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摘要　利用基于蒙特卡罗方法的牙组织光学相干层析（ＯＣＴ）成像模型，研究了不同牙组织的ＯＣＴ非失真成像深

度。通过模拟入射高斯光束以及光在牙组织中的传输，分别获得了单层牙釉质、单层牙本质以及两层牙组织结构

的二维仿真ＯＣＴ图像，与实验结果具有定性的一致性。通过分析二维仿真ＯＣＴ图像所对应的一维ＯＣＴ信号，分

别得到了三种牙组织结构的平均非失真成像光学深度。研究结果表明，ＯＣＴ系统对牙齿组织的非失真成像光学深

度在１５０～２４００μｍ之间，其中牙釉质的非失真成像深度要远大于牙本质的成像深度。所得的结果对于在实验中

利用ＯＣＴ图像对组织结构有效信息进行判断具有一定的参考价值。
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１　引　　言

光学相干层析（ＯＣＴ）是一种非接触、无损伤、

实时及高分辨率的新型生物医学成像技术。ＯＣＴ

利用低相干干涉和光外差探测原理，通过探测生物

０２１７００１１
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组织内部不同深度层面对入射光的后向散射光强

度，获得组织内部微结构特征，其分辨率可达１～

１５μｍ。目前 ＯＣＴ已经广泛应用于眼科、牙科、皮

肤科和心脏科等医学领域［１－５］。在牙科领域，研究

小组已获得了正常牙齿组织及龋齿的 ＯＣＴ 图

像［２，６］，利用 ＯＣＴ 技术测量了牙齿组织的折射

率［７］，研究了牙齿组织的偏振特性［８］，并已经开始了

早期龋的ＯＣＴ量化评估研究
［９－１０］。

光对生物组织的穿透深度主要依赖于组织的散

射和吸收特性。在近红外光波段，组织对光的吸收

要远小于在可见光波段的吸收，因此限制成像深度

的主要因素不是吸收，而是多次散射。当探测深度

较大时多次散射将会占据支配地位，形成噪声，降低

ＯＣＴ图像的对比度，并且导致组织的有用信息淹没

在噪声中，降低了 ＯＣＴ的穿透深度。因此在实际

应用中分析 ＯＣＴ非失真成像深度是十分必要的。

有文献指出，中心波长为１３１０ｎｍ的 ＯＣＴ系统对

牙齿硬组织成像深度可达３ｍｍ
［２］。但这里的成像

深度是根据ＯＣＴ实验图像直观上判断可以显示组

织结构的最大深度。由于当探测深度较深时作为噪

声的多次散射光仍然可以被探测到，因此这种方法

存在误判的可能性，且对于不同情况下不同组织均

需实验才能得到。关于 ＯＣＴ 成像深度的研究，

Ｂｉｚｈｅｖａ等
［１１－１２］的研究结果表明，在近红外光波段

生物组织的散射各向异性因子约等于０．９，ＯＣＴ的

穿透深度可以粗略地估计为３～４个平均自由程

１／μｓ。但这种方法只适用于对单层组织ＯＣＴ成像

的近似预测，不适用于多层组织。蒙特卡罗（ＭＣ）

法作为数值仿真的一种方法，已经被广泛地用于研

究光在组织中的传输和分布问题［１３－１５］。随着计算

能力的增强，研究人员已经将 ＭＣ方法用于仿真

ＯＣＴ信号，以及研究光的多次散射对ＯＣＴ信号的影

响［１６－１８］。ＭＣ方法不仅可以模拟复杂结构组织中光

的传播过程，而且可以根据ＯＣＴ信号构成的实际情

况对构成ＯＣＴ信号的光子进行分类以及单独分析不

同类型光子的影响，从而得到非失真成像深度。

本文利用 ＭＣ方法分别对单层牙釉质、单层牙

本质以及两层牙组织结构的 ＯＣＴ成像进行建模，

得到相应的ＯＣＴ仿真图像，并与实验二维ＯＣＴ图

像进行了对比。通过比较不同类型的背向散射光，

得到了不同牙组织结构的平均非失真成像深度。

２　牙组织ＯＣＴ成像的 ＭＣ建模

ＯＣＴ成像的 ＭＣ建模的基本思想是通过追踪

大量光子在组织中的传输情况，并结合 ＯＣＴ系统

的工作原理，得到探测到的漫反射分布。这里光子

的传输包括两部分：进入组织前在高斯光束中的传

输，以及进入组织后在组织中的传输。

２．１　高斯光束的 犕犆仿真

ＯＣＴ系统样品臂示意图如图１所示。准直的高

斯光束沿狕轴传播，通过焦距为犳的透镜聚焦到样

品中。当样品和周围环境的折射率相匹配时，光束将

聚焦在平面狕＝狕ｆ处，此时高斯光束的束腰半径为

ωｆ。为了准确地模拟高斯光束，利用高斯光束的双

曲线特性来描述光子在进入样品前的运动［１９］。首

先根据高斯光束的截面光强分布对光子出现在束腰

平面的位置犘０ 点坐标进行抽样得：

狓０ ＝ωｆ －ｌｎξ槡 １ｃｏｓ２πξ２，

狔０ ＝ωｆ －ｌｎξ槡 １ｓｉｎ２πξ２
烅
烄

烆 ，
（１）

式中ξ１ 和ξ２ 是均匀分布在（０，１）间的随机数。由于

高斯光束在空间表现为一个单叶双曲面，因此这时

经过犘０ 点的单叶双曲面方程为

ω犘
０
（狕）＝ 狓２０＋狔槡

２
０ １＋［λ（狕－狕ｆ）／（πω

２
ｆ）］槡

２．

（２）

图１ ＯＣＴ系统样品臂示意图

Ｆｉｇ．１ ＳｃｈｅｍａｔｉｃｏｆｓａｍｐｌｉｎｇａｒｍｏｆＯＣＴｓｙｓｔｅｍ

　　由于单叶双曲面可由其直母线绕与它交叉的轴

线旋转形成，因此光子只需沿经过抽样点犘０ 的直

母线传输，即可满足高斯光束的双曲线特性。经过

犘０ 点的两条直母线如下

狓＝狓０＋狔０·λ狋／（πω
２
ｆ），　狔＝狔０－狓０·λ狋／（πω

２
ｆ），　狕＝狕ｆ－狋， （３）

狓＝狓０－狔０·λ狋／（πω
２
ｆ），　狔＝狔０＋狓０·λ狋／（πω

２
ｆ），　狕＝狕ｆ－狋， （４）

０２１７００１２
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式中狋为参数方程的参数。光子将等概率选择沿其

中任一直母线传播，从而最终确定光子在样品表面

的入射坐标和入射角。

２．２　牙组织犗犆犜信号的 犕犆仿真

根据 ＯＣＴ的原理，只有当样品背向散射回来

的光与参考臂的光之间的光程差小于光源的相干长

度才能够发生干涉。因此，探测到的光子必须满足

以下条件：

犾ｓ－犾ｒ ＜犾ｃｏｈ／２， （５）

式中犾ｓ为光子在样品中经历的光程长度，犾ｒ为参考

臂的光程长度，犾ｃｏｈ为光源真空中的相干长度。

探测到的光子在样品中传输的示意图如图２所

示，这里将样品中与参考臂光程相对应的探测范围

定义为相干层［１７］，其中心深度为狕，所对应的光程即

为参考臂光程。相干层的厚度为Δ狕＝犾ｃｏｈ／（２狀），其

中狀为样品的折射率。探测到的光子被分为两类：

一类光子和二类光子［１７］。从图中可以看出，一类光

子是经历较少次散射、从目标层背向散射返回的光

子，因此其携带有目标层的信息，是ＯＣＴ信号中的

有用部分。而二类光子是经历多次散射、从目标层

以外的位置散射回来的，不具有目标层的信息，因此

它产生 ＯＣＴ信号噪声，使得 ＯＣＴ图像对比度下

降。在某个探测深度，一类信号强度等于二类信号

强度，此时图像对比度下降５０％，该探测深度称为

ＯＣＴ的非失真成像深度
［１８］。当探测深度大于非失

真成像深度时，二类信号强度将大于一类信号强度。

图２ 样品中探测到的光子的传播示意图

Ｆｉｇ．２ Ｓｃｈｅｍａｔｉｃｏｆｐｒｏｐａｇａｔｉｏｎｏｆｄｅｔｅｃｔｅｄ

ｐｈｏｔｏｎｉｎｓａｍｐｌｅ

由于牙体组织中羟基磷灰石晶体直径约为３０～

４０ｎｍ，在近红外光波段，晶体的直径远小于光源波

长，这时光在其中的散射符合瑞利散射规律。而牙

体组织中的釉柱直径为４μｍ，牙本质小管的直径为

１～３μｍ，均可与入射光波长相比拟，因此散射符合

米氏散射规律。由于在牙组织中同时存在瑞利散射

和米氏散射，因此利用 ＨｅｎｙｅｙＧｒｅｅｎｓｔｅｉｎ相函数

和各向同性相函数的线性组合来描述牙组织的散

射，散射相函数如下［２０］：

（ｃｏｓθ）＝犳ｄ＋（１－犳ｄ）
１－犵

２

（１＋犵
２
－２犵ｃｏｓθ）

３／［ ］２ ，
（６）

式中犵为各向异性因子，θ为散射事件中的光子偏

转角度，犳ｄ为各向同性因子（０＜犳ｄ≤１）。

由于模型中最终探测到的后向散射光强为一类

光强和二类光强之和，而 ＯＣＴ信号强度正比于样

品后向散射光强的平方根［２１］，因此这里将一类光强

和二类光强累加和的平方根作为仿真的ＯＣＴ信号

强度。使用的仿真程序是在 Ｗａｎｇ等
［１４］开发的光

在多层介质中传输的蒙特卡罗代码基础上，考虑了

牙组织ＯＣＴ成像建模原理及设置的牙组织的几何

结构修改得到的。模拟过程中使用的参数如下：中

心波长为１３１０ｎｍ，光源的相干长度为１５μｍ，探测

半径为２０μｍ，数值孔径为０．１４，入射光子总数为

５×１０６ 个。二维仿真ＯＣＴ图像均由５０个 Ａｓｃａｎ

信号组成，横向扫描分辨率为２０μｍ。

３　实验结果与分析

牙釉质的实验 ＯＣＴ图像如图３（ａ）所示，实验

所用牙齿为人体恒尖牙。单层牙釉质的仿真 ＯＣＴ

图像如图３（ｂ）所示。所建立的单层牙釉质具有弧

形表面，根据在近红外光波段已报道过的牙组织的

光学参数［７，２０，２２］，仿真中使用的牙釉质光学参数如

表１所示。由于牙釉质表面非平面，为了得到二维

ＯＣＴ图像对应的一维平均ＯＣＴ信号，需要消除弧

面的影响。首先通过算法识别牙釉质表面，然后根

据表面的深度位置对齐二维 ＯＣＴ图像中每个 Ａ

ｓｃａｎ信号，最后利用空间平均法
［２３］将横向扫描方向

上所有Ａｓｃａｎ信号进行平均，从而得到对应的一维

平均信号。利用此方法分别得到图３（ａ）所对应的

平均实验 ＯＣＴ 信号和图３（ｂ）对应的平均仿真

ＯＣＴ信号，如图４所示。从图４可以看出，随着探

测深度的增加，平均实验 ＯＣＴ 信号和平均仿真

ＯＣＴ信号的变化相接近，但实验 ＯＣＴ信号的衰减

速度略大于仿真 ＯＣＴ信号的衰减速度，这是因为

牙釉质模型中设置的散射系数较小。从牙釉质的二

维仿真ＯＣＴ图像及平均仿真 ＯＣＴ信号的结果可

以看出，仿真与实验结果具有较好的一致性。
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图３ 人体恒尖牙牙釉质的（ａ）实验与（ｂ）仿真ＯＣＴ图像的对比

Ｆｉｇ．３ Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆ（ａ）ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌａｎｄ（ｂ）ｓｉｍｕｌａｔｅｄＯＣＴｉｍａｇｅｓｏｆｈｕｍａｎｐｅｒｍａｎｅｎｔｃａｎｉｎｅｅｎａｍｅｌ

图５ 牙釉质模型的仿真ＯＣＴ信号及其对应的一类信号和二类信号

Ｆｉｇ．５ ＳｉｍｕｌａｔｅｄＡｓｃａｎＯＣＴｓｉｇｎａｌｓｏｆｅｎａｍｅｌｍｏｄｅｌａｎｄｔｈｅｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇｃｌａｓｓＩａｎｄｃｌａｓｓＩＩｓｉｇｎａｌｓ

表１ 仿真中使用的牙釉质光学参数（λ＝１３１０ｎｍ）

Ｔａｂｌｅ１ Ｏｐｔｉｃａｌｐａｒａｍｅｔｅｒｓｏｆｔｈｅｅｎａｍｅｌｕｓｅｄｉｎ

ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ（λ＝１３１０ｎｍ）

Ｔｏｏｔｈｌａｙｅｒ μａ／ｃｍ
－１

μｓ／ｃｍ
－１ 狀 犵 犳ｄ

Ｅｎａｍｅｌ ０．１２ ９ １．６３ ０．９６ ０．３

图４ 人体恒尖牙牙釉质的平均实验ＯＣＴ信号与

平均仿真ＯＣＴ信号的对比

Ｆｉｇ．４ ＣｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌａｎｄｓｉｍｕｌａｔｅｄＯＣＴ

ｓｉｇｎａｌｓｏｆｈｕｍａｎｐｅｒｍａｎｅｎｔｃａｎｉｎｅｅｎａｍｅｌ

　　图３（ｂ）对应的一维平均仿真ＯＣＴ信号，以及

作为其组成部分的一类信号和二类信号如图５所

示。从图５中可以看出，随着探测深度的增加，一类

信号和二类信号均在缓慢下降，但一类信号的下降

速度比二类信号的略快，一类信号强度等于二类信

号强度的探测深度约为２．４ｍｍ，即对于单层牙釉

质组织ＯＣＴ非失真成像光学深度约为２．４ｍｍ。

基于单层牙釉质的散射系数，按照Ｂｉｚｈｅｖａ等
［１１］的

研究结果粗略估计 ＯＣＴ的穿透深度约为３３３３～

４４４４μｍ，这个深度已超过一般ＯＣＴ系统可扫描的

光程深度３ｍｍ。而 ＭＣ仿真综合考虑了系统参数

及组织的光学参数，因此 ＭＣ的仿真结果更接近于

实际。但是二者的结果均说明牙釉质的成像深度较

深，实验所得的 ＯＣＴ二维图像基本在整个探测深

度范围内均可以反映釉质的组织信息。当探测深度

超过非失真成像深度后，一类信号仍以很慢的速度

衰减，二类信号强度略大于一类信号强度，这主要是

由牙釉质的散射系数较小造成的。

牙本质的实验 ＯＣＴ图像和仿真 ＯＣＴ图像分
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别如图６（ａ）和（ｂ）所示。实验所用牙齿为为人体恒

尖牙。建立的单层牙本质模型同样具有弧形表面。

由于所含有机物比牙釉质的多，所以吸收比牙釉质

略强，而散射要远大于牙釉质的散射。仿真牙本质

所用的光学参数如表２所示。从图６中可以看出仿

真的单层牙本质 ＯＣＴ图像与实验 ＯＣＴ图像具有

定性的一致性。

图６ 人体恒尖牙牙本质的（ａ）实验与（ｂ）仿真ＯＣＴ图像的对比

Ｆｉｇ．６ Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆ（ａ）ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌａｎｄ（ｂ）ｓｉｍｕｌａｔｅｄＯＣＴｉｍａｇｅｓｏｆｈｕｍａｎｐｅｒｍａｎｅｎｔｃａｎｉｎｅｄｅｎｔｉｎ

表２ 仿真中使用的牙本质光学参数（λ＝１３１０ｎｍ）

Ｔａｂｌｅ２ Ｏｐｔｉｃａｌｐａｒａｍｅｔｅｒｓｏｆｔｈｅｄｅｎｔｉｎｕｓｅｄｉｎ

ｔｈｅｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ（λ＝１３１０ｎｍ）

Ｔｏｏｔｈｌａｙｅｒ μａ／ｃｍ
－１

μｓ／ｃｍ
－１ 狀 犵 犳ｄ

Ｄｅｎｔｉｎ ４ ２５０ １．５４ ０．９３ ０．０２

　　图６（ｂ）对应的牙本质一维仿真ＯＣＴ信号，以及

作为其组成部分的一类信号和二类信号如图７所示，

计算方法同牙釉质。从图７中可以看出对于单层牙

本质组织ＯＣＴ非失真成像光学深度为１５０μｍ。利

用Ｂｉｚｈｅｖａ等
［１１］的估算方法得到牙本质的穿透深度

约为１２０～１６０μｍ，两种方法的结果基本一致。当

探测深度超过非失真成像深度后，二类信号强度大

于一类信号强度，处于支配地位，从而导致组织的有

用信息淹没在噪声中，使得ＯＣＴ图像对比度下降。

因此，ＯＣＴ图像中深度大于非失真成像深度的部分

已经不能提供真实组织的信息。同时可以看出，牙

本质的ＯＣＴ非失真成像深度远远小于牙釉质的非

失真成像深度，这主要是由于牙本质的散射系数远

远大于牙釉质的散射系数。

图７ 牙本质模型的仿真ＯＣＴ信号及其对应的一类信号和二类信号

Ｆｉｇ．７ ＳｉｍｕｌａｔｅｄＡｓｃａｎＯＣＴｓｉｇｎａｌｓｏｆｄｅｎｔｉｎｍｏｄｅｌａｎｄｔｈｅｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇｃｌａｓｓＩａｎｄｃｌａｓｓＩＩｓｉｇｎａｌｓ

　　二层牙组织的实验 ＯＣＴ图像和仿真 ＯＣＴ图

像分别如图８（ａ）和（ｂ）所示。实验所用牙齿为人体

恒切牙。从图８（ａ）可以看出，所采集到的牙组织由

牙釉质和牙本质两层组成，且由于牙釉质表面有轻

度脱矿，使得釉质表层光强略强。从图８（ｂ）可以看

出，所建立的二层牙组织模型中牙釉质表面和釉牙

本质界是非平行的，符合实际情况，且与实验结果具

有定性的一致性。由于牙釉质表面有轻度脱矿，因

此设置其散射系数略大，且各向同性因子略小。仿

真所选用的光学参数如表３所示。
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图８ 人体恒切牙的（ａ）实验ＯＣＴ图像与（ｂ）仿真ＯＣＴ图像的对比

Ｆｉｇ．８ Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｏｆ（ａ）ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌａｎｄ（ｂ）ｓｉｍｕｌａｔｅｄＯＣＴｉｍａｇｅｓｏｆｈｕｍａｎｐｅｒｍａｎｅｎｔｉｎｃｉｓｏｒ

表３ 仿真中使用的人体牙齿光学参数（λ＝１３１０ｎｍ）

Ｔａｂｌｅ３ Ｏｐｔｉｃａｌｐａｒａｍｅｔｅｒｓｏｆｔｈｅｈｕｍａｎｔｏｏｔｈｕｓｅｄ

ｉｎｔｈｅｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ（λ＝１３１０ｎｍ）

Ｔｏｏｔｈｌａｙｅｒ μａ／ｃｍ
－１

μｓ／ｃｍ
－１ 狀 犵 犳ｄ

Ｅｎａｍｅｌ ０．１２ ３０ １．６３ ０．９７ ０．１

Ｄｅｎｔｉｎ ４ ２５０ １．５４ ０．９３ ０．０２

　　由于二层牙组织模型中牙釉质和牙本质具有非

平行界面，因此无法利用单层牙釉质一维 ＯＣＴ信

号的算法得到图８（ｂ）对应的一维ＯＣＴ信号。二层

牙组织模型最左侧对应的Ａｓｃａｎ信号如图９所示。

从图９中可以看出，牙釉质层的衰减导致在牙本质

的穿透深度很浅，此时组织内部非失真成像深度约

为１１００μｍ。由于这时为两层牙组织结构，因此无

法利用平均自由程１／μｓ来估计其非失真成像深度。

通过对横向扫描范围内所有 Ａｓｃａｎ仿真信号进行

分析，得到此二层牙组织模型的平均非失真成像深

度约为１１６０μｍ。

图９ 两层牙模型的仿真ＯＣＴ信号及其对应的一类信号和二类信号

Ｆｉｇ．９ ＳｉｍｕｌａｔｅｄＡｓｃａｎＯＣＴｓｉｇｎａｌｓｏｆｔｗｏｌａｙｅｒｈｕｍａｎｔｏｏｔｈｍｏｄｅｌａｎｄｔｈｅｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇｃｌａｓｓＩａｎｄｃｌａｓｓＩＩｓｉｇｎａｌｓ

４　结　　论

利用基于 ＭＣ方法的牙组织 ＯＣＴ成像模型，

获得了单层牙釉质、单层牙本质以及两层牙组织结

构的二维仿真ＯＣＴ图像，与实验ＯＣＴ图像间具有

较好的一致性。通过分析二维仿真ＯＣＴ图像所对

应的一维ＯＣＴ信号，分别得到了单层牙釉质、单层

牙本质以及两层牙组织结构的平均非失真成像深

度，对于在实验中利用 ＯＣＴ图像对组织结构的有

效信息进行判断具有一定的参考价值。提出的用于

研究ＯＣＴ系统对牙组织的非失真成像深度的方

法，不仅可以用于分析不同系统参数对非失真成像

深度的影响，而且可以预测不同龋损程度，不同几何

结构的牙组织的非失真成像深度。
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