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基于OCT成像信号振幅差分概率密度分布的图像
散斑噪声抑制方法
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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。
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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
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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50
 

kHz,中心波长为1310
 

nm,半峰全宽

为106
 

nm,系统的轴向分辨率为10
 

μm,横向分辨

率为11.3
 

μm。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5
 

mm×5
 

mm×1.5
 

mm大小的体数

据进行采集和成像的时间约为45
 

s。

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)]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)]2 ∑
K

p=0
∑
M

i=0
∑
N

j=0

[I(x+p,y+i+1,z+j)-I(x,y+1,z)]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 Â(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

Â(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 Â(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
2πv2

d
exp-

r2d+i2d
2v2

d  , (4)

式中:v2
d 表示动态区域实部和虚部的方差。根据

(3)式,信 号 的 实 部 rd=Adcos
 

θd,虚 部id=
Adsin

 

θd,因此信号的振幅满足A2
d=r2d+i2d,将其代

入(4)式,则Ad 的PDF可表示为

f(Ad)=
Ad

v2
d
exp-

A2
d

2v2
d  Ad≥0

0 Ad<0







 。 (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/2vd,方差为(2-π/2)v2
d。

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

Ânoise=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

Âs=C+Ânoise=(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
2πv2

s
exp -

(rs-C)2+i2s
2v2

s





 




 ,(8)

式中:v2
s 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
2πvs

exp -
As-C  2

2v2
s





 




 As≥0

0 As<0








 =

1
2πvs

exp-
r2noise
2v2

s  As≥0

0 As<0








 。 (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v2

s。
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)=
π
4vd

1-
A2
Dd

2v2
d  1-erf

ADd

2vd  



 




 ×

exp-
A2
Dd

4v2
d  +ADd

4v2
d
exp-

A2
Dd

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
2πvd

exp-
A2
Dd

2v2
d  。 (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v2
d。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
2πvd

exp-
A2
Dd

2v2
d  。 (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/ 2π,方差为(1-
2/π)v2

d。
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 π
exp -

A2
Ds

2 2vs  2




 




 。 (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2v2
s。
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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 π
exp -

A2
Ds

2 2vs  2




 




 。 (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/π,方差为

(2-4/π)v2
s。

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/(2vs)]

v2
d-2v2

s

。 (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3

 

mm×3
 

mm,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28
 

dB和32
 

dB。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3
 

mm×3
 

mm;(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
 

3
 

mm×3
 

mm 
 

 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
2  




 




 -erf k2ln

 

k
k2-1






 




 ,

(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0.02

 

s,系统横向分辨率为

11.3
 

μm,理论上血管流速大于0.565
 

mm/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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