
书书书

第４７卷　第１２期 中　国　激　光 Ｖｏｌ．４７，Ｎｏ．１２
２０２０年１２月 ＣＨＩＮＥＳＥ　ＪＯＵＲＮＡＬ　ＯＦ　ＬＡＳＥＲＳ　 Ｄｅｃｅｍｂｅｒ，２０２０

基于ＯＣＴ成像信号振幅差分概率密度分布的图像
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摘要　利用随机相矢量和模型，描述了光学相干层析术（ＯＣＴ）结构 信 号 的 强 度 概 率 密 度 分 布，推 导 出 振 幅 差 分 信

号的概率密度分布，从理论上确定了差分图像的动态与静态区域的阈值模型。利用一套可对人体皮肤的微血管进

行扫描成像的扫频光学相干层析系统，通过阈值模型生 成 二 值 化 图 像，将 实 验 室 已 有 的 基 于 体 数 据 的 互 相 关 图 像

与二值化图像相结合。结果表明该模型有助于减小图像的散斑噪声，从而获得更清晰的结构信息。

关键词　医用光学；生物医学成像；扫频光学相干层析术；统计光学；互相关图像；信噪比

中图分类号　ＴＮ２４７　　　　　　文献标志码　Ａ　　　 ｄｏｉ：１０．３７８８／ＣＪＬ２０２０４７．１２０７００４

Ｉｍａｇｅ　Ｓｐｅｃｋｌｅ　Ｎｏｉｓｅ　Ｓｕｐｐｒｅｓｓｉｏｎ　Ｍｅｔｈｏｄ　Ｂａｓｅｄ　ｏｎ　Ａｍｐｌｉｔｕｄｅ　Ｄｉｆｆｅｒｅｎｃｅ
Ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｙ　Ｄｅｎｓｉｔｙ　Ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ　ｏｆ　ＯＣＴ　Ｉｍａｇｉｎｇ　Ｓｉｇｎａｌ

Ｘｉｅ　Ｃｈｅｎｘｉａ，Ｇａｏ　Ｗａｎｒｏｎｇ＊，Ｚｈａｎｇ　Ｙｕｅ
Ｓｃｈｏｏｌ　ｏｆ　Ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃ　Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ　ａｎｄ　Ｏｐｔｏｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃ　Ｔｅｃｈｎｉｑｕｅ，Ｎａｎｊｉｎｇ　Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ　ｏｆ　Ｓｃｉｅｎｃｅ　ａｎｄ　Ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ，

Ｎａｎｊｉｎｇ，Ｊｉａｎｇｓｕ　２１００９４，Ｃｈｉｎａ

Ａｂｓｔｒａｃｔ　Ｉｎ　ｔｈｉｓ　ｗｏｒｋ，ｕｓｉｎｇ　ｔｈｅ　ｍｏｄｅｌ　ｏｆ　ｒａｎｄｏｍ　ｐｈａｓｏｒ　ｓｕｍｓ，ｔｈｅ　ｉｎｔｅｎｓｉｔｙ　ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｙ　ｄｅｎｓｉｔｙ　ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ　ｏｆ　ｔｈｅ
ｓｉｇｎａｌ　ｏｆ　ａｎ　ｏｐｔｉｃａｌ　ｃｏｈｅｒｅｎｃｅ　ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ（ＯＣＴ）ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ　ｉｓ　ｄｅｓｃｒｉｂｅｄ，ｔｈｅ　ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｙ　ｄｅｎｓｉｔｙ　ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ　ｏｆ　ｔｈｅ
ａｍｐｌｉｔｕｄｅ　ｄｉｆｆｅｒｅｎｃｅ　ｓｉｇｎａｌ　ｉｓ　ｄｅｒｉｖｅｄ，ａｎｄ　ｔｈｅ　ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ　ｍｏｄｅｌ　ｏｆ　ｔｈｅ　ｄｙｎａｍｉｃ　ａｎｄ　ｓｔａｔｉｃ　ｒｅｇｉｏｎｓ　ｏｆ　ｔｈｅ　ｄｉｆｆｅｒｅｎｃｅ
ｉｍａｇｅ　ｉｓ　ｔｈｅｏｒｅｔｉｃａｌｌｙ　ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄ．Ａ　ｓｅｔ　ｏｆ　ｓｗｅｐｔ　ｓｏｕｒｃｅ　ｏｐｔｉｃａｌ　ｃｏｈｅｒｅｎｃｅ　ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ　ｓｙｓｔｅｍｓ　ｔｈａｔ　ｃａｎ　ｓｃａｎ　ａｎｄ
ｉｍａｇｅ　ｔｈｅ　ｍｉｃｒｏｖａｓｃｕｌａｒ　ｏｆ　ｔｈｅ　ｈｕｍａｎ　ｓｋｉｎ　ｉｓ　ｕｓｅｄ　ｔｏ　ｇｅｎｅｒａｔｅ　ｂｉｎａｒｉｚｅｄ　ｉｍａｇｅｓ　ｔｈｒｏｕｇｈ　ａ　ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ　ｍｏｄｅｌ，
ｃｏｍｂｉｎｉｎｇ　ｔｈｅ　ｅｘｉｓｔｉｎｇ　ｃｒｏｓｓ－ｃｏｒｒｅｌａｔｉｏｎ　ｉｍａｇｅｓ　ｂａｓｅｄ　ｏｎ　ｖｏｌｕｍｅ　ｄａｔａ　ａｎｄ　ｂｉｎａｒｉｚｅｄ　ｉｍａｇｅｓ　ｉｎ　ｔｈｅ　ｌａｂｏｒａｔｏｒｙ．
Ｒｅｓｕｌｔｓ　ｓｈｏｗ　ｔｈａｔ　ｔｈｅ　ｐｒｏｐｏｓｅｄ　ｍｏｄｅｌ　ｃａｎ　ｒｅｄｕｃｅ　ｔｈｅ　ｓｐｅｃｋｌｅ　ｎｏｉｓｅ　ａｎｄ　ｏｂｔａｉｎ　ｃｌｅａｒ　ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ　ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ．
Ｋｅｙ　ｗｏｒｄｓ　ｍｅｄｉｃａｌ　ｏｐｔｉｃｓ；ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ　ｉｍａｇｉｎｇ；ｓｗｅｐｔ　ｓｏｕｒｃｅ　ｏｐｔｉｃａｌ　ｃｏｈｅｒｅｎｃｅ　ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ；ｓｔａｔｉｓｔｉｃａｌ　ｏｐｔｉｃｓ；
ｃｒｏｓｓ－ｃｏｒｒｅｌａｔｉｏｎ　ｉｍａｇｅ；ｓｉｇｎａｌ－ｔｏ－ｎｏｉｓｅ　ｒａｔｉｏ
ＯＣＩＳ　ｃｏｄｅｓ　１７０．０１１０；１７０．３８８０；１７０．４５００

　　收稿日期：２０２０－０５－２５；修回日期：２０２０－０７－１４；录用日期：２０２０－０７－２３
基金项目：国家 自 然 科 学 基 金（６１２７５１９８，６０９７８０６９）、国 家 重 点 研 发 计 划 “重 大 科 学 仪 器 设 备 开 发”重 点 专 项

（２０１７ＹＦＦ０１０７１００）

　 ＊Ｅ－ｍａｉｌ：ｗｇａｏ＠ｎｊｕｓｔ．ｅｄｕ．ｃｎ

１　引　　言

光学相干层析术（ＯＣＴ）近年来发展迅速，相较

于超 声 波（ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ）［１］、计 算 机 断 层 扫 描 技 术

（ＣＴ）［２］、核磁 共 振（ＭＲＩ）［３］等 成 像 技 术，它 是 一 种

高分辨率、非 侵 入、无 标 记 的 光 学 成 像 技 术。ＯＣＴ
的历 史 最 早 可 追 溯 到 光 学 相 干 域 反 射 测 量 技 术

（ＯＣＤＲ）［４］，该技术使用宽光源，利用样品反射光与

参考光的干涉，得 到 样 品 内 部 的 结 构 图；１９９１年 美

国麻省理工学院的Ｈｕａｎｇ等［５］首次提出ＯＣＴ的概

念，利用迈克耳孙干涉仪的结构原理，成功实现了人

眼视 网 膜 和 冠 状 动 脉 壁 的 结 构 成 像；１９９３ 年

Ｓｗａｎｓｏｎ等［６］成功实现了人眼视 网 膜 的 活 体 成 像；
此后 ＯＣＴ开 始 正 式 应 用 到 眼 科 疾 病 的 诊 断，随 着

成像技术的发展，ＯＣＴ已广泛运用到人体的高散射

性组织（如皮肤［７－８］、牙齿［９］）、中等散射性组织（如呼

吸道［１０］、肠胃［１１］）等的活体组织成像。
除结构图像之外，血管分布图像、血流速度等在

１２０７００４－１



中　　　国　　　激　　　光

临床诊断中也具有重要的医学意义，例如肿瘤分布区

域相较于正常区域，血管分布更密集、无规则；血管瘤

等疾病会引起血管畸变；皮肤表面的伤口会引起血管

的创伤。仅样品的结构图像不能满足医学诊断的要

求，据此，研究人员提出了血管造影术（ＯＣＴＡ）等功

能性的ＯＣＴ，ＯＣＴ信号包括了强度和相位信息，根据

使用 信 息 的 不 同，ＯＣＴＡ 大 致 分 为 基 于 强 度 的

ＯＣＴＡ、基于相位的 ＯＣＴＡ 以 及 基 于 强 度 和 相 位 的

ＯＣＴＡ这三类，比较典型的有以下几种。

１９９７年，Ｃｈｅｎ等［１２］首先提出了基于多普勒效应

的血流成像（ＤＯＣＴ），根据多普勒效应，当入射光照

射在活体样品上，血红细胞在入射光传播方向不断运

动，在产生的后向散射光中引入多普勒频移，通过测

量多普勒频移可重构血流图像并计算血流速度；２０００
年，Ｚｈａｏ 等［１３］ 提 出 了 基 于 相 位 分 辨 的 ＤＯＣＴ
（ＰＲＤＯＣＴ），相较于ＤＯＣＴ，其处理数据时间更短，分
辨率更高。２００８年加拿大的 Ｍａｒｉａｍｐｉｌｌａｉ等［１４］提出

了散斑方差ＯＣＴ（ＳＶＯＣＴ），给定空间窗口Ｎ，利用

Ｎ 帧Ｂ扫图像计算窗口内的方差，得到二维的血流

图像；２０１０年，该小组又提出了计算时间窗口的方差，
在同一位置处多次进行Ｂ扫，并计算方差［１５］。类似

的基于强度的算法还有２０１１年Ｅｎｆｉｅｌｄ等［１６］提出的

基于强度互相关的血流成像方法（ｃｍＯＣＴ），利用相

邻的Ｂ扫图像计算其强度互相关系数，得到互相关图

像，并提取血流信息。
本课题组使用的血流成像技术是基于ｃｍＯＣＴ

的技术。一般来说，ｃｍＯＣＴ选取的窗口越大，则信

噪比越高，图像分辨率越低。为解决该问题，实验室

提出ｃｕｂｅ－ｃｍＯＣＴ［１７］，用立方体窗口来代替原本的

平面窗口。为进一步提高图像质量、降低散斑噪声

的影响、获取更细节的信息，本文搭建了一套扫频光

学相干 层 析（ＳＳＯＣＴ）系 统，利 用 随 机 相 矢 量 和 模

型，首先推导了同一位置两幅Ｂ扫图像相减后的差

分图像所满足的概率密度分布公式，在此基础上确

定了区分动态、静态区域的阈值模型，生成二值化结

构图像，最后通过实验证明，该模型与ｃｕｂｅ－ｃｍＯＣＴ
相结合可减小散斑噪声，提高信噪比，获取更多的血

流信息。

２　原　　理

２．１　ＳＳＯＣＴ系统原理图

图１所示为ＳＳＯＣＴ系统的原理图。图１（ａ）为

系统的光路图，扫频光源经过耦合器后分成参考光

和测量光，参考光经过准直透镜被平面反射镜反射，

图１ ＳＳＯＣＴ原理图。（ａ）系统结构；（ｂ）波长变化；（ｃ）干涉信号；（ｄ）点扩展函数

Ｆｉｇ．１ Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ　ｏｆ　ＳＳＯＣＴ．（ａ）Ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ　ｏｆ　ｓｙｓｔｅｍ；（ｂ）ｃｈａｎｇｅ　ｉｎ　ｗａｖｅｌｅｎｇｔｈ；（ｃ）ｉｎｔｅｒｆｅｒｅｎｃｅ　ｓｉｇｎａｌ；（ｄ）ｐｏｉｎｔ　ｓｐｒｅａｄ　ｆｕｎｃｔｉｏｎ
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测量光经样品后形成后向散射光，两者在耦合器处

相遇并形成干涉信号，对信号进行傅里叶变换等处

理以获取不同深度的结构信息。ＳＳＯＣＴ的特 点 是

扫频光源的 波 长 随 时 间ｔ呈 周 期 性 变 化。图１（ｂ）
所示为一个周期的波长变化，使用平衡探测器探测

干涉信号，波长每变化一个周期，即完成一次Ａ扫。
图１（ｃ）为 在 一 个 周 期 内 的 波 长 变 化 对 应 的 干 涉 信

号，对该信号进行傅里叶变换得到对应的点扩展函

数［ＰＳＦ，图１（ｄ）］，重 构 该 位 置 不 同 深 度 的 结 构 图

像，再通过样品臂Ｘ振镜和Ｙ振镜的扫描，改变测

量光在 样 品 的 聚 焦 位 置，并 重 构 样 品 的 三 维 结 构

信息。
图２所 示 为ＳＳＯＣＴ系 统 示 意 图，该 系 统 主 要

由扫频光源、干涉仪、样品扫描、数据采集等部分组

成，其中扫频光源（Ａｘｓｕｎ　Ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｉｅｓ，美国）的扫

描频率为５０ｋＨｚ，中心波长为１３１０ｎｍ，半 峰 全 宽

为１０６ｎｍ，系统的轴向 分 辨 率 为１０μｍ，横 向 分 辨

率为１１．３μｍ。光源经环流器流出，通过５０…５０的

耦合器分别进入参考臂和样品臂，偏振控制器可使

两束光的偏振态相匹配。通过两互相垂直的振镜扫

描实现对样品臂横向位置的扫描，振镜扫描的驱动

信 号 由 函 数 发 生 器 卡 （ＰＣＩ－６７３３， Ｎａｔｉｏｎａｌ
Ｉｎｓｔｒｕｍｅｎｔｓ）给出。反射回的参考光和样品产生的

后 向 散 射 光 在 耦 合 器 中 干 涉，由 平 衡 探 测 器

（ＰＤＢ４８１Ｃ－ＡＣ，Ｔｈｏｒｌａｂｓ）探 测，通 过 数 据 采 集 卡

（ＡＴＳ９３５０，Ａｌａｚａｒｔｅｃｈ）采 集 信 息，并 进 行 后 续 处

理，本系统对５ｍｍ×５ｍｍ×１．５ｍｍ大小的体数据

进行采集和成像的时间约为４５ｓ。

图２ ＳＳＯＣＴ系统示意图

Ｆｉｇ．２ Ｄｉａｇｒａｍ　ｏｆ　ＳＳＯＣＴ　ｓｙｓｔｅｍ

２．２　基于体数据的互相关成像技术

对于理想的 ＯＣＴ成 像 系 统 而 言，光 源 入 射 到

样品区，产生后向散射光。由于血流运动，动态区域

（即有血流信息的区域）产生的后向散射光是随机变

化的，而静态区域（即没有血流信息的区域）产生的

后向散射光是固定不变的，因此同一位置处产生两

幅Ｂ扫图像，动态区域之间的相关性与静态区域相

比有明显差别，通过计算两幅图像的互相关系数可

提取血流信号。互相关图像可表示为［１６］

ｃｍＯＣＴ（ｘ，ｙ）＝∑
Ｍ

ｐ＝０
∑
Ｎ

ｑ＝０

［ＩＡ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｑ）－ＩＡ（ｘ，ｙ）］［ＩＢ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｑ）－ＩＢ（ｘ，ｙ）］

［ＩＡ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｑ）－ＩＡ（ｘ，ｙ）］２＋［ＩＢ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｑ）－ＩＢ（ｘ，ｙ）］槡 ２
，（１）

式中：Ｍ、Ｎ 分别表示互相关窗口的大小；ｐ、ｑ表示

像素数；（ｘ，ｙ）表示图像位置；ＩＡ、ＩＢ 分别表示两幅

Ｂ扫图像；Ｉ
－
Ａ、Ｉ

－
Ｂ 分别表示相关窗口内数 据 的 平 均

值。互相关系数的取值范围是－１～１，－１表示 强

去相关，１表示强相关，０表示不相关。

由图３可以看出，Ａ扫沿深度方向（ｚ方向），ｘ
为快扫方向，ｙ为慢扫方向。传统ｃｍＯＣＴ在ｘｚ平

面上选取窗口（同理也可在ｙｚ平面上选取窗口）用

于计算互相关图像。窗口越大，计算某一位置的互

相 关系数时使用的数据越多，从而减小了噪声对结
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图３ 光束扫描示意图

Ｆｉｇ．３ Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ　ｏｆ　ｂｅａｍ　ｓｃａｎｎｉｎｇ

果的影响，提 高 了 信 噪 比；但 计 算 中 使 用 的 数 据 越

多，处理时间越长，越容易丢失小血管信息，导致图

像模糊，从而降低了图像的分辨率。要解决两者的

矛盾，需要在窗口尽量小的基础上获取更多的数据。
获取多幅Ｂ扫图 像 并 选 取ｘｚ平 面 内３×３大 小 的

窗口计算互相关系数，并选取３×３×３的立体窗口

计算互相关系数，再将两次计算得到的互相关系数

进行比较。基于３×３×３的立体窗口的计算增加了

计算的数据量，且没有增加ｘｚ截面的窗口大小，能

有效解决分辨率与信噪比之间的矛盾。
实验室提出了基于体数据的ｃｍＯＣＴ并利用立

体窗口代替二维窗口的计算方法，得到的图像可表

示为［１７］

ｃｕｂｅ－ｃｍＯＣＴ（ｘ，ｙ，ｚ）＝

∑
Ｋ

ｐ＝０
∑
Ｍ

ｉ＝０
∑
Ｎ

ｊ＝０

［Ｉ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｉ，ｚ＋ｊ）－Ｉ（ｘ，ｙ，ｚ）］［Ｉ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｉ＋１，ｚ＋ｊ）－Ｉ（ｘ，ｙ＋１，ｚ）］

∑
Ｋ

ｐ＝０
∑
Ｍ

ｉ＝０
∑
Ｎ

ｊ＝０

［Ｉ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｉ，ｚ＋ｊ）－Ｉ（ｘ，ｙ，ｚ）］槡
２ ∑

Ｋ

ｐ＝０
∑
Ｍ

ｉ＝０
∑
Ｎ

ｊ＝０

［Ｉ（ｘ＋ｐ，ｙ＋ｉ＋１，ｚ＋ｊ）－Ｉ（ｘ，ｙ＋１，ｚ）］槡
２

，

（２）

式中：Ｋ、Ｍ、Ｎ 分 别 为 立 体 窗 口 的 各 个 维 度 的 尺

寸；Ｉ（ｘ，ｙ，ｚ）为相关窗口内数据的平均值。将立体

窗口在结构图像内移动，计算相应位置的互相关系

数。利用立体窗口计算互相关图像，在不增加窗口

大小的基础上，增加了计算的数据量，从而解决了分

辨率和信噪比之间的矛盾。
实际上，ＯＣＴ系统扫描所得的结构图像存在背

景噪声，相 邻Ｂ扫 之 间 的 背 景 噪 声 也 存 在 弱 相 关

性，使得静态区域的强度呈随机性变化。基于同一

位置的多幅Ｂ扫图像计算互相关系数，因静态区域

也存在弱相关，抑制该噪声的办法是：在结构图像中

设置阈值，将形成的二值化图像作为掩模，提取结构

信息；将互相关图像与二值化图像相叠加，以去除静

态区域的噪声，提取动态区域的血流信息［１８］。

２．３　阈值模型

对于某一给定位置处的复值信号 Ａ^（ｘ，ｙ，ｚ），
包括了强度信息Ａ 和相位信息θ，样品不同位置处

的后向散射光与参考光相干，相干光之间叠加形成

了最终的结果，因此给定位置处的复值信号可看作

多个复值信号的叠加，可表示为

Ａ^（ｘ，ｙ，ｚ）＝Ａｄ／ｓｅｘｐ（ｊθｄ／ｓ）＝

∑ａｄ／ｓｅｘｐ（ｊφｄ／ｓ）＝ｒｄ／ｓ＋ｊ·ｉｄ／ｓ， （３）

式中：下标ｄ表示动态区域，下标ｓ表示静态区域；ａ
和φ分别表示 其 中 某 一 复 值 信 号 的 强 度 和 相 位；ｒ
和ｉ分别表示信号的实部和虚部的值。

文献［１９］中详细描述了复值信号的实部与虚部

的联合概率密度分布函数（ＰＤＦ）。一 般 来 说，动 态

区域的信号主要由血红细胞等物质的流动引起，因

此动态区域所反映的信号随时间呈随机变化，其复

值信号 Ａ^（ｘ，ｙ，ｚ）是一个圆复高斯随机变量，ｒｄ 和

ｉｄ 的联合ＰＤＦ可表示为

ｆ（ｒｄ，ｉｄ）＝
１
２πｖ２ｄ

ｅｘｐ－
ｒ２ｄ＋ｉ２ｄ
２ｖ２ｄ（ ）， （４）

式中：ｖ２ｄ 表 示 动 态 区 域 实 部 和 虚 部 的 方 差。根 据

（３）式，信 号 的 实 部ｒｄ ＝Ａｄｃｏｓθｄ，虚 部ｉｄ ＝

Ａｄｓｉｎθｄ，因此信号的振幅满足Ａ２ｄ＝ｒ２ｄ＋ｉ２ｄ，将其代

入（４）式，则Ａｄ 的ＰＤＦ可表示为

ｆ（Ａｄ）＝
Ａｄ

ｖ２ｄ
ｅｘｐ－

Ａ２ｄ
２ｖ２ｄ（ ） Ａｄ≥０

０ Ａｄ＜０
烅
烄

烆

。 （５）

　　（５）式 表 明，动 态 区 域 信 号 的 振 幅 遵 循 瑞 利 分

布，且平均值为 π／槡 ２　ｖｄ，方差为（２－π／２）ｖ２ｄ。
理想状态下的静态区域扫描所得的干涉图样为

一固定值Ｃ，但实际上由于散斑噪声的影响，静态区
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域也呈现弱随机变化，噪声的复值信号可看作多个

噪声的复值相叠加，具体表示为

Ａ^ｎｏｉｓｅ＝Ａｎｏｉｓｅｅｘｐ（ｊ·θｎｏｉｓｅ）＝

∑ａｎｏｉｓｅｅｘｐ（ｊ·φｎｏｉｓｅ）＝ｒｎｏｉｓｅ＋ｊ·ｉｎｏｉｓｅ， （６）

式中：Ａｎｏｉｓｅ为噪 声 信 号 幅 值；θｎｏｉｓｅ为 噪 声 信 号 相 位；

ａｎｏｉｓｅ为其中某一噪声信号的幅值；φｎｏｉｓｅ为其 中 某 一

噪声信号的相位；ｒｎｏｉｓｅ为噪声信号实部；ｉｎｏｉｓｅ为噪声

信号虚部。将（６）式与（３）式相结合，可得静态区域

的复值信号为

Ａ^ｓ＝Ｃ＋Ａ^ｎｏｉｓｅ＝（Ｃ＋ｒｎｏｉｓｅ）＋ｊ·ｉｎｏｉｓｅ， （７）
式中：Ｃ 为 常 数。因 此 静 态 区 域 的 实 部ｒｓ、虚 部ｉｓ
的ＰＤＦ满足二维高斯分布，可表示为

ｆ（ｒｓ，ｉｓ）＝
１
２πｖ２ｓ

ｅｘｐ －
（ｒｓ－Ｃ）２＋ｉ２ｓ

２ｖ２ｓ［ ］，（８）
式中：ｖ２ｓ 表示静态区域实部和虚部的方差。

由于噪声的强度远小于Ｃ，静态区域的振 幅 可

简化为

Ａｓ＝Ｃ＋ｒｎｏｉｓｅ， （９）
因此Ａｓ 的ＰＤＦ可表示为

ｆ（Ａｓ）＝
１
２槡πｖｓ

ｅｘｐ －
Ａｓ－Ｃ（ ）２

２ｖ２ｓ［ ］ Ａｓ≥０

０ Ａｓ＜０
烅

烄

烆

＝

１
２槡πｖｓ

ｅｘｐ－
ｒ２ｎｏｉｓｅ
２ｖ２ｓ（ ） Ａｓ≥０

０ Ａｓ＜０
烅

烄

烆

。 （１０）

　　（１０）式表明，静态区域的振幅遵循高斯分布，平
均值为Ｃ，方差为ｖ２ｓ。

由于静态区域的噪声很小、相关性弱，而动态区

域的振幅随时间随机变化、相关性强，对同一位置扫

描两次，产 生 两 幅Ｂ扫 图 像，将 两 幅 图 像 的 幅 度 直

接相减，得到振幅差分（ＡＤ）图像，该图像可有效提

取动态区域的血流信号。该过程可表示为

ＡＤｄ／ｓ（ｎ）＝Ａｄ／ｓ（ｎ＋１）－Ａｄ／ｓ（ｎ）， （１１）
式中：ｎ表示第ｎ幅图像；Ａ 表示图像的振幅，下标

Ｄ表示差分。
与结构图像一样，对于差分图像的动态区域和

静态区域，其振幅也满足一定的概率密度分布，差分

图像振 幅 的 ＰＤＦ ［ｆ（ＡＤｄ／ｓ）］与 结 构 图 像 振 幅 的

ＰＤＦ［ｆ（ｕ）］满足

ｆ（ＡＤｄ／ｓ）＝－∫
＋!

－!
ｆ（ｕ－Ａｄ／ｓ）·ｆ（ｕ）ｄｕ，（１２）

式中：ｕ表示积分过程中的中间变量。
将（５）式和（１１）式代入（１２）式，可解得动态区域

的ＰＤＦ为

ｆ（ＡＤｄ）＝槡π４ｖｄ １－
Ａ２Ｄｄ
２ｖ２ｄ（ ）１－ｅｒｆＡＤｄ

２ｖｄ（ ）［ ］×
ｅｘｐ－

Ａ２Ｄｄ
４ｖ２ｄ（ ）＋ＡＤｄ

４ｖ２ｄ
ｅｘｐ－

Ａ２Ｄｄ
２ｖｄ（ ）， （１３）

式中：ｅｒｆ（ｘ）为高斯误差函数。
（１３）式过 于 复 杂，文 献［２０］中 通 过 ＭＡＴＬＡＢ

进行数值拟合，将（１３）式近似为

ｆ（ＡＤｄ）≈
１
２槡πｖｄ

ｅｘｐ－
Ａ２Ｄｄ
２ｖ２ｄ（ ）。 （１４）

　　振幅差分图像中动态区域的振幅近似满足高斯

分布，其 平 均 值 为０，方 差 为ｖ２ｄ。图４为 对（１３）、
（１４）式 的 数 值 模 拟 结 果，当ｖｄ＝３０００，６０００，９０００
时，（１３）、（１４）式 的 拟 合 度Ｒ２ 分 别 为０．９８，０．９９，

０．９９，证明（１３）式是可以用（１４）式代替的。

图４ 对（１３）、（１４）式的数值模拟结果

Ｆｉｇ．４ Ｒｅｓｕｌｔｓ　ｏｆ　ｎｕｍｅｒｉｃａｌ　ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓ　ｏｆ

Ｅｑｕｓ．（１３）ａｎｄ（１４）

由于差分图像在动态区域的振幅常用非负数表

示，振幅的绝对值满足

ｆ　ＡＤｄ（ ）≈
１
２槡πｖｄ

ｅｘｐ－
Ａ２Ｄｄ
２ｖ２ｄ（ ）。 （１５）

　　（１５）式表明，差分图像动态区域的振幅绝对值

满足截断高斯分布，平均值为ｖｄ／ ２槡π，方差为（１－
２／π）ｖ２ｄ。

由于静态区 域 的 振 幅 包 括 了 常 数Ｃ 和 随 机 噪

声ｒｎｏｉｓｅ，其差分图像满足

ＡＤｓ＝ｒｓ（ｎ＋１）－ｒｓ（ｎ）＝
ｒｎｏｉｓｅ（ｎ＋１）－ｒｎｏｉｓｅ（ｎ）， （１６）

将（１０）、（１２）、（１６）式 相 结 合，可 解 得 静 态 区 域 的

ＰＤＦ为

ｆ（ＡＤｓ）＝
１

２ｖｓ槡π
ｅｘｐ －

Ａ２Ｄｓ
２ 槡２　２ 槡ｖｓ（ ）２

熿

燀

燄

燅
。 （１７）

　　（１７）式表明，差分图像静态区域的振幅满足高

斯分布，其平均值为０，方差为２ｖ２ｓ。
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和动态区域一样，差分图像在静态区域的振幅

一般也为非负数，差分图像的绝对值满足表达式

ｆ　ＡＤｓ（ ）＝
１

２ｖｓ槡π
ｅｘｐ －

Ａ２Ｄｓ
２ 槡２　２ 槡ｖｓ（ ）２

熿

燀

燄

燅
。（１８）

　　（１８）式表明，差分图像在静态区域的振幅绝对

值满足截断高斯分 布，其 平 均 值 为２ｖｓ／槡π，方 差 为

（２－４／π）ｖ２ｓ。
根据概率密度分布［（１５）、（１８）式］和差分图像

每一点的振幅绝对值可判断该点属于动态区域还是

静态区域。图５所示分别为动态区域和静态区域的

概率密度分布曲线，假设ｖｄ＝８０００，ｖｓ＝２０００，由图

可得，动态区域和静态区域有一部分振幅值是重合

的，如果差分图像中某点的振幅在这部分幅值范围

内，则无法确定该点是动态信号还是静态信号。为

了减小分类 错 误 的 可 能 性，需 要 确 定 一 个 阈 值Ｔ，
振幅大于Ｔ 则 属 于 动 态 区 域，振 幅 小 于Ｔ 则 属 于

静态区域，两条分布曲线的交叉点被认为是最佳阈

值的点，满足

ｆ（ＡＤｄ ）＝ｆ（ＡＤｓ ）， （１９）
将（１９）式 代 入（１５）、（１８）式，可 得 阈 值Ｔ 的 表 达

式为

Ｔ＝２ｖｓｖｄ
ｌｎ［ｖｄ／（槡２　ｖｓ）］
ｖ２ｄ－２ｖ２ｓ槡 。 （２０）

图５ 阈值的设立

Ｆｉｇ．５ Ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ　ｅｓｔａｂｌｉｓｈｍｅｎｔ

３　实验结果

本次实验对左手大拇指根部进行了活体扫描，
成像范围为３ｍｍ×３ｍｍ，在同一位置进行４次Ｂ
扫，每一次Ｂ扫包含了１０００次Ａ扫，一次完整的扫

描包含了４００幅Ｂ扫图像。
图６所示为左手大拇指根部的成像图，成像范

围是图６（ａ）中标记的位置。如图６（ｂ）所示，人体皮

肤主要分成三部分：表皮、真皮和皮下组织。而表皮

层从上到下依次为：角质层（ＳＣ）、透明层（ＳＬ）、颗粒

层（ＳＧ）、棘层（ＳＳ）和基底层（ＳＢ），本文使用的系统

最深可成像到真皮层。对得到的干涉信号直接进行

处理，得到图６（ｃ）所示的结构图像。图６（ｄ）为利用

中值滤波并通过设置结构图像的阈值生成的二值化

图像，图６（ｅ）为利用上述阈值模型生成的二值化图

像，白色区域是被提取的动态信息。
随着成像深度的增加，光强按指数规律下降，因

此需要对该结构图像进行对数变换：

Ｉ′（ｘ，ｙ）＝２０·ｌｇ［Ｉ（ｘ，ｙ）］， （２１）
式中：Ｉ表示Ｂ扫结构图像的振幅；（ｘ，ｙ）表示图像

中的某一 点 的 位 置；Ｉ′为 对 数 变 换 后 的 图 像 振 幅。
本文的阈值模型首先需要对两幅图像直接进行差分

处理，但是在活体扫描过程中，样品易出现抖动，导

致同一位置的多幅Ｂ扫图像产生位置移动，直接进

行差分容易产生噪声，因此需要对图像进行预处理，
利用文献［２１］中提出的图像配准和二倍补零技术对

同一位置处的Ｂ扫图像进行处理，能有效去除由样

品抖动引起的位置偏差。为了进一步减小噪声，实

验过程中对同一位置处的４幅Ｂ扫图像进行了３次

差分 处 理，并 对３幅 图 像 进 行 平 均，再 进 行 后 续

处理。
从图６（ｄ）的下半部分（即动态区域）可以明显看

出，被去除的血流信息较多，在圆形区域内，图６（ｄ）的
动态区域和静态区域的界限处呈一条直线，而图６（ｅ）
的界限有一定的起伏。这说明新的阈值模型能提取

到更细节的血流信息，更好地保留图像的边界信息。
利 用 结 构 图 像 计 算 基 于 立 体 窗 口 的 互 相 关 图

像，将互相关图 像 分 别 与 图６（ｄ）、（ｅ）相 叠 加，得 到

图７（ｂ）、（ｃ）所示的互相关图像。因表皮不含血管，
图７（ｂ）、（ｃ）中 没 有 表 皮 层 的 血 流 信 息。拇 指 根 部

处血管分布密集，图７中箭头所示为血管信息，对比

图７（ｂ）与图７（ｃ）可以看出，图７（ｃ）中的血管信息更

加丰富，因此可得出基于该阈值模型能看到更深位

置的血管的结论。
利用文 献［２１］中 计 算 信 噪 比 的 方 法 计 算 图７

（ａ）、（ｂ）的信噪比，信噪比可表示为

ＲＳＮＲ＝２０·ｌｇ
Ｉ－ｆｌｏｗ
σｓｔａｔｉｃ（ ）， （２２）

式中：Ｉ
－
ｆｌｏｗ为动态区域数据的平均值；σｓｔａｔｉｃ为静态区

域的标准差（ＳＴＤ）。在 图８（ａ）、（ｂ）中 分 别 框 选 同

一位置的动态区域和静态区域，计算得到两幅血流

图像的信噪比分别为２８ｄＢ和３２ｄＢ。该结果表明，
利用振幅差分图像的概率密度分布设置的阈值能有

效提高图像的信噪比。
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图６ 左手大拇指根部成像图。（ａ）对左手大拇指根部的黑色标记区域进行成像的结果，成像范围为３ｍｍ×３ｍｍ；（ｂ）人体皮肤

组织示意图；（ｃ）扫描结果经傅里叶变换后的结构图像；（ｄ）利用结构图像生成的二值化图像；（ｅ）利用阈值模型生成的二值化图像

Ｆｉｇ．６Ｉｍａｇｅｓ　ａｔ　ｒｏｏｔ　ｏｆ　ｌｅｆｔ　ｔｈｕｍｂ．（ａ）Ｉｍａｇｉｎｇ　ｒｅｓｕｌｔ　ｏｆ　ｂｌａｃｋ　ｍａｒｋｅｄ　ａｒｅａ　ａｔ　ｒｏｏｔ　ｏｆ　ｌｅｆｔ　ｔｈｕｍｂ，ａｎｄ　ｉｍａｇｉｎｇ　ｒａｎｇｅ　ｉｓ

３ｍｍ×３ｍｍ；（ｂ）ｄｉａｇｒａｍ　ｏｆ　ｈｕｍａｎ　ｓｋｉｎ　ｔｉｓｓｕｅ；（ｃ）ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ　ｉｍａｇｅ　ａｆｔｅｒ　Ｆｏｕｒｉｅｒ　ｔｒａｎｓｆｏｒｍ　ｆｏｒ　ｓｃａｎｎｉｎｇ　ｒｅｓｕｌｔ；

　 （ｄ）ｂｉｎａｒｉｚｅｄ　ｉｍａｇｅ　ｇｅｎｅｒａｔｅｄ　ｂｙ　ｕｓｉｎｇ　ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ　ｉｍａｇｅ；（ｅ）ｂｉｎａｒｉｚｅｄ　ｉｍａｇｅ　ｇｅｎｅｒａｔｅｄ　ｂｙ　ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ　ｍｏｄｅｌ

图７ 结构图像与血流图像。（ａ）结构图像；（ｂ）与图６（ｄ）叠加之后的血流图像；（ｃ）与图６（ｅ）叠加之后的血流图像

Ｆｉｇ．７ Ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ　ｉｍａｇｅ　ａｎｄ　ｂｌｏｏｄ　ｆｌｏｗ　ｉｍａｇｅｓ．（ａ）Ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ　ｉｍａｇｅ；（ｂ）ｂｌｏｏｄ　ｆｌｏｗ　ｉｍａｇｅ　ｓｕｐｅｒｉｍｐｏｓｅｄ　ｗｉｔｈ　Ｆｉｇ．６（ｄ）；

（ｃ）ｂｌｏｏｄ　ｆｌｏｗ　ｉｍａｇｅ　ｓｕｐｅｒｉｍｐｏｓｅｄ　ｗｉｔｈ　Ｆｉｇ．６（ｅ）

图８ 血流图像中用于计算信噪比的区域。（ａ）利用结构图像生成的血流图像；（ｂ）利用振幅差分图像生成的血流图像

Ｆｉｇ．８ Ｒｅｇｉｏｎｓ　ｏｆ　ｂｌｏｏｄ　ｆｌｏｗ　ｉｍａｇｅｓ　ｕｓｅｄ　ｆｏｒ　ｃａｌｃｕｌａｔｉｎｇ　ＳＮＲ．（ａ）Ｂｌｏｏｄ　ｆｌｏｗ　ｉｍａｇｅ　ｇｅｎｅｒａｔｅｄ　ｂｙ　ｕｓｉｎｇ　ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ　ｉｍａｇｅ；

（ｂ）ｂｌｏｏｄ　ｆｌｏｗ　ｉｍａｇｅ　ｇｅｎｅｒａｔｅｄ　ｂｙ　ｕｓｉｎｇ　ａｍｐｌｉｔｕｄｅ　ｄｉｆｆｅｒｅｎｃｅ　ｉｍａｇｅ
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４　分析讨论

值得注意 的 是，该 模 型 仍 有 需 要 改 进 的 地 方。
首先由图５可看出，动态区域和静态区域有部分是

重合的，无法确定位于重叠区域的振幅属于动态区

域还是静态区域，因此误差是不可避免的。利用分

类错误率（ＣＥＲ）来描述这种误差，ＣＥＲ定义为分布

曲线中小于阈值的动态区域面积与大于阈值的静态

区域面积之和，可表示为

ＡＣＥＲ＝∫
Ｔ

０
ｆ　ＡＤｄ（ ）ｄＡＤｄ＋∫

!

Ｔ
ｆ　ＡＤｓ（ ）ｄＡＤｓ＝

１＋ｅｒｆ ２
ｋ２－２

ｌｎ
ｋ
槡２（ ）槡

熿

燀

燄

燅
－ｅｒｆ ｋ２ｌｎ　ｋ

ｋ２－１槡
熿
燀

燄
燅
，

（２３）
式 中：ｋ＝ｖｄ／ｖｓ。根 据 图６（ｄ）、（ｅ），计 算 得 到 的

ＡＣＥＲ分别为０．３８１和０．２５７。错 误 分 类 必 定 会 在 结

果中引入噪声点，但是相较于文献［１８］中的经验取

值（即高于背景值的平均值），该模型所得的二值化

图像ＣＥＲ明显降低，进一步减小了误差。
该模型成立的前提是同一位置处采集的两幅Ｂ

扫图像互相独立，因此扫描时间Δｔ要足够长，Δｔ由

系统的Ｂ扫频率决定，本文使用的系统相邻两次Ｂ
扫的 时 间 间 隔 Δｔ为０．０２ｓ，系 统 横 向 分 辨 率 为

１１．３μｍ，理论上血管流速大于０．５６５ｍｍ／ｓ就能被

探测到，但实际上只有毛细血管才能达到这个速度，
因受分辨率限制，该速度无法实现。理论上，为探测

到更小 流 速 的 血 管，可 降 低 扫 描 速 度，使 两 幅Ｂ扫

图像相互独立，但是这也会引入误差。为获取多幅

低相干的Ｂ扫图像，可利用频率复合、角度复合、极

化状态多样 性 等 独 立 血 管 造 影 的 方 法［２２］改 变 扫 描

方式［２３］。传统的ＳＳＯＣＴ系统利用 振 镜 扫 描，快 扫

方向的驱动信号为锯齿波信号，慢扫方向为步进的

锯齿波信号，相邻Ｂ扫之间间隔固定，如图９所示。
对于平行于ｘｚ平面的两平面Ａ、Ｂ各扫描３次，按

照图９所标序号进行交叉扫描，可获取不同的Ｂ扫

时间间隔。
本文主要讨论 了 差 分 图 像 的 振 幅 所 满 足 的 概

率密度函 数，复 值 信 号 还 包 含 了 实 部、虚 部、相 位

等信息，可进一步 推 导 对 应 的 概 率 密 度 分 布，并 设

立阈值模型，将多 个 阈 值 模 型 相 结 合，进 一 步 减 小

噪声。由于相位信 号 对 位 移 的 灵 敏 度 大 于 振 幅 信

号对位移的灵敏 度，由 抖 动 引 起 的 噪 声 也 被 放 大，
因此需要 利 用 算 法 进 行 相 位 补 偿，以 去 除 图 像 中

的抖动噪声。

图９ 交叉扫描方式

Ｆｉｇ．９ Ｉｎｔｅｒｌｅａｖｅｄ　ｓｃａｎｎｉｎｇ　ｐａｔｔｅｒｎ

５　结　　论

利用随机相矢量和理论以及结构图像满足的概

率密度分布函数，分别推导了将 同 一 位 置 处 两 幅Ｂ
扫图像相减后动态区域和静态区域的振幅所满足的

概率密度分布函数，并获得了区分动态区域和静态

区域的阈值模型。通过对左手大拇指根部进行扫描

成像，利 用 阈 值 模 型 获 得 二 值 化 图 像，将ｃｕｂｅ－
ｃｍＯＣＴ和二 值 化 图 像 相 结 合 得 到 最 终 的 血 流 图

像。实验结果显示，该阈值模型可显著提高图像的

信噪比，获得更清晰、更深处的血流图像。
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