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生物组织大深度定量光学成像
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摘要 近年来，面向生物组织大深度光学成像的方法不断发展，其中包括光学相干层析、多光子成像和自适应光学等。

介绍了浙江大学光电科学与工程学院近年来在生物组织大深度定量光学成像方面的一系列重要进展，包括光学相干层

析结构与功能成像、基于三光子荧光显微的大深度脑血管成像和新型的畸变误差波前校正方法等，并进一步概述了如何

对上述方法获取的光学图像实施定量表征以获取生物组织的生理与病理信息。
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Abstract In recent years, methods for large-depth optical imaging of biological tissues, such as optical coherence
tomography, multi-photon imaging, and adaptive optics, have been developed continuously. This paper outlines a series
of important advances in large-depth quantitative optical imaging of biological tissues achieved by the College of Optical
Science and Engineering of Zhejiang University in recent years, including structural and functional optical coherence
tomography, large-depth cerebral vascular imaging based on three-photon fluorescence microscopy, and new wavefront
correction methods for distortion errors. It also summarizes the ways of quantitatively characterizing the optical images
obtained by these methods to acquire physiological and pathological information about biological tissues.
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1 引 言

生物组织大深度定量光学成像是指利用先进的光
学成像方法拓展生物组织的成像深度，并进一步对获
取的光学图像实施定量表征，是深入理解生物组织的
结构功能特性和相关病理机制的重要手段。

在各种光学成像技术中，光学相干层析（OCT）和
由其拓展的光学相干层析血流造影（OCTA）是新型的
高分辨率、无损生物组织成像技术［1］，可达到毫米量级
的成像深度，在生物医学特别是各种眼科、皮肤科等疾
病的诊断和监测中有着广泛的应用。相比其他一些成

像技术，如超声成像、核磁共振成像等，OCT成像具备

较高的空间分辨率。同时，与共聚焦显微技术、多光子
显微技术等高分辨技术相比，OCT成像具有更大的成
像视场和深度。目前，OCT成像的主要研究工作集中
在相关技术指标的优化方面，包括提高OCT图像的获
取速度、空间分辨率和穿透深度等。此外，多光子成像
技术（二次谐波成像、双光子荧光成像和三光子荧光成
像等）相比于共聚焦荧光显微技术拥有高穿透深度、低
光漂白和低光损伤等优点［2］，进而被广泛应用于活体
组织成像中。其中，由 Horton等［3］在 2013年研发的三
光子荧光成像拥有极强的定域性激发能力，能极大地
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提升成像穿透深度，在活体脑科学研究中有非常重要
的应用［4］。然而，三光子荧光信号极其微弱。因此，提

高三光子荧光成像的信号强度进而拓展其成像深度，
并使其和特定的组织功能研究（如脑科学研究等）更好
地结合在一起是该技术的重要发展方向。在对生物组
织进行光学成像时，生物样本的不透明性和不均匀性
会造成生物组织折射率不匹配，使得成像的对比度下
降、分辨率降低，最终导致图像变得模糊。为使光学成
像系统适应外界变化并保持良好的性能，研究人员将
自适应光学（AO）技术［5-7］与各种光学成像技术相结
合，实时校正光学成像系统像差，以提升图像在深层组
织样本中的分辨率与对比度。目前，改进现有的像差
矫正算法来提升图像的复原效果是AO研究领域中的
重点和趋势。基于光学图像揭示生物组织在生理与病
理过程中发生的动态、微小改变，进而更好地理解基础
的生命活动或实现疾病的高灵敏诊断，高精度的定量
表征是其中的重要一环［8-10］。光学成像方法与定量表
征技术的融合成为了研究重要疾病（特别是早期病变）
的新思路和新手段。

本文对生物组织大深度定量光学成像展开探讨，
重点阐述了浙江大学光电科学与工程学院近年来在该
领域中的一系列重要研究进展，主要包括 OCT、三光

子荧光成像、AO和图像定量表征等方面的相关研究。

2 生物组织大深度成像方法

2. 1 光学相干层析

OCT基于低相干干涉原理，可以非侵入、非接触、
高分辨地实现样品的实时三维（3D）成像［11-12］。OCT
成像的原理如图 1（a）所示。迈克耳孙干涉仪将光源
的入射光分成两部分并分别进入参考臂和样品臂，两
束光经过两臂中的反射面反射后分别形成参考光和信
号光并进行干涉，最终干涉光谱由光谱仪接收，其中频
率域的干涉光谱经过傅里叶变换后可得到空间域的
OCT 结 构 图 像 。 3D OCT 成 像［13］如 图 1（b）所 示 。
OCT 技术利用轴向扫描（A-line）捕捉样品的背向散
射信号，获得深度分辨的结构信息，利用横向扫描（B-

frame）获得样品的二维截面信息，并基于光栅扫描等
其他二维空间扫描模式（C-scan）获得一系列连续的二
维横截面图像，最终实现三维成像。傅里叶域OCT轴
向量程受限于有限的光谱采样率，一般量程为 1~
5 mm。为了进一步拓宽量程，Wang等［14］采用虚像相
控阵列（VIPA）对衍射光栅的光谱进行进一步细分，实
现 81. 87 mm的成像量程。

OCT能够在体获取生物体内部组织和器官的三
维结构或功能信息，是重要的生物医学成像手段。在
疾病诊断应用上，为了减轻患者的痛苦，且在方便伸入
狭窄弯曲的生物体管道的同时，防止对管壁组织造成
损伤，探头的小型化设计是关键问题之一。美国约翰
霍普金斯大学 Sharma和 Kang［16］仅用一根单模光纤
（SMF）实现了对动脉组织的 OCT 成像，但由于从
SMF出射的光束具有发散特性，故图像的横向分辨率
低，且有效成像范围有限。为了降低光束的发散性，研
究人员进行了系列研究工作。韩国国立釜山大学
Moon等［17-18］通过引入大纤芯光纤（LCF）实现了对光
纤基模的放大，但 LCF中的高阶模式被认为是不利于
成像的，且没有被利用起来，所以通过 LCF不能实现
对出射光场的调控。Ding等［19］提出了一种基于拉锥
光纤的高传输效率无透镜探头。该探头由一根 SMF、

一段拉锥光纤和一段 LCF组成，结构图如图 2（a）所
示，其中：SMF被用于实现OCT系统与探头远端光学
组件之间的光传输；拉锥光纤被用于提高光传输效率
和控制 LCF中激发的模式；LCF因具有较大的纤芯直
径和较小的数值孔径，故其在减小出射光束发散性的
同时，可以调节模间相位差。4组典型参数下出射光
束的二维光强分布如图 2（b）所示。优化参数后所制
作的探头如图 2（c）所示，其插入损耗为 0. 81 dB，优于
基于逐步过渡纤芯的无透镜探头。可以发现，在
1300 nm中心波长下，该探头实现了 140 μm的工作距
离、11. 5 μm的横向分辨率和 520 μm的焦深。由于光
束被光纤反射器偏转后从光纤的侧面出射时，光纤的
侧面相当于一个柱透镜，故工作距离和横向分辨率得
到了优化。基于探头的 OCT系统对人类手指皮肤的
成像效果如图 2（d）所示，台式系统对人类手指皮肤的

图 1 OCT成像原理与三维重构。（a）谱域OCT（SD-OCT）成像原理示意图［13］；（b）3D OCT重构小鼠全眼活体图像［13，15］

Fig. 1 Mechanism of OCT imaging and 3D reconstruction.（a）Schematic diagram of spectral domain OCT（SD-OCT）imaging［13];
(b) reconstruction of 3D OCT image for mouse full eye in vivo[13, 15]
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提升成像穿透深度，在活体脑科学研究中有非常重要
的应用［4］。然而，三光子荧光信号极其微弱。因此，提

高三光子荧光成像的信号强度进而拓展其成像深度，
并使其和特定的组织功能研究（如脑科学研究等）更好
地结合在一起是该技术的重要发展方向。在对生物组
织进行光学成像时，生物样本的不透明性和不均匀性
会造成生物组织折射率不匹配，使得成像的对比度下
降、分辨率降低，最终导致图像变得模糊。为使光学成
像系统适应外界变化并保持良好的性能，研究人员将
自适应光学（AO）技术［5-7］与各种光学成像技术相结
合，实时校正光学成像系统像差，以提升图像在深层组
织样本中的分辨率与对比度。目前，改进现有的像差
矫正算法来提升图像的复原效果是AO研究领域中的
重点和趋势。基于光学图像揭示生物组织在生理与病
理过程中发生的动态、微小改变，进而更好地理解基础
的生命活动或实现疾病的高灵敏诊断，高精度的定量
表征是其中的重要一环［8-10］。光学成像方法与定量表
征技术的融合成为了研究重要疾病（特别是早期病变）
的新思路和新手段。

本文对生物组织大深度定量光学成像展开探讨，
重点阐述了浙江大学光电科学与工程学院近年来在该
领域中的一系列重要研究进展，主要包括 OCT、三光

子荧光成像、AO和图像定量表征等方面的相关研究。

2 生物组织大深度成像方法

2. 1 光学相干层析

OCT基于低相干干涉原理，可以非侵入、非接触、
高分辨地实现样品的实时三维（3D）成像［11-12］。OCT
成像的原理如图 1（a）所示。迈克耳孙干涉仪将光源
的入射光分成两部分并分别进入参考臂和样品臂，两
束光经过两臂中的反射面反射后分别形成参考光和信
号光并进行干涉，最终干涉光谱由光谱仪接收，其中频
率域的干涉光谱经过傅里叶变换后可得到空间域的
OCT 结 构 图 像 。 3D OCT 成 像［13］如 图 1（b）所 示 。
OCT 技术利用轴向扫描（A-line）捕捉样品的背向散
射信号，获得深度分辨的结构信息，利用横向扫描（B-

frame）获得样品的二维截面信息，并基于光栅扫描等
其他二维空间扫描模式（C-scan）获得一系列连续的二
维横截面图像，最终实现三维成像。傅里叶域OCT轴
向量程受限于有限的光谱采样率，一般量程为 1~
5 mm。为了进一步拓宽量程，Wang等［14］采用虚像相
控阵列（VIPA）对衍射光栅的光谱进行进一步细分，实
现 81. 87 mm的成像量程。

OCT能够在体获取生物体内部组织和器官的三
维结构或功能信息，是重要的生物医学成像手段。在
疾病诊断应用上，为了减轻患者的痛苦，且在方便伸入
狭窄弯曲的生物体管道的同时，防止对管壁组织造成
损伤，探头的小型化设计是关键问题之一。美国约翰
霍普金斯大学 Sharma和 Kang［16］仅用一根单模光纤
（SMF）实现了对动脉组织的 OCT 成像，但由于从
SMF出射的光束具有发散特性，故图像的横向分辨率
低，且有效成像范围有限。为了降低光束的发散性，研
究人员进行了系列研究工作。韩国国立釜山大学
Moon等［17-18］通过引入大纤芯光纤（LCF）实现了对光
纤基模的放大，但 LCF中的高阶模式被认为是不利于
成像的，且没有被利用起来，所以通过 LCF不能实现
对出射光场的调控。Ding等［19］提出了一种基于拉锥
光纤的高传输效率无透镜探头。该探头由一根 SMF、

一段拉锥光纤和一段 LCF组成，结构图如图 2（a）所
示，其中：SMF被用于实现OCT系统与探头远端光学
组件之间的光传输；拉锥光纤被用于提高光传输效率
和控制 LCF中激发的模式；LCF因具有较大的纤芯直
径和较小的数值孔径，故其在减小出射光束发散性的
同时，可以调节模间相位差。4组典型参数下出射光
束的二维光强分布如图 2（b）所示。优化参数后所制
作的探头如图 2（c）所示，其插入损耗为 0. 81 dB，优于
基于逐步过渡纤芯的无透镜探头。可以发现，在
1300 nm中心波长下，该探头实现了 140 μm的工作距
离、11. 5 μm的横向分辨率和 520 μm的焦深。由于光
束被光纤反射器偏转后从光纤的侧面出射时，光纤的
侧面相当于一个柱透镜，故工作距离和横向分辨率得
到了优化。基于探头的 OCT系统对人类手指皮肤的
成像效果如图 2（d）所示，台式系统对人类手指皮肤的

图 1 OCT成像原理与三维重构。（a）谱域OCT（SD-OCT）成像原理示意图［13］；（b）3D OCT重构小鼠全眼活体图像［13，15］

Fig. 1 Mechanism of OCT imaging and 3D reconstruction.（a）Schematic diagram of spectral domain OCT（SD-OCT）imaging［13];
(b) reconstruction of 3D OCT image for mouse full eye in vivo[13, 15]



1717001-3

特邀综述 第 42 卷 第 17 期/2022 年 9 月/光学学报

成像效果如图 2（e）所示。可以发现，二者成像效果相
当，其中皮肤的分层结构与排汗管（SD）在图中清晰

可见。

作为 OCT 的功能性拓展，OCTA 将血红细胞
（RBC）作为内源性血流标记特征，高灵敏地区分静态
的组织背景和动态的血流信号，进而实现毛细血管水
平的三维血流灌注可视化［21-24］，如图 3所示。目前，
OCTA技术已经被迅速地应用于科学研究和临床诊
疗中［25］，如眼科［26-29］、皮肤科［30-32］、神经科学［33-35］、脑成
像［36-39］和肿瘤学［40］。自 OCTA问世以来，涌现出大量
的 提 高 血 流 造 影 灵 敏 度 和 运 动 对 比 度 的 技 术 手
段［41-47］。Cheng等［48］建立了基于随机相幅矢量和理论
的OCTA血流信号统计模型，阐明了OCTA运动对比
度的理论机制。Guo等［49］提出了散斑场复值退相关运
动检测方法，综合复值干涉信号的幅度与相位信息，实
现了布朗运动水平的微小血流运动的高灵敏检测。
Huang等［50］率先提出了多元时间序列模型，获得了噪
声信号与 OCTA信号的渐进统计分布，如图 4（a）所
示。同时，基于逆信噪比-复退相关（ID）二维特征空间
构建了信噪比自适应的 OCTA 方法，并称之为 ID-

OCTA。该方法应用于小鼠眼睛的结果如图 4所示，
其中图 4（b）~（f）分别对应中间毛细血管丛（ICP）、脉
络膜、视网膜全层、浅血管丛（SVP）和深层毛细血管丛
（DCP）的图像，图 4（g）~（i）显示的是人眼的视网膜全
层、SVP与 DCP的结果。进一步，针对 ID空间中动态

血流信号与静态组织信号的混叠区域，Li等［51］结合血
管形态、逆信噪比与复退相关值多维特征信息，提出了
一种改进的OCTA分类器（SID-OCTA），可以在剔除
背景噪声的同时，提升血管对比度与连通性。Yang
等［52］率先开展了大鼠光栓脑卒中模型缺血形成至恢复
全过程的 OCTA跟踪成像研究，在毛细血管水平上揭
示了脑皮层三维微循环形态的时空动态演变规律及其
性别差异，为中风机制研究、疗效和药效评价提供了理
想的监测平台。

在诸多疾病的发生和发展过程中，针对早期功能
损伤的检测与干预可以显著减慢病程并降低危害。为
了提升血流动力学监测的动态范围并降低不确定性，
Chen等［53］提出了一种自适应时空（ST）核用于退相关
估计，并对大鼠脑皮层血流动力学进行在体监测。相
比于传统的空间核，基于 ST核的血流动力学监测将
退相关的动态监测范围扩大了约 49%，不确定度降低
了 约 40%，不 同 强 度 刺 激 结 果 的 可 分 性 扩 大 了 约
180%，这种优良的监测性能将极大地促进基于退相关
的定量 OCTA在血流动力学中的研究与发展。Deng
等［54］提出了一种基于 OCTA的视网膜神经血管耦合
功能成像方法，利用闪烁光刺激（FLS）激发视网膜神
经活动，利用动态 OCTA捕捉视网膜微血管网络的形

图 2 输出光束可调控的无透镜探头［20］。（a）探头的结构图；（b）4组典型参数下出射光束的二维光强分布；（c）所制作探头的整体图

和显微图；（d）基于探头的OCT系统对人类手指的成像图；（e）基于振镜的台式系统对人类手指的成像图

Fig. 2 Lens-free probe with tunable output beam[20]. (a) Layout of probe; (b) two-dimensional light intensity distribution of outgoing
beam under four typical parameters; (c) photograph and micrograph of fabricated probe; (d) image of human finger from probe-

based OCT system; (e) image of human finger from galvanometer desktop system
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态响应与血流动力学变化，获得了神经血管耦合响应

的精准空间分布图，如图 5所示。针对动态 OCTA长

时间采集所导致的数据量大的问题，Deng等［54］利用图

形处理器（GPU）加速的方法，实现了OCTA数据的实

时处理，获得了 133 kHz的高速线处理速度，进一步满

足了临床需求。Zhang等［55］开展了神经调节微循环动

态成像研究，基于红外吸收的光热效应实现了神经细

胞的调控，实现了脑皮层 OCTA微循环的动态成像，

成功记录了神经调节血流动力学响应的动态过程及其

随调控强度的变化，实现了一种无标记、全光学脑功能

调控与成像技术。

此外，OCTA还有望用于血糖的无创监测［56-59］。

Liu等［60］发展了一种基于 OCTA的无创、快速血糖监

测技术，利用 OCT实现活体视网膜的三维散射成像，

图 3 OCTA原理示意图

Fig. 3 Schematic diagram of principle for generating OCTA

图 4 ID的渐近关系和生成的 OCTA图像［50］。（a）ID的渐进关系；（b）小鼠眼睛中的 ICP图像；（c）小鼠眼睛中的脉络膜图像；

（d）小鼠眼睛中的视网膜全层图像；（e）小鼠眼睛中的 SVP图像；（f）小鼠眼睛中的 DCP图像；（g）人眼中的视网膜全层图像；

（h）人眼中的 SVP图像；（i）人眼中的DCP图像

Fig. 4 Asymptotic relation of ID and generated OCTA images[50]. (a) Asymptotic relation of ID; (b) image of ICP in mouse eye;
(c) image of choroid in mouse eye; (d) image of whole retina in mouse eye; (e) image of SVP in mouse eye; (f) image of DCP in

mouse eye; (g) image of whole retina in human eye; (h) image of SVP in human eye; (i) image of DCP in human eye
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利用信号在深度方向的衰减特性实现三维光学衰减系

数（OAC）成像，并结合OCTA的血流信息实现视网膜

血液组织光学衰减系数的成像，如图 6所示。研究发

现，与背景组织相比，血液成分的衰减系数与血糖浓度

（BGC）之间存在更为可靠的关联性，每 100 mg/L的

血糖质量浓度变化下小动脉/静脉血液散射系数的变

化为 0. 05~0. 07 mm-1，并且观察到糖尿病模型小鼠

血液衰减系数有显著升高（显著性为 p<0. 001）的现

象。此外，不同类型的血管也表现出不同的性能：小静

脉血液的衰减系数和血糖浓度之间的相关系数（R=
0. 86）要高于小动脉（R=0. 73）。值得注意的是，糖尿

病小鼠视网膜血液衰减系数的变化早于视网膜微血管

病变（目前糖尿病视网膜病变临床诊断的关键指标之

一）。该技术有望实现视网膜血糖的直接、长期监测，

深入揭示糖尿病视网膜病变的发生发展机制，促进糖

尿病视网膜病变的早期筛查。

将OCT样品臂小型化并与临床内镜通道结合，可

进入人体腔道内获得结构和血流图像。由于血管生成

与肿瘤进程密切相关，故内镜式 OCTA有望用于内部

器官的早期肿瘤检测中，如 Barrett食管［26］。Yao等［61］

利用电热型微机电系统（ET-MEMS）远端扫描探头实

现了 2. 0 mm×2. 3 mm视场（x-y）的步进式栅形扫描

血流成像，探头直径为 3. 5 mm。基于 ET-MEMS探

头在人口腔颊黏膜中进行了三维 OCTA血流成像，

OCT结构（灰色）融合 OCTA血流（黄色）的三维渲染

结果如图 7（a）所示，其中位于固有层（LP）内的浅表血

管丛（SP）为进入结缔组织乳突的毛细血管袢（CL）提

供营养和氧气。如图 7（b）、（c）所示，从三维OCTA 图

像中可以看到深度可分辨的血管网络，其中乳突固有

层（pLP）的OCTA最大值投影图可显示集中且长的毛

细血管袢，而更深的网状固有层（rLP）能更清楚地显

示血管丛。为了进一步降低内镜式 OCTA的成本和

扩大应用范围，研究人员也进行了一些尝试。比如，在

胆胰管狭窄腔内，Yao等［62］利用临床近端环扫探头实

现了 OCTA血流成像，探头直径仅为 0. 9 mm。基于

ET-MEMS的远端扫描探头适用于近检以针对局部区

域进行血流成像，而临床近端环扫探头更适用于大规

模筛查。

2. 2 三光子荧光成像

三光子荧光显微成像在生物组织中可实现高空间

分辨率的大深度定量成像。三光子荧光成像的两大显

著特点在于长波长近红外光激发和高阶非线性光学效

应。第一，由于近红外光具有更低的散射，故激发光波

长越长，在生物组织中抗散射的能力更强，穿透深度更

图 5 FLS诱导的小鼠视网膜血流动力学响应的在体监测［54］。（a）退相关编码的 SVP中基线段的 OCTA投影图；（b）退相关编码的

ICP中基线段的OCTA投影图；（c）退相关编码的 DCP中基线段的OCTA投影图；（d）退相关编码的 SVP中刺激段的OCTA
投影图；（e）退相关编码的 ICP中刺激段的 OCTA投影图；（f）退相关编码的 DCP中刺激段的 OCTA投影图；（g）血管形态的

定量监测曲线；（h）血流区域中退相关系数的定量监测曲线

Fig. 5 FLS-evoked hemodynamic responses of mouse retina in vivo[54]. (a) OCTA projection of baseline phase in decorrelation coded
SVP; (b) OCTA projection of baseline phase in decorrelation coded ICP; (c) OCTA projection of baseline phase in decorrelation
coded DCP; (d) OCTA projection of FLS phase in decorrelation coded SVP; (e) OCTA projection of FLS phase in
decorrelation coded ICP; (f) OCTA projection of FLS phase in decorrelation coded DCP; (g) quantitative monitoring curve of

vascular morphology; (h) quantitative monitoring curve of decorrelation coefficient in blood flow area

大。目前三光子荧光显微成像常用的两个最佳近红外

激发窗口在 1300 nm 和 1700 nm附近，这两个波段的

光在生物组织中的衰减长度较长，穿透深度理论上可

以达到 3 mm以上［63］，故三光子显微成像可以实现生

物组织的大深度成像。第二，由于三光子荧光为近似

五阶非线性光学效应，非线性激发产生的荧光信号高

度局限在聚焦光斑的焦点处，无非焦面外激发的杂散

信号的干扰，因此三光子荧光成像能在生物组织大深

度成像中保持良好的信号背景比和高空间分辨率。以

上两大特性保证了三光子荧光显微成像具有毫米量级

的光学成像深度和亚微米量级的空间分辨率。然而，

由于三光子激发效率低，荧光探针的三光子吸收截面

通常在 10-80量级［64］，故要求激发光具有非常高的峰值

功率。目前，满足条件的飞秒激光器的脉冲宽度在百

飞秒量级，重复频率在 1 MHz左右，这限制了三光子

荧光显微成像的成像速度。总体而言，目前三光子荧

光显微成像在生物结构成像上表现优异，但在实时动

态成像上仍面临较大的挑战。

三光子荧光显微成像目前在生物组织大深度成像

中已经获得了广泛的应用。2013年，美国康奈尔大学

Horton等［3］通过孤子自频移的方式，在光子晶体棒状

光纤中产生了 1700 nm波段的飞秒光源，首次实现了

活体小鼠脑神经和脑血管的三光子荧光成像，如图 8
（a）所示，成像深度达到了 1. 35 mm，成功实现了对小

鼠海马体区域的脑血管和脑神经元的分别成像。之

后，Ouzounov等［65］和Wang等［66］通过非共线光参量放

大（NOPA）方式获得了 1300 nm波段的飞秒激光，如

图 8（b）、（c）所示，1300 nm 的飞秒光激发处能响应

图 6 基于OCTA的OAC监测及OAC与 BGC的相关性［41］。（a）健康小鼠视网膜动静脉的OAC投影图；（b）糖尿病小鼠视网膜

动静脉的OAC投影图；（c）视网膜小动脉的OAC与 BGC的相关曲线；（d）视网膜小静脉的OAC与 BGC的相关曲线

Fig. 6 OCTA-based OAC measurement and correlation between OAC and BGC[41]. (a) OAC projection of retinal arteries and veins
for healthy mice; (b) OAC projection of retinal arteries and veins for diabetic mice; (c) correlation curve of OAC and BGC for

retinal arterioles; (d) correlation curve of OAC and BGC for retinal venules

图 7 基于 ET-MEMS远端扫描探头的颊黏膜OCTA图像［61］。（a）颊黏膜中融合OCT结构（灰色）和OCTA血流（黄色）图像的三维

渲染图；（b）颊黏膜中 pLP层的OCTA最大值投影图；（c）颊黏膜中 rLP层的OCTA最大值投影图

Fig. 7 OCTA imaging of buccal mucosa by ET MEMS-based distal-end scanning probe[61]. (a) Three-dimensional images of fused
OCT structure (gray) and OCTA vasculature (yellow) in buccal mucosa; (b) projection of maximum OCTA of pLP layer in

buccal mucosa; (c) projection of maximum OCTA of rLP layer in buccal mucosa
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大。目前三光子荧光显微成像常用的两个最佳近红外

激发窗口在 1300 nm 和 1700 nm附近，这两个波段的

光在生物组织中的衰减长度较长，穿透深度理论上可

以达到 3 mm以上［63］，故三光子显微成像可以实现生

物组织的大深度成像。第二，由于三光子荧光为近似

五阶非线性光学效应，非线性激发产生的荧光信号高

度局限在聚焦光斑的焦点处，无非焦面外激发的杂散

信号的干扰，因此三光子荧光成像能在生物组织大深

度成像中保持良好的信号背景比和高空间分辨率。以

上两大特性保证了三光子荧光显微成像具有毫米量级

的光学成像深度和亚微米量级的空间分辨率。然而，

由于三光子激发效率低，荧光探针的三光子吸收截面

通常在 10-80量级［64］，故要求激发光具有非常高的峰值

功率。目前，满足条件的飞秒激光器的脉冲宽度在百

飞秒量级，重复频率在 1 MHz左右，这限制了三光子

荧光显微成像的成像速度。总体而言，目前三光子荧

光显微成像在生物结构成像上表现优异，但在实时动

态成像上仍面临较大的挑战。

三光子荧光显微成像目前在生物组织大深度成像

中已经获得了广泛的应用。2013年，美国康奈尔大学

Horton等［3］通过孤子自频移的方式，在光子晶体棒状

光纤中产生了 1700 nm波段的飞秒光源，首次实现了

活体小鼠脑神经和脑血管的三光子荧光成像，如图 8
（a）所示，成像深度达到了 1. 35 mm，成功实现了对小

鼠海马体区域的脑血管和脑神经元的分别成像。之

后，Ouzounov等［65］和Wang等［66］通过非共线光参量放

大（NOPA）方式获得了 1300 nm波段的飞秒激光，如

图 8（b）、（c）所示，1300 nm 的飞秒光激发处能响应

图 6 基于OCTA的OAC监测及OAC与 BGC的相关性［41］。（a）健康小鼠视网膜动静脉的OAC投影图；（b）糖尿病小鼠视网膜

动静脉的OAC投影图；（c）视网膜小动脉的OAC与 BGC的相关曲线；（d）视网膜小静脉的OAC与 BGC的相关曲线

Fig. 6 OCTA-based OAC measurement and correlation between OAC and BGC[41]. (a) OAC projection of retinal arteries and veins
for healthy mice; (b) OAC projection of retinal arteries and veins for diabetic mice; (c) correlation curve of OAC and BGC for

retinal arterioles; (d) correlation curve of OAC and BGC for retinal venules

图 7 基于 ET-MEMS远端扫描探头的颊黏膜OCTA图像［61］。（a）颊黏膜中融合OCT结构（灰色）和OCTA血流（黄色）图像的三维

渲染图；（b）颊黏膜中 pLP层的OCTA最大值投影图；（c）颊黏膜中 rLP层的OCTA最大值投影图

Fig. 7 OCTA imaging of buccal mucosa by ET MEMS-based distal-end scanning probe[61]. (a) Three-dimensional images of fused
OCT structure (gray) and OCTA vasculature (yellow) in buccal mucosa; (b) projection of maximum OCTA of pLP layer in

buccal mucosa; (c) projection of maximum OCTA of rLP layer in buccal mucosa
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Ca2+的 GcaMP6s探针的三光子荧光信号，并相继实现

了开颅和穿颅下的神经元功能成像。需要指出的是，

在这两个工作中，三光子荧光神经元功能成像的帧率

在 9 Hz以内，尚难以满足实时神经元动态成像监测的

要求（帧率大于 25 Hz）。

为进一步拓展三光子荧光成像在大脑结构成像中

的应用，深圳大学王科教授团队将三光子荧光显微技

术应用于星形胶质细胞和小胶质细胞成像中［67-68］。深

圳大学 Chen等［67］采用 SR101标记星形胶质细胞，实现

了 942 μm的成像深度。深圳大学 Cheng等［68］用波长

为 1720 nm的飞秒光激发可特异性标记小胶质细胞的

DyLight 649染料，使小鼠大脑的小胶质细胞成像深度

达到了 1124 μm。之后，深圳大学 Liu等［69］对比了几种

量子点和商用染料（Texas Red、SR101）在 1700 nm窗

口附近的三光子吸收截面，发现量子点的三光子吸收

截面普遍高出商用染料 4~5个数量级，并选用了三光

子吸收截面最大的量子点探针 Qtracker655。如图 9
（a）所示，在 1700 nm窗口激发下，实现了目前三光子

荧光脑血管成像的最大深度记录（2. 2 mm）。

由于颅骨中各成分折射率不均一，表现出对光非

常高的散射，故经颅脑成像一直以来都面临很大挑战。

三光子荧光显微成像的强抗散射能力为经颅大深度脑

成像提供了可能。Wang等［70］开发了一种具有聚集诱

导发光特性的探针 DCDPP-2TPA，采用 DSEP-PEG
将该探针包覆成纳米颗粒以增强荧光，在颅骨完整的

条件下，对小鼠脑皮层血管进行了三光子荧光成像，深

度达到了 300 μm。之后，各类三光子激发的荧光探针

均相继被成功应用到穿颅条件下的三光子荧光成

像中［71-72］。

除此之外，三光子荧光显微技术还可以用于荧光

寿命成像和光动力治疗中。Ni等［73］将时间相关单光

子计数技术应用到三光子荧光显微镜中，可实现微弱

荧光信号的荧光寿命成像探测，成像结果如图 9（b）所

示，其在小鼠脑血管的荧光寿命成像中达到了 600 μm
的深度。Li等［74］将光敏剂 HPPH用 SiO2包覆成纳米

颗 粒 来 标 记 HeLa 细 胞 ，如 图 9（c）所 示 ，并 采 用

1560 nm波长的飞秒激光激发，成功监测到了三光子

光动力促使 HeLa细胞凋亡的过程。三光子荧光显微

技术除了应用在脑结构和功能成像外，还能进一步拓

展以应用在小鼠脂肪肝诊断和淋巴系统追踪等领域

中。新加坡国立大学Wang等［75］开发了一种具有极大

三 光 子 吸 收 截 面 的 聚 集 诱 导 发 光 纳 米 探 针

TPAPhCN，如图 9（d）所示，在 1200 nm飞秒激光激发

下，脂肪肝的三光子荧光成像表明 TPAPhCN能够特

异性标记脂滴。另外，美国康奈尔大学 Choe等［76］将三

图 8 三光子荧光脑血管、神经元结构和脑功能成像。（a）三光子荧光小鼠脑血管和脑神经三维结构成像［3］；（b）小鼠开颅颅窗下的

三光子荧光神经元功能成像［65］；（c）颅骨完整小鼠的三光子荧光神经元功能成像［66］

Fig. 8 Three-photon fluorescence imaging of cerebral blood vessels, neuronal structures and brain functions. (a) Three-photon
fluorescence imaging of three-dimensional structures of cerebral blood vessels and cranial nerves in mice[3]; (b) three-photon
fluorescence functional neuronal imaging under craniotomy window in mice[65]; (c) three-photon fluorescence neuronal functional

imaging of mice with intact skulls[66]
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光子荧光显微镜应用于小鼠整个淋巴结的成像中，如

图 9（e）所示，成像深度达到了 900 μm，并成功观测了

T细胞区域中 CD8+T细胞和 CD4+T细胞的运动过

程。由于三光子荧光显微技术在生物组织深层结构成

像上表现出了优异的效果，故三光子荧光显微成像有

望被进一步应用于脾脏、肾脏等其他器官的成像中。

三光子荧光成像一直以来追求成像深度更大和成

像速度更快。一方面，三光子荧光成像技术可以与其

他克服生物组织散射的技术相结合以进一步增大成像

深度。例如，在三光子荧光成像中，激发光在经过光学

系统和生物样品之后不可避免地会产生波形畸变，进

而在大深度成像中无法被完美地聚焦成一个光斑，这

限制了深层组织中三光子荧光信号的强度。AO技术

可以在一定程度上克服激发光波形畸变导致的像差，

从而提高三光子荧光成像的信噪比和成像深度。欧洲

分子生物学实验室 Streich等［77］通过AO矫正三光子荧

光显微成像时的像差和小鼠心跳引起的图像偏移误

差，如图 10（a）所示。在 1300 nm飞秒激光激发下，他

们实现了 1. 4 mm的小鼠大脑神经元树突活动的记

录，如图 10（b）所示，这是目前三光子神经元成像的最

大深度记录。另外，完整颅骨下的三光子穿颅脑成像

深度受限于颅骨的高散射干扰，成像深度被限制在

500 μm以内。活体组织光透明技术可以通过外源性

的生物安全试剂对小鼠颅骨进行透明化处理，替换颅

骨间的钙质和胶原纤维等，达到折射率匹配的效果，从

而显著降低颅骨的散射［78］。Li等［79］利用重水替换颅

骨光透明剂中的水成分，降低颅骨光透明剂在近红外

波段中的吸收，达到同时降低颅骨散射效应和吸收效

应的作用。在 1550 nm飞秒激光激发的三倍频成像

中，小鼠穿颅脑成像深度提升到了 600 μm。进一步

地，He等［80］通过选用三光子吸收截面较大的荧光探

针，在 1300 nm飞秒激光激发下实现了目前最大的小

鼠脑血管穿颅成像深度（1. 00 mm）。除此之外，进一

步延长三光子荧光发射波长至近红外波段处，减少信

号光收集过程中的损耗，这有助于提升三光子荧光的

成像深度。深圳大学 Xu等［81］选用发射在近红外一区

中的聚集诱导发光纳米探针，在 1700 nm窗口激发下

实现了 1. 69 mm深度的三光子荧光脑血管成像，这是

目前有机探针中的最大成像深度记录。进一步地，Ni
等［82］首次实现了近红外二区激发和近红外二区发射的

多光子荧光显微成像，选用高光电转换效率的面探测

InGaAs相机替代单点探测的光电倍增管，以解决近红

外响应的光电倍增管灵敏度低的问题，对近红外二区

激发和近红外二区发射的三光子荧光显微成像具有借

鉴意义。另一方面，三光子荧光显微成像的速度主要

受限于三光子激发的低效率，对低重复频率、高峰值功

率的飞秒激光器的要求限制了单点扫描的速度。为进

一步提高三光子荧光成像速度，美国康奈尔大学 Li
等［83］将自适应激发光源引入到三光子显微成像技术

中，如图 10（c）所示，通过预先扫描三光子荧光显微成

像选择感兴趣区域，在实际成像中只针对神经元所在

的空间坐标进行三光子荧光成像，成像速度提升了 30
倍以上。由于减少了感兴趣区域外的激发，故三光子

荧光神经元结构和功能成像的信号背景比也得到了显

著提升，成像结果如图 10（d）所示。然而，该方式依旧

无法实现全局的三光子荧光动态成像，感兴趣区域之

图 9 多种三光子荧光成像应用场景。（a）最大深度的三光子荧光小鼠脑血管结构成像［69］；（b）三光子荧光寿命小鼠脑血管成像［73］；

（c）HeLa细胞的三光子光动力治疗［74］；（d）三光子荧光成像用于小鼠脂肪肝中脂滴形态观测［75］；（e）三光子荧光成像实现对

小鼠完整淋巴结的三维结构成像［76］

Fig. 9 Various three-photon fluorescence imaging applications. (a) Maximum-depth three-photon fluorescence imaging for structures
of cerebral blood vessels in mice[69]; (b) three-photon fluorescence lifetime imaging of cerebral blood vessels in mice[73]; (c) three-
photon photodynamic therapy of HeLa cells[74]; (d) three-photon fluorescence imaging for observation of lipid droplet morphology
in mouse fatty liver[75]; (e) three-dimensional structural imaging of intact lymph nodes in mice by three-photon fluorescence

imaging [76]
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外的信息会被舍弃。除此之外，优化提高荧光探针的

三光子荧光亮度，使其在高重复频率（80 MHz）的飞秒

激光下也能产生足够强的三光子荧光，有望进一步提

升三光子荧光的成像速度。

2. 3 自适应光学

在对生物组织进行光学显微成像时，生物样本的

不透明性和不均匀性会造成生物组织折射率不匹配，

进而使得成像的对比度下降、分辨率降低，图像变得模

糊。为了恢复图像的分辨率和清晰度，需要对波前进

行校正，常用AO技术来实现这一功能。AO最初是由

美国天文学家 Babcock于 1953年提出，他提出用反馈

校正技术减轻大气湍流的作用，虽然在当时的条件下

没有合适的技术来实现波前的探测与校准，但是探测-

控制-校准的方案成为了后续技术的内核［84］。

AO技术发展迅速，20世纪 70年代末，Journal of
the Optical Society of America上发表了 AO技术领域

相关的一系列文章［5，7］，指明了技术的可实现性。1978
年，Hardy［6］发表了第一篇有影响力的综述，详细介绍

了AO的原理与技术方案。随着“星球计划”项目的开

展，AO技术在天文和军用领域中得到了迅猛发展［85］。

21世纪以来，随着生命科学技术的蓬勃发展，AO技术

从军用转向民用，逐渐和显微成像系统相结合，可提升

图像在深层组织样本中的分辨率与对比度，以便于科

学研究。

图 10 自适应光学改善三光子荧光成像深度和成像速度。（a）移动关联自适应光学三光子显微镜示意图［77］；（b）自适应光学三光子

荧光显微镜下小鼠脑神经元的三光子荧光结构成像［77］；（c）自适应激发光源提高三光子荧光成像速度工作原理［83］；

（d）自适应激发光源显著提升神经元结构和功能记录过程的信号背景比［83］

Fig. 10 Three-photon fluorescence imaging depth and imaging speed improved by adaptive optics. (a) Schematic diagram of mobile-
correlated adaptive-optics three-photon microscopy[77]; (b) three-photon fluorescence structural imaging of mouse brain neurons
under adaptive-optics three-photon fluorescence microscopy[77]; (c) principle of adaptive excitation source improving speed of
three-photon fluorescence imaging[83]; (d) signal-to-background ratio significantly improved by adaptive excitation source during

neuronal structural and functional recording process[83]

AO系统主要分为三个部分，即波前探测模块、波

前校正模块和控制模块。其中，最重要的模块就是波

前探测模块，该部分的精度很大程度上决定了自适应

系统的精度。针对波前探测，有两种方案，即直接波前

探测和间接波前探测［86］，如图 11所示。

直接波前探测是直接用探测器获取波前的信息，

将信息传递到波前校准模块中进行校正。常用的波前

探测器有 Shack-Hartmann（SH）传感器、四棱锥传感

器［87］和剪切干涉仪等。其中，应用最广泛的是 SH传

感器，因为它具有简单、有效和快速的优点［88］。SH传

感器的原理如图 12所示，通过测量子光斑的质心，计

算偏移量，就可以得出波前的相位分布。

间接波前探测又被称为无传感器 AO法，是通过

观测成像的图像质量指标（锐度、对比度等）来判断波

前情形的，再通过不断调整波前校准器件来得到最好

的图像质量指标。常用的波前校准器件经过多年来的

更新和发展，主要有三种，即空间光调制器（SLM）、数

字微镜器件（DMD）和可变形镜（DM）。其中，最为常

用的两种器件的结构示意图如图 13所示，左图为可变

形镜，右图为空间光调制器［86］。

图 11 两种AO模式［86］

Fig. 11 Two AO modes[86]

图 12 SH传感器原理图［89］

Fig. 12 Principle of SH sensor[89]

图 13 光学像差校正器［86］

Fig. 13 Optical aberration corrector[86]
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2000年，美国密歇根大学 Albert等［90］首先将 AO
技术和双光子成像技术相结合，该方案是基于遗传算

法的无传感器的 AO方法，利用可变形镜来实现光学

像差校正的功能。该系统实现了对离轴像差的校正，

扩大了双光子点扫描显微系统的扫描成像范围，证实

了可变形镜对轴外像差校正的有效性。

2002年，美国哈佛大学 Booth等［91］提出了模式法，

实现了对显微图像的对比度与分辨率的提升。后续，

该团队继续对模式法进行优化，以提升算法的速度和

拓宽应用的场景，在将模式法与结构照明显微镜（SIM）

系统［92］、双光子成像系统［93］、受激发射损耗（STED）系

统［94］的结合应用中，均获得了较好的成像效果。

2010年，美国霍华德·休斯医学研究所 Ji等［95］提

出了瞳孔分割法，该技术将物镜后瞳孔分为多个子区

来控制子区光线的偏移从而对光场进行调控，并校正

折射率不匹配产生的样本和系统像差，最终可以将分

辨率恢复到近衍射极限的水平。利用该系统对小鼠皮

层切片进行成像，在 400 μm深度处得到了高分辨率的

成像结果。之后，该团队对基于双光子成像系统的瞳

孔分割法进行了不断地改进与提升，实现了较高分辨

率和信噪比的活体成像［96］。

美国霍华德·休斯医学研究所 Cui［97］对相干AO技

术（COAT）算法进行改进，将原有 COAT算法应用

到显微成像系统中，实现对小鼠脑切片和淋巴结的深

层组织成像。COAT算法后续不断发展，在与双光子

成像系统［98-99］和 STED系统结合［100-101］后，可以实现较

好的校正成像效果。

随着网络模型的优化和计算机算力的提升，使用

深度学习对像差进行探测和校正逐步成为新的解决方

案。近年来，卷积神经网络（CNN）已被用于波前传感

中。部分研究人员使用点扩散函数（PSF）来对波前分

布进行模拟，估计 Zernike多项式系数［102-104］。然而，在

深层组织成像时波前分布难以探测，情况较为复杂。

2021年，浙江大学 Hu等［105］提出了一种新型的波前校

正方法，即两步波前检测（TSWD）。该方法基于深度

学习，利用 SH波前传感器（SHWS）进行波前探测。

该方法使用了两个网络，其中一个网络的作用是估计

Zernike像差多项式的系数，以重建子区域上的局部波

前，另一个网络可用于全局波前检索，将两者相结合可

以对复杂波前结构进行精准的估计与拟合。该方法得

到 的 重 构 波 前 的 均 方 根 畸 变 误 差 比 传 统 方 法

COAT［97］要更低，效果更好。图 14为该方法波前重构

的结果图以及其与 COAT方法的对比图。可以看出，

与 COAT方法相比，该方法具有明显的优势。

2021年，Zheng等［106］提出了一种可以快速、精准

校正 SIM中样本像差的方法。该技术方案通过训练

卷积神经网络，实现用 Zernike多项式的前 15阶系数

来表征像差。该方案使用AO方法对结构光照明进行

补偿，并优化系统的网络结构，得到的预测像差与真实

像差的相关性较高，可达 0. 9986，并可在 10. 1 ms内完

成对波前的预测与重构，可以有效校正 SIM系统中的

光学像差，如图 15所示。同时，该技术对光照条件的

鲁棒性强，未来可以应用在 SIM深层生物组织高分辨

率成像中。

2021年，Hu等［107］提出了一种基于像差先验知识

的深度学习荧光显微镜图像增强技术。由于这种新型

的基于深度学习的波前探测方法是基于像差的先验知

识实现的，故无需额外光学器件就可实现对荧光显微

成像的图像增强，在降低噪声的同时，提升了对比度与

信号峰值信噪比。将该技术与 Zernike像差多项式相

结合，生成光学图像退化模型，并用生成的数据集（无

需精确配准）进行端到端的神经卷积网络的训练，通过

尺度循环像差校正（SRACNet）可大幅增强算法的运

算速度、泛化性和鲁棒性，如图 16所示。该方案在商

用荧光显微镜上得到了验证，未来在深层组织成像中

会有更大的作用。

由于常规的 SH波前传感器只能探测低阶像差，

对高阶像差无法探测，故针对深层生物样本产生的高

阶像差问题，Hu等［108］于 2019年提出了一种可进行高

阶像差探测的 SH波前传感器。该技术直接采用波前

图 14 波前探测比较［105］

Fig. 14 Wavefront detection comparison[105]

的点阵图作为输入，无需图像分割或者质心探测，可以
在 个 人 计 算 机 上 实 现 在 10. 9 ms 内 预 测 前 120 阶
Zernike像差，有效地提升了波前探测的精度与速度，
可以更好地探测深层样本产生的像差。

统计实验结果表明，与传统的基于模态的 SHWS
相比，该方法的相位估计误差降低了 40. 54%，点扩散
函数的斯特列尔比提高了 27. 31%。该方法的像差检
测性能也在 300 μm厚的小鼠脑切片上得到了验证，与
传统 SHWS（TSHWS）相比，该方法的峰值信噪比中
值提高了 30%~40%，如图 17所示，其中 LSHWS为
基于学习的 SHWS。该技术具有检测精度高、流程简
单、预测速度快和兼容性好等优点，可以大幅提升波前
传感器的探测能力，且可与现有的AO系统相结合，进
一步应用于生物医学领域中。

3 光学图像定量表征

3. 1 纤维状结构空间取向定量表征

各种光学成像技术（光学相干层析成像、多光子成
像等）提供了获取生物组织大深度精细图像的方
法［2，109］。纤维状结构是生物组织的基本结构形式，血
管、神经元轴突和胶原纤维等都以纤维状结构的形式
存在于生物体内，并对生命活动有着重要的作用［110］。

疾病的发生与演化往往会引起细胞和细胞外基质相互
作用的扰动，并导致生物组织中各种纤维状结构的空
间构象发生变化［8-10］。结合各种光学成像技术对生物
组织内纤维状结构的空间形态进行定量表征是研究疾
病，特别是早期病变的新手段和新思路。通过精准地
描述这种结构与功能的关联特性，人们将更加深入地
认识到各种疾病的发生与演化机制。

空间取向是纤维状结构重要的空间形态特征，对
生物组织中纤维状结构二维和三维空间取向的定量计
算是研究的热点［111-115］。傅里叶变换是一种常用的二
维取向计算方法。2010年，美国伊利诺伊大学香槟分
校 Sivaguru等［116］通过二次谐波成像获取了马肌腱的
胶原纤维图像，并基于图像的傅里叶变换谱的取向获
取了图像某一个局域或整体的纤维空间取向，但这种
方法有计算速度和成像要求等方面的限制因素。2014
年，法国国家科学研究中心 Bancelin等［117］通过二次谐
波成像获取了人体子宫颈活检样本切片的胶原纤维图
像，并采用形态学开运算获得了胶原纤维的取向信息，
该算法需要权衡角度计算精度和曲率分辨本领这两项
指标。由于在生物体内实际的纤维状结构分布是三维
的，因此近年来许多工作专注于三维空间取向的计算。
2012年，美国伊利诺伊大学香槟分校 Lau等［118］进一步

图 15 在培养的幼年叙利亚地鼠肾细胞中重建了鬼笔环肽标记的肌动蛋白的 SIM 图像［106］。（a）AO校正前；（b）AO校正后；

（c）图 15（a）、（b）中虚线处的强度分布

Fig. 15 Reconstructed SIM images of Phalloidin labeled actin in cultured baby hamster Syrian kidney cells[106]. (a) Before AO
correction; (b) after AO correction; (c) intensity profiles of dotted lines in Fig. 15(a) and Fig. 15(b)

图 16 SRACNet在共聚焦显微镜上的图像增强性能［107］

Fig. 16 Image enhancement performance of SRACNet on confocal microscopy[107]
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的点阵图作为输入，无需图像分割或者质心探测，可以
在 个 人 计 算 机 上 实 现 在 10. 9 ms 内 预 测 前 120 阶
Zernike像差，有效地提升了波前探测的精度与速度，
可以更好地探测深层样本产生的像差。

统计实验结果表明，与传统的基于模态的 SHWS
相比，该方法的相位估计误差降低了 40. 54%，点扩散
函数的斯特列尔比提高了 27. 31%。该方法的像差检
测性能也在 300 μm厚的小鼠脑切片上得到了验证，与
传统 SHWS（TSHWS）相比，该方法的峰值信噪比中
值提高了 30%~40%，如图 17所示，其中 LSHWS为
基于学习的 SHWS。该技术具有检测精度高、流程简
单、预测速度快和兼容性好等优点，可以大幅提升波前
传感器的探测能力，且可与现有的AO系统相结合，进
一步应用于生物医学领域中。

3 光学图像定量表征

3. 1 纤维状结构空间取向定量表征

各种光学成像技术（光学相干层析成像、多光子成
像等）提供了获取生物组织大深度精细图像的方
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间构象发生变化［8-10］。结合各种光学成像技术对生物
组织内纤维状结构的空间形态进行定量表征是研究疾
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认识到各种疾病的发生与演化机制。

空间取向是纤维状结构重要的空间形态特征，对
生物组织中纤维状结构二维和三维空间取向的定量计
算是研究的热点［111-115］。傅里叶变换是一种常用的二
维取向计算方法。2010年，美国伊利诺伊大学香槟分
校 Sivaguru等［116］通过二次谐波成像获取了马肌腱的
胶原纤维图像，并基于图像的傅里叶变换谱的取向获
取了图像某一个局域或整体的纤维空间取向，但这种
方法有计算速度和成像要求等方面的限制因素。2014
年，法国国家科学研究中心 Bancelin等［117］通过二次谐
波成像获取了人体子宫颈活检样本切片的胶原纤维图
像，并采用形态学开运算获得了胶原纤维的取向信息，
该算法需要权衡角度计算精度和曲率分辨本领这两项
指标。由于在生物体内实际的纤维状结构分布是三维
的，因此近年来许多工作专注于三维空间取向的计算。
2012年，美国伊利诺伊大学香槟分校 Lau等［118］进一步

图 15 在培养的幼年叙利亚地鼠肾细胞中重建了鬼笔环肽标记的肌动蛋白的 SIM 图像［106］。（a）AO校正前；（b）AO校正后；

（c）图 15（a）、（b）中虚线处的强度分布

Fig. 15 Reconstructed SIM images of Phalloidin labeled actin in cultured baby hamster Syrian kidney cells[106]. (a) Before AO
correction; (b) after AO correction; (c) intensity profiles of dotted lines in Fig. 15(a) and Fig. 15(b)

图 16 SRACNet在共聚焦显微镜上的图像增强性能［107］

Fig. 16 Image enhancement performance of SRACNet on confocal microscopy[107]
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推广了之前基于傅里叶变换的二维取向算法，获取了

三维的空间取向信息。由于该算法是基于小区域的三

维傅里叶变换的，故需要在局域的空间尺寸与计算效

率之间进行权衡。

2015年，Liu等［119］提出了一种新型纤维状结构空

间取向定量表征方法，并将其命名为权重矢量求和法，

该方法利用方位角 θ和极角 φ定义纤维状结构在三维

空间中的取向，如图 18（a）所示。对于纤维强度图像

中的像素，权重矢量求和法创建了以该像素为中心的

计算窗口，计算窗口内中心像素与其他任何像素都可

构成一个矢量，并赋予这些矢量两项权重因子：矢量长

度的倒数和沿矢量方向强度的涨落程度，如图 18（b）
所示。最后，加和所有赋予权重后的矢量，可得到计算

窗口中心像素的取向，如图 18（c）所示。通过该方法

可以得到三维空间中每一个像素的二维或三维空间取

向，计算速度比傅里叶变换方法提高了近一倍。基于

空间取向，Liu等［120］进一步提出了方向方差这一指标

以表征纤维状结构二维和三维空间的有序度，该指标

的取值范围为 0~1。从图 18（f）可以看出：方向方差取
值越接近于 0，表明纤维状结构越接近于平行排布；方
向方差取值越接近于 1，表明纤维状结构的空间取向
越散乱。

基于纤维状结构空间取向定量表征方法，Liu
等［120］通过小鼠的乳腺癌模型研究了健康组织与肿瘤
组织的胶原纤维三维空间结构的差异性。从正常和肿
瘤组织的多光子成像与三维空间取向的分析发现，胶
原纤维在正常组织中呈篮状交叉分布，而在肿瘤组织
中展现出螺旋状的形貌特征。不同尺度下胶原纤维的
三维方向方差分析结果表明，肿瘤组织的三维方向方
差更小，胶原纤维排列更有序。这一发现与之前其他
科研团队的相关研究结果相符［121］。进一步，Liu等［120］

通过人体腹膜癌扩散模型研究了癌症发生时组织中胶
原纤维空间取向的变化。分析结果表明，胶原纤维在
肿瘤组织中具有更强的空间取向性，而在正常组织中
更为散乱、无序。三维方向方差的定量分析表明，在大
于一定窗口尺寸的情况下肿瘤组织中胶原纤维的三维
方向方差更小，空间有序程度更高。该研究在腹膜癌

图 17 TSHWS和 LSHWS的波前传感能力比较［108］。（a）扭曲的 SHWS模式；（b）由 TSHWS检测到的波前补偿的 SHWS模式；

（c）由 LSHWS检测到的波前补偿的 SHWS模式；（d）图 17（a）~（c）中编号点的比较；（e）像差波前、TSHWS检测波前和

LSHWS检测波前；（f）图 17（a）~（c）中光斑强度分布的比较

Fig. 17 Comparison of wavefront sensing capability of TSHWS and LSHWS[108]. (a) Distorted SHWS pattern; (b) SHWS pattern
compensated by wavefront detected by TSHWS; (c) SHWS pattern compensated by wavefront detected by LSHWS;
(d) comparison of numbered spots in Figs. 17(a) - (c); (e) aberration wavefront, TSHWS detected wavefront and LSHWS

detected wavefront; (f) comparison of spot intensity distribution in Figs. 17(a)-(c)
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扩散的早期诊断、癌症的阶段划分、癌症的程度界定和

癌症的治疗方案确定等方面都具有重要的意义。

3. 2 纤维状结构空间曲率定量表征

空间曲率是纤维状结构另一个重要的空间形态特

征，与生物组织的力学性能密切相关［122］。基于对纤维

状结构空间取向的定量表征，Qian等［123］最近提出了一

种像素级的纤维状结构空间曲率（paWav）定量表征

方法。

图 19（a）展示了空间曲率的计算原理。首先，对

图像进行二值化处理，从背景中识别出纤维状结构，得

到纤维-背景二值矩阵。然后，使用权重矢量求和法计

算纤维状结构的空间取向以得到取向矩阵。接着，在

二值矩阵和取向矩阵中以每个纤维像素为中心创建计

算窗口。二值矩阵中心像素值被定义为−N（N+1是
计算窗口中有效纤维像素的总数量），其他像素值不

变，再将窗口内的所有像素值乘以 1/N；对于取向矩

阵，计算窗口中纤维像素值的取值范围为 0°~180°。

最后，将这两个窗口进行互相关，计算所有非中心纤维

像素与中心纤维像素取向值的差值并取平均值。互相

关的结果是 0°~90°纤维像素值取值范围内的取向差

值，进行归一化后可得到取值范围为 0~1的曲率矩

阵，该矩阵可提供像素级的纤维状结构曲率信息。

由图 19可以发现：在模拟计算纤维状结构空间曲

率时，靠近弯曲程度较大的尖端区域整体为红色色调，

显示出较高的空间曲率水平；平整区域整体为蓝色色

调，对应较低的空间曲率水平。该现象验证了算法的

准确性。该算法还可以扩展到三维空间中，用于更精

准地描述实际情况下的纤维状结构曲率特征，如图 19
（b）所示。结合空间取向、方向方差和空间曲率这三个

指标，对小鼠全身血管进行了多参数分析，从不同角度

为小鼠的血管系统提供了互补的形态学特征信息，如

图 19（c）所示。该研究进一步地论证了空间曲率在鼠

脑血管空间形态研究、胰腺癌诊断等方面是一项高灵

敏的指标［123］。

图 18 纤维状结构空间取向的定义［120］。（a）三维空间纤维状结构取向的角度定义；（b）权重矢量求和法示意图；（c）经过权重矢量

加和后的空间取向；（d）特定平面［图 18（a）中的绿色平面］的 θ角图谱；（e）特定平面［图 18（a）中的蓝色平面］的 φ角图谱；

（f）基于三维空间取向获得的三维方向方差

Fig. 18 Definition of spatial orientation for fiber-like structures[120]. (a) Definition of angles in orientation of three-dimensional space
fiber-like structure; (b) schematic diagram of weighted vector summation algorithm; (c) spatial orientation obtained by summing
weighted vectors; (d) θ orientation map for plane marked in green in Fig. 18(a); (e) φ orientation map for plane marked in blue

in Fig. 18(a); (f) three-dimensional directional variance acquired by three-dimensional spatial orientation



1717001-15

特邀综述 第 42 卷 第 17 期/2022 年 9 月/光学学报

基于高分辨的细胞图像，Qian等［124］开展了细胞器

（内质网）和细胞骨架（细胞微管）空间形态的定量研

究，希望深入理解如癌症等疑难疾病的根源。通过对

结构光照明获取的超分辨图像开展的定量研究发现，

空间曲率指标能够高灵敏地反映内质网的空间重塑特

征［124］。进一步地，将空间取向、方向方差和空间曲率

等定量表征指标进行融合，综合获取形态学的变化特

征。通过上述多指标融合的定量研究，首次发现了一

种全新的与微管相关的内质网生长机制，并将其命名

为 Hooking，如图 20所示。这种机制在形态学特征上

与现有的三种被广泛承认的内质网生长机制具有显著

的差异。

3. 3 纤维状结构直径定量表征

对于某些特定的纤维状结构，如血管等，其尺寸信

息的改变能高灵敏地反映出生理病理的变化。近期，

Meng等［125］提出了一种纤维状结构二维和三维直径定

量表征方法，并将其用于鼠脑血管空间形态的研究中。

该算法先进行二值化处理以从背景中识别出血管像

素，并计算每一个血管像素点到背景的最小距离，再执

行自适应直径传输算法，让垂直于血管的不同像素点

有近似相同的直径值。为模拟血管直径的连续变化，

使用自适应相关算子对结果进行平滑处理，最终利用

伪彩色编码得到血管的直径图。进一步地，通过模拟

的三维纤维状结构测试了该算法的准确性。分析结果

显示，当纤维状结构倾角小于 5. 14°时，算法误差小于

图 19 纤维状结构空间曲率的计算原理图［123］。（a）空间曲率的算法流程图；（b）将空间曲率算法从二维扩展到三维；（c）小鼠体内

血管的原始强度图、空间取向图、方向方差图和空间曲率图

Fig. 19 Schematic diagram of paWav calculation for fiber-like structures[123]. (a) Flow chart of paWav algorithm; (b) extension of
paWav algorithm from two-dimensional format to three-dimensional format; (c) raw intensity, spatial orientation, directional

variance, and paWav maps of blood vessels in mice

5%。然而，通常锥形血管的倾斜度在 2°左右，故该算

法在血管定量表征的实际应用中足够精准。

基于直径定量表征方法，研究分析了脑血管血栓

形成对邻近血管的影响［125］。实验诱导小鼠体内光血

栓产生，并观察血栓产生和恢复过程中血管的形态学

变化，如图 21（a）所示。从图 21（b）、（c）可知，直径定

量表征算法可获得光血栓形成前后的血管直径信息，

并用白色虚线圈标出两个血栓的形成部位。血液的高

速流动会使得这些轻微的阻塞最终被冲走，故最终两

个被阻塞的毛细血管一个接一个地恢复，如图 21（d）、

（e）所示。血管的定量直径图谱清楚地表明，该分析方

法不仅可以描述生理活动的形态学特点，还能准确捕

捉病变血管在不同阶段的动态变化，对于研究血栓的

形成和变化具有重要意义。

4 结束语

对生物组织大深度定量光学成像的研究进行了相

关阐述，重点介绍了浙江大学光电科学与工程学院近

年来在OCT、三光子荧光成像、AO和图像定量表征领

域中的一些研究和成果。在结构OCT的基础上，重点

拓展了功能性 OCT，特别是在血流成像/血管造影

OCT方面开展了积极尝试，对于揭示生物组织的生理

病理具有重要价值。在三光子荧光成像研究方面，通

过引入聚集诱导发光材料，显著提高了荧光信号强度，

图 20 全新内质网生长机制Hooking［124］

Fig. 20 New endoplasmic reticulum growth mechanism named Hooking[124]

图 21 光性血栓的形成与恢复示意图［125］。（a）激光诱导小鼠脑血管血栓形成示意图；光性血栓（b）发生前和（c）发生后不同时间点的

脑血管直径表征结果，白色虚线圈表示血栓形成区域；（d）高速血液流动导致一个轻微阻塞被冲走过程中的血管直径图谱；

（e）两处轻微阻塞均被血流冲走时相应区域的血管直径图谱

Fig. 21 Schematic diagram of generation and recovery of photothrombotic obstruction[125]. (a) Schematic diagram of laser-induced
cerebrovascular thrombosis in mice; thickness characterization results of cerebrovascular at different time points (b) before and
(c) after photothrombotic obstruction, with white dashed circles indicating choked regions; (d) corresponding thickness maps of
blood vessels, with one slight obstruction flushed away due to high-speed blood flow; (e) thickness quantification results of

corresponding regions, with both slight obstructions flushed away by blood flow
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5%。然而，通常锥形血管的倾斜度在 2°左右，故该算

法在血管定量表征的实际应用中足够精准。

基于直径定量表征方法，研究分析了脑血管血栓

形成对邻近血管的影响［125］。实验诱导小鼠体内光血

栓产生，并观察血栓产生和恢复过程中血管的形态学

变化，如图 21（a）所示。从图 21（b）、（c）可知，直径定

量表征算法可获得光血栓形成前后的血管直径信息，

并用白色虚线圈标出两个血栓的形成部位。血液的高

速流动会使得这些轻微的阻塞最终被冲走，故最终两

个被阻塞的毛细血管一个接一个地恢复，如图 21（d）、

（e）所示。血管的定量直径图谱清楚地表明，该分析方

法不仅可以描述生理活动的形态学特点，还能准确捕

捉病变血管在不同阶段的动态变化，对于研究血栓的

形成和变化具有重要意义。

4 结束语

对生物组织大深度定量光学成像的研究进行了相

关阐述，重点介绍了浙江大学光电科学与工程学院近

年来在OCT、三光子荧光成像、AO和图像定量表征领

域中的一些研究和成果。在结构OCT的基础上，重点

拓展了功能性 OCT，特别是在血流成像/血管造影

OCT方面开展了积极尝试，对于揭示生物组织的生理

病理具有重要价值。在三光子荧光成像研究方面，通

过引入聚集诱导发光材料，显著提高了荧光信号强度，

图 20 全新内质网生长机制Hooking［124］

Fig. 20 New endoplasmic reticulum growth mechanism named Hooking[124]

图 21 光性血栓的形成与恢复示意图［125］。（a）激光诱导小鼠脑血管血栓形成示意图；光性血栓（b）发生前和（c）发生后不同时间点的

脑血管直径表征结果，白色虚线圈表示血栓形成区域；（d）高速血液流动导致一个轻微阻塞被冲走过程中的血管直径图谱；

（e）两处轻微阻塞均被血流冲走时相应区域的血管直径图谱

Fig. 21 Schematic diagram of generation and recovery of photothrombotic obstruction[125]. (a) Schematic diagram of laser-induced
cerebrovascular thrombosis in mice; thickness characterization results of cerebrovascular at different time points (b) before and
(c) after photothrombotic obstruction, with white dashed circles indicating choked regions; (d) corresponding thickness maps of
blood vessels, with one slight obstruction flushed away due to high-speed blood flow; (e) thickness quantification results of

corresponding regions, with both slight obstructions flushed away by blood flow
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从而拓展了成像深度。在软硬件方面的有益探索为
AO技术的相关研究注入了新的活力。这些工作为生
物组织大深度成像未来的发展提供了参考和借鉴。由
此可见，先进的光学成像手段辅以特定的光学材料、波
前探测元器件和深度学习等算法使得生物组织的成像
深度不断拓展，进一步延展了人们对生命活动的观测
能力。与此同时，对这些光学图像进行高精度、高灵敏
的定量表征，能够精准揭示生物组织在生理病理过程
中所发生的微小改变，进而提高人们对疾病的认知水
平，并为多种重要疾病的诊疗提供新的视角和方法。
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