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摘要　将光热光学相干层析(PTＧOCT)成像技术应用于肿瘤组织的三维成像.为了抑制噪声和增强图像对比度,

提出互相关提取信号并计算平均幅值求解光程差成像的算法.在验证实验中,先后对琼脂样品和鼠耳模型进行成

像.与普通OCT、基于相位差分算法的PTＧOCT相比,本文方法可以很好地对鼠耳进行成像,能观察到更多的毛

细血管,并且层析图也有更理想的成像效果.在肿瘤模型成像实验中,本文方法可以对４mm×４mm×３mm的范

围进行三维成像,并且可以从不同角度和不同的切面对三维PTＧOCT图像进行观察,能够清楚地辨别其中的毛细

血管分布.PTＧOCT具有方便快速、非入侵、高分辨率、三维立体成像等优势,能为肿瘤临床诊断和治疗提供参考.
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１　引　　言

光学相干层析(OCT)扫描是一种非接触式、高
分辨率的三维成像技术[１],具有无创性、层析成像、
高分辨率等优势,越来越受到广泛的研究,并且在生

物组织检测等方面发挥着重要的作用,尤其在眼科

方面得到了广泛的临床应用[２Ｇ４].光热效应是指样

品中的内源性或者外源性吸收剂将光能转化成热

能,导致样品内部折射率变化和弹性膨胀,最终引起

光程差的变化.光热 OCT(PTＧOCT)可以将两者
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结合起来,利用 OCT系统直接对组织内部光热效

应进行内源性原位探测[５].通常,在 OCT系统的

基础上,将调制的泵浦光与样品臂的焦点位置重叠,
得到了PTＧOCT系统.PTＧOCT可以获取样品吸

收系数分布,且具有与 OCT相同的纵向分辨率和

层析能力,仅需将泵浦光和OCT的探测光束共轴,
更换不同的光源时不需要改变其他核心部分,方便

快捷[６].
目前,Zhou等[７]利用扫频相敏 OCT对标记金

纳米 壳 的 人 体 乳 腺 组 织 进 行 PTＧOCT 成 像;

TuckerＧSchwartz等[８]对标记金纳米颗粒的活体鼠

耳进行PTＧOCT成像.但是,光热效应引起的相位

变化往往会存在很大的噪声,导致周期变化的相位

差信号被淹没在大量的噪声中,进而影响PTＧOCT
的成像效果.由于光热效应能引起温度变化,样品

内部的折射率、光吸收区域体积、光程差、相位等多

个参量会受泵浦光调制变化,这是提取光热信号的

重要依据,也是实现PTＧOCT成像的基础.因此,
出现了不同的信号获取以及处理算法,主要有基于

多普勒原理算法[７]和相位差分方法[９Ｇ１０]等.其中,
多普勒原理算法是先分别求出两个A 扫描的绝对

分布,再利用其相位作差求得相位变化量,然而该方

法在散射信号较弱时,无法准确地求出绝对相位,容
易导致弱信号区域缺失.相位差分方法是对相邻两

个A 扫描的光谱作差,再对其作傅里叶变换后计算

相位差,并取其相位差最大值作为光热信号,这种方

法的好处是能抑制弱信号区域相位随机导致噪声大

的问题,缺点是相位变化较大会产生较大误差.因

此,研究无标记、系统结构简单以及能够提取弱吸收

光热信号的新方法对推动PTＧOCT技术实用化具

有重要意义.
在医学诊断中,为了区分不同组织或判别组织

是否病变,通常采用病理切片检查,但这需对组织切

除后进行染色、切片、显微成像和对比判断等操作,
耗时长、效率较低,难以进行实时诊断[１１].此外,比
如荧光成像(利用荧光剂或组织器官的自体荧光效

应来区分病变组织)虽然可以减少耗时,但是只能得

到二维图像,其获得的信息有限,甚至可能会由于观

察角度的限制而对组织或病变做出错误的判断,存
在局限性.OCT血管造影(OCTA)虽然实现了实

时在体的成像方式,并且可对血液循环系统进行高

速、高分辨率成像,但不适合于静态样品的成像(如
与许多疾病密切相关的静态血液,如血瘀、血栓、出
血等).而PTＧOCT具有高分辨率、能与多种技术

结合形成多模成像和对靶向性材料进行监测等优

势[１２],所以利用PTＧOCT实现三维在体成像在医

学诊断中具有潜在的价值.
本文搭建了一套PTＧOCT系统用于数据采集.

调制泵浦光对样品进行照射产生光热效应,同时在

同一位置重复多次采集光谱信号(即 MＧscan);再利

用互相关提取信号,计算平均幅值求解光程差并成

像;通过模拟实验可以获得比相位差分方法更好的

对比度,鼠耳成像实验验证了该方法可以应用在动

物模型中,并且能够获取更多的毛细血管信息;最
后,构建小鼠在体肿瘤结构模型,并用PTＧOCT进

行三维在体成像,可以从不同角度和不同的切面对

４mm×４mm×３mm的三维成像范围进行观察.

２　基本原理

PTＧOCT工作时需要泵浦激光对含有外源性

吸收剂(光热材料,例如金纳米颗粒、吲哚菁绿等)或
者内源性吸收剂(生物组织中的成分对特定波长有

较强吸收)的样品进行照射,使其吸收能量从而产生

光热效应.由于样品吸收调制激光束的能量后,局
部温度发生动态变化,故可以在空间和时间上使用

具有热源项的生物热传导方程来建模[７],即

∂T
∂t ＝φμα

ρc
＋α Ñ２T, (１)

式中:T 是温度(K);t是时间(s);φ 是光热激光能

量密度(W/m２);ρ是样品的密度(kg/m３);c是样品

的比热容[J/(kgK)];α是样品的热扩散率(m２/s);

μα 是样品的吸收系数.在激光光斑尺寸相比吸收深

度较小的情况下,径向热传递是热传导方程的主要

形式,可以在圆柱坐标中求解.该模型应用于连续

调制泵浦光加热光束,热源温度随时间的变化将使

样品经历两个变化,即弹性膨胀和折射率的变化.
两者产生的变化将导致由OCT系统检测到的光程

差ΔXOPL(z)的变化为[７]

ΔXOPL(z)＝XOPLT０＋ΔT －XOPLT０ ＝

∫
Z

０

n(T０)＋
dn
dTΔT

é

ë
êê

ù

û
úú(１＋βΔT)－n(T０){ }dZ,

(２)

式中:T０ 是初始样品温度(K);n 是折射率;dn
dT

是假

设该模型恒定的热光系数(K－１);β是样品的热膨胀

系数(K－１).
根据频域OCT(SDＧOCT)理论,干涉光谱除了

能够获得生物样品散射系数结构信息外,还可以获

０４１１００２Ｇ２
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得相应的相位信息.在样品受泵浦光调制时,样品

热膨胀及折射率变化可引起相位变化,此时相位变

化反映了样品吸收系数的结构信息.假设样品具有

多层散射结构,多层散射组织在不同深度上的后向

散射系数为A(z),那么从样品臂散射回来的光是

多层散射组织不同深度的光的叠加.干涉的光谱信

号I(k,z)可以表示为[１３Ｇ１４]

I(k,z)＝S(k)Rr ＋∑
z
A(z)exp(i２knz)

２,

(３)
式中:k 是波数;S(k)是光源的功率谱密度;Rr＝
Arexp(i２kr)是从参考臂返回的光波;r和z分别是参

考臂与样品臂到共同参考位置(例如光纤耦合器)的
光程.假设Rr＝１且r＝０,那么(３)式可简化为[１３Ｇ１４]

I(k,z)＝S(k)１＋∑
z
A(z)exp(i２knz)

２
＝

S(k)１＋∑
z
A(z)exp(i２knz)[ ] ×

１＋∑
z
A(z)exp(－i２knz)[ ]

∗
＝

S(k){１＋∑
z
A(z)[exp(i２knz)＋exp(－i２knz)]＋

∑
z
∑
z′
A(z)A(z′)exp[i２k(nz－nz′)]}, (４)

式中:第一项是直流项;第二项是参考臂回光和多层

散射组织的后向散射光的互相干光谱,包含多层散

射组织在不同深度下的后向散射光的振幅信息,表
示为不同频率的余弦成分的叠加;第三项是多层散

射组织的后向散射光的自相干光谱.对(４)式沿着

波矢k 方向进行傅里叶变换,可得[１３,１５]

F{I(k,z)}(k)＝F{S(k)}

{δ(Z０)＋
A(z)
２ ∑z [δ(Z０－Z)＋δ(Z０＋Z)]＋

F∑
z
∑
z′
A(z)A(z′)exp[i２k(nz－nz′)]{ } },(５)

式中:是卷积;δ(z)是脉冲响应;Z０ 是零光程位

置,多层散射组织的回光位置位于零光程Z０ 两侧

位置为z 的距离处;∑
z
∑
z′
A(z)A(z′)exp[i２k(nz－

nz′)]是A(z)的自相关,集中在０光程位置附近.
只要将样品远离０光程处,就能区分层析信号与自

相关信号,同时可以避免镜像图像a(－z)与样品图

像a(z)的混叠.由此可见,对采集到的光谱信号沿

着波矢方向进行傅里叶变换,就能得到样品的深度

信息.然而在信号处理的过程中,为了减少S(k)
δ(z)的影响,可遮挡样品臂,采集光谱信号作为参

考信号,将样品的光谱信号减去参考信号后进行插

值运算,再进行傅里叶变换,就能得到样品的深度

信息.
在周期性泵浦光作用下,当时间t足够大,达到

热平衡状态时,对利用SDＧOCT处理得到的信号

I(z,t)与参考调制信号f(t)＝sin(２πf０t)进行互

相关运算获得PTＧOCT信号,其中f０ 是泵浦光调

制频率.为了简化算式,引入互相关操作“CC()”,
这样可以表示为

IPT(z,t)＝CC[I(z,t),f(t)], (６)
式中:下标PT代表互相关提取的光热信号.计算

整理后,将在深度z０ 处的PTＧOCT信号近似看作为

h(z０,t)＝
AS(z０,t)sin(２πf０t＋φ０)＋N(z０,t), (７)

式中:AS 是深度z０ 处的幅值;N(z０,t)是在深度z０
处仍然存在的噪声及零漂;φ０ 是分析信号h(z０,t)
的初始相位.为了减小噪声影响,将h(z,t)进行处

理,得到理想的光热分析信号g(z,t),可表示为

g(z,t)＝

h(z,t)－N(z,t)≈h(z,t)－h(z,t),(８)
式中:h(z,t)是每个调制周期内分析信号的平均

值.在计算中,认为可以较为理想地消除噪声,

g(z０,t)可以简化为 AS(z０,t)sin(２πf０t＋φ０),
则S１ 为

S１＝∫
T

０
(g(z,t)－０)dt＝

∫
T

０
AS(z)sin(２πf０t)dt＝

４∫
T
４

０
AS(z)sin(２πf０t)dt＝

２AS(z)
πf０

, (９)

式中:S１ 是一个调制周期内理想的连续的光热分析

信号积分得到的面积.而实际在搭建的系统中,线
阵CCD采样率为fs,则S２ 为

S２＝∑
T/Δt

i＝１

[X(ti)－X(ti)×Δt]＝

∑
fs

i＝１
X(ti)－X(ti)

fs
, (１０)

式中:S２ 是一个调制周期内PTＧOCT实际采集到

的信号强度乘上采样时间间隔并求和得到的面积;

X(ti)是第i次采样获得的PTＧOCT信号;X(ti)是
一个周期内采样获得的PTＧOCT信号的平均值;Δt
是采样间隔时间.又因为S１≈S２,所以联立(８)~
(１０)式可得m 个调制周期的平均幅值为

０４１１００２Ｇ３
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AS(z)＝
πf０

２mfs
∑
m

１
∑
fs

i＝１
X(z,ti)－X(z,ti).

(１１)

　　通过以上计算可以获得每个深度的平均幅值

AS(z),再利用平均幅值得到光程差的变化为

ΔXOPL(z)＝γAS(z)＝

γπf０

２fsm∑
m

１
∑
fs

i＝１
X(z,ti)－X(z,ti), (１２)

式中:γ 是光程差变化与平均幅值的比例系数.最

后进行归一化,得到成像参数信号幅值比(SAR)为

XSAR(z)＝
０, ΔXOPL(z)＜XLL

ΔXOPL(z)－XLL

XHL－XLL
, XLL ≤ΔXOPL(z)≤XHL

１, ΔXOPL(z)＞XHL

ì

î

í

ï
ïï

ï
ïï

,

(１３)
式中:下标LL表示下限阈值(lowlimits);下标 HL
表示上限阈值(highlimits).在这里,通常可取平

均幅值的最小值为下限,最大值为上限.对于特定

样品,也可以设置合适的阈值进行对比度拉伸,进而

能更加方便地识别特定范围的差别.

３　分析与讨论

PTＧOCT成像技术所使用的设备是在SDＧOCT

系统的基础上,结合新的扫描方式和成像原理所构

建的系统.图１为PTＧOCT的原理图[１６].利用宽

带光源(中心波长为１３１０nm,带宽为５８nm)产生

低相干激光,并将该激光耦合进光纤,通过光纤传输

到分光比为５０∶５０的２×２宽带耦合器中;１３１０nm
波长的激光由光纤耦合器的两个输出端分别传输至

参考臂和样品臂中,其中参考臂主要由光纤准直器、
聚焦透镜和平面反射镜构成;参考臂输出端的光纤

接头与光纤准直器(焦距为７．５mm)连接,经过光纤

准直器准直的参考光变成平行光后,输出到聚焦透

镜(焦距为１００mm)上;经聚焦透镜聚焦,到达平面

反射镜,返回的参考光再由原路到达宽带耦合器

里;样品臂输出的光纤接头也同样先连接到光纤

准直器,由光纤准直器准直成平行光后,与泵浦光

(波长为５３２nm,频率为１kHz)共轴,再一起到达

二维扫描振镜系统中;通过使用二维扫描振镜系

统,控制光束的二维扫描位置,使其通过聚焦透镜

聚焦到待测样品,再使样品返回的后向散射光通

过原路返回到宽带耦合器中;从参考臂和样品臂

返回的光回到宽带耦合器发生干涉,干涉光从宽

带耦合器出射后通过透镜准直成平行光,再通过

体相位全息透射光栅分光;最后通过透镜进行聚

焦,由线阵CCD相机的感光单元进行数据采集,再
由计算机进行处理.

图１ PTＧOCT实验装置图

Fig．１ ExperimentalsetupofPTＧOCT

　　在此基础上,先进行模拟实验.将琼脂粉和

纯净水按照１mg/ml的配比进行混合后,用酒精

灯加热溶解;混合均匀,倒入培养皿中,再放置一

根硅胶软管(内径为０．５mm,外径为１mm)使其

浸泡在其液面下;冷却凝固后,用注射器往软管中

注入含有稀释后的牛奶溶液,用于模拟生物组织

中的血管;然后分别进行 OCT和PTＧOCT扫描成

像.图２(a)对应模拟样品的 OCT的层析图(横向

５００pixel,约为４mm),图２(b)为利用相位差分算

法获得的PTＧOCT层析图,图２(c)为利用平均幅

值算法获得的PTＧOCT层析图,图２(d)~(f)分别

对应图２(a)~(c)中同一深度位置(虚线处)提取

的信号强度,深色曲线表示所在位置的灰度值曲

线.通过比较可以发现:传统的 OCT对琼脂与牛

奶溶液的区分度较小(像素点灰度值相差５０以内);
利用相位差分算法的PTＧOCT可以提取光热信号,
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图２ 模拟实验结果.(a)原始的OCT层析图;(b)利用相位差分算法获得的PTＧOCT层析图;
(c)利用平均幅值算法获得的PTＧOCT层析图;(d)~(f)对应于图２(a)~(c)中虚线处的灰度值

Fig．２Experimentalresultsofimagingphantom敭 a RawtomogramofOCT  b tomogramofPTＧOCTobtainedbyphase
differencealgorithm  c tomogramofPTＧOCTobtainedbyaverageamplitudealgorithm  d ＧＧ f grayＧlevelcurves
　　　　　　　　　　　　　correspondingtodashedlinesinFig敭２ a ＧＧ c 

但与背景区分度也不大;利用平均幅值求解的PTＧ
OCT可以在中心软管处获得较强的光热信号,能较

好地区分背景(灰度值相差约１００),增强了 PTＧ
OCT成像质量.

　　为进一步探究应用的可行性,进行生物组织成

像实验.由于鼠耳较薄,拥有较为丰富的毛细血管,
且具有良好的透光性,故选取巴比西小鼠进行在体

鼠耳成像实验.将小鼠耳朵进行脱毛处理后,用胶

水将其固定在样品台上,选取相同的扫描区域,进行

扫描成像,获得层析图后,用软件 Amira获得三维

结构图.图３(a)为普通OCT三维立体图;图３(b)
为普通OCT三维俯视图(５００pixel×５００pixel,对
应４mm×４mm的成像范围),显然普通OCT无法

很好地展示鼠耳的血管结构;图３(c)为利用相位差

分算法获得的PTＧOCT三维俯视图(５００pixel×
５００pixel,对应４mm×４mm的成像范围);图３(d)
为利用平均幅值算法获得的PTＧOCT三维俯视图

(５００pixel×５００pixel,对应４mm×４mm的成像范

围).通过比较,本文算法可以使PTＧOCT获得更

多的血管细节,能提高造影效果.

　　为 了 更 好 地 定 量 对 比 成 像 效 果,分 别 选 取

图３(b)~(d)中同一位置的层析图进行比较处理,
如图４所示,图４(a)~(c)分别对应图３(b)~(d)中
间同 一 位 置 的 层 析 图,图 ４(d)~ (f)分 别 为

图４(a)~(c)中间的同一位置获得的灰度值.显

然,图４(f)的灰度值有比较明显的变化,峰值处与

血管位置相对应,能获得更好的对比度.

图３ 鼠耳成像实验图.(a)OCT三维立体图;(b)OCT
三维俯视图;(c)利用相位差分算法获得的 PTＧ
OCT三维俯视图;(d)利用平均幅值算法获得的

　　　　　　PTＧOCT三维俯视图

Fig．３Experimentalresultsofimagingmouseear敭 a 
ThreeＧdimensionalimageofOCT  b threeＧ
dimensionaltopviewofOCT  c threeＧdimensional
topviewofPTＧOCTobtainedbyphasedifference
algorithm  d threeＧdimensionaltopviewofPTＧ
OCTobtainedbyaverageamplitudealgorithm
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图４ 鼠耳层析图.(a)OCT层析图;(b)利用相位差分算法获得的PTＧOCT层析图;(c)利用平均幅值算法

获得的PTＧOCT层析图;(d)~(f)对应图４(a)~(c)中间的同一位置处灰度值的平均值

Fig．４Tomogramsofmouseear敭 a RawtomogramofOCT  b tomogramofPTＧOCTobtainedbyphasedifference
algorithm  c tomogramofPTＧOCTobtainedbyaverageamplitudealgorithm  d ＧＧ f averagevaluesofgray
　　　　　　　　valuescorrespondingtosamepositioninmiddleofFig敭４ a ＧＧ c 

　　为探究该方法对肿瘤三维成像的效果,对接种

了乳腺癌的巴比西小鼠进行实验.将在 RPMIＧ
１６４０培养基中预培养的１×１０７个４T１鼠乳腺癌细

胞悬浮于１００μL的磷酸缓冲盐溶液(PBS)中,再植

入小鼠的背部皮下组织;之后进行正常喂养,当肿瘤

体积达到约１００mm３时进行PTＧOCT实验.处死

小鼠,切开肿瘤部位表皮,用生理盐水洗净后,用胶

带将其固定到样品台上,如图５所示,并对肿瘤区域

进行成像扫描.

图５ 实验样品实物照片图

Fig．５ Photographofactualsampleusinginexperiment

　　图６(a)为肿瘤三维在体成像的结果,成像区域

为５００pixel×５００pixel×４００pixel(对应有效成像

范围为４mm×４mm×３mm),可以立体地展示肿

瘤结构;图６(b)为其俯视图,可以观察二维平面上

血管的位置及走向;图６(c)为将层析图信息用伪彩

在侧面视图中进行标记后获得的垂直方向上的分布

情况,强度依据红色、绿色、蓝色的顺序下降,血管处

对应红色,与其他区域的颜色不同,可以辅助人眼辨

别判断;图６(d)为特定位置的切面并标有伪彩光热

信号的三维PTＧOCT图像,该图像可以辅助增加对

特定位置结构的了解.

图６ 肿瘤部位PTＧOCT图像.(a)PTＧOCT三维立体

图像;(b)PTＧOCT俯视图;(c)标有伪彩光热信号

的PTＧOCT侧视图;(d)标有伪彩光热信号的PTＧ
　　　　　　　OCT三维图像

Fig．６PTＧOCTimagesoftumorsite敭 a ThreeＧ
dimensionalimageofPTＧOCT  b topviewof
PTＧOCT  c sideviewofPTＧOCTmarkedwith

pseudoＧcolorphotothermalsignal  d threeＧ
dimensionalimage of PTＧOCT marked with
　　　pseudoＧcolorphotothermalsignal

　　为更好地评估成像效果,分别对肿瘤部位的不

同特定 深 度 进 行 成 像,成 像 区 域 为５００pixel×
５００pixel.图７(a)为深度上最大灰度值的伪彩投影
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平面图,用来作为每个深度比较的参考,图７(b)~
(i)分别为距肿瘤顶端表面深度为０．５,１,１．５,２,

２．５,３,３．５,４mm的伪彩截面图.通过比较可以发

现,在约３mm深度范围内,能较清晰地反映肿瘤

内部血管三维空间分布的信息.

图７ 肿瘤部位特定深度成像图.(a)肿瘤部位PTＧOCT
俯视图;(b)~(i)距肿瘤顶端表面深度为０．５,１,

　　　１．５,２,２．５,３,３．５,４mm的截面图

Fig．７SpecificＧdepthimagesoftumorsite敭 a Topview
ofPTＧOCT oftumorsite  b ＧＧ i sectional
viewsat０敭５ １ １敭５ ２ ２敭５ ３ ３敭５ and４mm
　　fromtopsurfaceoftumor respectively

４　结　　论

在现有PTＧOCT技术的基础上,提出互相关提

取信号并计算平均幅值求解光程差成像的算法,并
将该算法应用在小鼠肿瘤三维成像中.通过模拟实

验和鼠耳成像实验,验证本文方法能够提取生物组

织中的血管结构,可以增强PTＧOCT成像效果.在

鼠耳成像实验中,构建小鼠在体肿瘤结构模型,并进

行三维在体成像,可以从不同角度和不同的切面对

４mm×４mm×３mm的三维成像范围进行观察.
相对于其他肿瘤检测方法,PTＧOCT 无需制作切

片,不破坏组织结构,具有快速、便捷、无损等优势,
且三维成像能够多角度、更直观和全面地观察肿瘤

形态,为临床诊断和治疗提供了参考.
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