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基于非凸稀疏正则的荧光分子断层成像

郭红波 贺小伟 侯榆青 董 芳 张书玲
西北大学信息科学与技术学院 , 陕西 西安 710069

摘要 为提高荧光分子断层成像 (FMT)的重建精度，将非凸 LP (0 < P < 1) 正则化引入到 FMT重建中。为有效求解包

含非凸惩罚项的优化问题，结合加权同伦算法 (WHA)提出了快速迭代重建算法，将 LP 正则化问题转化为一系列加

权的 L1 正则化问题求解。异质仿体上的仿真实验表明，LP (0 < P < 1) 相较 L1 正则化重建在荧光目标定位和定量方

面都有提高。而且通过比较 6种不同的正则子，评估了参数 P 的选择对重建结果的影响，结果表明当 1/3 ≤ P ≤ 1/2
时，非凸正则子算法可以取得最优的重建结果。
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Abstract To improve the accuracy of fluorescence molecular tomography (FMT), non- convex LP (0 < P < 1)
regularization is introduced into 3D reconstruction. By transforming the non-convex optimization problem into

a series of weighted L1 regularization problems, an iterative reconstruction scheme based on the weighted

homotopy algorithm (WHA) is proposed to efficiently solve the optimization problem with non-convex LP (0 < P < 1)
penalty. Simulations on a heterogeneous phantom demonstrate that the proposed LP (0 < P < 1) regularization

algorithm has better performance than L1 regularization in terms of location error and fluorescent yield.

Comparison results with six different regularizers assess the impact of parameter P on the reconstruction. The

results demonstrate that the best reconstruction results can be obtained with 1/3 ≤ P ≤ 1/2 .
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1 引 言
荧光分子断层成像 (FMT)是一种重要的光学分子成像模态。生物组织内部高特异性的荧光分子探针受

到近红外光激发后，能吸收能量、产生能级跃迁、产生波长大于激发光波长的荧光，荧光在生物体内历经多

次散射和吸收后部分光子透射出生物体表面，人们通过高灵敏 CCD相机采集体表的光子信息，并根据准确

的光传输模型可重建荧光探针的三维空间分布与浓度信息得到断层成像，从而实现在分子或细胞水平下无

创探测生物体的生理或病理过程 [1-2]。FMT具有灵敏度高，时间分辨率高，无电离辐射，成本低以及成像快捷

等优点，在预临床研究中得到广泛关注 [3-4]。

在数学上，FMT三维重建具有严重不适定性的问题 [5]。为抑制测量中不可避免的噪声对 FMT重建的影
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响，得到准确的重建结果，研究人员提出了各种基于正则化的重建方法。例如，基于 L2 正则子的 Tikhonov正
则化方法，由于计算简单等优点最早被用于 FMT重建 [6]。然而，由于 L2 正则子的平滑特性，得到的重建结果

通常并不能准确反映荧光目标的体积、形状等信息 [7]。为改善重建结果，并考虑 FMT应用中待重建目标在空

间中呈稀疏分布的特征，研究人员转而采用各种稀疏正则子。理论上，L0 正则子（以模型中非零元素的个数

作为惩罚项）能够产生最稀疏的解，但需要求解一个组合优化问题，在实际计算中并不可行。研究表明在一

定条件下 L0 与 L1 正则子在稀疏重建意义下是等价的 [8]，因此，在光学分子影像重建研究中诞生了各种基于

L1 正则子的稀疏重建算法，如加权迭代收缩阈值法(WISTA)[9]，迭代加权最小二乘法(IRLS)[10]，不完全共轭梯度

法 (IVTCG)[11]，同伦算法 (HA)[12]等。文献 [13]对比了 L2 和 L1 两种正则子在 FMT重建中的性能，实验结果表明

对于体积较大的靶向目标，L2 正则子表现稳定，得到了更好的重建结果；但是对于体积较小的靶向目标，L1

正则子能够表现出更好的稀疏性。

近期统计学习及压缩感知领域的研究表明，L1 正则子并不能产生最稀疏的解，而非凸的 LP (0 < P < 1) 正
则子具有无偏性、稀疏性等优良特性 [14-15]。文献 [16]将非凸正则子引入到光学分子影像重建领域，结合加权

内点算法 (WIPA)提出一种基于 L1 2 正则子的自发荧光断层成像 (BLT)重建算法，并通过实验验证其可行性；

在时域 FMT研究中，利用迭代收缩阈值法 (ISTA)同样求解了 LP (0 < P ≤ 1) 正则最小化问题，充分显示非凸正

则子在预临床研究中的潜力 [17]。文献 [18]系统地比较了不同正则子对重建目标稀疏性的影响，实验结果表

明，对于较小的荧光目标 LP (0 < P ≤ 1) 正则子表现更好。但是在 FMT中，LP (0 < P < 1) 正则子稀疏性与参数 P

之间的关系以及求解非凸优化模型的高效算法仍需要探究。

本文针对小目标 FMT重建问题，采用 LP (0 < P < 1) 正则子，基于加权同伦算法 (WHA)提出了一种新颖的

非凸优化重建算法，并通过异质仿体上的仿真实验系统评估了参数 P的选择对重建结果的影响以及所提出

算法的性能。

2 理论方法
2.1 光传输模型

在稳态 FMT中, 耦合扩散近似方程常用于描述近红外谱段(波长 700~900 nm)光子在生物组织中的传输 [19]：
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式中 x和m代表激发光和发射光；r 是研究区域 Ω 中的点；Φm,x 代表光流量密度；Dm,x = 1/3[ ]μax,am + (1 - g)μ sx, sm 是

光在生物组织中的扩散系数，其中 μ sm,sx 代表散射系数，μam,ax 是吸收系数，g 为各向异性因子，通常取 g=0.9；ημaf (r)
代表待求的荧光产额分布；r l 和 Θ s 分别代表光源位置和振幅。

结合 Robin边界条件，采用有限元方法求解(1)式可以建立如下线性关系：

AX =Φ, (2)
式中 N维列向量 X 代表待求的荧光目标分布，N 为有限元离散后的网格包含的结点数目；Φ 是M维的列向

量，代表获得的表面荧光测量信息，M为表面探测器数目；A 是 M × N 的稀疏矩阵，主要取决于生物体的器官

结构分布和光学特性。

2.2 基于 LP 正则子的重建算法

为克服 FMT的不适定性，并得到稀疏的解，引入 LP (0 < P < 1) 正则子，可得重建模型为
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；由于 (3)式中目标函数非凸，直接求解困难，将其变形并采用迭

代方式求解。(3)式可以变形为
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式中 κ 是一个很小的正数修正项。令 Wn = λ

|| Xi

n - 1 1 - P + κ
，(4)式可转化为一个加权 L1 正则的最小化问题：

min
x { }1

2  AX -Φ
2
2 +∑

i = 1

n

Wn || Xi . (5)
通过迭代重赋权，可将非凸 LP 正则最小化问题转化为一系列凸 L1 正则化问题求解。在这里，对于 (5)

式，采用WHA进行权值的更新和快速迭代求解 [20]。

2.3 加权同伦算法

引入一个同伦参数 ε ,(5)式可以在同伦框架下写为

min
X ∑

i

n

[ ](1 - ε)Wn + εWn + 1 || Xi + 1
2  AX -Φ

2
2 , (6)

当 ε 从 0逐渐变化为 1时，Wn 逐渐变化为 Wn + 1 ，实现权值的更新。对每一个 ε ，(6)式的解 X
* 满足约束条件：
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式中 Γ 代表 X
* 的支持向量集合，Γ c 代表 Γ 集合的补集，z 代表 X

* 在 Γ 下的符号函数序列，a i 代表 A的第 i列。

当 ε 改变为 ε + δ 时（ δ 为一个很小的变化量），解 X
* 将会沿着 ∂X 方向进行改变，

∂X = {(AT
Γ AΓ )-1(Wi -Wi + 1)z, i ∈ Γ

0, otherwise , (8)
并且(7)式的约束也会相应变为
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X
* 在 ∂X 方向的变化量可用 δ* = min(δ+,δ-) 表示，其中 δ+ = min

i ∈ Γ c ( qi - pi

-si + di

, -qi - pi

si + di

)+ 代表满足(10)式的最小变化量；
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∂xi +
代表使现有 X

* 元素降为零的最小变化量。因此，当 ε 变化为 ε + δ ，X
* 变化为 X

* + δ*∂X 。迭代

直到 ε = 1终止。

图 1给出了基于WHA算法的迭代重建流程。

图 1 基于WHA算法的迭代重建流程图

Fig.1 Flow chart of iterative reconstruction based on WHA
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3 实验与结果
3.1 实验设置

仿真实验采用如图 2(a)所示异质圆柱仿体作为研究对象。圆柱体的半径为 10 mm，高为 30 mm，主要包含

肌肉，肝脏，肺，心脏，骨骼 5个器官，各器官的光学参数如表 1所示 [21]。荧光靶目标用边长为 1 mm的立方体来

模拟，放置在肺部，荧光产额设定为 0.05 mm-1 。18个激发点均匀地分布在 Z = 15 mm 平面，如图 2(b)所示。

图 2 (a) 异质圆柱仿体模型，包含肌肉 , 肝 , 肺 , 心脏，骨骼 ; (b) 激发点在 Z=15 mm平面的分布

Fig.2 (a) A heterogeneous cylindrical phantom，including muscle, liver, lungs, heart, and bone;
(b) distribution of excitation sources at plane of Z=15 mm

表 1 圆柱仿体的光学参数

Table 1 Optical parameters for the cylindrical phantom
Material
Muscle
Heart
Lungs
Liver
Bone

μax′ /mm-1

0.0052
0.0083
0.0133
0.0329
0.006

μ sx′ /mm-1

10.8
6.733
19.7
7.0

60.09

μam /mm-1

0.0068
0.0104
0.0203
0.0176
0.003

μ sm′ /mm-1

10.3
6.6
19.5
6.6.
30.74

3.2 单目标重建实验

在单目标实验中，荧光目标中心点坐标设定为 (-1,5,15)。为得到表面测量数据，包含光源的圆柱仿体被

剖分为一个包含 25109个节点和 140935个四面体的有限元网格，经过前向计算所得到的表面荧光分布如图

3所示。与前向网格不同，较粗的逆向网格由剖分圆柱仿体得到，仅包含 7692个节点和 41977个四面体。

为评估不同的 P对重建结果的影响，实验中分别选取 P = 1/4, 1/3, 1/2, 2/3, 3/4, 1做重建比较。实验中参

数手动调节，当选取 κ = 1 × 10-5 时，正则化参数 λ在 10-12~10-9 范围内可以取得满意的重建结果。图 4所示为

重建结果在 Z = 15 mm 平面的截面图。图 5所示为目标区域局部的三维重建结果。

图 3 (a) 单目标前向网格及荧光分布 ; (b) 双目标前向网格及荧光分布

Fig.3 (a) Forward mesh and photon distribution on surface with single fluorescent target;
(b) forward mesh and photon distribution on surface with double fluorescent targets
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图 4 不同 LP (0 < P ≤ 1) 正则子的单目标重建结果在 Z = 15 mm 平面上的截面图，其中黑色方框代表真实的光源

Fig.4 Transverse views of reconstruction results at plane of Z = 15 mm in single target case with different LP,
where the small black square denotes the true target

图 5 不同 LP (0 < P ≤ 1) 正则子重建结果在目标区域附近的分布

Fig.5 3D views of the reconstruction results in sub-regions close to the true target
为了定量分析参数 P对重建结果的影响，实验比较了最大能量点定位误差 (Max-LE)、重建中心点定位误

差 (Mean-LE)、最大荧光产额 (Max-FY)，平均荧光产额 (Mean-FY)和非零解数目 (Nnz)，如表 2和图 6所示。实

验结果表明：1) 所有 LP (0 < P < 1) 正则子重建结果的最大能量点定位坐标一致，证明所提出的重建算法的可

行性与稳定性；2) 随着 P的减小 LP (0 < P ≤ 1) 正则子重建结果稀疏度越高，荧光产额越大；3) 综合比较，当

1/3 ≤ P ≤ 1/2 时重建结果在定位、定量方面表现最优。

表 2 单目标定量重建结果

Table 2 Quantitative results of single-target reconstruction
P

Max-LE
Mean-LE

Nnz
Max-FY
Mean-FY

1/4
0.87
0.87
4

0.0213
0.0048

1/3
0.87
0.17
8

0.0216
0.0056

1/2
0.87
0.34
11

0.0216
0.0051

2/3
0.87
0.84
31

0.0151
0.0037

3/4
0.87
1.49
57

0.0134
0.0023

1
0.87
1.74
71

0.0125
0.0011

3.3 双目标重建实验

为了测试所提出算法对多目标的辨识能力，进行了双目标的重建实验。与单目标实验中相同的两个荧光目

标被放置在仿体肺部，中心坐标分别为(-2,4,15)和(0,6,15)，中心相距 2.83 mm。前向计算中，有限元网格包含 25099
个节点和 140899个四面体，前向荧光分布信息如图 3(b)所示。逆向网格和单目标重建中相同。图 7、8分别给出

了不同P值下得到的双光源重建结果的截面图和三维分布展示。表 3和图 9是双目标重建结果的定量比较分析。
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图 6 不同 P值下单目标重建结果的定量比较

Fig.6 Quantitative comparison of single target reconstruction results with different P values
结果表明：1) 当 P ≤ 3/4 时，最大能量点的定位误差几乎没有发生变化；2)与最大能量点定位误差相比，

重建得到的加权中心点坐标波动较大，这主要是由于在不同的 P值下解稀疏程度不同，且光源重建区域的体

积大小和能量差异较大；3) P 越小，解的稀疏性越高，对应的荧光产额也越高；4) 综合各定量指标，当

1/3 ≤ P ≤ 1/2 时，获得了更好的重建结果。

图 7 不同 LP (0 < P ≤ 1) 正则子双目标重建结果在 Z = 15 mm 平面上的截面图，其中两个黑色方框代表真实的两个光源

Fig.7 Transverse views of reconstruction results at plane of Z = 15 mm in double-target case with different Lp,
where the small black squares denote the true targets
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图 8 LP (0 < P ≤ 1) 正则子的重建结果三维立体展示

Fig.8 3D views of the reconstruction results in sub-regions close to true targets
表 3 双目标重建结果

Table 3 Quantitative results of double-target reconstruction
P

Max-LE1

Max-LE2

Mean-LE1

Mean-LE2

Nnz
Max-FY1

Max-FY2

1/4
0.87
0.87
0.87
0.87
3

0.031
0.060

1/3
0.87
0.87
0.87
0.87
7

0.039
0.049

1/2
0.87
0.87
0.87
0.87
9

0.040
0.042

2/3
0.87
0.87
1.52
0.84
21

0.039
0.019

3/4
0.87
0.87
1.62
1.49
52

0.041
0.010

1
1.78
0.87
2.14
0.91
88

0.036
0.006

图 9 双目标重建定量比较

Fig.9 Quantitative comparison of double-target reconstruction results with different P values

4 结 论
针对 FMT在肿瘤早期检测等预临床研究中存在的小目标检测问题，一方面提出了基于非凸正则子的重

建算法，将非凸模型转化为一系列加权 L1 正则子问题，并结合 WHA设计了快速迭代重建算法，有效地解决

了非凸正则子的求解问题；另一方面通过实验评估了 LP (0 < P < 1) 正则子中参数 P对重建结果的影响。单光

源及双光源的实验结果一致表明：1) 当 P ≤ 1/4 时，重建结果的稀疏度过高，荧光产额也在 0.1 nW/mm3 以上，

偏差太大；2) 当 1/3 ≤ P ≤ 1/2 时，实验的重建结果在定位、定量各个指标的评定下都是最优的；3) 随着参数 P

的逐步增大，重建结果的稀疏性变差，荧光产额也越来越低。仿真实验不仅验证了所提出的基于加权同伦

的非凸正则子求解算法的可行性与高效性，而且为今后非凸 LP (0 < P < 1) 正则子参数 P的选取给出了指导。
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