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超微弱光子图像的相关检测及计算机模拟!

马 瑜 俞 信 王苏生 李 勤
（北京理工大学光电工程系，北京’!!!)’）

摘要： 在超微弱发光的研究中（例如生物发光），由于发光强度极弱，由像增强器得到的光子图像由于样本（光子）

数量太少和受系统暗噪声的影响使其信噪比极低。提出了一种基于统计学的光子图像相关积分方法和基于相关

处理的光子图像处理方法，用累积光子来提高图像信噪比并得到相应灰度图像并对该方法进行了计算机模拟，同

时展示了光子图像和传统灰度图像的信噪比关系，是进行微弱生物发光信号检测的有效方法。
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’ 引 言

生物超微弱发光作为普遍存在的一种自然现

象，作为生物体固有的微观生命活动的一种宏观表

现，必然有其深刻的产生机理并与微观的生命过程

相联系。生物组织的自发发光的发光强度极其微弱

（’01234!05"·6"’!!01234!05"·6），信噪比低。采
集条件要求较高［’］。

由于光子的波粒二象性及发射的随机性，光子

图像表现为空间不连续的离散点集，光子到达某一

区域的概率由光子的统计规律决定［"］。只有探测、

积累足够长的时间后，才会形成通常意义上的空间

连续分布的灰度图像。

光子图像采集时易受到背景噪声和成像系统背

景暗噪声的影响，表现为光子图像上叠加的随机分

布的噪声点。在信噪比不高的情况下，光子图像很

容易湮没于噪声中，使图像信号和噪声难以区分。

因而对提高光子图像信噪比的研究对光子图像的探

测和处理有极重要的价值。

本文利用微弱信号相关检测的原理［$］，对多帧

光子图像的叠加过程进行了系统的分析，并用计算

机对多帧光子图像的累积过程进行了模拟，模拟的

结果和理论推导基本一致，证明光子图像和模型吻

合得较好以及光子图像的累积是光子图像处理的一

种有效方法。

" 光子图像
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光子图像采集时易受到背景噪声和成像系统背

景暗噪声的影响，表现为光子图像上叠加的随机分

布的噪声点。光子图像有别于灰度分布的随机像

点，没有灰度的区别。实验证明光子图像的信噪比

远小于相应的灰度图像。当探测系统稳定工作时，

噪声服从于一定时间统计特性的泊松分布，光子图

像的采集为一平稳随机过程［(］。若将光子图像分割

为大小相等的小区域，以每区域中包含的光子数为

分布密度，通过统计含有相同光子数的小区域数，经

第"’卷 第’!期
"!!’年’!月

光 学 学 报

.E*.FB*GE.;G+GE.
H1C,"’，+1,’!
F041A=?，"!!’



过统计后得到噪声分布。成像系统的噪声及噪声分

布如图!（"）和图!（#）所示。为了有足够数量的光
子进行统计，图!（"）为$%帧叠加的结果。所示噪
声为实际采集的成像系统暗噪声。

& 光子图像的相关检测原理
光子图像由于信噪比极低，很难从单帧图像中

得到足够的信息，而以往的光子图像的统计处理都

只能处理信噪比相对较高的单帧光子图像，且在处

理过程中由于方法的局限不可避免地丢失信息。

图像处理中常将多幅等视场图像进行叠加以提

高图像信噪比，因此我们可以设想将多帧光子图像

进行叠加也可以提高光子图像的信噪比。但由于光

子发射的随机性，因此有必要对光子图像的叠加进

行讨论。

光子图像进行叠加的过程可以视为微弱光子辐

射的相关检测过程。如果把光子图像的某一像素

（!，"）视为对物函数#（$，%）的一次单点取样，该
点出现光子的概率就是取样脉冲和物函数的互相关

函数，经过&次的取样和积分（累加）后该点的灰度
将趋于稳定且正比于物函数对应点的辐射度。而整

幅光子图像的累积则相当于二维多点信号取样平均

器，此多点信号平均器将待测的重复信号逐点多次

取样并进行同步积累（积分），由于噪声的相关性极

小而在多次积分和平均中被衰减，而信号波形由于

相关性较强积分后从噪声中得以恢复。通过积分从

噪声中提取信号，因而有很强的抑制噪声的能力，可

以从很深的背景噪声中恢复信号。我们用计算机模

拟了这一过程。

如能在一定时间段内采集到一系列光子图像，

就可以用多点信号平均器的原理来对系列光子图像

进行分析和处理。与信号平均器不同的是，光子图像

像素的位置信息代替了多点信号平均器的取样时间

控制逻辑，对像素的选择代替了对积分器的选择。与

通常的弱信号相关检测不同的是，光子图像噪声的

均值不为零，则积分的结果就是得到背景不为零的

灰度图像。

下面从光子发射角度对累积器进行分析：

如设每次光子图像采集到的图像为’（(），即

’（(）’)（(）(*（(），
其中)（(）为信号光电子出射分布，*（(）为暗计数
噪声分布。如果每次采集时间为+，则第!次采集的
样品为

’（!+）’)（!+）(*（!+），

!为采集序数。
我们假定每一入射光子在光电阴极上产生光电

子的几率为量子效率!。因为样品的光子发射率服
从泊松分布［)］，则

)（!+）’
（!,+）

&

&！ *+,
（-!,+）， （!）

&为光电阴极单位面积+时间内出射的光电子数，

,为采样时间内光子发射速率的期望值，!,为光电
阴极出射光电子速率的期望值，)（!+）即为光电子
出射的分布。由泊松分布的性质，)（!+）由于统计
起伏形成的噪声".’（!,）

!!$，如定义信号均值和噪

声起伏之比为信噪比，则光电阴极出射的光电子信

号信噪比/012可表示为

/012’ !,+
!!,+

’ !!,+3 （$）

此式说明由于光电阴极的效率小于!，将使入射光
子信号的信噪比下降为原来的!

!!$。

光电阴极的暗计数噪声是服从于泊松分布的加

性噪声，设光电阴极以平均速率,& 发射暗计数光
电子，这些光电子将在荧光屏上形成暗计数噪声

*（!+），其离散度为（,+）!!$，光电阴极的暗计数噪
声和光电阴极信号分布是相互独立的泊松分布，根

据泊松分布的性质：两相互独立且都服从泊松分布

的随机变量对参数具有可加性。即当$，%相对独立
且分别服从于参数为#!和#$ 的泊松分布时，-’
$(%服从于"（#!(#$）分布。故从光电阴极出射
光电子的总的均方根差"为

"’ !,+(,&! +， （&）
而输出信号均值为!,+，由此可得最终输出信号的
信噪比

/01’!,+! !,+(,&! +3 （4）
当对总数为. 的光子图像进行积分时，由于各光子
图像之间的相对独立性，输出的信号均值为

"
.

!’!
（!,+）!’.!,+， （)）

输出的噪声均方根差为

"
.

!’!
"!’ .!,+(.,&! +， （5）

信噪比为

/10 . ’
.!,+

.!,+(.,&! +
’ !.6/103

（7）
以上分析结果说明，对.幅光子图像积分得到
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的灰度图的信噪比改善为!!!"，在实际探测到光子
图像中的信噪比远远低于相应的灰度图像，因此增

加积累的次数，可以极大地提高输出图像的信噪比。

要通过光子图像的叠加得到相应的灰度图像，一般

需要采集较大数目（大于!###）的光子图像。

$ 光子图像的模拟
由于光子图像的累积涉及数量极大的光子图像

数量及数据处理量，因此有必要用计算机对光子图

像以及光子图像的处理过程进行模拟，以验证光子

图像积分的有效性。

理论指出：光子图像的光子密度分布和物函数

的光子辐射水平成正比［%］，在极弱光条件下，由于光

子辐射的随机性，光子密度分布实际是光子密度分

布的期望值。这就为光子图像的模拟提供了依据。

如果认为细胞中不同部位的自发发光是相互独

立的，可以采用蒙特卡洛方法在平面上不同区域不

同的光子密度分布来模拟细胞的光子图像。通过控

制光子图像的光子密度来模拟不同强度的细胞光子

辐射。光子图像的光子分布是随机的，其期望和灰

度图像相应区域的灰度成正比［&］。

通过对要模拟的图像矩阵!［本文要模拟的对
象为人体宫颈癌细胞（简写为’()*细胞）的荧光图
像］的分析，生成一矩阵"，其元素值正比于图像!
相应元素的灰度值。矩阵"的每一元素代表该像
素在一帧光子图像中出现光子的几率：

"+!!（",#）， （-）
其中!为$,$图像矩阵；# 为灰度等级，通常为

".%级；"为用于根据要模拟的发光水平来控制光
子图像的光子总数。" 即为图像对应的概率分布
函数矩阵，矩阵中每一元素值对应相应像素点在一

帧光子图像中出现光子的分布函数。由计算机模拟

的是一泊松分布，使该分布大于阈值%（&，’）的概率
为(（&，’），于是可以推出%（&，’）的值，这样遍历了
矩阵"后，可以得到对应的阈值和矩阵"。然后生
成一随机矩阵#，其对应元素)（&，’）的值随机出现
并服从泊松分布。当)（&，’）!%（&，’）时，认为点

*（&，’）出现光子，否则认为该点没有出现光子，比
较后得到一个新的二值矩阵$，矩阵元素中!表示
对应像素出现光子，#表示对应像素没有光子。由
其生成的过程可知，*（&，’）出现!的概率为

(（&，’）。矩阵$即为模拟的光子图像。
由于成像系统固有的系统噪声，在实际采集的

光子图像中存在噪声光子分布，噪声光子在像平面

服从于参数为!$ 的泊松分布，表现为加性噪声。
噪声分布：

($（+）+（!+$!"！）(/0（1!$）， （2）

($（+）表示在某区域内出现+个噪声光子的几率。
因此在模拟光子图像中，需要加入成像系统的

噪声。噪声光子矩阵% 由随机泊松分布矩阵产生。
噪声水平根据成像系统的实际噪声水平通过改变泊

松分布参数!$ 来控制。在同一帧光子图像光子分布
极为疏散，我们认为同一像素出现"个或"个以上
光子的概率可视为零［-］。

噪声矩阵%和模拟光子图像矩阵$相加，就得
到含噪声的模拟光子图像&，即

&+%3$4 （!#）
大量光子图像的图像矩阵相应像素的值进行相

加，最后得到的矩阵进行灰度化处理，最大值设为灰

度最高等级，就可以得到叠加后的光子图像’。

. 应 用

图"所示是对一人体宫颈癌细胞的荧光图像进
行的光子图像仿真。图"（*）为单帧光子图像，
图"（5）为"##帧光子图像的叠加，图"（6）为.###
帧光子图像叠加，图"（7）为实际的人体宫颈癌细胞
的荧光图像（原图）。

89:4" ;<(9=>(:?*>(70<@>@=9A*:(*=7@?9:9=*)9A*:(
从图中可以看出随着累积次数的增加，所得到

的灰度图像越来越近似于实际的细胞荧光图像

图"（7）。图"（6）和图"（7）的差别已经很小，
图"（6）的灰度层次尚不足图"（7）。但可以预料，随
着积累次数的增加，累积得到的灰度图像可以很好

地再现物函数的实际光子发射水平。
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图!是累积光子图像的积分数目与原图像［图

"（#）］均方根差的关系，可见，随着积分数目的增加，
均方根差值逐渐减少，均方根差值!是累积光子图
像总数" 的函数。

!$
!
#

$$%
!
%

&$%

［’"（$，&）&(（$，&）］"

#’" %
，（%%）

()*+! ,-./.012)3435!14#)42.*/12.#)61*.786
图像的大小为#’%，均方根差值!代表了积分

图像)和原图像(之间的差别。如果将原图(视为
标准图像，则均方根差代表了积分图像)的噪声水
平。由相关积分器的分析可知，噪声水平和积分光子

图像总数"的平方根成反比，且当"趋于无穷时均
方根差值!趋于零。图9为均方根差值!和"&%!"的

关系曲线，曲线表现出较好的线性，与理论分析吻合

得极好。

()*+9 ,-./.012)3435!14#"&%!"

如果我们将信号区（光子图像中有信号的区域）

信号光子平均分布密度和噪声区（信号区以外的区

域）光子平均分布密度之比称为光子图像的信噪比，

通过调节噪声水平可以很容易地改变模拟光子图像

的信噪比。为便于比较，我们仍然用图"（#）作为模
拟对象。图:（1）为信噪比为%的光子图像，从其概
率分布图［图:（;）］中可以看出，二者的概率分布曲
线重合，难以从二者的分布密度上用统计方法将其

区分开。但如果将若干幅光子图像进行累加，噪声

被衰减后就可以从信噪比极低的光子图像中得到所

需的信号。运用此方法，甚至可以从信噪比大大低

于%的光子图像中提取到有用的信号，但所需的累
积数目也相应增大。

()*+:（1）<3)7.)4508.4=.#>-3234)61*.；（;）>/3;1;)0)2?
#)72/);82)34=-1/2

()*+@（1）A/1?7=10.)61*.；（;）!BC)61*.

图@（1）为%DDD幅信噪比为%的光子图像积分
的结果。按照先前的推导，信噪比将有约%:#E的
改善。与图:（1）相比，信噪比有了极大的提高。参
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考图!（"），图#（$）的灰度级真实地反映了物函数的
光子发射几率。因为图#（$）是信噪比为%光子图
像累积得到的，所以此图的灰度等级也直接表明了

图像各区域的光子相关水平。随机噪声由于极低的

相关度在积分过程中成为图像的暗背景。从三维显

示图［图#（&）］可以看出，背景噪声被抑制但仍表现
为一定幅度的分布。

讨论 本文介绍的方法有助于对低信噪比光子图像

的检测，根据计算机仿真的结果，该方法对低信噪比

光子图像处理的结果能满足对光子图像探测的要

求。是对低水平光子发射探测处理的有效方法。通

过对光子图像的积分处理，将光子图像和传统灰度

图像建立了联系。可以直观地观测微弱发光体的光

子出射水平。

有必要指出，在实际的生物光子图像的采集中，

由于存储量以及计算机连续采集数量的限制，采集

数量较大的光子图像较为困难。此外，生物样品的

光子辐射率受外界物理场变化和自身生理活动的影

响，要求生物样品在较长时间的采样过程中有稳定

的光子辐射率是较困难的。有效的解决办法是研制

开发相应软硬件在图像采集时进行实时累加，以达

到减少存储量的目的。
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