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超宽带光源频谱域相干层析术的光谱标定方法
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摘要　基于超宽带光源频谱域相干层析术,提出一种适用于实际系统的多普勒频移标定方法.该方法先用光路模

块整体运动替代传统的平面镜运动,使标定方法适用于实际情况,然后在运动中采集一系列随时间变化的光谱,最
后通过傅里叶变换分析光谱分布范围.结果表明,相比于传统标定方法,所提标定方法拥有更高的精度,系统轴向

分辨率提高了０．３４μm,在实际生物组织成像中有更好的成像效果.
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１　引　　言

光学相干层析成像(OCT)是一种非侵入式、高
分辨率的生物组织成像技术[１Ｇ２].自２０世纪９０年

代初应用于临床医学以来,关于活体病理成像如眼

组织病灶成像的研究得到了突破性进展,人们对一

些疾病发展过程的认识得到了提高,但其成像速度

是限制该技术发展的重要因素[３Ｇ４].近年来,谱域相

干层析成像(SDOCT)的发展弥补了这一不足.相

比于传统的时域相干层析成像(TDOCT),SDOCT
通过对相干光谱的傅里叶分析可以获取深度方向的

信息,不需要进行深度方向的扫描,极大地缩短了成

像时间,提高了成像速度[５].SDOCT过程中所获

得的相干光谱在光谱仪的线阵电荷耦合器(CCD)上
按波长λ均匀分布,但被测样品深度信息与波数k
之间是由傅里叶变换相联系,因此,需要先对相干光

谱的波数域进行均匀化,再进行快速傅里叶逆变换

(IFFT)才能获得样品的深度信息[６].
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所获光谱在波数域均匀化的方法可以分为两种.
一种是对光谱仪本身进行改进,即通过改变光谱仪硬

件构造使得相干光通过光谱仪后直接按波数k 在

CCD上均匀分布.Hu等[７]在普通光栅光谱仪中增

加了一块特制的棱镜,使光谱在CCD上能够直接按

波数均匀分布.Zhang等[８]利用菲涅耳波带片(FZP)
代替光栅作为分光和聚焦光学元件,利用FZP的焦

距和波数之间的关系使光谱直接在波数域上均匀分

布.这种改变光谱仪结构的方法简单直接,但设计及

调校难度大,同时也增加了整个系统的复杂性和不稳

定性.另一种方法是先确定CCD上波长分布的位

置,再通过插值重采样的方法实现波数均匀化.

Wang等[９]在宽带光源中,耦合了小部分６７０nm的单

色光用于视觉引导,通过拟合标准光谱分析仪(OSA)
与实际CCD上的光谱来确定波长分布的位置,该方

法需要额外的单色光源.Ding等[１０]进一步改进该方

法,通过OSA和CCD上光谱干涉图的迭代映射,得
到多组校准系数.再通过比较这些系数对轴向点扩

展函数(PSF)幅度的影响,得到最佳系数.成功避免

了额外光源的使用,但却造成计算量成倍增加.
随着相位解包裹算法的提出[１１],另一种新的标

定方法应运而生.Wang等[１２]通过在样品臂放置平

面镜改变光程差来获取两幅干涉图,对其分别进行

希尔伯特变换得到相位并解包裹,通过相减消除色

散影响后,利用相位与波长的关系来确定波长与

CCD像素点的位置.该方法能够实现的前提是光

谱起始波长已知,而实际实验中光谱的起始波长往

往是未知的.Faber等[１３]提出了一种无需知道光源

具体带宽和范围的多普勒频移法,只需在样品臂放

置平面镜并使其在成像范围内匀速运动,在运动时

间内,所获得的一系列光谱中每个像素的时间轨迹

将被一个与速度有关的频率调制,沿时间轴对光谱

进行傅里叶变换即可分离出这一频率,并用于波数

均匀化以及标定具体像素点所对应的波长.
虽然已知相干光谱条纹的具体波长对于结构图

像的重建不是必需的,因为图像重建只需保证光谱

在波数域均匀分布即可,但是在一些功能型 OCT
如多普勒OCT以及光谱OCT中却是必要的,在达

到微米分辨率的SDOCT中,波长范围以及分布位

置的精确校准尤为重要.在SDOCT中,深度方向

的信息是通过对干涉光谱信号进行IFFT获得的,
校准偏差所引起的非均匀采样会导致傅里叶变换后

的系统轴向PSF随着成像深度的加深而展宽,也就

是系统轴向分辨率变差.生物组织成像中,超宽带

光源的微米级SDOCT的主要探测目标为细胞组织

结构而非简单的层状结构,所以轴向分辨率的改善

即光谱的精确标定至关重要[１４].
本文搭建了一套谱域光学相干层析成像系统,在

系统现有结构的基础上通过多普勒频移标定方法对

其光谱进行标定.实验过程中,样品臂平面镜不动,
移动整个探测光路,使其更加符合系统实际结构的特

点,从而更加精确地标定系统的光谱分布及范围.

２　标定原理

在SDOCT工作过程中,CCD探测到的光谱是

样品不同深度处返回的光与参考光相干所得到的光

谱的叠加,可以表示为[６]

I(k)＝

S(k)αRexp(i２kr)＋∫
＋¥

０

α(z)exp(i２kz)dz
２
,

(１)
式中:S(k)为光源的功率谱密度函数;k为波数;r为

参考臂长度;αR 为参考臂的反射系数,可近似为１;

α(z)是被测样品深度为z处的反射系数,表征了样品

的内部结构信息.为了获取α(z)的值,令∫
＋¥

０
α(z)

exp(i２kz)dz＝A(k),对(１)式进行IFFT,得到

IFFT[I(k)]＝IFFT[S(k)]
IFFT{[１＋A(k)][１＋A∗(k)]}＝

Γ(z) δ(z)＋α(z)＋α(－z)＋AC[α(z)]{ } ,
(２)

式中:∗为共轭;为卷积符号;Γ(z)为伽玛函数;

δ(z)为狄拉克函数;AC[α(z)]为α(z)的自相关

项,代表不同深度处返回光之间产生的干涉,相比于

参考臂干涉的干涉信号强度可忽略不计.从(２)式
可以看出,样品的深度信息可以通过对干涉光谱在

波数域作IFFT得到,但在SDOCT系统中,CCD上

探测的光谱是按波长均匀分布的,所以需要进行标

定.整个标定的过程分为两个部分.第一步是使光

谱在波数域实现均匀分布,但光谱上具体某一位置

的波数值是未知的,任何能被光谱仪探测到并与波

数呈线 性 关 系 的 物 理 量 q 都 可 以 作 为 标 定 依

据[１５Ｇ１６].当物理量q线性增加时,波数也就实现了

均匀采样,如图１所示,q可以表示为

qi＝γqki＋b, (３)
式中:i为在波数域均匀重采样后的光谱上的重采

样点;ki 为第i个采样点处的波数值;γq 为物理量q
与波数k 呈线性关系中的斜率;b 为截距.当物理
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量与波数k成正比时,b值为０,此时物理量q 值随

采样点数均匀增加,即

qi＝q０＋
qM－１－q０
M －１

i, (４)

式中:q０ 为重采样后光谱中第１个采样点处的物理

量q值;qi 为第i个采样点处的q值;qM－１为最后一

个采样点处的q 值(重采样后共有 M 个采样点);

i＝０,１,,M－１,M 为波数域均匀化后的光谱上

的采样总点数.原始光谱中横坐标对应的是波长,
所以q值并不是线性增加的,要通过插值的方法进

行波数均匀化.插值重采样的具体方法是:通过令

mi＝m(qi),即取原始光谱(波长均匀分布)中qi 值

所对应的点m(qi)为新的采样点mi,这样按mi 分

布的光谱就达到了在波数域均匀分布的目的,其中

mi 代表均匀采样后的第i个采样点,而m(qi)代表

原始波长均匀分布的光谱中物理量的值为qi 时所

对应的横坐标的像素点.

图１ 物理量q与波数的关系示意图

Fig敭１ Schematicillustratingrelationshipbetween

physicalquantityqandwavenumber

第二步是具体标定出波数域均匀化后的光谱上

每个点处的波数值以及波长值.从(３)式变换可得,
因采用的多普勒频移方法中多普勒频移[１７Ｇ１８]与波数

的关系为f＝２vk,所以在这里b的值为０,则有

γq ＝
Δq
ΔK ＝

Δq
MΔk

, (５)

式中:Δk为波数域均匀化后相邻采样点间的波数间

隔.差值Δq＝qmax－qmin的值可以通过实验得到,但

ΔK＝MΔk所表示的相干光谱波数范围的值是未知

的,需要通过最大成像深度zmax来间接表示,成像深度

可以通过标定实验得到,因为zmax＝
π
２Δk

,所以可得[１９]

ΔK ＝MΔk＝
πM
２zmax

. (６)

　　将(６)式代入(５)式可得

γq ＝Δq２zmax

πM
. (７)

光谱重采样点代表的具体波数值可以通过将(７)式
代入(３)式得到,即

ki＝
qi

Δq
πM
２zmax

, (８)

这样就完成了重采样光谱上每一点具体波数值的标

定,波长也随之可得.
在 Makita等[２０]的研究中,q 代表相干光谱解

包裹后得到的相位,而在Faber提出的多普勒频移

法中,q代表由于样品臂平面镜运动而引入的多普

勒频移,本文选择后者来进行光谱标定.

３　实验系统和多普勒频移提取

搭建的SDOCT成像系统原理图如图２所示,
利用多普勒频移法对该系统进行标定.

系统采用迈克耳孙干涉结构,主要包括三个部

分:光源、迈克耳孙干涉光路和探测臂.光源为荷兰

NKTPhotonics公司的超连续谱激光器,光从光源

发出进入单模光纤后经过分束比为５０∶５０的２×２
光纤耦合器,其中一束光通过透镜Lens１后准直.
在平面分束镜处,一半的光被反射进入参考臂,通过

透镜Lens２后会聚在参考镜表面,被反射回来后形

成参考光.另一半的光则透过分束镜进入样品臂,
通过透镜Lens３后会聚在样品表面.其中,参考光

路和样品光路被集中放置在一块固定板上,固定板

固定 在 轴 向 电 动 位 移 平 台 (ThorlabsLNR５０S,

Travelrange５０mm)上,可匀速运动.参考光和样

品后向散射光形成相干光束传输到探测臂中,由

Lens４准直后入射到１２００lp/mm的透射光栅上,
然后宽带光束按波长分光.最后由Lens５将各个

波长的光束聚焦到线阵CCD(４０９６pixel,１０μm×
１０μm)的感光面上.

实验过程中,在样品臂放置一块平面镜作为样

品,由于系统实际结构中样品臂空间不足,故平面镜

在成像深度范围内的匀速运动变为光路模块的整体

运动.通过控制与光路模块相连的电动位移平台实

现相对运动.在样品臂匀速移动的过程中,CCD探

测到一系列随时间变化的干涉光谱,通过数据采集

卡采集系统运动过程中一系列等时间间隔的相干光

谱信号(１０００组),并传输到计算机中进行数据处

理.此时,计算机中存储了一系列按波长均匀采样,
并随时间变化的光谱.１)先进行波数域均匀化的

处理.对采集到的光谱去除直流项后,利用原先的

特征波长法进行波数域均匀化.通过在光源中耦合

６３０nm和８３２nm波 长 的 单 色 光 ,测 得 两 种 光 在
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图２ SDOCT成像系统原理图

Fig敭２ SchematicofSDOCTimagingsystem

４０９６像素的线阵CCD上的位置分别为第３５０像素和

第２７１４像素.线阵CCD上的波长是等间隔分布的,
确定其中两个像素的波长,即可求得其他像素的波长

值以及线阵CCD上的波长范围.由此方法求得的波

长范围为６００．０９~９５０．０８nm,利用波数k 与波长λ
的关系(k＝２π/λ)求得波数的范围并利用插值算法对

光谱重新采样即可得到按波数均匀采样并随时间变

化的一系列相干光谱,如图３(a)所示.２)利用多普

勒频移精确标定光谱范围,对图３(a)所示的系列光谱

在时间方向进行快速傅里叶变换处理,得到了如图３
(c)所示的多普勒频移分量图,图中ω 代表多普勒频

移.由于先前的特征波长法只有两种单色光,所以求

得的波长范围存在一定的误差,提取图３(c)中的亮线

并用直线拟合,可以得到如图１所示的一条表示多普

勒频率与波数关系的直线图.通过(８)式可以求出波

数的范围,从而得到相应的波长范围.通过多普勒频

移法 多 次 测 量 取 平 均 值 后 求 得 的 波 长 范 围 为

６０１．１４~９５２．０７nm.

图３ 多普勒频移结果图.(a)二维光谱;(b)平面镜结构图;(c)多普勒频移分量图

Fig敭３ ResultsofDopplershift敭 a TwoＧdimensionalspectrum  b structuraldiagramofimagedplanemirror 

 c componentmapofDopplershift

４　实验结果

在本次实验中,运用多普勒频移法对搭建的

SDOCT进行光谱标定.从两方面展示了标定的效

果:１)通过对系统PSF的测量来比较标定前后的

系统轴向分辨率的变化;２)对比观察样品成像结构

的重建效果.

４．１　PSF测量

点源在经过任何光学系统后均会因衍射而形成

一个光斑,通过测量系统的PSF可以判断一个系统

的分辨率.在SDOCT系统中,轴向PSF的测量方

法为:在样品臂放置一块平面镜,调节位置使之稍稍

偏离等光程点,采集干涉信号后进行结构重建.由

于平面镜的镜面在轴向方向可以近似看作是点源,
对于重建后得到的像,沿轴向绘制像的强度归一化

曲线,其半峰全宽可以用于表征系统在该深度位置

处的轴向分辨率.实验结果如图４所示,横线表示

重建的平面镜表面.

１０１１０３Ｇ４
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图４ 平面镜成像结构图

Fig敭４ Structuraldiagramofimagedplanemirror

图４为对平面镜成像的结构重建图,通过对虚

线标注的深度方向绘制归一化强度曲线来获得系统

轴向分辨率.图５为多普勒频移法标定后和传统标

定方法标定后对同一深度方向所绘制的曲线,取其

半峰全宽作为系统的轴向分辨率.虚线标示出了强

度为０．５的位置,将框内的部分放大可以看出,标定

后的其半峰全宽为２．７pixel,而标定前为３．１pixel.
为了获得实际分辨率的差异,需要标定每个像素对

应的实际长度.通过多次测量已知厚度为１７９μm
的盖玻片,取其重建结构图像中上下两个表面的像

素差,得到１７９μm 所对应的像素 数 量;然 后 用

１７９μm除以像素差即可得到每个像素对应的实际

间距０．８５μm,因此,实际标定后系统的轴向分辨率

提高了０．３４μm.

图５ PSF对比图.(a)多普勒频移法标定后;(b)传统标定方法标定后

Fig敭５ ComparisonchartofPSF敭 a AftercalibrationviaDopplershiftmethod 

 b aftercalibrationviatraditionalmethod

４．２　生物组织成像

对正常的人类食道样本进行三维成像,成像范

围为６００μm×５００μm,其中一次完整的成像过程

包含１００次B线扫描,每次B扫描包含１０００次 A
扫描.得到的成像结果如图６所示.

食道壁由４层(内到外)组成:黏膜层、黏膜下

层、固有肌层和外膜,反映了整个胃肠道的一般结构

组织.其中黏膜层由３个组分(内到外)组成:非角

化的复层鳞状上皮(SE)、固有层(LP)和黏膜肌层

(MM).固有层会包含一些血管(BV)和疏松结缔

组织.为了展示精确标定对系统轴向分辨率的影

响,取三维成像中深度为１５０μm处的正面图像进

行对比,可以看出,当到达一定成像深度时,精确标

定后的系统仍具有较好的细节分辨能力,可以显示

较为清晰的层状结构信息.而精确标定前的系统则

会出现模糊以及区域黏连的现象,在生物组织成像

中,不利于分辨细微的组织结构.

５　结　　论

搭建了一套基于SDOCT的成像系统,利用多

普勒频移标定的方法对其光谱进行校准.改变参考

图６ 人体食道成像结果.(a)传统的组织学染色显微

图;(b)利 用 所 提 系 统 获 得 的 食 道 样 本 三 维 图;
(c)传统标定结果图;(d)利用所提多普勒频移法标

　　　　　　　定后的结果图

Fig敭６Imagingresultsofesophagealtract敭 a Traditional
histological staining microscopy  b threeＧ
dimensionalimageofesophagealtractobtainedby
proposedsystem  c imagecalibratedbytraditional
method  d imagecalibratedbyproposedDoppler
　　　　　　　shiftmethod

１０１１０３Ｇ５



激 光 与 光 电 子 学 进 展

镜的运动方式使该方法更加适用于实际系统结构,
采集一组随时间变化的二维干涉光谱,通过在时间

轴的傅里叶变换获取多普勒频移参数,从而实现光

谱范围以及位置的标定.实验结果表明,多普勒频

移标定法拥有更高的精度,通过分析PSF可知,该
方法提高了成像系统的轴向分辨率.此外,该方法

在生物组织成像中可以看到之前无法分辨的细微结

构,因此在具体应用中更具有优势,为SDOCT成像

系统在接下来的病理组织成像中的应用提供了必要

的条件.

参 考 文 献

 １ 　FercherA F敭Opticalcoherencetomography J 敭
JournalofBiomedicalOptics １９９６ １ ２  １５７Ｇ１７３敭

 ２ 　vanVelthovenME FaberDJ VerbraakFD etal敭
Recentdevelopmentsinopticalcoherencetomography
forimagingtheretina J 敭ProgressinRetinaland
EyeResearch ２００７ ２６ １  ５７Ｇ７７敭

 ３ 　WojtkowskiM LeitgebR KowalczykA etal敭In
vivohumanretinalimagingbyFourierdomainoptical
coherencetomography J 敭JournalofBiomedical
Optics ２００２ ７ ３  ４５７Ｇ４６３敭

 ４ 　SheltonRL Jung W SayeghSI etal敭Optical
coherencetomographyforadvancedscreeninginthe

primarycareoffice J 敭JournalofBiophotonics 
２０１４ ７ ７  ５２５Ｇ５３３敭

 ５ 　deBoerJF CenseB ParkBH etal敭Improved
signalＧtoＧnoiseratioinspectralＧdomaincomparedwith
timeＧdomain optical coherence tomography J 敭
OpticsLetters ２００３ ２８ ２１  ２０６７Ｇ２０６９敭

 ６ 　HaUslerG LindnerM W敭 Coherenceradar and

 spectral radar Ｇnew tools for dermatological
diagnosis J 敭JournalofBiomedicalOptics １９９８ ３

 １  ２１Ｇ３１敭

 ７ 　HuZ L Rollins A M敭Fourierdomain optical
coherencetomographywithalinearＧinＧwavenumber
spectrometer J 敭OpticsLetters ２００７ ３２ ２４  
３５２５Ｇ３５２７敭

 ８ 　ZhangN ChenTY WangC M etal敭SpectralＧ
domainopticalcoherencetomographywithaFresnel
spectrometer J 敭OpticsLetters ２０１２ ３７ ８  
１３０７Ｇ１３０９敭

 ９ 　WangZG YuanZJ WangHY etal敭Increasing
theimagingdepthofspectralＧdomainOCTbyusing

interpixelshifttechnique J 敭OpticsExpress ２００６ 
１４ １６  ７０１４Ｇ７０２３敭

 １０ 　DingC BuP WangXZ etal敭Anewspectral
calibration method for Fourier domain optical
coherencetomography J 敭Optik ２０１０ １２１ １１  
９６５Ｇ９７０敭

 １１ 　FornaroG FranceschettiG LanariR etal敭Robust

phaseＧunwrappingtechniques a comparison J 敭
JournaloftheOpticalSocietyofAmericaA １９９６ 
１３ １２  ２３５５Ｇ２３６６敭

 １２ 　WangK DingZH敭Spectralcalibrationinspectral
domainopticalcoherencetomography J 敭Chinese
OpticsLetters ２００８ ６ １２  ９０２Ｇ９０４敭

 １３ 　FaberDJ vanLeeuwenT G敭Dopplercalibration
methodforspectraldomainOCTspectrometers J 敭
JournalofBiophotonics ２００９ ２ ６ ７  ４０７Ｇ４１５敭

 １４ 　Liu L B GardeckiJ A NadkarniS K etal敭
Imagingthesubcellularstructureofhumancoronary
atherosclerosis using microＧoptical coherence
tomography J 敭Nature Medicine ２０１１ １７ ８  
１０１０Ｇ１０１４敭

 １５ 　Szkulmowski M TamborskiS Wojtkowski M敭
Wavelengthto pixelcalibrationfor FdOCT J 敭
ProceedingsofSPIE ２０１５ ９３１２ ９３１２３L敭

 １６ 　Szkulmowski M TamborskiS Wojtkowski M敭
Spectrometercalibrationforspectroscopic Fourier
domainopticalcoherencetomography J 敭Biomedical
OpticsExpress ２０１６ ７ １２  ５０４２Ｇ５０５４敭

 １７ 　LeitgebRA WerkmeisterR M BlatterC etal敭
Doppleropticalcoherencetomography J 敭Progress
inRetinalandEyeResearch ２０１４ ４１ １０  ２６Ｇ４３敭

 １８ 　SzkulmowskiM SzkulmowskaA BajraszewskiT 
etal敭Flowvelocityestimationusingjointspectral
andtimedomainopticalcoherencetomography J 敭
OpticsExpress ２００８ １６ ９  ６００８Ｇ６０２５敭

 １９ 　KimJH HanJH JeongJ敭Accuratewavelength
calibration method for spectrometer using low
coherenceinterferometry J 敭JournalofLightwave
Technology ２０１５ ３３ １６  ３４１３Ｇ３４１８敭

 ２０ 　MakitaS FabritiusT YasunoY敭FullＧrange highＧ
speed highＧresolution １ microm spectralＧdomain
opticalcoherencetomography using BMＧscanfor
volumetricimagingofthehumanposterioreye J 敭
OpticsExpress ２００８ １６ １２  ８４０６Ｇ８４２０敭

１０１１０３Ｇ６


