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摘要  通过将飞秒激光脉冲耦合到空气石英微结构光纤, 获得了超高纵向分辨率的光学
相干 CT成像. 利用中心在 540 nm、可见光谱范围 450~700 nm的超连续光谱, 可以获得
高达 0.64 µm的自由空间纵向分辨率. 光学相干 CT系统灵敏度在样品光功率 3 mW时, 
可达到 108 dB, 仅仅低于理论极限 7 dB. 同时展示了亚细胞分辨的光学相干 CT的图像, 
该高分辨光学相干 CT在生物医学应用中有很好的前景.  
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光学相干层析成像 (optical co-

herence tomography, 简称OCT或光
学相干CT)是一项新兴的光学断层
扫描成像技术 , 具有微米数量级的
高分辨 , 可应用于生物医学材料的
成像. 光学相干CT类似于超声成像, 
只不过它利用低相干光而不是声波
[1], 通过低相干光的干涉仪方式, 对
反射或背向散射光进行探测 , 得到
高分辨图像. 相比于传统的X光CT、 

核磁共振成像和超声成像 , 光学相
干CT具有非侵入损伤、安全、便携和
高分辨等优点.  

事实上, 目前时域光学相干 CT
系统主要基于一种分振幅的干涉仪, 
例如迈克尔逊干涉仪或马赫-曾特尔
干涉仪. 在分振幅的干涉仪中, 利用
50/50 的分束器, 将光源光束分为两
部分 , 它们的波前和光源是一致的 , 
但振幅只有一半 .  在传统光学相干
CT 系统中, 所分出的两束光分别为

样品光和参考光 .  这两束光分别被
样品和参考镜反射到探测器 ,  当二
者到达探测器的光程差小于光源的

相干长度时, 就会发生干涉现象. 对
相干信号进行调制和解调 ,  利用 
A/D 模数转换卡对信号进行数字化, 
就可以得到样品图像的一线数据 . 
沿着样品进行扫描 , 就可以获得一
幅二维的样品断层图像.  

近来 , 光学相干CT技术有了快
速的发展. 通过结合多普勒原理、快
速光学延迟线技术以及内窥导管技

术 [2~4], 光学相干CT的应用有了大
大的扩展 . 光谱或傅里叶域光学相
干CT(FD-OCT), 由于具有快速轴向
扫描速度和高灵敏度 , 也引起广泛
的关注 [5].  

近年来 , 生物医学研究对光学
成像方法的应用有越来越多的需求. 
两个最基本的要求是 : 其一是要适
于长期观察、安全地快速成像, 另外

是要可以获取详细信息的高分辨成

像 . 由于超快激光技术的发展和高
非线性光子晶体光纤 , 如空气-石英
微结构光纤 [6]和拉锥光纤 [7]的出现, 
人们可以通过将低脉冲能量的飞秒

激光注入光子晶体光纤, 获得 390~ 
1600 nm的超宽连续光谱. 根据光学
相干CT深度分辨率正比于λ2/ Δλ关
系 , 这个带宽就可以使得光学相干
CT达到超高分辨率.  

本文我们介绍了通过利用商用

掺钛蓝宝石飞秒激光器 , 将激光脉
冲耦合进空气-石英微结构光纤, 获
得了中心波长为 540 nm, 波长从 450 
到 700 nm 的宽带宽的可见光. 所获
得的光谱 , 之所以无法进一步扩展 , 
在短波长一侧 , 是由于受到显微物
镜透过率的限制; 而在长波长一侧 , 
是由于光谱分析仪探测范围所限制. 
由于光学相干CT深度分辨率正比于
λ2/Δλ, 目前所获得的带宽也许是最
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适于获得高分辨率的 , 因为波长越
短或带宽越宽, 则分辨率越高. 利用
此连续频谱的可见光波段 , 我们的
实验表明, 光学相干 CT的纵向分辨
率可以高达 0.64 µm. 实验中, 由于
通常的光学材料在此工作波段高色

散 , 以及缺少宽带的光纤分束耦合
器 , 我们于是搭建了自由空间的光
学装置 , 演示实现了在可见光波段
的超高分辨率的光学相干 CT 系统 , 
如图 1所示. 实验中采用双平衡探测, 
以降低来自光源的噪声 , 利用半波
片优化激光束到晶体光纤的耦合 , 
探测器前光阑的作用是挡住背向散

射光 , 而法拉第隔离器则是去除激
光自光纤耦合的反射光 , 保证激光
系统的稳定运行.  

在样品端 ,  将镀银反射镜作为
样品 , 通过前后移动扫描此反射镜 , 
测量它的反射光 ,  与参考镜的光进
行干涉 ,  由此可以得出相关的曲线
参数 ,  从而说明在空气中光学相干
CT 以亚微米纵向分辨率进行成像的
可行性. 图 2(a)是通过光谱分析仪所
测量到的准直后的超连续光谱的频

谱, 所测量到的频谱中心为 540 nm,  

半高全宽(FWHM)带宽为 26 nm. 探
测器所测量得到的光的干涉信号及

其包络线如图 2(b)所示. 将此干涉信
号进行傅里叶变换, 就可以计算出探
测器实际探测响应的光频谱范围, 如
图 2(c)所示. 通过计算图 2(b)的干涉
信号包络的半高全宽, 可得到自由空
间的光学相干CT分辨率. 实验数据表
明, 我们的系统达到了 0.64 µm的分
辨率, 这是目前在此波段范围内的光
学相干CT的最高分辨率 [8,9].  

图 2(c)是通过干涉信号的傅里
叶变换 ,  计算得到的光探测器所实
际探测响应的光频谱 .  所探测到的
光谱带宽达到 170 nm. 带宽展宽的
原因可能来自两个因素 : 一是光源
的短波区域衰减得多 ,  另外是探测
器在长波波段的光谱响应低 .  具体
而言, 就是因为实验装置中, 光学器
件和探测器前的窗口 ,  在短波长区
域由于吸收等因素 ,  透过率相对较
低. 进一步, 在光谱突变处, 由于探
测器的电子对光谱的敏感和区分性

不高, 会导致类似的平滑效应. 所以
某种程度上 ,  光干涉信号变为电子 
学信号后 , 对于光谱中所不想要的

两个峰, 起到了抑制作用. 在图 2(a)
和(c)中 , 可以看到经过光谱变换整
形后 , 它们间还有很明显的光谱结
构特征 , 图上用间隔线特别标示出
来 . 样品臂和参考臂的光的群速度
延迟或色散的失配 , 也可以通过干
涉信号的傅里叶变换的相位信息获

得, 如图 2(d)所示. 可以看到, 色散
失配在 480~700 nm 区间相对较低, 
其原因是由于实验中采取了对称的

结构 , 保证了参考臂和样品臂的一
致性. 在两个探测器前, 放置了直径
15 µm的小孔光阑, 其作用是消除由
于样品的多次散射导致的干扰背景. 
为进一步提高信躁比 , 实验中采用
了双平衡探测方法 . 在光电探测器
上的光强均衡 , 可以通过调节放置
在探测器 D2和显微物镜MO前的光
阑 A来获得. 

我们在样品臂放置了一块光学

密度为 3.5 O.D.的中性衰减片, 并将
一片反射镜作为样品 ,  当入射光强
在样品处为 3 mW时, 干涉信号仍然
具有 38 dB的信躁比, 因此系统总的
信躁比为(38+35×2) dB=108 dB, 比
理论极限值只低了 7 dB. 理论信躁比 

 

 
图 1  以空气-石英微结构晶体光纤得到的超连续光谱为光源的高分辨光学相干 CT系统 

MO, 显微物镜; BS, 分束镜; D1, D2, 光电探测器; λ/2, 半波片; A, 光阑 
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快 讯 

 
图 2   

(a) 光谱整形前晶体光纤出射的典型光谱; (b) 用反射镜为样品扫描得到的干涉信号, 包络的半高全宽为 0.64 µm; (c) 通过干涉信号(b)的傅
里叶变换得到的实际探测响应的光谱; (d) 通过干涉信号(b)的傅里叶变换得到的相位失配曲线. 竖直虚线标示出相关的明显的光谱特征 

 
是基于闪粒噪声极限, 由公式 SNR = 
10 ln[(ηP/(ħωB))计算而来的, 其中 η
为探测器的量子效率、ħω 为光子的
能量、P为自样品到探测器的光强、
B为噪声等价的探测带宽. 电子学的
探测带宽应该和光源带宽相匹配 , 
高分辨率要求光谱带宽大 , 也意味
着电子学探测带宽大, 因此, 如果要
求具有相同的信躁比 , 则光源的功
率就要更高. 实验所得到的 108 dB
信躁比或灵敏度 , 对于获得高质量
的生物样品图像是非常好的.  

目前 , 大部分光学相干CT系统
都是用超辐射二极管(SLED)作为光
源 . 但是 , 因为SLED带宽和功率都
较小 , 因此导致光学相干CT系统的
分辨率和灵敏度都不高 [10]. 飞秒激

光器和空心石英微结构光子晶体光

纤 , 可以产生所谓的超连续宽带光
谱 , 为光学相干CT系统提供了一种
新型光源 , 具有极宽的带宽和足够
的光功率 , 因此大大改善了光学相
干CT系统的成像性能 . 为了显示这
种明显的性能改善, 图 3给出了分别
用SLED和超连续宽带的光学相干
CT成像的对照结果 (样品都是植物
洋葱 ). 以SLED作为光源的光学相
干CT的成像结果示于图 3(a), 因为
其分辨率只有约 15 µm, 图中所能显
示的只是一些粗的结构图像 ; 而利
用超连续光谱作为光源的光学相干

CT则可以给出生物组织亚细胞的高
分辨率成像(图 3(b)), 它在组织中的
实际空间分辨率是空气中的分辨率

除以组织的折射率(约等于 1.35), 即
0.64 µm/1.35=0.47 µm, 分辨率提高
了 20 多倍 . 这样更多的细节信息 , 
如细胞的大小和膜厚等就可以定量

测量 , 这些无损实时活体测量的信
息 , 对于生物研究和临床诊断是非
常有帮助的, 例如癌症的早期诊断, 
从形态上正常组织细胞和癌症肿瘤

细胞就有明显差异.  
总之 , 本文我们展示了利用掺

钛蓝宝石飞秒激光器, 通过空气-石
英微结构晶体光纤 , 获得可见光区
的超连续谱带 , 进而可以得到超高
分辨率的光学相干 CT. 超高分辨的
光学相干CT可以得到微米量级分辨
的亚细胞断层结构组织图像 , 为生
物医学应用提供了强有力的新手段. 
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图 3  光学相干 CT对洋葱成像对比 

(a) 以 SLED为光源, 具体纵向分辨率约 15 µm, 横向分辨率 25 µm, 图像大小 10 mm×4 mm, 在这种分辨率下, 细胞在图中只有一个小
亮点大小, 很难分辨; (b) 以飞秒激光耦合空气-石英微结构光纤所产生超连续谱带作为光源, 可以实现高分辨成像, 图中纵向分辨率约
0.64 µm, 横向分辨率 4 µm, 图像大小 0.27 mm× 0.125 mm, 显微物镜倍数 20×, 标识线条长度 10 µm, 图像中细胞结构清晰可辨, 相关 

的细胞大小和细胞壁厚度等详细信息也可测量得到 
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