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基于拉锥结构的全光纤型内窥光学相干层析成像

探针研究∗

严雪过 沈毅 潘聪 李鹏 丁志华†

(浙江大学光电科学与工程学院, 激光生物医学研究所, 现代光学仪器国家重点实验室, 杭州 310027)

( 2015年 8月 27日收到; 2015年 10月 7日收到修改稿 )

本文报道了一种基于拉锥结构的全光纤型内窥光学相干层析成像探针. 基于大纤芯多模光纤的低光束发
散特性, 使用大纤芯多模光纤代替透镜作为成像元件, 并在单模光纤与大纤芯多模光纤之间引入过渡拉锥段
以减少插入损耗. 首先利用光学仿真软件 (Rsoft)确定探针的最佳结构, 然后通过拉锥、切割以及熔接工艺实
现探针制作, 并对探针的出射光束特性与插入损耗进行测量, 最后将该探针与扫频光学相干层析成像主系统
联机, 对人体指尖皮肤及鸡气管壁组织进行成像. 该探针直径为 250 µm, 不锈钢保护管外径为 325 µm, 硬端
长度 1 cm, 插入损耗约为 0.3 dB, 空气中有效成像范围达 800 µm. 该探针为内窥光学相干层析成像技术在心
血管疾病的应用提供了高紧凑度、高传输效率与高灵活性的选择.

关键词: 光学相干层析成像, 内窥, 光纤探针, 拉锥
PACS: 42.15.Eq, 42.25.Kb, 42.81.–I, 87.85.Pq DOI: 10.7498/aps.65.024201

1 引 言

光学相干层析成像 (optical coherence tomog-
raphy, OCT) [1−3]是一种强有力的生物医学成像

方法, 相比于超声等 [4]其他常用的医学影像手段,
OCT 具有更高的灵敏度与分辨率, 能对眼睛 [5]、皮

肤等 [6,7]体外组织与器官进行非侵入式高分辨率实

时成像. 然而, OCT在生物组织中的成像深度十
分有限, 通常为 1—3 mm [8], 这制约了其在生物医
学领域更广泛的应用. 小型化和紧凑化的内窥探
头可以在低侵入条件下进入人体内部腔道, 这为人
体内部组织的高分辨率在体成像提供了可能. 自
1996年Fujimoto等 [9]首次利用内窥OCT实现人
体隐静脉的活体测量以来, 内窥OCT (endoscopic
optical coherence tomography, E-OCT)已在胃肠
科 [10]、心脏科 [11]、妇科 [12]、泌尿科等 [13]诸多领域

得到应用.
E-OCT的关键是高性能内窥探头的设计与制

作. 近年来, 国内外各小组先后提出了各种探针
设计方案. 在Fujimoto等成功研制近端驱动的侧
向环状扫描探头之后, 2002年, Seibel等 [14]提出

一种适用于内窥OCT成像的前向探头, 通过探头
末端光纤的扫描获得三维图像; 2004年, Tran与
Herz等 [15,16]基于微型马达研制了远端驱动的侧向

环状扫描探头; 2007年, Xu等 [17]基于微机电系统

(microelectromechanical systems, MEMS)驱动机
理, 成功研制了更加利于小型化的侧向环状扫描探
头; 2011年, Tsai等 [18]提出了一种基于压电管悬臂

的侧向线状扫描内窥探头; 2014年, 张宁等 [19]提

出了基于中空微型超声马达的 360◦无盲区侧向环
状扫描内窥探头与基于压电管反向安装的前向扫

描内窥探头的设计方案, 缩短了探头的硬端长度.
以上基于透镜为聚焦元件的内窥探头,为确保成像
质量, 其直径很难达到 1 mm以下. 而且, 硬端长
度一般在几十到几百毫米之间, 难以进一步缩短.
2011年, Lorenser等 [20]研制了直径仅为300 µm的
全光纤型探针, 它由单模光纤、无芯光纤以及渐变
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折射率光纤组成, 2012年, 该小组又基于渐变折射
率光纤的相位调制技术, 拓展了探针的焦深 [21]. 同
年, 王驰等 [22]利用光学传递矩阵方法为上述结构

全光纤型探针的工作距离与聚焦光斑尺寸等重要

光学特征参数计算提供了理论基础; 随后该小组又
引入场追迹数值模拟技术, 为该超小自聚焦光纤探
头的快速设计提供了一种新的技术手段 [23]. 2013
年, Chen等 [24] 研制了直径仅为 125 µm的全光纤
型探针, 它由单模光纤、阶梯过渡段光纤以及大纤
芯多模光纤组成; 2015年, Moon等 [25]进一步优化

该设计, 采用化学蚀刻法减小探针直径至 85 µm,
在800 µm的成像范围内实现优于 30 µm的横向分
辨率. 但是, 这种多段阶梯过渡式结构不仅增加了
硬端长度, 而且引入了额外的插入损耗.

基于格林透镜、球透镜等聚焦光学元件的内窥

探针 [26−30], 其横向分辨率主要由透镜的数值孔径
决定, 在数值孔径不变的条件下, 探针尺寸的减小
意味着其工作距离 (不妨定义为探针出光端面到聚
焦点的距离)也会随之减小. 心血管内窥成像一般
要求探针直径小于 1 mm, 此时工作距离过短这一
制约愈发显著. 一种解决途径是光纤本身作为探针
成像元件使用, Sharma等 [31] 验证了裸单模光纤作

为探针主体的可行性, 但出射光束的高发散性导致
探针有效成像范围过小, 并不适合实际的内窥成像
应用. 为确保良好的内窥OCT成像质量, 提高内窥
探针的光传输效率并减小其硬端长度, 本文首次提
出并制作了一种基于拉锥结构的全光纤型内窥探

针. 基于大纤芯多模光纤的低光束发散特性, 使用
大纤芯多模光纤代替透镜作为探针的成像元件, 并
在单模光纤与大纤芯多模光纤之间引入过渡拉锥

段以减少插入损耗. 首先通过理论仿真确定探针的
优化结构; 然后利用拉锥、切割以及熔接工艺实现
探针的制作, 并对其出射光束特性与插入损耗进行

测量; 最后将研制的探针与扫频OCT主系统联机,
对人体指尖皮肤以及鸡气管壁进行验证性成像.

2 探针设计

相比于传统的利用透镜作为成像元件的内窥

OCT探针, 全光纤型内窥OCT探针利用光纤本
身作为成像元件, 在尺寸上具有天然优势. 而相
比于小纤芯光纤, 低光束发散性的大纤芯光纤能
够提供更大的有效成像范围, 因此更适合于内窥
探针设计. 大纤芯单模光纤的大纤芯直径以及纤
芯与包层的低相对折射率差导致其弯曲灵敏度

上升, 制约了光纤的灵活性, 并不适合作为内窥
OCT探针的成像光纤 [32,33]. 图 1是本文提出的
基于大纤芯多模光纤 (large core multimode fiber,
LCMF) 成像的探针结构示意图. 该探针主要由单
模光纤 (SMF-28e+, Thorlabs Inc. ), LCMF拉锥
段、LCMF(LMA-GDF-30/250, Nufern)及不锈钢
保护管构成. 单模光纤用于OCT主系统的样品臂
至探针间的光传输; LCMF代替传统光纤 -透镜结
构内窥探针中的聚焦透镜, 负责提供足够的有效成
像范围; LCMF拉锥段作为单模光纤和LCMF之
间的过渡, 由LCMF 经拉锥得到 [32], 控制其最细
端纤芯直径与单模光纤的纤芯直径相当, 可以抑制
单模光纤与LCMF之间的模场不匹配损耗, 提高光
耦合效率. 全光纤探针置于外径为 325 µm的不锈
钢管中并用紫外光胶固定. 若对LCMF的出射端
面沿斜角进行研磨, 可以实现侧向出光, 方便探针
与近端旋转机构相结合进行环状扫描成像.

定义光纤基模的模场直径为强度下降到 1/e2

峰值时所对应的光束直径, 相应的光纤有效成像范
围 z表示为 [34]

0 < z < 2πnω2
0/λ, (1)

LCMF LCMF

250 mm30 mm 325 mm

1
2
5
 
m
m

8.2 mm

图 1 (网刊彩色) 探针结构图

Fig. 1. (color online) Schematic diagram of the endoscopic probe.
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式中, n为出射空间媒质的折射率, λ为光波长, ω0

为出射光束束腰半径, 可以近似为纤芯直径的一
半. 当λ = 1.3 µm, n = 1.0时, 为达到 1 mm以上
的有效成像范围, 纤芯直径需满足 2a > 28 µm. 纤
芯直径直接影响横向分辨率, 不妨取 2a = 30 µm,
根据 (1)式, 该探针设计所使用的LCMF相应的有
效成像范围约为1.1 mm.

此外, 多模光纤通常会引入高阶模效应, 我们
用归一化频率V 表征光纤的导波特性:

V =
2πaNA

λ
. (2)

V 由光纤纤芯直径 2a, 光波长λ以及光纤数值孔径

NA决定, 与光纤中传播的模式数量密切相关 [36].
当 2a = 30 µm, NA = 0.062, λ = 1.3 µm时,
V ≈ 4.5, 表明该LCMF 支持多种线性偏振模式
的传播, 虽然拉锥段过渡结构降低了高阶模被激发
的可能性, 但是探针中仍不可避免地会存在部分高
阶模, 高阶模效应会在OCT轴向信号中引入伪信
号, 降低成像的灵敏度与动态范围, 因此在探针设
计中必须加以控制.

光纤中不同的模式具有不同的群速度, 若
LP01模与高阶模在光纤中传播相同的长度L, 则
两者的模间延迟 [35]可以表示为

δt =
LδNg
c

=
L · δγ (N1 −N0)

c
, (3)

式中, Ng = N0+γ ·g(N1−N0),为不同模式所对应
的群折射率; c 为光速; N1, N0分别是光纤纤芯与

包层材料的群折射率, 可以近似为纤芯与包层材料
的折射率n1, n0, 则N1 − N0

∼= n1 − n0
∼= n1∆,

∆ 为光纤纤芯与包层的相对折射率差; γ为归

一化群延迟, 对于一般的阶跃折射率光纤而言,
−1 < δγ < 1 [36]. 对于该探针设计所使用的
LCMF, n1 = 1.46, ∆ = 0.13%, 当光纤的长度
较短, 小于 10 mm时, 光纤中高阶模与基模的模间
延迟最大不超过 64 fs, 高阶模负载的伪信号相对
于基模负载的OCT轴向信号的错移不超过20 µm,
这与普通扫频OCT系统的轴向分辨率相当, 且高
阶模信号携带的能量通常比基模的小很多, 可以认
为高阶模负载信号几乎被主信号的旁瓣所覆盖, 从
而忽略高阶模的影响.
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(b)

LCMF 0.9 mm

LCMF 1.5 mm

LCMF 2.1 mm

LCMF 2.7 mm

LCMF 3.3 mm

(c)

1.0

0

图 2 (网刊彩色) (a)探针内外光场强度分布仿真结果; (b)给定LCMF 长度, 改变LCMF拉锥段长度 (受实际拉锥工艺的
制约, 拉锥段长度的可实现范围在 1—3 mm之间)时, 探针出射光斑半高全宽随距离D的变化曲线; (c)给定LCMF拉锥段
长度, 改变LCMF长度时, 探针出射光斑半高全宽随距离D的变化曲线

Fig. 2. (color online) (a) Simulation results of light field intensity distribution in and out of the probe; (b) the
length of large core multimode fiber is given, beam expansion as a function of distance D with various lengths of
tapered section (1–3 mm, limited by practical tapering technology); (c) the length of tapered section is given, beam
expansion as a function of distance D with various lengths of large core multimode fiber.
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内窥傅里叶域OCT系统的横向分辨率取决于
探针本身, 因此探针设计最为重要的目标是在尽
可能大的成像范围内保证适当的横向分辨率. 为
实现这一目标, 我们通过数值仿真确定图 1所示结
构的最佳几何比例. 光束传播法 (beam propaga-
tion method, BPM)是一种在折射率随空间变化的
非均匀媒质中求解标量亥姆霍兹方程的数值计算

方法 [37]. 光学仿真软件Rsoft主要基于有限差分
BPM (finite-difference beam propagation method,
FD-BPM) [38−40],用自定义网格上的离散点与沿着
光束传播方向的离散面代表横向场, 给定任意一个
离散面上的光场分布, 可以推出下一个离散面所对
应的基本光束传播方程, 从而能够获得任意几何结
构波导的光场分布. 如图 2 (a)所示, 在Rsoft中定
义输入光场, 光纤几何结构以及材料特性, 可以获
得探针内外光场强度分布的情况, 从而提取探针出
射光斑强度分布的半高全宽值. 图 2 (b), (c)分别
是给定LCMF长度, 改变LCMF拉锥段长度时与
给定LCMF拉锥段长度, 改变LCMF长度时, 探针
出射光斑强度分布的半高全宽值随探针出射光束

与探针出射端面距离D的一系列变化曲线. 图中
可以看出, 考虑到实际拉锥工艺与高阶模效应对长
度的限制, 选取LCMF拉锥段长度 2.7 mm, LCMF
长度 7 mm时, 理论上能够在 1 mm的成像范围内
保持优于 30 µm的横向分辨率, 实现最佳几何比例
的探针结构设计.

3 实验结果

3.1 探针制作

探针制作主要利用全自动单芯光纤熔接机

(FSM-50S, Fujikura), 自制光纤拉锥平台以及大芯
径光纤切割刀 (LDC-40, Vytran) 制作完成, 所用
LCMF(LMA-GDF-30/250, Nufern)为商用特种光
纤. 实际制作过程中, 首先利用自制光纤拉锥平台
对LCMF进行拉锥处理, 拉锥时LCMF的纤芯与
包层直径几乎以同等速率减小, 设置合理的拉力、
气流量等参数保证LCMF拉锥段长度在5.4 mm时
其最细处包层直径为80 µm; 然后从最细处切割经
过拉锥处理的LCMF, 取其中一段, 通过光纤熔接
机的SM80-125熔接模式与单模光纤 (SMF-28e+,
Thorlabs Inc. )相熔接; 最后利用大芯径光纤切割
刀切掉多余的LCMF, 保留其长度约7 mm. 图 3是
裸光纤探针的实物照片, 其最大直径为 250 µm, 硬
端长度为 1 cm. 为实现侧向环状扫描成像, 一般需

要沿 40◦斜面对出射光纤端面进行研磨加工, 利用
全反射效应获得侧向出光 [25]. 由于现有研磨设备
以及夹具的限制, 这里我们仅沿光纤垂面作切割处
理, 但这并不会妨碍该探针的相关特性参数测量与
验证性成像. 此外, 利用化学蚀刻法 [41]可以进一

步缩小现有探针的尺寸以获得更良好的机械性能

与满足更灵活的成像要求.

(b)

 

 

(a)

1
0
0
 
m
m

图 3 (网刊彩色) (a)裸光纤探针实物照片; (b)拉锥段局部显
微照片

Fig. 3. (color online) (a) Picture of the fabricated probe
without the stainless steel tubing for protection; (b) mi-
croscopic picture of local tapered section of the probe.

3.2 探针参数测量

一种最为方便的对探针插入损耗进行粗

略测量的方法是利用光功率计, 将探针接入
扫频OCT光源 (SL1310V1 Series MEMS-VCSEL
Swept Laser, Thorlabs Inc.)测得出光功率为
16.2 mW, 用单模光纤替代探针测得此时的出光
功率为 17.5 mW, 从而计算出探针的插入损耗约为
0.3 dB, 这是我们已知的插入损耗最小的全光纤型
探针.

探针出射光斑特性决定了探针的横向分辨率

与有效成像范围, 是另一个衡量探针性能优劣的重
要指标. 将探针固定并使其出射光纤端面与近红外
相机镜头基本保持垂直, 利用近红外相机测量探针
出射光纤端面不同距离D处的光斑强度图案并据

此绘制探针出射光斑半高全宽随距离的变化曲线,
如图 4所示. 探针出射光斑半高全宽的实测值相对
于理论仿真值偏大, 这主要是由于1)相机镜头前的
保护层具有一定厚度, 使得像素单元与探针出射端
面的实际距离偏大; 2)探针出射端面没有进行研磨
抛光而仅做了切割处理, 会对出射光斑产生一定影
响; 3)相机的像素尺寸过大引起测量误差. 即便如
此, 从测量结果可以看出, 该探针能够在 800 µm的
范围内保持 30 µm以下的横向分辨率, 与Lorenser
等报道的全光纤型探针相比, 有效成像范围提高了
1.45倍.
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图 4 (网刊彩色) 探针出射光斑强度图案及其半高全宽随距离的变化, 曲线图中实线代表Rsoft 仿真值, 蓝色三角
符代表实际测量值

Fig. 4. (color online) Measured beam intensity patterns and the corresponding full width at half maximum
expansion as a function of distance, solid line represents the Rsoft simulation results while the blue triangular
dots represent the measurement results.

3.3 OCT成像

为验证该全光纤型内窥探针用于实际OCT
成像的可行性, 我们搭建了图 5所示的内窥扫频
OCT系统. MEMS-VCSEL扫频光源 (中心波长
1300 nm, 10 dB光谱带宽为 122.4 nm, 轴向扫描
速度100 kHz, Thorlabs Inc. )发出的光经过90/10
光纤耦合器分为两部分, 10%的光进入参考臂, 经
过准直、聚焦之后被平面反射镜反射; 90% 的光
经过环形器后进入样品臂探针, 其返回光与参考
臂返回光在 50/50光纤耦合器中发生干涉, 平衡

探测器 (1837, New Focus Inc. )接收光干涉信号
并转化为电信号之后由数据采集卡 (PCIe-9350,
AlazarTech Inc. )采集并存储, 利用傅里叶分析算
法能够在计算机上重建样品内部的微观结构图像.

探针材料与参考臂的不一致会引入色散适配,
降低OCT系统的轴向分辨率, 需要进行色散补偿.
我们采用了数值色散补偿技术 [42], 首先对等波数
采集的干涉信号进行希尔伯特变换以提取相位, 然
后迭代寻找最优系数补偿相位中的高阶色散项. 色
散校正之后,系统的轴向分辨率约为17.6 µm,与理
论轴向分辨率 (17 µm)相当.

10/90

50/50

MEMS-VCSEL
 

图 5 内窥扫频OCT系统结构图

Fig. 5. Schematic of the endoscopic swept-source OCT system.

实验中, 将探针固定在一维电动平移台上由其
带动进行横向扫描以获取生物组织的OCT图像.
图 6 (a)是人体指尖皮肤的二维OCT图像, 图中可
以清楚地看到指尖皮肤的分层结构以及螺旋状汗

腺, 与图 6 (b)所示的用普通物镜代替光纤探针, 横

向分辨率约为 24 µm, 焦深约为 700 µm的传统扫
频OCT系统的指尖皮肤OCT图像相比, 两者的成
像质量相当, 这从侧面部分论证了该内窥OCT探
针的性能参数. 图 7为新鲜鸡气管壁的离体OCT
图像, 利用该内窥 OCT 探针成像, 可以获得黏膜
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图 6 人体指尖皮肤图像 (a)来自内窥扫频OCT系统; (b)来自传统台式扫频OCT 系统
Fig. 6. OCT images of human fingertip obtained fromthe endoscopic SS-OCT system (a), and from a
conventional SS-OCT system (b).
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图 7 新鲜鸡气管壁离体OCT图像 (1, 黏膜层; 2, 黏膜
下层; 3, 外膜层; 4, 软骨组织)
Fig. 7. OCT ex-vivo image of fresh chicken trachea: 1,
mucous layer; 2, submucosa layer; 3, outer membrane;
4, cartilage tissue.

层、黏膜下层、外膜层分层结构与特征性软骨组织

图像, 这充分说明了本文报道的内窥探针用于实际
OCT成像的可行性. 需要指出, 图中标注的亮线L
为探针出射光纤端面处反射所造成.

4 结 论

本文报道了一种基于拉锥结构的适用于内窥

OCT成像的全光纤型探针. 相比于传统的光纤 -透
镜结构, 全光纤结构在尺寸上更具优势, 为探针设
计提供了高紧凑度与高灵活性的可能; 相比于单
模光纤, 大纤芯多模光纤能够基本满足实际内窥
OCT成像对探针出射光束特性的要求; 拉锥结构
在提高探针光信号传输效率的同时减小了其硬端

长度.
该探针的总插入损耗约为 0.3 dB, 这是我们

所知的全光纤型探针的最低损耗; 硬端长度短至
1 cm, 易于插入弯曲血管; 能够在 800 µm的成像
范围内实现优于 30 µm的横向分辨率, 无须借助相
位掩模板或锥透镜 [43]之类的额外光学元件拓展焦

深. 探针光纤主体直径为 250 µm, 不锈钢保护套外
径约为 325 µm, 考虑到光纤的机械稳定性, 利用化

学蚀刻处理能够将探针光纤主体直径进一步缩减

至 85 µm [25,41]. 该探针的高灵活性与紧凑度决定
了其与近端扫描机构相结合实现环状扫描成像的

易操作性 [25,44], 其低损耗、小尺寸以及足够的有效
成像范围为该探针与其他成像模式相结合用于更

广泛的生物医学领域提供了巨大的潜力.
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Abstract
A tapered structure based all-fiber endoscopic probe for endoscopic optical coherence tomography (OCT) is pre-

sented in this paper. The designation and fabrication of a miniaturized high-performance probe are critical in endoscopic
OCT. Compared to the conventional fiber-lens structure based endoscopic probe, the all-fiber probe has a prominent
edge in size and flexibility. Due to its lower beam-divergence, the large core multi-mode fiber makes a better fit than
a general single mode fiber does when utilized to replace the micro lens in a conventional endoscopic probe as the
imaging component. Furthermore, a tapered fiber is introduced as a transition section between the single mode fiber
and the large core multi-mode fiber in order to enhance the light transmission efficiency and reduce the rigid length
of the probe simultaneously. First, in order to obtain an optimal performance, optical simulation software (Rsoft) is
adopted to determine the probe’s proper lengths of the tapered section and the large core multi-mode fiber. Second,
the all-fiber structure based endoscopic probe is fabricated by means of large core multi-mode fiber tapering, cutting
and fusing processes. The beam characterization and insertion loss of the fabricated probe are measured experimentally.
The probe itself is 250 µm, and after covering with a stainless steel protective tube, its outer diameter becomes 325 µm.
The rigid length of the probe is about 1 cm, which is more flexible and easier for inserting into curved blood vessels.
The insertion loss of the probe is measured to be about 0.3 dB. To the best of our knowledge, it is the lowest among
all of the all-fiber endoscopic probes. Finally, the probe is integrated with a custom-built swept-source optical coher-
ence tomography system. Imaging of human fingertip and ex-vivo chicken trachea is conducted to demonstrate the key
performance parameters of our probe. The effective imaging range of the probe is up to 800 microns in air without the
help of any extra mechanism to expand its depth of focus. The probe offers a compact, efficient and flexible candidate
for endoscopic optical coherence tomography, which is promising in cardiovascular investigations.
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