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双波长光学相干层析成像  

叶  青  李福新  刘  宇  周文远*  张春平  田建国 

(南开大学物理科学学院光子学中心， 天津 300071) 

摘要  组建了具有 980 nm和 1300 nm两个波长光源的光学相干层析(OCT)成像系统。利用此系统，分别在两个波

长、不同光源功率下，对新鲜猪肉组织进行 OCT成像。比较了同一波长、不同功率和不同波长、同一功率下的 OCT

图像，并比较了同一波长、不同功率和不同波长、同一功率下 OCT信号强度随深度变化的曲线。对曲线进行线性

拟合，分析了两个波长下生物组织散射系数的变化规律。发现提高光源功率会使探测深度有限提高，而探测深度会

随波长增大而增加，并分析了波长变化对 OCT系统各参数的影响和进行对比的图像产生差异的原因。 
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Abstract  An optical coherence tomography (OCT) system with two low coherence sources emitting at 980 nm and 1300 nm 
is set up. Using this system, we acquire the OCT images of fresh pork at two wavelengths and different source powers 
respectively. We compare the images obtained at one wavelength with different source power and at two wavelengths with 
same source power. The corresponding curves of OCT signals versus detection depth are also discussed. The scattering 
coefficient change of the tissue with the light emitting at two different wavelengths is analyzed by fitting the curve. Results 
show that the increase of the source power can finitely improve the probe depth and the increase of the source wavelength 
can improve the probe depth remarkably. The influence of wavelength on parameters of OCT system and the reason for 
differences between images are also discussed. 
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1  引    言 
光学相干层析(OCT)成像技术[1]将低相干干涉仪和共焦扫描成像技术结合在一起，综合了现代电子技术

和计算机图像处理技术，可以对高散射的生物组织进行无损层析成像，已得到广泛的应用和发展[2]。目前，

OCT研究的光源多为波长在 800～1500 nm之间的单一波长光源[3]。而同一生物组织对不同波长光的响应函

数是不一样的，即光谱响应不同，这样就带来了不同波长下样品散射系数、吸收系数等参数的变化。利用多

波长光源进行OCT成像可以得到比单一波长更丰富的信息[4,5]，从而有可能提高OCT图像的对比度[6]和分辨

率[7]等指标，提高OCT系统的探测深度[8]等，也可以在高散射样品中物质含量检测[9~11]或扩散分析[12,13]等领

域得到应用。 

本文采用 980 nm和 1300 nm两个波长的宽带光源，对双波长 OCT的生物组织成像进行了初步研究。
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分别比较了同一波长、不同功率和不同波长、同一功率下的 OCT 图像，分析了光源功率和光源波长与探

测深度的内在关系。 

2  实验原理与装置 
在单波长 OCT 成像系统中，忽略光子多次散射而引起的消偏振作用，探测器上得到的光就是所有来

自散射样品端的反射光和来自参考镜的反射光的相干叠加。去除直流项后，探测器所能探测的光强与两臂

光程差的关系可以表示为[14]  
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程长度分辨的漫反射率，其物理意义是具有相同光程的光子数密度，是决定相干调制信号的关键；⊗表示

卷积算子。定义 )~cos()()( tcs LkLVLC ∆∆= 为低相干函数，其中 tc ( )∆V L 为光源的自相干函数，如果光源是高
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css LkLLLC −= 。（1）式表明单波长 OCT系统的调制项等于两个函数的互相关

的乘积。 
与单波长 OCT系统类似，双波长 OCT成像系统的调制项可以表示为 
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为了方便计算，忽略光程长度分辨的漫反射率随波长的变化，则 
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按照卷积性质，可将调制项表示成频域形式 

{ }1/2 1
d r s r s 1 2( ) 2( ) ( )[ ( ) ( )]−= +%I L I I R k H k H kF ,                    (4) 

式中 1−F  表示傅里叶逆变换符号， )(s kR 为函数 )( s
2/1 LR 的波数域分布， )(kH 为 OCT系统的光学传递函

数。由（4）式可知，不同波长的光源对应不同的光学传递函数，可以得到光程长度分辨的漫反射率波数
域中不同的信息。 )(kH 实际上是一个窄带通滤波器，选择的 980 nm和 1300 nm两个波长分别对应中心波

数 k 为 6.4 μm-1和 4.8 μm-1，带宽 c4ln 2 /∆ =k L 为各自相干长度的函数。因为 )(s kR 一般随 k增大而减小[15]，

所以在相同的带宽下，1300 nm光源可以得到比 980 nm光源更丰富的信息。 

 
图 1 双波长 OCT系统装置原理图 

Fig.1 Experimental setup of optical coherence tomography system with dual wavelengths 
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为了研究 OCT系统中双波长光源带来的系统获得信息的不同，组建了一套全光纤型双波长 OCT成像
系统，其主体部分是两个迈克尔逊干涉仪和两个低相干光源，其装置原理如图 1所示。两个半导体激光二
极管(SLD)宽带光源发出的光分别经过 2×2 光纤耦合器后，再进入两个光波分复用器(WDM)。光波分复用
器的作用是在输入端把两个波长的光耦合在一起，并在输出端把两个波长的光分别耦合到参考臂和样品

臂。探测器采用光电二极管，信号经前置滤波后经模/数(AD)转换器采集进入计算机。本文主要研究不同波
长宽带光源对 OCT 系统的影响，不需要高速扫描，所以为降低噪声，外差信号通过电机带动参考镜的平
移产生，外差频率 1 kHz左右。宽带光源是 OCT系统的重要组成部分，采用的两个宽带光源的参数分别为：
中心波长 980 nm，带宽 31.6 nm，对应相干长度 13.5 μm，输出功率大于 1.5 mW；中心波长 1300 nm，带
宽 42.3 nm，对应相干长度 17.6 μm，输出功率大于 1.1 mW。 

3  实验结果及讨论 
将样品臂端放置反射镜，找到等光程点，对装置调整完毕后，利用这台装置对新鲜猪肉组织进行了初

步成像研究。首先用波长为 980 nm的 SLD光源在不同功率下采集了猪肉组织切面图像，图 2(a)~(c)对应的

光源功率分别为 0.7，0.85和 1.1 mW，图像均为 8位黑白图像，最亮处对应的灰度值为 255，且各图灰度

标尺均一致。图像对应的猪肉组织的长度约为 1.2 mm，深度约为 1.8 mm。可以看出，在空气和猪肉分界

面光的散射比较强烈，界面比较清晰。在深度比较浅时都能较好反映猪肉组织，随着深度的增加，图像对

比度逐渐下降。在深度较深时，与图 2(b)，(c)相比，图 2(a)的对比度明显下降，有些组织细节不能被很好

地显示。 

 
图 2 980 nm光源不同功率下猪肉 OCT图像 

Fig.2 OCT images of pork at 980 nm wavelength with different source powers 

图 3为在 3个不同光源功率下，探测器上的光强随探测深度的分布图。对应光源功率为 1.1 mW时，

空气与猪肉组织分界面处的光强值最大，为便于分析，以此处为极值将不同光源功率下的光强值进行归一

化处理。系统噪声通过扣除背景消除，而随机噪声在多次累积情况下不能引起强度曲线较大幅度地波动。

在较浅深度下，3 条曲线都能较好反映猪肉组织图像的细节变化，这些变化是由于猪肉组织中散射物质分

布不均造成的。如图 3 中箭头所指区域，3 条曲线的峰值都很突出，变化规律一致；而在较深深度时，如

图 3中圆圈中的区域所示，功率 0.7 mW对应的曲线细节变化已经趋于平坦，而其他两条曲线有峰值变化，

且变化一致。由以上结果可知，对于 OCT 系统，光源功率加大可以在一定程度上提高探测深度，这是由

于较低功率时，大部分光子在较浅深度就被散射或吸收，能到达较深处的光子数量大大减少所致。然而，

当功率到达一定值时，受光子多次散射影响，提高功率尽管可以使图像对比度有小幅提升，但并不能明显

增大探测深度；而且随着探测功率的增加，噪声也相应的变大。因此，探测功率存在一个可以达到极限探

测深度的临界值，这主要取决于样品本身的性质。 
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图 3  980 nm探测光强随深度变化曲线 

Fig.3 Normalized intensity versus depth at 980 nm wavelength 

对于 1300 nm光源，同样存在对应 OCT系统极限探测深度的探测功率临界值。通过搭建的 OCT系统，

采集 1300 nm光源下不同功率时的猪肉样品的 OCT图像，经分析比较认定，对于本文系统，当光源功率

大于 0.7 mW时，可以达到猪肉样品的极限探测深度。图 4给出采用两个波长光源采集的猪肉样品同一部

位的 OCT图像，图 4(a)，(b)分别为 980，1300 nm光源采集的图像，两个波长的光源输出功率都为 1.1 mW。 

 
图 4 双波长光源猪肉的 OCT图像 

Fig.4 OCT images of pork at two different wavelengths 

OCT成像的纵向分辨率取决于光源的相干长度，对于选用的 980 nm和 1300 nm两个光源，纵向分辨

率与光源的相干长度一致，分别为 13.5 μm和 17.6 μm。OCT 成像的横向分辨率则与传统的光学显微镜的

分辨率相同，可表示为 





=∆

d
fx

π
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，在会聚透镜焦距 f和光束半径 d相同时，横向分辨率正比于光源的波

长。 可见，采用 1300 nm波长的 OCT图像的横向和纵向分辨率都要大于 980 nm波长的也可以看出，图

4(b)由猪肉组织中高散射物质产生的颗粒状斑点明显比图 4(a)相应部位的大，而且空气和猪肉层分界面所

成像也要宽于图 4(a)。 

根据米氏散射理论的预测，散射截面将随波长的增大而减小，这就意味着生物组织的散射系数随波长

增大而减小，则 OCT对生物组织的探测深度随波长增大而增加。图 4(b)在较大深度的图像对比度要明显优

于图 4(a)的，甚至同一较深长度时，图 4(a)已经完全不能显示任何信息，而图 4(b)还可见猪肉组织的信息。 

图 5为两个波长光源成像时，探测器上的光强随探测深度的分布图。由比尔定律可知，光强随探测深

度变化可以表示为 )exp( t0 zuII −= ，其中衰减系数 tu 等于吸收系数 au 和散射系数 su 的和。当 sa uu << 时，

)exp( s0 zuII −= 。因此，对图 5中的归一化光强取对数后，对表层下深度大于 400 μm的各个深度的光强值

用最小二乘法进行线性拟合，所得拟合曲线的斜率等于猪肉组织的散射系数 su 。可以看出，光源为 980 nm

波长下的散射系数要高于 1300 nm波长下的，这与对图 4的分析相吻合。对比拟合曲线和原曲线可见，1300 nm

波长的拟合曲线和原曲线吻合程度较好，而 980 nm 波长的原曲线开始斜率较大，随深度增大，曲线变化
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越来越平缓，导致线性拟合出的曲线与原曲线偏差较大。可以认为，这是探测深度超过极限探测深度后光

子多次散射带来的影响。在开始阶段，曲线的斜率可以较好反映散射系数，而随着探测深度的增大，光子

多次散射带来的影响也越来越大，导致 OCT 信号不能真实反映样品的信息。通过对图 4 和图 5 的分析可

知，对于同一生物组织样品，采用波长较长的光源可以达到较深的探测深度。 

 
图 5双波长光源下光强随探测深度的分布图 

Fig.5 Normalized intensity versus depth at two different wavelengths 
对于 OCT 系统，波长变化还会带来其他一些系统参数的变化，如外差频率、焦深的变化等，会造成

图像的差异。本 OCT 系统外差频率由参考镜的平移引入，其值为参考镜高速运动产生的多普勒频移

λ/2 0D vf = 。在速度相同的情况下，不同波长下的多普勒频移不同，直接影响后面前置放大器的信号处理

效果，会对图像中的噪声大小产生影响。此外，焦深即高斯光束传播时的瑞利区域，也会随着波长的增大

而增大，同样会对 OCT 系统的纵向分辨率产生影响。另外，局部组织还可能对不同的波长产生不同的响

应，如散射系数或吸收系数发生突变，会造成局部图像在不同的波长下产生较大差异。 

4  结    论 

对于 OCT 系统，光源功率加大可以在一定程度上提高探测深度，当功率到达一定值再增加时，受光

子多次散射影响，并不能明显增大探测深度。利用不同波长的光源进行 OCT 扫描，会得到包含不同生物

组织信息的图像。当功率足够大，可以达到最大探测深度时，采用波长较长的光源可以达到较深的探测深

度。此外，不同波长的光源，生物组织对其响应函数不同，即散射系数、吸收系数等参数会发生变化，会

对 OCT 成像的横向和纵向分辨率产生影响，也会对图像噪声和局部成像产生影响。双波长图像中找出局

部响应不同的地方并进一步对双波长图像进行比较，能够得到生物组织中更加丰富的信息。 
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