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无标记光学成像技术
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摘要 无标记光学成像以非侵入性的特点，能够对生物活体细胞进行长时程、无损伤的高分辨观测，在生物医学和

临床诊断上有着巨大的前景。无标记成像技术可以分为特异性成像和非特异性成像两类，主要概述目前常用的无

标记成像技术。详细介绍了各种无标记成像技术的成像原理、优缺点和最新研究进展。最后，对无标记光学成像

未来的发展进行展望。
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Label-Free Optical Imaging Technology
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Abstract Label-free optical imaging technology can perform long-term, noninvasive, high-resolution imaging on
living cells owing to its noninvasive characteristics. This technology has promising applications in biomedical
research and clinical diagnosis. Label-free imaging technologies can be categorized into specific imaging and
nonspecific imaging. In this paper, we review the commonly used label-free imaging. Herein, the imaging
principles, advantages and disadvantages, as well as the recent progresses of unmarked imaging are introduced in
detail. Furthermore, the future development of the label-free imaging technology is prospected.
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1 引 言

21世纪以来，生物学和医学得到了快速的发

展，人们对各种生命过程有了更深入的研究，极大

推动了人类文明的进程。生命科学领域的不断发

展离不开显微成像技术的支持，显微成像技术作为

一种有力的工具，能够在细胞甚至分子尺度上观测

和解释各种生命过程。尽管经历漫长的发展历程，

显微成像领域至今一直在不断扩展，新的成像方法

层出不穷。

传统的光学显微镜由一系列的光学透镜与可

见光照明组成。这种普通显微成像技术支持了

80%的生命科学研究，但是受阿贝衍射极限的限

制［1］，光学显微成像技术的分辨率始终存在一定的
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瓶 颈 ，在 可 见 光 范 围 内 横 向 分 辨 率 无 法 超 过

200 nm，纵向分辨率无法超过 600 nm。染色法和荧

光成像的出现开启了特异性超分辨成像的大门。20
世纪 90年代，研究人员提出了一系列基于荧光分子

标记的超分辨光学成像方法，利用荧光分子能级跃

迁、荧光灵敏度高和特异性强的特点，成功实现了对

待测样品的超分辨观测。受激发射损耗显微成像

（STED）［2］、随机光学重构显微成像（STORM）［3］及

光活化定位显微成像（PALM）［4］等超分辨技术先后

提出，已成为现代分子生物学领域研究物质结构和

细胞生命过程的主要技术，成功解决了生物医学领

域的众多难题，如揭示了囊泡和细胞膜的融合过

程［5］、研究了 DNA 和转录因子的动力学作用过

程［6］、分辨出细胞内的周期性骨架［7］等。超分辨荧

光成像技术促进了众多领域的相互交叉和快速发

展，因而被评选为 2014年诺贝尔化学奖。

基于荧光标记的成像技术是现阶段生命科学

研究的主要表征工具之一，但是对成像样品有较高

的要求，尤其是对生物细胞样品，需要进行特定荧

光标记物染色，但荧光标记物往往具有一定的生物

非兼容性，会影响生物系统的正常生命功能。不仅

如此，激光荧光需要较高的光子通量进行照明，这

种激发带来的光毒性和荧光信号的漂白效应也限

制了样品的成像时间和质量。活细胞长时程三维

成像对于荧光成像仍然是亟待解决的难题。无标

记光学显微成像方法能够弥补上述荧光成像存在

的问题，利用成像样品内在特性或者内源性光学标

记物来获得对比度，如通过成像物体对入射光场各

分量进行调制，或者样品内在自发荧光物质满足一

定激发条件产生自发荧光等进行成像。由于不使

用额外标记物，无标记光学成像避免了对样品进行

固定、切片、染色等损伤性操作，能够实现非侵入、

长时程活体观测，在分子医学和临床诊断上发挥了

极大的优势。无标记光学成像技术包含的成像种

类多种多样，成像方式各不相同，按照成像机制是

否具有对样品物质能带、共振选择性探测的能力，

本综述将无标记光学成像划分为非特异性成像和

特异性成像。近些年广泛关注的数字全息定量相

位成像、傅里叶叠层投影、光学相干断层成像和光

学衍射层析成像等技术通过物理散射信号进行探

测，获取的图像信息往往是样品折射率分布，把它

们归类为非特异性无标记成像。借助于先进激光

技术发展起来的二次谐波显微、三次谐波显微、相

干反斯托克斯拉曼散射显微、受激拉曼显微、光声

成像等成像方式，可以对样品的电子、分子共振及

结构对称性等特异性参数进行探测，把它们归类为

特异性无标记成像。下面对各种成像模态和技术

进行综述讨论。

2 非特异性无标记成像

明场、暗场显微镜是最常见的普通光学显微

镜，其使用宽场照明的方式使整个样品成像区域同

时暴露在光照下，样品的像直接通过显微光学系统

成像在人眼或者探测器上。然而，明场、暗场显微

镜难以对具有较高透明度的生物样品进行高分辨

的观测，这是由于此类样品对入射光的吸收很小，

对光强的影响微乎其微，基于强度成像的普通显微

镜不再适用。当入射光穿过透明样品时，由于样品

的厚度、形貌和折射率分布随空间位置发生变化，

此类样品对入射光场的影响主要是引入了随空间

位置变化的相位调制。基于这种想法 ，1955 年

Zernike［8］提出了相衬显微成像技术，其原理就是利

用环形相位板引入额外的相位差，使得透射光和散

射光发生干涉，从而使得无法观测的相位信息转换

成强度的变化。相衬显微成像技术的提出也标志

着相位成像技术的诞生，探索并发展新型高灵敏、

快速的相位成像方法也成为人们关注的热点。近

些年来，随着计算机技术和各种光电探测器的发

展，相位成像技术发展迅速，各种方法层出不穷，在

生物医学领域中得到了广泛的应用，极大扩宽了无

标记光学成像领域。

2. 1 基于数字全息的定量相位成像

在光学成像中，由于光波的频率较高，探测器

得到的只是光场强度分布而丢失了相位信息。为

了解决光场相位探测的问题，1948年 Gabor［9］利用

干涉同时记录光场的振幅和相位信息，这种方法称

为全息术。后来随着计算机技术和光电耦合器件

的发展，1994年 Schnars等［10-11］第一次实现了全息记

录和再现的数字化，也就是所谓的数字全息术。数

字全息定量相位成像采用干涉测量的方法记录光

的振幅和相位信息，根据全息记录时信号光和参考

光之间是否存在夹角，可分为离轴数字全息和同轴

数字全息。后来又衍生出基于时域调制的数字全

息定量相位成像，该技术通过外差法或相移法引入

物光和参考光的相位差的变化，对不同相位差的全

息图进行解算得到相位信息［12］。
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近些年数字全息定量相位成像技术发展迅速，

关注点集中在提高相位测量的准确度和改善成像结

果的信噪比，已在传统数字全息技术的基础上发展

出很多新型数字全息成像技术。 2009年，Shaked
等［13］首次提出了基于微离轴干涉的两步相移干涉

法，这种微离轴的成像方式减小了物光和参考光之

间所需的离轴角，降低了离轴全息成像对相机频谱

带宽的限制。借助这种优势，后续发展了偏振相移

微离轴全息成像技术［14］和双波长微离轴全息成像技

术［15-16］。2014年Guo等［17］实现了一种微离轴 LED型

数字全息成像方法，如图 1（a）所示，通过两步盲相移

干涉方法［18］并结合低时间相干性的 LED照明，有效

抑制了干涉背景噪声，提高了成像信噪比。在这种

离轴全息成像系统中，物光和参考光非共路的成像

方法会使得相位测量对环境的变化非常敏感，温度、

振动等都会给相位测量带来噪声。为了进一步提高

全息成像系统对环境的鲁棒性，2014年 Kim等［19］发

展了共路的离轴全息测量方法，通过衍射光栅将 0级
滤波后的光作为参考光与+1级衍射物光进行离

轴干涉测量，并对人体红细胞中血红蛋白浓度进行

定量检测。同年 Hsu等［20］利用这种共路的离轴数

字全息技术实现了对海拉宫颈癌细胞的快速实时

成像，如图 1（b）所示。2019年，Yaghoubi等［21］提出

一种更稳定的单镜头相移数字全息显微成像技术，

如图 1（c）所示，利用了郎奇光栅进行共路波前分割，

成功实现了对活体细胞长时程、高稳定的相位成像。

相比传统的马赫-曾德尔离轴全息，这种共路离轴的

成像方式结构更稳定，所需光学元件更少，抗环境干

扰能力更强，有效提高了成像信噪比。与此同时，科

研人员也开展了一系列关于微型数字全息成像的工

作。2017年，Bianco等［22］通过光刻衍射光栅方法将

共路离轴全息成像小型化到芯片量级，如图 1（d）所

示，赋予了微流控芯片实时光学成像的能力，成功地

将其运用到流式细胞的计数中［23］。

数字全息技术作为一种发展比较成熟的相位

成像方法，已成功运用到生物医学的各个领域，在

细胞的形态检测、细胞的动力学和生物学参数测

量、生物病例分析等领域发挥着极大的优势。进一

步提高相位测量的灵敏度，发展快速、高稳定性的

数字全息相位成像技术成为当前研究工作的重点。

图 1 数字全息定量相位成像技术。（a）微离轴 LED型数字全息显微成像实验装置［17］；（b）共路离轴干涉型数字全息显微成像

实验装置［20］；（c）共路相移型数字全息显微成像装置［21］；（d）片上数学全息显微成像实验装置［22］

Fig. 1 Digital holographic quantitative phase imaging. (a) Setup of the LED-based slightly off-axis digital holographic
microscopy system [17]; (b) setup of the common-path off-axis interference digital holographic microscopy system[20];
(c) setup of the common-path phase-shifting digital holographic microscopy system[21]; (d) setup of the on-chip digital

holographic microscopy system[22]



1200001-4

封面文章·特邀综述 第 59 卷 第 12 期/2022 年 6 月/激光与光电子学进展

除此之外，数字全息技术还可与其他技术结合，比

如可以与内窥成像技术结合，用于对人体肿瘤的观

测和诊断；也可以与微流控片上结合，实现对药物

的快速筛选和分离，在生化工业领域具有很大的

潜力。

2. 2 傅里叶叠层投影显微成像

解决相位问题的另一种方法是通过已知波长的

强度或者振幅测量的结果，直接通过算法推演得到

相位信息。2013年 Zheng等［24］提出了傅里叶叠层投

影显微成像技术（FPM），该技术结合了叠层相位恢

复算法［25-27］和合成孔径的方法［28-30］，使用 LED阵列作

为光源提供了可变角度的照明，通过相位迭代算法

寻求在频域满足重叠约束条件并在空间域满足强度

测量条件的最优解。不同于其他相干合成孔径的方

法［30］，傅里叶叠层显微成像技术不使用干涉记录的

方法，通过相位恢复算法从不同频谱支持的多幅低

分辨强度图中获得真实、扩展的高分辨复振幅图。

傅里叶叠层显微成像的原理如图 2（a）所示，成像的

样品放置在低数值孔径物镜的焦面，依次点亮 LED
得到不同入射角度照明下的图像，其中相邻照明角

度要满足子孔径空间频率重叠要求以实现约束。

傅里叶叠层显微成像具体的重建过程如下

所述。

1） 初 始 化 高 分 辨 的 样 品 复 振 幅 透 过 率

O ( x，y)= Ih exp ( iφ h)，其中初始时假设样品为振

幅型，满足 φ h = 0。 Ih为任意低分辨子孔径光强图

经上采样后得到的初始高分辨光强图。物体的频

谱为 O (kx，ky)= F {O ( x，y) }，F为傅里叶变换操

作，相应的 F-1为傅里叶逆变换操作，系统的相干传

递函数为 P (kx，ky)。
2）在每一个 LED (k ix，k jy)的照明下，计算得到

与之对应的低分辨估计光场为

I1 exp ( iφ 1)= F-1{O (kx- k ix，kx- k jy) P (kx，ky) }。
（1）

保持低分辨估计光场的相位信息，利用与之相

应的实验采集到的低分辨光强图 I1m更新振幅信息，

得到新的低分辨估计光场 I1m exp ( iφ 1)。

3）更新样品复振幅透过率，表达式为

O (kx，ky)= F { I1m exp ( iφ 1) }P (kx，ky)+
F { I1 exp ( iφ 1) }{1- P (kx，ky) }，（2）

O ( x，y)= F-1{O (kx，kx) }。 （3）

4）重复步骤 2）、3）的更新过程，直至更新全部

低分辨强度图 I1m，完成一轮迭代，重复步骤 2）~4），

直至重建算法收敛。

傅里叶叠层显微成像技术一经提出就得到了

广泛的关注。作为一种快速发展的新一代定量相

位成像技术，它能够有效地兼顾成像视场和空间分

辨率之间的关系，在实现较大的成像视场的同时获

得更高的空间分辨率。传统的傅里叶叠层显微成

像技术通过逐步点亮 LED的方法采集上百幅低分

辨的图像，因此需要花费大量的时间进行数据采

集，而且对单组数据的采集时间较长，要进行活体

细胞实时成像需要将单次成像时间缩短至秒量级，

图 2 傅里叶叠层显微成像技术。（a）迭代恢复处理流程［24］；（b）成像装置

Fig. 2 Fourier ptychographic microscopy. (a) Iterative recovery procedure[24]; (b) imaging setup

很显然这种成像方式不适合对活体细胞进行长时

程、快速成像。提高成像速度主要可以通过减少图

片的数量或单张图像的曝光时间来实现。针对减

少图片的数量，Tian等［31-32］先后提出了随机照明角

度复用、差分相衬随机照明角度复用的成像方式，

将单组数据采集量降到 21张，单组数据采集时间降

至 0. 8 s，实现了对活体细胞的长时程成像。2016年
Sun等［33］独辟蹊径，采用了对照明角度进行降采样

的方法减少数据的冗余，通过增大 LED光源的间

距、减少 LED光源数量的方法也成功实现了对较少

数量图像的恢复。He等［34］、Lee等［35］及 2019年 Pan
等［36］分别提出了基于衍射光束分光、彩色编码 LED
及微离焦环形照明的单次曝光傅里叶叠层显微成

像，极大降低了傅里叶叠层重构对图像数量的要

求。实际拍摄的图像频谱都集中在低频区域，暗场

图像包含较少的信息，根据这种频谱的稀疏特性并

结合压缩感知的方法，2014年 Bian等［37］提出一种自

适应的数据采集方法，该方法将数据采集效率提高

1倍。2015年 Zhang等［38］提出了自学习的傅里叶叠

层成像技术，进一步降低了 70%的数据采集量。另

一种能够减少拍摄图片数量的方法是利用深度学

习［39-41］，预先通过大量的数据训练卷积神经网络，能

够有效降低重构所需的数据要求。

传统的傅里叶叠层显微成像技术得到的结果

是二维的复振幅分布，丢失了轴向信息，无法对成

像样品进行三维成像。利用正向传播模型，能够将

傅里叶叠层显微成像进一步推广到三维成像［42-43］，

通过对空间成像物体进行三维离散化，逐层进行传

播，以多角度照明的二维强度图作为先验信息，通

过正向传播和逆向纠正的迭代算法实现三维成像。

但这种正向模型会带来沉重的计算负担，对单组数

据的三维重构需要花费数小时，很难应用在长时程

的成像中。另一种将傅里叶叠层显微成像技术推

广到三维成像的方法就是与光学衍射层析成像结

合，利用弱散射近似下衍射层析模型进行三维频谱

迭代重建［44］。但对于厚样品，多次散射的过程愈加

明显，显然这种衍射层析模型不再适用，发展适合

厚样品的三维傅里叶叠层显微成像技术还值得进

一步研究。

2. 3 光学相干断层扫描成像技术

另一种无标记成像的方法是光学相干断层扫

描成像技术（OCT）。OCT是一种结合相位和强度

测量的无标记成像技术，采用外差探测的原理，利

用低相干宽带光源有效地抑制杂散光，适用于对高

散射生物组织细胞进行成像［45］。OCT采集的是物

体的背向散射光信息，不需要进行生理切片等损伤

性操作，具有非侵入、高分辨和高灵敏度等优点，在

眼科疾病诊断、肿瘤检测、血管造影等诸多与人们

健康相关的领域中得到了广泛的应用。OCT技术

分为时域和频域两类，主要原理如图 3所示。时域

OCT采用迈克耳孙干涉仪，光源发出的光被分束器

分成两部分，一部分进入参考臂，被具有扫描功能

的平面镜反射；另一部分进入测量臂，通过物镜聚

焦在样品处。样品表面背向散射的光返回到样品

臂，通过耦合器或合束器与经参考臂的光相遇形成

干涉信号，被探测器接收，对光学干涉信号包络进

行处理后得到反射信号光的分布。时域 OCT需要

参考臂的轴向扫描来获得整个断层的三维信号，这

一点也限制了其三维成像的速度。频域 OCT使用

光谱仪或者扫频光谱，利用参考臂和测量臂的干涉

光谱与不同深度的背向散射恰好满足傅里叶变换

的关系，收集不同深度信息的背向散射光，通过傅

里叶逆变换来得到样品的轴向深度信息，结合横向

扫描来实现对样品的三维成像，这种成像方法能够

实现几十 kHz甚至MHz［46-48］的成像速度。

图 3 OCT结构图［49］。（a）时域OCT；（b）频域OCT
Fig. 3 OCT structures [49]. (a) Time-domain OCT; (b) frequency-domain OCT
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很显然这种成像方式不适合对活体细胞进行长时

程、快速成像。提高成像速度主要可以通过减少图

片的数量或单张图像的曝光时间来实现。针对减

少图片的数量，Tian等［31-32］先后提出了随机照明角

度复用、差分相衬随机照明角度复用的成像方式，

将单组数据采集量降到 21张，单组数据采集时间降

至 0. 8 s，实现了对活体细胞的长时程成像。2016年
Sun等［33］独辟蹊径，采用了对照明角度进行降采样

的方法减少数据的冗余，通过增大 LED光源的间

距、减少 LED光源数量的方法也成功实现了对较少

数量图像的恢复。He等［34］、Lee等［35］及 2019年 Pan
等［36］分别提出了基于衍射光束分光、彩色编码 LED
及微离焦环形照明的单次曝光傅里叶叠层显微成

像，极大降低了傅里叶叠层重构对图像数量的要

求。实际拍摄的图像频谱都集中在低频区域，暗场

图像包含较少的信息，根据这种频谱的稀疏特性并

结合压缩感知的方法，2014年 Bian等［37］提出一种自

适应的数据采集方法，该方法将数据采集效率提高

1倍。2015年 Zhang等［38］提出了自学习的傅里叶叠

层成像技术，进一步降低了 70%的数据采集量。另

一种能够减少拍摄图片数量的方法是利用深度学

习［39-41］，预先通过大量的数据训练卷积神经网络，能

够有效降低重构所需的数据要求。

传统的傅里叶叠层显微成像技术得到的结果

是二维的复振幅分布，丢失了轴向信息，无法对成

像样品进行三维成像。利用正向传播模型，能够将

傅里叶叠层显微成像进一步推广到三维成像［42-43］，

通过对空间成像物体进行三维离散化，逐层进行传

播，以多角度照明的二维强度图作为先验信息，通

过正向传播和逆向纠正的迭代算法实现三维成像。

但这种正向模型会带来沉重的计算负担，对单组数

据的三维重构需要花费数小时，很难应用在长时程

的成像中。另一种将傅里叶叠层显微成像技术推

广到三维成像的方法就是与光学衍射层析成像结

合，利用弱散射近似下衍射层析模型进行三维频谱

迭代重建［44］。但对于厚样品，多次散射的过程愈加

明显，显然这种衍射层析模型不再适用，发展适合

厚样品的三维傅里叶叠层显微成像技术还值得进

一步研究。

2. 3 光学相干断层扫描成像技术

另一种无标记成像的方法是光学相干断层扫

描成像技术（OCT）。OCT是一种结合相位和强度

测量的无标记成像技术，采用外差探测的原理，利

用低相干宽带光源有效地抑制杂散光，适用于对高

散射生物组织细胞进行成像［45］。OCT采集的是物

体的背向散射光信息，不需要进行生理切片等损伤

性操作，具有非侵入、高分辨和高灵敏度等优点，在

眼科疾病诊断、肿瘤检测、血管造影等诸多与人们

健康相关的领域中得到了广泛的应用。OCT技术

分为时域和频域两类，主要原理如图 3所示。时域

OCT采用迈克耳孙干涉仪，光源发出的光被分束器

分成两部分，一部分进入参考臂，被具有扫描功能

的平面镜反射；另一部分进入测量臂，通过物镜聚

焦在样品处。样品表面背向散射的光返回到样品

臂，通过耦合器或合束器与经参考臂的光相遇形成

干涉信号，被探测器接收，对光学干涉信号包络进

行处理后得到反射信号光的分布。时域 OCT需要

参考臂的轴向扫描来获得整个断层的三维信号，这

一点也限制了其三维成像的速度。频域 OCT使用

光谱仪或者扫频光谱，利用参考臂和测量臂的干涉

光谱与不同深度的背向散射恰好满足傅里叶变换

的关系，收集不同深度信息的背向散射光，通过傅

里叶逆变换来得到样品的轴向深度信息，结合横向

扫描来实现对样品的三维成像，这种成像方法能够

实现几十 kHz甚至MHz［46-48］的成像速度。

图 3 OCT结构图［49］。（a）时域OCT；（b）频域OCT
Fig. 3 OCT structures [49]. (a) Time-domain OCT; (b) frequency-domain OCT
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多普勒效应OCT将多普勒技术和OCT技术结

合，在不改变 OCT的成像架构上能够对组织结构

和血液动力学同时成像，采用的成像对比机制是检

测血液中的流动物质使回光信号相位、振幅产生随

时间的变化［49］。多普勒 OCT通过测量流动物体的

多普勒频移来获取样品内的流速信息，但只能探测

与入射光平行方向的速度分量［50］，对于流动方向未

知物体，不能够完全确定流速的大小。针对多普勒

OCT这一问题，近些年先后提出了针对矢量速度探

测的OCT技术，如基于多普勒展宽的OCT［51］、基于

四象限探测的多普勒OCT［52］、基于三层分束器的多

普勒 OCT［53］等技术，这些技术将多普勒 OCT技术

应用领域扩展到对大范围立体流动场的三维矢量

速度测量。借助于这些优点，多普勒 OCT能够对

人体血液流动进行定量分析，用于检测视网膜相关

的疾病，能很好区分新生的血管瘤和小动脉瘤，在

糖尿病视网膜的病变、视网膜动脉阻塞、脉络膜增

生［54-55］的预防和诊断方面提供了技术支持。

随着生物医学的深入和发展，对组织细胞的成

像分辨率有了更高的要求。光学相干显微成像技

术（OCM）孕育而生。OCM结合了 OCT和共聚焦

显微镜，运用高数值孔径物镜，继承了 OCT技术三

维快速、高轴向分辨率等特点的同时提高了横向分

辨率，分辨率达到了亚微米量级［56-58］。OCT成像技

术都会面临成像深度的问题，由于采集的是样品背

向散射光，当成像深度较深时，多次散射产生的杂

散光影响了深层成像的分辨率和信噪比。在这方

面，OCM采用基于相干门的干涉探测方法，有效地

抑制了多次散射光［59-60］，同时高数值孔径物镜的使

用也增加了单次散射光的效率，显著地提高了成像

的信噪比和成像的深度。然而高数值孔径物镜会

导致焦深的减小，限制了成像的深度，有关突破焦

深限制的 OCM技术不断涌现。2002年 Ding等［61］

首次利用贝塞尔光作照明增大了 OCM系统的焦

深，并在后续一段时间提出了一系列改进贝塞尔光

照 明 的 技 术 实 现 了 更 高 信 噪 比 的 突 破 焦 深 的

OCM［62-63］。除此之外，基于物镜变焦的 OCM也可

以实现焦深的扩展［64］，利用液体变焦透镜在外加电

压作用下改变焦距，实现毫米量级深度的成像变

焦。尽管 OCM牺牲了一定的成像深度，但是具有

比 OCT更高的横向分辨率，能够对组织结构进行

更精准的诊断，可用于对人眼角膜基质细胞等进行

高分辨成像，为眼角膜病变相关的疾病提供重要的

参考信息。

OCT成像技术发展至今已经成功在临床诊断

领域得到了广泛的应用。但对一些如消化道、肠胃

等人体内部器官的组织，传统的台式 OCT不再适

用，发展适合人体诊断多功能内窥式 OCT成像技

术是现阶段研究的一个重要方向，通过内窥技术将

OCT探针送入人体内部实现对病变组织的快速观

测诊断。不仅如此，OCT成像技术还可以与其他技

术结合，例如可以与荧光成像结合来进一步揭示细

胞的结构；与光声成像结合来弥补 OCT成像深度

的限制［65］。

2. 4 光学衍射层析显微成像

数字全息相位成像、FPM、OCT等技术利用光

场的相位或强度作为成像观测信息，使用的对比度

信息来源于成像样品对入射光场振幅或者相位的

调制，而这一本质的原因是物体不均匀的折射率分

布对入射光场的影响，散射光场的振幅和相位包含

了样品结构的信息。折射率作为细胞内部固有的

对比源，可以用来表征细胞内部的分子浓度，但是

传统的显微成像技术很难对物体的折射率分布进

行定量描述。光学衍射层析显微成像技术（ODT）
就是通过测量散射光场的振幅和相位信息来重构

物体的三维折射率分布的。1969年Wolf［66］最先提

出衍射层析模型，建立了散射光场和物体三维散射

势之间的关系，但受限于当时的计算能力和光电探

测能力，这种技术并没有得到广泛的发展。直到

2002年，Lauer［67］借助数字全息技术首次实现了光

学衍射层析成像技术。

在光学衍射层析理论中，通常会使用散射势

f ( r)来描述物体对入射光的散射能力，可表示为

f ( r)= km 2
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式中：r= ( x，y，z)为三维空间坐标；n ( r)是物体的

三维折射率分布；nm 表示物体所处的环境折射率；

使用波长 λ的光进行照明时环境中的波数 km = nm ⋅
2π λ。对于散射过程，可以通过标量亥姆霍兹方程

进行描述：

(∇2+ km 2) u s( r)=-4πf ( r) u ( r)， （5）
式中：∇为梯度算符；u ( r)为经过物体后的总光场分

布，可以进一步看作入射光场 u0 ( r) 和散射光场

u s( r)的叠加。

u ( r)= u0 ( r)+ u s( r)。 （6）

为了求解上述散射问题，通常会利用 Born近似

和 Rytov近似进行求解［68］。其中 Born近似要求散

射光场远小于入射光场，适用于散射相对较弱的薄

样品，对于一些散射相对较强的样品如细胞等，

Rytov近似更加合适。Rytov近似通过引入散射复

相位 φR ( r)来描述物体对入射光的散射情况。经物

体散射后的总光场可以写为

u ( r)= u0 ( r) exp [φR ( r) ]。 （7）
将式（6）、（7）代入到式（5）中，通过格林函数

法［66］或者波矢空域变换法［69-70］能够得到 Rytov近似

下的衍射层析定理：

F (Kx，Ky，Kz)= kz
2πi Φz= z0(kx- k0 x，ky- k0 y)×
exp [ i (k z0 - kz) z0 ]， （8）

式中：

Kx= kx- k0 x，Ky= ky- k0 y，Kz= kz- k0 z，kx 2+ ky 2+
kz 2= k 2m，( )k x0 2 + ( )k y0 2 + ( )k z0 2 = k 2m；F ( )Kx，Ky，Kz

为物体散射势的三维频谱；Φz= z0(kx，ky)为 Rytov复

相位场的二维傅里叶频谱；k0 = (k0 x，k0 y，k0 z)为入

射光场的空间波矢。式（8）给出了二维散射光场频

谱和三维散射势频谱之间的对应关系，等式右侧的

Rytov复相位场二维频谱在给定的坐标关系下映射

到一个球面上，即 Ewald球盖。对于不同照明角度

k0 = (k0 x，k0 y，k0 z)，Rytov复相位场频谱都要沿入射

方向进行频谱平移，并填补到与之对应的 Ewald球
盖处。通过记录不同 k0下的散射光场，不同方向上

的 Ewald球盖的频谱拼接可实现对物体散射势最大

截止频率为 2km的连续频谱采样，这样的采样范围称

为 Ewald极限球。但在具有透射形式的衍射层析显

微成像中，由于只采集透射光场，同时物镜数值孔径

也限制散射光场的接收，恢复得到的散射势在横向

和纵向上分辨率会降低，频谱重建过程如图 4（a）~
（d）所示。图 4（e）是一个典型的高分辨光学衍射层

析显微成像系统［71］，通过两个单轴振镜来实现对不

同角度的快速照明。对于散射光场的测量，采用数

字离轴全息记录的方法并使用高数值孔径物镜进

行散射光场的采集，在 561 nm相干光源照明下实现

横向分辨率高达 200 nm，纵向分辨率达 690 nm的

高分辨成像，能够对生物样品进行长达数小时的无

损伤三维高分辨成像。

光学衍射层析成像技术从 2002首次实现至今，

相关的领域研究成果不断涌出，在成像方法上得到

了很大的改进和扩展，主要包括照明扫描方式的创

新、散射光场采集方式的创新、新型衍射层析模型

的提出。依据照明方式，光学衍射层析显微成像技

术主要可以分成两类：一类是样品固定，改变照明

的方向实现不同角度的照明；另一类是照明方向不

改变，旋转样品。两者各有利弊，改变照明角度的

方式对样品放置没有特殊要求，但由于只能从一侧

照明，空间轴向分辨率受限。旋转样品的成像方式

沿各个方向的分辨率均一，但横向分辨率相对较

差，除此之外，样品要求具有一定的可旋转特性。

为了避免旋转对生物样品生理活动的干扰，同时减
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为了求解上述散射问题，通常会利用 Born近似

和 Rytov近似进行求解［68］。其中 Born近似要求散

射光场远小于入射光场，适用于散射相对较弱的薄

样品，对于一些散射相对较强的样品如细胞等，

Rytov近似更加合适。Rytov近似通过引入散射复

相位 φR ( r)来描述物体对入射光的散射情况。经物

体散射后的总光场可以写为

u ( r)= u0 ( r) exp [φR ( r) ]。 （7）
将式（6）、（7）代入到式（5）中，通过格林函数

法［66］或者波矢空域变换法［69-70］能够得到 Rytov近似

下的衍射层析定理：

F (Kx，Ky，Kz)= kz
2πi Φz= z0(kx- k0 x，ky- k0 y)×
exp [ i (k z0 - kz) z0 ]， （8）

式中：

Kx= kx- k0 x，Ky= ky- k0 y，Kz= kz- k0 z，kx 2+ ky 2+
kz 2= k 2m，( )k x0 2 + ( )k y0 2 + ( )k z0 2 = k 2m；F ( )Kx，Ky，Kz

为物体散射势的三维频谱；Φz= z0(kx，ky)为 Rytov复

相位场的二维傅里叶频谱；k0 = (k0 x，k0 y，k0 z)为入

射光场的空间波矢。式（8）给出了二维散射光场频

谱和三维散射势频谱之间的对应关系，等式右侧的

Rytov复相位场二维频谱在给定的坐标关系下映射

到一个球面上，即 Ewald球盖。对于不同照明角度

k0 = (k0 x，k0 y，k0 z)，Rytov复相位场频谱都要沿入射

方向进行频谱平移，并填补到与之对应的 Ewald球
盖处。通过记录不同 k0下的散射光场，不同方向上

的 Ewald球盖的频谱拼接可实现对物体散射势最大

截止频率为 2km的连续频谱采样，这样的采样范围称

为 Ewald极限球。但在具有透射形式的衍射层析显

微成像中，由于只采集透射光场，同时物镜数值孔径

也限制散射光场的接收，恢复得到的散射势在横向

和纵向上分辨率会降低，频谱重建过程如图 4（a）~
（d）所示。图 4（e）是一个典型的高分辨光学衍射层

析显微成像系统［71］，通过两个单轴振镜来实现对不

同角度的快速照明。对于散射光场的测量，采用数

字离轴全息记录的方法并使用高数值孔径物镜进

行散射光场的采集，在 561 nm相干光源照明下实现

横向分辨率高达 200 nm，纵向分辨率达 690 nm的

高分辨成像，能够对生物样品进行长达数小时的无

损伤三维高分辨成像。

光学衍射层析成像技术从 2002首次实现至今，

相关的领域研究成果不断涌出，在成像方法上得到

了很大的改进和扩展，主要包括照明扫描方式的创

新、散射光场采集方式的创新、新型衍射层析模型

的提出。依据照明方式，光学衍射层析显微成像技

术主要可以分成两类：一类是样品固定，改变照明

的方向实现不同角度的照明；另一类是照明方向不

改变，旋转样品。两者各有利弊，改变照明角度的

方式对样品放置没有特殊要求，但由于只能从一侧

照明，空间轴向分辨率受限。旋转样品的成像方式

沿各个方向的分辨率均一，但横向分辨率相对较

差，除此之外，样品要求具有一定的可旋转特性。

为了避免旋转对生物样品生理活动的干扰，同时减

图 4 ODT原理和结构示意图。（a）正入射的散射势重构过程；（b）倾斜照明的散射势重构过程；（c）（d）重构得到的散射势横向

和轴向剖面图；（e）装置光路示意图［71］

Fig. 4 Schematic of ODT principle and structure. (a) Normal incidence of scattering potential reconstruction process; (b) oblique
incidence of scattering potential reconstruction process; (c)(d) reconstructed longitudinal and transverse views of scattering

potential; (e) schematic of optical setup[71]
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小实验操作上的困难，在进行生物衍射层析成像时

大多数都会使用改变照明角度的方法。多种器件

能够实现照明角度的改变，常用的方法包括使用旋

转楔形棱镜［72］、机械臂扫描［73］、空间光调制器［74-75］、

数字微镜阵列［76］和振镜扫描［19，71］，其中利用振镜扫

描的方式能够实现高速稳定的扫描，是目前相干照

明衍射层的主流方式。

在散射光场的采集方式上，2013年Cotte等［72］利

用高数值孔径的油浸物镜实现了 2π立体角的散射光

场的接收，通过解卷积的方式进一步将横向分辨率

提高到 90 nm，纵向分辨率提高到 150 nm，如图 5（a）

所示。这种高数值孔径物镜接收的方式虽然能够提

高成像分辨率，但面临成像视野较小的问题。为了

能够扩大成像视野，2016年Momey等［73］提出了无透

镜衍射层析成像技术，如图 5（b）所示，将样品紧贴感

光芯片，将成像视野扩展到毫米量级，并对前列腺

RWPE1组织进行大视野无透镜层析成像。提高散

射光场的采集速度和准确度对光学衍射层析成像至

关重要。近些年先后提出相移法光学衍射层析［67］、

数字离轴全息法光学衍射层析［71，77］、外差法光学衍射

层析［78］、共光路离轴全息法光学衍射层析［19-20］等成像

方式，进一步提高了成像速度和信噪比。

发展新型衍射层析模型也成为研究的热点。传

统的光学衍射层成像采用相干光源全息记录的方

式，很容易受到环境扰动或者机械抖动的影响，从而

带来一定的相位噪声，影响折射率测量的精确度。

基于部分相干光照明的衍射层析成像能有效地改进

上述成像的问题，利用部分相干光源的低时间、空间

相干特性有效地抑制了相干噪声，实现了更高分辨

率和光学层析能力。这种非相干光源照明的成像方

法采用轴向扫描的方法采集一系列轴向强度图，通

过对强度图进行空间相位传递函数解卷积，得到物

体三维折射率分布，能够对样品进行快速层析成像，

大幅度缩短了数据处理时间。2016年 Chen等［79］利

用差分相衬成像结合解卷积的方法恢复样品的三维

折射率分布。2016年 Bao等［80］对相位传递函数进行

修正，提出了适用于非近轴向照明的相位传递函数。

Soto等［81-82］成功地将非近轴近似下的相位传递函数

模型运用到衍射层析成像中。Li等［83］从三维相位传

递函数的角度出发，提出了环形照明的方式，该方式

图 5 光学衍射层析成像技术。（a）2π数字全息显微成像技术［72］；（b）无透镜衍射层析显微成像技术［73］；（c）部分相干光学衍射

层析成像技术［84］；（d）白光衍射层析显微成像技术［85］

Fig. 5 Optical diffraction tomography. (a) 2π digital holographic microscopy [72]; (b) lensfree diffractive tomography[73]; (c) partially
coherent optical diffractive tomography[84]; (d) white field optical diffractive tomography[85]

将横向分辨率提高到 Ewald极限，同时能够保持较

好的成像对比度。2020年 Li等［84］扩展了光学传递

函数解卷积的方法，该方法能够同时对样品折射率

和样品吸收率分别进行高分辨三维成像，如图 5（c）
所示。基于宽谱光源的光学衍射层析也相应被提

出，2016年Momey等［73］利用空间光干涉显微成像方

法测量白光照明下的散射光的振幅和相位，通过对

样品进行逐层扫描和扩展白光解卷积，实现了横向

分辨率为 350 nm和纵向分辨率为 900 nm的成像结

果。2018年 Decloux等［85］提出了一种基于白光照明

的衍射层析显微成像技术，并提出了多波长、多角度

白光照明的衍射模型，实现了对活体细胞 200 Hz的
超快成像速度，成像装置如图 5（d）所示。

除了在成像方法上的创新，对光学衍射层析重

构算法也提出了改进。在相干照明和非相干照明

的光学衍射层析技术中，照明角度和散射光场收集

孔径有限，求解逆散射问题成为病态问题。同时，

多角度或者多层图像的采集也带来数据处理上的

负担。发展新型衍射层析成像算法，在保证重构精

度和分辨率的同时减少重构所需的数据量成为近

些年研究的热点。利用正向传播模型并结合正则

化约束能有效解决上述存在的问题。首先对样品

折射率分布施加约束如非负约束［86-87］、边界约束［88-89］

和全变分约束［90-91］等约束条件，利用各种正向传播

模型模拟散射过程，通过残差逆向传播纠正，重构

结果能够收敛到既满足先验测量条件又符合正向

传播模型的最优值。基于这种思想，先后提出了光

束传播理论［92-93］、多层 Born近似［94］、共轭梯度偶极

子［95］、迭代 Born近似［96］等正则化迭代算法。

光学衍射层析显微成像技术目前所要解决的

一个关键问题是如何对厚样品进行高分辨三维成

像。基于 Born或者 Rytov近似下的衍射模型只适

用于弱散射细胞样品，但对于生物组织样品，光在

经过这些强散射样品中会面临多次散射的问题［68］，

携带物体结构信息的单次散射光子将会更少，成像

分辨率和质量受到很大的影响，这个问题也限制了

光学衍射层析成像用于病理诊断。未来可以将计

算成像中深度学习的概念用于光学衍射层析成像

中，提出并发展更适合光学衍射层析成像的神经网

络。除此之外，采用透射成像的光学衍射层析显微

成像系统不适合进行在体生物成像，发展反射式光

学衍射层析显微成像技术也是至关重要的。

3 特异性无标记成像

非特异性无标记成像技术虽然能够对样品进

行无损伤、高分辨的观测，但其成像结果缺少化学

选择性，只能对一些结构明显的细胞器或组织分布

进行形态上鉴别，缺少对样品化学分子组成的表

征。特异性无标记成像技术恰好能够弥补这些问

题，利用成像样品分子的吸收光谱、结构特征、共振

能级等一列特征参数实现化学选择性成像。光声

成像、二次谐波成像、三次谐波成像、相干反斯托克

斯成像、受激拉曼散射成像等是最常见的特异性成

像方法。

3. 1 光声成像技术

光声成像（PAI）技术以光声效应为理论基础。

当短脉冲激光照射到生物组织时，生物组织将会吸

收入射光子，引起局部温度的升高，这种瞬间的温

度变化将会通过热弹机制转换为热膨胀从而产生

超声波，不同的生物组织对入射光的吸收不同，产

生的超声波的强度也不同。光声成像通过超声换

能器接收这些超声信号，经过算法重建得到组织对

光吸收的三维图像。生物组织对超声波具有较弱

的散射和吸收能力，光声成像技术能够实现厘米量

级的成像深度［97-98］，这种成像深度是其他光学成像

技术所无法比拟的。由于超声信号来自对入射光

的吸收，人体内的血红蛋白、脂类、水分等具有不同

的吸收光谱，借助于不同波长的光源［99］，光声成像

能够实现非常丰富的内源性对比度成像，不仅能对

血管、组织结构进行成像，还可以对人体血管和黑

色素中的含氧血红蛋白和脱氧血红蛋白等重要的

人体健康指标进行监测［97，99］。

光声成像技术发展至今，衍生出两种主要的光

声成像技术：光声计算层析成像（PACT）和光声显

微成像（PAM）。光声计算层析成像利用扩展后的

光束进行照明，采用超声换能器阵列或者可旋转式

超声探头接收信号，从多角度接收生物组织内产生

的超声信号，采用类似 CT的重建算法，成像深度高

达厘米量级，横向分辨率在几十或几百微米。借助

于这种成像优势，光声计算层析成像技术能够对生

物组织内部的结构和功能成像，如图 6所示，利用光

声计算层析成像技术对怀孕小鼠内的胚胎进行成

像［100］。2014年 Dima等［101］使用 256阵元，到 2019年
Merčep等［102］提出的基于 512阵元的 360°全视角阵

列，阵元的增加降低了有限角度采样带来的图像伪
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将横向分辨率提高到 Ewald极限，同时能够保持较

好的成像对比度。2020年 Li等［84］扩展了光学传递

函数解卷积的方法，该方法能够同时对样品折射率

和样品吸收率分别进行高分辨三维成像，如图 5（c）
所示。基于宽谱光源的光学衍射层析也相应被提

出，2016年Momey等［73］利用空间光干涉显微成像方

法测量白光照明下的散射光的振幅和相位，通过对

样品进行逐层扫描和扩展白光解卷积，实现了横向

分辨率为 350 nm和纵向分辨率为 900 nm的成像结

果。2018年 Decloux等［85］提出了一种基于白光照明

的衍射层析显微成像技术，并提出了多波长、多角度

白光照明的衍射模型，实现了对活体细胞 200 Hz的
超快成像速度，成像装置如图 5（d）所示。

除了在成像方法上的创新，对光学衍射层析重

构算法也提出了改进。在相干照明和非相干照明

的光学衍射层析技术中，照明角度和散射光场收集

孔径有限，求解逆散射问题成为病态问题。同时，

多角度或者多层图像的采集也带来数据处理上的

负担。发展新型衍射层析成像算法，在保证重构精

度和分辨率的同时减少重构所需的数据量成为近

些年研究的热点。利用正向传播模型并结合正则

化约束能有效解决上述存在的问题。首先对样品

折射率分布施加约束如非负约束［86-87］、边界约束［88-89］

和全变分约束［90-91］等约束条件，利用各种正向传播

模型模拟散射过程，通过残差逆向传播纠正，重构

结果能够收敛到既满足先验测量条件又符合正向

传播模型的最优值。基于这种思想，先后提出了光

束传播理论［92-93］、多层 Born近似［94］、共轭梯度偶极

子［95］、迭代 Born近似［96］等正则化迭代算法。

光学衍射层析显微成像技术目前所要解决的

一个关键问题是如何对厚样品进行高分辨三维成

像。基于 Born或者 Rytov近似下的衍射模型只适

用于弱散射细胞样品，但对于生物组织样品，光在

经过这些强散射样品中会面临多次散射的问题［68］，

携带物体结构信息的单次散射光子将会更少，成像

分辨率和质量受到很大的影响，这个问题也限制了

光学衍射层析成像用于病理诊断。未来可以将计

算成像中深度学习的概念用于光学衍射层析成像

中，提出并发展更适合光学衍射层析成像的神经网

络。除此之外，采用透射成像的光学衍射层析显微

成像系统不适合进行在体生物成像，发展反射式光

学衍射层析显微成像技术也是至关重要的。

3 特异性无标记成像

非特异性无标记成像技术虽然能够对样品进

行无损伤、高分辨的观测，但其成像结果缺少化学

选择性，只能对一些结构明显的细胞器或组织分布

进行形态上鉴别，缺少对样品化学分子组成的表

征。特异性无标记成像技术恰好能够弥补这些问

题，利用成像样品分子的吸收光谱、结构特征、共振

能级等一列特征参数实现化学选择性成像。光声

成像、二次谐波成像、三次谐波成像、相干反斯托克

斯成像、受激拉曼散射成像等是最常见的特异性成

像方法。

3. 1 光声成像技术

光声成像（PAI）技术以光声效应为理论基础。

当短脉冲激光照射到生物组织时，生物组织将会吸

收入射光子，引起局部温度的升高，这种瞬间的温

度变化将会通过热弹机制转换为热膨胀从而产生

超声波，不同的生物组织对入射光的吸收不同，产

生的超声波的强度也不同。光声成像通过超声换

能器接收这些超声信号，经过算法重建得到组织对

光吸收的三维图像。生物组织对超声波具有较弱

的散射和吸收能力，光声成像技术能够实现厘米量

级的成像深度［97-98］，这种成像深度是其他光学成像

技术所无法比拟的。由于超声信号来自对入射光

的吸收，人体内的血红蛋白、脂类、水分等具有不同

的吸收光谱，借助于不同波长的光源［99］，光声成像

能够实现非常丰富的内源性对比度成像，不仅能对

血管、组织结构进行成像，还可以对人体血管和黑

色素中的含氧血红蛋白和脱氧血红蛋白等重要的

人体健康指标进行监测［97，99］。

光声成像技术发展至今，衍生出两种主要的光

声成像技术：光声计算层析成像（PACT）和光声显

微成像（PAM）。光声计算层析成像利用扩展后的

光束进行照明，采用超声换能器阵列或者可旋转式

超声探头接收信号，从多角度接收生物组织内产生

的超声信号，采用类似 CT的重建算法，成像深度高

达厘米量级，横向分辨率在几十或几百微米。借助

于这种成像优势，光声计算层析成像技术能够对生

物组织内部的结构和功能成像，如图 6所示，利用光

声计算层析成像技术对怀孕小鼠内的胚胎进行成

像［100］。2014年 Dima等［101］使用 256阵元，到 2019年
Merčep等［102］提出的基于 512阵元的 360°全视角阵

列，阵元的增加降低了有限角度采样带来的图像伪
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影噪声，成像分辨率、成像深度和成像对比度显著

提升。光声显微成像技术是将光聚焦在某一点进

行扫描成像的技术，这种成像方式能够实现更高的

成像分辨率但成像深度却受到了限制。美国加州

理工学院的Wang课题组［103］最早提出利用单阵元超

声探头进行逐点扫描的方法，该方法实现了成像深

度和成像分辨率之比高达 100的突破。2008年该课

题组利用声学聚焦透镜搭建了光学分辨率光声显微

成像系统［104］，显著提高了检测灵敏度和成像对比度。

2011年 Song等［105］提出了多焦点光声显微成像系统，

获得成像深度高达 1 mm、横向分辨率为 10 μm、纵向

分辨率为 25 μm的成像结果。

光声成像技术发展至今实现了成像深度从微

米量级到厘米量级的跨越，这在生物医学和临床疾

病诊断中具有巨大的应用价值。多模态优势互补

的成像方式也将是未来显微成像发展的一个重要

方向，将光学显微成像技术和光声成像技术结合，

在获得较高分辨率的同时能够实现较大的成像深

度，能够扩展 OCT、ODT等技术的适用范围，为生

物医学和临床提供更有用的工具。

3. 2 二次、三次谐波显微成像

20世纪 90年代以来，以超快激光为代表的光源

在荧光显微成像中大展身手的同时也被运用到无

标记光学成像中，发展出了基于非线性效应的无标

记光学成像。其中二次、三次谐波成像是最常见的

非线性成像技术之一，利用飞秒激光与成像物质之

间的相互作用产生谐波信号光，产生的谐波信号光

不仅与入射光场的强度有关，还与成像物质的极化

率等结构信息有关。通过不同化学分子组成、结构

特征对高强度激光的不同非线性响应进行无标记

成像，避免了切片和荧光染色等操作。

二次谐波显微成像（SHG）中产生的信号光波

长是激发光波长的一半，在进行成像时使用近红外

区域的飞秒光源对样品进行激发，长波长光源在生

物组织中具有更高的穿透深度。SHG在进行非线

性转换过程时要求两个光子在飞秒时间内到达成

像样品，非线性激发发生在焦点附近较小的区域

内，具有较高的成像信噪比和较好的空间分辨率，

并且 SHG属于相干散射过程，样品不吸收能量，避

免了光损伤带来的影响。但 SHG对非线性介质有

一定要求：1）非线性介质要具备非中心对称性才能

产生二次谐波；2）需要满足相位匹配，只有这样基

频波才能有效转换成二次谐波，从而保证较高的

SHG产生效率；3）二次谐波的信号与介质二阶极化

率平方成正比，只有具有较大的二阶极化率，才能

观测到二次谐波现象。某些组织成分如微管蛋白、

肌动蛋白、胶原蛋白等［106-108］能够满足上述的要求，

从而产生很强的二次谐波信号，在胚胎发育过程中

可作为重要的参数指标。2008年 Lin等［109］首次利

用二次谐波成像技术对果蝇胚胎肌肉结构和呼吸

道进行了观测。SHG另一个特点是具有偏振敏感

性，一些结构蛋白产生的二次谐波信号的强度与入

射光的偏振方向有关。2017年 Bancelin等［110］利用

SHG的偏振依赖性研究了斑马鱼胚胎有丝分裂中

图 6 光声计算层析成像在体观测孕期 15. 5天的小鼠胚胎［100］。（a）光声计算层析成像结果的轴向极值投影；（b）~（g）不同深度

的层析成像结果

Fig. 6 In vivo PACT imaging of the embryo in the pregnant mouse at embryonic day of 15. 5[100]. (a) Maximum intensity
projection of the 3D PACT imaging; (b)-(g) tomography results at different depths

纺锤体的极性，如图 7（a）所示。

三次谐波显微成像（THG）通过三阶非线性效

应同时吸收三个光子，产生一个三倍频光子，三次

谐波产生的强度与激光强度的三次方成正比，相对

于 SHG，其空间分辨率更高，使用的波长更长，成像

深度更高，而且不要求样品具有非中心对称性。

THG在深层组织和高分辨成像领域具有很重要的

应用前景。2019年 Zheng等［111］利用 AIE纳米晶体

卓越的非线性效应，如图 7（b）所示，实现了成像深

度高达 800 μm、空间分辨率为 2. 7 μm的三次谐波成

像，为研究深层血管成像奠定了基础。除此之外，近

些年研究人员将 THG用于有丝分裂细胞追踪［112］以

及血液流速检测［113］，揭示了很多胚胎发育过程的重

要机理，推动了对生命过程的进一步理解。

3. 3 相干反斯托克斯拉曼散射成像技术

相干反斯托克斯拉曼散射成像技术（CARS）利

用分子的共振能级特性来实现化学选择性的激发。

CARS是一个四光子相关的非线性过程，目标分子

在泵浦光和斯托克斯光的作用下产生拉曼相干态，

第三束激光在满足相位匹配的方向上入射，产生一

个比原来激光频率更高的信号。由于 CARS是一

个相干的非线性过程，需要满足一定的相位匹配，

信号光的方向性好 ，具有很高的收集因子。在

CARS的产生过程中，只有满足泵浦光和斯托克斯

光拍频率共振的分子才能产生 CARS信号，可以通

过调谐斯托克斯光的波长来选择性激发不同的分

子，具有化学选择性成像的能力。不仅如此，CARS
信号的强度正比于样品的三阶非线性极化率的平

方，而三阶非线性极化率正比于样品分子数，所以

CARS信号的强度比自发拉曼大得多，而且可以通

过 CARS信号的分布来定量分析化学分子的浓度。

CARS的一个主要应用是在显微成像领域。

CARS是以分子振动为内源对比度的，能够实现对

无 标 记 物 损 伤 的 特 异 性 成 像 。 1982 年 ，Duncan
等［114］利用染料激光器产生皮秒激光，在满足非共线

的相位匹配下实现了对洋葱表皮细胞的 CARS成

像［115］，这也是关于 CARS显微成像技术的首次报

道。但是这种非共线的成像方式限制了成像的分

辨率，同时由于激光处于可见光波段，大量的荧光

信号也干扰 CARS成像的质量。1999年 Zumbusch
等［116］采用两束近红外光在共线相位匹配的方式下

产生了 CARS信号，采用红外光源，成功避开了双

光子荧光的干扰，并且证实了 CARS显微成像技术

在紧聚焦下可实现三维成像。从那以后，CARS显

微成像技术得到许多研究人员的关注［117-118］，相关领

域的研究主要围绕在抑制 CARS信号的非共振背

图 7 二次、三次谐波显微成像技术在生物学中的应用。（a）有丝分裂期纺锤体产生的二次谐波信号相位分布图像［110］；

（b）800 μm厚度在体表层血管三次谐波图［111］

Fig. 7 Applications of second and third harmonic microscopic imaging in biology. (a) Phase image of the SHG signal generated
in the spindles during mitosis[110]; (b) in vivo THG microscopic imaging of the cortical vasculature with 800 μm depth[111]
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纺锤体的极性，如图 7（a）所示。

三次谐波显微成像（THG）通过三阶非线性效

应同时吸收三个光子，产生一个三倍频光子，三次

谐波产生的强度与激光强度的三次方成正比，相对

于 SHG，其空间分辨率更高，使用的波长更长，成像

深度更高，而且不要求样品具有非中心对称性。

THG在深层组织和高分辨成像领域具有很重要的

应用前景。2019年 Zheng等［111］利用 AIE纳米晶体

卓越的非线性效应，如图 7（b）所示，实现了成像深

度高达 800 μm、空间分辨率为 2. 7 μm的三次谐波成

像，为研究深层血管成像奠定了基础。除此之外，近

些年研究人员将 THG用于有丝分裂细胞追踪［112］以

及血液流速检测［113］，揭示了很多胚胎发育过程的重

要机理，推动了对生命过程的进一步理解。

3. 3 相干反斯托克斯拉曼散射成像技术

相干反斯托克斯拉曼散射成像技术（CARS）利

用分子的共振能级特性来实现化学选择性的激发。

CARS是一个四光子相关的非线性过程，目标分子

在泵浦光和斯托克斯光的作用下产生拉曼相干态，

第三束激光在满足相位匹配的方向上入射，产生一

个比原来激光频率更高的信号。由于 CARS是一

个相干的非线性过程，需要满足一定的相位匹配，

信号光的方向性好 ，具有很高的收集因子。在

CARS的产生过程中，只有满足泵浦光和斯托克斯

光拍频率共振的分子才能产生 CARS信号，可以通

过调谐斯托克斯光的波长来选择性激发不同的分

子，具有化学选择性成像的能力。不仅如此，CARS
信号的强度正比于样品的三阶非线性极化率的平

方，而三阶非线性极化率正比于样品分子数，所以

CARS信号的强度比自发拉曼大得多，而且可以通

过 CARS信号的分布来定量分析化学分子的浓度。

CARS的一个主要应用是在显微成像领域。

CARS是以分子振动为内源对比度的，能够实现对

无 标 记 物 损 伤 的 特 异 性 成 像 。 1982 年 ，Duncan
等［114］利用染料激光器产生皮秒激光，在满足非共线

的相位匹配下实现了对洋葱表皮细胞的 CARS成

像［115］，这也是关于 CARS显微成像技术的首次报

道。但是这种非共线的成像方式限制了成像的分

辨率，同时由于激光处于可见光波段，大量的荧光

信号也干扰 CARS成像的质量。1999年 Zumbusch
等［116］采用两束近红外光在共线相位匹配的方式下

产生了 CARS信号，采用红外光源，成功避开了双

光子荧光的干扰，并且证实了 CARS显微成像技术

在紧聚焦下可实现三维成像。从那以后，CARS显

微成像技术得到许多研究人员的关注［117-118］，相关领

域的研究主要围绕在抑制 CARS信号的非共振背

图 7 二次、三次谐波显微成像技术在生物学中的应用。（a）有丝分裂期纺锤体产生的二次谐波信号相位分布图像［110］；

（b）800 μm厚度在体表层血管三次谐波图［111］

Fig. 7 Applications of second and third harmonic microscopic imaging in biology. (a) Phase image of the SHG signal generated
in the spindles during mitosis[110]; (b) in vivo THG microscopic imaging of the cortical vasculature with 800 μm depth[111]
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景、提高 CARS显微成像分辨率和成像速度。

CARS过程中产生了新的参量，采集到的信号

往往还混有四波混频的信号，这种信号与分子的振

动频率无关，属于非共振信号，这种非共振信号既

可以从样品分子中产生，也可以从环境的其他分子

中产生 ，会对信号光产生一定的干扰。 2001 年

Cheng等［119］利用两个同步皮秒光源提高了 CARS
光谱的分辨率，抑制了背景信号。同一时期，Xie等
研究了 CARS成像中非共振背景噪声问题，先后提

出了偏振 CARS显微成像技术［120］、时间分辨 CARS
显微成像技术［121］、差分 CARS显微成像技术［122］，成

功抑制了 CARS背景噪声。在提高成像分辨率方

面，2009年 Lu等［123］利用径向偏振光，在紧聚焦情况

下能够将分辨率提高 10%；2010年 Hajek等［124］将结

构光照明和宽场 CARS显微成像技术相结合，实现

了横向分辨率高达 120 nm 的成像结果；2015 年

Heuke等［125］提出了贝塞尔 CARS显微成像技术，该

技术利用贝塞尔光作为激发光，将横向分辨率提高

到原来的 1. 33倍。

在成像速度方面，点扫描 CARS成像技术的成

像速度受限，Heinrich等利用暗场聚光镜完成相位

匹配，实现了宽场 CARS成像技术［124］，但对于三维

CARS成像，该技术仍无法避免对样品进行扫描激

发。因此，北京大学研究小组将 CARS显微成像与

数字全息成像技术相结合［126-127］，首次提出了 CARS
全息的概念，CARS全息成像装置图如图 8（a）所

示［126］，利用光学参量产生器（OPG）引入与 CARS信

号频率一致的相干激光作为参考光，通过干涉全息

方法记录 CARS信号的振幅和相位信息。图 8（b）
为在全息 CARS基础上提出的偏振抑制非共振背

景的 CARS全息成像装置图［127］。图 8（c）是对聚苯

乙烯小球进行偏振抑制的 CARS全息成像，利用全

息解算得到的 CARS的振幅和相位分布，通过光束

传播方法得到在不同深度上 CARS信号的分布，从

而实现 CARS三维成像。

尽管 CARS全息成像技术可用于实现三维成

图 8 CARS全息显微成像技术。（a）CARS全息显微成像技术［126］；（b）偏振 CARS全息显微成像技术［127］；（c）聚苯乙烯小球的

CARS全息成像，其中（1）为CARS全息，（2）（3）为全息恢复得到的CARS振幅和相位信息，（4）（5）为利用光束传播理论得

到的不同深度的CARS信号分布，（6）调谐斯托克斯光波长，使之远离聚苯乙烯小球共振峰，恢复得到的CARS信号分布

Fig. 8 CARS holographic microscopy. (a) CARS holographic microscopic imaging technology[126]; (b) polarizated CARS holographic
microscopic imaging technology[127]; (c) holographic CARS imaging of the polystyrene microspheres, Fig. (1) is holographic
CARS imaging, Fig. (2) and Fig. (3) are the retrieved amplitude intensity and phase image, Fig. (4) and Fig. (5) are CARS
signal distribution at different depths obtained by using the beam propagation theory, Fig. (6) is the reconstructed CARS
intensity distribution of the polystyrene microspheres when the Stokes wavelength is apart from the polystyrene resonance
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像，但其得到的结果是样品产生的 CARS光场的分

布，是对非样品三阶非线性系数的直接成像。因

此，可以结合 CARS全息成像技术和衍射层析技

术，建立基于 CARS的衍射层析模型，实现三阶非

线性系数的三维高分辨成像。

3. 4 受激拉曼散射成像技术

受激拉曼散射技术（SRS）是一种与 CARS不

同的相干拉曼过程，其原理主要是受激拉曼损耗和

受激拉曼增益。当入射的泵浦光和斯托克斯光的

频率差满足样品分子共振条件时，将会导致泵浦光

强度的急剧减弱和斯托克斯光强度的迅速增加。

SRS过程是单纯能量转移的一个过程，不会产生新

的波长，因此不会存在 CARS成像中的非共振背景

信号，并且 SRS信号强度是和样品浓度成正比的，

可以直接根据 SRS信号强度对样品进行快速定量

分析。 2008年 Freudiger等［128］利用高重复频率的

皮秒激光和光学参量振荡器取代了高脉冲飞秒激

光，实现了低损伤、快速的 SRS成像，发展了适用

于生物医学成像的受激拉曼散射显微成像技术。

传统的 SRS显微成像技术需要预先得到待测样品

分子的拉曼谱，调节泵浦光和斯托克斯光对特定的

波数差进行成像，对于一些未知的样品难以进行选

择性的成像，SRS光谱成像技术可以解决这个困

扰。SRS光谱成像技术通过记录图像中每个像素

的一段光谱，通过比对不同像素的光谱与标准拉曼

光 谱 ，判 断 成 像 物 质 的 分 子 组 成 。 2015 年 Liao
等［129］结合光栅分光和调协放大器实现了 16路的光

谱分光效果，每个像素点光谱采集的时间在 32 μs
范围内，并且具有较高的灵敏度。同年，Liao等［130］

提出了空间频率复用的 SRS光谱成像技术，该技

术通过光刻掩模将空间上色散不同的泵浦光调制

在 16个不同的频率，充分利用了泵浦光的带宽，使

用单个光电二极管大幅度提高了信号的搜集效率，

如图 9所示。关于 SRS光谱成像技术的相关研究

层出不穷，也是近些年研究的一个热点，为了进一

步提高光谱的分辨能力，提出了高光谱成像的 SRS
成像技术。与前面介绍的探测多个 SRS光谱带的

技术不同，高光谱成像 SRS通过扫描拉曼频移来

实现光谱成像，虽然成像速度较慢，但光谱曲线采

集度更高，提供的化学信息更丰富。高光谱成像

SRS实现拉曼频移的方法主要可以分为激光输出

波长调谐［131］、光谱聚焦［132］、时间编码［133］。2013年
Zhang等［134］利用脉冲内部光谱扫描的方法，实现了

输入脉冲谱线可调，这种方法光谱分辨率高，扫描

速度快。同年，Wang等［135］利用时间透镜技术从连

续光源中产生 1064 nm的斯托克斯脉冲，通过与脉

冲内部光谱扫描产生的泵浦光共同激发，对前列

腺癌症细胞中的 CH2和 CH3化学键进行了高灵敏

探测。

SRS成像技术除了上述提到的进展之外，在生

物医学领域得到广泛的应用。Zhang等［136-137］探究了

细胞摄取不同脂肪酸分子的动力学过程，并对脂质

的产生进行了研究。Min等也借助 SRS成像技术

对蛋白质的合成［138］和降解［139］过程进行了研究。除

了在单细胞成像上的应用，SRS为病例诊断提供了

图 9 基于空间频率复用的单光电探测器受激拉曼光谱成像［130］。（a）空间频率复用原理；（b）实验装置

Fig. 9 Stimulated Raman spectroscopic imaging by single photodiode detector based on spatial frequency multiplexing[130].
(a) Principle of spatial frequency multiplexing; (b) the experimental setup
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强有力的工具。2018年 Ji等［140］将 SRS显微成像技

术用于阿尔茨海默病的诊断中，对富含错折叠蛋白

的淀粉斑块进行无标观测。 2021年 Ji等报道了

SRS显微成像技术在人体痛风结晶［141］、乳房癌细

胞［142］的诊断，如图 10（a）、（b）所示。SRS成像技术

仍处于发展的上升阶段，进一步提高 SRS的成像速

度，发展新型光谱和图像分析算法，实现对人体健

康的快速诊断是未来研究的重点。

4 总结与展望

主要概述了现有的无标记光学成像技术，包括

数字全息显微成像技术、叠层投影显微成像技术、

光学相干断层显微成像技术、光学衍射层析成像技

术、光声成像技术、二次谐波显微成像技术、三次谐

波显微成像技术、相干反斯托克斯拉曼成像技术、

受激拉曼散射成像技术。对各自成像的原理以及

优缺点进行分析，并对相关领域近期研究进展和未

来的发展方向进行了详细的讨论。除了本文主要

介绍的几种无标光学成像技术，一些基于光场偏振

探测的无标记成像技术也是近些年研究的热点，通

过与光谱测量技术相结合，实现对成像物体的空

间、光谱和偏振信息的全方位探测［143］，提高对成像

物体信息量的获取和测量的准确度。先后发展了

利用傅里叶变换成像光谱仪的红外波段斯托克斯

高光谱偏振成像技术［144］、基于偏振光栅的光谱偏振

成像技术［145］、结合通道型偏振的快照式层析光谱偏

振成像技术［146］等诸多成像方法，这些成像方法的创

新极大扩展了无标记光学成像的种类，并成为不可

或缺的一部分。

无标记光学成像作为现代光学成像的重要组

成部分，在生物医学、材料科学以及精密制造领域

都取得广泛的关注和应用。现有的光谱测量方法

还 无 法 像 荧 光 成 像 一 样 做 到 单 分 子 量 级 的 成

像［147-148］，分辨率仍然难以突破衍射极限的限制，发

展超分辨的特异性成像技术是无标记光学成像需

要攻克的难题之一。多模态显微成像技术是未来

发展的重要方向，现有的光学成像手段都有各自独

特的优点，同时面临各自的缺点，传统的光学成像

技术不可避免地面临成像深度的问题，光声成像技

术能够弥补这个问题。2016年 Chen等［65］结合光声

成像技术和 OCT技术实现多模态观测，对光吸收

和光散射实现了同时观测。此外，非特异性无标记

成像技术成像不具备化学选择性，得到的结果缺少

说服力，在生物医学研究中仍有很大的限制，针对

这个问题，可以与荧光成像相结合，借助荧光分子

的特异性标定非特异性成像结果。2020年北京大

图 10 受激拉曼散射成像技术在临床医学中的应用。（a）痛风病人 SRS快速诊断［141］，绿色为尿酸钠结晶 SRS成像结果；（b）乳腺

组织 SRS诊断［142］，绿色为脂肪 SRS分布，蓝色为蛋白质 SRS分布，红色为胶原纤维 SRS分布，白色为羟基磷灰石

SRS分布

Fig. 10 Applications of SRS in clinical medicine. (a) SRS rapid diagnosis on gout human[141], green presents the SRS signal of
monosodium urate; (b) typical SRS images of breast tissues[142], green presents lipids, blue presents proteins, red

presents collagen fibers, white presents hap

学提出的荧光辅助衍射层析成像技术（SR-FACT）［71］

就是结合了光学衍射层析技术和海森结构光显微

技术两种模态，利用 SR-FACT对活体细胞内的线

粒体、脂滴、核膜、染色体、内质网及溶酶体等多种

细胞器进行双模态共定位成像，并且在多种细胞中

鉴别出一种新型的亚细胞结构，如图 11所示。

另一个发展方向是与计算机技术结合，将深度

学习运用到显微成像领域。现有的成像方法都面

临数据处理速度慢的问题，对于长时程的成像会带

来繁重的处理过程，通过将成像结果带入到深度学

习训练网络中，可以对成像数据进行快速反馈。不

仅如此，深度学习也可以用于成像结果相关信息的

快速标定和提取，如识别细胞结构、跟踪细胞器运

动过程、统计细胞数量，极大地节省了人力物力。

相信在不久的将来，无标记成像技术定会得到广泛

的关注和快速的发展，成为引导科技革命的重要

利器。
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