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全场光学相干层析三维成像技术研究

牟宁 1，高万荣 1，魏喆强 2

（1. 南京理工大学电子工程与光电技术学院，江苏 南京 210094；2. 无锡市第三人民医院病理科，江苏 无锡 214041）

摘 要：首先在对全场光学相干层析（FFOCT）系统的数学建模和理论分析基础上，给出 FFOCT 系统的轴向和

平面分辨率；然后采用全场光学相干层析三维成像技术对人体食管、子宫等器官的正常和癌变样本进行内部三维

成像提取，获取了微米级高分辨率的层析图像，可以清晰显示组织的细胞间质和肌纤维结构；研究实验中把 FFOCT

成像的结果与传统病理切片显微图像进行了比较，FFOCT 系统不仅能观察到传统病理切片可以看到的细胞块形

态，而且不需要切割、染色等烦琐耗时的处理，就能观察到传统方法难以获取的深度结构。该技术可以应用于癌

症的早期诊断和手术中的快速诊断。
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Abstract: Full-field optical coherence tomography (FFOCT) was used for imaging the interior part of an object. Firstly， the

mathematical modeling and performance analysis of the FFOCT system mounted was provided. Secondly， images of several

different human tissues were obtained by FFOCT system， including esophagus， uterus， etc. The images of different depths of

the same tissue were shown and compared. It was the first time in China that FFOCT was used for generating depth images

on human esophagus and uterus; high-resolution images had been obtained for different depths without cutting the tissue

sample， in which intercellular substance and myofibril structure could be clearly identified. As the in-depth structure could be

imaged without the process needed for frozen and paraffin sectioning methods， the technology could been highly valuable for

early cancer diagnosis and pathological analysis in tumor research.
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1 引言

光学相干层析成像（OCT， optical coherence

tomography）是一种新的高分辨率断层成像技术。

它是用低能量近红外光对物体进行横断面的扫描

成像，利用物体在宽频谱扩散的电磁照射下所接收

到的背向透射数据，通过重建以及反演等算法，获

得被扫处的相对位置、形状等参数[1～3]。将这一技术

与当今高速发展的计算机技术相结合，形成了一种

无接触式、对人体器官无辐射、成像准确、成像速

度快的医学成像技术。

目前，现有医学成像系统如 CT 和核磁共振等，

因有很强的射线或磁场，在成像过程中会对人体造

成辐射损害；另一类的超声波成像则接触式成像，

成像中易造成感染。而光学相干层析成像使用的光

源不同于 X 射线或伽马射线，它不会对生物体产生

电离作用，光照射也不会对人体造成损害。

光学相干层析成像具有很高的分辨率：OCT 的

理论横向分辨率与光子显微成像原理一致，可以达

到 10 μm 左右分辨率，而频域 OCT 的轴向分辨率
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比超声成像等系统高 1～2 数量级。采用这种技术能

解决目前传统医学成像系统（如 CT 扫描、核磁共

振扫描、超声波成像）对人体特殊器官不能进行的

病理诊断，如视网膜疾病诊断及治疗、血管壁结构

的成像诊断等。这是因为 OCT 技术的分辨率显著

高于血管内超声（IVUS， intravenous ultrasound），

采用这种高分辨率的 OCT 能更细致地描绘血管壁

结构特点。由此可见，一旦 OCT 能实现临床应用，

它不仅对一般器官提供超分辨图像，还能对某些目

前难以提供图像诊断的某些人体特殊或组织，例

如，它将对人体视网膜疾病诊断、血管壁结构特别

是脑血管的成像诊断带来创新性进展。

目前，肿瘤确诊的金标准是在手术中将切下的病

变组织在冰冻切片机中迅速冷冻后制成切片，由病理

科医生迅速做出病理诊断，更准确的诊断有赖于常规

石蜡切片，其组织要经固定、石蜡包埋、切片及染色

等步骤处理。冰冻和石蜡切片有其局限性，冷冻、切

割和染色处理会引起结构特征改变，如组织变形、脱

水引起的细胞缩小、染色过深/过浅都会造成误诊[4]。

手术中的冰冻还需要一定的时间来处理组织样本，相

应地会增加手术风险和费用[5]。如果采用 OCT 能得到

与人体疾病组织切片几乎完全一样的清晰成像效果，

那么 OCT 可以完全取代组织切片。

1998 年，法国 ESPCI 的 Beaurepaire、Boccara

等提出了全场光学相干层析（FFOCT）[6，7]。实验采

用普通白光光源，且不需要逐点扫描，一次扫描

可得到 X-Y 面二维信息，可以快速获取高分辨率

的生物组织成像。国际上将这种技术用于对药品

颗粒聚合物图层的检测研究[8]、对世界著名油画

作品的断层研究[9]以及测量人脑组织的折射率研

究[10]等。FFOCT 在医学领域的一项重要应用就是

对多种生物组织离体成像，如对鼠类的多种器官[11]

成像、对人体的肺部正常组织和癌变组织成像 [12]

和对人体的肝部正常组织和癌变组织成像 [13，14]

等。近年来，本文团队在多项国家自然科学基金

项目的资助下，一直致力于 FFOCT 的成像研究，

取得了丰硕的理论研究成果。目前，本文团队正

在进行对人体食管、肠道、子宫等器官的正常组

织和癌变组织的成像研究。

2 实验系统数学模型分析

图 1 是设计的实验 FFOCT 系统，该系统基于

柯勒照明结构 Linnik 干涉显微系统。采用卤钨灯光

源（12 V/20 W），光谱宽度约为 200 nm，中心波长

550 nm；一对完全相同的普通显微物镜（Olympus

RMS20X-PF，20x，NA=0.5）放置干涉系统的两臂；

YAG 晶体作为参考镜（反射率 8%），附着 PZT 前端；

PZT 调制光程进行移相，获得干涉信号[15]；面阵 CCD

（Matrox Iris GT300，640 pixel×480 pixel，像元大小

7.4 µm×7.4 µm，帧率 110 frame/s）采集干涉信号。

图 1 基于柯勒照明结构 Linnik 干涉显微系统的 FFOCT 系统

CCD每个像素(x， y)所采集信号的可以表示为[16]

coh( ， ， ) ( ， ) ( ， )cos[ ( ， ) sin(2π )]I x y t I x y I x y x y ftφ Ψ θ＝ + + +

(1)

其中， ( ， )I x y 为背景强度， coh ( ， )I x y 为光学断层图

像 ， ( ， )x yφ 为 参 考 光 和 样 品 光 的 相 位 差 ，

sin(2π )ftΨ θ+ 为单片机的调制信号，N 个周期积累

采集的 4 幅图像( 1 2 3 4， ， ，E E E E )可以表示为

4
( 1)

4

( ， ) ( ， ， )d
pT

p TpE x y N I x y t t-＝ ∫ (2)

其中，p=1，2，3，4，断层图像 coh ( ， )I x y 可利用 4 幅

干涉图像计算[17，18]，设定Ψ =2.45，θ =0.98，可以得出

（ ）
1

2 2 2
coh 1 2 3 4 1 2 3 4( ， ) ( ) ( )I x y E E E E E E E E＝ - - + + - + -

(3)

3 系统成像性能分析

3.1 FFOCT 的轴向分辨率

在点扫描 OCT 系统中[19]，只利用宽带光源短

2017293-2



第 12 期 牟宁等：全场光学相干层析三维成像技术研究 ·123·

的相干长度实现高的轴向分辨率；另外，为了避免

轴向扫描，样品臂物镜在样本中的焦深应大于成像

深度以获得高质量的图像，因此，点扫描 OCT 系

统通常使用数值孔径在 0.1 以下的物镜[20]，造成系统

的水平分辨率比较低。例如，在中心波长为 830 nm

时，系统的水平分辨率大于 3 μm。

实际上，FFOCT 的主要优点就是可在平面（横

向）和深度（纵向）2 个维度上实现高分辨率高对

比度的光学断层成像。一般情况下，当 OCT 使用

低数值孔径的物镜时，系统的轴向分辨率由光源的

光谱带宽决定[21]

2

depth

2 ln 2

π
T c

sn
λ

δ
λ

＝
∆

(4)

其中， depth
Tδ 为系统的轴向分辨率， cλ 为光源的中心

波长， λ∆ 为光源的带宽， sn 为样品的折射率。

但在 FFOCT 系统中通常使用高数值孔径的物

镜，因为当光线以不同角度入射时，反射光束的波

数变化不同，在这种情况下必须要考虑高数值孔径

引入的纵向空间相干性对纵向分辨率的影响。设物

镜光瞳面由空间非相干的单色光均匀照射，则可以

证明相干信号的傅里叶变换与光强分布函数 ( )U β
和入射角 β 余弦的乘积成正比[22]

| ( 0) | cos ( )q K Uβ β﹥ ∝ · (5)

其中，q(K)代表相干信号的频谱函数，K 代表傅里

叶变换的频率坐标。

在入射光为白光时，则有

| ( 0) | ( )q K V k﹥ ∝ (6)

其中，V(k)代表光源的频谱分布函数。

式(5)和式(6)表明，光强分布函数 ( )U β 可以看

作是空间谱函数。另一方面，尽管纵向空间谱和时

间谱都会决定系统的轴向分辨能力，但两者对干涉

信号强度包络的影响方式不同。由纵向空间相干性

决定的轴向分别率可以表示为

depth 2
obj

S sn
NA
λ

δ ＝ (7)

其中，ns为样品的折射率， obj 0sinmNA n α＝ 为物镜的

数值孔径，nm为样品和物镜之间介质的折射率。

通常情况下，时间相干包络和纵向空间相干包

络共同决定轴向分辨率。FFOCT 的轴向分辨率可以

表示为

1

depth depth
depth

depth depth depth depth

1 1
S T

S T S T

δ δ
δ

δ δ δ δ

-

＝ + ＝
+

(8)

对于中心波长 550 nm，带宽 200 nm 的卤钨灯光

源，数值孔径为 0.5 的物镜，可以得到 depth
Sδ ＝ 3 μm，

depth
Tδ ＝ 0.5 μm， depthδ ＝ =0.43 μm。可以得出，NA=0.5

时轴向分辨率主要由时间相干包络的宽度决定。

3.2 FFOCT 的平面分辨率

常规的光学系统只有平面或横向分辨率。根据

瑞利准则，光学系统的平面分辨率 1tδ 可以表示为

1t 0.61 c

NA
λ

δ ＝ (9)

式(9)在 2 个点不相干的情况下成立，而像点间

的相干性会影响系统的横向分辨率。

FFOCT 系统的主要优势之一为只有相干项被

用于生成断层图像。生成的断层图像的信号强度通

常与样品臂和参考臂之间的相干度 ( ， ， )RS zkΓ α δ 或

其函数成比例。

2 2
S| |i R S RS RI E E I IΓ＝﹤ ﹥ ＝ (10)

Ii为生成的断层图像的信号强度，ER 为参考臂

的信号振幅，ES为样品臂的信号振幅，IR为参考臂

的光强，IS 为样品臂的光强，α 为光束和 z 轴的夹

角， zδ 为离焦。

在 FFOCT 系统中，除了光源的波长和物镜的

数值孔径之外，横向分辨率还受到照明以及其他条

件影响，如样品臂与参考臂成像的横向及纵向位

移。假设样品表面是平的，折射率为 r(x， y)，系统

的横向分辨率可以示为[23]

2
lc lt mδ δ Γ＝ (11)

其中， mΓ 为样品表面两点之间的相干函数。通常

在 FFOCT 系统中样品臂和参考臂都由均匀分布的

扩展不相干光源照明，则 mΓ 可以表示为

12 ( )
m

J p
p

Γ ＝ (12)

其中，J1为第一类贝塞尔一阶函数， 0 0( sin )p k n α ξ＝ ，

c

2πk
λ
＝ ， cλ 为光源的中心波长， ξ 为样品上两点

P1、P2间的距离，n0为介质的折射率， 0 0sinNA n α＝ 。

当样品臂和参考臂分别在相应的焦平面发生干涉

时，式(12)成立。

为了减少视场两点间散射光的串扰，通常会使
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用空间不相干的延展热光源。在这种情况下，本文

可以得到空间相干的两点间的最大距离为

0.16 c

NA
λ

ξ ＝ (13)

比较式(9)与式(13)，可以看到在衍射受限情况

下，空间相干距离只有瑞利分辨距离的
1

4
。当两臂

完全一致，如 mΓ =1 时，相距大于等于瑞利分辨距

离的两点之间必然是空间上不相干的。对于中心波

长为 550 nm，数值孔径为 0.5 的物镜，可以计算得

到 ltδ =0.7 μm。但是，当存在离焦或两臂不一致的

问题时，相距等于瑞利分辨距离的两点之间有可能

是部分相干的。

4 实验结果及分析

首先对系统的轴向和平面分辨率进行了测量。

在测量轴向分辨率时，将一个反射镜放置在样品

臂，以 0.1 µm 为步长移动 YAG 晶体，基于轴向上

不同深度的图像获得系统的点扩展函数(PSF) [14]。

测量得到 PSF 的 FWHM 即为系统的轴向分辨率，

约为 0.8 µm，而 3.1 节得到的理论值为 0.5 µm，其

误差的主要原因为系统引入的像差。用 1951 USAF

标准分辨率板测量横向分辨率，取拟合曲线峰谷之

间光强的 20%～80%所占的距离，得到横向分辨率

为 0.9 µm，比 3.2 节得到的理论值 0.7 µm 稍大，误

差主要来自系统像差。

为了提高系统的成像速度，本文目前的实验系

统基于 FPGA来实现快速全场光学相干层析系统成

像[24]。利用该系统使采集一幅高分辨率光学断层图

像的时间从目前的 4 s（0.25 Hz）减少到 0.03～0.05 s

（20 Hz～35 Hz）。同时，该方法提高了操作的简便

性与灵活性，对电路的修改和维护很方便，免去了

手动输入电压值的烦琐，实现很高的信噪比和更快

的采集速度。

在本次实验中，本文对 3 种人体组织进行成像，

包括食道、肠道和子宫。取手术切割下的部分组织，

在福尔马林溶液中固定。将固定好的组织样品切割

为 5 mm×5 mm×3 mm 的薄片用于成像。

4.1 食道组织 FFOCT 成像

食管结构上由内向外分 4 层：黏膜层、黏膜下

层、肌层和外膜。食管癌是常见的消化道肿瘤，我

国是世界上食管癌高发地区之一。图 2(a)为 FFOCT

系统对正常食道组织样品的成像，图 2(b)为同一块

组织样品的石蜡切片在显微物镜下的图像（非严格

相同区域），图 3(a)为 FFOCT 系统对食道癌组织样

品的成像，图 3(b)为同一块组织样品的石蜡切片在

显微物镜下的图像（非严格相同区域）。如图 2(a)中

箭头所示，在 FFOCT 成像中可以清晰辨别出明亮的

细胞纤维间质；如图 3(a)中箭头所示，在 FFOCT 成

像中可以看到异常增生的癌细胞切断了本来规则的

肌纤维结构。对照图 2(b)和图 3(b)病理切片显微成像

结果，可以看到 FFOCT 成像能呈现和病理切片结果

一致的纤维和间质结构，但是在 FFOCT 成像中细胞

级别的细节尚不能被分辨出来。

图 2 正常食道组织样品的显微图像

4.2 肠道组织 FFOCT 成像

肠壁结构一般分 4 层，由外向内依次为：浆膜

层、平滑肌层、粘膜下层和粘膜层。肠癌是常见的

癌症类型。图 4 是同一肠癌区域深度分别为 0 µm、

10 µm、20 µm、30 µm 的 FFOCT 成像，在每张成

像图片中都可以看到肠道组织中细胞团块的形态

和结构；对应不同的深度，成像中的结构和形态一

致，并没有明显的变化。
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图 3 食道癌组织样品的显微图像

图 4 同一肠癌区域不同深度位置的 FFOCT 光学断图像

4.3 子宫组织成像

子宫肌瘤是女性生殖器官中最常见的一种良

性肿瘤，是由子宫平滑肌细胞增生而成。图 5(a)为

FFOCT 系统对正常子宫组织样品的成像，图 5(b)

为同一块组织样品的石蜡切片在显微物镜下的图

像（非严格相同区域）；图 6(a)为 FFOCT 系统对子

宫肌瘤组织样品的成像，图 6(b)为同一块组织样品

的石蜡切片在显微物镜下的图像（非严格相同区

域）。在图 5(a)FFOCT 成像中可以清晰观察到肌纤

维中的平滑肌组织结构，在图 6(a)中可以看到因为

肌瘤的增生，平滑肌组织结构被破坏为不规则的碎

片。与图 5(b)和图 6(b)的病理切片成像对比可以看

到，在 FFOCT 成像中可以清晰辨别细胞团块的结

构，但是细胞级别的细节尚不能被分辨出来。

图 5 正常子宫组织样品的成像

图7中的组图为同一子宫肌瘤组织区域在不同深

度的连续成像。可以看到在约 20 µm 的深度中组织的

结构形态发生了明显的改变。图 7(a)～图 7(f)中可

以清晰地看到明亮的平滑肌组织结构形态，但在

图 7(g)～图 7(i)中，显示出原来大块平滑肌组织被增生

组织破坏为零散细小的碎片结构。成像结果清晰地显

示了因病变导致的组织形态突变，而 16～18 μm 左右

的深度水平上很可能就是病变与正常组织的边界。而

病理切片因为制作的程序要求，不能在纵向深度上进

行实时和连续微米级别的成像。待 FFOCT 系统小型

化、手持化以后，可以支持在术中实时进行成像，从

而方便、迅速地得到在连续深度上的成像；这将有助

于医护人员分辨病变的边缘，增加切除手术的精确

2017293-5



·126· 通 信 学 报 第 38 卷

性，既能全部切除病变的组织，又不会切割掉过多正

常的组织部分，进而减少病人的病痛。

图 6 子宫肌瘤组织样品的成像

5 结束语

通过研究构建的 FFOCT 系统，首次获取了人

体生物组织样本，包括食道、肠道和子宫等人体组

织的高分辨率正面光学断层图像。利用该系统，可

以相对快速、简便得到人体组织的断层图像；用

常见的卤钨灯而非激光作为光源，可保证对人体

组织的安全。采用 FFOCT 不仅看到基本的细胞间

质和肌纤维结构，还能看到普通病理切片不能看

到的不同深度的形态结构变化。这是对医学图像

突破性的进展。但用目前的该系统还不能对细胞

和细胞核量级的细节成像，主要原因为使用相对

小数值（0.5）孔径的物镜，且离焦、球差、噪声

等因素降低了系统的分辨率，因此，还需进一步

提高 FFOCT 的分辨率，得到细胞别的成像，以服

务于癌症医学研究。
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