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基于局部保留投影的荧光分子断层成像快速重建
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摘要　采用大规模荧光分子断层成像(FMT)投影数据进行重建需要消耗大量的计算内存,花费较长的计算时间.

为降低FMT重建的病态性以及加快重建速度,基于流形学习和压缩感知理论,提出了结合局部保留投影(LPP)和
稀疏正则化的重建方法,并对原始的多投影荧光数据进行重建.为评估该方法的重建效果和时间,分别设计了非

匀质圆柱单、双目标仿真实验和真实小鼠实验.实验结果表明,在保证FMT重建图像精度和分辨率的同时将重建

时间大幅度减少.
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１　引　　言
荧光分子断层成像(FMT)是光学分子影像领域一种重要成像模态,旨在重建生物组织中荧光标记物的

三维空间分布[１].FMT成像技术利用与特定荧光标记相关的变化作为图像对比源,有助于连续监测分子的

活性,为肿瘤早期检测、新药研发开辟了新方法[２].

FMT成像中通过高灵敏度CCD相机可以捕获生物体表的光子分布,利用反演算法可实时重建荧光团

的位置和浓度分布.由于FMT重建是一个不适定的逆问题[３],对噪声敏感且不稳定.为了降低FMT重建

的病态性,得到稳定、稳健且高分辨率的重建结果,通常采集多个投影角度的荧光数据进行重建[４].通常
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CCD相机采集的数据规模大约是１０７数量级,如此大规模的投影荧光数据在重建过程中会产生复杂的矩阵

运算,使得FMT重建计算变得复杂、耗时[５].因此,研究可以处理大规模数据重建问题的方法势在必行.

Markel等[６]利用简单几何形状的对称性质,提出了一系列处理大数据集图像重建算法.Konecky等[７]

提出了在扩散光学断层成像(DOT)重建中,利用块结构的线性算子即耦合测量数据和研究目标的光学参数

为一体,将一个大规模系统矩阵求逆的问题转变为对一组小矩阵块求逆.Ripoll等[８]提出了一种将测量值

采用傅里叶编码,而光源和解空间保持在时域空间的混合方法.同时为了解决复杂几何体情况下的大规模

数据重建问题.Zacharopoulos等[９]利用矩阵向量乘积的方法,提出了 MatrixＧfree方法,该方法能够避免显

式计算和大规模系统矩阵的存储,对于FMT重建来说可以有效地减少重建时间和存储空间.随着压缩感

知和机器学习理论的发展,Cao等[１０]利用主成分分析(PCA)将原始数据集线性变换到一个较小的由非相关

多元变量组成的数据集,从而实现数据降维和去除冗余信息的目的.Liu等[１１]利用KarhunenＧLoève变换

(简称KＧL变换)实现了动态FMT的快速成像.
针对上述问题本文提出了基于局部保留投影[１２](LPP)线性数据降维的快速FMT成像方法.LPP通过

对荧光投影数据的降维处理,使形成的系统矩阵维数大大减少,在保证FMT重建图像精度和分辨率的同时

提升重建速度.为了验证其有效性,分别设计了非匀质圆柱仿真实验和真实小鼠实验.在此基础上,将提出

的基于LPP的数据压缩方法、基于PCA的方法以及基于KＧL变换的方法进行了比较和分析,实验结果表明

LPP降维算法在特征保持和快速重建上都表现良好.

２　理论方法
２．１　FMT前向模型

FMT前向模型用于描述光在生物组织体内的传播过程.考虑到生物组织对光的强散射特性,光在生物

组织体内的传播过程可用辐射传输方程(RTE)的漫射近似形式———扩散方程(DE)描述为[１３]

－ Ñ Dx ÑΦx r( )[ ] ＋μaxΦ r( ) ＝sr( )

－ Ñ Dm ÑΦm r( )[ ] ＋μamΦ r( ) ＝Φx r( )xr( ){ , (１)

式中Dx 和μax分别为激发光的扩散系数和吸收系数,Dm 和μam分别为荧光的扩散系数和吸收系数.Φx r( )

和Φm r( ) 分别是激发光和荧光的光强分布,xr( ) 是所要求解的荧光探针分布.结合Robin边界条件和有限

元方法[１４],(１)式可以转换为矩阵方程:

KxΦx ＝Sx

KmΦm ＝FX{ , (２)

式中Kx 和Km 表示系统矩阵,Sx 是激发光源的分布.通过去掉方程两边的非测量值可以建立如下的线性

关系:

WX＝Φ, (３)
式中X 代表待求的荧光目标分布,Φ 代表获得的表面荧光测量信息,W 是一个系统矩阵.(３)式可以看做是

由所有投影角度对应的子系统方程组合而成.其中第s个投影角度对应的子系统方程可以表示为

Φs ＝WsX, (４)
式中Φs＝ Φ rs( ){ }是第s个投影角度荧光数据组成的向量.Ws＝ Ws,d{ }是子系统矩阵,它是由第s个投影

角度对应的所有源点Ｇ探测点映射向量组成的.

２．２　基于LPP的数据降维

LPP算法本质上是一种线性降维方法,它继承了拉普拉斯特征映射算法的思想,可以对高维数据进行

降维并有效地保留数据内部的非线性结构.在FMT重建中相邻探测点所对应的源点是相同的,将子系统

矩阵Ws 的每一列看做是一个多元统计变量.那么,各个变元往往是线性相关的,即存在着冗余信息.LPP
方法通过保持子系统矩阵Ws 局部结构的近邻连接图对流形结构进行建模,获得低维子系统矩阵Ws 子空

间.这些降维后的子系统矩阵可以表示原始数据的绝大部分信息.

LPP算法的核心在于选取相对优化的近邻参数来构建k近邻域图,使数据的局部结构得到更好地展
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现.然后根据建立的k近邻图来得到原始数据的投影子空间,最后在获得的投影子空间中进行特征提取.
其中系统矩阵Ws 为高维空间上的原始数据集,Ws 在低维空间上的映射数据集为Ys.LPP算法的本质就是

寻找一个投影矩阵A,使得高维空间中近邻的样本点wi 和wj,在子空间上的投影坐标yi＝ATwi,yj＝
ATwj 也距离比较近.LPP算法[１２]的目标函数为

min∑
n

i,j＝１
‖yi－yj‖２kij( ) , (５)

其算法主要步骤如下:
步骤１．构造近邻图G:

G 表示含有m 个节点的近邻图.在原始数据集Ws 中,计算每个样本点wi 和其他剩余样本点之间的欧

式距离,构建k近邻图.然后将所有样本点间的距离按照从小到大的顺序排列,前m 个距离分别对应m 个

所求近邻点的样本点,如果数据点wi 与wj 是近邻的,则图中点wi 与wj 之间可用一条边相连.
步骤２．构造权值矩阵K(给每条边赋权值):

kij ＝
exp－

‖wi－wj‖２

t
æ

è
ç

ö

ø
÷ ,wiandwjislinked

０,wiandwjisnotlinked

ì

î

í

ïï

ïï

, (６)

式中t是一个比例参数.
步骤３．计算投影矩阵A:
求(５)式的最小值是保证近邻点wi 与wj 的投影yi 和yj 也是近邻点.设投影矩阵为A,则yi＝AT

wi,由此得到

１
２min∑

n

i,j＝１
‖yi－yj‖２kij( ) ＝

１
２min∑

n

i,j＝１
‖ATwi－ATwj‖２kij( ) ＝

∑
n

i,j＝１
ATwikijwT

iA－∑
n

i,j＝１
ATwjkijwT

jA＝∑
n

i＝１
ATwiDiiwT

iA－ATWsKWT
sA＝

ATWsDWT
sA－ATWsKWT

sA＝ATWs D－K( )WT
sA＝ATWsLWT

sA, (７)

式中D 是一个对角矩阵,Dii＝∑
n

j＝１
kij,L 是拉普拉斯矩阵,L＝D－K.矩阵D 度量数据点的重要性.同时,

为避免A 中元素为０,可以在(７)式中加入约束条件构造最小化目标函数:

min
Y＝ATWs
yTDy＝１

∑
n

i,j＝１
‖yi－yj‖２kij( ) ＝ min

aTWsDWsa＝１
ATWsLWT

sA, (８)

式中a 是变换向量,yT＝aTWs.求解最小化目标函数(８)式可以转化为求解广义特征值问题:WLWTA＝
λWWTA,为了防止产生奇异矩阵,采用同时对角化的方法求解特征值:

１)首先用求解特征值方法对矩阵WDWT 对角化处理,求矩阵V 使得VWDWTVT＝Λ１.其中,VVT＝I
(I为单位矩阵),Λ１ 表示一个对角矩阵,同时对角线上元素以降序排列.令P(m×n 的矩阵)为新的基,并
且Dd 是对应于非零特征值的对角矩阵,可以得到PWDWTPT＝Dd＞０,Dd 是一个m×n 的矩阵.通过检查

非零特征值的个数来确定m 的大小.

２)将WLWT 进行投影和对角化.

令Z＝D－１２d P,那么ZWDWTZT＝D－１２d PWDWTPTD－１２d ＝I然后对WDWT 进行去白化处理.利用另一个

特征值分析U ZWLWTZT( )UT＝Dl,并分解矩阵ZWLWTZT,其中UUT＝I,Dl 是一个对角矩阵.将

ZWLWTZT 最小特征值对应的特征向量保留,然后将这些特征值按照升序排列.

３)计算投影矩阵A.
设Q＝UZ,令矩阵A 为Q 的前d 行.对于一个给定的n 维的输入x,它在特征空间的局部保持投影向

量为y＝Ax,此时y 的维数降为d 维,且d≪n.
根据上面可知子系统矩阵Ws 映射到低维空间为Ys.对应的,给子系统方程(４)式两边同时左乘AT为

Ts ＝ATΦs, (９)

０７１７００１Ｇ３
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这样使得子系统方程转变为

Ts ＝YsX, (１０)
当把所有投影角度对应的子系统方程应用上面的方法进行降维后,可以将所有降维后的子系统方程组合成

为降维后的系统方程:

T＝YX, (１１)
式中T＝ Ts{ },Y＝Ys{ }.该系统方程相对于原始系统方程,行数大大减少.LPP能够有效地减小系统矩阵

的规模,很好地保持局部结构的特征,因此应用降维后的系统方程进行FMT重建仍然可以获得较好的重建

结果.

２．３　FMT逆向求解

考虑到荧光分子断层成像中光源在生物体内稀疏分布的特点,FMT光源重建可以归结为寻找(１１)式的

稀疏解问题.于是借鉴压缩感知的思想,采用l１ 正则化将 (１１)式的重建模型转化为最优化问题:

min
X

１
２ ‖YX－T‖２２＋τ‖X‖１, (１２)

式中τ＞０,为正规化参数,用于调整IVTGG算法对重建的影响程度.‖YX－T‖２２ 是２范数表示利用重建

得到的X 进行前向投影,其结果应该与实际测量到的表面荧光数据尽量接近.‖X‖１ 是对应的１范数惩

罚项,表示重建得到的X 中的元素幅度不应该有很大波动.
由于 (１２)式中的目标函数是凸函数且不可微,为求解此优化问题,采用了不完全变量截断共轭梯度算

法(IVTCG)[１５].

３　实验与结果
３．１　实验设置

为验证LPP方法的可行性与准确性,设计了非匀质圆柱仿真实验和一组活体实验.仿真实验采用如图

１(a)所示的非匀质圆柱仿体作为研究对象.圆柱体的半径为１０mm,高为３０mm,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[１６].荧光目标用半径为０．５mm,高为１．５mm的圆柱体

来模拟,放置在肺部,荧光产额设定为０．０５mm－１.３６个激发点均匀地分布在Z＝１５mm 平面并且距离表

面１个光子自由程,如图１(b)所示.所有计算都是在配置为IntelＧXeon®E３Ｇ１２３１CPU,８G内存的个人电

脑上完成.
为定量评估所提出的重建方法的性能,引入定位误差(LE)、归一化均方根误差(NRMSE)和Dice系数

等指标来作比较.为了衡量PCA、KＧL变换和LPP在重建中的降维效果,引入压缩比例(CR)即原始系统矩

阵行数比压缩后的系统矩阵行数.其中,位置误差定义为重建目标中心和实际目标之间的欧几里得距离,即

fLE＝ x－x０( ) ２＋ y－y０( ) ２＋ z－z０( ) ２[ ] １
/２, (１３)

式中 x,y,z( ) 是重建目标的坐标,x０,y０,z０( ) 是真实坐标,并且fLE越小表示重建结果离真实位置越接近.
归一化均方根误差的定义为

fNRMSE＝
‖Xrec－Xorg‖２
‖Xorg‖２

, (１４)

式中Xrec是重建得到的荧光产值,Xorg是原始的荧光产值,fNRMSE越接近于０说明重建准确率越高.

Dice系数可以验证重建区域和真正荧光区域的相似性.

fDice＝
２Sr ∩S０

Sr ＋ S０
, (１５)

式中Sr 和S０ 分别代表重建区域和真实荧光区域所含点集.Dice系数越大说明重建结果与真实结果越

接近.

０７１７００１Ｇ４
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表１　非匀质圆柱仿体光学参数

Table１　OpticalparametersforthenonＧhomogeneouscylinderphantom

Material μax/mm－１ μsx/mm－１ μam/mm－１ μsm/mm－１

Muscle ０．００５２ １０．８ ０．００６８ １０．３

Heart ０．００８３ ６．７３３ ０．０１０４ ６．６

Lungs ０．０１３３ １９．７ ０．０２０３ １９．５

Liver ０．０３２９ ７．０ ０．０１７６ ６．６

Bone ０．００６ ６０．０９ ０．００３ ３０．７４

图１　(a)非匀质圆柱仿体模型;(b)激发点在Z＝１５mm平面的分布

Fig敭１　 a ModelofnonＧhomogeneouscylinderphantom  b distributionofshotpointsatplaneofZ＝１５mm

３．２　单光源重建实验

在单光源实验中,荧光目标中心坐标设定为(０,６,１４).在前向问题中,为得到表面测量数据,包含光源

的圆柱仿体被离散为一个包含２１２４７个节点和１２０２０１个四面体单元的有限元网格.在逆向问题中,仿体被

离散化为３３１０个节点和１８３５５个四面体单元.IVTCG算法的正则化参数τ＝１×１０－８时可以取得满意的

重建结果.设CR＝１６．５保持不变,分别将使用IVTCG、IVTCG＋PCA、IVTCG＋KL以及IVTCG＋LPP
四种方法取得的实验结果进行对比,如图２所示.其中图２(a)~(d)分别为采用原始数据、PCA降维、KＧL
变换以及LPP降维得到重建的立体图,且红色圆柱体代表真实荧光目标,绿色区域代表重建荧光目标;图２
(e)~(h)分别为对应的四种方法在Z＝１５mm处的二维截面图.可以看出,结合LPP降维后重建目标的定

位误差fLE等相关误差明显减小,重建时间显著缩短.
受FMT成像原理的限制,其重建质量往往受激发光源数目的影响.为了验证本文方法的稳定性,分别

设计了激发点数目为３６,１８,９,６,３等５组对比实验.相应的位置误差、归一化均方根误差、Dice系数和重建

时间如表３所示.随着激发点数目的减少,位置误差和归一化均方根误差会相应的增大,Dice系数和重建

时间会减小.
考虑到在FMT重建系统中不可避免存在噪声,设计了５组带噪声的仿真实验.保持正则化参数和k

近邻参数不变,分别在实验中加入五组不同比例的噪声(５％,１０％,１５％,２０％,２５％).重建结果如表４所

示.从实验结果可以得到位置误差、归一化均方根误差、Dice系数和重建时间都只有微小的扰动,不影响重

建结果,因此本文方法具有较好的抗噪性.
表２　CR＝１６．５时单光源非匀质圆柱仿真实验定量重建结果

Table２　QuantitativereconstructionresultsofsinglesourcenonＧhomogeneouscylinder

phantomsimulationexperimentswhenCR＝１６．５

Method LE/mm Dice NRMSE Time/s
IVTCG ０．７８ ０．４３ ０．２６１２５ ７．５

IVTCG＋PCA ０．８０ ０．４２ ０．２８４５３ １．２

IVTCG＋KL １．０９ ０．３５ ０．２８６４７ ５．５

IVTCG＋LPP ０．７４ ０．４６ ０．２４７２９ ０．１
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图２　(a)~(d)采用原始数据、PCA降维、KＧL变换以及LPP降维得到重建的立体图;
(e)~(h)四种方法在Z＝１５mm处的二维截面图

Fig敭２　 a Ｇ d Stereogramsofreconstructionresultswithoriginaldata PCA KＧLtransform LPP 

 e Ｇ h ２DcrossＧsectionviewsofthefourmethodsatZ＝１５mm

表３　应用IVTCG＋LPP方法时单光源非匀质圆柱仿真实验在不同激发点个数下的定量重建结果对比

Table３　ComparisonforreconstructionresultsofsinglesourcenonＧhomogeneouscylinderphantom
simulationexperimentsusingIVTCG＋LPPwithdifferentnumbersofexcitationnodes

Numberof
excitationsources

LE/mm Dice NRMSE Time/s

３ １．２１ ０．４０ ０．３５４９７ ０．０５

６ １．０９ ０．４０ ０．３１３５９ ０．０７

９ １．０３ ０．４３ ０．２９５８４ ０．０９

１８ ０．８７ ０．４６ ０．２５０８１ ０．１０

３６ ０．７４ ０．４６ ０．２４７２９ ０．１０

表４　应用IVTCG＋LPP方法时单光源非匀质圆柱仿真实验在不同噪声水平下的定量重建结果

Table４　ComparisonforreconstructionresultsofsinglesourcenonＧhomogeneouscylinderphantom
simulationexperimentsusingIVTCG＋LPPunderdifferentnoiselevels

Noiselevel/％ LE/mm Dice NRMSE Time/s
５ ０．７４ ０．４６ ０．２４１３１ ０．１

１０ ０．７４ ０．４６ ０．２４３８９ ０．１

１５ ０．７５ ０．４５ ０．２４７２９ ０．１

２０ ０．７５ ０．４５ ０．２５２１５ ０．１

２５ ０．７４ ０．４５ ０．２５３５４ ０．１

３．３　双光源重建实验

在单光源重建的基础上,为进一步评估结合IVTCG和LPP降维的重建方法对多目标复杂情况的辨识

能力.首先,相距１２mm的双荧光目标被嵌入到肺中,中心点坐标分别为(０．６,６,１４)和(０．６,－６,１４).在前

向问题中,仿体被离散化为２１１４６个节点和１１９５６１个四面体单元.在逆向问题中,仿体被离散化为３４７９个

节点和１９０８３个四面体单元.图３是空间分辨率为１２mm,CR＝１６．５时双光源仿真实验的重建结果,图３
(a)~(d)分别是采用原始数据、PCA降维、KＧL变换以及LPP降维得到重建的立体图,图３(e)~(h)分别对

应四种方法在Z＝１５mm处的二维截面图.表５定量分析了双目标重建结果,比较可见,结合LPP降维后

重建目标的定位误差LE等相关误差明显减小,重建时间大大缩短.
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图３　(a)~(d)采用原始数据、PCA降维、KＧL变换以及LPP降维得到重建的立体图;
(e)~(h)四种方法在Z＝１５mm处的二维截面图

Fig敭３　 a Ｇ d Stereogramsofreconstructionresultswithoriginaldata PCA KＧLtransform LPP 

 e Ｇ h ２DcrossＧsectionviewsofthefourmethodsatZ＝１５mm

表５　CR＝１６．５时双光源非匀质圆柱仿真实验定量重建结果

Table５　QuantitativereconstructionresultsofdoublesourcenonＧhomogeneouscylindersimulationexperimentswhenCR＝１６．５

Method Target LE/mm Dice NRMSE Time/s

IVTCG
T１
T２

０．８４
０．８８

０．４８ ０．２０８１６ １６

IVTCG＋PCA
T１
T２

１．０５
１．０９

０．４８ ０．３６８６４ １．４

IVTCG＋KL
T１
T２

１．１２
１．１３

０．４３ ０．４６３６４ ６．３

IVTCG＋LPP
T１
T２

０．８７
０．９３

０．５３ ０．１９１６８ ０．１２

３．４　LPP降维方法与PCA降维和KＧL变换方法性能比较

为了进一步衡量PCA以及KＧL变换和LPP在单光源重建和双光源重建问题中的降维效果和性能,验
证LPP降维的可行性和稳定性.在实验中保持其他参数不变的情况下选择不同的CR进行重建,分别对重

建结果进行定量分析.不同CR值时单目标重建结果和双目标(T１、T２)重建结果分别如图４和图５所示.
单目标和双目标实验结果表明:１)将CR设置为１０~３５时,LPP方法的重建结果明显优于PCA和KＧL

变换的结果,且随着CR的变化位置误差、归一化均方根误差以及Dice系数都能很好地控制在一定的范围,
证明了所提出的重建算法的可行性与稳定性;２)在CR相同的条件下,PCA和KＧL变换的计算时间明显比

LPP长,充分说明在保持重建结果较优的情况下LPP能更加快速的成像;３)综合比较,当CR为１６．５时采

用LPP方法重建结果在定位、定量方面表现最优.重建速度也较直接采用IVTCG方法提高了１００倍左右,
同时较IVTCG结合PCA和IVTCG结合KＧL变换的方法提高了１０倍左右.

３．５　真实小鼠实验

为了进一步评估LPP算法在实际FMT系统中的性能,在成年裸鼠体内植入荧光棒并对其做重建实

验.利用FMT/MicroＧCT双模系统获取小鼠表面测量信息,使用 MicroＧCT对此小鼠进行扫描,采用相关

重建算法对真实小鼠的体数据进行重建.从CT数据中得到真实光源的中心坐标为(２１．１,２７．８,７．４).通过

激光激发４次获得前后左右四个面的表面荧光信息.图６是CR为１６．５时单光源真实小鼠实验的重建结
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图４　(a)~(c)利用三种方法得到的位置误差、归一化均方根误差和Dice系数的定量结果;(d)三种方法重建速度的定量对比

Fig敭４　 a Ｇ c Quantitativeresultsofthelocationerror thenormalizedrootmeansquareerrorand
theDicecoefficientwiththreemethods  d quantitativecomparisonofthereconstructionspeedwiththreemethods

图５　(a)~(c)利用三种方法得到结果的位置误差、归一化均方根误差和Dice系数的定量结果;
(d)三种方法重建速度的定量对比

Fig敭５　 a Ｇ c Quantitativeresultsofthelocationerror thenormalizedrootmeansquareerrorand
theDicecoefficientwiththreemethods  d quantitativecomparisonofthereconstructionspeedwiththreemethods

果,实验采用如图６(a)所示真实小鼠的解剖结构作为研究对象.各组织的光学参数采用文献[１７]中的方法

确定,重建逆向网格包含３８２３个节点和１８５０４个四面体.图６(a)为真实小鼠躯干模型;图６(b)~(e)分别

为采用原始数据、PCA 降维、KＧL变换以及 LPP降维得到重建的立体图;图６(f)~(i)为四种方法在

Z＝７．４mm处的二维截面图.表６定量分析了单光源小鼠真实实验定量重建结果,比较可见,结合LPP降维

后重建目标的定位误差等相关误差明显减小,重建时间明显缩短,重建效果明显改善.真实小鼠实验进一步

表明了该方法的实用性.
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表６　CR＝１６．５时单光源小鼠真实实验定量重建结果

Table６　QuantitativereconstructionresultsofsinglesourceinrealmouseexperimentwhenCR＝１６．５

Method LE/mm Dice NRMSE Time/s
IVTCG １．７３ ０．２５ ０．３２３１５ ２．５

IVTCG＋PCA １．７０ ０．３３ ０．３５９８５ １．５

IVTCG＋KL １．８８ ０．３０ ０．３５４５６ １．８

IVTCG＋LPP １．７１ ０．３３ ０．３０３２６ ０．０２

图６　(a)真实小鼠躯干模型;(b)~(e)采用原始数据、PCA降维、KＧL变换以及LPP降维得到重建的立体图;
(f)~(i)四种方法在Z＝７．４mm处的二维截面图

Fig敭６　 a Trosomodelofexperimentalmouse  b Ｇ e stereogramsofreconstructionresultswithoriginaldata 
PCA KＧLtransform LPP  f Ｇ i ２DcrossＧsectionviewsoffourmethodsatZ＝７敭４mm

４　结　　论
针对FMT使用多投影荧光数据进行重建时计算时间较长的问题,提出了基于LPP降维的快速FMT

重建方法.LPP通过数据点计算出邻近图逼近流形结构,运用邻近图的Laplacian思想,计算把表面荧光投

影到表面荧光子空间的转换矩阵.这种线性能够保持表面荧光数据局部流形结构且能有效减少计算规模同

时能最大限度地保留原始系统矩阵的有用信息.仿真实验结果和真实小鼠实验结果表明该方法可以有效地

加快FMT重建,而且能保证重建结果的图像质量不受矩阵降维的影响.虽然基于LPP降维结合稀疏正则

化的重建方法能够快速稳定的获得图像信息,并在目标定位、误差方面有了显著改善,但就目前所得的结果

来看不能很好的反映真实目标的形状信息和其他功能信息,因此,荧光目标的快速形状重建将作为后续的研

究方向.
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