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摘　要：针对通过增加光源谱宽度来提高光学相干层析成像系统分辨率时样品色散特性的限制作

用，分析了色散与光学相干层析成像系统纵向光程分辨率的约束关系．根据物质色散特性，采用数

值变换方法对光学相干层析成像相干成像信号进行了色散补偿．实验使用了中心波长１５５０ｎｍ自

激发辐射光源和光纤迈克
!

逊干涉结构，对水和光学快速扫描延迟线引入的二阶和三阶色散进行

了数值补偿并通过相位修正因子来改善补偿效果．确定了一种普适的、快速的数值色散补偿方法．

在对水中盖玻片和生物组织和的光学相干层析成像图像的色散补偿实验中取得了良好的效果，证

明了方法的可行性．
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０　引言

光 学 相 干 层 析 成 像 （Ｏｐｔｉｃａｌ Ｃｏｈｅｒｅｎｃｅ

Ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ，ＯＣＴ）技术是一种非侵入式、高分辨

率的生物医学断层成像技术［１２］．ＯＣＴ将低相干光

学干涉结构和共焦显微扫描技术相结合，用于实现

对生物组织内部微结构的二维和三维成像［３］．一般

认为低相干光源的相干长度就是ＯＣＴ系统的纵向

光程分辨率，而光源的相干长度与光谱宽度成反比，

与光源的中心波长的平方成正比［４］．目前，提高分辨

率的主要方法是使用谱宽更宽的低相干光源．薛平

等人利用飞秒掺钛蓝宝石激光器和光子晶体光纤在

５４０ｎｍ波长处获得了２５０ｎｍ宽的超连续谱光源并

应用于ＯＣＴ成像，实现了０．６４μｍ的纵向超高分

辨率［５］．Ｎｉｓｈｉｚａｗａ等人则利用掺铒光纤激光器，在

１５５０ｎｍ波段得到了谱宽１８０ｎｍ的宽带光源，并在

对人皮肤组织的ＯＣＴ成像中获得了５．５μｍ的纵向

分辨率［６］．然而在实际测量系统中，样品的色散效应

也会随着光谱宽度的增加而变得严重，从而限制了

分辨率的进一步提高．在色散媒质中对薄层结构进

行成像，还会出现由拍频引起的干涉信号分裂的情

况［７］．目前在光学相干层析成像系统中多采用硬件

结构进行色散补偿，如在参考臂加入与被测样品色

散特性相同的补偿介质，这种方法适用于物质色散

参量已知并且纵向扫描深度不变的情况［８］．但是当

扫描深度不断变化时，参考臂色散不能够根据纵向

扫描深度进行相应调整．另一种硬件色散补偿方法

是采 用光学 快速 扫描延迟 线 （ＲａｐｉｄＳｃａｎｎｉｎｇ

ＯｐｔｉｃａｌＤｅｌａｙＬｉｎｅ，ＲＳＯＤ）进行色散补偿．通过改

变光栅或者振镜的离焦量来调整参考光路的色散参

数，可以实现对不同色散量的补偿［９１０］．这种方法需

要根据色散补偿量调整硬件结构，可能会造成整个

系统可靠性下降，并且光学快速扫描延迟线很难同

时补偿样品的群速度色散（二阶色散，ＧＶＤ）和三阶

色散（ＴＯＤ）．也有研究者提出过基于迭代法的数值

补偿方法，可以通过反复评价反射信号的半极大值

宽度来确定最佳补偿系数［１１］．这种方法对于单反射

面形成的干涉信号，可以进行有效补偿．但是实际干

涉信号往往结构复杂、动态范围大，难以准确计算信

号半极大值宽度，而且进行高阶色散补偿时会增加

大量运算时间，使得这种数值补偿方法在实际操作

中难以取得理想的效果．

本文分析了物质色散与ＯＣＴ系统纵向光程分

辨率的约束关系．使用数值处理方法对色散引起的

信号相位变化进行补偿．考虑到水是生物组织的重

要成分，在实验中以水为例，根据水的色散特性对

ＯＣＴ信号进行了二阶和三阶色散的同时补偿，并引

入相位修正因子来完善色散补偿效果．这种方法补

偿速度快，并且可以根据纵向扫描深度对色散补偿

参数进行相应调整，实现纵向扫描全程色散补偿．
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１　理论分析

在ＯＣＴ系统中，时域干涉光信号强度与光源

功率谱函数构成傅里叶变换关系为［１２］

犐（τ）∝Ｒｅ ∫
＋∞

－∞
犛（ω－ω０）ｅｘｐ［－犼Δ（ω）］·｛ 　
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式中犛（ω－ω０）代表光源功率谱函数，ΔΦ（ω）＝

２β（ω）Δ犾代表参考光和信号光的相位差，Δ犾是两干

涉臂的长度差．在低相干干涉光路中，相干光的相位

差ΔΦ（ω）可以表示为中心频率处泰勒级数展开为

　Δ（ω）＝Δ（ω０）＋Δ′（ω０）（ω－ω０）＋
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式中，ΔΦ（ω０）／ω０ 称 为 中 心 频 率 的 相 位 延 迟，

ΔΦ′（ω０）称为中心频率的群延迟．式（２）第三项以及

后面各项是色散项，第三项和第四项分别称为中心

频率的群速度色散（二阶色散）和三阶色散，表示为
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之后各项统称为高阶色散项．二阶色散的存在会使

干涉信号发生均匀展宽，降低 ＯＣＴ系统纵向分辨

率，三阶色散则会使干涉信号产生非线性啁啾．一般

情况下，三阶和高阶色散的影响很小，相对于二阶色

散可以忽略．当忽略全部色散时，由于折射率对波长

的微分为零，ΔΦ（ω）的泰勒级数展开只包含前两项．

在理想高斯光源的条件下，光源的相干长度由式（４）

确定

犾Ｃ＝
２ｌｎ２

π

λ
２
０

Δλ
（４）

根据瑞利准则，一般认为犾犆 就是纵向光程分辨

率．在色散媒质中，由于相位色散项的影响，干涉光

信号会展宽犳倍，展宽因子犳可以由二阶色散近似

计算得到

犳＝ １＋
ＧＶＤ２

４σ
４槡 狉

（５）

式中，στ是高斯光源的标准时间宽度．因此，在色散

媒质中的光程分辨率近似表示为

犾Ｃ－ｄｉｓｐ＝犾Ｃ·犳 （６）

图１是１５５０ｎｍ波段，在１０ｍｍ深水中的群

速度色散和三阶色散与波长的函数关系曲线．可以

看到在１５５０ｎｍ附近，水的群速度色散为正，三阶

色散为负．计算过程中使用了文献［１３］确定的水的

折射率计算公式．图２是根据式（６），在不同深度的

水中，光源的光谱半峰全宽与 ＯＣＴ纵向光程分辨

率的 函数 关系 曲线，其 中光源 的中 心 波 长 为

１５５０ｎｍ．从图２中可以看到由于色散作用，在水中

纵向光程分辨率并非随着光源谱宽的增加而单调下

降．如在１０ｍｍ深水中，曲线的拐点对应参数为：光

源半峰全宽６３ｎｍ，纵向光程分辨率２３．７μｍ．此

后，增加光源谱宽度带来的色散效应超过了其对光

源相干长度的压缩作用，分辨率开始劣化．因此，在

色散媒质中增加光源谱宽的同时必须要对色散进行

有效补偿．在色散补偿过程中，考虑到三阶以上色散

项影响很小，可以忽略高阶色散或者利用相位修正

因子来调整．

图１　１５５０ｎｍ波长处水的二阶和三阶色散曲线

Ｆｉｇ．１　ＴｈｅｃａｌｃｕｌａｔｅｄＧＶＤａｎｄＴＯＤ

ａｔ１５５０ｎｍｗａｖｅｌｅｎｇｔｈ

图２　不同深度水中ＯＣＴ纵向光程分辨率与光源半峰

全宽关系曲线

Ｆｉｇ．２　Ｔｈｅｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐｂｅｔｗｅｅｎｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ

ａｎｄＦＷＨＭｏｆｏｐｔｉｃａｌｓｏｕｒｃｅ

２　干涉信号的色散补偿

在色散媒质中，时域干涉光信号对应的傅里叶

域象 函 数 包 含 了 由 色 散 引 入 的 相 位 因 子

ｅｘｐ［－ｊΦＤｉｓｐ（ω）］．因此补偿过程是在傅里叶域引入

相反的相位补偿因子ｅｘｐ［ｊΦＤｉｓｐ（ω）］，所得色散补偿

信号可以表示为
槇

犐Ｃｏｍｐ（τ）＝犉犜｛犐（ω）ｅｘｐ［ｊΦＤｉｓｐ（ω）］｝ （７）

００１１
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式中，犐（ω）是时域干涉信号犐（τ）的傅里叶域象函

数．式（７）结果是复数形式，取其实部可得到补偿后

的时域干涉信号．在已知样品光学特性的情况下，

ΦＤｉｓｐ（ω）为已知量即式（２）的色散各项之和，可以代

入式（７）进行色散补偿，并且可以根据扫描深度调整

补偿参量．色散数值补偿过程如图３，包括４个部

分：１）根据实际信号的实部和虚部的约束关系，对滤

波后的干涉信号利用希尔伯特变 换获得干涉信号

的复数形式；２）对复数信号进行加窗傅里叶变换，获

取信号的频谱函数，通过带通滤波器滤除噪声信号；

３）根据水的色散特性和当前扫描深度，引入色散补

偿相位因子 ｅｘｐ ［ｊΦＤｉｓｐ（ω）］和相位修正因子

ｅｘｐ（ｊΦγ）；４）对补偿后的频域信号进行傅里叶逆变

换并取实部．

图３　干涉信号数据色散补偿流程图

Ｆｉｇ．３　Ｐｒｏｃｅｓｓｏｆｎｕｍｅｒｉｃａｌｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ

ｆｏｒｉｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅｓｉｇｎａｌ

实验采用了基于快速光学扫描延迟线的光纤迈

克
#

逊干涉结构，如图４．低相干光经过光环行器进

入５０∶５０光纤耦合器，被分为参考光和样品光两路

信号；光学延迟线和样品反射后的光信号叠加相干，

并通过外插探测电路转换为电信号；电信号经过带

通滤波器由数据采集卡读入计算机并进行数据处理

和成像．图５是１０ｍｍ深水下单反射面经过解调后

的干涉信号和进行了二阶、三阶色散补偿后信号的

比较，实线是测量得到的１０ｍｍ水下单反射面干涉

信号；虚线为对信号进行数值色散补偿后的结果。

实验中使用的是中心波长１５５０ｎｍ的 ＡＳＥ光源，

光谱半峰全宽为４０ｎｍ，可以看到进行色散补偿后

的信号明显变窄．由于ＡＳＥ光谱形状近似为矩形，

因此信号主瓣两侧有较高的侧瓣．补偿后的信号左

右不完全对称的原因有两个：１）水的色散理论值与

实际情况存在一定误差；２）两干涉臂光纤部分长度

图４　采用快速扫描延迟线的光学相干层析成像系统

结构示意图

Ｆｉｇ．４　ＢｌｏｃｋｄｉａｇｒａｍｏｆＯＣＴｓｙｓｔｅｍｂａｓｅｄｏｎＲＳＯＤ

存在差异，使得系统除了水的色散以外还存在一些

光纤色散，从而导致色散补偿不完全．图５的不完全

对称结果是色散过补偿引起的，这种情况可以通过

引入相位修正因子进行调整．

图５　１０ｍｍ水下单反射面干涉测量信号和数值

色散补偿结果

Ｆｉｇ．５　ＯＣＴｉｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅｓｉｇｎａｌｆｒｏｍｓｉｎｇｌｅｐｌａｎｅａｎｄ

ｔｈｅｒｅｓｕｌｔａｆｔｅｒｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ

在实验中，对１０ｍｍ 水下的盖玻片进行了成

像，盖玻片厚度为０．１６ｍｍ．图６（ａ）是ＯＣＴ原始图

像，可以看到盖玻片的两个反射面由于水的色散影

响展宽严重．在色散补偿过程中，首先根据水的二阶

和三阶色散理论值进行补偿，由于在色散补偿时采

用了水的折射率理论公式，得到的二阶和三阶色散

图６　对１０ｍｍ水深的ＯＣＴ成像结果

Ｆｉｇ．６　Ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｉｍａｇｅｓｏｆ１０ｍｍｗａｔｅｒ

理论值与实际值会存在误差．在光纤系统中，两干涉

臂光纤长度的差异也会引入一定色散．因此引入了

１０１１
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Φγ＝０．６×１０
－５弧度的修正相位来进一步改善补偿

效果．图６（ｂ）是进行色散数值补偿后的图像，单面

反射信号的宽度约为２７μｍ与光程分辨率的理论

值２６．４μｍ接近，补偿效果比较理想．在对生物组

织的成像实验中，考虑到光的透射深度较浅，无法观

察到明显的样品色散效应，本文通过调整ＲＳＯＤ光

栅的离焦量引入色散，并对白鼠的肌肉组织进行了

ＯＣＴ成像．图７是采用该方法对白鼠肌肉组织的成

像以及色散补偿的结果．由于ＲＳＯＤ引入的色散影

响，图７（ａ）中的原始图像模糊，不可分辨．经过色散

补偿后，在图７（ｂ）中，白鼠肌肉组织的层状结构得

到清晰的显示．

图７　白鼠肌肉组织的ＯＣＴ成像结果

Ｆｉｇ．７　Ｔｈｅｉｍａｇｅｏｆｍｕｓｃｌｅｔｉｓｓｕｅｏｆｌｅｇｏｆ

ｍｏｕｓｅｓｃａｎｎｅｄｂｙＲＳＯＤ

３　结论

对光学相干层析系统中的数值色散补偿方法进

行了研究，确定了一种快速、普适的色散补偿方法．

在对水的色散补偿实验中实现了二阶色散和三阶色

散的同时补偿，色散补偿量还可以根据需要灵活调

整．为了得到理想的补偿效果，引入了相位修正因

子，使得补偿后图像的纵向分辨率与理论值接近．在

对生物组织 ＯＣＴ 图像的色散补偿实验中，利用

ＲＳＯＤ引入系统色散，并对白鼠肌肉组织进行了成

像和色散数值补偿．在实际成像应用中，生物组织成

份复杂，无法获得像水一样的折射率公式，但是利用

ＯＣＴ的低相干干涉系统，通过实验方法可以在线测

量样品的色散参量，根据结果进行色散补偿，并且利

用低相干干涉系统可以对生物组织光学特性（如对

折射率和色散系数）进行测量．另外，由于生物组织

的折射率和色散参数相对稳定，有些已经可以找到

权威数据作为色散补偿参考，例如：人眼部组织、表

皮组织、真皮组织以及牙齿等．并且关于组织光学领

域的研究和相关数据还在不断的积累和更新中．

参考文献

［１］　ＨＵＡＮＧＤ，ＳＷＡＮＳＯＮＥＡ，ＬｉｎＣＰ，犲狋犪犾．Ｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅ

ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ［Ｊ］．犛犮犻犲狀犮犲，１９９１，２５４（５０３５）：１１７８１１８１．

［２］　ＴＥＡＲＮＥＹＧＪ，ＢＲＥＺＩＮＳＫＩＭＥ，ＢＯＵＭＡＢＥ，犲狋犪犾．Ｉｎｖｉｖｏ

ｅｎｄｏｓｃｏｐｅｏｐｔｉｃａｌｂｉｏｐｓｙｗｉｔｈｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ

［Ｊ］．犛犮犻犲狀犮犲，１９９７，２７６（５３２１）：２０３７２０３９．

［３］　ＹＵ Ｘｉａｏｆｅｎｇ，ＤＩＮＧ Ｚｈｉｈｕａ，ＣＨＥＮ Ｙｕｈｅｎｇ，犲狋 犪犾．

Ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔｏｆｆｉｂｅｒｂａｓｅｄ ｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｉｃ

ｉｍａｇｉｎｇｓｙｓｔｅｍ［Ｊ］．犃犮狋犪犗狆狋犻犮犪犛犻狀犻犮犪，２００６，２６（２）：２３５２３８．

俞晓峰，丁志华，陈宇恒，等．光纤型光学相干层析成像系统的

研制［Ｊ］．光学学报，２００６，２６（２）：２３５２３８．

［４］　ＳＣＨＭＩＴＴＪ Ｍ．Ｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ（ＯＣＴ）：ａ

ｒｅｖｉｅｗ［Ｊ］．犐犈犈犈犑犛犲犾犲犮狋犜狅狆犻犮狊犙狌犪狀狋狌犿犈犾犲犮狋狉狅狀，１９９９，５

（４）：１２０５１２１５．

［５］　ＰＩＮＧ Ｘ，ＦＵＪＩＭＯＴＯ Ｊ Ｇ．Ｕｌｔｒａｈｉｇｈ ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ ｏｐｔｉｃａｌ

ｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙｗｉｔｈｆｅｍｔｏｓｅｃｏｎｄＴｉ：ｓａｐｐｈｉｒｅｌａｓｅｒａｎｄ

ｐｈｏｔｏｎｉｃｃｒｙｓｔａｌｆｉｂｅｒ［Ｊ］．犆犺犻狀犲狊犲犛犮犻犲狀犮犲犅狌犾犾犲狋犻狀，２００８，５３

（１２）：１９６３１９６６．

［６］　ＮＩＳＨＩＺＡＷＡ Ｎ，ＣＨＥＮ Ｙ，ＨＳＩＵＮＧ Ｐ，犲狋犪犾．Ｒｅａｌｔｉｍｅ

ｕｌｔｒａｈｉｇｈｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙｗｉｔｈａｎａｌｌ

ｆｉｂｅｒ，ｆｅｍｔｏｓｅｃｏｎｄｆｉｂｅｒｌａｓｅｒｃｏｎｔｉｎｕｕｍａｔ１．５μｍ ［Ｊ］．犗狆狋

犔犲狋狋，２００４，２９（２４）：２８４６２８４８．

［７］　ＨＩＴＺＥＮＢＥＲＧＥＲＣＫ，ＢＡＵＭＧＡＲＴＮＥＲＡ，ＦＥＲＣＨＥＲＡＦ．

Ｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｉｎｄｕｃｅｄ ｍｕｌｔｉｐｌｅｓｉｇｎａｌｐｅａｋ ｕｎｓｐｌｉｔｔｉｎｇｉｎ ｐａｒｔｉａｌ

ｃｏｈｅｒｅｎｃｅｉｎｔｅｒｆｅｒｏｍｅｔｒｙ［Ｊ］．犗狆狋犆狅犿犿，１９９８，１５４（４）：１７９１８５．

［８］　ＡＳＡＫＡＫ，ＯＨＢＡＹＡＳＨＩＫ．Ｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｍａｔｃｈｉｎｇｏｆｓａｍｐｌｅ

ａｎｄｒｅｆｅｒｅｎｃｅａｒｍｓｉｎｏｐｔｉｃａｌｆｒｅｑｕｅｎｃｙｄｏｍａｉｎｒｅｆｌｅｃｔｏｍｅｔｒｙ

ｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙｕｓｉｎｇａｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｓｈｉｆｔｅｄｆｉｂｅｒ

［Ｊ］．犗狆狋犈狓狆狉犲狊狊，２００７，１５（８）：５０３０５０４２．

［９］　ＬＩＤｏｎｇ，ＤＩＮＧ Ｚｈｉｈｕａ，ＭＥＮＧ Ｊｉｅ．Ｄｏｕｂｌｅｇｒａｔｉｎｇｒａｐｉｄ

ｓｃａｎｎｉｎｇｏｐｔｉｃａｌｄｅｌａｙｌｉｎｅｆｏｒｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ［Ｊ］．

犃犮狋犪犗狆狋犻犮犪犛犻狀犻犮犪，２００７，２７（３）：５０５５０９．

李栋，丁志华，孟捷．双光栅快速扫描光学延迟线的色散补偿

［Ｊ］．光学学报，２００７，２７（３）：５０５５０９．

［１０］　ＳＭＩＴＨＥＤＪ，ＺＶＹＡＧＩＮＡＶ，ＳＡＭＰＳＯＮＤＤ．Ｒｅａｌｔｉｍｅ

ｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎｉｎｓｃａｎｎｉｎｇｉｎｔｅｒｆｅｒｏｍｅｔｒｙ［Ｊ］．犗狆狋

犔犲狋狋，２００２，２７（２２）：１９９８２０００．

［１１］　ＴＡＯＴａｏ，ＬＩＡＯＲａｎ，ＬＪｕｎ．Ａｎｅｗｍｅｔｈｏｄｔｏｃｏｍｐｅｎｓａｔｅ

ｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｉｎ ｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ［Ｊ］．犗狆狋犻犮犪犾

犐狀狊狋狉狌犿犲狀狋狊，２００６，２８（５）：２２２６．

陶淘，廖然，吕俊．一种新的光学相干层析成像中色散现 象的

补偿方法［Ｊ］．光学仪器，２００６，２８（５）：２２２６．

［１２］　ＢＯＵＭＡ Ｂ Ｅ，ＴＥＡＲＮＥＹ Ｇ Ｊ．Ｈａｎｄｂｏｏｋ ｏｆ ｏｐｔｉｃａｌ

ｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ［Ｍ］．ＮｅｗＹｏｒｋ：ＤｅｋｋｅｒＰｒｅｓｓ，２００２：

４２４４．

［１３］　ＨＡＲＶＥＹＡＨ，ＧａｌｌａｇｈｅｒＪＳ，ＬｅｖｅｌｔＳｅｎｇｅｒｓＪＭＨ．Ｒｅｖｉｓｅｄ

ｆｏｒｍｕｌａｔｉｏｎｆｏｒｔｈｅｒｅｆｒａｃｔｉｖｅｉｎｄｅｘｏｆｗａｔｅｒａｎｄｓｔｅａｍａｓａ

ｆｕｎｃｔｉｏｎｏｆｗａｖｅｌｅｎｇｔｈ，ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅａｎｄｄｅｎｓｉｔｙ ［Ｊ］．犘犺狔狊

犆犺犲犿犚犲犳犇犪狋犪，１９９８，２７（４）：７６１７７４．

２０１１



６期 林林，等：光学相干层析成像色散补偿研究

犇犻狊狆犲狉狊犻狅狀犆狅犿狆犲狀狊犪狋犻狅狀犻狀犗狆狋犻犮犪犾犆狅犺犲狉犲狀犮犲犜狅犿狅犵狉犪狆犺狔

ＬＩＮＬｉｎ１
，２，３，ＧＡＯＹｉｎｇｊｕｎ

１，２，ＬＯＮＧＢｉｎｇｃｈａｎｇ
１，２，ＣＡＩＬｉｙｕ

１，２，ＨＥＹｏｎｇｊｉａｎ
１，２

（１犓犲狔犔犪犫狅狉犪狋狅狉狔犗狆狋狅犲犾犲犮狋狉狅狀犻犮犐狀犳狅狉犿犪狋犻狅狀犪狀犱犛犲狀狊犻狀犵犜犲犮犺狀狅犾狅犵犻犲狊狅犳犌狌犪狀犵犱狅狀犵犎犻犵犺犲狉犈犱狌犮犪狋犻狅狀犐狀狊狋犻狋狌狋犲狊，

犑犻狀犪狀犝狀犻狏犲狉狊犻狋狔，犌狌犪狀犵狕犺狅狌５１０６２３，犆犺犻狀犪）

（２犇犲狆犪狉狋犿犲狀狋狅犳犗狆狋狅犲犾犲犮狋狉狅狀犻犮犈狀犵犻狀犲犲狉犻狀犵，犑犻狀犪狀犝狀犻狏犲狉狊犻狋狔，犌狌犪狀犵狕犺狅狌５１０６２３，犆犺犻狀犪）

（３犇犲狆犪狉狋犿犲狀狋狅犳犅犻狅犾狅犵犻犮犪犾犈狀犵犻狀犲犲狉犻狀犵，犌狌犪狀犵犱狅狀犵犕犲犱犻犮犪犾犆狅犾犾犲犵犲，犇狅狀犵犵狌犪狀，犌狌犪狀犵犱狅狀犵５２３８０８，犆犺犻狀犪）

犃犫狊狋狉犪犮狋：Ｉｎｏｒｄｅｒｔｏｓｏｌｖｅｔｈｅｐｒｏｂｌｅｍｔｈａｔｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｉｎｄｉｓｐｅｒｓｉｖｅｍａｔｅｒｉａｌｒｅｓｔｒｉｃｔｓｉｍｐｒｏｖｅｍｅｎｔｏｆｄｅｐｔｈ

ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｏｆｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ（ＯＣＴ）ｗｉｔｈｂｒｏａｄｂａｎｄｏｐｔｉｃａｌｓｏｕｒｃｅ．ａｎｕｍｅｒｉｃａｌｐｏｓｔｅｒｉｏｒｉ

ｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎｔｅｃｈｎｉｑｕｅｆｏｒｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙｄｅｐｔｈｓｃａｎｓｉｇｎａｌｓｉｓｐｒｅｓｅｎｔｅｄ．Ｔｈｅ

ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐｂｅｔｗｅｅｎｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｏｆｏｐｔｉｃａｌｃｏｈｅｒｅｎｃｅｔｏｍｏｇｒａｐｈｙａｎｄＦＷＨＭｏｆｏｐｔｉｃａｌｓｏｕｒｃｅｉｓａｎａｌｙｚｅｄ．

Ｉｎｅｘｐｅｒｉｅｎｃｅ，１５５０ｎｍｏｐｔｉｃａｌｓｏｕｒｃｅａｎｄｆｉｂｅｒＭｉｃｈｅｌｓｏｎｉｎｔｅｒｆｅｒｏｍｅｔｅｒａｒｅｕｓｅｄｔｏｇｅｔｉｍａｇｉｎｇｓｉｇｎａｌ

ｆｒｏｍｐｌａｎｅｓｉｎｔｈｅｗａｔｅｒ．Ｄａｔａｏｆｔｈｅｉｍａｇｅａｒｅｃｏｍｐｅｎｓａｔｅｄｕｐｔｏｔｈｅｔｈｉｒｄｏｒｄｅｒｏｐｔｉｃａｌｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｏｆ

ｗａｔｅｒａｎｄｒａｐｉｄｏｐｔｉｃａｌｄｅｌａｙｌｉｎｅ．Ａｔｕｎａｂｌｅｐｈａｓｅｆａｃｔｏｒｉｓｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄｔｏｉｍｐｒｏｖｅｔｈｅｒｅｓｕｌｔｓｏｆ

ｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ．Ｅｘａｍｐｌｅｓｏｆｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｅｄｄｅｐｔｈｓｃａｎｓｉｇｎａｌｓｏｂｔａｉｎｅｄｆｒｏｍ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅｃｏｖｅｒ

ｇｌａｓｓｅｓｕｎｄｅｒｗａｔｅｒａｎｄｍｕｓｃｌｅｔｉｓｓｕｅｏｆｍｏｕｓｅａｒｅｐｒｅｓｅｎｔｅｄ．

犓犲狔狑狅狉犱狊：Ｍｅｄｉｃａｌｏｐｔｉｃｓａｎｄｂｉｏｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ；Ｄｉｓｐｅｒｓｉｏｎｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｏｎ；ＦａｓｔＦｏｕｒｉｅｒＴｒａｎｓｆｏｒｍ（ＦＦＴ）；

ＯｐｔｉｃａｌＣｏｈｅｒｅｎｃｅＴｏｍｏｇｒａｐｈｙ（ＯＣＴ）

犔犐犖犔犻狀　ｗａｓｂｏｒｎｉｎ１９７９．ＨｅｉｓｐｕｒｓｕｉｎｇｔｈｅＰｈ．Ｄ．ｄｅｇｒｅｅ，ａｎｄｈｉｓｒｅｓｅａｒｃｈｉｎｔｅｒｅｓｔｓｆｏｃｕｓ

ｏｎｂｉｏｍｅｄｉｃａｌｏｐｔｉｃｓａｎｄｆｉｂｅｒｓｅｎｓｏｒｓ．

犌犃犗犢犻狀犵犼狌狀　ｗａｓｂｏｒｎｉｎ１９４６．ＨｅｉｓｐｒｏｆｅｓｓｏｒａｎｄＤｏｃｔｏｒａｌＳｕｐｅｒｖｉｓｏｒ，ａｎｄｈｉｓｒｅｓｅａｒｃｈｉｎｔｅｒｅｓｔｓｆｏｃｕｓ

ｏｎｆｉｂｅｒｓｅｎｓｏｒａｎｄｂｉｏｍｅｄｉｃａｌｏｐｔｉｃｓ．

３０１１


