很难同时实现长工作距离

和高横向分辨率;基于３D打印技术的微型自由曲

面透镜,具有高自由度,结合焦深拓展技术和像差补

偿技术,能同时优化探头的横向分辨率、焦深、工作

距离,获得零像散的对称光斑,实现高质量的成像,
但其制作成本较高可能会阻碍其进一步的推广;无
透镜的内窥探头在易于制造方面具有明显的优势,
在对人类手指皮肤和指甲的成像图中,由一根单模

光纤组成的内窥探头能显示出不错的信噪比和一定

的成像深度,除了能观察清楚汗腺的螺旋结构外,还
能观察到表皮内部约０．６mm处的血管;而基于逐

步过渡纤芯、拉锥结构的无透镜内窥探头改善了单

模光纤出射光束的快速发散问题,虽然与有透镜的

探头相比,损失了一半的焦深,但是在对尺寸要求小

和横向分辨率中等的场景中,由于制作简单而具有

竞争优势.与逐步过渡纤芯光纤的无透镜探头相

比,基于拉锥结构的无透镜探头除了具有更高的传

输效率外,还充分利用模式干涉实现了对出射光场

的调控.对于能量主要集中在LP０１模,而模式干涉

不明显的情形,大纤芯光纤的长度变化对出射光场

的调制可忽略不计;对于LP０１模和LP０２模能量相当

的情形,大纤芯光纤的长度变化会引起模间相位差

的改变,从而调制出射光场的强度.但由于模式之

间的传播常数的差别足够小,模间相位差对光纤长

度的变化不敏感,因此即便大纤芯光纤的长度对出

射光场有明显的调制作用,出射光场在较宽的光纤

长度误差范围内也不会有明显的变化.虽然光纤的

拉锥工艺增加了潜在的制作难度,但考虑到只需满

足绝热条件即可,难度不会太大.无论是基于逐步

过渡纤芯,还是基于拉锥结构的无透镜探头都可以

通过化学腐蚀的方法进一步减小其外径.在兼顾机

械强 度 和 插 入 损 耗 的 情 况 下,其 外 径 能 减 小 至

８５μm,更方便于与其他类型探头,如超声探头、荧
光探头、光声探头等组合形成小型化的联合探头.

超宽带光源的发展将OCT系统的分辨率推动

到μm级别,使OCT系统对细胞成像成为可能.但

如何在提高横向分辨率的同时获得较长的焦深,是
发展高分辨率OCT系统的关键问题之一.而实现

对小型探头的焦深拓展,有利于发展生物体内部的

高分辨的三维在体成像技术.在５００μm的探头尺

寸下,基于多模光纤高阶模式的方法实现了５倍的

焦深拓展,但由于模式干涉,出射光束在焦深范围内

具有不均匀轴向光强分布;在１２５μm的探头尺寸

下,基于圆锥透镜的方法实现了约５倍的焦深拓展,
但同时产生了明显的旁瓣;而基于相位板的方法产

生的出射光束虽然旁瓣不明显,但其焦深拓展倍数

有限.因此在小的探头尺寸下,难以同时获得低旁

瓣水平和高焦深的拓展倍率.基于光纤型光瞳滤波

器的探头对入瞳处的模式干涉场进行优化,制作难

度较低,可实现与基于相位板的方法相当的焦深拓

展倍数,且具有较低的旁瓣水平、优化的工作距离和

焦深,与传统光纤探头相比有更优越的成像效果.
通过调节模间相位差,尽可能地避免焦深范围内的

模式干涉相消,实现了更均匀的轴向光强分布.因

此基于光纤型光瞳滤波器的焦深拓展方案具有明显

的竞争优势,但目前焦深拓展倍率仍然有限,未来将

研究８４０nm 波长下,以及更多模式下,探头的焦

深、轴向光强均匀性以及工作距离的优化问题.
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