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摘要  光动力疗法（PDT）是一种通过光动力反应选择性地治疗恶性肿瘤及癌前病变等疾病的新型疗法，具有广阔

的临床应用前景。光敏剂作为 PDT 的关键要素之一，其在体浓度分布直接影响 PDT 疗效，实现光敏剂剂量在体定

量检测是开展个性化 PDT 精准治疗的前提。介绍了光敏剂浓度在体定量检测的影响因素；总结了目前常用的光敏

剂荧光光谱定量校准方法及荧光定量检测技术；最后讨论了光敏剂定量检测技术在 PDT 临床转化应用中所面临的

挑战和发展方向。
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1　引   言

光动力疗法（PDT）是一种基于光敏剂、光和氧分

子三要素相互作用，选择性清除病变靶组织的新型微

创疗法，具有非侵入性、高选择性、创伤小、副作用小等

优势，可在清除病灶的同时，最大限度地保留靶器官结

构和功能［1-2］，目前已在恶性肿瘤、癌前病变和血管性

病变等疾病的治疗上展现出良好的效果［3-4］。

然而，目前 PDT 主要采用经验剂量，缺乏可靠的

剂量评测指标来预测治疗效果，导致其临床治疗效果

存在差异，存在疗效低下甚至无效的情况［5］。大量研

究表明，在相同光敏剂剂量（mg/kg）、给药 -照光时间

间隔、光辐照功率密度（mW/cm2）和治疗时间的条件

下，PDT 疗效往往因患者的个体差异而呈现显著差

异［6-7］。PDT 剂量涉及局部光敏剂浓度、光通量和组织

氧浓度［8］，这些因素相互影响且动态依赖。剂量不足

可能导致治疗不充分，而剂量过量则可能损伤病灶周

围的正常组织。随着 PDT 基础研究的不断深入及临

床应用的广泛开展，如何精准控制 PDT 剂量以提高

PDT 疗效已成为亟待解决的关键性难题。光敏剂作

为 PDT 的关键要素之一，其在体浓度分布是 PDT 核

心剂量指标之一，直接影响 PDT 疗效［9-10］。临床研究

表明，在相同光敏剂给药剂量（2 mg/kg）下，光敏剂潴

留浓度在相同患者不同部位之间和不同患者之间分别

存在 2. 9 和 8. 3 倍的差异［11］。因此，实现光敏剂剂量在

体定量检测是开展个性化 PDT 精准治疗的前提。

激光诱导荧光光谱技术是监测光敏剂在体浓度及

光漂白的主要方法，其基本原理为：采用特定波长激光

激发病灶中潴留的光敏剂，通过光敏剂发射荧光特征

峰的强度变化，评估 PDT 术前及术中光敏剂的浓度变

化。然而，组织中光敏剂荧光强度的测量将受到组织

光学特性、内源性荧光及检测仪器等诸多因素的影响，

给光敏剂浓度定量检测带来了挑战。本文首先介绍了

光敏剂浓度在体定量检测的影响因素；重点总结了目

前常用的光敏剂荧光光谱定量校准方法及荧光定量检

测技术；最后讨论了光敏剂定量检测技术在 PDT 临床

转化应用中所面临的挑战和发展方向。

2　PDT 的原理

PDT 治疗过程为：通过局部涂敷或静脉注射给予

患者光敏剂，经特定时间代谢后，光敏剂将选择性潴留

于病变组织，与正常组织形成光敏剂浓度差；此时，采

用特定波长治疗光源照射病变组织，组织中的光敏剂

受激发产生具有细胞毒性的活性氧或自由基等活性物

质。其中，单线态氧（1O2）被认为是Ⅱ型光动力反应的

主要细胞毒性物质，病变组织因富含光敏剂而被破坏，

周围正常组织因光敏剂含量低而不受损伤或损伤较

小［12］。 II 型 PDT 作用原理如图 1 所示，处于基态（S0）

的光敏剂分子吸收治疗激光的能量后跃迁至第一激发

态（S1），其中一部分处于激发态的光敏剂分子通过自

发辐射跃迁发出荧光，另一部分通过系间窜越跃迁至

激发三重态（T1），处于激发三重态的光敏剂与基态氧
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分子（3O2）发生能量交换，生成具有细胞毒性的 1O2，可

杀死靶细胞、破坏靶血管，还能诱导机体免疫反应，从

而达到治疗的目的［13］。此外，1O2还可与基态光敏剂分

子发生氧化反应，造成不可逆的光漂白，导致反应体系

中光敏剂浓度和 1O2生成速率的降低［2］。

随着 PDT 基础研究的不断深入及临床应用的推

广，如何精准控制 PDT 剂量以提高 PDT 疗效已成为

亟待解决的关键性难题。目前 PDT 剂量学的方法主

要分为：显式剂量法、隐式剂量法、直接剂量法、生物学

剂量法。

1） 直接剂量法：通过 1O2 近红外发光直接测定

PDT 过程中产生的 1O2含量，从而推算 PDT 剂量。

2） 显式剂量法：通过测量病变靶组织中光敏剂的

浓度、光功率密度及组织氧分压，并借助一定的数学模

型推算 PDT 剂量。

3） 隐式剂量法：通过监测 PDT 过程中光敏剂的

光漂白速率来间接评估所产生的 1O2 量，进而推算

PDT 剂量。

4） 生物学剂量法：通过监测 PDT 治疗前后及过

程中的血管损伤程度、组织坏死程度等，评估组织的生

物学响应，进而推算 PDT 剂量。

在上述方法中，由于 1O2发光极其微弱且波长位于

近红外波段，在人体中极难监测，目前直接剂量法的研

究仅限于细胞和动物实验［14］。生物学剂量法主要关注

PDT 过程中及术后病灶区域的生物学效应（如组织微

结构、血流等）变化，通常难以根据这些效应变化预测

最终疗效。目前，显式和隐式剂量法已在临床中得到

初步应用，这两种方法的关键均是通过在术前及术中

对光敏剂浓度进行定量监测以实现 PDT 剂量的定量

评估。

定量检测光敏剂的在体浓度分布还可用于优化给

药 -照光时间间隔，最大限度地减少 PDT 对周围正常

组织的毒副作用［15］。与此同时，光敏剂的光漂白特性

与光敏剂的在体浓度直接相关，其在不同光辐照强度

下的光漂白速率不尽相同，因此，在体光敏剂浓度是

PDT 中最为重要的剂量参数［9，16-17］。此外，基于光敏剂

选择性富集于病灶的特点，可将其用于光动力诊断，并

根据光敏剂浓度分布引导手术的精准切缘［18-20］。

3　光敏剂定量检测的影响因素

3. 1　光敏剂定量检测流程

光敏剂浓度定量检测通常采用激光诱导荧光光谱

检测技术，通过建立光敏剂浓度与荧光强度的定量关

系曲线，实现光敏剂浓度在体定量检测。然而，测量所

得的荧光强度与内源性荧光、光敏剂浓度、荧光量子产

量及组织光学特性等内在因素直接相关，也与采用的

检测技术及参数设定等检测仪器因素相关［21-23］。其

中，荧光信号在组织体中的传输将受到组织光学特性

（散射和吸收）的影响，相同浓度的光敏剂产生的荧光

经不同生物组织传输后，发射出的荧光强度将完全不

同，若无法有效校正组织光学特性对发射荧光的扭曲

效应［22］，则无法建立在体光敏剂浓度与荧光强度的定

量关系，导致难以准确评估光敏剂浓度。因此，建立荧

光强度、组织光学特性和光敏剂浓度三者之间的定量

关系模型，对于定量检测光敏剂浓度至关重要。

光敏剂（PS）浓度定量检测流程如图 2 所示。患者

给药后，经特定时间代谢，病变组织和正常组织间形成

光敏剂浓度差。采用特定波长激光激发病变组织中的

光敏剂，使用荧光检测设备检测病变组织处的原始荧

光强度。再通过荧光光谱校准算法校正所获取的荧光

光谱，获得校准后的光敏剂荧光光谱。最后，构建已知

散射吸收特性的光学组织仿体，测量仿体在不同光敏

剂浓度下的荧光信号，建立不同散射吸收条件下光敏

剂浓度与荧光强度的定量关系曲线，将所获荧光光谱

的强度转化为光敏剂的浓度信息，即可完成光敏剂浓

度的定量检测。

图 1　PDT 作用原理示意图

Fig.  1　Schematic of action principle of PDT

3. 2　光敏剂定量检测的影响因素

在溶液体系中，当光敏剂浓度较低时，光敏剂荧

光强度与其浓度呈线性关系。然而，组织中光敏剂

的荧光强度测量受光敏剂浓度、组织内在因素（如

组织光学特性、内源性荧光等）及检测仪器因素（如

仪器特性、检测光环镜等）的影响，导致荧光强度和

光敏剂浓度之间失去线性关系，可能造成光敏剂浓

度的高估或低估，增加了光敏剂浓度定量检测的挑

战 性［24-25］。 影 响 光 敏 剂 浓 度 定 量 的 因 素 如 图 3
所示。

图 2　光敏剂浓度定量检测的流程

Fig.  2　Procedure for quantifying photosensitizer concentrations

图 3　影响光敏剂荧光强度测量的因素

Fig.  3　Factors affecting fluorescence intensity measurement of photosensitizers
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3. 2. 1　仪器因素

仪器因素［26-27］主要包括激发光源、光学元件、探测

器及仪器的控制与显示［23］，具体如图 4 所示。

激发光源的选取直接决定了光敏剂的激发效率及

激发深度，常用的激发光源包括滤波后的宽带光源、激

光二极管（LD）、发光二极管（LED）等。激发光源的核

心参数包括光源的光谱带宽、输出效率、输出光通量、

输出光束的立体角、激发光源与待测组织间的距离

等［28-30］。光学元件的设计和选择对于提高荧光检测灵

敏度及抑制背景噪声至关重要。荧光检测过程中的光

学元件主要包括光学收集系统和滤光片，光学收集系

统参数包括视场大小、景深、镜头 F 数和工作距等，滤

光片的核心参数包括截止深度及带宽等。探测器性能

直接影响荧光检测灵敏度及成像分辨率，常用的光电

探测器包括电荷耦合器件（CCD）、电子倍增 CCD
（EMCCD）、像增强 CCD（ICCD）、互补金属氧化物半

导体（CMOS）、科学级 CMOS（sCMOS）等。探测器的

主要性能参数包括动态范围、暗噪声、像素分辨率、相

机增益以及探测器的读出速率等［31］。仪器的软件控

制、信息处理、数据存储和硬件显示也与最终成像效果

息息相关，这些因素与计算机主机及显示器性能直接

相关。

可靠的检测仪器设计可极大提高光敏剂浓度定量

测量的准确性［32］，通过严格控制检测环境并预先对检

测仪器进行定标，可消除以上仪器相关因素对荧光定

量的影响。同时，可使用校正方法来消除仪器检测过

程中产生的荧光衰减。

3. 2. 2　内在因素

如图 5 所示，影响光敏剂荧光强度测量的内在因

素主要包括内源性荧光团、组织光学特性参数等［33-34］。

这些因素的共同作用决定了检测仪器从待测组织中所

测量得到的荧光强度。消除这些因素对光敏剂荧光强

度的影响，完成光敏剂荧光光谱的校准，是光敏剂定量

检测技术的主要难点。

如图 5（a）所示，光敏剂的激发光及发射荧光均会

受到生物组织光学特性（吸收系数 μa和散射系数 μs）的

影响［21］。组织光学特性决定了荧光在组织中的传输距

离［34-35］，当光敏剂浓度一定时，激发光经组织吸收和散

射后，激发组织内潴留的光敏剂发出荧光，荧光再经过

组织的吸收和散射到达组织外的探测器，在此过程中

组织光学特性的差异可能导致探测到的荧光强度产生

差异［22］。在图 5（a）中，相同浓度的光敏剂产生的荧光

经不同生物组织传输后，从组织中发射出的荧光强度

将完全不同。因此，只有准确获取组织光学特性参数，

通过补偿散射吸收对激发光及荧光传输的影响，才能

消除生物组织的散射和吸收对光敏剂荧光检测的影

响，获得准确的光敏剂荧光强度信息。目前，获取组织

光学特性参数的主要方法为：1）测量生物组织的局部

漫反射光谱，拟合出组织的散射系数和吸收系数［36］。

2）构建组织仿体，制作查找表［37］。组织仿体可模拟具

有不同光学特性的组织，表征光在生物组织内的传输，

实现组织光学特性的定量化研究［38］。3）基于光学相干

层析成像（OCT）提取组织光学特性［39］。

内源性荧光团是生物组织内能发射内源性荧光的

天然荧光分子，包括可自发荧光的生物分子和生物分

子中的某些发光基团，如内源性卟啉、烟酰胺腺嘌呤二

核苷酸（NADH）等。如图 5（b）所示，在荧光检测过程

中，内源性荧光团将产生与目的信号无关的背景信号，

图 4　影响光敏剂荧光强度测量的仪器因素［23］

Fig.  4　Instrumental factors affecting measurement of fluorescence intensity of photosensitizers［23］

造成光敏剂荧光强度的高估，干扰光敏剂浓度的定量

检测［22］。因此，为准确量化光敏剂所产生的荧光强度

信号，需将内源性荧光信号从所测得的原始荧光强度

信号中分离出来。目前常用的内源性荧光分离方法

为：1）提前测量内源性荧光团的荧光强度，并在测得的

原始荧光光谱中预先扣除。2）使用最小二乘法［40-41］对

原始荧光光谱进行光谱分解，以提取出光敏剂的荧光

光谱，具体流程为：将内源性荧光团和光敏剂的荧光光

谱作为基准光谱，使用最小二乘法将原始荧光光谱拟

合到基准光谱上，得到各内源性荧光团和光敏剂的荧

光产量占比。

此外，PDT 的给药方式也会对光敏剂浓度定量检

测产生影响，系统给药和局部给药分别通过静脉注射

和局部涂敷的方式给予光敏剂，两种给药方式下的光

敏剂传输过程存在差异，光敏剂浓度定量检测也会受

不同因素的影响［13］。

4　荧光光谱校准算法

光敏剂浓度定量检测受到内源性荧光团、组织光

学特性（散射和吸收）等多种因素的影响，要消除这些

因素的影响，必须建立可靠的荧光光谱校准算法。目

前，国内外多个研究团队提出了多种荧光光谱校准算

法，这些算法具有各自的适用范围和优缺点。如图 6
所示，常用的校准算法主要包括经验法、基于蒙特卡洛

图 6　荧光光谱校准算法

Fig.  6　Calibration algorithms for fluorescence spectra

图 5　影响光敏剂荧光强度测量的内在因素。（a）组织光学特性；（b）内源性荧光

Fig.  5　Intrinsic factors affecting measurement of fluorescence intensity of photosensitizers.  (a) Tissue optical properties; (b) endogenous 
fluorescence
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造成光敏剂荧光强度的高估，干扰光敏剂浓度的定量
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图 6　荧光光谱校准算法

Fig.  6　Calibration algorithms for fluorescence spectra

图 5　影响光敏剂荧光强度测量的内在因素。（a）组织光学特性；（b）内源性荧光

Fig.  5　Intrinsic factors affecting measurement of fluorescence intensity of photosensitizers.  (a) Tissue optical properties; (b) endogenous 
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模拟的方法和理论法［21，42］。三类校准算法均基于原始

荧光光谱和校正因子实现，校正因子主要取决于组织

光学特性参数和检测设备的特性，如激发光功率、探测

器检测效率等，补偿激发光及荧光在组织传输过程中

的衰减是完成荧光强度定量评估的关键。

4. 1　经验法

经验法主要基于被测组织的漫反射光谱和原始荧

光光谱，通过获取与组织光学特性相关的校正因子，补

偿激发光及荧光在组织传输过程中的衰减［43］，进而实

现原始荧光信号的校正。

4. 1. 1　减法技术

早期的经验法主要采用减法技术，该方法假设激

发光和发射光被血管完全吸收，通过从原始荧光强度

中扣除血红蛋白的吸收效应以补偿血液含量变化引起

的荧光变化［21］。1979 年，Kramer 等［44］研究发现，由于

荧光强度的影响因素较为复杂，使用荧光强度和激发

光强度的比值来校正荧光强度，相较于减法技术中代

数相减的校正方法准确率更高。因此，基于比率技术

的荧光光谱校正方法被大量提出并被广泛使用。

4. 1. 2　比率技术

2012 年，Valdés 等［45］提出了半经验的光谱约束双

波段归一化方法，检测系统采用直径为 1. 1 mm、内含

4 根光纤的光纤探头，其中两根光纤分别连接白光

LED，一根光纤连接波长为 405 nm 的荧光激发光源，

一根光纤连接光谱仪以采集漫反射光谱和荧光光

谱。405 nm 激发光敏剂原卟啉（PpIX）荧光的校正公

式为

Q ( λ)= F ( )λ
R x Rα

m
， （1）

式中：Q ( λ)为校正后的荧光光谱；λ 为波长；F ( λ)为光

谱测量系统测得的原始荧光光谱；R x 和 Rm 分别为组

织漫反射光谱在激发和发射波段的积分；α 为经验系

数。该方法计算简单、精度较高，是荧光定量测量的常

用方法，目前常被用于宽场定量荧光成像。2015 年，

Kanick 等［46］采用基于光纤束的光谱探头，检测了 5-氨

基乙酰丙酸（5-ALA）诱导 PpIX 介导的 PDT 治疗光化

性角化病前后病灶的 PpIX 浓度变化，通过白光激发得

到病灶的漫反射光谱，用于校正 405 nm 激光激发得到

的荧光光谱，最终定量检测组织中 PpIX 含量。2018
年，Belykh 等［27］提出了基于光稳定性荧光标样的比率

校正算法，采用聚合物染料标样对不同检测条件下的

PpIX 荧光强度进行归一化处理，该方法可降低环境照

明光对待测组织荧光强度的影响，提高了 PpIX 荧光强

度定量检测的准确性。总之，经验法相对简单，仅需确

定激发波段和荧光发射波段的校正因子及算法中所需

的经验系数，即可校正荧光光谱，应用较为广泛。

4. 2　基于蒙特卡洛模拟的方法

蒙特卡洛（MC）模型是基于光子传输的模型，可

模拟任意光源在生物组织内的传输过程。生物组织的

光学传输过程被视为随机散射过程，与 MC 模拟的过

程相似，因此 MC 模型能够模拟组织吸收和散射特性

对荧光激发和发射的影响［33］，为光敏剂的定量检测奠

定了理论基础，因此得到广泛应用。

2017 年，Ong 等［11］提出了基于蒙特卡洛模型的组

织光学特性校正函数：

ì

í

î

ï
ïï
ï

ï
ïï
ï

FMC ( )μ a，μ 's =
FMC，ref( )μ a，ref，μ 's，ref

CFMC ( )μ a，μ 's
CFMC = C 1 ( )μb1

a μ 's b2 + C 2

， （2）

式中：FMC，ref( μ a，ref，μ 's，ref)是已知组织光学参数（μ a，ref =
0. 3 cm-1，μ 's，ref = 9. 6 cm-1）的组织仿体中 MC 模拟的

光敏剂荧光信号强度；FMC ( μ a，μ 's)是校正后的荧光信

号强度；μ 's 是约化散射系数；CFMC ( μ a，μ 's)是一组由自

由参数构成的校正因子；C 1、C 2、b1 和 b2 为拟合过程中

的参数；μ a，ref 为仿体的吸收系数；μ 's，ref 为仿体的约化散

射系数。使用非线性拟合算法可将荧光信号拟合为光

敏剂浓度。

2020 年，Zou 等［47-48］提出了一种基于双波长（激发

与发射）组织荧光光谱的校准算法，并验证了其有效

性。校准公式为

Q ( λ)= F ( )λ

f ( )λ ( )Rk
x Rα

m

， （3）

式中：F ( λ)为组织中光敏剂的原始荧光光谱；f ( λ)为
组织仿体的原始荧光光谱；k 和 α 为经验系数，取值均

为-2 和 2。将组织荧光除以激发及发射波段的漫反

射光，能够有效降低组织光学特性对激发光及荧光在

组织中传输的影响。经过该方法校正后，3 种组织光

学模拟液中测得的原始 PpIX 荧光光谱的离散系数由

28% 降 为 3%。 该 法 可 实 时 定 量 检 测 生 物 组 织 中

PpIX 荧光，并消除组织吸收和散射特性对荧光强度的

影响。

4. 3　理论法

理论法通过对组织光学特性的直接估计，测量并

计算荧光在激发波长和发射波长处的传递函数，构建

荧光传输模型。

4. 3. 1　扩散理论

在高光衰减条件（μ a>10 cm-1）下，实现组织光学

特性提取及荧光定量校正具有一定挑战性。2010 年，

Kim 等［49］根据光在组织中的漫射传输理论，提出当激

发波长处的组织吸收远大于发射波长处的吸收时的荧

光光谱校正算法：

Q ( λ)=
é
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Rm

ù

û
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ú
， （4）

式中：Rm 为发射波段漫反射率；R t，x 为激发波段漫反射

率；μ a，x 为组织吸收系数。该方法以血红蛋白为基础进

行组织光学特性参数的建模和计算，可在近似条件下

推导组织荧光和漫反射光的关系。 2016 年，Bravo
等［36］基于该方法完成了荧光素钠和 PpIX 的定量检测，

结果显示该方法可有效降低血容量、微血管饱和度所

引起的误差。

4. 3. 2　修正的比尔-朗伯定律

修正后的比尔 -朗伯（Beer-Lambert）定律重点描

述可测量的出射量（如光强）与物质光学特性参数（吸

收和散射系数等）之间的关系，常用于计算并提取组织

光学特性参数，如通过提取吸收系数可有效补偿组织

表面血液的吸收效应［21］。2009 年，Wilson 等［50］基于修

正的比尔 -朗伯定律校正了血红蛋白的吸收效应对胰

腺组织荧光光谱的影响，完成了胰腺癌、胰腺炎和正常

胰腺组织的分类。2022 年，Schmidt 等［51］基于修正的

比尔 -朗伯定律，提取了组织吸收系数，并系统研究了

影响漫反射/荧光检测设备定标及组织光学特性提取

的主要因素，研究结果表明组织仿体的质量和检测光

纤探头性能对于系统定标及组织光学特性提取是最重

要的。

4. 3. 3　Kubelka-Munk 模型

Kubelka-Munk 模型（K-M 模型）是基于光传输的

双通量数学模型。该模型假设入射光发生漫反射，且

组织折射率与周围介质的折射率相同，考虑吸收漫射

辐射和散射漫射辐射两个方向的通量，常用于提取组

织光学特性参数。K-M 模型计算所得的吸收系数和

散射系数可用于计算传递函数，实现荧光光谱的校正。

2022 年，Hamdy 等［52］基于 K-M 模型估计了组织吸收和

散射系数，研究了入射激光的散射随入射激光功率的

变化，发现在头骨及皮肤样本中，组织散射会随着入射

光功率的增加而减小。

总之，与经验法相比，使用理论法校准荧光光谱具

有更高的准确性，理论法常用于单点的荧光定量检

测［53］。但理论法须建立可靠的理论模型、提供大量随

机的光子轨迹，才能获得可靠的校准结果，且对传递函

数的计算速度也有一定要求。为进一步提高光谱校正

算法的准确性及临床可用性，出现了多种方法相结合

的理论模型，如比尔-朗伯定律和光传输扩散理论相结

合的校正算法［54］等。在选取荧光光谱的校准算法时，

应根据 PDT 过程中的光敏剂浓度动态变化速度、吸收

峰和荧光峰以及组织的光学特性差异来选取特定的校

正算法。

5　光敏剂定量检测技术

如表 1 所示，光敏剂定量检测技术主要包括接触

式光谱探头、非接触式宽场成像和新型荧光定量成像

技术。其中，接触式光谱探头和非接触式宽场成像的

应用较为广泛，其基本结构如图 7 所示。接触式光谱

探头主要基于多通道光纤阵列实现，可完成漫反射光

表 1　光敏剂荧光定量技术

Table 1　Quantitative detection technologies of fluorescence of photosensitizers
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行组织光学特性参数的建模和计算，可在近似条件下
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4. 3. 2　修正的比尔-朗伯定律
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腺组织荧光光谱的影响，完成了胰腺癌、胰腺炎和正常
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影响漫反射/荧光检测设备定标及组织光学特性提取

的主要因素，研究结果表明组织仿体的质量和检测光

纤探头性能对于系统定标及组织光学特性提取是最重

要的。

4. 3. 3　Kubelka-Munk 模型

Kubelka-Munk 模型（K-M 模型）是基于光传输的

双通量数学模型。该模型假设入射光发生漫反射，且

组织折射率与周围介质的折射率相同，考虑吸收漫射
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织光学特性参数。K-M 模型计算所得的吸收系数和
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散射系数，研究了入射激光的散射随入射激光功率的

变化，发现在头骨及皮肤样本中，组织散射会随着入射

光功率的增加而减小。

总之，与经验法相比，使用理论法校准荧光光谱具

有更高的准确性，理论法常用于单点的荧光定量检

测［53］。但理论法须建立可靠的理论模型、提供大量随

机的光子轨迹，才能获得可靠的校准结果，且对传递函

数的计算速度也有一定要求。为进一步提高光谱校正

算法的准确性及临床可用性，出现了多种方法相结合

的理论模型，如比尔-朗伯定律和光传输扩散理论相结

合的校正算法［54］等。在选取荧光光谱的校准算法时，

应根据 PDT 过程中的光敏剂浓度动态变化速度、吸收

峰和荧光峰以及组织的光学特性差异来选取特定的校

正算法。

5　光敏剂定量检测技术

如表 1 所示，光敏剂定量检测技术主要包括接触

式光谱探头、非接触式宽场成像和新型荧光定量成像

技术。其中，接触式光谱探头和非接触式宽场成像的

应用较为广泛，其基本结构如图 7 所示。接触式光谱

探头主要基于多通道光纤阵列实现，可完成漫反射光
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Table 1　Quantitative detection technologies of fluorescence of photosensitizers

Technique

Contact 
spectroscopic probe

Non-contact wide-
field imaging system

Novel quantitative 
fluorescence imaging 

technique

Classification

‒

Quantitative spatial 
frequency domain 

fluorescence imaging
Snapshot quantitative 
fluorescence imaging
Wide-field spectrum 

differentiation fluorescence 
imaging

Fluorescence tomography

Single-cell resolved 
microscopic fluorescence 

quantitative technique
Portable quantitative 
fluorescence imaging 

technology
Endoscopic fluorescence 

quantitative imaging 
technology

Ref.

[41]
[57]

[67]
[68]

[69]
[53]

[62]
[70]

[75]
[77]

[80]
[35]

[29]
[84]

[11]
[86]

Characteristic
1) It’s more accurately to describe background signal and often used as a 

gold-standard.
2) It is unaffected by topographic variations (as long as good contact with 

tissue surface is achieved)[70].
3) It provides tissue imaging view fields at mesoscopic scales of order of 

one millimeter[3].

1) Imaging allows for mapping spatial distribution of photosensitizer.
2) Longer acquisition time of non-contact wide-field imaging compared 

with probe is susceptible to temporal changes occurring in surgical field 
during measurement[70].

3) Fluorescence imaging is highly sensitive to lighting variations, due to 
irregular and non-flat tissue surfaces, and operating room 
environment[41].

Technology produces wide-field image estimates of depth of 
fluorophore[77].

Optical microscopy provides capabilities to view photosensitizer-
fluorescing tumor regions at cellular resolution[80].

Quantitative wide-field fluorescence imaging system is low-cost and 
designed for maximal ease of translation into clinical workflow[84].

Technology is least invasive and gives access to imaging of internal body 
organs[86].
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谱和荧光光谱的同步检测，是一种单点检测技术；非接

触式宽场成像系统主要由激发光源、光电探测器（如

CCD、EMCCD、ICCD、CMOS、sCMOS 等）、光学透

镜、光纤、滤光片等构成，可实现荧光二维成像。

5. 1　接触式光谱探头

接触式光谱探头是临床最常用的荧光定量检测

技术，不仅可用于光敏剂荧光定量检测，还可用于

肿瘤的诊断和分级［55］。光谱探头主要由用于激发

和收集发射光的多通道光纤阵列组成，采用 LED 或

LD 作为激发光源，同时利用光谱仪对荧光或者漫

反射光谱进行检测。光谱探头通常为手持式探头，

将探头前端与待测组织接触便可直接检测荧光信

号。该技术可减少待测组织粗糙表面的散射吸收

对荧光信号的影响，具有系统简单、检测灵敏度高、

操作便捷等优点［56］。典型的接触式光谱探头如图 8
所示。

2020 年，Nishio 等［41］开发了一种基于接触式探头

的新型荧光剂量计，如图 8（a）所示，该系统主要包括

白光 LED、730 nm 激光器、滤光轮、光谱仪和光纤束。

其中，光纤束由 7 根光纤组成，位于中心的光纤用于

传输激发光，周围 6 根光纤用于收集荧光信号，光纤

芯径均为 200 μm，中心光纤与白光 LED 和激光器相

连，检测光纤与光谱仪相连。收集原始荧光光谱后，

使用最小二乘法将荧光染料 IRDye800CW 发射荧光

从背景内源性荧光信号中提取出来，通过计算荧光

激发比获取绝对荧光强度。该系统构造简单，可有

效进行荧光强度的定量检测。该技术实现了头颈部

鳞状细胞癌患者组织中光敏药物的定量检测，有望

用于术中辨别肿瘤与正常组织。同年，Mousavi 等［57］

开发了一种基于多激发多发射系统的在体光动力剂

量计，用于实时预测 PDT 疗效。如图 8（b）所示，该

系统含有 5 个激发光源和 5 个检测单元，同样采用由

7 根光纤组成的接触光谱探头。组织仿体实验结果

显示，该系统检测值与光敏剂真实浓度之间的相关

性高于 99%。他们还利用该系统完成了组织光学特

性参数和光敏剂 chlorine e6 浓度的实时在体评估。

为进一步提高定量检测的精度，同时降低荧光检测

过程中的光漂白速率。2021 年，Grygoryev 等［43］开发

了一种基于多光谱的接触式荧光定量探头，如图 8（c）
所示，该系统由 8 个激发光源和 8 个雪崩光电二极管

（APD）组成，可实现强光环境下漫反射和荧光信号

的检测，还可以同步定量检测两种内源性荧光团

（FAD 和 NADH）的浓度；此外，通过荧光定量检测

脑瘤组织分类的准确率达 97. 8%。 2020 年，Shukla
等［58］进一步开发了由 77 根光纤组成的具备空间分辨

能力的光纤探头，通过构建查找表的方式，实现双层

光学组织仿体中内源性荧光团 FAD 及光敏剂 PpIX
浓度的定量检测。

总之，接触式光谱探头具有系统简单、荧光定量检

测精度高等优点，目前已在术中肿瘤组织识别、PDT
治疗前后光敏剂浓度监测上得到初步应用，未来将进

一步提高系统检测灵敏度，并逐步实现术中照明光环

镜下的正常使用。此外，还可以将探头进一步小型化，

未来用于体腔内光敏剂定量检测。然而，本技术为单

点检测技术，单点浓度信息难以反映光敏剂在病灶中

的空间分布情况，实际应用中需要通过多点测量才可

初步获取光敏剂浓度分布信息。

5. 2　非接触式宽场荧光定量成像

非接触式宽场荧光定量成像主要利用空间频域成

像或者多光谱成像等方法，分别对组织光学特性及荧

光进行二维成像以实现荧光定量检测［22，59］，代表性的非

接触式宽场荧光定量成像系统结构如图 9 所示。目前

常用的宽场定量荧光成像技术主要包括定量空间频域

荧光成像（QSFFI）、快照式定量荧光成像（SQFI）以及

宽场光谱分辨荧光成像（WSRFI）［60］。此外，为了提高

系统检测灵敏度，多模荧光定量成像技术也相继被提

出，系统结构如图 9（d）所示［3］。宽场成像系统主要组件

包括：激发光源、光学元件（如滤光片、空间光调制器、液

晶可调谐滤光片等）、高灵敏度光电探测器（如 CCD、

EMCCD、CMOS、sCMOS等）及计算控制单元等［61］。

图 7　光敏剂定量检测技术结构示意图。（a）接触式光谱探头示意图；（b）非接触式宽场成像系统示意图

Fig.  7　Schematics of quantitative detection techniques of photosensitizer.  (a) Schematic of contact spectroscopic probe; (b) schematic 
of non-contact wide-field imaging system
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5. 2. 1　定量空间频域荧光成像

空间频域成像（SFDI）是一种新兴的非接触式宽

场成像技术，主要采用结构光照明与特定光传输模型

相结合的方法，定量计算组织的光学特性参数，具有数

据采集简单、计算简单等特点［63］。SFDI 的基本原理

为：将不同频率的正弦光投影至待测组织表面，通过检

测空间调制的漫反射图像，计算得到组织吸收和散射

空间分布图，照明的空间频率对应不同的生物组织光

学特性，其优势在于可生成与荧光图像具有相同分辨

率的组织光学特性图像［64-66］。

2005 年，Cuccia 等［61］提出一种快速、非接触且无须

扫描的成像方法，实现了混沌介质中宽场光学特性成

像及层析成像，为基于空间频域成像技术的光学特性

分析奠定了基础。 2011 年，Saager 等［32］开发了基于

LED 照明的 SFDI 系统，系统结构如图 9（a）所示，他们

采用该系统对组织仿体及健康人体皮肤中的 PpIX 进

行了宽场荧光成像，检测灵敏度为 0. 2 μg/mL。2017
年，Sibai 等［67］采用 SFDI 进行开颅小鼠脑组织离体及

在体的检测验证，利用 440 nm LED 蓝光激发 PpIX 产

生荧光，通过获取吸收和散射系数对荧光信号进行校

图 8　接触式荧光定量检测光谱探头结构示意图。（a）基于接触式探头的新型荧光剂量计［41］；（b）基于多激发多发射系统的在体光动

力剂量探头［57］；（c）基于多光谱的在体荧光定量检测探头［43］

Fig.  8　Schematics of contact spectroscopic probes for quantitative fluorescence detection.  (a) Novel contact probe-based fluorescence 
dosimeter[41]; (b) in vivo photodynamic dosimeter probe using multi-excitation multi-emission system[57]; (c) in vivo fluorescence 

quantitative detection probe based on multi-spectrum[43]
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正。该系统与接触式光谱探头所测得的 PpIX 浓度值

一致性较高（差异小于 10%），可检测的最低 PpIX 质

量浓度为 13 ng/mL。2018 年，Wirth 等［68］将台式 SFDI
系统安装于一个临床用商业化手术显微镜上，该系统

测得的吸收和散射数值与台式系统测得数值的平均误

差仅为3. 2%和4. 5%，系统成像空间分辨率优于0. 7 mm。

他们还利用该系统检测了脑瘤手术中脑组织散射和吸

收特性的二维空间分布图，充分验证了 SFDI 临床应

用可行性。SFDI 可实现亚毫米分辨率的组织光学特

性二维成像，完成光敏剂荧光的高分辨率定量检测，已

逐步成为宽场光敏剂定量检测主流方法之一。然而，

SFDI 通常须采集多幅图像才能计算生成组织光学特

性分布图，降低了荧光图像校正因子的采集速度，也限

制了荧光定量成像速度［53］。

5. 2. 2　快照式定量荧光成像

快照式定量荧光成像是对成像探测器拍摄得到的

病灶区域的荧光进行定量检测的成像技术，侧重于成

像的实时性和硬件的高灵敏性。2015 年，Valdes 等［69］

提出了基于单次快照光学特性（SSOP）的实时（视频

帧率）成像技术。该技术在激发和发射光波长处同步

采集漫反射图像，并同时采集荧光图像，通过漫反射图

像提取组织光学特性参数，利用所提取的组织光学特

性参数对荧光图像进行校准以获取荧光定量图。2017
年，Valdes 等［53］基于 SSOP 进一步开发了基于空间频

域成像的组织光学特性和荧光同步快照式成像技术即

QF-SSOP，如图 9（b）所示，通过定量荧光校准模型实

图 9　非接触式宽场荧光定量成像系统结构图。（a）定量空间频域荧光成像［32］；（b）基于空间频域成像的快照式定量荧光成像系

统［53］；（c）宽场光谱分辨荧光成像系统［62］；（d）多模荧光定量成像系统［3］

Fig.  9　Schematics of non-contact wide-field imaging systems for quantitative detection of fluorescence intensity.  (a) Quantitative 
spatial frequency domain fluorescence imaging[32]; (b) snapshot quantitative fluorescence imaging system based on spatial 
frequency domain fluorescence imaging[53]; (c) wide-field spectral-resolved fluorescence imaging system[62]; (d) multimodal 

quantitative fluorescence imaging system[3]

现组织光学特性图像对荧光图像的同步校准，最终得

到定量荧光分布图。组织仿体实验结果显示，采用

QF-SSOP 检测得到的荧光染料浓度的平均误差仅为

4. 8%。快照式定量荧光成像技术具备快速成像的优

势，但成像结果缺乏光谱分辨信息，难以用于多荧光团

的定量检测分析。

5. 2. 3　宽场光谱分辨荧光成像

宽场光谱分辨荧光成像主要基于多光谱或高光

谱成像技术，实现检测区域逐个像素点的光谱检测，

通过对漫反射光谱及荧光光谱的同步检测，实现光敏

剂浓度的精确定量检测。2012 年，Valdés 等［40］提出了

基于光谱分辨数据的定量荧光成像，同步获取了光谱

分辨的荧光图像及漫反射光谱图像，并使用光谱约束

双波段归一化算法完成了组织光学特性的近实时校

正，在组织仿体实验中，该系统对 PpIX 的检测灵敏度

为 20 ng/mL。 2017 年 ，Xie 等［62］利 用 第 二 代 科 学

CMOS 相机和改进的光谱约束归一化算法，基于高光

谱图像实现了高分辨的 PpIX 定量成像，检测灵敏度

为 10 ng/mL，系统结构如图 9（c）所示。该技术可定

量获取离体脑胶质瘤的 PpIX 浓度分布图，有望为脑

胶质瘤的术中精准切缘提供新方法。2017 年，Bravo
等［70］搭建了由液晶可调谐滤光片（LCTF）和 CMOS

相机组成的高光谱成像系统，并基于光谱约束归一化

算法对荧光强度进行了校正，组织仿体实验中的检测

灵敏度为 0. 014 μg/mL。由于 CMOS 和 CCD 的检测

灵敏度偏低，当光敏剂浓度较低时，难以实现精准的

定 量 检 测 。 2015 年 ，Jermyn 等［71］采 用 高 灵 敏 度 的

EMCCD 作为荧光的探测单元，搭建了高光谱成像系

统，PpIX 的检测灵敏度可达到 8 ng/mL，该系统可无

缝集成到神经外科的工作流程中，具有较高的临床

价值。

如表 2 所示，非接触式宽场成像技术的发展迅速，

形成了众多不同类型的成像技术，各技术均有其优势

和局限性，目前主要用于定量检测组织中的光敏剂（主

要包括 PpIX 等）空间分布，用于辨别肿瘤与正常组织，

指导手术精准切缘。总体而言，非接触式宽场荧光定

量成像技术虽然能够提供光敏剂空间分布信息，但通

常难以实时提供光敏剂浓度定量检测信息；此外，成像

探头与待测组织间的距离将影响荧光收集效率，还需

要发展更复杂的校准算法以补偿由距离变化引入的信

号偏差；手术室照明光环镜也将对成像结果产生影响，

这些因素极大限制了宽场荧光定量成像设备的临床应

用［72］。在临床应用中，应根据病灶位置特点及检测场

景选择合适的定量检测技术。

5. 3　新型荧光定量成像技术

5. 3. 1　层析荧光定量成像技术

层析荧光定量成像技术能够实现深度分辨的光敏

剂荧光定量检测，进而获取光敏剂三维空间分布信息，

对于精确量化光敏剂剂量至关重要，还可以用于实体

肿瘤浸润深度评估，具有巨大的临床应用价值。荧光

断层扫描是临床中分子造影剂评估的常用工具，近年

来被逐步用于荧光强度定量检测，并初步形成了光敏

剂浓度的三维荧光定量技术［73］。 2009 年，Kepshire
等［73］通过时间相关单光子计数技术结合微计算机断层

表 2　非接触式宽场荧光定量成像技术

Table 2　Non-contact wide-field imaging technologies for quantitative detection of fluorescence intensity
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现组织光学特性图像对荧光图像的同步校准，最终得

到定量荧光分布图。组织仿体实验结果显示，采用

QF-SSOP 检测得到的荧光染料浓度的平均误差仅为

4. 8%。快照式定量荧光成像技术具备快速成像的优

势，但成像结果缺乏光谱分辨信息，难以用于多荧光团

的定量检测分析。

5. 2. 3　宽场光谱分辨荧光成像

宽场光谱分辨荧光成像主要基于多光谱或高光

谱成像技术，实现检测区域逐个像素点的光谱检测，

通过对漫反射光谱及荧光光谱的同步检测，实现光敏

剂浓度的精确定量检测。2012 年，Valdés 等［40］提出了

基于光谱分辨数据的定量荧光成像，同步获取了光谱

分辨的荧光图像及漫反射光谱图像，并使用光谱约束

双波段归一化算法完成了组织光学特性的近实时校

正，在组织仿体实验中，该系统对 PpIX 的检测灵敏度

为 20 ng/mL。 2017 年 ，Xie 等［62］利 用 第 二 代 科 学

CMOS 相机和改进的光谱约束归一化算法，基于高光

谱图像实现了高分辨的 PpIX 定量成像，检测灵敏度

为 10 ng/mL，系统结构如图 9（c）所示。该技术可定

量获取离体脑胶质瘤的 PpIX 浓度分布图，有望为脑

胶质瘤的术中精准切缘提供新方法。2017 年，Bravo
等［70］搭建了由液晶可调谐滤光片（LCTF）和 CMOS

相机组成的高光谱成像系统，并基于光谱约束归一化

算法对荧光强度进行了校正，组织仿体实验中的检测

灵敏度为 0. 014 μg/mL。由于 CMOS 和 CCD 的检测

灵敏度偏低，当光敏剂浓度较低时，难以实现精准的

定 量 检 测 。 2015 年 ，Jermyn 等［71］采 用 高 灵 敏 度 的

EMCCD 作为荧光的探测单元，搭建了高光谱成像系

统，PpIX 的检测灵敏度可达到 8 ng/mL，该系统可无

缝集成到神经外科的工作流程中，具有较高的临床

价值。

如表 2 所示，非接触式宽场成像技术的发展迅速，

形成了众多不同类型的成像技术，各技术均有其优势

和局限性，目前主要用于定量检测组织中的光敏剂（主

要包括 PpIX 等）空间分布，用于辨别肿瘤与正常组织，

指导手术精准切缘。总体而言，非接触式宽场荧光定

量成像技术虽然能够提供光敏剂空间分布信息，但通

常难以实时提供光敏剂浓度定量检测信息；此外，成像

探头与待测组织间的距离将影响荧光收集效率，还需

要发展更复杂的校准算法以补偿由距离变化引入的信

号偏差；手术室照明光环镜也将对成像结果产生影响，

这些因素极大限制了宽场荧光定量成像设备的临床应

用［72］。在临床应用中，应根据病灶位置特点及检测场

景选择合适的定量检测技术。

5. 3　新型荧光定量成像技术

5. 3. 1　层析荧光定量成像技术

层析荧光定量成像技术能够实现深度分辨的光敏

剂荧光定量检测，进而获取光敏剂三维空间分布信息，

对于精确量化光敏剂剂量至关重要，还可以用于实体

肿瘤浸润深度评估，具有巨大的临床应用价值。荧光

断层扫描是临床中分子造影剂评估的常用工具，近年

来被逐步用于荧光强度定量检测，并初步形成了光敏

剂浓度的三维荧光定量技术［73］。 2009 年，Kepshire
等［73］通过时间相关单光子计数技术结合微计算机断层

表 2　非接触式宽场荧光定量成像技术

Table 2　Non-contact wide-field imaging technologies for quantitative detection of fluorescence intensity

Quantification 
technique

QSFFI

SQFI

WSRFI

Quantification 
algorithm

Gardner s algorithm

Kim s algorithm

2-frequency
LUT

Kim s algorithm

Kim s algorithm

Spectral constraint 
normalization

Spectral constraint 
normalization

Spectral constraint 
dual-band 

normalization
Improved spectrally 

constrained 
normalization

Ref.

[32]

[67]

[68]

[69]

[53]

[70]

[71]

[40]

[62]

Photosensitizer

PpIX

PpIX

PpIX

ZW-800

ZW800-1

PpIX

PpIX

PpIX

PpIX

Precision

0. 2 μg/mL

13 ng/mL

~5 μg/mL

‒

‒

0. 014 μg/mL

8 ng/mL

20 ng/mL

10 ng/mL

Time

‒

Slow

~1 min

‒

Real-time

‒

‒

Near real-
time

Near real-
time

Advantage

High 
resolution

Fast 
imaging

High 
detection 
sensitivity

Limitation

To require many acquisition 
frequencies and extensive 

computation time

Unable to
separate contributions of multiple 

fluorophores

To require extensive computation 
time
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扫描技术（Micro-CT），证明了无创断层扫描 PpIX 荧

光的可行性，为进一步实现荧光的三维定位和定量评

估奠定了基础。与 CT 相比，采用非电离辐射且成本

更低的成像方法来获得生物组织中荧光团的浓度分布

更为理想。在荧光断层扫描成像时，还可以结合超声、

磁共振成像等技术同步获取组织三维结构信息。2010
年，Gruber 等［74］开发了首个用于皮肤肿瘤成像的高频

超声引导荧光层析成像系统，双层组织仿体及皮下小

鼠肿瘤模型实验表明，该技术能够定量获取分层的

PpIX 浓度分布信息。2019 年，Mehrabi 等［75］开发了基

于 CCD 的温度调制荧光层析成像系统，该系统主要通

过 高 强 度 聚 焦 超 声 扫 描 温 度 敏 感 荧 光 染 料

（ThermoDots）实现三维成像，空间分辨率约为 1. 3 mm，

组织成像深度为 60 mm，荧光定量误差<3%，具有一

定的临床应用潜力。

使用红光激发非接触式宽场成像技术能够获取深

度分辨的荧光信息，目前已得到初步应用。2019 年，

Sibai 等［76］采用与高光谱成像相结合的空间频域成像

系统实现了基于 632 nm 红光激发的近表面荧光成像，

完成了组织的深度荧光定量估计。使用正向扩散模型

估计不同深度处的 PpIX 浓度，该系统检测深度可至

（9. 5±0. 4）mm，可检测的 PpIX 质量浓度范围为 5~
15 μg/mL，与真实浓度相比，检测平均误差为 15%，此

项工作为三维荧光定量成像技术奠定了基础。2020
年，Wirth 等［77］将空间频域成像系统和红光激发光源集

成到商业手术显微镜上，通过深度传感算法对红光激

发下组织中的 PpIX 进行了深度荧光定量成像，能够在

1 min 时间内实现深度 PpIX 荧光图像的采集和处理，

在脑组织仿体实验中，在空间分辨率优于 1 mm 的情

况下，深度估计误差小于 2 mm。他们首次在体完成了

脑瘤手术过程中 PpIX 荧光的深度分布评估，该工作证

明了临床应用三维荧光定量的可行性。

层析荧光定量成像技术能够实现深度分辨的组织

荧光成像，可以获取范围更广、更全面的荧光空间分布

信息，是荧光定量检测技术的重要发展方向。然而，由

于深度分辨荧光成像需要还原的信息较多，其定量检

测的精度偏低，且耗时较长，后续还须不断优化算法。

因此，在实际应用中，须综合考虑是否需要进行深度分

辨荧光定量检测。通常情况下，浅层范围（<150 μm）

的成像能力即可满足临床需求。此外，对于肿瘤边界

评估，还须考虑不同肿瘤所需的成像深度［78］。

5. 3. 2　细胞尺度分辨显微荧光定量成像技术

高分辨光学显微镜已成为生命科学重要研究工

具，主要包括共聚焦显微镜、单光子显微镜、多光子显

微镜等，具有分辨率高等特点，可实现高分辨的显微荧

光定量检测［79］。2018 年，Belykh 等［80］开发了基于宽视

场成像的扫描光纤内窥镜（SFE），可定量检测单个肿

瘤细胞内的 PpIX 浓度，也可以得到脑瘤小鼠模型肿瘤

区域的 PpIX 荧光分布图。2021 年，Belykh 等［81］采用

具有细胞尺度分辨率的手持式共焦激光内窥显微镜

（CLE），对 2-NBDG［2-（N-（7-nitrobenz-2-oxa-1，3-

diazol-4-yl）amino）-2-deoxyglucose］荧光进行了定量分

析，可基于不同细胞中的荧光分布情况，区分正常和肿

瘤细胞，显著提高了肿瘤边缘的诊断精度。2019 年，

Reinert 等［82］搭建了可定量检测 PpIX 浓度分布的光学

显微镜（Qp9），并将检测得到的 PpIX 浓度进行彩色编

码，得到了组织样品表面的 PpIX 浓度分布图，可辅助

医生切除肿瘤时的精准切缘，在光学组织仿体实验中，

PpIX 检测灵敏度为 10 ng/mL。此外，受限于激发光

的穿透深度，深层组织的荧光检测仍是挑战性难题，

2022 年，Imperato 等［35］基于自适应光学校正像差实现

了深层组织的荧光激发及成像。光学显微镜检测灵敏

度高，能够实现低浓度光敏剂的高分辨荧光成像，在细

胞尺度同步获取高分辨率的病灶结构及光敏剂浓度分

布信息，可提高基于光敏剂荧光的低级别肿瘤的诊断

精度，也可用于细胞尺度的 PDT 剂量学研究。

5. 3. 3　便携式荧光定量成像技术

为了更便捷地将开发完成的成像技术应用到临床

工作中，快速便携的荧光定量成像设备已成为近年来

的研究热点，其中，基于智能手机的荧光成像系统是重

要发展方向。2018 年，Uthoff 等［83］开发了基于智能手

机的荧光成像系统，用于口腔癌的筛查。2019 年，Ruiz
等［29］开发了基于智能手机的宽场定量荧光成像仪，用

于 PDT 治疗皮肤疾病的剂量检测，在光学组织仿体

中，光敏剂 PpIX 的检测灵敏度为 0. 01 μmol/L，该系

统具有成本低、可移植性强等特点，易于集成到临床工

作流程中。2021 年，Hunt等［84］开发了一个简单的夹持

式光学附件，将其置于手机摄像头及 LED 灯的上方，

使用手机内置的 LED 灯作为光敏剂的激发光源，可实

现基于智能手机的荧光定量成像；同时开发了基于手

机的图像采集分析软件，在光学组织仿体中，光敏剂

PpIX 的检测灵敏度小于 10 nmol/L。此外，他们还进

行了小鼠及人类皮肤局部涂敷 5-ALA 1 h 后 PpIX 荧

光的在体成像验证。便携式荧光定量成像技术解决了

大多数荧光成像设备体积笨重及可移植性和便携性不

佳的问题，有利于进行临床转化。然而，该类成像系统

的成像分辨率及检测灵敏度通常较低，影响了成像

质量。

5. 3. 4　腔内荧光定量成像技术

腔内光敏剂定量检测是实现腔内个性化光动力精

准诊治的前提，也可用于腔内病变的早期诊断。2003
年，Sujatha 等［85］设计了基于全光纤的柔性内窥荧光定

量探头，实现了体腔内（特别是胃肠道）的荧光定量，可

用于体腔内的病变诊断。2017 年，Ong 等［11］开发了基

于荧光和激发光定量检测的四通道 PDT 剂量检测系

统，可用于胸腔内的光敏剂浓度定量检测，光敏剂

Photofrin的最低在体检测浓度（质量浓度）为 0. 5 mg/kg。
2022 年，Thapa 等［86］开发了基于斜照明方式的荧光成

像和光谱的多模态显微内窥系统，可在生物组织的同

一位置同步实现组织显微成像、荧光成像、光谱参数定

量检测。该系统的空间分辨率、光谱分辨率、视场大小

分别为 4. 38 μm、0. 5 nm 和 2. 071 mm×1. 548 mm，有

望用于口腔癌的诊断。腔内荧光定量成像技术可用于

体腔内组织中的荧光定量检测，实现光敏剂浓度定量

检测，有望推动腔内个性化光动力精准诊疗技术的

发展。

6　结束语

尽管 PDT 已成为治疗恶性肿瘤、癌前病变等疾病

的有效疗法，但 PDT 剂量学还处于起步发展阶段，其

是限制 PDT 推广应用的主要瓶颈。其中，在体光敏剂

剂量作为 PDT 核心剂量指标之一，其定量检测仍面临

诸多挑战：1）通过改进算法及检测技术，消除由成像探

头与待测组织间距离变化及周围环境光引入的误差，

实现高分辨率、高灵敏度的实时在体宽场荧光定量成

像；2）实现腔内（如消化道、呼吸道、泌尿道、胸膜腔、宫

颈管等）的光敏剂空间分布定量检测，以实现腔内

PDT 剂量个性化监测与调控；3）定量获取分层组织

（如皮肤及黏膜等）中的光敏剂空间分布信息，实现深

度分辨的光敏剂三维空间分布定量检测；4）综合利用

光敏剂浓度的三维空间分布、光通量及氧含量信息构

建 PDT 剂量学指标，建立 PDT 剂量与疗效之间的量

效关系。

实现针对体表和体腔的具备深度分辨能力、高灵

敏度、高分辨率的光敏剂浓度实时在体检测是光敏剂

定量检测技术的发展方向。将定量获取的光敏剂空间

分布信息代入针对个体患者病灶的精细化组织光学模

型中，结合光分布及氧浓度分布信息，借助数学建模与

仿真技术，获取 1O2 时空分布信息，最终建立个性化

PDT 剂量学模型，有望为实现个性化 PDT 精准治疗

奠定基础。
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分别为 4. 38 μm、0. 5 nm 和 2. 071 mm×1. 548 mm，有

望用于口腔癌的诊断。腔内荧光定量成像技术可用于
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发展。
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是限制 PDT 推广应用的主要瓶颈。其中，在体光敏剂
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头与待测组织间距离变化及周围环境光引入的误差，

实现高分辨率、高灵敏度的实时在体宽场荧光定量成

像；2）实现腔内（如消化道、呼吸道、泌尿道、胸膜腔、宫

颈管等）的光敏剂空间分布定量检测，以实现腔内

PDT 剂量个性化监测与调控；3）定量获取分层组织

（如皮肤及黏膜等）中的光敏剂空间分布信息，实现深

度分辨的光敏剂三维空间分布定量检测；4）综合利用

光敏剂浓度的三维空间分布、光通量及氧含量信息构

建 PDT 剂量学指标，建立 PDT 剂量与疗效之间的量

效关系。

实现针对体表和体腔的具备深度分辨能力、高灵

敏度、高分辨率的光敏剂浓度实时在体检测是光敏剂

定量检测技术的发展方向。将定量获取的光敏剂空间

分布信息代入针对个体患者病灶的精细化组织光学模

型中，结合光分布及氧浓度分布信息，借助数学建模与

仿真技术，获取 1O2 时空分布信息，最终建立个性化

PDT 剂量学模型，有望为实现个性化 PDT 精准治疗

奠定基础。
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Abstract

Significance　Photodynamic therapy (PDT) based on photodynamic reaction has been established as a novel treatment modality for 
cancers and precancerous lesions.  PDT adopts the light with an appropriate wavelength in the presence of oxygen to activate a 
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Abstract

Significance　Photodynamic therapy (PDT) based on photodynamic reaction has been established as a novel treatment modality for 
cancers and precancerous lesions.  PDT adopts the light with an appropriate wavelength in the presence of oxygen to activate a 
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photosensitizer and generate reactive oxygen species (ROS), which then causes localized cell death or tumor necrosis.  Concisely, 
PDT treatment may be described by specifying the administered photosensitizer dose, treatment light dose, and drug-light interval.  
As a basic component of PDT, the spatial distribution of photosensitizer may directly influence the efficacy of PDT.  In vivo 
quantitative measurement of photosensitizer concentration provides the basis for personalized PDT.  In addition to the purpose of 
treatment, the information on the spatial distribution of a photosensitizer in tissue can be used to identify the tumor tissue and 
associated margins better.

Accurate quantification of in vivo photosensitizer concentration remains challenging.  In addition to the photosensitizer, 
fluorescence also originates from other endogenous fluorophores.  Furthermore, intrinsic and instrumental factors also affect the 
measured fluorescence signal, limiting the ability to make accurate and reliable measurements.  Hence, various technologies have been 
developed to quantify the fluorescence of photosensitizers.  This review introduces the instrumentation and intrinsic factors impacting 
the in vivo quantitative detection of photosensitizer concentrations.  Here, recent research progress in the fluorescence correction 
methods and quantitative detection techniques of photosensitizers are summarized.  Finally, the potential challenges and the prospects 
of quantitative detection techniques of photosensitizer in the clinical translational application of PDT are also briefly discussed.

Progress　The quantitative detection of photosensitizer concentration is a complex process.  The measured fluorescence intensity is 
influenced by instrumental factors, which include excitation light sources, optical components, detectors, and computers (Fig.  4).  
Moreover, the measured signal is also significantly impacted by tissue optical properties, which include the scattering and absorption 
of the excitation light and fluorescence emissions (Fig.  5).  Consequently, several techniques have been developed to correct the 
measured fluorescence for endogenous fluorescence, tissue optical properties, and instrumental factors.  The correction techniques can 
be broadly categorized as empirical, Monte Carlo (MC) simulation, and theoretical methods (Fig.  6).

The empirical methods have been commonly used to compensate for the attenuation triggered by tissue absorption and scattering 
on the excitation light and measured fluorescence emissions, which mainly include subtraction and ratio techniques.  The empirical 
methods have the potential to enable near real-time data processing, owing to the inherent simplicity of the proposed methods.  MC 
simulations are most widely used to correct fluorescence measurements, and MC modeling can be used to simulate fluorescence 
signals collected by an isotropic detector placed on a tissue surface with varying optical properties.  The parameters for correction 
factors can be readily obtained from the MC simulations.  The conventional theoretical methods mainly include diffusion theory, 
modified Beer-Lambert law, and Kubelka-Munk theory.  The theoretical methods usually necessitate calculating the transfer function 
relating intrinsic to measured fluorescence.

To date, technologies for fluorescence quantification have used either contact, handheld spectroscopic probes, or non-contact, 
wide-field imaging systems (Fig.  7).  The handheld spectroscopic probes have proven to be an effective technique for precisely 
quantifying the photosensitizer concentration by utilizing rigorous correction methods (Fig.  8).  The handheld fiber-optic probe can 
quantitatively measure photosensitizer (e. g. , chlorine e6) concentration in vivo.  Consequently, handheld probes have commonly 
been used as the “gold standard” for fluorescence qualification.  However, it can only measure a small field of view for each 
acquisition.  Wide-field imaging systems allow imaging of the spatial distribution of photosensitizer over a larger area (Fig.  9).  This 
technique provides a map of fast estimation of photosensitizer concentration across the field of view.  Despite the aforementioned 
advantages, fluorescence quantification using a wide-field imaging system remains challenging because fluorescence imaging is highly 
sensitive to lighting variations and varying distances (e. g. , distance between excitation and tissue, distance between tissue and 
detector).

In addition to spectroscopic probes and wide-field systems, several novel quantitative techniques have been proposed for 
fluorescence quantification, including fluorescence tomography, single-cell resolved microscopic system, portable imaging system, 
and endoscopic imaging system.  Fluorescence tomography enables the 3D spatial distribution information of photosensitizer to be 
obtained.  Single-cell resolved microscopic system is an encouraging technique for imaging tissue at cellular resolution and has the 
potential to reveal intra-tumor heterogeneity.  Portable quantitative fluorescence imaging systems (e. g. , smartphone-based systems) 
provide convenient image collection, computation, and quantitative imaging guidance at the point of care.  The endoscopic 
fluorescence quantitative imaging system is intended for in vivo imaging of internal body organs.

Conclusions and Prospects In vivo qualification of photosensitizer concentration is crucial for personalized PDT and cancer 
diagnosis.  However, the quantitative detection of photosensitizer concentration is a complex process.  Ongoing research attempts to 
develop the depth-resolved, high-sensitivity, high-resolution optical imaging technique for in vivo real-time quantification of the 
photosensitizer concentration for pre-, during- and post-PDT.

Key words medical optics; photosensitizer; photodynamic therapy; dose; quantitative detection; fluorescence; clinical applications
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