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多光子成像中的生物组织光损伤
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摘要  多光子激发荧光成像技术因低侵入性、强穿透力、高信噪比和高空间分辨率在生物医学光学领域得到广泛的

应用，同时也成为最重要的研究工具之一。在多光子成像中过量的光子密度或激光功率会引起生物组织光损伤。

光损伤决定了成像所能使用的激光功率的上限。光损伤强度与激光、组织光学参数有关，其背后的作用机制可分为

光化学作用和光热作用。重点论述了光损伤的基本原理和形成机制，阐述了光损伤分析数学模型。讨论和分析了

不同组织、不同波长下光损伤的一些研究进展。总结了光损伤规律：无色素组织双光子成像中光损伤以光化学作用

为主，色素组织双光子成像中光损伤以光热作用为主，三光子深层组织成像中光损伤很可能来自光化学和光热协同

作用。展望了降低光损伤和优化成像参数的可行策略。
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1　引   言

多光子激发荧光成像技术是基于非线性吸收原理

开发而来的一种具有低侵入性、强穿透力、高信噪比和

高空间分辨率的成像技术［1-8］。多光子成像技术主要

包 括 双 光 子 激 发 荧 光（2PEF）及 三 光 子 激 发 荧 光

（3PEF）显微成像技术。前者起步较早、发展成熟，在

细胞或浅层组织近红外一区成像中使用广泛［7，9-10］。随

着近年来光纤飞秒激光器的迅速发展，后者在深层组

织近红外二区成像中得到越来越广泛的应用［3-5，11］。多

光子成像技术自问世以来便在肠道疾病［12-13］、癌症病

理［10］、神经疾病［14］及脑功能成像［5］等方面取得了一系

列研究成果，成为生物医学研究的有力工具［15］。

多光子生物成像的发明、发展和应用过程有近百

年的历史。1931 年德裔女物理学家 Göppert-Mayer［16］

在她的博士论文中提出了双光子吸收的概念。为纪念

她在双光子领域的贡献，双光子吸收截面的单位被命

名为 GM（1 GM=10−50 cm4·s·photon−1）。由于荧光团

双光子吸收截面很小（10−2~102 GM）［8，17］，因此需要很

高的辐照度（>1 GW/cm2）才能得到足够强度的双光

子激发。直到 1960 年 Maiman 发明激光后双光子现象

才被科学家们通过实验观察到［18］，而直到 1990 年

Denk 等［1］发明 2PEF 后才开始广泛应用在生物组织成

像中。

多光子荧光显微技术基本原理如下。处于基态的

荧光团或荧光探针分子/原子在高光子密度入射光激

发下同时吸收多个光子后跃迁到激发态，经过弛豫过

程跃迁到亚激发态，最后自发辐射回到基态，释放出频

率略小于多倍入射光频率的荧光光子［3］。为实现高光

子密度，多光子成像中常使用飞秒激光脉冲序列以及

紧聚焦条件。具体参数为：激光脉冲平均功率 10~
100 mW，短 脉 宽（50~5000 fs），近 红 外 波 长（700~
1300 nm），高重复率（一般为 80~120 MHz），高数值孔

径（NA>1. 0），以及高辐照度（1~1000 GW/cm2）。为

获得二维或三维图像，激光光束会在面上或体内逐点

扫描，每个像素点驻留一段时间（一般数微秒）以形成

有信息的图像［19］。关于多光子成像的基本原理、检测

方法、成像系统和应用进展等可参阅其他综述［3-4，10］。

在 2PEF 发明后不久，科学家们就发现过量的光

子密度或激光功率会引起生物组织光损伤［20-22］（以下

简称“光损伤”），有时也叫光毒性［23］、光氧化［20］或光压

力［21］。光损伤现象很普遍，在细胞、离体组织以及在体

组织的多光子成像中都能观察到［12，20-21，24］。此外，在二

次谐波成像［25］、拉曼成像［26］等其他非线性光学成像中

也能观察到光损伤现象。

信噪比决定了多光子成像中所能使用激光功率的

下限，而光损伤决定了所能使用激光功率的上限。特

别是在在体、无标记成像中，由于内源性荧光团吸收横

截面积很小（≈10−2 GM）［17］，激光功率在无损成像以

及光损伤之间的可调谐范围很窄，仅约 1. 5 倍［12］。因
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此，一个合理的激光功率既要保证能获得足够信息的

荧光图像，又要保证细胞或生物组织在长时间照射后

依然保持正常功能和活性。降低光损伤和优化成像参

数是多光子成像中的一大挑战，光损伤研究对优化成

像参数至关重要［5，27］。

光损伤强度与很多因素有关，如激光功率、脉冲重

复频率、脉宽、波长、照射时间、物镜数值孔径、组织光

学参数等。根据激光波长和组织光学参数的不同，其

背后的作用机制可以分为光化学作用和光热作用。本

文围绕多光子成像中生物组织的光损伤，论述光损伤

基本原理和形成机制，阐述光损伤分析数学模型，讨论

和分析不同组织、不同波长下光损伤的研究进展，总结

光损伤规律，提出降低光损伤和优化成像参数的可行

策略。

2　光损伤基本原理

2. 1　光损伤直观概念

在双光子荧光显微镜中所产生的荧光光子密度

nph与激发光的辐照度 I 和荧光团的双光子吸收横截面

σ2PA的比例关系为

nph ∝ σ2PA I 2。 （1）
由于 I与激光脉冲能量 EL和激光脉宽 τL的比例关系为

I ∝ EL

τL
， （2）

因此，在激光脉冲能量一定的情况下，激光脉宽越小，

辐照度越大，所产生的荧光强度越强。这是大部分

2PEF 采用飞秒激光源的主要原因。

然而，随着激光能量的提升，荧光强度虽然得到提

升，但是生物组织中的水开始被电离，对多光子成像产

生很大影响。生物组织中的水含量约为 70%，而水在

常态下是一种电离能约为 6. 5 eV 的透明宽禁带电介

质［28-29］。随着激光辐照度的增大，液态水共价电子通

过多光子吸收效应激发到导带形成自由电子。自由电

子密度 ne与激发光的辐照度 I 和水的多光子吸收横截

面 σMPA的比例关系为

n e ∝ σMPA I k， （3）
式中：k 为多光子阶数。对 800 nm 的激发光（光子能量

1. 55 eV）而言，需连续吸收 5 个光子的能量才能将水

中价带电子激发到导带，即 k=5。
当激光辐照度增大到一定程度时，焦平面的荧光

团以及水会同时产生非线性吸收，进而引发生物组织

光损伤现象。Voronin 等［25-26］于 2010 年提出了多光子

成像电离“惩罚”的概念，指出在过度增大激光能量时

水的电离会不利于多光子成像，如图 1 所示。图 1 中虚

线所示为绿色荧光蛋白在 800 nm 激发光照射下产生

的荧光光子密度随激光辐照度变化关系，在双对数坐

标系下斜率为 2。实线所示为液态水在相同波长激光

照射下产生的自由电子密度随激光辐照度变化关系，

在双对数坐标系下斜率为 5。由于非线性吸收阶数不

一样，双光子荧光在较小辐照度下就可以产生，但是荧

光光子密度随激光辐照度增长相对缓慢；相对而言，水

中自由电子激发是五光子吸收，需要较高辐照度才能

产生，但是自由电子密度随激光辐照度增长相对较快。

两条曲线在辐照度约为 2×1012 W/cm2处相交，此时每

产生一个荧光光子就会产生一个自由电子。由于自由

电子可以破坏生物分子如蛋白质、DNA 等的化学键，

造成生物分子损伤［29-31］，因此 Voronin 等［25］将 ne/nph=1
时对应的辐照度定义为光损伤发生的阈值，为光损伤

提供了一个直观易懂的概念。

2. 2　光损伤机理

光损伤机理颇为复杂，整体而言可以分为光化学

作用和光热作用。具体而言如图 2 所示，可以分为三

类：光氧化引起的化学作用（以下简称光氧化作用），低

密度等离子体介导的光化学作用（以下简称等离子体

光化学作用），以及发色团线性吸收引起的光热作用

（以下简称光热作用）。

光氧化作用主要来自内源/外源性荧光发色团在

类 UV-A 激发下产生的化学作用。这里类 UV-A 激发

指单光子或双光子吸收后对应的总光子能量位于

320~400 nm 紫外波段即 UV-A 波段的单光子或双光

子激发，如图 2 中路径①所示。细胞内有一些发色团

既是荧光发色团又是内源性光敏剂，如还原型辅酶 I
或 II［NAD（P）H］、黄素、醌、卟啉和黑色素［19-20，32］。这

些发色团在适量激发光照射下会产生荧光，在过量光

照下会产生光氧化。由于 NAD（P）H 和黄素多存储在

线粒体中，因此 UV-A 激发光化学作用常发生在线粒

体内或细胞呼吸链中［33］。具体而言，内源性光敏剂在

类 UV-A 激发后可以导致活性氧（ROS）的形成，如过

图 1　多光子生物成像中的电离“惩罚”［25］。计算参数：绿色

荧光蛋白双光子吸收横截面 σ2PA=6. 5 GM，溶液浓度

0. 1 mmol/L，荧光量子产率 η=1，水电离能 U0=6. 5 eV，

激光波长 800 nm，激光脉宽 100 fs
Fig.  1　Ionization penalty in multiphoton bioimaging[25].  

Simulation parameters are as follows: two-photon 
absorption cross section of green fluorescent protein 
σ 2PA=6. 5 GM, 0. 1 mmol/L solution, quantum efficiency 
η =1, ionization potential of water U0=6. 5 eV, laser 
wavelength λ=800 nm, and laser pulse width τL=100 fs 氧化氢、羟基自由基、过氧化氮和单线态氧［32］。这一过

程可以通过两种不同的途径发生：I型和 II型光氧化过

程［21］。 在 第 一 类 反 应 中 ，受 激 光 敏 剂 可 以 直 接 与

DNA、RNA、蛋白质和脂类等生物大分子底物反应，影

响许多不同的细胞功能。此外，在有氧气的情况下，受

激光敏剂可以与氧分子反应，形成 ROS，如图 2 中路径

②所示。在第二类反应中，受激光敏剂与氧分子之间

可以直接发生能量转移并产生单线态氧（1O2），如图 2
中路径③所示。ROS 和 1O2 可与 DNA 或其他细胞结

构如膜（脂质）和蛋白质相互作用。所有这些不同类型

的损害都可能妨碍细胞的代谢过程，如蛋白质合成和

细胞周期的进展，或诱发突变和细胞死亡。该过程与

光动力疗法原理相似［34］，有时也称为光动力型化学

作用［22］。

在双光子成像中，光氧化作用主要影响波长≤
760 nm 的波段，随着激发波长的增大光氧化作用迅速

减 弱［20］。 其 实 ，类 UV-B（280~320 nm）及 类 UV-C
（200~280 nm）激发光对 DNA（吸收峰位于 260 nm）有

更强烈的光化学作用，可以生成环丁烷嘧啶二聚体

（CPD）和嘧啶-嘧啶酮（6-4）光产物（6-4PP），直接引起

DNA 损伤［32，36］。然而多光子成像中使用的激发波长

往往大于 700 nm，不在类 UV-B 及类 UV-C 激发峰位，

一般不会诱发类 UV-B 及类 UV-C 光化学作用，因此

在本综述中不考虑这一光化学路径。

很长时间以来光氧化作用被认为是光损伤的主

要机制［15，20，22］，然而近来研究表明等离子体光化学作

用在光损伤中扮演着越来越重要的角色［37-38］。该作用

机制不受波长限制。当激光辐照度增大到一定程度

时，焦平面内水分子也会产生非线性吸收。传统上认

为液态水是一种无形态宽禁带半导体［28］，其电离能约

为 6. 5 eV［39］。最新研究表明液态水的禁带宽度至少

为 9. 5 eV［40］，在禁带中有由特殊构型的预陷阱构成的

中间能级，能级高度约 6. 5 eV［40］。价带电子通过多光

子吸收被激发到中间能级，形成溶剂化电子。溶剂化

电子单光子吸收系数很高［41］，可以通过上激发至导带

形成自由电子。自由电子在与水分子碰撞的过程中通

过反向轫致辐射吸收效应获得动能［29］。当自由电子动

能达到临界值时，自由电子可以与共价电子发生碰撞

电离产生两个低能量自由电子［42］。这些电子继续反向

轫致辐射吸收和碰撞电离的过程，形成电子雪崩效应，

进而产生低密度等离子体，如图 2 中路径④所示。低

密度等离子体可以通过两种方式诱发光化学损伤。其

一 ，自 由 电 子 通 过 解 离 电 子 附 着 作 用（DEA）造 成

DNA 单链、双链或者碱基损伤，引起突变和细胞凋

亡［30，43］，如图 2 中路径⑤所示。最新研究表明预溶电子

也能通过 DEA 作用对 DNA 造成损伤［44］。自由电子还

可以通过 DEA 作用造成蛋白质中氨基酸和多肽解离，

引起蛋白质失活［31］。其二，自由电子水合或者通过

DEA 作用使水分子解离时可以产生大量羟基自由基

（·OH）［45-47］，如图 2 中路径⑥所示。·OH 是一种活性

氧，可以与 DNA、脂质膜和蛋白质反应，妨碍细胞的代

谢过程或诱发突变和细胞死亡。有学者利用等离子体

光化学损伤特点开展等离子体介导分子改性研究［48］及

激光癌症疗法［49］。

自由电子不仅仅来源于水，光氧化作用中的受激

态光敏剂也可能在激发后释放电子到水中形成溶剂化

电子，后者通过上激发至导带形成自由电子，如图 2 中

路径⑦所示。因此，光氧化作用与等离子体化学作用

往往是紧密关联的［38］。

低密度等离子体会与空穴发生复合作用，其能量

图 2　多光子成像中生物组织光损伤机理示意图［35］

Fig.  2　Illustration of mechanisms leading to photodamage in multiphoton imaging[35]
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氧化氢、羟基自由基、过氧化氮和单线态氧［32］。这一过

程可以通过两种不同的途径发生：I型和 II型光氧化过

程［21］。 在 第 一 类 反 应 中 ，受 激 光 敏 剂 可 以 直 接 与

DNA、RNA、蛋白质和脂类等生物大分子底物反应，影

响许多不同的细胞功能。此外，在有氧气的情况下，受

激光敏剂可以与氧分子反应，形成 ROS，如图 2 中路径

②所示。在第二类反应中，受激光敏剂与氧分子之间

可以直接发生能量转移并产生单线态氧（1O2），如图 2
中路径③所示。ROS 和 1O2 可与 DNA 或其他细胞结

构如膜（脂质）和蛋白质相互作用。所有这些不同类型

的损害都可能妨碍细胞的代谢过程，如蛋白质合成和

细胞周期的进展，或诱发突变和细胞死亡。该过程与

光动力疗法原理相似［34］，有时也称为光动力型化学

作用［22］。

在双光子成像中，光氧化作用主要影响波长≤
760 nm 的波段，随着激发波长的增大光氧化作用迅速

减 弱［20］。 其 实 ，类 UV-B（280~320 nm）及 类 UV-C
（200~280 nm）激发光对 DNA（吸收峰位于 260 nm）有

更强烈的光化学作用，可以生成环丁烷嘧啶二聚体

（CPD）和嘧啶-嘧啶酮（6-4）光产物（6-4PP），直接引起

DNA 损伤［32，36］。然而多光子成像中使用的激发波长

往往大于 700 nm，不在类 UV-B 及类 UV-C 激发峰位，

一般不会诱发类 UV-B 及类 UV-C 光化学作用，因此

在本综述中不考虑这一光化学路径。

很长时间以来光氧化作用被认为是光损伤的主

要机制［15，20，22］，然而近来研究表明等离子体光化学作

用在光损伤中扮演着越来越重要的角色［37-38］。该作用

机制不受波长限制。当激光辐照度增大到一定程度

时，焦平面内水分子也会产生非线性吸收。传统上认

为液态水是一种无形态宽禁带半导体［28］，其电离能约

为 6. 5 eV［39］。最新研究表明液态水的禁带宽度至少

为 9. 5 eV［40］，在禁带中有由特殊构型的预陷阱构成的

中间能级，能级高度约 6. 5 eV［40］。价带电子通过多光

子吸收被激发到中间能级，形成溶剂化电子。溶剂化

电子单光子吸收系数很高［41］，可以通过上激发至导带

形成自由电子。自由电子在与水分子碰撞的过程中通

过反向轫致辐射吸收效应获得动能［29］。当自由电子动

能达到临界值时，自由电子可以与共价电子发生碰撞

电离产生两个低能量自由电子［42］。这些电子继续反向

轫致辐射吸收和碰撞电离的过程，形成电子雪崩效应，

进而产生低密度等离子体，如图 2 中路径④所示。低

密度等离子体可以通过两种方式诱发光化学损伤。其

一 ，自 由 电 子 通 过 解 离 电 子 附 着 作 用（DEA）造 成

DNA 单链、双链或者碱基损伤，引起突变和细胞凋

亡［30，43］，如图 2 中路径⑤所示。最新研究表明预溶电子

也能通过 DEA 作用对 DNA 造成损伤［44］。自由电子还

可以通过 DEA 作用造成蛋白质中氨基酸和多肽解离，

引起蛋白质失活［31］。其二，自由电子水合或者通过

DEA 作用使水分子解离时可以产生大量羟基自由基

（·OH）［45-47］，如图 2 中路径⑥所示。·OH 是一种活性

氧，可以与 DNA、脂质膜和蛋白质反应，妨碍细胞的代

谢过程或诱发突变和细胞死亡。有学者利用等离子体

光化学损伤特点开展等离子体介导分子改性研究［48］及

激光癌症疗法［49］。

自由电子不仅仅来源于水，光氧化作用中的受激

态光敏剂也可能在激发后释放电子到水中形成溶剂化

电子，后者通过上激发至导带形成自由电子，如图 2 中

路径⑦所示。因此，光氧化作用与等离子体化学作用

往往是紧密关联的［38］。

低密度等离子体会与空穴发生复合作用，其能量

图 2　多光子成像中生物组织光损伤机理示意图［35］

Fig.  2　Illustration of mechanisms leading to photodamage in multiphoton imaging[35]
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会以非辐射方式的热量形式释放出来，引起焦点处温

度升高，可能引起光热作用，如图 2 中路径⑧所示。当

激光能量继续增大并且等离子体密度超过阈值 2×
1020 cm-3时，会发生光致击穿效应［50-51］，伴随空化气泡

和冲击波等机械效应［52］，如图 2 中路径⑨所示。在多

光子成像中，由于激光能量往往远低于光致击穿阈值，

因此一般不考虑组织的光机械损伤，除非特意利用高

能激光进行细胞微手术［14，53-54］。

在无色素组织中光化学作用可能是引起光损伤的

主要原因，而在光吸收很强的色素组织中光热作用可

能更容易造成光损伤。发色团在吸收光子能量后可以

通过热弛豫方式释放出来，热量吸收的多少由发色团

线性吸收系数决定，如图 2 中路径⑩所示。在 2PEF 中

（波长 700~950 nm），光在无色素组织（不含黑色素）

内的耗散以散射为主，线性吸收引起的能量沉积很微

小［5］。相对而言，在含有黑色素的色素组织中，如皮

肤、视网膜，由于黑色素的吸收系数非常高［55］，色素组

织很可能在线性吸收后温度大幅上升。过高的温度可

以引起组织的光热作用，导致蛋白质变性［56］之类的损

伤，或引起热机械效应如空泡形成［57-58］、热弹性压

力波［59］。

3　光损伤分析数学模型

3. 1　激光诱导自由电子能量谱及累积辐射剂量

光氧化作用与等离子体光化学作用有一定的相似

性，都会产生活性氧。不同之处在于等离子体光化学

作用中既有·OH 引起的氧化作用，也有自由电子引起

的还原作用。有研究表明后者可能强于前者［44］。为评

估光化学作用，可以通过数学模型模拟飞秒激光在水

中产生的自由电子能量谱［60］。

能量谱含有两个重要参数：自由电子数量密度

ntotal （cm-3）及自由电子平均动能 εavg（eV）。前者描述

了单个激光脉冲引起的聚焦区域内自由电子的数量，

后者描述了自由电子对生物分子化学键潜在的解离

能力。自由电子动能越高，其潜在的化学键解离能力

越强，造成的光损伤越强。当自由电子动能小于 5 eV
时可以引起 DNA 单链断裂［61］，而自由电子动能大于

5 eV 时可有效地引起 DNA 双链断裂（DSB）和涉及多

碱基损伤的非 DSB 集群损伤［30，43］，当自由电子动能

大于 6 eV 时甚至可解离水分子并产生具有一定动能

的·OH［46］。

激光诱导水中自由电子能量谱可以通过优化后的

多速率方程［50，60］描述为
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kcrit é
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ù
û
úúúúα imp ⋅ nj′ ⋅
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⋅ Θ ( )εj′ - E crit ⋅ ϒ ( )ε resd，j ′ - εj -

α imp ⋅ nj ⋅ nval

nbound
⋅ Θ ( )εj - E crit ， j = 1，⋯，( )k crit - 1

⋮

ṅ kcrit = W 1pt ⋅ nkcrit - 1 - α imp ⋅ nkcrit ⋅
nval

nbound
⋅ Θ ( )εkcrit - E crit

， （4）

 n total = ∑
j = 0

kcrit

nj， εavg = ∑
j = 0

kcrit nj × εj

n total
。 （5）

式中：ṅSFI 代表强场电离速率［62］；j=0，∙∙∙，kcrit 代表导带

自 由 电 子 所 处 的 不 同 能 级 ，其 中 最 高 能 级

k crit = ë û( )3/2 E͂ gap

ℏω + 1 ，Egap=9. 5 eV 为液态水禁带宽度；

Ecrit≈3/2 Egap为临界能级；n0，∙∙∙，nkcrit为不同能级上电子的数

量密度；ntotal为导带总电子密度；nbound=6. 68×1022 cm-3

为平衡态共价带电子密度；nval=nbound－ntotal为瞬态共价

带电子密度；不同能级对应的电子动能 εj=j×ℏω；αimp

为碰撞电离率，αimp=1015 s-1；W1pt为导带内电子激发速

率 ；Θ ( ) 为 碰 撞 电 离 门 函 数 ；ϒ ( ) 为 剩 余 能 分 配

函数［50，60］。

式（5）描述了自由电子数量密度和电子平均动能。

由于化学反应取决于反应物（如自由电子、·OH）

的浓度和反应时间，因此不论是光氧化作用还是等离

子体光化学作用都与激光累积辐射剂量 H 有关。后

者可以用辐照量表示为［37］

H = EL × N p /A， （6）
式中：Np 为激光驻留时间内总激光脉冲数；A 为光斑

面积。

Vogel等［38］最新研究表明累积辐射剂量 H（J/cm2）

随激光辐照度 I（W/cm2）上升呈指数下降。当 I=4×
1011 W/cm2时引起光损伤的阈值 H 为 2. 3×104 J/cm2，

当 I 上升至 1. 0×1012 W/cm2 时，阈值 H 下降至 4. 8×
103 J/cm2。当自由电子数量密度大于“种子”电子密度

（ntotal> ρ 1e/V）以及激光累积辐射剂量大于阈值剂量

（H>Hth）时，可以判定光化学作用为主导作用机制。

3. 2　多光子成像中能量沉积和热积累

多光子成像中线性和非线性能量沉积可以引起聚

焦区域温度上升，如图 3（a）所示。如果热扩散时间远

大于激光脉冲重复周期，会产生热累积，引起温度进一

步升高，如图 3（b）所示。过高的温度可能会引起光热

作用，造成光热损伤。为评估光热作用，可以通过数学

模型模拟激光在生物组织中引起的能量沉积和热

累积。

在多光子成像中激光辐照度可以看成近似椭圆

体空间分布［29］，椭球体短半轴 a 和长半轴 b 分别表

示为

a = 0. 61λ
NA

，  b = ( 3 - 2cosα - cos 2α )1/2

1 - cos α
a，（7）

式中：NA 为物镜数值孔径；λ 为波长；α 为物镜半角

孔径。

线性吸收引起的焦点处温度升高可近似描述为

ΔT lin =
EL × exp ( )-μ a l

Cp ρwV
， （8）

式中：μa为生物组织线性吸收系数；l 为有效吸收长度，

可以近似为 l=2a；Cp、ρw分别为水的比热容和密度；V
为辐照度椭球体体积。

如果想获得深层浑浊组织中线性吸收的精确值，

可以通过蒙特卡罗模型结合热扩散方程获得［11］。

由于非线性吸收，等离子体区域小于辐照度区域，

如图 3（a）所示。学者们常将等离子体区域仅出现一

个自由电子对应的电子密度定义为“种子”电子密度

ρ1e/vol
［29］。在紧聚焦条件下，等离子体区域体积约在

10-13 cm3量级，因此 ρ1e/vol≈1013 cm-3。低密度等离子体

与空穴发生复合作用后，引起的等离子体区域温度增

加（以下简称温增）可描述为

ΔT plasma =
n total × ( )εavg + E gap

Cp ρw
， （9）

式中：εavg和 Egap分别描述自由电子的动能和势能。

因此，单个激光脉冲引起的总温增为 ΔT=ΔTlin+
ΔTplasma。然而，在多光子成像中常使用高重复频率的

飞秒激光脉冲序列扫描细胞或生物组织，热累积效应

引起的峰值温增可能远大于 ΔT。例如，钛宝石飞秒激

光振荡器常使用 80 MHz 重复频率，其对应的脉冲重

复周期 TPRF 为 12. 5 ns。由于多光子成像中常使用大

数值孔径物镜，可假设热源形状近似为球形。球形热

源的特征热扩散时间为

td = d 2
s / ( 8κ )， （10）

式中：κ=1. 38×10-7 m2/s 是室温下水的热扩散率；ds

为热源直径。对于 NA=1. 1、λ=930 nm 及等效热源

直径 ds=0. 53 μm 而言，对应的热扩散时间 td=63 ns，
远大于脉冲重复周期。因此热量确实会累积，累积峰

值温增约是单脉冲引起温增的 15 倍［37］。

为精确计算热累积需要求解瞬态时空域热扩散

方程［64］：
∂T
∂t

- κ∇2T = f ( x，y，z，t )， （11）

式中：（x，y，z）和 t 分别为空间、时间变量；T 为温度变

量；f为激励热源。

在多光子成像中能量沉积可以近似为椭球体形

状，因此 f可以表示为［29］

f ( x，y，z，t )= T 0 exp
é

ë

ê
êê
ê - 2 ( x2 + y 2

a2 + z2

b2 ) ùûúúúú p ( t )，（12）

式中：p（t）为能量沉积速率［29］，

p ( t )= 1
τL

∏ ( t )，∏ ( t )=ì
í
î

1，mTPRF ≤ t ≤ mTPRF + τL

0，otherwise
，

（13）
式中：τL为飞秒激光脉冲宽度；m 为脉冲数变量。

由式（11）~式（13）可通过格林函数［64］解得时空域

累积温增为

图 3　多光子成像中能量沉积以及热积累。（a）左侧：多光子成像中激光辐照度空间分布；右侧：激光诱导水中低密度等离子体空间

分布［29］。由于非线性吸收，等离子体区域（点线）小于辐照度区域（虚线）。（b）热累积示意图。如果热扩散时间 td大于脉冲重复

周期 TPRF，将产生热累积效应，反之则热累积微弱［29，63］

Fig.  3　Energy deposition and heat accumulation in multiphoton imaging.  (a) Left: spatial distribution of irradiance in multiphoton 
imaging; right: spatial distribution of laser induced low-density plasma at focus[29].  Due to nonlinearity, plasma region (dotted 
line) is much smaller than irradiance region (dashed line).  (b) Illustration of heat accumulation.  Heat accumulates if typical heat 

diffusion time td is longer than repetition period TPRF, otherwise heat hardly accumulates[29,63]
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大于激光脉冲重复周期，会产生热累积，引起温度进一

步升高，如图 3（b）所示。过高的温度可能会引起光热

作用，造成光热损伤。为评估光热作用，可以通过数学

模型模拟激光在生物组织中引起的能量沉积和热

累积。

在多光子成像中激光辐照度可以看成近似椭圆

体空间分布［29］，椭球体短半轴 a 和长半轴 b 分别表

示为

a = 0. 61λ
NA

，  b = ( 3 - 2cosα - cos 2α )1/2

1 - cos α
a，（7）

式中：NA 为物镜数值孔径；λ 为波长；α 为物镜半角

孔径。

线性吸收引起的焦点处温度升高可近似描述为

ΔT lin =
EL × exp ( )-μ a l

Cp ρwV
， （8）

式中：μa为生物组织线性吸收系数；l 为有效吸收长度，

可以近似为 l=2a；Cp、ρw分别为水的比热容和密度；V
为辐照度椭球体体积。

如果想获得深层浑浊组织中线性吸收的精确值，

可以通过蒙特卡罗模型结合热扩散方程获得［11］。

由于非线性吸收，等离子体区域小于辐照度区域，

如图 3（a）所示。学者们常将等离子体区域仅出现一

个自由电子对应的电子密度定义为“种子”电子密度

ρ1e/vol
［29］。在紧聚焦条件下，等离子体区域体积约在

10-13 cm3量级，因此 ρ1e/vol≈1013 cm-3。低密度等离子体

与空穴发生复合作用后，引起的等离子体区域温度增

加（以下简称温增）可描述为

ΔT plasma =
n total × ( )εavg + E gap

Cp ρw
， （9）

式中：εavg和 Egap分别描述自由电子的动能和势能。

因此，单个激光脉冲引起的总温增为 ΔT=ΔTlin+
ΔTplasma。然而，在多光子成像中常使用高重复频率的

飞秒激光脉冲序列扫描细胞或生物组织，热累积效应

引起的峰值温增可能远大于 ΔT。例如，钛宝石飞秒激

光振荡器常使用 80 MHz 重复频率，其对应的脉冲重

复周期 TPRF 为 12. 5 ns。由于多光子成像中常使用大

数值孔径物镜，可假设热源形状近似为球形。球形热

源的特征热扩散时间为

td = d 2
s / ( 8κ )， （10）

式中：κ=1. 38×10-7 m2/s 是室温下水的热扩散率；ds

为热源直径。对于 NA=1. 1、λ=930 nm 及等效热源

直径 ds=0. 53 μm 而言，对应的热扩散时间 td=63 ns，
远大于脉冲重复周期。因此热量确实会累积，累积峰

值温增约是单脉冲引起温增的 15 倍［37］。

为精确计算热累积需要求解瞬态时空域热扩散

方程［64］：
∂T
∂t

- κ∇2T = f ( x，y，z，t )， （11）

式中：（x，y，z）和 t 分别为空间、时间变量；T 为温度变

量；f为激励热源。

在多光子成像中能量沉积可以近似为椭球体形

状，因此 f可以表示为［29］

f ( x，y，z，t )= T 0 exp
é

ë

ê
êê
ê - 2 ( x2 + y 2

a2 + z2

b2 ) ùûúúúú p ( t )，（12）

式中：p（t）为能量沉积速率［29］，

p ( t )= 1
τL

∏ ( t )，∏ ( t )=ì
í
î

1，mTPRF ≤ t ≤ mTPRF + τL

0，otherwise
，

（13）
式中：τL为飞秒激光脉冲宽度；m 为脉冲数变量。

由式（11）~式（13）可通过格林函数［64］解得时空域

累积温增为

图 3　多光子成像中能量沉积以及热积累。（a）左侧：多光子成像中激光辐照度空间分布；右侧：激光诱导水中低密度等离子体空间

分布［29］。由于非线性吸收，等离子体区域（点线）小于辐照度区域（虚线）。（b）热累积示意图。如果热扩散时间 td大于脉冲重复

周期 TPRF，将产生热累积效应，反之则热累积微弱［29，63］

Fig.  3　Energy deposition and heat accumulation in multiphoton imaging.  (a) Left: spatial distribution of irradiance in multiphoton 
imaging; right: spatial distribution of laser induced low-density plasma at focus[29].  Due to nonlinearity, plasma region (dotted 
line) is much smaller than irradiance region (dashed line).  (b) Illustration of heat accumulation.  Heat accumulates if typical heat 

diffusion time td is longer than repetition period TPRF, otherwise heat hardly accumulates[29,63]
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T ( x，y，z，t )=

T 0

τL
∑
m = 0

N p - 1

∫
0

min ( )t - mTPRF，τL

ae
-2x2

a2 + 8κ ( )t - mTPRF - t ′

a2 + 8κ ( )t - mTPRF - t ′

ae
-2y2

a2 + 8κ ( )t - mTPRF - t ′

a2 + 8κ ( )t - mTPRF - t ′

be
-2z2

b2 + 8κ ( )t - mTPRF - t ′

b2 + 8κ ( )t - mTPRF - t ′
dt ′

。（14）

4　研究进展

4. 1　无色素组织双光子成像中光化学介导光损伤

在活体组织多光子成像中，上皮组织由于其可及

性而成为了经常研究的对象。在上皮组织中，研究的

热点之一是肠道黏膜的上皮组织，这是由于肠道免疫

应答对理解炎症性肠病［65］的发生和发展具有很高的研

究价值。肠道由于其巨大的表面积（人类肠道表面积

约为 400 m2）构成了身体和环境之间最突出的界限。

肠壁一方面作为外部和内部环境之间的屏障，另一方

面将营养物质从外部吸收到机体。这两种基本功能主

要由肠黏膜上皮细胞完成。为防止病原体和其他外来

物质进入机体，免疫系统的众多细胞不断地在上皮细

胞和底层组织层（即所谓的固有层）内驻留和移动。当

免疫细胞和相关抗原接触后可以引发特定的免疫反

应。为深入了解这个高度复杂的动态系统，需要一种

具有亚细胞分辨率的在体、时移、三维成像方式，以便

对各种类型的细胞进行无损区分和动态追踪。

Orzekowsky-Schroeder 等［12］采用 2PEF 对活体小

鼠肠道上皮组织进行成像，如图 4（a）所示。他们首先

将麻醉小鼠放在 37 ℃的恒温台上，然后打开麻醉小鼠

腹腔，在不影响血液供应的情况下，准备好一段独立的

肠道供在体成像，如图 4（b）所示。图 4（c）展示了肠道

绒毛单层柱状上皮细胞示意图，其中的黄色虚线表示

图 4（d）~图 4（f）所使用的成像平面，成像深度为 1. 6 μm。

为实现无标记成像，激光激发波长选择为 730 nm，对

应于 NADH 激发峰位，探测光谱覆盖 380~540 nm，对

应 NADH 发射光谱。激光脉宽 τL=100 fs，重复频率

fPRF=80 MHz。为实现高辐照度，采用紧聚焦条件，物

镜 NA=1. 2，成像大小 512 pixel×512 pixel，对应视野

150 μm×150 μm。激光在每个像素点驻留时间约为

30 μs，单帧图像成像时间约为 7 s。
在激光平均功率为 Pavg=20 mW 时可实现类似

图 4（d）所示的无损成像，连续观察时间长达 8 h。从

图中可以清晰地观察到上皮细胞边界及其发出的自发

荧光，这些荧光主要来自线粒体中的 NADH。黑色所

示的细胞为杯状细胞，它是一种黏液分泌细胞，其主要

功能是合成并分泌黏蛋白，形成黏膜屏障以保护上皮

细胞。因为此类细胞含有的线粒体比上皮细胞少，所

以在荧光图片中呈黑色。

图 4　小鼠肠道黏膜在体双光子成像及光损伤［12］。（a）恒温台上麻醉小鼠；（b）肠道在体成像示意图；（c）肠道绒毛上皮细胞示意图，

黄色虚线表示（d）~（f）所使用的成像平面，深度为 1. 6 μm；（d）首帧肠道绒毛的横断面自体荧光图像；（e）重复扫描 7 次后自体

荧光图像中出现超荧光；（f）重复扫描 12 次后自体荧光图像中出现黑斑

Fig.  4　In-vivo 2PEF of murine intestinal mucosa and photodamage[12].  (a) Anaesthetized mouse on homothermic table; (b) illustration 
of isolated intestinal loop that was prepared in situ without disturbing blood supply; (c) schematic diagram of intestinal mucosa 
[yellow dashed line indicates imaging plane at depth of 1. 6 μm for (d) ‒ (f)]; (d) first scan of cross-sectional autofluorescence 
image of intestinal villus in vivo; (e) hyperfluorescence appeared after 7 times repeated scanning; (f) dark spots appeared after 

12 times repeated scanning

当激光平均功率增大至 38 mW 时（约为无损成

像功率 2 倍）可以明显观察到光损伤。如图 4（e）中箭

头所示，对同一视野区域重复扫描 7 次后，观察到某

些上皮细胞中出现明亮的超荧光，其荧光强度约为无

损成像时荧光强度的 40 倍。此时每个像素点约受到

了 7500 个激光脉冲的照射。超荧光一旦开始其荧光

强度迅速增加，之后超荧光区域迅速演变为黑斑，如

图 4（f）中箭头所示。这些黑斑可能是自由电子分裂

NADH 等生物分子后形成的分子碎片气泡引起的。

当超荧光开始时可同时观察到小肠绒毛机械性收缩，

这是表明损伤出现的另一个证据［12］。

使用相似的激光参数和平均功率，学者们在小鼠

脑组织双光子成像中也观察到了光损伤。为探测神经

元功能，Cheng 等［14］采用 2PEF 透过颅窗对小鼠脑皮层

进行在体成像，如图 5 所示。小鼠采用 Thy1-YFP 转

基因小鼠，它们在运动和感觉神经元以及中枢神经元

亚群中高水平地表达黄色荧光蛋白（YFP）。这个品系

为轴突提供了一个强大而特异的重要标记，如图 5（d）

图 5　小鼠脑组织双光子成像及光损伤［14，66］。（a）荧光染料在体标记示意图；（b）双光子激光脉冲扫描神经元细胞核示意图；（c）定点

照射时目标细胞周围树突荧光强度变化示意图；（d）双光子激光扫描目标细胞后周围受损的神经元结构，Pavg=176 mW，扫描

时间 2 s；（e）不同曝光时间下定点照射目标细胞后周围神经元荧光强度下降区域，Pavg=300 mW
Fig.  5　2PEF imaging of living murine cortex and photodamage[14,66].  (a) Schematic of in-vivo labeling of live and dead cell fluorescent 

dyes; (b) schematic of two-photon laser scanning of neuron cell nucleus; (c) schematic for evaluating changes in fluorescence 
intensity of dendrites around target cell for fixed-spot irradiation; (d) two-photon imaging laser scanning damaged neuronal 
structures surrounding target cell at Pavg=176 mW and for scanning time of 2 s; (e) reduction in fluorescence intensity of YFP-

expressing neurites around target cell after fixed-spot imaging laser irradiation with different exposure time at Pavg=300 mW
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当激光平均功率增大至 38 mW 时（约为无损成

像功率 2 倍）可以明显观察到光损伤。如图 4（e）中箭

头所示，对同一视野区域重复扫描 7 次后，观察到某

些上皮细胞中出现明亮的超荧光，其荧光强度约为无

损成像时荧光强度的 40 倍。此时每个像素点约受到

了 7500 个激光脉冲的照射。超荧光一旦开始其荧光

强度迅速增加，之后超荧光区域迅速演变为黑斑，如

图 4（f）中箭头所示。这些黑斑可能是自由电子分裂

NADH 等生物分子后形成的分子碎片气泡引起的。

当超荧光开始时可同时观察到小肠绒毛机械性收缩，

这是表明损伤出现的另一个证据［12］。

使用相似的激光参数和平均功率，学者们在小鼠

脑组织双光子成像中也观察到了光损伤。为探测神经

元功能，Cheng 等［14］采用 2PEF 透过颅窗对小鼠脑皮层

进行在体成像，如图 5 所示。小鼠采用 Thy1-YFP 转

基因小鼠，它们在运动和感觉神经元以及中枢神经元

亚群中高水平地表达黄色荧光蛋白（YFP）。这个品系

为轴突提供了一个强大而特异的重要标记，如图 5（d）

图 5　小鼠脑组织双光子成像及光损伤［14，66］。（a）荧光染料在体标记示意图；（b）双光子激光脉冲扫描神经元细胞核示意图；（c）定点

照射时目标细胞周围树突荧光强度变化示意图；（d）双光子激光扫描目标细胞后周围受损的神经元结构，Pavg=176 mW，扫描

时间 2 s；（e）不同曝光时间下定点照射目标细胞后周围神经元荧光强度下降区域，Pavg=300 mW
Fig.  5　2PEF imaging of living murine cortex and photodamage[14,66].  (a) Schematic of in-vivo labeling of live and dead cell fluorescent 

dyes; (b) schematic of two-photon laser scanning of neuron cell nucleus; (c) schematic for evaluating changes in fluorescence 
intensity of dendrites around target cell for fixed-spot irradiation; (d) two-photon imaging laser scanning damaged neuronal 
structures surrounding target cell at Pavg=176 mW and for scanning time of 2 s; (e) reduction in fluorescence intensity of YFP-

expressing neurites around target cell after fixed-spot imaging laser irradiation with different exposure time at Pavg=300 mW
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中黄色标记所示。实验中采用细胞膜可透荧光探针

Hoechst标记活细胞，用细胞膜不可透荧光探针碘化丙

啶（PI）标记死细胞，这两种荧光探针在激光照射前标

记到小鼠脑皮层中，如图 5（a）所示。

所用激光参数为波长 λ=930 nm，脉宽 τL=140 fs，
重复频率 fPRF=80 MHz，所用物镜 NA=1. 1。如图 5（b）
所示，激光聚焦在小鼠脑皮层下 70 μm 处的神经元细

胞核上，扫描区域 1~5 μm2，整个区域的扫描时间为

2~5 s，对应每个像素点激光驻留时间约 0. 1 s。照射

到脑表面的激光平均功率为 Pavg=176 mW，由于散射

影响，激光功率随聚焦深度增加呈指数下降。经矫正，

脑皮层下 70 μm 焦点处的实际功率为 Pz=79 mW，该

功率约为无损成像功率的 4 倍。对应的单脉冲能量

Ez=0. 99 nJ，峰值辐照度 Iz=2. 61×1012 W/cm2［37］。

由图 5（d）可观察到在激光扫描前神经元细胞核

仅被荧光探针 Hoechst 标记，表示细胞完好。然而在

激光照射 1~30 min 后该细胞核同时被荧光探针 PI 和
Hoechst标记，表示该神经元细胞已凋亡。与此同时还

观察到周围被 YFP 标记的轴突荧光强度下降，表明轴

突出现附带损伤。为量化附带损伤范围，Cheng 等［14，66］

采用固定点照射神经元细胞核，如图 5（c）和图 5（e）所

示。焦点处激光功率 Pz=135 mW，约为无损成像功率

的 7 倍。他们观察到不同照射时间下附带损伤范围不

一，0. 3 s 时无明显附带损伤，0. 7 s 时附带损伤半径约

25 μm，1. 0 s 时 附 带 损 伤 半 径 约 为 45 μm。 Cheng
等［14，66］将这种附带损伤归因为光热损伤，然而这与热

扩散时间和扩散范围相冲突［37］，也与精确热扩散模型

模拟结果相矛盾［5］。为理解上皮细胞和脑组织等无色

素组织中的光损伤机理，Liang 等［37］利用光损伤数学模

型开展了如图 6 所示的数值仿真实验。

如图 6（a）所示，通过计算自由电子动力学曲线和

自由电子能量谱，发现单个激光脉冲产生的自由电子

密度为 ne=3. 4×1016 cm-3，比光击穿阈值 nth≈2. 0×
1020 cm-3小四个数量级，自由电子的平均动能为 εavg≈
7 eV。如图 6（b）所示，单个脉冲引起的非线性温增为

Tsingle=0. 022 K。考虑多光子成像中的热累积效应，

100 μs 时的累积温增约为单个脉冲温增的 15 倍，如

图 6（c）所示，最后得到累积非线性温增仅为 0. 3 K。

在浅层脑组织双光子成像中线性吸收引起的温增

同样很低。根据水对 930 nm 波长的吸收系数（µa≈

图 6　单脉冲非线性能量沉积以及多脉冲热累积仿真实验［37］。（a）自由电子密度及电子平均动能时域演化曲线；（b）焦点处水温时域

演化曲线；（c）NA=1. 1、80 MHz 重复频率下多脉冲热积累时域演变曲线；（d）激光诱导水中自由电子能量谱。仿真参数为脉

宽 τL=140 fs，波长 λ=930 nm，峰值辐照度 I0=2. 61×1012 W/cm2，激光重复频率 fPRF=80 MHz。（a）、（b）和（d）由式（4）、式（5）、

式（9）计算而来，（c）由式（14）计算得到

Fig.  6　Nonlinear energy deposition by single laser pulse and heat accumulation by laser pulse series[37].  (a) Temporal evolution of 
electron number density ne and average kinetic energy εavg; (b) temporal evolution of temperature increase of water at focus by 
single pulse; (c) heat accumulation by pulse series for NA=1. 1 at 80 MHz; (d) electron energy spectrum at end of pulse.  
Simulation parameters are τL=140 fs, λ =930 nm, I0=2. 61×1012 W/cm2, fPRF=80 MHz.  (a), (b) and (d) are obtained by 

Eqs.  (4), (5) and (9), and (c) by Eq.  (14)

0. 01 mm-1）和水的比热［4. 186 J/（g·K）］，利用能量守

恒和忽略热扩散的简单计算［式（8）］表明，在紧聚焦条

件 NA≈1. 0 时，单个 1 nJ 的激光脉冲在焦点处引起的

温增不到 0. 01 K，飞秒脉冲序列引起的累积温增不到

0. 2 K。因此，总的温增太低，不会引起 YFP 蛋白的热

变性或神经元细胞死亡［56］，热损伤不能解释图 5 中观

察到的现象。这与 Podgorski 等［67］的研究结果是一致

的，他们的研究表明 920 nm，120 fs 的激光在平均功率

高于 250 mW 时才可能观察到足够的线性温增以及伴

随的脑组织热损伤。

相反，图 6 的仿真实验表明光损伤是由光化学作

用介导的。由于单个激光脉冲产生的自由电子密度为

ne=3. 4×1016 cm-3，在紧聚焦条件下等离子体区域

［图 3（a）］体积一般在 10-13 cm3 量级，因此，单个脉冲

可在等离子体区域产生至少 3000 个电子，其平均动能

约 7 eV，能量谱从 2 eV 延伸到 14 eV［图 6（d）］。由于

激光驻留时间（≈0. 1 s）内有上百万个激光脉冲照射

在聚焦区域，累积的自由电子总数是巨大的，它们可以

引起等离子体光化学作用。虽然自由电子的寿命为皮

秒级，平均移动距离为纳米级［68-69］，但一些 ROS（如

H2O2）的寿命要长得多［70］，而且由于其体积小、扩散性

高，在 0. 1~1 s 内它们可以在 25 μm 的距离内传播开

并引起损伤［37］。

在图 5 所示的神经元成像中，激发波长为 930 nm，

远离 NADH 激发峰位，而且激光扫描目标主要为细胞

核，其含有的线粒体少、NADH 浓度低，因此光损伤可

以主要归因于等离子体光化学，光氧化作用可能相对

微弱。然而，在图 4 所示的上皮细胞中，激发波长为

730 nm，对应 NADH 激发峰位，而且激光扫描了整个

细胞包括线粒体，因此光损伤很可能由光氧化和等离

子体光化学协同效应引起。无论哪种情况，可以看到

在无色素组织双光子成像中的光损伤主要由光化学作

用介导。

4. 2　色素组织双光子成像中热诱导光损伤

生物组织中还有一类富含黑色素的色素组织，如

皮肤和视网膜，它们在多光子成像中受到越来越多的

关注，特别是对视网膜的功能性成像对于早期眼盲筛

查具有重大意义［57，71］。2PEF 特别适合视网膜成像［72］，

因为视网膜中内源性荧光团（如视黄酯和视黄醇）的激

发峰位小于 400 nm，而眼睛组织如巩膜、角膜、晶状体

对 400 nm 以下的紫外光吸收强烈，对近红外光高度透

明［73］。因此，基于近红外光的 2PEF 既能穿透眼睛组

织到达视网膜深层组织，又能激发内源性荧光团。视

黄酯和视黄醇是视觉光转导循环（简称视觉循环）中不

可或缺的物质，通过荧光寿命成像（FLIM）检测它们

的荧光寿命变化，可以监测视觉循环中间生化产物的

代谢和转化情况，为视网膜退行性疾病和老化提供客

观的判断依据［57］。

如图 7（a）所示，视网膜位于眼球壁的最内层，其

厚度不到 0. 5 mm，解剖学上可分为 10 层。最底下两

层分别是感光层（包括视杆细胞及视锥细胞）和视网膜

色素上皮层（RPE），前者将光信号转换成电信号，通过

视神经送到大脑处理为视觉，后者靠近脉络膜为视网

膜提供营养和支持功能。RPE 内含有很高浓度的黑

色素，黑色素有强吸光的特点，故其可防止光线反射到

整个眼球，对清晰视觉极为重要。这两层组织在生化

代谢上通过视觉循环紧密连接。正是由于黑色素的广

谱强吸光性，导致对视网膜双光子成像时很容易引起

光损伤。

Palczewska 等［57］在 2020 年 开 展 了 小 鼠 视 网 膜

2PEF 实验，在光损伤实验中采用小鼠视网膜冷冻切

片。他们使用的激光参数为脉宽 τL=75 fs，波长 λ=
750 nm，重复频率 80 MHz 和 8 MHz，每个像素点激光

驻留时间 td=3. 2 μs，物镜数值孔径 NA=1. 0。使用

80 MHz、1. 6 mW 激光脉冲对视网膜切片进行双光子

成像，可清楚观察到光感受器外段（OS）、RPE 和脉络

膜等视网膜结构，如图 7（b）所示，其中粉色箭头表示

RPE 和脉络膜边界。该功率仅约为小肠绒毛上皮细

胞无损成像（图 4）所用功率的 1/12。当激光功率增加

到 3. 5 mW 时观察到明亮荧光点，表明出现一定程度

的光损伤，如图 7（c）中白色箭头所示。在扫描 7. 2 s后
明亮荧光点数量增多、亮度增强，同时还观察到明显气

泡或组织损伤的部位，表示有强烈光损伤，如图 7（d）
中红色箭头所示。值得注意的是 Masters 等［58］利用

2PEF 对皮肤黑色素成像时也观察到黑色素周围形成

气泡。在 3. 5 mW 激光扫描停止后明亮荧光点并没有

立刻消失，如图 7（e）中黄色箭头所示。

为探索降低光损伤的办法，Palczewska 等［57］将激

光重复频率下调到 8 MHz，激光功率设置为 1. 8 mW。

虽然平均功率下降了约一半，但单个脉冲能量上升了

5 倍。此时未观察到光损伤现象而荧光强度也并未衰

减，如图 7（g）和图 7（h）所示。

为何在 80 MHz 照射下会产生明亮荧光点并在黑

色素周围形成气泡？为理解背后机理，Palczewska
等［57］开展了数值仿真实验。如图 8 所示，他们分别计

算了不同重复频率（80 MHz和 8 MHz）、不同激光功率

下激光脉冲序列引起的等离子体效应和光热效应。

图 8（a）展示了单个激光脉冲引起的自由电子密度及

电子平均动能，其中虚线表示“种子”电子密度 ρ1e/vol，黄

色区域和红色区域分别表示 80 MHz 和 8 MHz 激光脉

冲对应的平均功率。在相同 Pavg 下，8 MHz 单脉冲能

量以及峰值辐照度是对应的 80 MHz 时数值的十倍。

对 80 MHz、3. 5 mW 激光脉冲而言，自由电子密度比

“种子”电子密度小 2 个数量级，非线性吸收引起的累

积温增也远小于 1 K，如图 8（b）所示。此外，不论对

8 MHz 还是 80 MHz 激光脉冲而言，激光累积辐射剂

量 H 不足 2 J/cm2，远小于阈值辐射剂量 Hth≈104 J/cm2。

因此，视网膜中光损伤可以排除等离子体介导的光化
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0. 01 mm-1）和水的比热［4. 186 J/（g·K）］，利用能量守

恒和忽略热扩散的简单计算［式（8）］表明，在紧聚焦条

件 NA≈1. 0 时，单个 1 nJ 的激光脉冲在焦点处引起的

温增不到 0. 01 K，飞秒脉冲序列引起的累积温增不到

0. 2 K。因此，总的温增太低，不会引起 YFP 蛋白的热

变性或神经元细胞死亡［56］，热损伤不能解释图 5 中观

察到的现象。这与 Podgorski 等［67］的研究结果是一致

的，他们的研究表明 920 nm，120 fs 的激光在平均功率

高于 250 mW 时才可能观察到足够的线性温增以及伴

随的脑组织热损伤。

相反，图 6 的仿真实验表明光损伤是由光化学作

用介导的。由于单个激光脉冲产生的自由电子密度为

ne=3. 4×1016 cm-3，在紧聚焦条件下等离子体区域

［图 3（a）］体积一般在 10-13 cm3 量级，因此，单个脉冲

可在等离子体区域产生至少 3000 个电子，其平均动能

约 7 eV，能量谱从 2 eV 延伸到 14 eV［图 6（d）］。由于

激光驻留时间（≈0. 1 s）内有上百万个激光脉冲照射

在聚焦区域，累积的自由电子总数是巨大的，它们可以

引起等离子体光化学作用。虽然自由电子的寿命为皮

秒级，平均移动距离为纳米级［68-69］，但一些 ROS（如

H2O2）的寿命要长得多［70］，而且由于其体积小、扩散性

高，在 0. 1~1 s 内它们可以在 25 μm 的距离内传播开

并引起损伤［37］。

在图 5 所示的神经元成像中，激发波长为 930 nm，

远离 NADH 激发峰位，而且激光扫描目标主要为细胞

核，其含有的线粒体少、NADH 浓度低，因此光损伤可

以主要归因于等离子体光化学，光氧化作用可能相对

微弱。然而，在图 4 所示的上皮细胞中，激发波长为

730 nm，对应 NADH 激发峰位，而且激光扫描了整个

细胞包括线粒体，因此光损伤很可能由光氧化和等离

子体光化学协同效应引起。无论哪种情况，可以看到

在无色素组织双光子成像中的光损伤主要由光化学作

用介导。

4. 2　色素组织双光子成像中热诱导光损伤

生物组织中还有一类富含黑色素的色素组织，如

皮肤和视网膜，它们在多光子成像中受到越来越多的

关注，特别是对视网膜的功能性成像对于早期眼盲筛

查具有重大意义［57，71］。2PEF 特别适合视网膜成像［72］，

因为视网膜中内源性荧光团（如视黄酯和视黄醇）的激

发峰位小于 400 nm，而眼睛组织如巩膜、角膜、晶状体

对 400 nm 以下的紫外光吸收强烈，对近红外光高度透

明［73］。因此，基于近红外光的 2PEF 既能穿透眼睛组

织到达视网膜深层组织，又能激发内源性荧光团。视

黄酯和视黄醇是视觉光转导循环（简称视觉循环）中不

可或缺的物质，通过荧光寿命成像（FLIM）检测它们

的荧光寿命变化，可以监测视觉循环中间生化产物的

代谢和转化情况，为视网膜退行性疾病和老化提供客

观的判断依据［57］。

如图 7（a）所示，视网膜位于眼球壁的最内层，其

厚度不到 0. 5 mm，解剖学上可分为 10 层。最底下两

层分别是感光层（包括视杆细胞及视锥细胞）和视网膜

色素上皮层（RPE），前者将光信号转换成电信号，通过

视神经送到大脑处理为视觉，后者靠近脉络膜为视网

膜提供营养和支持功能。RPE 内含有很高浓度的黑

色素，黑色素有强吸光的特点，故其可防止光线反射到

整个眼球，对清晰视觉极为重要。这两层组织在生化

代谢上通过视觉循环紧密连接。正是由于黑色素的广

谱强吸光性，导致对视网膜双光子成像时很容易引起

光损伤。

Palczewska 等［57］在 2020 年 开 展 了 小 鼠 视 网 膜

2PEF 实验，在光损伤实验中采用小鼠视网膜冷冻切

片。他们使用的激光参数为脉宽 τL=75 fs，波长 λ=
750 nm，重复频率 80 MHz 和 8 MHz，每个像素点激光

驻留时间 td=3. 2 μs，物镜数值孔径 NA=1. 0。使用

80 MHz、1. 6 mW 激光脉冲对视网膜切片进行双光子

成像，可清楚观察到光感受器外段（OS）、RPE 和脉络

膜等视网膜结构，如图 7（b）所示，其中粉色箭头表示

RPE 和脉络膜边界。该功率仅约为小肠绒毛上皮细

胞无损成像（图 4）所用功率的 1/12。当激光功率增加

到 3. 5 mW 时观察到明亮荧光点，表明出现一定程度

的光损伤，如图 7（c）中白色箭头所示。在扫描 7. 2 s后
明亮荧光点数量增多、亮度增强，同时还观察到明显气

泡或组织损伤的部位，表示有强烈光损伤，如图 7（d）
中红色箭头所示。值得注意的是 Masters 等［58］利用

2PEF 对皮肤黑色素成像时也观察到黑色素周围形成

气泡。在 3. 5 mW 激光扫描停止后明亮荧光点并没有

立刻消失，如图 7（e）中黄色箭头所示。

为探索降低光损伤的办法，Palczewska 等［57］将激

光重复频率下调到 8 MHz，激光功率设置为 1. 8 mW。

虽然平均功率下降了约一半，但单个脉冲能量上升了

5 倍。此时未观察到光损伤现象而荧光强度也并未衰

减，如图 7（g）和图 7（h）所示。

为何在 80 MHz 照射下会产生明亮荧光点并在黑

色素周围形成气泡？为理解背后机理，Palczewska
等［57］开展了数值仿真实验。如图 8 所示，他们分别计

算了不同重复频率（80 MHz和 8 MHz）、不同激光功率

下激光脉冲序列引起的等离子体效应和光热效应。

图 8（a）展示了单个激光脉冲引起的自由电子密度及

电子平均动能，其中虚线表示“种子”电子密度 ρ1e/vol，黄

色区域和红色区域分别表示 80 MHz 和 8 MHz 激光脉

冲对应的平均功率。在相同 Pavg 下，8 MHz 单脉冲能

量以及峰值辐照度是对应的 80 MHz 时数值的十倍。

对 80 MHz、3. 5 mW 激光脉冲而言，自由电子密度比

“种子”电子密度小 2 个数量级，非线性吸收引起的累

积温增也远小于 1 K，如图 8（b）所示。此外，不论对

8 MHz 还是 80 MHz 激光脉冲而言，激光累积辐射剂

量 H 不足 2 J/cm2，远小于阈值辐射剂量 Hth≈104 J/cm2。

因此，视网膜中光损伤可以排除等离子体介导的光化
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学效应。

Palczewska 等［57］又计算了黑色素体通过线性吸收

引起的光热效应。图 8（c）所示为计算框架示意图，假

设单个黑色素体颗粒位于激光光斑中心，半径为 Rm=
300 nm。黑色素吸收光谱很广，吸收系数 μa 随 λ 增大

而下降，在 750 nm 波长下 μa=3000 cm-1［57］，相较而言

水在这个波长的吸收系数 μa<0. 1 cm-1。图 8（d）展示

了单个激光脉冲引起的黑色素体温增随 Pavg 变化曲

线。80 MHz、3. 5 mW 的单个激光脉冲引起的温增为

8. 9 K，而 8 MHz、1. 8 mW 的单个脉冲引起的温增为

45. 6 K。瞬时温增会在液体中形成热弹性压力波［63］，

其强度虽不足以撕裂黑色素体，但可以降低空泡形成

的温度阈值。有实验报道黑色素组织中空泡形成温度

阈值为 112 ℃［74］。

虽然 80 MHz下单脉冲引起的温增小，但是脉冲序

列引起的累积温增效应很强，高达 11. 5 倍，如图 8（e）
和图 8（g）所示，最后累积温增为 102 K。考虑室温为

20 ℃，最后累积温度为 122 ℃，大于此前报道的黑色

素组织中空泡形成的温度阈值。相对而言 8 MHz
脉冲序列引起的累积温增效应微弱，只有 1. 75 倍，

如图 8（f）和图 8（h）所示，最后累积温增为 79. 8 K，累

积温度不足 100 ℃，不足以形成空泡。因此，图 7（c）~
图 7（e）红色箭头所示的黑色素周围的气泡是由光热

作用引起的，而白色箭头所示的明亮荧光点可能是由

热化学［56］和光氧化协同作用引起的［57］。视网膜这类

色素组织进行 2PEF 时光损伤主要归因于光热作用。

因为光损伤机制不一样，所以在相似激光参数下

（80 MHz，100 fs，750 nm）视网膜这类色素组织光损伤

平均功率（3. 5 mW）要远低于无色素组织无损成像功

率（20 mW）。

图 7 也同时证实了降低光损伤的一个有效策

略——降低激光重复频率 fPRF，因为 Pavg一定时荧光强

度与 fPRF 成反比。Boguslawski 等［71］于 2022 年将 2PEF
与激光扫描眼底镜（SLO）结合，在人眼中开展了在体

视网膜成像实验。他们使用了更小的重复频率 6 MHz
和更小的激光功率 Pavg=0. 3 mW。由于人眼数值孔径

仅为 0. 2，导致焦斑面积增大，峰值辐照度下降，因此

需要更长激光驻留时间 20 μs，而且采用 30 帧图片叠

加的方法降噪。通过这些方法得到的激光辐射剂量为

0. 04 J/cm2，远低于阈值剂量 50 J/cm2，首次实现了在

图 7　色素型 Rpe65-/-小鼠视网膜冷冻切片双光子荧光成像及光损伤。（a）视网膜亚结构示意图［55］；（b）~（e）在 80 MHz 下连续获得

的视网膜冷冻切片 2PEF 图像［57］；（f）~（i）在 8 MHz 下连续获得的 2PEF 图像［57］，蓝色虚线左边区域表示（e）中被 80 MHz 激光

扫描区域。激光和物镜参数：脉宽为 75 fs，波长为 750 nm， NA= 1. 0
Fig.  7　Two-photon excited fluorescence imaging of retinal cryosections from pigmented Rpe65-/- mice and photodamage.  (a) Schematic 

of retinal substructures[55].  (b)‒ (e) 2PEF images of retinal obtained consecutively at 80 MHz[57]; (f) ‒ (i) 2PEF images of retinal 
obtained consecutively at 8 MHz[57].  Regions to the left of blue dashed lines in (f) ‒ (i) indicate portion of the sample that was 

exposed to 80 MHz light (e).  Laser and objective parameters are λ=750 nm, pulse duration τL=75 fs and NA=1. 0

体人眼 2PEF-SLO 成像［71］。

4. 3　三光子深层脑组织成像中光损伤

在神经科学领域，多光子成像因单细胞成像精度

已成为最强大和最广泛的研究工具之一，可以长时在

体监测脑组织的神经元网络活动，对探究神经功能、研

究神经性疾病有重要科学价值［75］。多光子神经科学研

究中的脑组织主要指小鼠脑组织，因为该模式动物有

成熟的基因编码钙指示剂和相关的转基因小鼠系，可

以标记多个大脑区域的大量神经元网络，如图 5（d）所

示［75］。在深层脑组织成像中 3PEF 比 2PEF 有优势，因

为 3PEF 的穿透深度更大（散射更少）、对比度更高（非

线性的阶数更高）。如图 9（a）所示，脑组织中光学耗

散以散射为主，散射强度随 λ 增大而降低，有效衰减长

度（EAL）随 λ 增大而变大，其中峰值点对应的波长

1. 3 μm 常用在 3PEF 成像中，对应的 EAL 为 310 μm，

约为波长 920 nm 时 EAL 的 2 倍。

由于 3PEF 非线性阶数更高，在脑组织表面成像

时 3PEF 需要比 2PEF 多 5~10 倍的能量，如图 9（b）所

示。随着对脑组织成像深度 z 的增加，光强随 z 指数衰

减。对 3PEF 而言，在 1 mm 成像深度仅有约 1% 的激

光能量到达焦点。为保持深度 z 处 3PEF 信号恒定，脑

表面激光能量需随 z 指数增加，如图 9（b）所示。曲线

斜率正好对应脑组织有效衰减长度，3 段斜率分别代

表小鼠脑皮质层、白质和皮层下组织的有效衰减长度。

2PEF 与 3PEF 曲线在 z≈700 μm 交叉，两者在这一深

度产生同等强度的荧光信号，超过这个深度后 3PEF
比 2PEF 信号更强、更有优势。

由于光强随深度呈指数衰减的特点，对深度超过

1 mm的深层脑组织 3PEF成像时往往需要使用 100 mW
以上的高功率激光，这会诱发脑组织光损伤。有研

究［67，76］表明该损伤来自于光热损失，而且损伤开始于

40~44 ℃之间的温度。图 9（c）所示为 Wang 等［11］用波

图 8　激光等离子体效应及光热作用仿真实验结果［57］。（a）自由电子密度及电子平均动能随激光功率 Pavg和辐照度 I0演化曲线；（b）非

线性吸收引起的峰值温增随 I0 演化曲线；（c）位于激光光斑中心的黑色素体颗粒的线性吸收示意图；（d）脉冲重复频率为

8 MHz 和 80 MHz 的单个激光脉冲照射黑色素体后温增与激光平均功率变化曲线；（e），（f）80 MHz 和 8 MHz 重复频率下多脉

冲热量积累时域演变曲线；（g），（h）对应（e）、（f）的局部放大图。（a）、（b）由式（4）、式（5）、式（9）计算而来，（d）由式（8）计算而

来，（e）~（h）由式（14）计算得到

Fig.  8　Simulation results of plasma-mediated and photothermal effects[57].  (a) Electron number density and average kinetic energy after 
single pulse as function of peak irradiance I0; (b) peak temperature rise due to nonlinear absorption after single pulse and after 
pulse series as function of I0; (c) schematic of linear absorption of melanosome particle located at laser spot center; (d) temperature 
increase of melanosome after single pulse as function of average power for repetition rates of 8 MHz and 80 MHz; (e), (f) heat 
accumulation by pulse series at 80 MHz and at 8 MHz, respectively; (g), (h) enlarged views of (e) and (f).  (a) and (b) are 

obtained by Eqs.  (4), (5) and (9), (d) is simulated by Eq.  (8), and (e)‒(h) are calculated using Eq.  (14)
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体人眼 2PEF-SLO 成像［71］。

4. 3　三光子深层脑组织成像中光损伤

在神经科学领域，多光子成像因单细胞成像精度

已成为最强大和最广泛的研究工具之一，可以长时在

体监测脑组织的神经元网络活动，对探究神经功能、研

究神经性疾病有重要科学价值［75］。多光子神经科学研

究中的脑组织主要指小鼠脑组织，因为该模式动物有

成熟的基因编码钙指示剂和相关的转基因小鼠系，可

以标记多个大脑区域的大量神经元网络，如图 5（d）所

示［75］。在深层脑组织成像中 3PEF 比 2PEF 有优势，因

为 3PEF 的穿透深度更大（散射更少）、对比度更高（非

线性的阶数更高）。如图 9（a）所示，脑组织中光学耗

散以散射为主，散射强度随 λ 增大而降低，有效衰减长

度（EAL）随 λ 增大而变大，其中峰值点对应的波长

1. 3 μm 常用在 3PEF 成像中，对应的 EAL 为 310 μm，

约为波长 920 nm 时 EAL 的 2 倍。

由于 3PEF 非线性阶数更高，在脑组织表面成像

时 3PEF 需要比 2PEF 多 5~10 倍的能量，如图 9（b）所

示。随着对脑组织成像深度 z 的增加，光强随 z 指数衰

减。对 3PEF 而言，在 1 mm 成像深度仅有约 1% 的激

光能量到达焦点。为保持深度 z 处 3PEF 信号恒定，脑

表面激光能量需随 z 指数增加，如图 9（b）所示。曲线

斜率正好对应脑组织有效衰减长度，3 段斜率分别代

表小鼠脑皮质层、白质和皮层下组织的有效衰减长度。

2PEF 与 3PEF 曲线在 z≈700 μm 交叉，两者在这一深

度产生同等强度的荧光信号，超过这个深度后 3PEF
比 2PEF 信号更强、更有优势。

由于光强随深度呈指数衰减的特点，对深度超过

1 mm的深层脑组织 3PEF成像时往往需要使用 100 mW
以上的高功率激光，这会诱发脑组织光损伤。有研

究［67，76］表明该损伤来自于光热损失，而且损伤开始于

40~44 ℃之间的温度。图 9（c）所示为 Wang 等［11］用波

图 8　激光等离子体效应及光热作用仿真实验结果［57］。（a）自由电子密度及电子平均动能随激光功率 Pavg和辐照度 I0演化曲线；（b）非

线性吸收引起的峰值温增随 I0 演化曲线；（c）位于激光光斑中心的黑色素体颗粒的线性吸收示意图；（d）脉冲重复频率为

8 MHz 和 80 MHz 的单个激光脉冲照射黑色素体后温增与激光平均功率变化曲线；（e），（f）80 MHz 和 8 MHz 重复频率下多脉

冲热量积累时域演变曲线；（g），（h）对应（e）、（f）的局部放大图。（a）、（b）由式（4）、式（5）、式（9）计算而来，（d）由式（8）计算而

来，（e）~（h）由式（14）计算得到

Fig.  8　Simulation results of plasma-mediated and photothermal effects[57].  (a) Electron number density and average kinetic energy after 
single pulse as function of peak irradiance I0; (b) peak temperature rise due to nonlinear absorption after single pulse and after 
pulse series as function of I0; (c) schematic of linear absorption of melanosome particle located at laser spot center; (d) temperature 
increase of melanosome after single pulse as function of average power for repetition rates of 8 MHz and 80 MHz; (e), (f) heat 
accumulation by pulse series at 80 MHz and at 8 MHz, respectively; (g), (h) enlarged views of (e) and (f).  (a) and (b) are 

obtained by Eqs.  (4), (5) and (9), (d) is simulated by Eq.  (8), and (e)‒(h) are calculated using Eq.  (14)
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长 1320 nm、平均功率为 0~150 mW的激光聚焦在 1 mm
小鼠深层脑部，连续扫描 20 min 后获得的免疫标记切

片。利用免疫组化法分别检测了热休克蛋白（HSP）、

胶质纤维酸性蛋白（GFAP）和 Iba1 的荧光变化，发现

在 0~100 mW 激光照射时脑组织免疫荧光没有明显

变化，但在 150 mW 时观察到脑组织边缘位置荧光明

显增强，表示很可能出现了一定程度的光热损伤，如

图 9（c）中白色箭头所示。在激光平均功率增大时损

伤范围更加明显［67］。随后他们采用蒙特卡罗模型计

算了聚焦深度为 1 mm 时光在脑组织中的分布，如

图 9（d）所示。结合热扩散方程并考虑水在 1320 nm 波

长处的吸收系数 µa=0. 14 mm−1，得到温度分布图，如

图 9（e）所示。Podgorski 等［67］的研究表明免疫荧光明

显增强部位与蒙特卡罗模型模拟的温增的空间分布吻

图 9　1320 nm 波长的三光子荧光显微镜连续扫描引起的脑组织加热和热损伤。（a）光在脑组织中的有效衰减长度［5，77］；（b）不同成像

深度产生相同的 2PEF 和 3PEF 信号强度所需的脑表面脉冲能量［11］；（c）波长 1320 nm、平均功率为 150 mW 的激光连续扫描小

鼠脑部 20 min 后免疫标记切片［11］，光损伤位置由白色箭头表示，比例尺为 0. 5 mm；（d）由蒙特卡罗模拟得到的 1320 nm 激发光

在脑组织中的光强分布，激发光聚焦在脑表面下 1 mm 处［11］；（e）以 100 mW 和 150 mW 的平均功率连续扫描 60 s后，在 1320 nm
照射下脑组织温度图［11］；（f）聚焦深度为 1 mm 和 1. 2 mm 时的最大温度与成像功率关系曲线［11］

Fig.  9　Brain heating and thermal damage induced by continuous scanning of 1320 nm three-photon microscopy.  (a) Attenuation length 
of light in mouse brain cortex[5,77]; (b) pulse energy required at brain surface to generate same signal strength for 2PEF and 3PEF 
at different imaging depths[11]; (c) immunostaining results revealing brain heating effects by 1320 nm 3PEF after 20 min 
continuous scanning with 150 mW average power at 1 mm imaging depth[11], in which damage is indicated by white arrowheads 
and scale bar represents 0. 5 mm; (d) Monte-Carlo simulation of light intensity of 1320 nm excitation light focused at 1 mm 
below brain surface[11]; (e) temperature maps under 1320 nm illumination after 60 s of continuous scanning with 100 mW and 

150 mW average power[11]; (f) maximum temperature versus imaging power for 1 mm and 1. 2 mm focal depth[11]

合。图 9（f）展示了聚焦深度为 1 mm 和 1. 2 mm 时脑

组织中最高温度随激光功率的变化。在激光功率为

150 mW 时，脑组织中最高温度可达 41 ℃。在长时间

扫描时这一温度诱导的热化学作用［56］可能引起蛋白质

变性及脑组织热损伤。

相较而言，图 5 采用双光子激发（波长 930 nm）对

脑组织浅层成像（z=70 μm）。对于这一波长，水的吸

收系数仅为0. 01 mm−1，远低于1320 nm处的0. 14 mm−1。

Wang 等［5］采用蒙特卡罗模型结合热扩散方程计算波

长 930 nm、平均功率 Pavg=170 mW、聚焦深度 70 μm 时

脑皮层最大线性温增不到 1 K。模拟结果表明与室温

接触的玻璃颅窗对浅层脑组织起到很大的散热作

用［5］。在没有激光照射的情况下，植入玻璃颅窗后，脑

表面温度可低至 32. 4 ℃。只有当激发光产生的热量

超过颅窗的冷却能力时，脑组织峰值温度才开始上升

到 37 ℃的生理温度以上。对波长 930 nm 的双光子激

发而言，这个临界功率约为 150 mW，而对波长 1320 nm
的三光子激发而言，该临界功率降为 50 mW。此外，

Wang 等［5］模拟的扫描视野为 230 μm，而图 5 中扫描视

野仅为 1~2 μm，热源体积越小散射越快。因此，双光

子浅层脑组织成像光损伤主要归因于光化学作用，光

损伤部位主要位于脑皮层。三光子深层脑组织成像光

损伤可能来源于热损伤，损伤部位可能涉及脑皮层、白

质及皮层下组织［67］。

概括而言，在脑组织多光子成像中热作用与非线

性等离子体作用都可能引起光损伤，其主要作用机制

取决于成像参数。Wang 等［5］综述表明，热损伤主要取

决于激光平均功率、成像视野和成像深度，而且热损伤

影响整个被照射组织区域。相对而言非线性等离子体

损伤是由焦点处的峰值辐照度引起的，它与脉冲能量、

焦点大小以及脉宽有关。因此，在浅层脑组织成像时，

由于激光平均功率很低，焦点处高峰值辐照度及伴随

的等离子体化学作用是引起光损伤的主要因素；随着

成像深度的增加，所使用激光的平均功率呈指数增大，

热效应逐渐增强，深层脑组织成像中光热损伤风险

增大。

在三光子深层脑组织成像中光热作用是不是组织

损伤的唯一机制？类似双光子浅层脑组织中开展的等

离子体仿真实验［37］，我们利用光损伤模型对图 9 所示

的 150 mW、1 mm 聚焦深度的三光子深层脑组织开展

数值仿真实验。由于玻璃颅窗的影响，透过颅窗后脑

表面激光功率降为 Psurf=128 mW，又由于光的散射和

吸收，仅有约 1% 的光到达深度为 1 mm 的焦点位置，

得到焦点处激光能量仅约 Ez=1. 15 nJ，远低于脑组织

中光致击穿能量 10 nJ［11］，但非常接近图 5 中 930 nm 激

光在焦点处的单脉冲能量 Ez=0. 99 nJ。
图 10 所示为 60 fs，1320 nm 激光在水中诱导产生

等离子体的仿真实验结果。计算结果表明单个激光

脉冲引起的自由电子密度为 5. 7×1012 cm−3，约比“种

子”电子密度 6. 3×1011 cm−3 大一个数量级，即单个激

光脉冲在聚焦区域产生约 10 个自由电子，而且每个

自由电子的平均动能高达 7 eV。由于激光重复频率

为 1 MHz，每秒有 106个激光脉冲产生，又由于对脑组

织成像时间长达 60 s，因此在聚焦区域产生的累积自

由电子数高达数亿个，很可能对焦点区域的脑组织产

生等离子体化学作用，引起光损伤。因此，在深层脑组

织三光子成像中光损伤很可能来源于光热和等离子体

化学协同作用。

图 10　激光诱导等离子体仿真实验结果。（a）自由电子密度 ne及电子平均动能 εavg时域演化曲线，虚线所示为“种子”电子密度；（b）导

带电子能量谱。仿真参数与文献［11］的 150 mW 实验一致，脉宽 τL=60 fs，波长 λ=1320 nm，NA=0. 75，激光功率 Pavg=
150 mW，透过颅窗后脑表面激光功率 Psurf=128 mW，fPRF=1 MHz，焦点处激光能量 1. 15 nJ，焦点处峰值辐照度 Iz=1. 97×

1012 W/cm2。由式（4）和式（5）计算而来

Fig.  10　Simulation results of plasma-mediated effects.  (a) Temporal evolution of electron number density ne and average kinetic energy 
εavg.  Dashed line indicates seed electron density.  (b) Electron energy spectrum at the end of pulse.  Simulation parameters are 
same as those in 150 mW experiments in Ref.  [11]: τL=60 fs, λ =1320 nm, NA=0. 75, Pavg=150 mW, average power at 
brain surface Psurf=128 mW, fPRF=1 MHz, pulse energy at focus Ez=1. 15 nJ, Iz=1. 97×1012 W/cm2.  Obtained by Eqs.  (4) 

and (5)
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合。图 9（f）展示了聚焦深度为 1 mm 和 1. 2 mm 时脑

组织中最高温度随激光功率的变化。在激光功率为

150 mW 时，脑组织中最高温度可达 41 ℃。在长时间

扫描时这一温度诱导的热化学作用［56］可能引起蛋白质

变性及脑组织热损伤。

相较而言，图 5 采用双光子激发（波长 930 nm）对

脑组织浅层成像（z=70 μm）。对于这一波长，水的吸

收系数仅为0. 01 mm−1，远低于1320 nm处的0. 14 mm−1。

Wang 等［5］采用蒙特卡罗模型结合热扩散方程计算波

长 930 nm、平均功率 Pavg=170 mW、聚焦深度 70 μm 时

脑皮层最大线性温增不到 1 K。模拟结果表明与室温

接触的玻璃颅窗对浅层脑组织起到很大的散热作

用［5］。在没有激光照射的情况下，植入玻璃颅窗后，脑

表面温度可低至 32. 4 ℃。只有当激发光产生的热量

超过颅窗的冷却能力时，脑组织峰值温度才开始上升

到 37 ℃的生理温度以上。对波长 930 nm 的双光子激

发而言，这个临界功率约为 150 mW，而对波长 1320 nm
的三光子激发而言，该临界功率降为 50 mW。此外，

Wang 等［5］模拟的扫描视野为 230 μm，而图 5 中扫描视

野仅为 1~2 μm，热源体积越小散射越快。因此，双光

子浅层脑组织成像光损伤主要归因于光化学作用，光

损伤部位主要位于脑皮层。三光子深层脑组织成像光

损伤可能来源于热损伤，损伤部位可能涉及脑皮层、白

质及皮层下组织［67］。

概括而言，在脑组织多光子成像中热作用与非线

性等离子体作用都可能引起光损伤，其主要作用机制

取决于成像参数。Wang 等［5］综述表明，热损伤主要取

决于激光平均功率、成像视野和成像深度，而且热损伤

影响整个被照射组织区域。相对而言非线性等离子体

损伤是由焦点处的峰值辐照度引起的，它与脉冲能量、

焦点大小以及脉宽有关。因此，在浅层脑组织成像时，

由于激光平均功率很低，焦点处高峰值辐照度及伴随

的等离子体化学作用是引起光损伤的主要因素；随着

成像深度的增加，所使用激光的平均功率呈指数增大，

热效应逐渐增强，深层脑组织成像中光热损伤风险

增大。

在三光子深层脑组织成像中光热作用是不是组织

损伤的唯一机制？类似双光子浅层脑组织中开展的等

离子体仿真实验［37］，我们利用光损伤模型对图 9 所示

的 150 mW、1 mm 聚焦深度的三光子深层脑组织开展

数值仿真实验。由于玻璃颅窗的影响，透过颅窗后脑

表面激光功率降为 Psurf=128 mW，又由于光的散射和

吸收，仅有约 1% 的光到达深度为 1 mm 的焦点位置，

得到焦点处激光能量仅约 Ez=1. 15 nJ，远低于脑组织

中光致击穿能量 10 nJ［11］，但非常接近图 5 中 930 nm 激

光在焦点处的单脉冲能量 Ez=0. 99 nJ。
图 10 所示为 60 fs，1320 nm 激光在水中诱导产生

等离子体的仿真实验结果。计算结果表明单个激光

脉冲引起的自由电子密度为 5. 7×1012 cm−3，约比“种

子”电子密度 6. 3×1011 cm−3 大一个数量级，即单个激

光脉冲在聚焦区域产生约 10 个自由电子，而且每个

自由电子的平均动能高达 7 eV。由于激光重复频率

为 1 MHz，每秒有 106个激光脉冲产生，又由于对脑组

织成像时间长达 60 s，因此在聚焦区域产生的累积自

由电子数高达数亿个，很可能对焦点区域的脑组织产

生等离子体化学作用，引起光损伤。因此，在深层脑组

织三光子成像中光损伤很可能来源于光热和等离子体

化学协同作用。

图 10　激光诱导等离子体仿真实验结果。（a）自由电子密度 ne及电子平均动能 εavg时域演化曲线，虚线所示为“种子”电子密度；（b）导

带电子能量谱。仿真参数与文献［11］的 150 mW 实验一致，脉宽 τL=60 fs，波长 λ=1320 nm，NA=0. 75，激光功率 Pavg=
150 mW，透过颅窗后脑表面激光功率 Psurf=128 mW，fPRF=1 MHz，焦点处激光能量 1. 15 nJ，焦点处峰值辐照度 Iz=1. 97×

1012 W/cm2。由式（4）和式（5）计算而来

Fig.  10　Simulation results of plasma-mediated effects.  (a) Temporal evolution of electron number density ne and average kinetic energy 
εavg.  Dashed line indicates seed electron density.  (b) Electron energy spectrum at the end of pulse.  Simulation parameters are 
same as those in 150 mW experiments in Ref.  [11]: τL=60 fs, λ =1320 nm, NA=0. 75, Pavg=150 mW, average power at 
brain surface Psurf=128 mW, fPRF=1 MHz, pulse energy at focus Ez=1. 15 nJ, Iz=1. 97×1012 W/cm2.  Obtained by Eqs.  (4) 

and (5)
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5　总结和展望

通过对不同组织、不同波长下光损伤的讨论和分

析，可以总结出光损伤的一般性规律：在无色素组织双

光子成像中光损伤以光化学作用为主，在色素组织双

光子成像中以光热作用为主，在三光子深层组织成像

中光损伤很可能来自于光化学和光热协同作用。

降低光损伤和优化成像参数是多光子成像面临的

一大挑战。针对不同光损伤类型有不同优化策略。由

于光化学作用是基于非线性吸收机制，与激发光峰值

辐照度密切相关，因此降低单脉冲激光能量 EL可以降

低光化学损伤。相对而言，光热作用是基于线性吸收

的，与平均功率 Pavg 直接有关，降低 Pavg 可降低光热损

伤。由于 EL=Pavg/fPRF，因此在 fPRF恒定时降低 Pavg可以

同时降低光化学和光热损伤。然而，双光子荧光光子

密度 nph∝P 2
avg/fPRF（三光子类似），降低 Pavg 会导致荧光

信号呈二次函数下降，从而增加成像时间，提高时间成

本。因此好的成像策略需要在相互制约的激光参数之

间寻找到最佳平衡点，既要保证成像时没有光损伤，又

要保证足够高的荧光强度和成像速度。

为实现这一优化目标，需要进行两项研究：（1）通

过实验及数学模型获得不同细胞、组织的光损伤阈值，

建立光损伤阈值数据库；（2）设计成像参数优化策略。

从近来的发展来看，学者们优化的参数主要是 fPRF 和

Pavg，而很少考虑脉宽 τL 和激发波长 λ。虽然荧光光子

密度与脉宽成反比，越短的脉宽会带来越高的荧光强

度，但脉宽大小很难通过成像系统的控制面板一键设

定。此外，虽然激发波长可以一键设定，但是波长受制

于荧光团激发峰位，调节范围很有限。目前可行的优

化模型多采用传统优化策略，具体而言是在（fPRF， EL）

二维参数空间绘制出潜在的成像参数范围以及光损伤

阈值范围，后者划定了前者的上限。在成像范围内 EL

与 Pavg同时为最大值时代表了在无损伤前提下可以获

得的最高荧光强度和成像速度，其对应的（fPRF， Pavg）参

数组合为最优组合。该优化策略可以预测不同深度组

织的最佳成像参数。

随着机器学习的蓬勃发展，近年来学者们逐渐开

始将机器学习应用于超分辨率光学显微镜的优化研究

中。后续将光损伤阈值数据库、传统优化模型及机器

学习相结合可能成为实现在线、自动、多组织、多深度

成像参数优化的一个新发展方向。
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Abstract

Significance　Multiphoton excitation fluorescence imaging is widely used in the field of biomedical optics and has become one of the 
most important research tools due to its low invasiveness, strong penetration, high signal-to-noise ratio and high spatial resolution.  
Photodamage in biological tissues can be caused if excessive photon density or laser power is applied during imaging.

While signal-to-noise ratio determines the lower limit of laser power that can be used in multiphoton imaging, photodamage 
delineates its upper boarders.  For in-vivo label-free imaging, due to the small cross section of endogenous fluorophores (≈10-2 GM), 
the tunability range of laser power between nondestructive imaging and photodamage is very narrow.  Therefore, a reasonable laser 
power is required to ensure that multiphoton imaging with sufficient information can be obtained, and that the cells or biological 
tissues remain functionally active after long time irradiation.  Reducing photodamage and optimizing imaging parameters is one of the 
major challenges in multiphoton imaging.  Photodamage studies are essential to the optimization of imaging parameters.

Progress　 Photodamage can be intuitively understood by the concept of ionization penalty in multiphoton bioimaging (Fig.  1).  
Ionization penalty occurs at irradiance of about 2×1012 W/cm2, where, for a single fluorescence photon emitted from fluorophores, a 
free electron is produced from water.  The chemicals arising from ionization of water molecules can be detrimental to biomolecules and 
tissues.

The underlying mechanisms behind photodamage can be generally divided into photochemical and photothermal effects, as 
illustrated in Fig.  2.  For photochemical effects, they can be further divided into UV-A like photo-oxidation effect and plasma-

mediated chemical effect that is wavelength-independent.
The severity of photodamage is related to the laser parameters and optical parameters of biotissue.  To evaluate the cause of 

photodamage, the state-of-the-art numerical tools are summarized, including a refined multi-rate-equation model to simulate free 
electron energy spectrum [Eqs.  (4) and (5)], linear and nonlinear heating leading to temperature rise by a single laser pulse [Eqs.  (8) 
and (9)], and heat accumulation by pulse series [Eqs.  (11)‒(14)].

Recent research progresses of photodamage in different tissues and at different wavelengths are analyzed.  For two-photon 
imaging of non-pigmented tissues such as murine intestinal mucosa (Fig.  4), nondestructive imaging can be achieved at average 
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power Pavg≈20 mW, with typical laser parameters of repetition rate fPRF≈80 MHz, wavelength λ ≈800 nm and pulse duration τL≈
100 fs.  Photodamage occurs when ≥2 times imaging power at focus is used.  In contrast, for pigmented tissue such as murine retina 
(Fig.  7), photodamage occurs at average power as low as 3. 5 mW with fPRF≈80 MHz.  Simulation results show that photodamage in 
non-pigmented tissue is mediated with laser-induced low density plasmas (Fig.  6), whereas photodamage in pigmented retina is 
mainly driven by heating (Fig.  8).

For three-photon imaging of deep murine brain tissue (≈1 mm) using typical laser parameters λ≈1. 3 μm, fPRF≈1 MHz, a non-

zero chance of photodamage is observed for laser power Pavg≥150 mW (Fig.  9).  Immunostaining as well as Monte-Carlo simulation 
results indicate that linear absorption and heating are likely to cause the photodamage.  However, multi-rate-equation modeling shows 
that laser-induced plasma-mediated effects may be involved as well (Fig.  10).

Conclusions and Prospects　 In this review, we analyze photodamage in pigmented and non-pigmented tissues in multiphoton 
imaging.  We come to the conclusion that photochemical effects are dominant in two-photon imaging of pigment-free tissues, while 
photothermal effects play a leading role in two-photon imaging of pigmented tissues.  For three-photon imaging of deep murine brain 
tissue, photodamage is likely to arise from synergistic photochemical and photothermal effects.

Fully using the photon budget without photodamage is still a big challenge in multiphoton imaging.  Traditional optimization 
model is time-demanding.  Recently, with the booming development of machine learning, it has been applied to the optimization 
research of super-resolution optical microscopy.  Subsequent combination of photodamage threshold database and machine learning can 
be a new direction to achieve online, automatic optimization of imaging parameters for multiphoton imaging.

Key words bio-optics; multiphoton excitation fluorescence imaging; photodamage; phototoxicity; photochemical effects; photothermal 
effects
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