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Основанная на технологии оптической когерентной томографии, оптическая когерентная томографи-
ческая ангиография — диагностика, позволяющая неинвазивно визуализировать in vivo динамику крово-
токов с микронным разрешением на глубине до нескольких миллиметров. Аналитический обзор даёт пред-
ставление о принципах построения и перспективах использования оптической когерентной томографиче-
ской ангиографии в офтальмологии. На основании сравнения архитектуры современных оптической коге-
рентной томографии и оптической когерентной томографической ангиографии анализируются проблемы 
анатомической и функциональной диагностики сетчатки в реальном времени. Обсуждаются результаты 
применения оптической когерентной томографической ангиографии в изучении патогенеза и антиангио-
генной терапии возрастной макулодистрофии.
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ВВЕДЕНИЕ
В настоящее время среди заболеваний, приводя-
щих к слепоте, лидируют глаукома, диабетиче-
ская ретинопатия и возрастная макулярная де-
генерация сетчатки (ВМД). Неинвазивные, вы-
сокотехнологичные и доступные в ежедневной 
практике методы визуализации in vivo структур 
сетчатки, пигментного эпителия (ПЭС), сосуди-
стой оболочки и динамики кровотока крайне важ-

ны для биомедицинских исследований и выбора 
оптимальной тактики лечения.

Для постановки диагноза, точного определения 
формы и характера патологического процесса, сво-
евременного выявления осложнений необходимо 
всестороннее изучение витреоретинального интер-
фейса. Решение задачи — мультимодальный под-
ход к визуализации внутриглазных структур. Для 
диагностики глазного дна широко используются 
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фундус камеры и сканирующие лазерные офталь-
москопы (СЛО), а для визуализации кровотока — 
флуоресцентная ангиография (ФАГ), лазерная 
допплеровская флоуметрия и ультразвуковая доп-
плерография. Существенно то, что движение глаз 
пациентов, с одной стороны, и изменения микро-
циркуляции кровотоков сосудистой сети при па-
тологиях сетчатки, с другой стороны, требуют 
визуализации с временным разрешением в милли-
секундном масштабе при пространственном раз-
решении на клеточном уровне. Альтернативным 
методом является оптическая когерентная томо-
графия (ОКТ) высокого разрешения, в том числе  
с функцией ангиорежима (ОКТА). 

Оптическая когерентная томография, разрабо-
танная в 1991 г. [1] — технология неинвазивной 
визуализации структуры биоткани стала «золо-
тым стандартом» при диагностике многих офталь-
мологических заболеваний [2–4]. ОКТ использует 
обратное рассеяние низкокогерентного излучения 
ближнего инфракрасного диапазона от гетероген-
ных структур биоткани, создавая изображение 
глазных тканей с разрешением по глубине до 1 мкм, 
что на 2 порядка выше разрешения работающей на 
близком принципе УЗИ томографии. OKT визуа-
лизирует практически не обнаруживаемые други-
ми методами патологические изменения глазного 
дна, такие как скрытая неоваскуляризация хори-
оидеи (скрытая ХНВ), идиопатическая полипоо-
бразная хориоидальная васкулопатия, ангиома-
тозная пролиферация сетчатки, куполообразная 
макула, патологические изменения решётчатой 
пластинки диска зрительного нерва (ДЗН) [2, 5–8]. 
Однако OKT не может различать сосудистые и фи-
брозные компоненты, ХНВ из-за их сходной от-
ражательной способности. Некоторые патологии, 
такие как мультифокальный хориоидит, вителло-
видная дистрофия и центральная серозная хорио-
ретинопатия, могут вызывать изменение ПЭС и ге-
терогенные субретинальные отложения с близкой 
интенсивностью обратного рассеяния, что делает 
их практически неотличимыми от ХНВ. Поэто- 
му OKT представляет собой важное дополнение  
к микрофотографии и ФАГ в диагностике глазного 
дна, но не может их заменить. К тому же, относи-
тельно невысокая скорость сканирования коммер-
ческих OКT (fА  100 кГц) не позволяет в реальном 
времени и с высоким разрешением получать объ-
ёмное изображение сетчатки в стандартном для 
клиники поле зрения 30 –45 .

Наряду с получением изображений структуры 
сетчатки, визуализация кровотоков её сосудистой 
сети даёт важную дополнительную информацию 
для обнаружения патогенеза и мониторинга за-
болеваний глазного дна. До сих пор наиболее ши-
роко используемым методом исследования цир-
куляции кровотоков в клинических условиях  
является инвазивная ФАГ: флуоресцеиновая (FA), 

abs = 490 нм и индоцианиновая ангиография 
(ICGА), abs = 805 нм. ФАГ обеспечивает быструю, 
анализируемую без артефактов, визуализацию 
распределения кровотоков, но практически не да-
ёт информации по глубине ткани. Альтернативой 
УЗИ допплерографии является допплеровская 
OКT (D-ОСТ), измеряющая вызванный кровото-
ком сдвиг частоты отражённого луча, которая се-
годня позволяет оценить с достаточным разреше-
нием по глубине абсолютную скорость кровотока в 
больших сосудах, но плохо подходит для визуали-
зации низкоконтрастных капилляров хориоидеи 
[9]. В то же время, оптическая когерентная анги-
ография (OКTА), интенсивно развиваемая в на-
стоящее время и основанная на технологии OKT, 
способна дифференцировать отражённые сигналы 
от статических и движущихся рассеивателей (эри-
троцитов), существенно повышая контраст изо-
бражений кровотоков. Как результат, появляется 
возможность неинвазивной визуализации микро-
сосудистой сети сетчатки и хориоидеи в реальном 
времени [10–13], что даёт представление о локали-
зации, форме, размере и структуре новообразован-
ных сосудов (без оценки абсолютной скорости пото-
ка) при различной патологии глазного дна [14–16]. 
При этом бо Mльшая чувствительность ОКТА к ма-
кулярной капиллярной перфузии, по сравнению  
с ФАГ, предопределяет перспективность её исполь-
зования в клинической офтальмологии [15, 16].  
В частности, OКTА смогла увеличить количество 
доказательств, связывающих патогенез глаукомы 
с сосудистой дисфункцией, в отличие от традици-
онной механической теории патогенеза, как рез-
кого повышения внутриглазного давления, веду-
щего к деформации решётчатой пластинки ДЗН 
и разрушению аксонных пучков [5, 17]. OКTА всё 
шире внедряется и в диагностику антиангиоген-
ной терапии ВМД. Так, ОКTА впервые количе-
ственно оценила динамику пролиферации ХНВ 
при ВМД в зависимости от интервала между сеан-
сами анти-VEGF-терапии, (VEGF — фактор роста 
эндотелия сосудов) [14, 18]. Использование OКTА 
расширяет также возможности хирургии витре-
оретинальных заболеваний. Если интраопераци-
онная OKT, идентифицируя в реальном времени 
структуру патологии, может влиять на принятие 
хирургических решений, то высокоскоростная 
широкопольная ОКTA может дать информацию о 
динамике процесса лечения [19]. К тому же, разра-
ботанный для ОКTA алгоритм коррекции фазовой 
ошибки осевого движения позволяет также сни-
зить требования к частоте кадров видеокамеры, 
приближая OКTА к интраоперационным приме- 
нениям [20].

Хотя ОКТА первого поколения на основе SD-ОСТ  
 (AngioPlex, Zeiss; Angioview, Optovue; AngioScan, 
Nidek) и SS-OCT (Plex Elite 9000, Zeiss; DRI OCT 
Triton, Topcon) уже завоевала важное место как 
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дополнение к ФАГ и ОКТ для визуализации кро-
вотока [8], тем не менее она имеет ряд ограниче-
ний, главным образом, для интраоперационных 
применений. Эти ограничения, обусловленные от-
носительно невысокой скоростью сканирования 
коммерческих ОКТ, ведут, в первую очередь, к ма- 
лым полям зрения (FOV), заметно уступающим 
традиционным СЛО+ФАГ [8, 21]. А наличие про-
екционных и теневых артефактов и артефактов 
сегментации, усугубляемых артефактами движе-
ния, снижает пороговую чувствительность ОКТА 
к кровотоку, ухудшая визуализацию глубоких 
микрососудистых слоёв сетчатки [13, 21]. 

В данной работе анализируются принципы 
построения и применения перспективных OKT и 
ОКТА в офтальмологии. Рассмотрены проблемы 
создания OКT для 3D визуализации структуры 
и гемодинамики сетчатки и хориоидеи; показа-
но преимущество OКT на базе высокоскоростных 
свип-лазеров, в том числе, для получения больших 
полей зрения. Анализируются недостатки (арте-
факты) современных коммерческих ОКТА и спосо-
бы их преодоления. Рассмотрены перспективы по-
вышения скорости сканирования OКT до десятков 
МГц (второе поколение ОКТА) для создания более 
чувствительных к кровотоку и менее подвержен-
ных артефакту движения «объёмных» и адаптив-
ных ОКТА. Обсуждаются результаты применения 
ОКТА в диагностике ХНВ патогенеза сетчатки,  
в том числе, при анти-VEGF терапии. 

1. ОПТИЧЕСКАЯ КОГЕРЕНТНАЯ  
ТОМОГРАФИЯ (OКT)
ОКТ, так же как и другие методы медицинской то-
мографии (КТ, МРТ, УЗ, ПЭТ), даёт информацию  
о внутренней структуре биообъекта, но при его про-
свечивании оптическим когерентным излучением. 

Повышение пространственного разрешения ме- 
дицинской инструментальной диагностики дости-
гается технологиями оптических измерений, благо-
даря использованию в качестве меры длины — дли-
ны волны света. Это преимущество реализуется, в 
частности, в конфокальной микроскопии, лежащей 
в основе построения всех оптических томографов.

1.1. Конфокальная сканирующая  
лазерная офтальмоскопия 
Конфокальная сканирующая лазерная офтальмо-
скопия (СЛО) — техника получения трёхмерно-
го (3D) изображения биоткани при растровом де-
тектировании обратного рассеяния через конфо-
кальную диафрагму [22, 23]. Последовательность 
кадров с переменной глубиной фокальной пло-
скости даёт 3D изображение, сравнимое со стерео- 
фотографией [24]. Осевое разрешение определя-
ется глубиной резкости фокусирующей системы  

z = 1,4n /(NA)2 (NA — числовая апертура объ-

ектива, n — показатель преломления ткани). 
Для 3D изображения заднего сегмента глаза, что-
бы сделать 64 кадра с различной глубины сетчат-
ки в поле зрения FOV = 15 –30 , требуется около 
двух секунд (Heidelberg HRT III) [26]. СЛО с боль-
шим эллипсоидальным зеркалом даёт изображе-
ние сетчатки с FOV = 90  без расширения зрач-
ка, покрывая до 82% поверхности сетчатки [25]. 
При снижении интервала дискретизации хA до 
17–20 пиксел/градус (ниже критерия разрешения 
по Найквисту хA= d/2,3, где d — диаметр луча) 
реализовано поле зрения FOV = 200  [27]. Несмо-
тря на высокое латеральное разрешение (порядка 
5 мкм), осевое разрешение СЛО на сетчатке крайне 
низкое (более 65 мкм) при 0 = 800 нм (для нерас-
ширенного зрачка, d  3 мм, сохраняющего диф-
ракционное разрешение, величина числовой апер-
туры составляет лишь NA  0,1).

1.2. Низкокогерентная оптическая томография 
временного разрешения (TD-OCT)
OКT-диагностика создаёт, в отличие от СЛО, изо-
бражение сетчатки глаза с микронным разрешени-
ем по глубине. Первые OКT-приборы строились на 
принципе временно Mго разрешения (Time Domain 
OCT, TD-ОСТ). В них производится измерение  
эхо-задержки и интенсивности света, рассеянного 
в обратном направлении внутренней микрострук-
турой ткани. Поскольку длительность эхо-задерж-
ки света слишком мала для прямых измерений, 
используется метод корреляции, известный как 
низкокогерентная интерферометрия [28–32]. 

Как правило, используется интерферометр Май- 
кельсона, в объектном плече которого размещается 
биоткань, играющая роль отражающего зеркала, 
а зеркало опорного плеча прецизионно перемеща-
ется в осевом направлении. Интерференционная 
картина широкополосного источника излучения  
с длиной волны  и шириной спектра  име-
ет место лишь для тех структурных элементов 
биоткани, для которых оптическая длина объ-
ектного плеча в точности равна длине опорного 
плеча и разность между ними OPD (optical path 
difference) равна нулю. Таким образом, изменяя 
положение опорного зеркала, можно получить 
интерференционный сигнал от рассеивающих 
структур биоткани, находящихся на различной 
глубине, с осевым разрешением zr = 0,44 2/ .  
Пара управляемых компьютером зеркал, скани-
руя луч по поверхности образца, строит кадр (2D 
изображение). Фотодетектирование на выходе ин-
терферометра перемножает две оптические вол-
ны, поэтому слабый сигнал в объектном плече, 
отражённый биотканью, усиливается сильным 
сигналом опорного плеча. Это объясняет более 
высокую чувствительность OKT по сравнению  
с конфокальной офтальмоскопией. Разрешение  
по глубине зависит от временно Mй когерентности све-
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тового источника (длина когерентности = 2 zr), 
причём, чем ниже степень когерентности (чем ши-
ре полоса генерации ), тем тоньше минимальный 
срез z изображения объекта. Наилучшее раз-
решение по глубине было достигнуто [33] при ис-
пользовании сверхширокополосного когерентного 
источника с  350 нм (фемтосекундный Ti:Al2O3
лазер c центральной длиной волны 0 = 800 нм и 
последующим нелинейным расширением спектра 
в фотонно-кристаллическом волокне, на основании 
которого был разработан прибор OКT со сверхвысо-
ким осевым разрешением, z = 0,75 мкм для воздуха 
и z = 0,5 мкм для биоткани (рис. 1а–в). Полученное 
изображение клеток по глубине сильно рассеива-
ющей биоткани (рис. 1г) показало возможность 
проводить in vivo неинвазивную OКT-биопсию, со-
поставимую по качеству с обычной (рис. 1д). 

Следует отметить, что техника TD-OCT не мо-
жет создать 3D изображение в реальном времени: 
минимальный 2D B-скан (128 100 пикселов) тре-
бует 0,32 с без возможности коррекции движения 
(моргания и непроизвольных движений глаза, 
саккад, длительность которых лежит в диапазоне 
0,1–0,6 с).

1.3. Архитектура современных Фурье-OKT 
(FD-OCT)
В методе TD-OCT (рис. 2а) отражение от глубин-
ных слоёв ткани детектируется как огибающая 
интерференционного сигнала при относительно 
медленном осевом сканировании опорного пучка 
ретро-зеркалом. Настоящая же революция в оп-
тическую томографию пришла с разработкой вы-
сокоскоростной Фурье-OКT (Fourier Domain OCT, 
FD-OCT). Хотя началом новой эры OKT (изложе-
ние принципа спектральной Фурье-OKT) счита-
ется 1995 г. [35], наиболее полное описание спосо-
ба получения изображений внутренней структу-
ры трёхмерных объектов методом спектральной 
Фурье-OKT предложено в 2000 г. [36, 37]. Факти-
ческое же рождение FD-OCT связывают с 2003 г., 
когда тремя коллективами были эксперименталь-
но реализованы обе, работающие и по сей день, мо-
дификации FD-OCT: спектральная SD-ОСТ [38, 
39] (рис. 2б) и свипирующая SS-OCT [40] (рис. 2в).

В FD-OCT спектры отражённых волн, содер-
жащие информацию о структуре объекта по глу-
бине, измеряются без механической перестрой-
ки разности длин плеч интерферометра [38–40]. 
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Рис. 1. ОКТ временноMго разрешения (TD-OCT) со сверхвысоким разрешением по глубине в биопсии in vivo (по [33, 34]).
(а) — спектральный профиль 1 излучения Ti:Al2O3 лазера ( = 120 нм) и 2 излучения суперконтинуума ( = 325 нм) 
после прохождения излучения через фотонно-кристаллическое волокно (PCF), (б) — видность интерференционных 
полос V при изменении разности хода z, величина разрешения (FWHM) zr= 2 мкм (воздух) и zr = 1,4 мкм (био-
ткань), (в) — то же, что (б) для излучения PCF-суперконтинуума, zr = 0,75 мкм (воздух), zr = 0,5 мкм (биоткань), 
(г) — in vivo изображение ганглиозных клеток методом ОКТ с суперконтинуумным источником: l0 = 800 нм, отноше-
ние сигнал/шум — 105 Дб, x = 2 мкм, z = 0,9 мкм, (д) — in vivo изображение ганглиозных клеток, биопсия.
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Это позволило при сохранении величины осевого 
разрешения в сотни раз повысить быстродействие 
по сравнению с приборами TD-OCT.

Техника FD-OCT основана на фундаменталь-
ном соотношении теории интерференции между 
спектральным представлением волнового процес-
са и его функцией корреляции [28]:

 ( ) ( ) cos( ) ,⎡ ⎤= + +⎢ ⎥⎣ ⎦  (1)

где I(k) — детектируемый интерференционный 
сигнал, k = 2 /  — волновое число, S(k) — спек-
тральная плотность мощности источника (Вт·k–1), 
RR и Rn — коэффициенты отражения опорного и 
объектного пучков,  — длина волны источника, 

 — оптическая разность хода (ОPD) между опор-
ным и объектным лучами. Спектральные ампли-
туды отражённых волн (рис. 3а) — результат эр-
митово-симметричного сопряжения относительно 
значения  = 0 (далее сокращенно ZPD), получае-
мого в результате быстрого преобразования Фурье 
(FFT) по глубине интенсивности света рассеянного 
объектом. Обратное преобразование Фурье форми-
рует структуру объекта [39]. 

1.3.1. Спектральная Фурье-OКT (SD-ОСТ)
В методе SD-OCT отражённое объектом широкопо-
лосное излучение после интерференции с опорным 
лучом раскладывается в спектрометре на спек-
тральные компоненты, измеряемые линейкой фо-
топриёмников на основе ПЗС или КМОП. В ито-
ге, можно получить виртуальные 3D изображения 
глазного дна, показывающие функциональные 
границы макулы, ДЗН, кровеносных сосудов [41]. 

Ограничения SD-OCT, в частности, связаны  
с тем, что обратное преобразование Фурье детек-
тируемого интерференционного сигнала S(k) (см. 
выражение (1)) даёт для гетерогенной структуры 

сетчатки (Rm — отражение m-ой границы в объек-
те) три составляющих (рис. 3а)

 

( ) ( ) ( )

( )

cos

cos .
≠

⎡= + + +⎢
⎢⎣

⎤+ ⎥
⎥⎦

∑

∑ ∑  

(2)

На рис. 3а постоянная составляющая (DC) 1 со-
ответствует первому слагаемому выражения (2) — 
это единичный импульс с наибольшей амплиту-
дой, локализованный в точке нулевого значения 
OPD. 2 — кросс-корреляционная составляющая 
(полезный сигнал), смещённая относительно им-
пульса DC на фиксированную величину OPD. 3 — 
автокорреляционные импульсы гетерогенного 
объекта вблизи = 0.

У FD-OCT имеется два серьезных недостатка. 
Во-первых, конечная ширина спектрального кон-
тура источника при = 0 и автокорреляционных 
отражений ведёт к артефакту затенения изображе-
ния. Во-вторых, неоднозначность комплексно-со-
пряжённого преобразования Фурье реального ин-
терферометрического сигнала приводит к артефак-
ту зеркального отражения по глубине (рис. 3б, (1)). 
Его можно избежать, установив плоскость нулево-
го значения OPD ( = 0) вне границ исследуемого 
объекта, создавая два непересекающихся зеркаль-
ных отражения в области положительных и отри-
цательных частот. Однако такой подход применим 
лишь для тонких объектов, например, сетчатки, и 
к тому же сокращает вдвое глубину визуализации 
[43]. С другой стороны, с увеличением глубины 
происходит спад чувствительности (рис. 3б, (2)), 
вызываемый нелинейностью связи спектральных 
компонентов FFT с сигналом детектора   k( ),  
а также наличием дисперсии среды, приводящей 
к уширению с глубиной функции рассеяния точки 
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Рис. 3. Фурье-преобразование интерференционного 
сигнала ОКТ. (а) Спектральная плотность мощности 
I( ) OКT-сигнала как функция глубины проникнове-
ния  (по [32]).Составляющие сигнала: 1 — постоянная, 
2 — кросс-корреляционная, 3 — автокорреляционная. 
(б) Ограничения SD-ОСТ: (1) «зеркальный» артефакт, 
(2) нормальный B-скан, (3) спад чувствительности с уве-
личением глубины (по [42]).
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Рис. 4. Фурье-преобразование (ФП) интерферометри-
ческого сигнала I(f), выявляющее структуру I( ) объ-
екта от глубины проникновения D (а), и его визуали-
зация (б). (а), 1) — ФП I( ) исходного сигнала I(f) от 
частоты f (врезка), фаза равна 0; (а), 2) — то же для 
интерферометрического сигнала с фазой, сдвинутой 
на ; (а), 3) результат вычитания сигналов, амплиту-
да сигнала удваивается (по [47]). (б), 1) — изображе-
ние передней камеры глаза, полученное обработкой 
реального спектра; (б), 2) и разностное изображение 
(по [45]).
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(PSF), что приводит к снижению как разрешения, 
так и амплитуды сигнала. Поэтому для достиже-
ния максимальной чувствительности FD-OCT, на-
ряду с восстановлением комплексной сопряжён-
ности сигнала (удвоение глубины визуализации), 
требуется выполнение численной передискрети-
зации принимаемого сигнала перед выполнени-
ем процедуры обратного преобразования Фурье  
и коррекция дисперсии [41, 44, 45].

1.3.2. Комплексная SD-OCT томография
Избежать зеркального отражения в FD-OCT и, со-
ответственно, удвоить глубину изображения с со-
хранением осевого разрешения, позволяет визуа-
лизация полного спектра компле Mксного сигнала. 
Проблема решается введением в интерференцион-
ный сигнал сдвига фазы  (выражение (2)) [46].

Если, например, добавить временную задержку 
  / << /с в смежный интерференционный 

сигнал (рис. 4а, 2) и вычесть полученный спектр 
из спектра исходного сигнала (рис. 4а, 1), то полу-
чится разностный спектр Sdif( ) (рис. 4а, 3) (метод 
разностной интерферометрии) [47]. 

 
( )

( ) ( ) ( ) ( )cos ,

=

⎡ ⎤= − −⎣ ⎦
 (3)

где  — частота, E1( ) и E2( ) — амплитуды,  
а 1( ) и 2( ) — фазы двух волн,  — фиксирован-
ная задержка между плечами интерферометра. 

Фурье-преобразование разностного спектра 
Sdif( ) создаёт изображение, свободное от фоновой 
составляющей (постоянный и автокорреляцион-
ный члены) (рис. 4а, 3) и рис. 4б, 2)) с удвоенной 
амплитудой полезного сигнала (глубиной визуа-
лизации). При этом комплексная OКT использует 
наиболее чувствительную область вокруг точки 
нулевого значения OPD, реализуя максимальное 
значение отношения сигнал/шум (SNR). Внесение 
фазового сдвига  в случае узкополосного источ-
ника осуществляется, как правило, сдвигом /2 
в опорном плече интерферометра. Этот метод  
в случае широкополосного зондирующего сигнала, 
используемого в SD-OCT, ведёт к появлению хро-
матической фазовой ошибки. Поэтому в SD-OCT  
фазовый модулятор (например, электрооптиче-
ский) синхронно сдвигает частоту опорной волны 
на половину частоты В-сканирования, вызывая 
сдвиг /2 в смежном А-скане [41, 44]. К сожале-
нию, при этом изображение, свободное от зеркаль-
ных артефактов, создаётся за счёт снижения вдвое 
скорости визуализации (два А-скана на одной 
локализации). К тому же, комплексная SD-ОСТ 
чувствительна к артефактам движения, поэтому 
усредняются смежные А-сканы, локализованные  
на одной позиции луча (при высокой плотности 
дискретизации). В результате, коммерческие ОКТ  

со скоростью сканирования fA = 100 кГц, ис-
пользуя скоростные детекторы (линейки КМОП), 
требуют длительности сеанса до 5 с для обеспе-
чения измерений in vivo с коррекцией движения 
на объём 1000 300 300 пикселов [11, 21]. И толь-
ко мультиплексирование четырёх спектрометров  
с последовательным считыванием четырьмя КМОП 
позволило реализовать fA = 1 МГц с осевым разре-
шением 5,3 мкм на 0 = 790 нм, снижая чувстви-
тельность к артефактам движения. Вместе с тем, 
низкое значения поля зрения FOV = 3,6  при ча-
стоте 1 объём/с не позволяет выполнять интраопе-
рационную 4D диагностику [48, 49].

1.3.3. Свипирующая фурье-OКT (SS-OCT)
Модификация FD-OCT, состоящая в использова-
нии, вместо одномоментного облучения объекта 
широкополосным излучением, перестраиваемого 
по частоте узкополосного излучения,  устраняет 
недостаток SD-OCT, связанный с хроматической 
дисперсией [50–54]. Исследовалось применение  
в SS-OCТ различных методов свипирования часто-
ты лазерного излучения: метод фильтрации, лазе-
ры с брэгговским отражателем, лазеры с распреде-
ленной обратной связью, мульти-резонаторные ла-
зеры. Оптимальным по совокупности параметров 
явился лазер с синхронизацией мод в простран-
стве частот (FDML), излучающий свипирующий 
цуг узкополосных импульсов [50].

FDML излучает в интервалах между А-сканами 
цуги узкополосных (   0,1 нм) импульсов в преде-
лах ширины спектра активной среды (   100 нм) 
(рис. 5а). Наличие эквидистантных узкополосных 
импульсов в цуге позволяет отказаться от ограни-
ченного по скорости обработки сигнала спектро-
метра. При этом детектирование узкополосного 
излучения позволяет выполнять ахроматическую 
реконструкцию изображения на одной частоте би-
ений без снижения чувствительности с глубиной. 
Балансный детектор, подавляя параллельно арте-
факт постоянной компоненты сигнала, преобразу-
ет спектральную гребёнку FDML в цуг импульсов, 
отражённых с разных глубин образца.

Свипирование (развёртка спектра генерации по 
полосе усиления активной среды) осуществляется 
квазинепрерывной периодической перестройкой 
центральной длины волны спектрального селек-
тора (фильтра Фабри–Перо (рис. 5а, 3) с частотой 
fsweep = mcfib/L, где L — оптическая длина резона-
тора, cfib — скорость света в волокне резонатора, 
m — целое число. Используется линия задержки, 
обеспечивающая коррекцию хроматической дис-
персии резонатора лазера так, что для каждого 
мгновенного значения частоты излучения в преде-
лах полосы усиления активной среды оптическая 
длина однонаправленного кольцевого резонато-
ра L остаётся практически неизменной, что даёт 
всем излучаемым длинам волн равные условия  
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возбуждения. Это позволяет реализовать ре-
жим синхронизации частоты генерируемых мод 
(аналог режима синхронизации амплитуд мод 
при генерации ультракоротких импульсов). При 
этом, полоса усиления активной среды определя-
ет спектральную ширину «чирпированного» цуга 
импульсов и, тем самым, осевое разрешение OКT. 
Следует заметить, что механические свойства пе-
рестраиваемого фильтра Фабри–Перо ограничи-
вают максимальную скорость свипирования fsweep 
на уровне 200–400 кГц [54]. 

Комплексная FDML-OCT позволяет также уд-
воить глубину визуализации (рис. 4а, 3), но, в от-
личие от SD-OCT, здесь нет необходимости в допол-
нительном фазовом модуляторе. Восстановление 
компле Mксной сопряжённости, соответствующей 
полной ширине спектра излучения свип-лазера, 
осуществляется за счёт фазовой модуляции сиг-
нала, вызываемой слабо меняющейся оптической 
длиной резонатора при свипировании [29, 54–56]. 
Комплексная SS-OCT позволяет in vivo получать 
одновременно 3D изображения, как сетчатки, так и 
переднего сегмента глаза. Это достигается разделе-
нием объектного луча на два с ортогональными по-

ляризациями и введением в опорный пучок времен- 
но Mй задержки, эквивалентной расстоянию меж-
ду сетчаткой и передним отрезком глаза (рис. 6).  
В SD-OCT этот режим осуществляется механиче-
ским переключением двух линий задержки, инте-
грированных в одно из плеч интерферометра, сни-
жая вдвое скорость визуализации. 

Получение 3D изображения от роговицы до 
сетчатки (без снижения осевого разрешения) 
(рис. 6а), осуществлялось с помощью объектива  
с электрической пошаговой перестройкой фокуса 
(Optotune, Swiss. 8 2 мм/20 мс [56]). Устройство 
FDML-OCT (Axsun, 0 = 1050 нм, fА = 100 кГц) ви-
зуализировало прозрачные среды стекловидного 
тела на глубине до 22,3 мм (спад сигнала вдвое на 
глубине 14 мм) с разрешением 8 мкм [58].

И все же главное преимущество FDML-OCT — 
высокая скорость сканирования [59, 60]. 

Для диагностики высококонтрастных глазных 
структур в реальном времени вполне достаточно 
частоты получения А-сканов fА, обеспечиваемой 
механическими параметрами перестраиваемого 
интерферометра Фабри–Перо fFFP. Однако для 4D 
интраоперационной (поле зрения — не менее 90 )  
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Рис. 5. Свип-лазер и оптическое мультиплексирование. (а) — FDML-свип-лазер, 1 — полупроводниковый усилитель, 
2 — изолятор, 3 — перестраиваемый частотный фильтр (фильтр Фабри–Перо, FFP), 4 — блок управления фильтром, 
5 — дисперсионная линия задержки. Оптическая длина волоконного резонатора l = 10 км (по [50]). (б) — схема четы-
рёхкратной буферизации. 1 — FDML-свип-лазер, 2 — оптоволоконные светоделители, 3 — поляризаторы, 4 —линии 
задержки, 5 — изоляторы Фарадея, 6 — полупроводниковый лазерный усилитель (по  [51]). (в) — диаграмма буфери-
зации. 1 — пропускание перестраиваемого фильтра Фабри–Перо, 2 — коэффициент усиления полупроводникового 
усилителя, 3 — интенсивность входного излучения, 4 — интенсивность выходного мультиплицированного излучения.
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видеовизуализации процесса микрохирургии, 
включая локализацию инструмента, или визуа-
лизации гемодинамики низкоконтрастных крово-
токов хориоидеи, требуются мегагерцовые уровни  
рабочих частот сканирования ОКТ [60]. Такие ча-
стоты, наряду с увеличением поля зрения, позволя-
ют также, путём высокоплотной дискретизации, 
реализовать ангиографический режим работы 
ОКТ, более чувствительный к кровотоку и менее 
подверженный артефакту движения (см. далее 
раздел 2.2.4).

Мегагерцовые частоты в FDML-OCT (fА > fFFP) 
достигаются методом временно Mго мультиплек-
сирования, подобным применяемому в волокон-
ных линиях связи (time-division multiplexing). 
Чирпированный сигнал, генерируемый FDML-
лазером, распределяется посредством соответству-
ющих волоконных линий задержки в различные 
временны ~е слоты, полностью заполняющие время 
полной развёртки. Полученный сигнал усилива-
ется оконечным усилителем. Пример схемы с ис-
пользованием каскада 2N (N = 2–16) связанных 

между собой внешних интерферометров Маха–
Цендера с волоконными линиями задержки дли-
ной l = L/2N приведён на рис. 5б. На диаграмме 
(рис. 5в) поясняется буферизация спектральных 
цугов, каждый из которых генерируется в течение 
только части полного времени развёртки, равной 
рабочему циклу полупроводниковой лазерной сре-
ды ( Т = 1/NfFFP) [52]. Как результат, достигается 
беспрецедентное сочетание высокой частоты сле-
дования импульсов узкополосной генерации и ши-
рокого диапазона перестройки спектра излучения. 
Частоты А-сканирования до 5–7 МГц при осевом 
разрешении 6–10 мкм, доступные с практически 
предельной 16-кратной буферизацией, позволяют 
получить FDML-OCT в реальном времени in vivo 
3D визуализацию с полем зрения до 30  [55].

Ещё более высокие частоты реализуются в 
SS-ОСТ с так называемым SPML-лазером. SPML-
лазер — это устройство с синхронизацией мод на 
основе дисперсионного уширения спектра излу-
чения с последующим «чирпом» ультракоротких 
импульсов (расширение длительности импульсов 
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Рис. 6. Одновременная визуализация сетчатки и переднего сегмента глаза в комплексной SS-ОСТ. (а) — схема уста-
новки. 1 — АЦП, 2 — свипирующий лазерный источник, 3, 4, 8 — волоконные светоделители с коэффициентами 
деления 80/20, 70/30 и 50/50, соответственно, 5 — перестраиваемый объектив, 6 — исследуемый объект, 7 — опор-
ное плечо интерферометра, 9 — балансный фотодетектор (по [56]). (б–г) — одновременные изображения переднего 
сегмента глаза и сетчатки. (б) — одиночный фрейм без кадрирования, (в) и (г) — изображения переднего сегмента и 
сетчатки, усреднение N = 5 (по [58]).
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в цуге при прохождении через волокно с обрат-
ной дисперсией), как эквивалента свипирования. 
Это позволяет получить частоты сканирования  
fА  19 МГц [61–65]. Достоинством SPML-ОСТ яв-
ляется также высокая фазовая стабильность, бла-
годаря отсутствию подвижных устройств (фик-
сированный эталон Фабри–Перо и сканер на базе 
резонансных микроэлектромеханических систем 
MEMS) [63]. С целью повышения производитель-
ности и значительного сокращения размеров и сто-
имости таких сверхскоростных SS-ОСТ изучается 
возможность внедрения в них фотонно-интеграль-
ных микросхем, используемых в настоящее вре-
мя в оптических сетях [66]. Но и для SPML-OCT 
увеличение частоты дискретизации с целью улуч-
шения неинвазивной морфологии также ограни-
чено. Максимальная мощность объектного луча, 
определяемого предельно допустимым уровнем 
лазерного излучения (ПДУ непрерывного излуче-
ния при 0 = 1050 нм), локализованного на рого-
вице, в типичной конфигурации ОКТ составляет 
1,4 мВт [68]. Более высокие мощности могут быть 
применимы при сканировании и коротком време-
ни экспозиции [67–69]. В то же время, рост плот-
ности А-сканов снижает чувствительность ОКТ 
за счёт уменьшения энергии на каждый А-скан, 
как 1/fА, хотя сверхплотная дискретизация (выше 
критерия по Найквисту) несколько замедляет это 
снижение, но за счёт ухудшения поперечного раз-
решения. 

2. ФУНКЦИОНАЛЬНАЯ ТОМОГРАФИЯ — 
АНГИОГРАФИЯ
Функциональная томография (ангиография) ис-
пользуется в офтальмологии, дерматологии, невро- 
логии и других областях для раннего обнаружения  
патогенеза сосудов и их мониторинга до и после 
лечения [13–16]. Известно, что при заболеваниях 
глаз, вызывающих слепоту, в том числе при глау-
коме, диабетической ретинопатии, ВМД наблюда-
ются сосудистые расстройства и нарушения кро-
вообращения. В частности, тяжесть проявлений 
ВМД характеризуется систематическим снижени-
ем хориоидального кровотока в фовеоле. Поэтому 
исследование гемодинамики, включая оценку ско-
рости кровотоков, как сетчатки, так и хориоидеи, 
необходимо для понимания развития их патоло-
гий [70]. Но если скорости кровотоков в крупных 
сосудах достигают десятков см/с, то в капилля-
рах, артериолах, венулах они лежат в диапазоне 
10–3–1 мм/с.

Ультразвуковая диагностика является широко 
используемым методом визуализации сосудистой 
сети. При сравнении несущей частоты сигналов, от-
ражённых от движущейся и неподвижной жидко-
сти, детектируются допплеровские спектры, кото-
рые пропорциональны скоростям потока. Однако 

относительно низкая «клиническая» частота УЗИ,   
f 10 МГц, (более высокие частоты сильно погло-
щаются биотканью, поскольку коэффициент по-
глощения   f2) [71], не позволяет визуализиро-
вать кровоток со скоростью Vb менее нескольких 
см/с [72, 73].

Допплеровская оптическая когерентная томо- 
графия (D-ОСТ) способна одновременно предостав-
лять, с микронным разрешением на глубине до 
2–3 мм, как функциональные изображения гемо-
динамики сетчатки, включая оценку абсолютной 
скорости кровотоков, так и её структуры. 

2.1. Допплеровская когерентная томография
Два ключевых параметра лежат в основе оценки 
абсолютной скорости кровотока, fd — допплеров-
ский сдвиг частоты, и  — угол между падающим 
и отражённым лучами,

 Vb = fd 0/2cos .  (4)

Для изучения динамики и оценки абсолютной 
величины кровотоков разработаны допплеровские 
D-ОСТ на основе «оконного» преобразования Фурье 
(STFT) и D-ОСТ с фазовым разрешением (PRODT).

В методе STFT определяется скорость кровото-
ка прямым измерением допплеровского сдвига ча-
стоты интерференционных полос [74, 75].

Детектирование допплеровского сдвига часто-
ты требует дискретного во времени анализа ин-
тенсивности интерференционных полос. Поэтому 
минимальный обнаруживаемый допплеровский 
сдвиг fdmin  1/ tp изменяется обратно пропорцио-
нально размеру временно Mго «окна» фурье-преобра-
зования в каждом пикселе tp, причём, чем больше 

tp, тем выше скоростная чувствительность STFT 

z = 0/(2ncos tp). При этом пространственное  
(поперечное) разрешение xp = VА tp пропорцио-
нально временно Mму «окну» фурье-преобразования, 
VА — скорость А-сканирования, дискретизации 
«окна». 

Таким образом, скоростная чувствительность и 
поперечное разрешение взаимосвязаны: больший 
размер пиксела временно Mго «окна» увеличивает 
скоростную чувствительность при уменьшении 
поперечного разрешения. Для измерения крово-
тока в мелких сосудах, где эритроциты движутся  
с низкой скоростью, приходится уменьшать ча-
стоту сканирования. Однако для работы D-ОСТ  
in vivo, время дискретизации ТА = 1/fА = tp долж-
но быть коротким, уменьшая тем самым скорост-
ную чувствительность z. В то же время, динами-
ческий диапазон интенсивности отражённого кро-
вотоком сигнала должен быть порядка 20 дБ, что-
бы при B-сканировании отличить сосуды сетчатки 
в слое ганглиозных клеток от других структур. 
Из-за сильного рассеяния слоем нервных волокон 
простая проекция не обеспечивает достаточного  
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контраста для более глубоких слоёв сетчатки. 
Также и значения фазы ограничены расположени-
ем капилляров сетчатки практически параллель-
но глазному дну (исключая область ДЗН), то есть 
перпендикулярно лучу, снижая тем самым доп-
плеровский сигнал [76].

При комбинировании FD-OCT и метода Доп- 
плера (D-OCT) удалось успешно реализовать с вы-
соким разрешением одновременное изображение 
структуры ткани и кровотока — D-OCT с фазо-
вым разрешением (PRODT), что позволило расши- 
рить диапазон отображаемых скоростей кровото-
ка при меньшей зависимости от допплеровского 
угла  [77, 78].

Метод PRODT использует динамическое рас-
сеяние от движущихся частиц (эритроцитов), вы-
являя фазовые флуктуации при относительно по-
стоянном рассеянии статичной тканью. Фазовое 
изменение  за период времени T между после-
довательными А- или B-сканами в каждом осевом 
пикселе используется в PRODT для вычисления 
допплеровского сдвига,

 fd = /2 T. (5)

Поскольку временно Mй интервал между после-
довательными сканированиями намного боль-
ше, чем время окна пиксела, чувствительность 
PRODT много выше STFT. Увеличение скоростной 
чувствительности z min без ущерба для скорости 
A-сканирования может быть достигнуто путём 
расширения фазоразрешающего алгоритма на не-
смежные A-сканы (T = nTА). Таким образом, вели-
чина z min может быть уменьшена при сохранении 
скорости A-сканирования VА

 z min = 0 min/4 nT. (6)

Как результат, минимальное детектируемое 
допплеровское смещение ограничено частотой 
В-сканирования fВ (TВ = 1/fВ), а максимальное — 
частотой А–сканирования fА (TА = 1/fА) [74, 79]. 
Так, для FD-OCT ( 0 = 1,3 мкм, 100 кГц А-скан/с, 

min  10 мрад – минимально детектируемая 
разность фаз из-за нестабильности системы) по-
лучены значения zmin = 74 мкм/с для T = TА и  

zmin  4 мкм/с для T = TВ [80, 81]. В данной оцен-
ке zmin не учтено двух-трёхкратное возрастание 
шумов min с увеличением интервала от ТА к ТВ 
(что объясняется влиянием артефактов движения 
и девиации движения сканера) и соответствующее 
снижение скоростной чувствительности [82].

С учётом вышеизложенного, разность фаз i 
между последовательными А- или В-сканами на 
одной локализации [76] 

 ( ) ( ) ( )+= + −  (7)

интерпретируется как изменение фазы, вызванное 
движущимся потоком (z — глубина, t — время, i — 
индекс скана в пределах одной х-локализации). 

Получение дисперсии каждой пары мгновенных 
значений фазы в каждой точке выборки вдоль 
осевого сканирования требует введения фазового  

 сдвига в разностную интерферограмму, ана-
логично выражению (3). При этом для широко- 
полосного сигнала SD-OCT постоянный сдвиг фазы 

/2 при каждом смещении пучка на сканирующем 
зеркале создаётся фазовым электрооптическим 
модулятором (EOM) (аналогично получению ком-
плексной SD-OCT) [80] или дисперсионным фазо-
модулирующим устройством [84, 85]. Однако до-
статочно быстрый спад чувствительности PRODT 
с глубиной, в том числе из-за относительно низко-
го SNR кровотока в сосудистой оболочке, ограничи-
вает возможность визуализации хориокапилляров. 

Наиболее распространённый метод повышения 
отношения сигнал/шум при измерении скорости 
кровотока — усреднение сдвигов фаз между не-
сколькими смежными сканами N или осевыми 
пикселами М на одной локализации (ВМ-скан) 
(рис. 7) [13, 76, 86]:

( ) ( ), .
− −

∑
= =

⎡ ⎤
⎢ ⎥
⎢ ⎥
⎢

= −
−⎣ ⎦− ⎥

∑ ∑
  

(8)

Трёхмерные фазоконтрастные изображения 
создаются усреднением двумерных срезов сет-
чатки. При этом дисперсия фазы идентифициру-
ет локализацию движущихся рассеивателей на 
изображении В-скана, позволяя наблюдать как 
броуновское, так и поперечное движение кро-
вотока. Однако снижение реальной плотности 
дискретизации на величину усреднения требует 
для работы in vivo частот сканирования мегагер-
цового уровня, недоступных ещё коммерческим 
OKT. С другой стороны, с увеличением скорости 
сканирования в D-OCT, наряду с увеличением раз-
решения скорости кровотока, будут также прояв-
ляться фазовые изменения (фазовый шум) неодно-
родностей показателя преломления в структуре 
образца [80, 87].

Дисперсионная PRODT решает проблему этих 
артефактов за счёт меньшей чувствительности  
к объёмному движению и пульсациям кровотока. 
В дисперсионной PRODT информация о фазовом 
контрасте на основе разности фаз смежных во вре-
мени ВМ-сканов D(t) извлекается после усредне-
ния разностей фаз между смежными В-сканами 
i-го ВМ-скана D i(ti):

( ) ( , , , , , ,) ( ).∑ + + ∑= −   (9)

Благодаря меньшей чувствительности к углу 
падения луча, дисперсионная PRODT позволяет 
также измерять поперечную скорость кровотока,  
а также количественно оценивать броуновское дви-
жение. Дальнейшее повышение контраста крово-
тока дисперсионной PRODT реализуется анализом 
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Рис. 7. Фурье-ОКТ сетчатки in vivo. (а) B-скан, распределение интенсивности сигнала, (б) тот же В-скан, распределе-
ние фазовой дисперсии, (в) распределение интенсивности, усреднённое по пяти В-сканами, (г) распределение фазо-
вой дисперсии, усреднённое по тем же пяти B-сканам (по [76]).

(а) (б)

(в) (г)

–

0

Рис. 8. Изображения структуры кожи через окно дорсальной камеры с использованием различных модификаций 
PRODT. (а) ОКТ изображение, (б) PRODT, (в) дисперсионная PRODT, (г) PDI + ННТ (по [80]). 
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стандартного отклонения допплеровского сдвига 
частоты [80, 88]. 

В методе «энергетического» допплеровского 
картирования (PDI), который является другим 
перспективным вариантом PRODT, анализирует-
ся изменение интегральной интенсивности доп-
плеровского сигнала вместо сдвига частоты и, 
соответственно, скорости потока [89]. Для этого в 
опорное плечо интерферометра вводится частот-
ная модуляция, обычно с помощью резонансно 
сканирующей дисперсионной линии задержки 
(RSOD). Детектируемый сигнал биений несёт ин-
формацию об изменении как амплитуды, так и 
фазы интерференционного сигнала. Последующее 
численное преобразование Гильберта–Хуанга 
(ННТ) [90, 91] преобразует реальный сигнал ОКТ 
в комплексный для получения информации о фа-
зе в каждом пикселе. Это позволяет разделять 
движущиеся и неподвижные рассеиватели, повы-
шая контраст потока и обеспечивая его объёмное 
двунаправленное картирование [92]. Как резуль-
тат, метод PDI, наряду с удвоенной глубиной ви-
зуализации, обладает и высокой чувствительно-
стью к допплеровскому сдвигу частоты, вызван-
ному движущимися эритроцитами. К тому же,  
ННТ позволяет заменить RSOD численным фазовым 
сдвигом исходного интерференционного сигнала, 
как, например, в алгоритме допплеровской оптиче-
ской микроангиографии D-OMAG, хотя и со значи-
тельным увеличением времени постобработки [93].

Сравнение изображений кровотоков рассмо-
тренными модификациями PRODT показало раз-
личия между ними. PRODT (выражение (8)) даёт 
информацию о скорости и направлении пото- 
ка. Дисперсионная PRODT, малочувствительная  
к объёмному движению, выявляет турбулентно-
сти и поперечную скорость потока. PDI с ННТ даёт 
преимущества, связанные с использованием ком-
плексного допплеровского сигнала (увеличенная 
глубина и повышенная чувствительность) (рис. 8). 
На рисунке для демонстрации повышения чув-
ствительности к кровотоку изображения (б) и (в) 
получены путём усреднения сдвигов фазы  
между четырьмя смежными А-сканами и четырь-
мя осевыми пикселами на одной локализации.

Тем не менее, скоростная чувствительность 
современных PRODT, оцениваемая как z min = 
= 1–2 мм/с [80, 94, 95], недостаточна для наблюде-
ния гемодинамики капилляров, скорость потока ко-
торых 0,1–0,9 мм/с, а при патологии даже ниже [96].

2.2. Оптическая когерентная  
томографическая ангиография (OКTА)
Оптическая когерентная томографическая ангио- 
графия (OКTA), основанная на технологии OКT, — 
неинвазивный метод визуализации кровотоков 
сетчатки вплоть до хориокапилляров, но, в отли-
чие от D-ОСТ, без оценки скорости потока [10–12]. 

Традиционными методами OKT трудно полу-
чить информацию о гемодинамике сетчатки из-за 
низкого контраста рассеяния кровотока в сосу-
дистой оболочке. С целью повышения контраста  
в ОКТА выполняется постобработка с использова-
нием метода статистического пространственного 
усреднения серии последовательных изображений 
В-сканов на одной локализации, который повыша-
ет, как отмечалось ранее, отношение сигнал/шум 
[13, 97]. Но это требует, при сохранении осевого и 
поперечного разрешения для работы in vivo, адек-
ватного увеличения скорости сканирования ла-
зерного источника.

2.2.1. Алгоритмы обработки изображения 
Различные OКTA по алгоритмам обработки изо-
бражения можно разделить на три группы [55,  
88, 98]:

1. OКTA на основе алгоритма обработки изме-
нения амплитуды и фазы интерференционного 
сигнала OКT (OMAG, SSAPGA).

2. Алгоритм на основе изменения амплитуды 
сигнала OКT (SSADA, дисперсия спекла, корреля-
ционное картирование).

3. Алгоритм на основе изменения фазы сигнала 
OKT (pvОСТА, PGA).

В связи с отсутствием «эталонной» карты кро-
вотоков сетчатки, доступной для изучения in vivo, 
в [88] в качестве альтернативы создана усред- 
ненная «ангиограмма» сетчатки путём обработки 
изображений её кровотоков одного и того же глаза  
с использованием всех сравниваемых алгоритмов 
(рис. 9). На её основе создана «маска» сосудистой 
сети M(x, y), привязанная к реальной морфологии 
(размер пиксела — около 10 мкм) (рис. 9е) [99, 100].

Сравнение эффективности алгоритмов обработ-
ки изображения кровотока выполняется, как пра-
вило, по следующим показателям:

1. «Связанность» 

C = Ncon|M(x,y)=1 / Ntot|M(x,y)=1, 

где Ncon|M(x,y)=1 — количество «связанных» пиксе-
лов, Ntot|M(x,y)=1 — общее количество пикселов по-
тока (чем выше «связанность», тем меньше арте-
фактов разрыва сосудов на ангиограмме).

2. Контраст 

K = {Mean[I(x,y)|M(x,y)=1]/Std[I(x,y)|M(x,y)=1]}, 

где Mean[I(x,y)|M(x,y)=1] — среднее значение ин-
тенсивности ангиограмм на маске (рис. 9е); 
Std[I(x,y)|M(x,y)=1] — стандартное отклонение ин-
тенсивности на ангиограмме от сопоставимого зна-
чения интенсивности на маске.

3. Отношение сигнал/шум 

SNR = {Mean[I(x,y)|M(x,y)=1]/Std[background], 

где Std[background] —стандартное отклонение ин-
тенсивности фона. 
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Для определения фоновой области на рис. 9е 
сформирована «сгущенная» маска сосудистой се-
ти с шириной пикселов, сравнимой с размером 
больших сосудов, так что пикселы вне маски рас-
сматриваются как фоновые области. 

Алгоритм OMAG, использующий комплексный 
сигнал, показывает лучший контраст и «связан-
ность» сосудов (табл. 1) предположительно за счёт 
получения информации как из амплитуды, так и 
фазы сигнала (табл. 2).

Благодаря высокому контрасту и низкой чув-
ствительности к вариациям допплеровского угла 
OMAG идеально подходит для 3D визуализации  
с 0 > 1 мкм кровотоков капилляров глазного дна 
с разрешаемой скоростью порядка десятков мкм/с 
[94]. Однако фазовые алгоритмы, включая OMAG, 
чувствительны к фоновому фазовому шуму, вы-
званному как движением объектов, так и неустой-
чивостью самой ОКТ (сканирующих зеркал для 
SD-OCT или свип-лазера SS-OCT). В то же время, 

в случае высокой фазовой стабильности ОКТ, на-
пример, на основе «акинетического» свип-лазера, 
применение преобразования Гильберта позволяет 
OMAG различать и направление движущихся пото-
ков относительно объектного луча ОКТ [13, 75, 87].

Путём сравнения модификаций «амплитудного»  
алгоритма SSADA, менее чувствительного к арте-
фактам движения благодаря применению, в част-
ности, метода ортогонального сканирования (удво-
ение времени визуализации), для одной из моделей 
фирмы Optovue [103] показана перспективность 
его комбинации с фазоградиентным алгоритмом 
PGA (табл. 3, алгоритм SSAPGA).

Результаты сравнения алгоритмов (табл. 1) под-
тверждены сравнением коммерческих ОКТА на их 
основе [104]. Однако оценка качества изображения 
только на основании сравнения алгоритмов мо-
жет оказаться недостаточной, поскольку на него  
влияет система ОКТА в целом. Так, например, при 
сравнении коммерческих ОКТА с использованием  

(а) (б) (в)

(г) (д) (е)

Рис. 9. Сравнение алгоритмов обработки ОКТА изображений сосудистой сети нормальной сетчатки (SD-ОСТ, 67 кГц 
А-скан/с, усреднение NВ = 4). (а) OMAG (Optical Micro Angio Graphy); (б) дисперсия спеклов; (в) фазовая дисперсия; 
(г) SSADA (Split Spectrum Amplitude-Decorrelation Angiography); (д) корреляционное картирование; (е) маска сосу-
дистой сети, для оценки связанности ангиограмм капилляры показаны в жёлтом цвете (по [88]).
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обобщённых критериев, таких как «истинная» 
видимость сосудов (vessel valid visibility), количе-
ства артефактов движения, а также времени за-
хвата изображения, получены существенно боль-
шие различия между различными видами ОКТА,  
что нельзя объяснить только влиянием алгорит-
мов [103].

Хотя каждый алгоритм OKTA компенсиру-
ет движение объёмной ткани внутри B-сканов, 
однако саккадические движения глаз между 
B-сканами могут нарушить непрерывность изо-
бражений сосудов, снижая качество ангиограммы. 
Поэтому разработка алгоритма, объединяющего 
разные контрастно-чувствительные механизмы, 
остаётся актуальной задачей. Для решения этой 
проблемы используются различные подходы.

2.2.2. Артефакты  
в изображении OКTА ангиограмм 
Хотя OКTA показывает большие перспективы, ин-
терпретация изображений затрудняется проекци-
онными артефактами, особенно заметными на ан-
гиограммах внешней сетчатки (рис. 10). Эти ар-
тефакты присутствуют во всех ОКТА, поскольку 
ОКТ визуализирует микроструктуры ткани, из-
меряя интенсивность отражённого от них обратно 
рассеянного света.

Друзы (рис. 10а, 1) и крупные сосуды сетчат-
ки (рис. 10б, 2) проецируются на нижележащие 
капилляры хориоидеи, так же как и теневые ар-
тефакты (ненулевые отрицательные значения 
фазовой дисперсии ниже друз и относительно 
крупных сосудов) (рис. 10а, 3), рис. 10б, 3), 4)). 
Проекционные артефакты частично удаляются 
алгоритмом постобработки, например, удалением 
области теней сосудов, используя карту сосудов 
сетчатки в качестве эталона [106]. Но для повыше-
ния контраста сосудов внешней сетчатки и хорио- 

капилляров этой компенсации может оказаться 
недостаточно, в частности, из-за наложения арте-
фактов сегментации.

2.2.3. Сегментация  
и алгоритмы визуализации ангиограмм
Для повышения чувствительности и контраста 
сосудов сетчатки в алгоритм ОКТА включена по-
слойная сегментация (en face проекция) по глуби-
не 3D изображения 4-х сосудистых слоёв [2, 107, 
108], а именно:

1. Внутренняя сетчатка, IRL (поверхностное 
сосудистое сплетение, включающее слой гангли-
озных клеток GCL и внутренний сосудистый слой 
сетчатки IPL).

2. Внешняя сетчатка, ORL (глубокое сосудистое 
сплетение, включающее внутренний ядерный слой 
INL и внешний сосудистый слой сетчатки OPL).

3. Хориокапилляры.
4. Сосудистые слои Заттлера и Галлера.
Создание 4-х (3D + время) проекций контраст-

ного движения кровотоков, полученных усредне-
нием по глубине 4-х частей структурного 3D ОКТ 
изображения, представляется как сегментация 
сосудистых слоёв сетчатки. 

Поскольку усреднение уменьшает спекл-шум, 
метод продемонстрировал повышение контраста 
изображения сосудов по сравнению с ОКТ неза-
висимо от ориентации и скорости потока, хотя  
и с падением разрешения по глубине из-за более чем 
четырёхкратного сужения спектра сигнала [11].

Точная сегментация крайне важна в клини-
ческой интерпретации патологии глаза. В то же 
время, к примеру, фовеальные изменения тол-
щины слоёв сетчатки нарушают закономерно-
сти автосегментации. Также такая сегментация  
может не выявить правильных границ аномалии  
в случаях значительной дезорганизации слоёв 

Таблица 1. Показатели визуализации кровотока для различных алгоритмов ОКТА (данные разработчиков OMAG)
(рис. 10) [88]

OMAG Дисперсия спекла Фазовая дисперсия SSADA Корреляционное картирование

Связанность 0,837 0,8239 0,8028   0,8066 0,8231

Контраст 3,3602 2,7863 2,2019   2,7276 2,3891

Сигнал 3,8165 3,3517 2,7282   2,9538 2,5655

Таблица 2. Показатели визуализации кровотоков мо-
дификациями алгоритма OMAG [101]

Амплитудная 
OMAG

Фазовая 
OMAG

Комплексная 
OMAG

Связанность 0,909 0,869 0,914

Контраст 3,109 2,435 3,528

Сигнал/шум 2,234 2,178 2,930

Таблица 3. Сравнение вариантов алгоритма SSADA 
[98, 102]

SNR Улучшение Контраст Улучшение

PGA 4,06 100% 37,6 100%

SSPGA 9,3 129% 40,54 7,8%

SSADA 14,9 267% 45,89 22%

SSAPGA 18,51 356% 78,67 109%
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Рис. 10. Артефакты проекции. (а) — мультимодальная визуализация друз при неэкссудативной ВМД. 1– фото глаз-
ного дна, 2 — проекция OКT (1050 нм, 100 кГц А-скан/с), 3 — ОКТА, сегментация внешней сетчатки и хориокапил-
ляров. Тёмная область ниже друз отражает понижение чувствительности из-за ослабления сигнала — артефакт про-
екции друз и ПЭС (по [105]). (б) — ХНВ, артефакт проекции сосудов внутренней сетчатки на ПЭС. 1 — ОКТА внутрен-
ней сетчатки — нормальная циркуляция с бессосудистой зоной фовеа, 2 — ОКТА внешней сетчатки — ХНВ с про-
екцией кровотока сетчатки, 3 — ОКТА хориокапилляров, 4 — ОКТ более глубоких слоёв хориоидеи (по [11]). 

Рис. 11. Зависимость изображений бессосудистой зоны фовеа от алгоритма ОКТА в приборах различных фирм: (а), 
(б) — Carl Zeiss Meditec, (в), (г) — Optovue. Уровни бессосудистой зоны в поверхностном (SCP) и, особенно  
в глубоком сосудистом сплетении (DCP) сильно различаются (см. рис. 1 в работе [109].

(а) (б) (в) (г)

SCP DCP SCP DCP
Zeiss Optovue

сетчатки (высокая осевая близорукость, большая 
отслойка ПЭС, значительный отек или кровоиз-
лияние). К тому же в приборах ОКТА различных 
производителей обнаружилась «зависимость» сег-

ментации от используемого алгоритма обработки 
изображения (рис. 11) [78, 88, 109].

Кроме того, при пролиферативной патологии, 
например, ХНВ или географической атрофии (ГА),  
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нарушается ламинарность слоёв сетчатки и цель-
ность ПЭС. В результате ошибок автосегмента-
ции артефакты движения ведут к фрагментации 
сосудов и, в первую очередь, в слоях, ограни-
ченных по глубине (толщине), например, хори-
окапилляров (рис. 12б, в). На рисунке для а–в 
зелёная линия в 1 и 3 — положение B-скана 2.  
Для (а) и (в) — размер фрагмента OКT 5 5 мм,  
FOV = 16 , для (б) — размер фрагмента OКT 9 9 мм, 
FOV = 30 .

В то же время, ручная сегментация требует 
программного обеспечения, учитывающего инди-
видуальную морфологию глазного дна [11, 76].

Поэтому разработка алгоритма автосегмента- 
ции сетчатки, включая индивидуальные особен-

ности её структуры, позволяющего выявлять 
«правильные» границы патологий, остаётся ещё 
нерешённой задачей.

Кроме того, при визуализации патологий сет-
чатки, в отличие от ФАГ, проявляется и другой 
недостаток ОКТА — не диагностируются неак-
тивные поражения (утечка крови или плазмы из 
сосудов). OKTA, по сути, даёт только снимок сет-
чатки, как и СЛО, но с существенно более высокой 
чувствительностью к скорости и, соответственно, 
разрешению кровотоков, в том числе хориоидеи. 
Однако достижение полей зрения широкопольной  
СЛО, и даже выше, может быть реализовано толь-
ко на базе ОКТ с частотой сканирования мегагер-
цового уровня.

Рис. 12. МГц OКTA в диагностике пролиферативных 
патологий сетчатки (по [21]). (а) Экссудативная ВМД 
после анти-VEGF терапии: 1 — фундус-фотография, 
2 — композитный B-скан: OКT (серая) и OКCTA (крас-
ная); жёлтая стрелка — атрофия ПЭС; 3 — OКTA сосу-
дов сетчатки; 4 — OКTA слоёв Заттлера и Галлера. Си-
ние стрелки — слабый сигнал от друз в 1. (б) Географи-
ческая атрофия (ГА): 1 — фундус-фотография, 2 — ком-
позитный B-скан: OКT (серая) и OКTA (красная); зелё-
ная стрелка — друзы, жёлтая — атрофия ПЭС; 3 — 
OКTA сосудов сетчатки. 4 — OКTA слоёв Заттлера и 
Галлера; синяя стрелка — сосуды в зоне ГА, красная — 
сосуды вне зоны ГА. (в) Неэкссудативная ВМД  
с ГА и катарактой. 1 — фундус-фотография (FOV =35°); 
2 — композитный B-скан OКCT (серая) и OCTA (крас-
ная); 3 — OКTA сосудов сетчатки; 4 — OКTA слоёв 
Заттлера и Галлера. 

(а) (б)

(в)

1 2

3 4

1 2

3 4

1 2

3 4
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2.2.4. Широкопольная OКTА. 
 Артефакты движения
Для таких заболеваний, как диабетическая ре-
тинопатия или сосудистые окклюзии, хорошо из-
вестна важность диагностики периферии сет- 
чатки.

Также признается её связь с изменениями ма-
кулы даже при заболеваниях, считающимися ис-
ключительно заболеваниями фовеа, например, 
ВМД [85]. ФАГ визуализирует сетчатку с полем 
зрения FOV = 30 –60 , анализируя без артефак-
тов распределение кровотока во времени, но без 
разрешения по глубине. В то же время, OКTА для 
работы с большим полем зрения требует высокой 
скорости сканирования, в том числе, из-за усред-
нения сигналов при постобработке, которое, по-
вышая контраст сосудов, одновременно умень-
шает реальное поле зрения FOV на величину ус-
реднения N. Так, коммерческие приборы OКTA  
(до 100 кГц А-скан/с) уже при N = 4 ограничены 
полем зрения [67, 110] (табл. 4).

Рекламируемое производителем [11, 21, 110] 
увеличение поля зрения реализуется за счёт сни-
жения амплитуды сигнала (из-за ограничения 
ПДУ) при сохранении или увеличении плотности 
дискретизации ТА с уменьшением числа усредня-
емых В-сканов до критической величины N = 2 
[111]. Но это неизбежно снижает контраст и, соот-
ветственно, скоростную чувствительность ОКТА 
и ведёт к потере информации, в первую очередь,  
о сосудах третьего порядка (предкапиллярные ар-
териолы и их венулы) и о более глубоко лежащих 
сосудах [139]. Увеличение частоты ОКТ до 1,7 МГц 
А-скан/с (N = 5) (OptoRes GmbH) расширило поле 
зрения до 16  с высоким контрастом. Дальнейшее 
расширение поля зрения до 53  возможно при  
N = 2 со снижением чувствительности к кровото-
ку, как это сделано в коммерческих устройствах 
OКTA (табл. 4) [21], либо, вплоть до аналогично-
го широкопольной СЛО, поля зрения FOV = 100  
со значительным (более 4 ) увеличением времени 
постобработки [92]. Однако артефакты саккад 
видны на всех ангиограммах, полученных на ме-
гагерцовых приборах ОКТА (разрывы сосудов и 
горизонтальные линии «высокой интенсивности»)  
(рис. 13б, в).

Перечислим методы подавления артефактов 
движения: 

 Расщепление спектра сигнала (алгоритм 
SSADA) пропорционально уменьшает некоррели-
рованный шум объёмного движения в осевом на-
правлении (ограничено уравниванием осевого раз-
решения ОКТ с поперечным из-за потерь в спекл-
информации сигнала кровотока) [92, 112].

 Ортогональное сканирование последователь-
ных В-сканов (SSADA) [11]. 

 Увеличение серии В-сканов (усреднение, N) на 
одной локализации [113].

 Подключение системы отслеживания движе-
ния глаз [11, 21, 110]. 

Все они хотя и демонстрируют снижение арте-
фактов движения, но не являются решением про-
блемы. Так, в частности, коррекция ложно-поло-
жительного сигнала кровотока, вызванного объ-
ёмным движением ткани, может быть выполнена 
с помощью активной системы слежения, визуа-
лизируя практически неподвижные изображения 
OКTA [114]. Однако в случае обнаружения движе-
ний ткани сканирование повторяется, увеличивая 
время получения изображения [103]. С другой сто-
роны, коррекция движения ткани постобработкой 
[115] может создать дополнительные нежелатель-
ные артефакты [13].

Одновременно с этим остаётся нерешённой про-
блема коррекции артефактов, связанных с сакка-
дическими движениями глаз. Так, для выше рас-
смотренной МГц OКTА [21] при ВМ-сканировании 
(fВ = 5 кГц, N = 5) и диаметре пятна облучения 
14 мкм допустимое смещение лучей на одной лока-
лизации ограничено несколькими микронами. В то 
же время, перемещение глаза yi, вызванное сак-
кадами (угловая скорость Vsacc  80–900 град/с) за 
время В-скана ТВ  0,2 мс при длине глаза L = 17 мм  
и Vsacc  80 град/с составит yi = VsaccТВL  5 мкм  
(сравнимо с дискретностью в поперечном сканиро-
вании луча), а для Vsacc = 900 град/с – yii  60 мкм. 
Это, вероятно, и отражается в артефактах движе-
ния (рис. 13). 

Реальная альтернатива подавления артефактов 
движения применительно к вышеприведённым 
приёмам, так же как и средство для увеличения 
поля зрения, — повышение частот сканирования 
OКTA до десятков МГц [116]. Ключевой компонент 
(современный свип-лазер с дисперсионной синхро-
низацией мод, SPML) практически готов обеспе-
чить частоту 19 МГц при узкой линии генерации  
в широком спектральном диапазоне свипирова-
ния. Фиксированный эталон Фабри–Перо в резо-
наторе SPML реализует пошаговую перестройку 
длины волны излучения, в то время как синхро-
низация дисперсии выравнивает время кругово-
го обхода резонатора для широкой спектральной 
полосы усиления SOA [63, 64]. Однако подобное 
повышение скорости OКTА одновременно с со-
кращением длительности лазерного импульса до 
субнаносекунд наталкивается, как показано ра-
нее, на ограничения, связанные с безопасностью 
зрения и регламентируемое ПДУ. В результате,  
дальнейшее повышение скорости ОКТ «возможно» 
окажется более целесообразным не для увеличе-
ния скоростной чувствительности, а для расшире-
ния поля зрения при сохранении пороговой плот-
ности дискретизации ОКТА [117]. В то же время 
функциональная ОКТА, в отличие от структурной 
ОКТ, обладая большей чувствительностью к кро-
вотоку, может обойти, в какой-то степени, огра-
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ничения ПДУ, решая параллельно проблему арте-
фактов движения. К тому же, ОКТА капилляров 
и хориоидеи с частотой А-сканирования 1,64 МГц 
дала более контрастные изображения, чем с часто-
той 100 кГц. Результат неожиданный, поскольку 
увеличение скорости визуализации при посто-
янной мощности излучения на роговице снижает 
чувствительность ОКТ [62]. 

2.2.5. Перспективные ОКТА
2.2.5.1. «Объёмная» ОКТА
Прогресс ОКТА, реально связанный с освоением  
диапазона скоростей визуализации порядка десят-
ков МГц [116], позволяет рассчитывать на переход 
от проекционной (en face) ОКТА [21] к более чувстви-
тельной к кровотоку «объёмной» (volume) ОКТА 
[64, 95, 118]. Мультимегагерцовая ОКТА допускает  

Таблица 4. Коммерческие кГц ОКТА (1-е поколение ОКТА) и прототипы МГц ОКТА (2-е поколение ОКТА)

Образцы OКTА

Коммерческие ОКТА ПрототипыМГц ОКТА

AngioPlex
Zeiss [21]

AngioVue
Optovue [11]

PlexElite 9000 
Zeiss [110] 

OptoResGmbH
[21, 61, 62] 

HMS, Boston
[63–65]  

Тип ОКТ SD-OCT SD-OCT Short-cavity SOCT FDML SSOCT  SPML SSOСT

Скорость 

А-сканирования 
68 кГц 70 кГц 100 кГц 1.7 MГц 19 МГц 16,3 МГц

Мощность источни-

ка, мВт
<0,77 <5,4 1,8 (ANSI) 10 35

Центральная длина 

волны, нм
840 840 1040–1060 1065 1550

Ширина  спектра 

свипирования, нм
  90 50 100 130   37  61

Осевая глубина, мм 2 2 3 3,5  0,5 1,25

Осевое разрешение 

(сетчатка), мкм
5 5 5 7 21

Поперечное разре-

шение ( луча), мкм
15 15 12 14 18

Шаг сканирования 

Гор. Верт. мкм
12,2 17 17 10 20 20 27 10 18 18 24 5 5 8 8 8 20

Площадь  сканиро-

вания, мм2 3 3 6 6 3 3   6 6 8 8 3 3  9 9 12 12 5 5 9 9 16 16 4 2

Поле зрения FOV, 

градусы
10 20 10 20 27 10 30 40(56) 16 30 53 16 8

ОКТА алгоритм OMAG SSADA OMAG pvОСТА pvОСТА

Количество  

пикселов на A-скан 
1024 1536 1024 70

Количество A- скан 

на B-скан 
245 350  304 400 300 1024  1024  1152 2060 399

Усреднение 

B-сканов, Nв
4 2 2 4 2 5 2 198 118

Усреднение  

окселов, Nv
 640  1070   

Обработка  

B-скана, мс
3,8 5 5  3,8 5 1.2 1.35 1.12 0,08

Обработка  

объёма
3,6 5,4 9,2   6 8 10,7

Отслеживание 

движения глаз
15 кадр/с есть есть нет нет
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усреднение на одной локализации как путём разум-
ной сверхплотной дискретизации В-сканов (без су-
щественного снижения поперечного разрешения), 
так и за счёт усреднения объёмных изображений. 

В  эксперименте [92] была реализована «объём- 
ная» ОКТА на основе дисперсии интенсивности 
(SD-OCT, 100 кГц А-скан/с, осевое разрешение 
2,5 мкм, поперечное — 8 мкм). Производилось ус-
реднение шести соседствующих объёмов V(x,y,z) = 
= 1,0 0,04 2,0 мм3 (или 220 8 1024 = 11000 пик- 
сел/объём, рис. 14, время обработки 17 мс) в еди-
ный воксел на данной локализации. При частоте 
следования вокселов 10 Гц удалось с высокой точ-
ностью определить скорость потока в фантоме при 
её величине 2,71  0,56 мм/с [92].

Перспективы «объёмной» ОКТА продемонстри-
рованы в одном из наиболее скоростных (19 МГц) 
экспериментов с SPML SS-OСT [64]. Высокая фазо-
вая стабильность SPML (см. раздел 1.3.3) обеспе-
чивала высокую степень фазовой когерентности 
ОКТА в течение нескольких секунд без дополни-
тельной синхронизации А-сканов или коррекции 
фазы при пост-обработке. Как результат, в крово-

токе (мозг мыши) визуализировано in vivo затуха-
ние, вызванное фазовым размытием, комплексного 
сигнала от движущихся эритроцитов (рис. 14а, 2)). 
Также без фазовой коррекции получено межобъ-
ёмное усреднение до 81 воксела (сигналы A-сканов 
предварительно усреднены в каждом вокселе)  
в 4D изображение кровотока, заметно повысив 
контраст и SNR pvOCTA (рис. 14в, 2) и 14г, 1).

Меньшая чувствительность к допплеровско-
му углу дисперсионной «объёмной» pvOCTA по-
зволила визуализировать пульсацию кровотока, 
включая знак изменений фазы, возникающих из-
за сердцебиения или дыхания, и осевые смещения 
окружающих сосуды тканей.

Мегагерцовый (19 МГц) прибор SPML-OСT замет-
но уступает прибору FDML-OCT того же класса в осе-
вом разрешении вследствие недостаточной ширины 
спектра свипирования (табл. 4). Однако в методе SS-
OCT на основе CFBG-SPML с чирпированием спектра 
волоконной брэгговской решёткой уже реализована 
ширина  = 61 нм [65]. Поэтому, возможно, уже 
в ближайшем будущем SS-OCT сможет не только 
улучшить визуализацию гемодинамики сетчатки, 

(а)

3 4

(б)

1 2

1 2

(в)

3 4

1 2

Рис. 13. Сравнение ФАГ, МГц ОКТ и МГц OКTA в диа-
гностике сетчатки (по [21]). (а), 1) — фотография глаз-
ного дна (FOV = 30 ), (а), 2)  — OКT без сегментации. 
Мозаика 4х[5х5 мм], FOV = 30 . (б), 1 и 3) — FA, 3 мин 
после инъекции; (б), 2 и 4) — OКTA сосудов сетчатки 
(размер фрагментов 1 и 2 — [9 9 мм2], 3 и 4 — 
[1,5 1,5 мм2]). Мозаика 4 [5 5 мм2], FOV = 30 .  
(в), 1) — ICGA, 30 с после инъекции; (в), 2) — OКT про-
екция хориоидеи; (в), 3) — OКTA хориокапилляров,  
в том числе невидимых ICGA — стрелки; (в), 3) — OКTА 
глубокой хориоидеи. Мозаика 4 [5 5 мм2], FOV = 30 .
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но и в допплеровской модификации измерять in vivo 
абсолютную скорость её кровотоков [119]. Это позво-
лит «объёмной» ОКТА предоставлять количествен-
ную информацию для создания реальной карты 
скорости потоков, точной оценки границ перфузион-
ных и неперфузионных областей (измерения разме-
ра фовеальной аваскулярной зоны в глубоких слоях 
сетчатки сильно варьируются по данным разных ис-
следователей в связи с низкой скоростной чувстви-
тельностью и малым FOV современных ОКТА [118]). 
Эта информация может быть использована для от-
слеживания изменений плотности перфузии с тече-
нием времени. Тем самым, сверхскоростная OКTA 
может дать дополнительную информацию как о па-
тофизиологии, так и о динамике заболевания [13]. 

К тому же МГц ОКТА имеет реальный резерв по 
увеличению дискретизации путём повышения по-
перечного разрешения при адаптивной коррекции 
аберраций объектного луча [121].

2.2.5.2. Адаптивная ОКТА
Поперечное разрешение коммерческих приборов 
ОКТ составляет приблизительно 15–20 мкм (ди-
аметр луча на сетчатке), что существенно хуже 
дифракционного из-за встречающихся на пути 
луча микронеоднородностей структур глаза. По-
этому детектируемые ОКТА капилляры сетчатки  
с диаметром порядка размера эритроцита, равным 
6 мкм, и имеющие скорость потока 0,2–3,3 мм/с, 
подвергаются артефакту «уширения». Адаптив-
ная ОКТА (АО-ОСТА) путём коррекции оптиче-
ских аберраций в глазе позволяет получить изобра-
жение сосудистых слоёв сетчатки с разрешением  
приблизительно 4 мкм (FOV = 7 7 ) за 1,5 мин  
(на рис. 15 — мозаика, «сшитая» из 25 объёмов  
с FOV = 1,5 2 ) [122, 123].

Устройство АО-ОСТА включает в себя адаптив-
ную фундус-камеру (AO) и высокоскоростной при-
бор OКT (fА = 200 кГц А-скан/с). Устройство адап-

Рис. 14. Объёмная19 МГц SPML pvOCTA (по [64]). (а–в) — поперечное сечение и межобъёмное in vivo усреднение 
кровотоков уха мыши. Темп съёмки — 100 объёмных сканов в секунду. Число усредняемых вокселов — N = 1 (а),  
N = 9 (б), N = 81 (в). Красный пунктир — глубина проекции, синий — локализация сечения. (а), 3)–(в), 3) — интен-
сивность вдоль В-скана, (г) — in vivo сосудистая сеть мозга мыши, (г), 1) — межобъёмная pvOCTA, (г), 2) — межобъ-
ёмная дисперсионная PRODT(амплитуды и фазы сигнала усреднены по глубине от 40 до 460 мкм). Шкала (горизон-
тальная черта) — для всех случаев 500 мкм.
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тивной оптики включает в себя датчик аберраций 
Гартмана и исполняющее 52-позиционное гибкое 
зеркало и переключается на объектный канал 
OКT синхронно со сканированием луча.

Важным аспектом также является связь бо-
лее высокого разрешения со скоростью сканиро-
вания OKTA. Нужно отметить и необходимость 
компромисса между чувствительностью к арте-
фактам движения (требует высоких скоростей 
B-сканирования) и чувствительностью к довольно 
медленному потоку в капиллярах (требует боль-
ших временны ~х интервалов между B-сканами, то 
есть низких скоростей B-сканирования).

Принимая во внимание обычное для коммер-
ческих ОКТА поперечное разрешение 15–20 мкм, 
для достижения полного спекл-контраста между 
смежными B-сканами необходимы частоты от 10 
до 170 Гц (соответствуют периоду времени про-
хождения эритроцитом дистанции 15–20 мкм)  
[121]. Реально достижимое увеличение разреше-
ния в 4–5 раз [122] требует, соответственно, по-
вышения частоты B-сканирования между 50 и  
850 Гц.

Поскольку движение объекта более выраже-
но при высоком разрешении, то у OКT с высоким 
разрешением и оптимальные скорости B-сканов 
(с точки зрения и скоростной чувствительности, и 
подавления артефактов движения) должны быть 
выше [123]. Другим преимуществом технологии 
AO-OCTA, благодаря улучшению поперечного 
разрешения и уменьшению глубины фокуса, яв-
ляется значительное уменьшение проекционных 
(теневых) артефактов, улучшающее сегментацию 
сосудистых слоёв сетчатки.

И, тем не менее, ОКТА всё ещё ждет ответа на 
главный вопрос, сможет ли сверхскоростная OKT 
снять ограничения, вызванные артефактами дви-
жения, при диагностике низкоконтрастной мик- 
рососудистой сети хориоидеи, крайне важной для 
изучения патологий глазного дна.

3. OКTА ИЗОБРАЖЕНИЯ ХНВ
Макулодистрофия — одно из наиболее серьезных 
заболеваний глаз, ведущее к потере центрально-
го зрения. Бессимптомность ВМД и, соответствен-
но, отсутствие ранней диагностики, а также от-
сутствие эффективных методов лечения, ведут  
к росту заболеваемости (прогноз — до 200 млн. 
больных в мире к 2020 году) [124]. Поэтому раз-
работка новых перспективных диагностик ВМД 
остаётся важнейшей задачей. Благодаря 3D визу-
ализации, OКT ближнего инфракрасного диапазо-
на (длина волн порядка 1 мкм) обладает возмож-
ностью диагностировать как структурные, так и 
функциональные параметры сетчатки.

Так, OКT с высоким осевым разрешением  
( z  3,5 мкм) и cверхплотным сканированием 
(1365 А-скан/мм), несмотря на улучшение струк-
туры сетчатки (снижение субретинальной жидко-
сти и жидкости под ПЭС и отсутствие изменений 
фиброваскулярной структуры), после анти-VEGF 
терапии ВМД показала необратимое повреждение 
фоторецепторов выше фиброваскулярной патоло-
гии [125] (рис. 16).

Однако низкая скорость SD-ОСТ (25 кГц 
А-скан/с) не позволила получить 3D изображение 
аномалий сетчатки при ХНВ в режиме реального 
времени. В то же время площади ХНВ, визуали-
зируемые OКTA, сравнимы с измерениями ICGA 
[123]. Эти результаты свидетельствуют о том, что 

(а) (б)

(в) (г)

(д) (е)

Рис.  15. Сравнение изображений макулы AO-OCTA и 
коммерческого OКTA. (а) — AO-OCTA, небольшой со-
суд (стрелка), параллельный большему сосуду; (б) — 
OКTA, та же область, что в (а); (в) — AO-OCTA, непре-
рывная петля сосуда (стрелка); (г) — OКTA, пет- 
ля (стрелка) не связана с основным сосудом; (д) —  
AO-OCTA, три соединения сосудов (стрелка); (е) — 
OКTA, та же область, что в (д), замкнутые петли вместо 
сосудистых соединений (по [123]). 
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OКTA позволяет измерять рост ХНВ и её реакцию 
на терапию ВМД.

Достижения в OКTA технологии привели к бо- 
лее точной идентификации и описанию патологи-
ческой микрососудистой сети, связанной с неова-
скуляризацией. В отличие от ФАГ, OКTA обеспе-
чивает морфологическую идентификацию пато-
логических микрососудистых поражений на раз-
личных по глубине уровнях сетчатки и хориоидеи, 
что позволяет, в частности, наблюдать изменения 
в различных типах ХНВ до и после проведения 
анти-VEGF терапии. Таким образом, если для об-
наружения «классической» ХНВ традиционно ис-
пользуется ФАГ (FA), то «скрытая» ХНВ, исходя-
щая из хориокапилляров и часто ассоциируемая  
с отслойкой пигментного эпителия, а также труд-
ная для идентификации ретинальная ангиоматоз-
ная пролиферация (3-й тип неоваскуляризации), 
которая локализуется в наружной сетчатке пер-
пендикулярно её слоям сзади от ПЭС, визуализи-
руется ФАГ (IGGA) только в сочетании с ОКТА. 

Таким образом, OКTA становится новой стратеги-
ей изучения неоваскулярной ВМД, благодаря воз-
можности послойного наблюдения гемодинамики 
сетчатки [127]. 

3.1. OКTА субретинального фиброза
Первый же OКTA-анализ морфологии внутри фи-
брозного рубца субретинальной ХНВ при ВМД 
[128], ранее невозможный при оценке ФАГ или 
OКT, показал аномальную перфузированную сосу-
дистую сеть. При этом пролиферация сосудов и кол-
латеральные структурные изменения слоёв внеш-
ней сетчатки и хориокапилляров связаны как с ак-
тивными, так и с неактивными фиброзными ХНВ.

В частности, визуализированы различные не-
оваскулярные структуры внутри фиброзных руб-
цов (рис. 17) (обрезка сосудистого дерева с цен-
тральным питающим сосудом — 53%, запутанная 
сосудистая сеть — 30% и сосудистые петли — 48%, 
без существенных различий для глаз с экссудатив-
ными признаками или без них), а также диффуз-
ные кровотоки и галловидные поражения вокруг 
активной ХНВ.

3.2. OKTA в анти-VEGF терапии ХНВ при ВМД
Анти-VEGF терапия снижает ангиогенез и прони-
цаемость сосудов, но признаки экссудации нео- 
васкуляризации быстро возвращаются. Методы 
ФАГ и ОКТ не диагностируют эти структурные 
и функциональные изменения сетчатки (ФАГ не 
имеет разрешения по глубине, а у OКT крайне низ-
кий контраст к кровотоку внешней сетчатки и хо-
риоидеи). В то же время, OКTA лучше обнаружи-
вает наличие и активность ХНВ. Так, из 11 слу-
чаев «неактивной» ХНВ (перфузионные сосуды 
после анти-VEGF терапии) ФАГ и ОКТ не показа-
ли утечки в 6 случаях, в то время как OКTA выя-
вила общие сосудистые патологии — периферий-
ный анастомоз и сосудистые петли, даже у тех, кто 
принимал анти-VEGF терапию более 10 раз [129].

Высокая информативность и неинвазивность 
ОКТА допускают её многократное применение для 
оценки динамики течения ВМД при антиангиоген-
ной терапии [14]. Крайне важные результаты бы-
ли получены OКTA при сравнении качественных 
и количественных критериев ХНВ при первичной 
анти-VEGF терапии ВМД (naïve) и аналогичного 
лечения после ранее вводимых инъекций (РRN —  
«as-needed-protocol»). Отмечено снижение ХНВ  
с улучшением остроты зрения (ОЗ) в группе (naïve) 
от базовой до третьего-четвёртого месяца, в группе 
PRN– рост ХНВ и снижение ОЗ (рис. 18, табл. 5). 

Как известно, перициты (показатель «зрело-
сти» сосуда) сильнее защищают от анти-VEGF-
терапии нижележащие эндотелиальные клетки 
центральных сосудов, чем их мелкососудистое 
окружение. С другой стороны, возможно, из-за со-
зревания (maturation) ХНВ в периоды «PRN окон» 

(а)
(б)

(в)

IS/OS ELM

ONL RPE

Pre-Injection

105 мкм

229 мкм

ONL RPE

Pre-Injection

105 мкм

229 мкм

IS/OS

Bruch's

Bruch's

(г)

Рис. 16. SD-OCT изображения ВМД. а) — фотография 
глазного дна; б) — поздняя FA (твердые экссудаты  
в макулe и оккультная патология возле фовеа); в) — 
В-скан  (6 мм) до введения Авастина;  г) — то же что 
в) — после введения Авастина. Происходит рассасыва-
ние субретинальной жидкости, но видны повреждения 
фоторецепторного слоя (по [125]).
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Рис. 17. Мультимодальная визуализация экссудативной ВMД c субретинальным фиброзом до и после анти-VEGF 
лечения. (1) — фундус-фотография; (2, 3) — в ранней и поздней фазе (кровоизлияние в центре фовеа); (4–6) — до ле-
чения, ОКТВ-скан (4), ОКТА (5, размер 3 3 мм, сегментация — внешняя ретина) и увеличенная ОКТА (6) показыва-
ют фиброз с деревом обрезанных сосудов и яркое эллипсоидное поражение с кластером запутанных сосудов ХНВ (5 и 
6); (7–9) — после лечения, ОКТВ-скан (7), ОКТА (8) и увеличенная ОКТА (9), соответственно. ХНВ не видна, но фи-
броз со своей сосудистой сетью не разрушен (8 и 9) (по [140]).

с периодической «обрезкой» ангиогенных сосуди-
стых отростков и высвобождением VEGF не про-
исходит нормализации сосудов при несистемати-
ческом антиангиогенном лечении. Подобный ме-
ханизм работает при неоваскуляризации, в част-
ности, в опухолях [130]. Таким образом, режим 
PRN может способствовать росту и, возможно, со-
зреванию ХНВ. Поэтому анти-VEGF-терапия ВМД 

должна учитывать как серьезность заболевания, 
так и динамику предыдущего лечения.

В подтверждение низкой эффективности анти-
VEGF-терапии при лечении ВМД все новые публи-
кации свидетельствуют о поиске как альтернатив-
ных методов лечения (см., например, раздел 3.3), 
так и других первопричин возникновения и факто-
ров роста ВМД [124]. Яркий пример тому — работа  

1 32

4 65

7 98
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Таблица 5. Сравнение размера ХНВ (мм) и остроты зрения (ОЗ) между исходным уровнем и 3-м месяцем лечения 
в группах A и B [18].

Группы Непрерывные 
переменные

Базовая 
линия

Месяц
Значимость*

1 2 3

А
N = 13

(naïve)

Размер ХНВ, мм2 0,66±0,84 0,49±0,65 0,28±0,42 0,23±0,3 P = 0,02

ОЗ (буквы) 57,54±20,52 57,14±24,58 58,07±26,05 64,15±22,32 P = 0,009

B
N = 12

(PRN)

Размер ХНВ, мм2 0,94±1,06 0,92±0,99 0,96±1,01 0,98±1,00 P = 0,93

ОЗ (буквы) 64±11,78 64±17,67 56±25,25 62,66±26,36 P = 0,4

* Критерий Уилкоксона, P, вычислен между базовой линией и 3-м месяцем.

(а)

(б)

Исходное Через 1 мес. Через 3 мес.Через 2 мес.

Исходное Через 1 мес. Через 3 мес.Через 2 мес.

1

2

3

1

2

3

Рис. 18. Результаты первичной анти-VEGF -терапии ВМД (а) и аналогичного лечения после ранее вводимых инъек-
ций (б). Для (а) и (б): ряд 1 — оценка размера ХНВ (сегментация слоя от внешней сетчатки до хориокапилляров,  
OR-CC); ряд 2 — сравнение между базовой патологией (жёлтый) и текущей областью ХНВ (красный для (а) и синий 
для (б)); ряд 3 — В-сканы (по [18]).
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учёных Университета Толидо (США), которые вы-
яснили, что воздействие света в голубом, синем и 
фиолетовом диапазоне спектра ведёт к поврежде-
нию сетчатки из-за образования скрученной фор-
мы ретинала (токсичная производная витамина 
А), приводя к отмиранию сосудов, питающих 
клетки сетчатки, в результате чего происходит ма-
кулодистрофия [131].

3.3. Комбинированная фотодинамическая  
и анти-VEGF-терапия ВМД
Увеличить интервал между сеансами ангиогенной 
терапии при лечении ВМД может, в том числе, её 
комбинация с фотодинамической терапией (ФДТ) 
[131, 132]. ХНВ обычно характеризуется инвазией 
новых кровеносных сосудов (эндотелиальных кле-
ток и связанных перицитов) одновременно с ин-
фильтрацией воспалительных и мезенхимальных 
клеток. ХНВ при ВМД — патогенез, включающий 
воспаление, ангиогенез и фиброз, однако доступ-
ные средства монотерапии направлены только на 
одну часть процесса ХНВ. Комбинированная те-
рапия может действовать одновременно на разные 

области патогенеза, что приводит к аддитивным 
эффектам. ФДТ снижает риск умеренной и тяже-
лой потери зрения у пациентов с ХНВ при ВМД, но  
с побочным эффектом в виде хориоидальной гипо-
перфузии (рис. 19). Ишемия хориоидеи и связанное  
с ней воспаление индуцируют пост-VEGF, что ведёт 
к рецидиву или новой локализации ХНВ, в то вре-
мя как анти-VEGF-терапия препятствует росту но-
вой ХНВ и активно воздействует на вновь создан-
ные сосуды, незащищенные перицитами [132].

По данным многоцентровой программы 
EVEREST Study при ВМД комбинированная те-
рапия показала результат не лучше монотерапии 
анти-VEGF [135, 138]. Однако в долговременном 
эксперименте лечения ВМД с помощью сочетан-
ной ФДТ (на основе вертепорфина) и анти-VEGF-
терапией средний интервал между лечениями 
составлял в комбинации ФДТ с бевацизумаб 
(Авастин) шесть месяцев (шестикратное превы-
шение над анти-VEGF-монотерапией), а с раниби-
зумаб (Луцентис) — четыре месяца. Не было обна-
ружено существенной разницы в анатомическом, 
а также функциональном зрении между беваци-

Рис. 19. Временная окклюзия сосудов при ФДТ (длительность лазерного облучения 10 мин, поперечное разрешение 
15 мкм) (по [134]). 

(а) (б) (в)

(г) (д) (е)

До облучения t =  1  мин. t =  5  мин. 40 с

t =  6  мин. 10 с t =  6  мин. 35 с t =  20  мин. 

200 мкм
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зумабом и ранибизумабом при использовании в 
комбинации с ФДТ. Отмечена стабилизация ОЗ в 
течение семи лет после комбинированной терапии 
при существенно большем PRN [136].

Похожий положительный результат наблюда-
ется и при лечении окклюзии вен сетчатки в слу-
чае сочетанного воздействия анти-VEGF-терапии 
и лазерной коагуляции сетчатки [137]. Также ком-
бинированное лечение (ФДТ + ранибизумаб) поли-
повидной васкулопатии хориоидеи (PCV) может 
снизить стоимость и тяжесть лечения [137].

ЗАКЛЮЧЕНИЕ
ОКТ-диагностика позволяет создавать in vivo 3D 
изображение сетчатки на глубине до 3 мм с разре-
шением 3–7 мкм. Анализ архитектуры современ-
ных ОКТ показал преимущество высокоскорост-
ных SS-ОСТ на базе свип-лазеров с частотами по-
вторения импульсов мегагерцового уровня, в том 
числе, для достижения практически необходимых 
полей зрения аппаратуры FOV = 100 . 

Дополнительную информацию о патогенезе сет-
чатки могло бы дать измерение кровотока микро-
сосудистой сети с помощью допплеровской ОКТ. 
Однако возможность оценки скорости потоков  
1–2 мм/с говорит о недостаточной чувствительно-
сти современных устройств D-OCT для анализа ге-
модинамики капилляров.

Оптическая когерентная ангиография (OКTA), 
основанная на постобработке интерференционно-
го сигнала высокоскоростной OКT, позволяет пре-
одолеть этот недостаток. 

OКTA полезна для оценки ряда офтальмологи-
ческих заболеваний, таких как глаукома, ВМД, 
окклюзия сосудов сетчатки, диабетическая рети-
нопатия. OКTA даёт информацию о нарушении 
перфузии, микроаневризмах, неоваскуляризации, 
телеангиэктазии сетчатки, ремоделировании ка-
пилляров, внутриретинальной жидкости и др.

В то же время ОКТА не свободна от ряда недо-
статков:

 имеет место «зависимость» изображения от 
алгоритма обработки, искажающей границы па-
тологий;

 в отличие от ФАГ, не диагностируются неак-
тивные поражения, такие как утечка крови или 
плазмы из сосудов;

 не решена проблема коррекции артефактов 
саккадических движений глаз;

 отсутствует оценка абсолютной скорости кро-
вотока. 

Однако в перспективе эти проблемы могут быть 
решены повышением скорости сканирования OКT 
до десятков МГц с полной шириной спектра не ме-
нее 100 нм, что, возможно, может быть реализова-
но свип-лазером с дисперсионной синхронизацией 
мод SPML. Это второе поколение ОКТА сможет не 
только визуализировать с высоким разрешением 
гемодинамику сетчатки в поле зрения свыше 50 ,  
но и в допплеровской модификации измерять  
in vivo абсолютную скорость её кровотоков.

При этом реально создание более чувствитель-
ных к кровотоку и менее подверженных артефак-
ту движения «объёмных» и адаптивных ОКТА.

Однако крайне важным для развития ОКТА 
остаётся ответ на вопрос, сможет ли сверхскорост-
ная ОКТ окончательно удалить артефакты движе-
ния при диагностике низкоконтрастной микросо-
судистой сети глазного дна. 

Тем не менее, ОКТА уже сейчас является серь-
езным дополнением  к клиническим ФАГ и ОКТ  
в диагностике патогенеза, включая динамику за-
болевания, что важно при разработке новых мето-
дов лечения.

В частности, применение ОКТА в диагностике 
ХНВ при ВМД позволило количественно оценить 
важную роль интервала между сеансами анти-
VEGF терапии, в том числе в комбинации с ФДТ, 
на лечение ВМД. 

К тому же, просматривается и перспектива по-
вышения производительности ОКТА при сокраще-
нии размеров и стоимости аппаратуры путём вне-
дрения фотонно-интегральных микросхем, широ-
ко используемых в телекоммуникациях.

Авторы выражают благодарность кандидату 
физ.-матем. наук Сомсу Л.Н. за полезные обсуж-
дения и помощь в подготовке рукописи к публи- 
кации.
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