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基于血红细胞特征体积模型匹配的慢速血流检测
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摘要　针对微血管中血流速度慢、血红细胞数量少的特点,采用同步移相显微干涉术实时测量血红细胞的相位,建
立血红细胞特征体积模型,对多帧相位图进行特征血红细胞匹配,以实现慢速血流检测.利用牛红细胞阿氏液制

备了流速在０．１~１．０mm/s内可控,内径为１００μm的微血管模型,搭建了基于微偏振阵列的同步移相显微干涉实

验装置,通过实验验证了所提慢速血流检测方法的可行性,血流速度的测量误差不超过±１１．２％.
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１　引　　言

微循环是微动脉与微静脉之间毛细血管中的血

液循环,若微血管中血液流速减慢或形成血栓,就会

使局部组织缺血、缺氧甚至坏死,引起一系列的临床

症状,如血管瘤、高血压、糖尿病及诸多心脑血管疾

病.因此,检测微血管中的慢速血流对疾病的诊断

具有重大意义.
血流速度检测方法主要有超声成像(US)[１]、核

磁共振(MRI)[２]、计算机断层扫描(CT)[３]、激光散

斑成像(LSI)[４]、多普勒相干层析成像(DOCT)[５]

等.US的主要方式有彩色多普勒超声、散斑追踪

超声等,在血流速度较慢的情况下,多普勒频谱容易

受到杂波的干扰,且仅能获得超声波波束方向的一

维信息[６].散斑追踪超声是一种矢量血流成像方

法,但受制于散斑信号较低的信噪比,其测量结果不

够准确[７].CT存在电离辐射,会影响人体健康[８].

MRI设备昂贵并且检测时间 较 长,不 能 实 时 测

量[９].LSI系统中的噪声会随着探测深度的增加而

增大,因 此 仅 适 用 于 样 品 浅 层 的 流 速 检 测[１０].

DOCT使用相邻A扫描之间运动血红细胞散射引

起的多普勒频移来计算轴向速度[１１Ｇ１２],受限于多普

勒效应的探测角度,无法对垂直于光束入射方向的

血流速度进行探测[１３].
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一般的血管截面内通过的血红细胞数量很多,
正常的血流速度均大于１cm/s.而微血管截面内

通过的血红细胞数量相对较少,毛细血管属于微血

管,直径一般为７~９μm,血流速度一般为０．３~
０．７mm/s.针对毛细血管同一截面血红细胞数量较

少的特点,研究人员通过观测并定位相邻两帧图片

中的同一个血红细胞,就可以得到两帧图片间隔时

间内的平均血流速度.血红细胞的信息可以由强度

和相位来表征.血红细胞的强度图像可以通过传统

的显微设备观察获取,尽管通过粒子图像测速技术

对单荧光粒子进行匹配就可以得到微通道内流体的

流速[１４],但受血管中环境的干扰,很难根据血红细

胞的强度信息来判别两帧图片中的细胞差异以及细

胞的移动距离.与强度信息相比,血红细胞的相位

信息更加容易判别.南京理工大学来建成课题组使

用单次离轴共焦显微干涉测量技术对血红细胞样品

进行了检测,通过对单幅干涉图像进行希尔伯特变

换得到了血红细胞的真实相位[１５Ｇ１６].但该系统需要

对具有一定数量的载频条纹图像进行解包计算,属
于频域同步移相,精度比空域移相的同步移相显微

干涉低,干涉图处理时间长.墨西哥图兰辛戈理工

大学的TotoＧArellano等[１７Ｇ１８]将同步移相显微干涉

用于离体活血红细胞的形貌检测,得到了较为准确

的血红细胞相位,该方法得到了空域上的两幅同步

移相干涉图,但需要提前测量背景相位,消除背景相

位后才能得到正确的血红细胞相位,不适用于活体

检测.同步移相显微干涉术兼具显微技术高空间分

辨率和同步移相干涉技术高时间分辨率、高探测精

度的优点,因此,通过该技术检测得到微血管中血红

细胞的相位后,再经过特征匹配就可以计算得出微

血管中较慢的血流速度,该方法在微血管造影领域

具有重要意义.
基于上述思路,本课题组搭建了基于微偏振片

阵列移相的同步移相显微干涉实验装置,并制作了

模拟微血管样品,对牛血红细胞的相位进行了实时

测量,得到空间域上的４幅移相干涉图,然后对干涉

图进行解包,得到了实时的牛血红细胞相位.此外,
本文开展了牛血红细胞特征体积模型建立、特征血

红细胞在多帧相位图中的匹配、慢速血流速度检测

等方面的工作.

２　原理与算法

２．１　测量原理

血红细胞与输送血红细胞的血浆在折射率上存

在差异,正常血红细胞的折射率在１．３９５左右,而血

浆的折射率在１．３３４６左右[１９].当光束通过均匀介

质时,折射率的改变会导致光程差发生变化,所以血

红细胞的相位与周围介质的相位具有明显的差异.
利用同步移相显微干涉获取血红细胞的相位,将血

红细胞看作示踪粒子,依据多个血红细胞的平均相

位建立血红细胞的特征体积模型,对多帧图片进行

特征血红细胞匹配,根据相邻两帧图片的采集时间

与相邻两帧图片中特征血红细胞移动的距离,就可

以计算出短时间内血红细胞移动的平均速度.由于

血红细胞的移动速度与血流速度有关,故可以将短

时间内血红细胞移动的平均速度看作是血流的瞬时

速度.

２．２　基于血红细胞特征体积模型匹配的血流速度

检测算法

本文提出的基于血红细胞特征体积模型匹配的

血流速度检测算法流程如下:１)利用实验装置得到

微血管血红细胞同步移相干涉图;２)相位计算与解

包裹;３)用多项式拟合解包相位,从拟合残差中提取

血红细胞的相位;４)提取微血管中多个单血红细胞

的相位,建立血红细胞特征体积模型;５)对相邻干涉

图划定区域内的特征血红细胞进行搜索,记录匹配

位置;６)依据采样间隔时间与匹配位置的位移向量

计算血流的移动速度与方向.
通过搭建的同步移相显微干涉系统获取的干涉

图计算探测相位W,W 中包含了高频的血红细胞相

位信号W H 与低频的血管相位信号WL.由于微血

管中血红细胞的数量较少,故可以将低频血管相位

信号WL 看作是背景信号,而W H 则被淹没在背景

信号WL 中,所以可以将解包相位W 近似成低频的

血管相位信号 WL.为了提取血红细胞的相位信

号,使用３７项泽尼克多项式对相位W 进行拟合,可
以得到拟合波面W′

W′(xk,yk)＝∑
N

n＝１
anZn(xk,yk), (１)

式中:W′(xk,yk)为通过泽尼克多项式拟合而得的

波面,k＝１,２,,p,p 为离散采样点数量;N 为采

样点总数;Zn(xk,yk)为在点(xk,yk)处的第n 项

泽尼克多项式值;an 为泽尼克多项式系数.对于局

部区域变化较大的波面,泽尼克多项式的拟合效果

差,拟合生成的波面仅是原始波面的低频分量,即

WL ≈W′, (２)
而高频分量包含在拟合残差中.因此可以提取出高

频成分并将其作为血红细胞的相位W H:

０９１７００２Ｇ２
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W H＝W －WL. (３)

　　W H 包含了视场内所有血红细胞的相位信息,
通过相位与高度的转化可以得到血红细胞的高度信

息h,采用数值积分可以求解出血红细胞的体积.
假设血红细胞占据了 N′个像素点,在第m 个像素

点处的高度等于hm,像素点的边长为d,那么这个

像素点上血红细胞的体积Vm可以近似为

Vm ＝hmd２. (４)
用血红细胞相位占据 N′个像素点的体积之和来表

示血红细胞的体积VRBC,即

VRBC＝∑
N′

m＝１
hmd２. (５)

　　由于强度信息仅反映了血红细胞在二维平面上

的分布,血红细胞的厚度信息有所缺失,而通过相

位信息得到的体积反映了血红细胞在三维空间上

的分布,所以血红细胞的体积相比于其强度信息

更适合用来搜索特征血红细胞.通过建立平均血

红细胞体积模型的方法来避免搜索到的特征区域

是无效的噪点区域,以提高特征血红细胞匹配位

置的准确度.
由于不同时刻每一个血红细胞的形貌与运动姿

态都不同,所以血红细胞的体积可以作为血红细胞

的特征,通过与特征体积相减得到体积残差,体积残

差最小时说明此时血红细胞的体积与特征体积最为

接近.当采样频率较快时,细胞在短时间内的运动

姿态并不会有很大变化,下一时刻的特征细胞也可

以通过同样的方法搜索到,搜索到之后通过阈值判

定两次是否是同一个血红细胞.如果是同一个血

红细胞,则根据采样时间间隔以及两次特征体积

模板位置,就可以得出血红细胞的运动速度和运

动方向,进而得出该时刻平均血流速度的大小Δν
及方向角θ,即

Δν＝
Δx
Δt

θ＝arctan
y２－y１

x２－x１

ì

î

í

ï
ïï

ï
ï

, (６)

式中:(x１,y１)和(x２,y２)分别为相邻图片中特征血

红细胞的位置;Δx＝ x２－x１ ,Δy＝ y２－y１ ;θ
为血流方向与x 轴的夹角;Δt为相邻图片采样时间

间隔.

３　实验与分析

３．１　实验装置

图１所示为用于测量慢速血流速度的同步移相

显微干涉实验系统示意图.由 HeＧNe稳频激光器

发出线偏振光,光经过扩束系统BE,再经过半波片

HWP得到口径为２５．４mm的平行光束,光束经平

面反射镜 M折转后进入会聚透镜L１,偏振分光棱

镜(PBS)将会聚光束分为等光强的光束A(p光)和
光束B(s光),p光和s光分别经过１/４波片QWP１
和QWP２后变为左旋圆偏光和右旋圆偏光,左旋圆

偏光通过显微物镜 MO１后经参考平面反射镜 M１
反射,再次通过QWP１转变为s光.右旋圆偏光通

过显微物镜 MO２后经过流体样品,被反射后再次

通过QWP２转变为p光.两束光在PBS中再次重

合,光束 A和光束B通过１/４波片 QWP３后转变

为旋向相反的圆偏光,然后经过透镜L２后得到叠

加在一起的两束平行光,最终光线通过相机前的光

阑IRIS入射至偏振相机.由于两束光的极化方向

不同,所以两束光并不会发生干涉,光束的干涉和移

相通过偏振相机靶面前耦合的微偏振片阵列来完

成.微偏振片阵列由４种偏振方向不同的线偏振片

组成,透光轴分别与x 轴成０°、９０°、１８０°、２７０°夹角,
透射圆偏光和参考圆偏光仅在这４个方向上发生干

涉,分别获得０、π/２、π、３π/２的相位延迟量.根据

微偏振片排列的规律可以从原始图片中抽取出４幅

相位延迟为π/２的移相干涉图,最后采用计算机对

偏振相机采集到的干涉图进行后续数据处理.图１
中透镜L１和透镜L２的焦距f 均为４００mm.

图１ 同步移相显微干涉实验光路图

Fig．１ OpticalpathlayoutofsimultaneousphaseＧshifting
interferometricmicroscopyexperiment

　　偏振相机中微偏振片与相机靶面的像元一一对

应,为了避免移相误差,要求入射光为平行光,所以

实验光路中将成像光路设计为物方远心光路,显微

物镜 MO１、MO２与透镜L１、L２共焦,满足出射光

０９１７００２Ｇ３
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为平行光这一要求.
光源为索雷博公司的HRS０１５B型HeＧNe稳频

激光器,激光波长为６３２．８nm;显微物镜 MO１和

MO２选用南京东利来公司４５mm金相平场消色差

５０×明场显微物镜,其数值孔径(NA)为０．５５,有效

工作距为８．２mm,焦距为４mm,焦深为０．９μm,物方

视场为０．５mm;微偏振片阵列相机选用美国４D公司

的V型偏振相机,靶面尺寸为６４０pixel×４６０pixel,
像元大小为７．４μm,最大帧频为１３５frame/s.

３．２　实验样品

模拟微血管样品由玻璃毛细管、折射率匹配液、
盖玻片以及牛红细胞阿氏液组成.将玻璃毛细管固

定在平面反射镜上,将盖玻片覆盖在玻璃毛细管表

面,并在毛细管中填充折射率匹配液,使用软管将玻

璃毛细管与注射泵相连,并注入设定好流量的牛红

细胞阿氏液,用来模拟生物体内的微血管.

玻璃毛细管为高硼硅酸玻璃毛细管,其内径为

１００μm,外径为３００μm.注射泵采用中国申辰公

司的SPLab０１单通道微量折射泵,其最小线速度为

５μm/min,精度≤±０．５％,使用的注射器是容量为

１μL 的 液 相 微 量 进 样 器,连 接 软 管 的 内 径 为

３００μm.血液样品为６％体积分数的牛红细胞阿

氏液.

３．３　血红细胞相位的提取

使用实验装置对血流样品进行观察,调节条纹

至最少,采集移相干涉图,使用基于离散余弦变换

(DTC)的最小二乘法对相位进行展开[２０].其中某

一帧的图像如图２所示.图２中横坐标A 表示细

胞在水平方向的位置,纵坐标B 表示细胞在垂直方

向的位置,后文中出现的A、B 与此处含义相同.

　　使用３７项泽尼克多项式对原始波面进行拟合,
拟合波面和波面残差如图３所示.

图２ 模拟微血管干涉图的处理结果.(a)一组４幅移相干涉图;(b)解包裹相位

Fig．２ Processingresultsofsimulatedmicrovascularinterferogram敭 a Onegroupoffour

phaseＧshiftinginterferogram  b unwrappingphase

图３ 模拟微血管拟合残差的提取结果.(a)拟合波面;(b)波面残差

Fig．３ Resultsofsimulatedmicrovascularfittingresidualextraction敭 a Fittingwavefront  b wavefrontresidual

　　对残差波面中血红细胞的相位进行提取,图４
中血红细胞与图３(b)视场中央的血红细胞相对

应.通过提取泽尼克拟合残差的方法较好地消除

了血管的相位,血红细胞相位较为明显地显示在

背景中.可见,提取出较好的血红细胞相位相对

比较容易.
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图４ 牛血红细胞的相位.(a)三维高度;(b)横截面高度曲线

Fig．４ Phaseofbovineredbloodcell敭 a ThreeＧdimensionalheightdistribution  b crossＧsectionalheightcurve

３．４　血红细胞特征体积模型的建立

对采集到的１０组实验干涉图序列计算相位并

解包裹,提取出每幅图中的一个血红细胞作为模板,
模板的大小由血红细胞的边界决定,根据最大的模

板确定特征体积模板的大小,其余血红细胞的模板

中心位置与最大的模板中心位置一致,小于最大模

板部分的高度都记作０.
图５中给出了部分模拟微血管中血红细胞的三

维高度图像,图中横坐标X 表示细胞在水平方向的

位 置,纵坐标Y表示细胞在垂直方向的位置,单位

均为pixel,后文中出现的X、Y 与此处含义相同.
将血红细胞相位记作φ,可以得到血红细胞的

高度hRBC

hRBC＝ φλ
４πnB－nRBC

１０－３, (７)

式中:λ为探测光的波长;nB 为血浆的折射率;nRBC

为血红细胞的折射率.取血浆的折射率为１．３３４６,
血红细胞的折射率为１．３９５.

　　将１０个模板中每一个像素点的值分别叠加求

平均之后得到特征模板,如图６所示.

图５ 部分模拟微血管中血红细胞的三维高度分布.(a)血红细胞I;(b)血红细胞II;
(c)血红细胞III;(d)血红细胞IV

Fig．５ ThreeＧdimensionalheightdistributionofredbloodcellsinpartiallysimulatedmicrovessels敭 a RedbloodcellI 

 b redbloodcellII  c redbloodcellIII  d redbloodcellIV
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图６ 血红细胞的特征体积模型.(a)血红细胞的三维高度分布;(b)血红细胞的二维高度分布

Fig．６ Characteristicvolumemodelofredbloodcell敭 a ThreeＧdimensionalheightdistributionofredbloodcell 

 b twoＧdimensionalheightdistributionofredbloodcell

３．５　血液流速计算

为了避免血红细胞在图片边缘被检测到,选定

图片中央２５０pixel×４４０pixel的范围为检测区域.
考虑到实 际 毛 细 血 管 血 流 速 度 正 常 值 为０．３~
０．７mm/s,检 测 区 域 的 大 小 设 置 为１．８５ mm×
３．２５６mm,相机的采样频率设置为３３frame/s.对

于不同的速度区间,可以通过调节相机的采样频率

来实现检测不同的速度区间.为了避免特征体积模

板选择的过大或过小,将先前实验中检测到的微血

管中１０个血红细胞合成的平均血红细胞体积模板

作为特征体积模板.为了避免图中没有血红细胞出

现而搜索到特征点,根据经验设定血红细胞的体积

残差阈值Q１ 为１０００rad.为了避免下一幅图片搜

索因为测量误差与阈值限制搜索不到对应上一幅图

片的特征细胞,设置相邻两帧图片中血红细胞的体

积差阈值Q２ 为１００rad.
控制注射泵产生不同的流速,将相机的采图

帧频设置为３３frame/s,采集不同流速下的干涉

图.不同速度下的实验相互独立,可以避免血流

因惯性导致实际流速与注射泵推进流速不匹配

的情况.控制注射泵的流量为０．０４７μL/min,计
算得到玻璃毛细管中的血流速度为０．１mm/s.
图７是实际采集到的相邻两帧干涉图.图８是

经过算法提取后的血红细胞残差图,血红细胞高

度数据中的所有负值均取０,以方便后续的数据

处理.

图７ 模拟微血管内血红细胞流速检测过程中的相邻两帧原始图片.(a)第一帧照片;(b)第二帧照片

Fig．７ Adjacenttwoframesoforiginalpicturesintheprocessofdetectingredbloodcellflowrateinmicrovessels敭

 a FirstＧframephoto  b secondＧframephoto

　　通过之前采集的特征体积模板搜索到图８中红

色方框所在的区域,区域内的血红细胞在算法中被

认 为 是 这 幅 图 中 的 特 征 细 胞,计 算 得 出

Δh１(X１,Y１)－Δh２(X２,Y２)＝７０,Δh１(X１,Y１)
为图 ８(a)中 特 征 细 胞 的 体 积,Δh２(X２,Y２)为

图８(b)中特征细胞的体积,体积差满足阈值条件,
判定 特 征 细 胞 有 效.血 红 细 胞 移 动 的 距 离 为

(X１－X２)２＋(Y１－Y２)２≈３３．９６.

为避免随机相位扰动对测量结果带来的影响,
实验中又取了在检测范围内的后７帧图片,使用基

于血红细胞特征体积模型匹配的血流速度检测算法

对相邻图片进行处理,图９展示了血红细胞相位在

０．２１２s内的动态移动过程.对图９中的血流速度

进行计算,表１列出了０．１mm/s时连续７帧图片

中 特 征 体 积 模 板 左 上 角 顶 点 的 匹 配 位 置 坐 标

(X′n,Y′n)、每两帧图片之间血红细胞运动的方位角
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图８ 根据模拟微血管的波面残差提取的特征红细胞的相位.(a)第一帧处理结果;(b)第二帧处理结果

Fig．８ Phaseofcharacteristicredbloodcellsextractedfromthewavefrontresidualsofsimulatedmicrovessels敭

 a FirstＧframeprocessingresult  b secondＧframeprocessingresult

图９ 根据相邻８张图片的波面残差提取的红细胞的相位变化

Fig．９ Phasechangeofredbloodcellsextractedfromthewavefrontresidualsofadjacent８pictures

以及运动距离,其中 X′n为横向位置,Y′n为纵向位

置,n 为不同帧图片的序号.

　　通过表１中的移动距离可以计算出每两帧图片

之间血红细胞移动的平均距离为Δl＝３７．４６pixel,
移动距离的标准差为σ＝０．６３pixel,移动距离的最

大偏差χ＝１．９５pixel.可见,在基于血红细胞特征

体积模型匹配的血流速度检测算法中,特征体积模

型匹配位置误差小于２pixel.根据平均移动距离

Δl计算得出相邻８帧血红细胞的平均移动速度

Δν＝０．０９０mm/s.
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表１ ０．１mm/s流速下模拟微血管血流速度的实验结果

Table１ Experimentalresultsofbloodflowvelocityof
simulatedmicrovascularatflowrateof０敭１mm s

n X′n/pixel Y′n/pixel Distance/pixel Azimuth/(°)

０ ３３ ３１４ ０ ０

１ ４２ ２７８ ３７．１１ ７５．９６

２ ５１ ２４３ ３７．１１ ７５．５８

３ ６１ ２０７ ３７．３６ ７４．４８

４ ６９ １７０ ３７．８５ ７７．８０

５ ７６ １３２ ３８．６４ ７９．５６

６ ８７ ９７ ３６．６９ ７２．５５

　　对于０．１~１．０mm/s的理论流速分别进行了

３组独立实验,由于流速较快时靶面仅能采到两帧

图片,所以对所有数据均只使用两帧来计算流速.
将３组数据的平均值作为实际测量值来计算测量速

度与实际速度之间的偏差,数据如表２所示.

　　由表２可以看出,系统的最大误差为１１．２％,
此时的理论流速为０．１mm/s,实际测得的流速为

０．０８８８mm/s.
上述测量误差存在的一个重要原因是血流速度

理论值本身也难以准确获取,即血流速度的设定值

并不代表其实际值.玻璃毛细管不同位置处的流速

不同(玻璃毛细管中央的流速大于管壁附近的流

速),所以细胞处于管壁附近和管中央虽然产生了相

同的位移量,但实际的流速却是不同的.同时,由于

实验设备的限制,无法直接将微量进样器与毛细管

相连,而是通过３００μm内径的硅胶软管相连,硅胶

软管的长度相对较长,流体与硅胶软管摩擦会产生

能量损失,也会导致实际的流速与注射泵产生的流

速不同.
表２ ０．１~１．０mm/s理论流速下模拟微血管血流速度的实验结果

Table２ Experimentalresultsofbloodflowvelocityofsimulatedmicrovascularatflowrateof０．１Ｇ１．０mm/s

Theoreticalvalue/(mms－１)
Measuredvelocity/(mms－１)

Group１ Group２ Group３

Averagevelocity/

(mms－１)
Deviation/％

０．１ ０．０９００ ０．０８８２ ０．０８７８ ０．０８８８ １１．２

０．２ ０．１８４９ ０．１８４８ ０．１８０２ ０．１８３３ ８．４

０．３ ０．２７１２ ０．２７６８ ０．２７５０ ０．２７４３ ８．６

０．４ ０．３６２８ ０．３６２０ ０．３６７２ ０．３６４０ ９．０

０．５ ０．４６１８ ０．４５８４ ０．４５５８ ０．４５８７ ８．２

０．６ ０．５４３８ ０．５４４４ ０．５４４６ ０．５４４３ ９．３

０．７ ０．６６０４ ０．６５４８ ０．６６１４ ０．６５８９ ５．９

０．８ ０．７３８２ ０．７２３０ ０．７３６４ ０．７３２５ ８．４

０．９ ０．８５１２ ０．８４５６ ０．８４４８ ０．８４７２ ５．９

１．０ ０．９３０４ ０．９２８６ ０．９３８０ ０．９３２３ ６．８

４　结　　论

搭建了同步移相显微干涉实验装置,对内径为

１００μm的模拟微血管样品中牛红细胞阿氏液的流

速进行了检测,采集了同步移相干涉图,然后对干涉

图进行解包裹,建立血红细胞特征体积模型,并对多

帧相位图匹配了特征血红细胞,计算出实时血流速

度.本文使用的检测手段可以测量０．１~１．０mm/s
的慢速血液流速,测量误差不超过１１．２％,说明基于

血红细胞特征体积模型匹配的血流速度检测方法可

以对慢速血流速度进行检测.该研究表明了基于血

红细胞特征体积模型匹配的血流速度检测方法在微

血管慢速血流检测中具有广阔的应用前景.
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