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摘要　光学相干断层成像(OCT)技术因非入侵、非接触特点和断层成像能力,在眼科、血管内窥等临床医学与药物

学中有广泛应用.OCT发展至今,根据成像方向的优先次序,产生了两类技术分支.一类是沿光束入射方向逐线

(AＧline)扫描的标准型 OCT,可生成基于纵向断面扫描(Bscan)的图像,常用于眼底组织的层析成像;另一类

enＧfaceOCT,也叫正向切片OCT,可在与入射光垂直的方向上生成样品层的横向切片图像,且以显微成像方式来

显示生物组织的精细结构,大大丰富了OCT的图像采集与呈现方式.enＧfaceOCT系统可采用不同的信号采集方

式,在对其分析和归纳的基础上,对该技术的主要发展方向作了展望.
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Abstract　Theopticalcoherencetomography OCT technologyhasbeenextensivelyusedinclinicalmedicine 
 includingophthalmology intravascularendoscopy andpharmacology becauseofitsnonＧinvasiveandnonＧcontact
features敭Untilnow OCTcanbecategorizedintotwomajortypesaccordingtothepriorityofimagingdirection敭
OneisthestandardOCTwhichcanperformAＧlinescanningalongtheincidentdirectionofsamplebeamandhasthe
abilitytogeneratethelongitudinalsection Bscan image normallyusedtoidentifytheindividualretinallayers敭
TheotheristheenＧfaceOCT alsocalledfrontalsectionOCT whichcangeneratethetransversesectionimageof
samplelayerinthedirectionperpendiculartotheincidentlight敭UsingenＧface OCT thefinestructureofthe
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１　引　　言

光学相干断层成像(OCT)技术利用宽谱光源,
通过探测样品背向散射光与参考光的干涉信号,获

取组织内部的结构或功能信息.在人体软组织中,
其成像深度达１~２mm,空间分辨率为１~１０μm.

OCT技术一出现就迅速成为生物医学成像领域的

研究热点,被认为是一种很有前途的高分辨无损实
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时成像技术,也衍生了众多的技术分支[１].

EnＧface(源自法文,有面对面和正向之意)OCT
是基于低相干双光束干涉仪,以与入射光相垂直的

横截面为切片面对样品进行断层(层析)成像的技

术.从照明方式上看,enＧface OCT 可分为两类.
第一类是使用会聚光横向扫描样品的时域OCT(简
称逐点 扫 描 时 域 OCT),这 也 是 狭 义 层 面 上 对

enＧfaceOCT的定义.在不需要长纵向焦深的情况

下,可选用高倍数值孔径的物镜,此时enＧfaceOCT
系统的横向分辨率与高分辨共聚焦显微镜的横向分

辨率在一个量级,该技术可显示微米级甚至亚微米

级的精细结构,因此也被称为光学相干断层显微

(OCM)技术[２].第二类是基于宽场照明光源的线

阵/全场OCT,在不使用光纤探头作为共聚焦针孔

的情况下,该系统对线阵或全场信号进行同步提取,
可细分为时域和频域(傅里叶域)两种不同的模式.

在两类enＧfaceOCT中,逐点扫描时域 OCT/

OCM通过引入高数值孔径物镜,在光学低相干条

件下对样品优先进行快速横向扫描,旨在解决早期

时域OCT系统Bscan图像横向分辨率不足、观看

习惯与传统眼底显微镜不一致的问题[３Ｇ４].而宽场

的线阵/全场OCT的提出与发展,则源自对快速显

微成像的实际需求,以减少成像过程中环境干扰和

活体组织样品运动导致的图像失真的情况.线阵/
全场OCT在自由空间中采用宽光源实现线阵或全

场照明,在接收端以线阵相机代替单像素探头或直

接使用二维相机并行记录干涉信号,因而减少了横

向扫描次数甚至无需横向扫描,可快速获得样品横

向特定层的二维图像.在线阵/全场 OCT的视场

内多个像素点的信号被同时采集,横向上无伺服扫

描系统控制或控制较为简单,因此成像速度快,具有

受样品运动干扰小、图像稳定性高的特点,也易于与

传统宽场显微镜技术相结合以实现高分辨成像,因
而成为一个较热门的研究方向[５].

狭义的enＧfaceOCT仅指以会聚光横向扫描样

品的时域OCT.本文采用其更广泛的定义,即优先

对横截面进行成像的 OCT,包含逐点扫描时域

OCT/OCM和基于宽场的线阵/全场 OCT两类系

统.本文主要讨论全场 OCT的信号提取方式,为
兼顾技术发展的过程,也简要讨论逐点扫描时域

OCT的信号提取方法.至于把OCT获取的Bscan
图通过后处理转变为enＧface图的图像处理方法,则
不在本文讨论之列.

２　EnＧfaceOCT时域/频域信号提取
方法

　　与典型的基于纵向AＧline扫描的OCT系统不

同,enＧfaceOCT优先对样品横向截面进行成像[２],
如图１所示.前者视场中的图像类似于超声成像,
清晰的分层结构信息沿xＧz方向(即纵向)被清晰呈

现;后者视场中的xＧy 方向(即横向)图像类似于显

微成像,对应特定样品层的结构信息沿横向被呈现.

图１ 标准纵向扫描模式(左)和横向扫描模式(右)的对比[２]

Fig．１ Comparisonbetweenstandardaxialscanningmode left andstandardtransversescanningmode right  ２ 

　　OCT所用光源,无论是飞秒激光、超连续发光

二极管(SLD)、发光二极管(LED)还是扫频激光,所
包含的光谱范围都较宽.时域OCT的宽光谱光源

是非单色的.“光是非单色的”与“波列长度有限”是
光源同一性质的不同表述.波列也称光学波包,是
一种对不同频率光波叠加后在时域形成的包络的形

象化描述.无限长的波列对应单色光,实际的波列

都是有限长的.激光是准单色光,常见白光(比如日

光)的波列长度约为几个微米[６].频域(傅里叶域)

OCT利用宽光谱光源或单色性较好的扫频光源,对
测量出的多波长谱域干涉信号进行傅里叶逆变换并

将结果映射到空域,进而得到OCT的层析图像.
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以下分时域与频域来介绍enＧfaceOCT的信号

提取原理[７].

２．１　EnＧface时域OCT
光的有限波列长度与光在时域上的相干性是彼

此相关的.
对同一光源,若同一波列和经分束镜形成的克

隆在时空上相遇,虽然两者包络内的高频电磁波的

振荡频率高达约１０１５Hz,但其相位差是恒定的,因
此要么干涉相长,要么干涉相消,进而在时域上形成

稳定干涉效应.从光学上看,干涉是一种相干现象,
从信号分析角度上看,干涉是波列与波列自相关性

的体现.对光的包络进行自相关运算后可得到时域

波形,其半峰全宽对应的时间乘以光速即为该宽谱

光源的空间相干长度.
而对于光源中两个不同序列的波列,当其包络

在同一时刻相遇时,因二者所含高频电磁振荡信号

对应的相位差是随机分布的,所以这些不同序列波

包内的高速振荡信号相互叠加时,将表现为时而干

涉相长,时而干涉相消.由于探测器光电转换的时

间平均积分效应,信号最终不能形成时域上稳定

的干涉强度信号,即无干涉效应或成为直流背景.
从光学上看,振荡信号是非相干或者低相干的体

现,从信号处理角度上看,是不同序列的波列在时

域上缺少相关性所致.
探测器接收的光信号包含参考光和物光,二者

以复振幅形式叠加.在部分相干的条件下,物光又

可分为相干物光和非相干物光(与参考光无法形成

稳定干涉)两部分.令 ER、EC、EI 分别代表参考

光、相干物光、非相干物光的复振幅,则探测面上的

总光强可写为

I＝ E ２＝ ER＋EC＋EI
２＝

ER
２＋ EC

２＋ EI
２＋２ER０EC０cos(ΔφRC)＋

２ER０EI０cos(ΔφRI)＋２EC０EI０cos(ΔφCI), (１)
式中:参考光复振幅分布ER＝ER０(cosφR＋isinφR),

EC 和EI的表达式以此类推;下标０为复振幅的振

幅项;参考光与相干物光之间的 相 位 差 ΔφRC＝

φR－φC,ΔφRI与ΔφCI的含义以此类推.因(１)式前

三项为直流项,可把后三项余弦调制项之和记为

干涉项I′.
对于宽光谱光源,干涉是不同频率波在时域(或

谱域)上的叠加.对于具有不同频率ω、不同光程差

Δl的光,会有不同的相位差Δφ,可记为Δφ(ω,Δl).
设光谱平坦且谱宽为[ω１,ω２],以此作为谱域积分

区间,则干涉项I′为

I′＝∫
ω２

ω１
{２ER０EC０cos[ΔφRC(ω,Δl)]＋２ER０EI０cos[ΔφRI(ω,Δl)]＋２EC０EI０cos[ΔφCI(ω,Δl)]}dω.(２)

　　谱域上多波长振荡信号的叠加(积分)在时域上

表现为包络信号,定积分后变量ω 消失,(２)式便简

化为(１)式后三项之和I′.
对于干涉项I′对应的包络,如不考虑色散,可

设包络内部由多光谱合成的高频振荡信号的等效振

荡频率为常数ω０.若该振荡信号初始相位表示为

φ(ω０,Δl),则两个包络之间高频振荡信号的瞬时相

位差为

Δφ(ω０,Δl)＝ΔφN(ω０)＋Δl
２π
λ０＝

ΔφN(ω０)＋Δl
ω０

c
, (３)

式中:N 为在空间相遇的两个包络的序列号(整数)
之差;ΔφN(ω０)为不同包络之间高频振荡信号的初

始相位差(与光程无关,与波列或包络的序列有关);

Δl
２π
λ０

为包络间光程差所引起的高频振荡信号的相

位差.
实际情况中,探测器无法探测光波高频振荡,测

得的光强是曝光时间内到达的所有包络信号进行时

间平均(叠加)之后的结果.
对于时域 OCT系统,当 N≠０(光程差超过光

源相干长度)时,任意两个不同包络内的振荡信号对

应的相位差ΔφN(ω０)随机分布在[０,２π]内.曝光

时间内多个不同的包络信号(复数信号)相叠加,经
时间平均之后,干涉强度项可认为是零.若以与参

考光光程差大于光源相干长度的光为非相干光,以
与参考光光程差小于相干长度的光为相干光,则上

述结果对应I′中后两项是非相干光和参考光、非相

干光和相干光在时域中的叠加.在 N＝０(物光、参
考光的光程差在光源的相干长度内)的条件下,当同

一个包络的输入信号经干涉仪分束与合束后在时空

中再次相遇叠加时,ΔφN(ω０)为０,Δφ(ω０,Δl)＝

Δl
２π
λ０
,产生具有非随机相位差(与光程差直接相关)

的干涉信号.可见,只有 N＝０处的相干样品层返

回的物光(在探测器曝光时间内)才能够与参考光生
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成稳定干涉信号,因此有

I＝ ER
２＋ EC

２＋ EI
２＋I′＝

ER
２＋ EC

２＋ EI
２＋２ER０EC０cosΔl

ω０

c
æ

è
ç

ö

ø
÷ .

(４)

　　将振幅形式写成强度形式,有

I＝IR＋IC＋II＋２ IRICcosΔl
ω０

c
æ

è
ç

ö

ø
÷ , (５)

式中:IR、IC 与II 分别为参考光强度、相干物光强

度与非相干物光强度.实际光谱具有带限谱宽,更
严格的推导结果表明,(５)式最后一项是高斯分布

(以光程差大小为横轴)的干涉包络信号,即

I＝IR＋IC＋II＋

２ IRIC􀅰exp－
Δl２

２σ２l
æ

è
ç

ö

ø
÷􀅰cosΔφRC. (６)

　　考虑到参考光振幅分布被认为是常数,IC(或

整个调制项的振幅系数２ IRIC)即是OCT要提取

的样品反射系数.对生成的样品图可以用灰阶来描

述其数值大小.
要提取上述振幅系数,可调节光路使Δl＝０,此

时高斯分布指数项为１,再让(６)式中相位差ΔφRC

随时间产生周期性调制(相移或者加入载频),此时

(６)式中前三项便可视为直流(DC)信号,(６)式最后

一项在余弦函数作用下对应交流(AC)信号,将交

流、直流信号分离并提取交流项的振幅,即可获取样

品相干层的反射系数.
宽光谱光源导致的低相干现象是时域OCT能

生成对应特定断层的样品图像的物理基础.然而,
只有相同序列的波列(光程差在相干长度内)才能在

探测器上形成稳定的干涉,进而使得时域 OCT具

备提取单层图像信号的能力.通过扫描参考臂,即
可获得不同深度的信号,最后获得断层层析图像.

２．２　EnＧface频域(傅里叶域)OCT
根据波动理论,任何频率的波都可以叠加并产

生干涉.时域OCT在干涉系统中引入低相干性光

源,能对相干层的振幅信号进行提取.然而,在相干

层之外的物光与参考光的干涉信号随时间快速扰

动,在探测器上不能形成稳定的干涉信号,使得这部

分信号无法被时域OCT系统有效利用.
时域 OCT不能同步提取样品的纵向层析信

号,原因并非是其干涉信号本身丢失,而是由于物光

波包与参考光波包的复振幅干涉信号在空间上的同

一点(探测器的一个像素)产生了叠加.样品相干层

对应的物光与参考光之间的光程差在宽谱光源的相

干长度以内,非相干层反射的物光与参考光之间的

光程差则大于相干长度,这使得该部分物光和参考

光的波包分属于不同的波包序列,二者的高频电磁

振荡信号的相位差为随机关系.若在时空上同一点

对复振幅干涉信号进行叠加,与非相干层对应的干

涉信号在探测器的时间平均作用下最终会成为均匀

背景光或直流项,无法用于同步的层析信号提取.
然而,尽管样品非相干层对应的干涉信号在时

域上具有初始相位的随机性,干涉信号在谱域上的

功率谱密度(经谱分解)的空间分布却不是随机的,
而是具有与光程差直接相关的频谱分布特性.这就

为同步的层析成像提供了思路:对原本集中于时空

上一点的干涉信号进行谱分解,在新增的谱域维度

上充分利用干涉信息,以避开时域系统中时间相干

门的限制,进而快速获取纵深的层析图像.
傅里叶域OCT(FDＧOCT)分为谱域 OCT(SDＧ

OCT)和扫频 OCT(SSＧOCT)两种模式,分别用基

于空间维度的光谱仪或基于时间维度的扫频光源将

干涉信号在谱域(频域)上进行展开,将原本在同一

点叠加的复信号(振幅与相位)转为在时空中按谱值

展开的复信号,探测器对接收到的信号以功率谱(光
强)的形式呈现.需要注意的是,这里记录的不是空

间频谱,而是干涉光强信号对应的谱密度分布.下

面以SDＧOCT为例进行说明.时域OCT中各个谱

分量所对应的复振幅(含振幅与相位)在时空中叠加

后,其光强再被记录,与此不同,SDＧOCT利用线阵

一维相机记录光栅谱分解后的干涉信号,以谱值为

横坐标同步记录多点干涉强度,即以干涉场的谱分

解和多点记录来分别代替干涉场光谱成分在时空同

一点的复振幅叠加和单点记录.因而,当物光、参考

光中不同时间序列的包络(对应的光程差大于相干

长度)相遇时,虽然两包络内部高频振荡信号之间的

相位差是随机的,但是对应的干涉项因谱分解的引

入而不会像时域系统中那样(经复振幅叠加与时间

平均后)变为直流背景项.对谱分解后的干涉信号

进行谱分析,能实现同步的分层信号提取.
令 频 域 中 干 涉 信 号 的 复 振 幅 为 E (ω)＝

E０(ω)exp[iφ(ω)],圆频率为ω＝２π/T,其中T 为

光波的时间周期,根据傅里叶变换定理,不同频率的

复振幅E(ω)在时域中叠加后可表示为

E(t)＝
１
２π∫

¥

－¥
E(ω)exp(－iωt)dω＝

１
２π∫

¥

－¥

[ES(ω)＋ER(ω)]exp(－iωt)dω, (７)
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式中:ES(ω)为物光的复振幅.干涉强度为

I(t)＝ E(t)２＝∫
¥

－¥
ER(ω)＋ES(ω)２exp(－iωt)dω. (８)

　　根据复数求和的模平方公式可知,ER(ω)＋ES(ω)２＝ ER(ω)２＋ ES(ω)２＋２Re[ER(ω)E∗
S (ω)],若

先忽略直流项,只取I(t)展开式中视为交流信号的第三项,将E(ω)＝E０(ω)exp[iφ(ω)]代入,有IAC(t)＝

２∫
¥

－¥
ER０(ω)ES０(ω)cos[ωt＋ΔφRS(ω)]dω.

在实际信号采集系统中,需把积分变为有限谱宽内的离散求和,有

IAC(t)＝２∑
ω２

ω１ER０(ω)ES０(ω)cos[ωt＋ΔφRS(ω)]. (９)

　　从光程差为０处开始对光波包络的传输进行计算,由t＝Δl/c,得IAC(Δl/c)＝２∑
ω２

ω１cos(ωΔl/c＋

２πΔl/λ)􀅰ER０(ω)ES０(ω).
根据ω＝２π/T＝２πc/λ,进一步有

IAC(Δl)＝２∑
ω２

ω１cosω Δl＋
１
cΔl

æ

è
ç

ö

ø
÷

é

ë
êê

ù

û
úú􀅰ER０(ω)ES０(ω)≈２∑

ω２

ω１cos(ωΔl)􀅰ER０(ω)ES０(ω),　　(１０)

式中:ER０(ω)可认为是常数项;ES０(ω)即是需计算

的样品对应层的反射系数.如将(１０)式在谱域展开

(用光谱仪进行谱分解,以角频率ω 为横轴),而非

在同一点进行求和叠加,便可得到物光和参考光的

干涉光场对应的功率谱密度.谱分解后,不同光程

差对应的干涉强度项与功率谱密度分布有某种对应

关系.以某一扫描点为例,基于某一特定光程差Δl
的干涉强度项IAC(ω,Δl)等于以cos(ωΔl)(ω＝
２πc/λ＝kc为谱空间横坐标)为余弦调制因子的功

率谱密度ER０(ω)ES０(ω),如图２所示.

图２enＧfaceFDＧOCT信号获取的示意图

Fig．２ IllustrationofsignalretrievalinenＧfaceFDＧOCT

　　图２中,i、i＋１与i＋２分别对应不同的样品

层序号,j、j＋１与j＋２分别对应侧向不同位置扫

描点的序号,９个小图分别代表与空间坐标点逐一

对应的干涉强度信号的谱密度分布.可以看到,不
同深度(i,i＋１,i＋２)的样品层在谱密度图中对应

不同的余弦调制频率(由Δl反应角频率的大小);
而不同横向扫描采样点(j,j＋１,j＋２)由于有不同

的反射系数,在谱密度图中对应不同的调制幅度(即

交流项的振幅).EnＧface谱域OCT与显微镜成像

方式类似,优先采集横向(xＧy 平面)信号,而传统

OCT与超声成像方式类似,优先采集纵向二维(xＧz
或者yＧz平面)图像信号.

FDＧOCT探测的是纵向(对应i,i＋１,i＋２,􀆺)
上的强度叠加信号.通过谱分解与傅里叶分析,容
易从强度叠加后的总功率谱密度∑Δl＝l

Δl＝０IAC(Δl)里
提取出被特定(以Δl为角频率)余弦调制因子所调
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制的功率谱密度,计算此功率谱密度分量对应的幅

值,即可获取某特定光程差Δl对应的样品反射系

数ER０(ω)ES０(ω).以上是FDＧOCT实现同步层析

成像的物理基础,对SDＧOCT和SSＧOCT均适用.
通常,SDＧOCT和SSＧOCT都是通过横向扫描采集

多条 AＧline的 数 据,以 直 接 生 成 纵 向 截 面 上 的

Bscan图像,在横向截面上的enＧface图像实际是通

过后期数据处理间接获得的.然而,对于傅里叶域

全场OCT系统,enＧface 图像则是在宽场信号的基

础上直接获取的,基于傅里叶谱分解来进行三维层

析成像,优先在横向上进行信号提取和图像显示,在
此意义上,本小节所述的原理依然适用.

３　EnＧfaceOCT信号提取方法的分类

根据系统是频域还是时域,是扫描成像还是全

场成像,采用不同的信号提取方法.传统的基于外

差探测的载频调制方式具有调制解调速度快、信噪

比高的优点,被广泛应用于扫描型 OCT 和全场

OCT的干涉信号提取中.但是载频法所需的驱动

电路和后续信号处理较为复杂,成本较高,与之相

比,移相方式因信息存储量小和信号处理简单的特

点,在基于二维相机采集干涉信号的全场 OCT中

被广泛使用[８].

３．１　时域横向逐点扫描法

如１．１小节所述,enＧface 时域 OCT要提取样

品层反射系数,可先调节光路使Δl＝０,再让(６)式
中相位差ΔφRC随时间产生周期性调制,此时前三项

可视为DC信号,最后一项在余弦函数作用下对应

AC信号,光电探测器将AC、DC信号分离并提取出

交流项的振幅,即可获取样品相干层的反射系数.
周期性强度调制一般可通过相移或加入载频来产

生,后者又叫外差探测技术.时域enＧfaceOCT大

多采用外差探测技术,在参考光和样品光间引入高

频相位调制,进而对干涉信号施加载频调制,以提高

系统的信噪比和探测灵敏度,达到量子噪声探测

极限.
此类成像系统是优先横向逐点扫描,因此信号

调制的基本目标是对参考光施加相位延迟,使得干

涉信号产生快速的强度调制(对应交流项),同时尽

可能不引入群延迟,以确保相干门相对共聚焦门不

产生相对位移.

３．１．１　压 电 换 能 器 拉 伸 光 纤 或 基 于 快 速 扫 描 延

迟线

OCM系统最初由Izatt等实现[３],是enＧface成

像与传统标准时域 OCT 成像相结合的系统,如
图３(a)所示.

图３ 不同结构的时域OCM[３].(a)拉伸型PZT;(b)堆栈片PZT

Fig．３ TimeＧdomainOCMsusingdifferentstructures ３ 敭 a StretchedPZT  b stackedPZT

　　该类系统基于PZT的光纤拉伸器,通过压电效

应拉伸光纤,对参考臂进行光程的微小调制,以产生

在一个波长范围内的连续相位调制,进而引入时域

载频(交流项).与此同时,右侧参考镜沿轴向移动,
以实现对样品的纵向扫描,同时使参考光产生多普

勒频移,引入另一个时域载频.两个载频叠加后共

同构成调制信号并作用于干涉信号项,再通过解调

制,干涉信号项与直流背景项被分离.此外,也可采

用堆栈式的片状PZT胶合参考镜的方法,在PZT
的小振幅模式下连续往返微移(在一个波长范围内)
参考镜的位置,以产生时域载频,如图３(b)所示.

现今大多数高分辨率OCM 使用堆栈片PZT,其干

涉系统相对简单,能支持宽光谱光源如LED、超辐

射LED[９]等,也便于对干涉系统的色散进行控制和

匹配.然而,相对低的相位调制频率(数百kHz)使
得基于堆栈式片状PZT调制的时域OCT不易实现

实时成像.而且,当在光纤型干涉仪上使用PZT调

制时,光纤长度会产生慢漂移,信号受到额外的调

制,这就需对与调制频率对应的谐波进行有效解调.
通过选择由压电驱动的振幅和计算解调能量,虽然

可移除此附加的调制项,但也增加了系统复杂度.
鉴于此,替代PZT来产生时域载频的另一个方案是
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基于快速扫描延迟线(RSOD)的相位调制法[１０],该
方法可实现 MHz量级的调制频率.由于RSOD采

用了光栅和透镜的组合,不仅能实现相延迟和群延

迟的独立控制,还可通过调节光栅与聚焦元件之间

的偏置为系统提供色散补偿[１１Ｇ１４].
光学差频探测方法从概念上类似光学扫描外差

显微镜,在对样品后向散射光的探测上,具有大于

１００dB的灵敏度.

３．１．２　产生时域载频的声光调制

声光调制器(AOM)利用声波对光的调制作用,
可以改变入射光的时间频率,其频移量通常在 MHz
量级,完全满足OCT系统对信号高速调制的要求.
若将光路中两个AOM串联,分别保留衍射项的＋１
级与－１级,设定两个AOM 的声光调制频率,便能

把出射光的频移量控制在 MHz量级.两束不同频

率光波相遇会产生拍频现象,使干涉强度信号引入

时域载频.载频所调制的强度信号是干涉项交流信

号,其解调方法与前述基于PZT或RSOD来产生

外差干涉信号的系统一样,使用光电探测器进行检

波操 作 即 可.如 要 进 一 步 提 取 信 号 的 复 振 幅

(相位＋振幅),可采用外差探测中的锁相检测法,具
体过程如下.

若以Aei(ωt＋φ)描述光学波动信号,两束具有不

同频率和振幅的光波在空间一点叠加,可用复指数

相加[１５Ｇ１７],表示为 E＝A１ei(ω１t＋φ１)＋A２ei(ω２t＋φ２)＝
eiω２t[A１ei(Δωt＋φ１)＋A２eiφ２],其中eiω２t是快变振幅项,
不能被系统探测,A１ei(Δωt＋φ１)＋A２eiφ２ 是 慢 变 相,

Δω＝ω１－ω２.对应的可被探测的干涉光场强度为

I＝ E ２＝ A１ei(Δωt＋φ１)＋A２eiφ２ ２＝
A１

２＋ A２
２＋２A１A２cos(Δωt＋Δφ),　(１１)

式中:如直流项 A１
２＋ A２

２ 被移,剩下交流项

２A１A２cos(Δωt＋Δφ)＝I１cos(Δωt＋Δφ);A２ 和φ２

分别为平面波参考光的振幅和相位,可被认为是常

数.锁相探测器在两个独立通道中输出两个本地振

荡(LO)信号,分别为cos(Δωt)和sin(Δωt).将此

两个振荡信号与I１cos(Δωt＋Δφ)相乘(余弦调制),

输出信号为１
２I１cosΔφ

和１
２I１sinΔφ

,高频分量被探

测器 内 的 低 通 滤 波 器 滤 除,此 两 个 信 号 被 称 为

inＧphase信号(P)与quadrature信号(Q).依据上

述信号提取方法,物光的相位为φ１＝Δφ＝arctan(Q/

P),振幅A１∝I１＝ P２＋Q２.在A１ 和I１ 之间只

有一个常系数的差别.该类调制解调法既可用于扫

描OCT系统,也可用于全场OCT系统.

３．２　时域全场干涉法

扫描型enＧfaceOCT系统需要沿横向进行扫

描,因此会限制其在微观尺度下对动态过程的成像

性能.微脉管内血细胞的运动,细胞内特征的提取,
聚合物拉伸时的微观裂变,聚合物在挤压过程中的

微晶的形成,微小颗粒的追踪,药物包衣(涂布)过程

的监控等,都是微观动力学监测内容.与之相比,宽
场照明下的时域全场 OCT(TDＧFFOCT)不需要进

行横向扫描,可选择在感兴趣的深度位置处的成像

面,基于不同时间尺度对样品结构进行动态成像.

TDＧFFOCT与全息成像术相比,有不少相同之处,
均采用宽场照明和平行探测,但全息成像一般只适

宜于低浓度下的单一目标物成像,不太适用于高散

射或者多层样品,宽场照明下的 TDＧFFOCT弥补

了此不足[１８].TDＧFFOCT的信号提取方法可分为

同轴干涉法和离轴干涉法[１９].

３．２．１　基于数字全息的同轴干涉法

与同轴数字全息术类似,同轴的 TDＧFFOCT
的信号提取法可以分为时域移相(多步、一步移相或

者旋转波片)与时域载频[８].
如２．１小节所述,基于时域载频的信号提取方

式具有解调速度快的优点,一开始就被广泛应用于

标准扫描式 OCT 系统中(基于单像素的光电探

头).但对于宽场OCT系统,信号采集元件变为二

维相机,需要较复杂的驱动电路和后处理来解调高

速载频信号(外差信号),普通CCD相机难以胜任.
与之相比,采用零差探测模式(不引入时间载频信

号)基于时域步进移相来进行信号解调的方法具有

信号处理简单和信息存储量小等优点,被广泛用于

同轴宽场干涉系统与TDＧFFOCT中,如图４所示.

图４ 基于时域相移的全场OCT系统[２０]

Fig．４ FullＧfieldOCTsystembasedonphase

shiftingintimeＧdomain ２０ 

近红外LED光源输出的光经准直后被分束镜
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(BS)后分为物光和参考光.基于PZT的精密平移

台上固定有物镜和反射镜,在PZT作用下平移台可

沿x 轴步进平移,通过改变参考臂长度实现移相.
两个置于光学系统下方的正交电动平移台可以沿x
或z轴移动整个干涉仪,沿z 轴移动可使干涉仪远

离或靠近眼睛,光束能聚焦到不同的角膜层,而沿着

x 轴移动,可寻找到最优成像位置.
设UR(ϕR)与US(ϕS)分别是平面参考光波与物

光波的复振幅,ϕR 与ϕS 分别是参考光与物光的初

始相位.若以参考光的相位为自变量,则二维相机

上的干涉光强为

I(x,y;ϕR)＝ UR(x,y;ϕR)＋US(x,y;ϕS)２＝
A２
R＋A２

S＋２ARAScos(ϕR－ϕS). (１２)

　　通过步进改变参考光相位,在相机上分别记录

对应的干涉强度图.以四步相移[２１]为例,设参考光

初 始 相 位 ϕR ＝０,物 光 相 位 ϕS (x,y)＝

arctan
I(x,y;３π/２)－I(x,y;π/２)

I(x,y;０)－I(x,y;π)
,则物光振幅为

AS∝ I(x,y;０)－I(x,y;π)２＋ I(x,y;３π/２)－I(x,y;π/２)２. (１３)

　　然而在光束传输方向上,通过位移参考镜获得

的时域相移量与光源波长有关,在宽光谱条件下还

会引入色散,此时若用基于单色光的移相算法来提

取信号,会引入误差.此外,时域相移法计算复振幅

时需要获取多帧图像,这就增加了系统的信号采集

时间.
鉴于此,采用基于单次曝光的复振幅信号提取

法,可加快FFOCT的信号采集时间,同时减少色

散.在已报道的单次曝光FFOCT系统中,有的通

过引入偏振元件产生相移[２２];有的是基于微电机系

统(MEMS)的微镜阵列或基于移动光栅[２３];有的是

利用分光分束镜反射面,在反射光与透射光之间同

步产生(不需移动任何元件)相移量π[２４],如图５所

示,该方案采用马赫Ｇ曾德尔干涉系统,在单次曝光

条件下使用同步移相法记录干涉图,再用希尔伯特

变换对干涉图进行相位和振幅信号的提取.

图５ 基于单次曝光的全场OCT系统[２４]

Fig．５ FullＧfieldOCTsystembasedon

singleＧshotexposure ２４ 

在图５所示系统中,宽带光源(LS)经准直镜

(CO)后成为平行光,平行光被非偏振分束镜(BS)

分为参考光和物光,并分别入射到参考镜(RM)和
散射组织样品(S)的表面.样品在PZT作用下,可
沿光轴平移并进行纵向扫描.图５虚线框内元件的

作用类似标准扫频 OCT的平衡探测器,最后一个

分束镜的反射面使得透射光和反射光之间产生π的

相移量.干涉光被反射镜(M)和反射棱镜(MP)反
射到相机中,相机左半部和右半部同步采集两帧振

幅相同、但相位差为π的干涉强度信号图.左右两

帧图像彼此相减,即可提取差分交流信号,去除背景

光,获得的交流信号为２I１cosΔϕ,其中２I１ 是交流

项的振幅系数,Δϕ 是相干物光和参考光的相位差.
最后使用基于解析信号理论的希尔伯特变换来解调

交流信号,提取物光信号的振幅和相位.
对基于希尔伯特变换的单次曝光全息术的信号

重建和提取原理作简要阐述.设实信号为u(t),其
希尔伯特变换为v(t),则u(t)＋jv(t)＝z(t)就是

复数空间的解析信号,实部与虚部互为希尔伯特变

换,对应９０°的相移.利用希尔伯特变换的单次曝

光全息术可以计算实信号的瞬时相位、振幅及频率.
为便于理解,图６给出了空域的一维干涉信号(实信

号)经希尔伯特变换后重建出的物光振幅与相位的

Matlab模拟结果.

　　图６中横坐标代表相机任意一行的像素点,纵坐

标对应光场信号的振幅(或强度)或相位.若信号是

单一频率f 的正余弦信号u(x)＝Acos(２πfx＋φ０),
如图６(f)所示,根据三角函数的周期性,很容易判

断某个位置上信号的振幅和相位.参考欧拉公式

cosx＋isinx＝eix,信号u(x)＝Acos(２πfx＋φ０)
沿 x 轴 向 右 相 移 π/２,即 可 得 到 v (x)＝
Asin(２πfx＋φ０),如 图 ６(g)所 示,将 信 号 写 成

y(x)＝u(x)＋iv(x)＝Aei(２πfx＋φ０)复数域解析函数
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图６ 基于希尔伯特变换的空间一维信号振幅与相位恢复

Fig．６ AmplitudeandphasereconstructionofoneＧdimensionalsignalbasedonHilberttransforminspatialＧdomain

形式.计 算 出 的 A＝ u(x)２＋v(x)２,φ(x)＝

arctan
v(x)
u(x)

与原始信号u(x)的振幅与相位相等.

然而,上述操作针对的是空间频率单一的信号.
对于 OCT系统,当所测样品为非均匀介质的生物

组织时,物光臂上相干层对应的干涉信号u(x)的空

间频谱分布往往不止一种频率成分,而是如图６(a)
所示的多频率合成信号.此时,根据干涉信号本身

无法判断物光的振幅和相位,也难以直接运用欧拉

公式来生成复数域解析函数.然而,若将该信号分

解为多个具有不同频率的正余弦信号的线性组合

u(x)＝∑un(x)＝Ancos(２πfnx＋φn),如图６(b)~

(f)所示,将每个频率成份un(x)均沿x 轴向右相移

π/２,得到vn(x)＝Ansin(２πfnx＋φn),即可构造出

复数域解析函数yn＝un(x)＋ivn(x),再将所有分

量叠加,可得y＝∑yn ＝u(x)＋iv(x),由此算出

A＝ u(x)２＋v(x)２和φ(x)＝arctan
v(x)
u(x)

,即对

应原始信号u(x)的振幅与相位.上述对信号空间

频谱分量分别施加的移相操作等效于给un(x)＝
Ancos(２πfnx＋φn)施加算符－(１/２πf )(∂/∂x)⇔
－(f/f )＝－sign(f),后者正是希尔伯特变换

的变换函数[２５].即信号经希尔伯特变换后空间频

谱的各频率分量的幅度保持不变,但相位出现９０°
相移.将其应用于 OCT系统中时,设干涉项交流

信号为I′＝２I１cosΔϕ,希尔伯特变换后可得I″＝
２I１sinΔϕ,因此 物 光 和 参 考 光 的 相 位 差 为 Δϕ＝

arctan(I″/I′),干涉项振幅为I１∝ I′２＋I″２.
希尔伯特变换可对空间干涉信号进行解调,在

空域上重建物光的相位与振幅.与一维模拟过程相

比,数字全息或FFOCT需要进行二维光场复振幅

重建,可采用里斯变换,它能对高空间频率干涉条纹

进行相位、振幅解调.

３．２．２　基于数字全息或光折变材料全息术的离轴

干涉法

同轴干涉法通过快速调制参考臂光程长度,产
生时域载频.与之相比,离轴干涉法借鉴离轴全息

中小角度偏转参考镜的手法,使干涉图像在空域上

出现干涉条纹,也即空域载频.对空域条纹进行傅

里叶变换,可得到０级、＋１级与－１级衍射项的空

间频谱,用数字滤波法将－１级与０级滤除,对保留

的＋１级频谱进行傅里叶逆变换,即可重新获得滤

波后的空域图像.其中,０级谱包含了光程差超过

光源相干长度的非干涉信号,消除该项后可以滤除

来自样品中非相干层的背景信号;－１级谱对应共

轭赝像信号.
因所用全息记录材料不同,宽场照明下的离轴
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干涉法可分为数字全息记录法和光折变材料记录

法.两者的共同特点是,在全息记录时引入空域载

频,在全息再现时保留＋１级衍射项,将衍射的０级

项与赝像项消除.图７为基于离轴数字全息的TDＧ
FFOCT示意图[２６].

图７ 基于数字全息的离轴TDＧFFOCT示意图[２６]

Fig．７ SchematicofoffＧaxisTDＧFFOCTbasedon

digitalholography ２６ 

超连续二极管(SLD)输出宽谱光,其经准直后

通过干涉系统,物光经快门孔径光阑(位于透镜L１
和晶状体Leye的傅里叶面上)进入眼底,反射物光

返回分束镜后被反射到相机感光面.参考光经过中

性滤波片(ND)后光强被衰减,在相机上与物光发生

离轴干涉.图８展示了基于数字全息的离轴 TDＧ
FFOCT系统的图像处理过程.

与离轴数字全息 TDＧFFOCT相对应,图９为

使用 光 折 变 全 息 材 料 的 离 轴 TDＧFFOCT 示 意

图[２７].
图９记录光源为空间相干的可调谐宽谱二极管

泵浦Cr∶LiSAF激光,中心波长为８２５nm,谱宽为

２０nm,输出功率为１００mW,泵浦光源为输出功率

为５０∶０的红宝石激光器.１/２波片用于调节入射光

的偏振方向.经迈克耳孙干涉仪,干涉信号被记录

在光折变多量子阱(PRQW)全息材料上.光通过

偏振分束镜后照射到样品和参考镜面上,并往返经

过１/４波片,通过旋转两个１/４波片的偏转角,可调

节干涉仪输出端参考光和物光的光强比.全息图读

出光 源 为 外 腔 式 激 光 二 极 管(ECLD),波 长 为

８３１nm,光束被耦合进单模光纤并输出空间分布均

匀的输出光.当读出光以一定入射角(与PRQW的

法线夹角)照射全息图时,衍射效率出现峰值极大的

情况.在记录材料PRQW 后方透镜的傅里叶平面

(焦面)上放置空间光滤波器(S１).通过移动S１,可

图８ 基于数字全息的离轴 TDＧFFOCT系统的图像处

理[２５].(a)空域干涉条纹;(b)干涉条纹的频谱;
(c)＋１级频谱重建的enＧface图像;(d)图像拼接

　　　　　后的三维层析结构

Fig．８ImageprocessingofoffＧaxisTDＧFFOCTsystem

basedondigitalholography ２５ 敭 a Interference

patterninspatialＧdomain  b frequencyspectrumof
interferencepattern  c enＧfaceimagereconstructed
from ＋１orderspectrum  d ３Dtomographic
　　　structurerecoveredbyimagestitching

图９ 基于光折变全息材料的离轴TDＧFFOCT示意图[２７]

Fig．９ SchematicofoffＧaxisTDＧFFOCTbasedon

photorefractivehologrammaterial ２７ 

选择CCD相机上采集到的图像信号的衍射级次.
孔径S１位置与角度的选择与调节对图像重建系统

的性能有显著影响.

　　由图１０可知,样品层、PRQW 中全息图记录面

和CCD感光面三面呈物像共轭关系,与全息图读出
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图１０ 基于光折变全息材料的离轴TDＧFFOCT的信号读取[１４]

Fig．１０ SignalreconstructionofoffＧaxisTDＧFFOCTbasedonphotorefractivehologrammaterial １４ 

光一致的方向为输出光的０级衍射方向.此外,基
于数字全息的全场OCT方案需要通过后期计算才

能获取物光场的复振幅分布;而基于光敏记录材料

的全场OCT方案,则只需要选择具有合适波长与读

取角度的读出光,就能再现出原始物光的光场分布.

３．３　傅里叶域线阵/全场OCT
时域OCT每次需测量与时间相干门对应的相

干体素内的光子信号.基于扩展照明和二维相机的

TDＧFFOCT虽能同步提取宽场信号,提高了系统成

像速度,并已在活体成像上得到应用,但由于缺少深

度信号的同步获取能力,其三维图像获取的速度被

制约.在对快速成像有较高需求的领域如活体视网

膜成像上,其成像速度还有待进一步提升,以抑制眼

球快速转动带来的信号干扰.

FDＧOCT的出现使得信号采集可沿深度方向

同步进行,对单个体素信号的采集变成一次性获取

整条 AＧline信号.如前所述,FDＧOCT 分为 SDＧ
OCT和SSＧOCT.在灵敏度相同情况下,标准扫描

型FDＧOCT信号采集速度比时域OCT高两个数量

级以上,其 AＧline扫 描 速 率 可 达 数 百 kHz甚 至

１MHz,可轻松实现活体的视网膜成像[２８].若要进

一步加快扫描速度,一个办法是增加扫描会聚光的

功率.然而,生物组织成像需考虑光源安全性,以波

长为８５０nm的光源为例,在组织内部光束聚焦区,
允许的安全最大曝光功率(MPE)值仅为１mW[２９].
根据ANSI标准Z１３６．１—２００７,扩展视场的照明范

围能有效增加视网膜上允许的 MPE值.因此,在
与光轴垂直的横向上引入宽场照明代替聚焦照明并

同步采集多条AＧline信号,是进一步加快SDＧOCT

成像速度的有效办法.

３．３．１　基于线状光源与阵列相机的线阵FDＧOCT
对于SSＧOCT,可调频激光器的最高调频速率

已达数 MHz,远高于当前商用相机的帧率,因此全

场SSＧOCT的信号采集速度主要受限于相机速度.
商用CCD/CMOS相机按像元排列形式分为线阵

(linear)和面阵(area)两大类.面阵相机需要通过

电荷转移逐个输出像素,像素输出速率无法满足高

帧频的要求,在超过１０４pixel的分辨率下,帧率很

难达到１０kHz以上,其在高速成像中的应用被限

制.相比之下,线阵相机的帧率可达２００kHz以上,
足以匹配高达２００kHz的 AＧline扫描速率[３０Ｇ３１].
将线阵相机与线阵照明(扫频光源)相结合的方案也

被称为线阵扫频 OCT(LFＧSSＧOCT),其信号提取

速度可达１MHz以上[３２Ｇ３３].

SDＧOCT对应的线阵系统 结 构 稍 复 杂[３４Ｇ３５].

SLD发出的光经透镜L１扩束准直后通过柱透镜

(CL)形成片状光斑,经光学斩波器(Ch)(用于CCD
读取记录数据时截断光源)之后,经过L２和L３入

射到眼球组织,如图１１(a)所示[３４];再用光栅对干涉

信号进行谱分解,沿与线阵照明光束垂直的方向将

每个照明点的干涉信号在一维谱空间域展开,如
图１１(b)所示;最后用二维高速相机接收对应的谱

分解信号,其采集的信号正是传统会聚扫描型FDＧ
OCT所用线状相机采集的干涉光谱信号.该系统

实现了２５６kHz的AＧline等效信号采集速率,灵敏

度达８９dB.此类系统的特点可归纳为一维线阵扫

描、二维面阵接收及横向逐线照明扫描,也称为线阵

谱域OCT(LFＧSDＧOCT).
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图１１ FDＧOCT线扫描系统示意图[３４].(a)FDＧOCT线扫描系统光路图;(b)信号采集方式示意图

Fig．１１ SchematicoflineＧscanningFDＧOCTsystem ３４ 敭 a OpticalpathoflineＧscanningFDＧOCTsystem 

 b signalrecordingprocess

　　与全场OCT相比,线阵OCT仍然保留了一个

方向的共聚焦狭缝,其较少受到光学元件镜面反射

的不利影响(噪音增加和成像动态范围减小).在线

阵OCT采用的两种不同模式中,因光谱信号在不

同扫描时段上被分开,LFＧSSＧOCT散射串扰与信号

串扰比LFＧSDＧOCT要小,因而具有更高的信号灵

敏度[３６].
然而,因挪去其中一个方向的共聚焦针孔,线阵

OCT的图像采集受谱域和空域串扰的影响较大.
与传统逐点扫描OCT相比,线阵OCT在图像对比

度、穿透深度、分辨率及灵敏度上尚有差距.对于

LFＧSDＧOCT,需采用具有更高数据读取速率的高速

二维相机;对于LFＧSSＧOCT,光源扫频速率与一维

线阵相机的帧率还有待进一步提高[３３].

３．３．２　基于宽场扫频光源与高速二维相机的全场

SSＧOCT
为进一步提高速度,需将线阵照明扩展为全场

照明,这就催生了全场扫频OCT(FFＧSSＧOCT)[３７].
以可调谐的扫频激光为光源,在宽场照明的基础上,

用CMOS二维相机(６４０pixel×４８０pixel,读出帧

率为１２８Hz)采集宽场信号[３８].设该成像系统的

每条AＧline含２５６个纵向像素,则获取三维图像的

时间约为２s,对应标准SSＧOCT系统１５３６００line/s
的采样速度,这个速度对活体成像来说还是显得过

慢.然而,由于FFＧSSＧOCT的信号采集速度受二

维相机的帧率限制,早期的FFＧSSＧOCT系统大多

用于静态的指纹分析和离体视网膜成像.随着相机

技术的发展,新一代近红外二维相机在全帧模式下

的帧率可达约１００kHz.采用与高速相机帧率匹配

的可调谐扫频激光器,FFＧSSＧOCT获得了高达１．５×
１０６line/s的采样速率,实现了对视网膜活体成像[２９].

不断更新的系统成像速度、更佳的光源稳定性

为全场FDＧOCT开拓出全新的应用领域.在人眼

压力波成像、基于波前算法的像差矫正、视觉受体细

胞的活体成像及细胞功能性实时成像等方面,FFＧ
SSＧOCT有着广阔的应用前景.和TDＧFFOCT系

统一样,FFＧSSＧOCT 也分同轴和离轴两大类,如
图１２所示.

图１２ FFＧSSＧOCT系统.(a)同轴FFＧSSＧOCT系统示意图[３９];(b)离轴FFＧSSＧOCT系统示意图[４０]

Fig．１２ FFＧSSＧOCTsystem敭 a SchematicofonＧaxisFFＧSSＧOCT ３９  

 b schematicofoffＧaxisFFＧSSＧOCT ４０ 
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　　在图１２(a)同轴系统中,可调谐扫频光源被分

为参考光和物光.物光照明视网膜,背向散射光信

号成 像 于 相 机 上,并 和 参 考 光 叠 加 干 涉.在

图１２(b)的离轴系统中,扫频光源输出的光经光纤

分束器被分为物光和参考光.样品被准直后的物光

照明,其背向散射光成像于相机上,参考光以一定的

入射角照射相机,图像信号能从自相关噪声中被提

出来.样品正上方是宽场物镜,若用动物眼睛代替

物镜,即可实现对动物眼底的活体成像.
和传统数字全息术相似,全场 OCT系统的一

个不足之处在于相邻成像点的信号之间会发生相干

串扰.而采用空间非相干光照明,不仅可以抑制相

干串扰,而且对低阶的光学波前畸变不像空间相干

照明系统那么敏感.空间非相干光可以用传统卤素

灯、LED、快速旋转的散射片或多模光纤来产生,若
要进一步抑制高阶波前畸变以实现高分辨显微成

像,往往还需对宽场照明条件下样品臂上的相位畸

变进行补偿,此时可采用基于两个相同高质量物镜

的对称干涉系统[２０],但这增加了FFＧSSＧOCT系统

的复杂度.文献[２９]表明,对视网膜眼底成像而言,
相干照明条件下 FFＧSSＧOCT 系统可提供与 SSＧ
OCT接近的像质.

３．３．３　数字全息数值聚焦断层成像术(holoscopy)
和光学显微技术相同,OCT横向分辨率受限于

衍射极限,其大小和物镜的数值孔径(NA)成反比.
会聚物光的焦深(瑞利范围２ZR)与NA的平方成反

比.在焦深范围内,横向分辨率２ω０ 的取值最优,
如图１３所示.通常说的AＧline扫描信号都在焦深

范围内,超过这个范围,光束点扩展函数会发生弥

散,不再具有良好的聚焦性,导致图像分辨率明显

下降.
为尽可能增大焦深,以在更大深度范围内同步

获取有效层析图像,FDＧOCT往往使用较低NA的

物镜,但这会降低横向分辨率.对于标准(逐线扫

描)FDＧOCT,因为共聚焦针孔的存在,即使样品层

处在长焦深范围内,但若其远离焦面,与之对应的反

射光仍然难以达到探测器,使得该区域成像灵敏度

迅速减小.与之相比,全场FDＧOCT采用并行的照

明与探测方式,不引入共聚焦门,因此可以在更大的

测量深度内保持灵敏度,但在远离会聚光瑞利范围

的非会聚区,获取的图像会有散焦现象,分辨率明显

下降.
若要在横向上获取高分辨率显微图像,可换用

高NA的物镜,但这又会减小会聚物光的焦深,弱化

图１３ 在物镜不同NA条件下的聚焦高斯光束示意图

Fig．１３ SchematicoffocusedGaussianbeamthrough
objectivelenswithdifferentNA

FDＧOCT一次性同步获取整条AＧline图像的优势.
因此,不管是使用高 NA还是低 NA的物镜,标准

FDＧOCT都不能对远离焦面的样品层进行层析

成像.
为获取横向分辨率不随样品层离焦程度变化而

变化的清晰图像,可借鉴数字全息术的数值聚焦法.
数字全息利用二维干涉条纹计算获取图像信息,重
建光场的相位和振幅信号.在复光场分布被获取的

基础上,可进一步采用基于衍射的数值计算方法(如
角谱法)来数值模拟光学聚焦过程,以获取高分辨率

图像.角谱理论与经典的基尔霍夫理论一样,都把

光的传播过程看作线性不变过程.基尔霍夫理论在

空域上讨论光的传播,把孔径平面上的光场看作点

源的集合,观察平面上的场分布等于孔径面上发出

的具有不同权重因子的球面子波的相干叠加.角谱

理论在空间频域上讨论光的传播,把孔径平面光场

分布看作不同空间频率分量(不同传播方向)平面波

的线性组合,如图１４(a)所示.平面的场分布等于

这些平面波分量被引入一定相移后的相干叠加,相
移大小决定系统的光学传递函数.

然而,数字全息重建术虽能得到目标物沿深度

方向上的聚焦图像,但其本身并不能具备 OCT低

相干干涉仪对分层组织样品的断层信息获取能力.
因此,可将数字全息和FFＧSSＧOCT相结合,在OCT
系统物镜的焦深区域外实现清晰无散焦、横向分辨

率与深度无关联的断层(层析)图像,这样的结合被

称为holoscopy[４１],如图１４(b)所示.其基本步骤如

下:基于全场扫频 OCT获取样品各层的复振幅信

号;在各层深度位置信息基础上,采用角谱算法进行

数值聚焦;将聚焦后的清晰图像与原深度位置匹配,
获取重建图像.
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图１４ 角谱分析法与holoscopy.(a)基于平面波分解的

角谱法;(b)holoscopy[４１]

Fig．１４Angularspectrum methodandholoscopy敭 a 
Angular spectrum method based on plane

　　wavedecomposition  b holoscopy ４１ 

与标准共聚焦扫描OCT或FFＧSSＧOCT相比,
在物镜焦深之外的散焦区,holoscopy仍可获得较好

的灵敏度和分辨率,生成图像的像质与FFＧSSＧOCT
相近.在此基础上,若再引入离轴全息记录方式,在
成像透镜的傅里叶频谱空间上采用数字滤波便能

将自相关项与复共轭赝像项从干涉信号项中分离

出去.去掉自相关项能够移除自相关伪影,而复

共轭赝像项的移除使得零光程差对应参考面两侧

的样品层均被成像,从而实现全景深成像.若忽

略离 轴 记 录 带 来 的 信 号 灵 敏 度 的 非 对 称 性,

holoscopy的有效景深可增加约１倍.离体的猪眼

全眼(包括角膜、晶状体与视网膜)与活体人眼视

网膜的成像实验结果均表明,离轴holoscopy的方

案不仅能保持横向分辨率与灵敏度,还能增大成

像的景深(成像范围扩展到非聚焦区)和系统的测

量深度[４０].

４　EnＧfaceOCT信号提取法的现状
与展望

　　在对enＧfaceOCT进行分类介绍的基础上,本
文重 点 讨 论 了enＧface OCT 的 信 号 提 取 方 法.

EnＧfaceOCT将侧向信号而非纵向信号作为优先目

标来构建层析图像,它又分为扫描型enＧfaceOCT
和全场型enＧfaceOCT.与标准 OCT的AＧline逐

线成像相比,扫描型enＧfaceOCT的入射光在纵向

上不需要大的焦深,因而一般采用高数值孔径物镜,
以优先获取横向上的高分辨显微扫描图像,因此也

被称为OCM.全场型enＧfaceOCT,也简称为全场

OCT,其借鉴了标准宽场显微镜的架构(如全场照

明、平行探测),通过与低相干干涉仪结合,在不需横

向扫描装置的情况下,辅之以高数值孔径物镜即能

获取高分辨率的宽场图像.

EnＧfaceOCT的信号提取方法可分为时域载波

法(相移法可视为离散的时域载波法)、空域载波法

及谱空间载波法.从干涉理论可知,干涉强度可分

解为背景直流项和干涉信号项,前者是物光、参考光

信号强度的非相干叠加,后者在双光束各自振幅乘

积的基础上再乘以一个余弦函数(以当前相位差为

自变量).OCT与传统标准全息干涉术相比,相同

之处是都需要抑制干涉背景项、提取信号项;不同之

处主要在于 OCT使用宽谱低相干光源,因而具有

层析或断层成像能力.
为提取干涉信号项,同时滤除背景直流项,时域

enＧfaceOCT系统大多采用载波法或相移法.载波

法又分为时域载波法和空域载波法,分别在时间或

空间上对拟提取的干涉信号项进行周期性强度调

制,进而达到分离调制项(干涉信号项)与非调制项

(背景直流项)的目的.时域载波法既可用于扫描型

enＧfaceOCT,也可用于全场OCT,通过快速调制双

光束的光程差以产生相位差,进而产生基于余弦函

数调制的时域交变信号.空域载波法适用于全场

OCT,通过引入空间二维离轴全息,在小角度离轴

干涉的条件下形成具有特定空间频率的条纹分布,
生成空域调制信号.在信号的后处理上,时域载波

基于外差信号探测原理,利用光电探测器提取出

交流信号项;空域载波借助全息术信号处理方法,
在空间频域滤除０级项和－１级项,保留＋１级项

并进行傅里叶逆变换,即可重建出样品图像对应

的物光信号.
与时域系统所用的载波法或相移法相比,全场

FDＧOCT利用谱空间上的“载波”来提取信号项.
与时域OCT信号处理不同,FDＧOCT干涉信号经

过两次分解.第一次分解是谱分解,将原本由单像

素采集的干涉信号按光谱值的大小(通过光谱仪或

扫频光源进行谱分解)在一维空间中展开.若把此

展开的谱分量所对应的干涉强度(纵坐标值)进行标

量叠加,结果便对应时域 OCT某个扫描点的干涉

总强度.第二次分解是傅里叶变换,将谱空间的

一维干涉信号进一步分解为一系列不同频率、不
同幅值余弦调制函数的叠加.奇妙的是,不同光

程差与谱空间上各个余弦调制函数分量(不同频

率的载波分量)的频率值具有一一对应关系,使得

样品内部层析信号的获取成为可能.不同频率余
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弦函数分量的幅值分别对应不同光程条件下样品

层与参考光的干涉信号强度.在时域enＧfaceOCT
的原始信号中,横坐标对应相机像素的空间位置,
纵坐标为双光束干涉强度;与之相比,全 场 FDＧ
OCT(频域enＧfaceOCT)宽光谱干涉信号经光谱

仪分解后,在一维空域(谱空间,横坐标对应不同

的谱分量或波长)中产生强度随余弦调制的载波

信号,其纵坐标为与特定谱分量对应的干涉信号

强度.在具体计算中,经空域傅里叶变换,从谱分

解后的一维干涉信号中解耦出各载波分量,一次

性获取整条AＧline各层上的干涉信号.然而,FDＧ
OCT只能区分光程差的绝对值而非正负值,因此

在实际测量中一般将全部样品层置于光程零点的

同一侧,即可滤除傅里叶变换带来的赝像,并将信

号项与０级背景项分离.在此基础上,全场FDＧ
OCT引入全场照明和多像素同步探测模式,避免

了标准扫描型FDＧOCT的横向扫描过程,一次性

快速获取样品的三维图像信息,进而构建enＧface
层析图像.

在全场FDＧOCT中若引入离轴全息法,不仅可

以打破传统FDＧOCT把样品层置于零光程点同一

侧的局限,进而将一次性获取的成像景深扩展一倍,
还可以抑制自相关噪声,进而提高系统的灵敏度.
针对传统全场FDＧOCT只能在焦深范围内实现高

分辨率显微成像的不足,holoscopy技术将全场FDＧ
OCT和空间二维数字全息术中的空间光场反演算

法相结合,将探测到的光场分布进行数值反演,从而

在物镜焦深范围之外实现数字聚焦与样品的高分辨

率enＧface图像.

EnＧfaceOCT不仅可满足在水平方向上获取高

分辨显微图像的实际技术需求,同时也能适应生物

医学工作者在宽场显微模式下的观察习惯.与沿

AＧline逐 线 扫 描 成 像 的 标 准 OCT 相 比,enＧface
OCT因在横向上优先成像,从而在此方向具有更高

的相位灵敏度.在准确获取横向相位分布的前提

下,enＧfaceOCT不仅可以实现对组织或细胞新陈

代谢的高灵敏度动态监测,还可方便引入数字全息

自动聚焦、自适应光学畸变矫正等宽场计算成像技

术,以对光场进行准确重建.新一代enＧfaceOCT
系统的技术发展方向,一方面是在不降低系统信噪

比的情况下进一步提升相机的信号采集和读取速

度,另一方面是兼顾系统的性价比和便携性.与标

准型OCT一样,enＧfaceOCT不需要染色就可评估

生物细胞与组织形态并提取组织特征.在双折射、

弹性、谱特征的测量等功能性成像上,enＧfaceOCT
有着巨大的应用前景.
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