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前　 　 言

随着计算机技术、 微电子技术和图像处理技术的飞速发展， 数字图像处理、 分析与识别

技术在生物医学工程和临床医学等应用领域受到广泛重视并取得了重大的开拓性成就。
由于数字心血管图像的数据量巨大， 且图像通常受噪声污染严重， 对比度低， 存在多种

影响视觉效果的伪像。 若由医生手动完成对图像的分析和解读 （包括找出存在病变的图像、
提取血管壁内外膜 （包含斑块） 的边缘、 对血管腔、 血管壁和斑块组织的形态进行定量测

量以及分析斑块成分等）， 将是一项非常烦琐的工作， 而且结果易受操作者的专业知识和临

床经验影响。 利用先进的计算机技术和图像处理技术， 对心血管图像进行自动分析和处理，
可获得精确、 客观、 可重复性高的分析结果。

本书主要介绍数字图像 （包括 X 射线造影、 超声、 OCT、 光声成像等） 的成像原理和

计算机后处理技术的基础理论和实用算法， 以及近年来该领域的相关最新研究成果。 全书分

为 6 章， 每章都结合对临床图像的具体实例叙述其相关的理论和算法。
第 1 章介绍数字图像处理的概念与分类、 发展概况、 基本特点图像识别及医学图像处理

的应用等。
第 2 章结合实例介绍 X射线冠状动脉造影图像的成像及后处理， 包括图像的滤波去噪、

图像分割 （分割血管区域和提取血管腔轮廓及骨架）、 形态参数 （腔径、 长度和容积、 曲

率、 挠率、 分支夹角等） 的定量测量、 运动参数的定量估计、 三维重建、 最佳造影视角的

估算等。 介绍上述内容的基本技术、 研究现状和目前的发展趋势等。
第 3 章结合实例介绍超声图像的成像及后处理， 主要包括图像的滤波去噪、 图像分割

（提取血管壁内外膜的轮廓和斑块边缘）、 形态参数的定量测量、 斑块的自动识别和分类、
伪影的去除、 脱机门控、 三维重建、 血流动力学参数的定量测量、 血管组织定征显像、 与其

他图像的融合等。 介绍上述内容的基本技术、 研究现状和目前的发展趋势等。
第 4 章结合实例介绍光学相干断层扫描图像的成像及后处理， 主要包括图像分割 （提

取血管壁轮廓和斑块边缘）、 抑制运动伪影、 回顾性脱机门控以及与超声图像的配准和融合

等。 介绍上述内容的基本技术、 研究现状和目前的发展趋势等。
第 5 章介绍融合多种成像方法的冠状动脉虚拟内窥镜技术， 包括该技术的原理、 典型方

法和应用实例等。
第 6 章介绍新兴的内光声成像技术的原理、 研究现状、 主要的图像重建算法以及目前存

在的问题等。
本书各章之间具有一定的相关性和独立性， 每一章既相关邻域的研究综述， 又提供了具

体算法的原理和对临床数据的实验结果。 可帮助读者了解数字成像技术的基本原理、 图像后

处理的典型方法和发展趋势， 了解国内外相关领域的研究现状和一些最新研究成果与实用

技术。
全书由孙正编写。 徐智、 黄家祥、 胡春红和姜浩提供了第 2 章相关的图片资料。 康元

元、 杨宇、 郭晓帅、 田美影、 丁伟荣、 韩少勤、 刘存、 刘冰茹、 白桦、 纪四稳、 周雅、 董
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艺、 李梦婵、 王立欣、 胡宏伟、 苑园和韩朵朵等硕士研究生完成了书中的图表制作、 文字录

入编排和实验程序的编写调试等工作。 另外， 本书的出版得到了国家自然科学基金资助项目

（编号： 61372042） 和中央高校基本科研业务费专项资金 （项目号： 2014ZD31） 的资助， 在

此一并表示衷心的感谢。
由于作者水平与能力有限， 书中难免存在错误和不妥之处， 敬请广大读者批评指正。

作　 者
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第 1 章　 绪　 　 论

数字图像处理又称为计算机图像处理， 它是指将图像信号转换成数字信号并利用计算机

对其进行处理的过程。 本章主要介绍数字图像处理的发展概况、 研究内容以及与其他相关学

科的关系， 从而引出数字图像识别及数字图像处理在医学领域的研究内容。

1. 1　 数字图像处理

1. 1. 1　 图像的概念及分类

图像是对客观对象的一种相似性的、 生动的描述或表示。 图像的种类很多， 属性及分类

方法也很多。 从不同的视角看图像， 其分类方法也不同。

图 1－1　 生成图像 （图形）

（1） 按人眼的视觉特点对图像分类

按人眼的视觉特点， 可将图像分为可见图像和不可见图像。
其中可见图像又包括生成图像 （通常称为图形或图片， 如图 1－1
所示） 和光图像 （如图 1－2 所示） 两类。 图形侧重于根据给定的

物体描述模型、 光照及想象中的摄像机的成像几何， 生成一幅图

或像的过程。 光图像侧重于用透镜、 光栅和全息技术产生的图

像。 我们通常所指的图像是后一类图像。 不可见的图像包含不可

见光 （如 X射线、 红外线、 紫外线、 超声、 磁共振等） 成像和不

可见量成像， 如温度、 压力及人口密度的分布图等。
（2） 按波段分类

按波段可将图像分为单波段、 多波段和超波段图像。 单波段图像在每个像素点只有一个

亮度值； 多波段图像上的每一个像素点具有不止一个亮度值， 例如红、 绿、 蓝三波段光谱图

像或彩色图像在每个像素具有红、 绿、 蓝三个亮度值， 这三个值表示在不同光波段上的强

度， 人眼看来就是不同的颜色； 超波段图像上每个像素点具有几十或几百个亮度值， 如遥感

图像等。
（3） 按空间坐标和明暗程度的连续性分类

按空间坐标和明暗程度的连续性， 可将图像可分为模拟图像和数字图像。 模拟图像的空

间坐标和明暗程度都是连续变化的， 计算机无法直接处理。 数字图像是指其空间坐标和灰度

均不连续、 用离散的数字表示的图像， 这样的图像才能被计算机处理。 因此， 数字图像可以

理解为图像的数字表示， 是时间和空间的非连续函数 （信号）， 是由一系列离散单元经过量

化后形成的灰度值的集合， 即像素的集合。
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图 1－2　 光图像

a） 可见光图像　 b） 红外线图像　 c） 紫外线图像　 d） X射线血管造影图像

e） 血管内超声图像　 f） 人脑磁共振图像

1. 1. 2　 数字图像处理的发展概况

20 世纪 50 年代， 人们开始利用电子计算机来处理图形和图像信息。 数字图像处理作为

一门学科大约形成于 20 世纪 60 年代初期。 早期图像处理的目的是提高图像的质量， 改善图

像的视觉效果， 输入的是质量较低的图像， 输出的是质量改善后的图像， 常用的方法有图像

增强、 复原、 编码、 压缩等。 首次获得实际成功应用的是 1964 年美国宇航局喷气推进实验

室 （JPL） 对航天探测器 “徘徊者 7 号” 发回的几千张月球照片使用了图像处理技术， 如几

何校正、 灰度变换、 去除噪声等， 并考虑了太阳位置和月球环境的影响， 由计算机成功地绘

制出月球表面地图。 随后又对探测飞船发回的近十万张照片进行了更为复杂的图像处理， 获

得了月球的地形图、 彩色图以及全景镶嵌图， 为人类登月壮举奠定了坚实的基础， 也推动了

数字图像处理这门学科的发展。
20 世纪 60 年代到 70 年代， 由于离散数学的创立和完善， 使数字图像处理技术得到迅

猛发展， 理论和方法进一步完善， 应用范围更加广阔。 这一时期， 数字图像处理取得的另一

个巨大成绩是在医学上获得的成果。 1972 年英国 EMI 公司工程师 Housfield 发明了用于头颅

诊断的 X射线计算机断层摄影装置 （Computer Tomography， CT）， 它根据人头部截面的 X射

线投影， 经计算机处理来重建截面图像。 1975 年 EMI公司又成功研制出可扫描全身的 CT装

置， 获得了人体各个部位鲜明清晰的断层图像， 1979 年这项无损伤诊断技术获得了诺贝

尔奖。
与此同时， 图像处理技术还在许多应用领域受到广泛重视并取得了重大的开拓性成就，

例如航空航天、 生物医学工程、 工业检测、 机器人视觉、 公安司法、 武器制导、 文化艺术

等， 使图像处理成为一门引人注目、 前景远大的新兴学科。
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从 20 世纪 70 年代中期开始， 随着计算机技术和人工智能、 思维科学研究的迅速发展，
数字图像处理向更高、 更深层次发展。 人们已经开始研究如何用计算机系统解释图像， 实现

类似人类视觉系统的功能来理解外部世界， 这被称为图像理解或计算机视觉。 其中代表性的

成果是 20 世纪 70 年代末 Marr 提出的视觉计算理论， 该理论成为计算机视觉领域其后十多

年的主导思想。
图像的计算机处理和理解虽然在理论方法研究上已取得不小的进展， 但因人类本身对自

身的视觉过程的了解还不完全， 因此仍然是一个有待进一步探索的新领域。

1. 1. 3　 数字图像处理的研究范畴

图像是人类获取信息、 表达信息和传递信息的重要手段。 因此， 数字图像处理技术已经

成为信息科学、 计算机科学、 工程科学、 地球科学等诸多领域的学者研究图像的有效工具。
1. 图像处理

所谓数字图像处理， 就是利用计算机对数字图像进行的一系列操作， 从而获得某种预期

结果的技术。 数字图像处理离不开计算机， 因此又称为计算机图像处理。
数字图像处理的内容相当丰富， 包括狭义的图像处理、 图像分析 （识别） 与图像理解。

狭义的图像处理着重强调在图像之间进行的变换， 如图 1－3 所示， 它是一个从图像到图像

的过程， 属于底层的操作。 它主要在像素级进行处理， 处理的数据量非常大。 虽然人们常用

图像处理泛指各种图像技术， 但狭义图像处理主要指对图像进行各种加工， 以改善图像的视

觉效果， 并为自动识别打基础， 或对图像进行压缩编码， 以减少所需存储空间或传输时间。
它以人为最终的信息接收者， 主要目的是改善图像的质量。 主要研究内容包括图像变换、 编

码压缩、 增强和复原、 分割等。

图 1－3　 狭义图像处理

（1） 图像变换

由于图像阵列很大， 直接在空间域中进行处理涉及的计算量很大。 因此， 往往采用各种

图像变换方法， 如傅里叶变换、 离散余弦变换、 哈达玛变换、 小波变换等间接处理技术， 将

空间域的处理转化为变换域的处理， 不仅可以减少计算量， 而且可获得更有效的处理。
（2） 图像的压缩编码

图像压缩编码技术可减少用于描述图像的数据量 （即比特数）， 以便节省图像传输和处

理的时间， 并减少存储容量。 压缩可以在不失真的前提下获得， 也可以在允许的失真条件下

进行。 编码是压缩技术中最重要的方法， 它在图像处理技术中是发展最早且比较成熟的

技术。
（3） 图像的增强和复原

图像增强和复原技术的目的是为了提高图像的质量， 如去除噪声， 提高清晰度等。 其中
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图像增强不考虑图像降质的原因， 目的是突出图像中所感兴趣的部分。 如果强化图像的高频

分量， 可使图像中物体的轮廓清晰， 细节明显。 强调低频分量则可减少图像中噪声的影响。
图像复原要求对图像降质 （或退化） 的原因有一定的了解， 建立降质模型， 再采用某种方

法， 如去除噪声、 干扰和模糊等， 恢复或重建原来的图像。
（4） 图像分割

图像分割是将图像中有意义的特征 （如图像中物体的边缘、 区域等） 提取出来， 是进

一步进行图像识别、 分析和理解的基础。 虽然目前已研究出不少边缘提取、 区域分割的方

法， 但还没有一种普遍适用于各种图像的有效方法。 因此， 对图像分割的研究还在不断深入

之中， 是目前图像处理研究的热点之一。
2. 图像分析

图像分析是对图像中感兴趣的目标进行检测和测量， 从而建立对图像的描述。 它以机器

为对象， 目的是使机器或计算机能自动识别目标。
图像分析是一个从图像到数值或符号的过程， 主要研究用自动或半自动装置和系统， 从

图像中提取有用的测度、 数据或信息， 生成非图像的描述或者表示。 它不仅给景物中的各个

区域进行分类， 还要对千变万化和难以预测的复杂景物加以描述。 因此， 常依靠某种知识来

说明景物中物体与物体、 物体与背景之间的关系。 目前， 人工智能技术正在被越来越普遍地

应用于图像分析系统中， 进行各层次控制和有效地访问知识库。
如图 1－4 所示， 图像分析的内容包括特征提取、 符号描述、 目标检测、 景物匹配和识

别等。 它是一个从图像到数据的过程， 数据可以是对目标特征测量的结果， 或是基于测量的

符号表示， 它们描述了图像中目标的特点和性质， 因此图像分析可以看作是中层处理。

图 1－4　 图像分析流程图

3. 图像理解

利用计算机系统解释图像， 实现类似人类视觉系统的功能来理解外部世界， 被称为图像

理解或计算机视觉， 有时也叫做景物理解。 正确地理解要有知识的引导， 因此图像理解与人

工智能等学科有密切联系。
图像理解是由模式识别发展起来的， 输入的是图像， 输出的是一种描述， 如图 1－5 所

示。 这种描述不仅仅是单纯的用符号做出详细的描述， 而且要利用客观世界的知识使计算机

进行联想、 思考及推论， 从而理解图像所表现出的内容。
图像理解的重点是在图像分析的基础上， 进一步研究图像中各目标的性质和它们之间的

相互联系， 并得出对图像内容含义的理解以及对原来客观场景的解释， 从而指导和规划行

动。 如果说图像分析主要是以观察者为中心研究客观世界， 那么图像理解在一定程度上则是
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图 1－5　 图像理解流程图

以客观世界为中心， 并借助知识、 经验来把握和解释整个客观世界。 因此图像理解是高层操

作， 其处理过程和方法与人类的思维推理有许多类似之处。

1. 1. 4　 数字图像处理的基本特点

数字图像处理具有如下的特点：
1） 处理的信息量很大。 如一幅 256 × 256 像素的低分辨率黑白 （二值） 图像， 需要约

64 kbit的数据量； 对高分辨率彩色 512 × 512 像素的图像， 则需要 768 kbit数据量； 如果要处

理 30 帧 ／秒的电视图像序列， 则每秒需要 500 kbit ～ 22. 5 Mbit数据量。 因此对计算机的计算

速度、 存储容量等要求较高。
2） 占用的频带较宽。 与语言信息相比， 图像占用的频带要大几个数量级。 如电视图像

的带宽约 5. 6 MHz， 而语音带宽仅为 4 kHz左右。 所以数字图像在成像、 传输、 存储、 处理、
显示等各个环节的实现上， 技术难度较大， 成本也高， 这就对频带压缩技术提出了更高的

要求。
3） 数字图像中各个像素是不独立的， 相关性较大。 在图像画面上， 常有多个像素有相

同或接近的灰度或颜色。 就电视画面而言， 同一行中相邻两个像素或相邻两行间的像素， 其

相关系数可达 0. 9 以上， 而相邻两帧之间的相关性比帧内相关性一般来说还要更大些。 因

此， 图像处理中信息压缩的潜力很大。
4） 在理解三维景物时需要知识导引。 由于图像是三维景物的二维投影， 一幅图像本身

不具备复现三维景物的全部几何信息的能力， 很显然三维景物背后的部分信息在二维图像画

面上是反映不出来的。 因此， 要分析和理解三维景物必须作适当的假设或附加新的测量， 例

如双目图像或多视点图像， 这也是人工智能中正在致力解决的问题。
5） 结果图像一般是由人来观察和评价的。 对图像处理结果的评价受人的主观因素影响

较大。 由于人的视觉系统很复杂， 受环境条件、 视觉性能、 人的情绪爱好以及知识状况影响

很大， 对图像质量的评价还有待进一步深入研究。 另一方面， 计算机视觉是模仿人的视觉，
因而人的感知机理必然影响着计算机视觉的研究。 例如， 什么是感知的初始基元、 基元是如

何组成的、 局部与全局感知的关系、 优先敏感的结构、 属性和时间特征等， 这些都是心理学

和神经心理学正在着力研究的课题。

1. 1. 5　 数字图像处理与相关学科的关系

综上所述， 数字图像处理技术包括三种基本范畴， 如图 1－6 所示。 低级处理： 包括

图像获取、 预处理， 不需要智能分析； 中级处理： 包括图像目标检测识别、 表示与描述，
需要智能分析； 高级处理： 包括图像解释， 但缺少理论支持， 为降低难度， 常设计得更

专一。
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图 1－6　 图像处理系统的三种基本范畴

数字图像处理是一门系统研究各种图像理论、 技术和应用的新的交叉学科。 从研究方法

来看， 它与数学、 物理学、 生理学、 心理学、 计算机科学等许多学科相关； 从研究范围来

看， 它与模式识别、 计算机视觉、 计算机图形学等多个专业又互相交叉。
图 1－7 给出了数字图像处理与相关学科和研究领域的关系， 可以看出数字图像处理的

三个层次的输入输出内容， 以及它们与计算机图形学、 模式识别、 计算机视觉等相关领域的

关系。 计算机图形学研究的是在计算机中表示图形、 以及利用计算机进行图形的计算、 处理

和显示的相关原理与算法， 是从非图像形式的数据描述生成图像， 与图像分析相比， 两者的

处理对象和输出结果正好相反。 另一方面， 模式识别与图像分析则比较相似， 只是前者把图

像分解成符号等抽象地描述方式， 二者有相同的输入， 而不同的输出结果可以比较方便地进

行转换。 计算机视觉则主要强调用计算机实现人的视觉功能， 这实际上用到了数字图像处理

三个层次的许多技术， 但目前研究的内容主要与图像理解相结合。

图 1－7　 数字图像处理与相关学科和研究领域的关系

以上各学科都得到了包括人工智能、 神经网络、 遗传算法、 模糊逻辑等新理论、 新工具

和新技术的支持， 因此它们在近年得到了长足发展。 另外， 数字图像处理的研究进展与人工

智能、 神经网络、 遗传算法、 模糊逻辑等理论和技术都有密切的联系， 它的发展应用与医

学、 遥感、 通信、 文档处理和工业自动化等许多领域也是不可分割的。

1. 1. 6　 数字图像处理的应用

图像是人类获取和交换信息的主要来源， 因此， 图像处理的应用领域必然涉及到人类生

活和工作的方方面面。 随着人类活动范围的不断扩大， 图像处理的应用领域也将随之不断扩

大。 数字图像处理的主要应用领域包括：
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1. 航天和航空技术

数字图像处理技术在航天和航空技术方面的应用， 除了上面提到的美国宇航局对月球和

火星照片的处理之外， 另一方面的应用是在飞机遥感和卫星遥感技术中。 此外， 在利用陆地

卫星所获取的图像进行资源调查 （如森林调查、 海洋泥沙、 渔业和水资源调查等）、 灾害检

测 （如病虫害、 水火灾害、 环境污染等）、 资源勘察 （如石油勘查、 矿产量探测、 大型工程

地理位置勘探分析等）、 农业规划 （如土壤营养、 水分和农作物的生长、 产量的估算等）、
城市规划 （如地质结构、 水源及环境分析）、 气象预报和对太空其他星球的研究等方面， 数

字图像处理技术也发挥了相当大的作用。
2. 生物医学工程

数字图像处理技术在生物医学工程方面的应用十分广泛， 除了上面介绍的 CT成像技术

之外， 还有对医学显微图像的处理分析， 如红细胞、 白细胞分类、 染色体分析、 癌细胞识别

等。 此外， 在 X射线图像、 超声波图像、 心电图分析、 立体定向放射治疗、 磁共振成像、
光学相干断层扫描成像、 红外热成像等医学诊断方面都广泛地应用了数字图像处理技术。
3. 通信工程

当前通信技术的主要发展方向是声音、 文字、 图像和数据结合的多媒体通信， 也就是将

电话、 电视和计算机以三网合一的方式在数字通信网上进行传输。 其中以图像通信最为复杂

和困难， 因为图像的数据量十分巨大， 如传送彩色电视信号的速率达 100 Mbit ／ s以上。 要将

这样高速率的数据实时传送出去， 必须采用编码技术来压缩信息的比特量。 因此从一定意义

上讲， 编码压缩是这些技术成败的关键。
4. 工业和工程

在工业和工程领域中图像处理技术有着广泛的应用， 如自动装配线中检测零件的质量并

对零件进行分类、 印制电路板的瑕疵检查、 弹性力学照片的应力分析、 流体力学图片的阻力

和升力分析、 邮政信件的自动分拣、 在有毒或放射性环境内识别工件及物体的形状和排列状

态、 先进设计和制造技术中采用的工业视觉等。
5. 军事和公安

在军事方面， 图像处理和识别主要用于导弹的精确制导、 各种侦察照片的判读、 具有图

像传输、 存储和显示的军事自动化指挥系统、 飞机、 坦克和军舰模拟训练系统等； 在公共安

全方面， 刑事图像的判读分析、 指纹识别、 人脸鉴别、 不完整图片的复原， 以及交通监控或

事故分析等， 都需利用图像处理技术。 如目前已投入运行的高速公路不停车自动收费系统中

的车辆和车牌照的自动识别就是图像处理技术成功应用的例子。
6. 文化艺术

目前这类应用包括电视或电影画面的数字编辑和处理、 动画的制作、 电子游戏的设计、
纺织工艺品设计、 服装设计与制作、 发型设计、 文物资料照片的复制和修复、 运动员动作分

析和评分等。

1. 2　 图像识别

图像识别研究的目的是赋予机器类似生物的某种信息处理能力， 对图像中的物体进行分

类， 或者找出图像中有哪些物体， 有些情况下还要描绘图像中目标的形态等。 图像识别属于
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模式识别的范畴， 其主要内容是图像经过某些预处理 （如增强、 复原、 变换或者压缩） 后，
进行图像分割和特征提取， 进而对特征向量进行判断与分类。 从图像处理的角度来讲， 图像

识别又属于图像分析的范畴， 它得到的结果是一幅由明确意义的数值或符号构成的图像或图

形文件， 而不再是一幅具有随机分布性质的图像。
图像识别技术是图像处理中的高难技术， 是一门集数学、 电子、 物理、 计算机软硬件及

相关应用学科 （如航空航天、 医学、 工业等） 等多学科多门类的综合科学技术。 因其具有

较高的人工智能 （专家知识） 成分以及计算机特有的优势， 可以快速、 准确地捕获目标，
进行自动分析处理， 并得到有用的图像信息， 因此实用价值非常高。

1. 2. 1　 系统的基本构成

如图 1－8 所示， 一个完整的数字图像识别系统通常包括四个组成部分： ①规范： 估计

图 1－8　 图像识别系统框图

信息模型， 压制噪声， 即图像预处理； ②标记和分

组： 判定每个像素属于哪一个空间对象或把属于同

一对象的像素分组， 即图像分割； ③抽取： 为每组

像素计算特征， 即图像特征提取； ④匹配： 解释图

像对象， 即判断匹配。
图像分割将图像划分为多个有意义的区域， 然后对每个区域的子图像进行特征提取， 最

后根据提取的图像特征， 利用分类器对图像中的目标进行相应的分类。 实际上， 图像识别和

图像分割并不存在严格的界限。 从某种意义上讲， 图像分割的过程就是图像识别的过程。 图

像分割着重于对象和背景的关系， 研究的是对象在特定背景下所表现出来的整体属性。 而图

像识别则着重于对象本身属性的研究。

图 1－9　 投影法图像识别实例

a） 华盛顿纪念碑图像　 b） 将图 a） 二值化的结果　 c） 将图 b） 做垂直投影

但是， 并非所有的数字图像识别问题都是按照上述步骤进行的， 根据具体图像的特征，
有时可采用简单的方法实现对目标对象的识别。 例如， 图 1－9a 所示的图像是著名的华盛顿

纪念碑， 怎样自动检测出纪念碑在水平方向上的位置呢？ 仔细观察不难发现， 纪念碑区域内

像素的灰度值相差不大， 而且与背景区域相差很大， 因此可通过选取合适的阈值做削波处

理， 将该图像二值化， 这里选 175 ～ 220 （灰度值）， 结果如图 1－9b 所示。 由于纪念碑所在

的那几列中， 白色像素比其他列多很多， 如果把该图向垂直方向作投影， 如图 1－9c 所示，
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其中黑色线条的高度代表了该列上白色像素的个数。 图中间的高峰部分就是我们要找的水平

方向上纪念碑所在的位置， 这就是投影法。 为了得到更好的效果， 投影法经常和阈值化一起

使用。 由于噪声点对投影有一定的影响， 所以处理前最好先对原始图像进行平滑， 去除

噪声。
如果可以得到原始图像中除目标之外的背景图像， 那么就可将原始图像和背景图像相

减， 得到的差作为结果图像， 实现对图像中感兴趣目标的识别， 即所谓的差影法。 差影法就

是图像的相减运算， 又称为减影技术， 是把同一景物在不同时间拍摄的图像或者同一景物在

不同波段的图像相减， 利用差影图像提供的图像之间的差异信息以达到动态监测、 运动目标

检测和识别等目的。 例如， 图 1－10a 是前景图 （猫） 加背景图 （星球）， 图 1－10b 是背景

图， 图 1－10b减去图 1－10a 的结果如图 1－10c 所示， 这样就得到了前景。 再如， 在银行金

库的监控系统中， 摄像头每隔一小段时间， 拍摄一帧图像， 与上一帧图像做差影处理。 如果

差别超过了预先设置的阈值， 说明金库中有人， 这时就应拉响警报。 此外数字电影特技中的

“蓝幕” 技术也包含了差影法的原理。

图 1－10　 差影法图像识别实例

a） 原始图像 （前景 ＋背景） 　 b） 背景图像　 c） 图 a和图 b相减的结果

1. 2. 2　 研究现状

图像的识别与分割是图像处理领域中研究最多的课题之一， 但由于已经取得的成果远没

有待解决的问题多， 因而依然是图像处理领域的研究重点和热点。
图像识别的发展经历了三个阶段： 文字识别、 数字图像处理与识别、 物体识别。 文字识

别的研究是从 1950 年开始的， 一般是识别字母、 数字和符号， 从印刷文字识别到手写文字

识别， 应用非常广泛， 并且已经研制了许多专用设备。 数字图像处理和识别的研究开始于

1965 年， 数字图像与模拟图像相比具有存储， 传输方便可压缩、 传输过程中不易失真、 处

理方便等诸多优势， 这些都为图像识别技术的发展提供了强大的动力。 物体的识别主要指对

三维世界的客体及环境的感知和认识， 属于高级的计算机视觉范畴。 它以数字图像处理与识

别为基础， 结合人工智能和系统学等学科的研究方向， 其研究成果被广泛应用在各种工业及

探测机器人上。 现代图像识别技术的主要不足就是自适应性能差， 一旦目标图像被较强的噪

声污染或是目标图像有较大残缺， 往往就不能得出理想结果。
图像识别问题的数学本质属于模式空间到类别空间的映射问题。 目前， 主要有三种识别

方法： 统计模式识别、 结构模式识别、 模糊模式识别。
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图像分割是图像处理和自动识别中的一项关键技术， 自 20 世纪 70 年代起， 其研究已经

有几十年的历史， 一直都受到人们的高度重视， 至今借助于各种理论提出了数以千计的分割

算法， 而且这方面的研究仍然在积极地进行着。 现有的图像分割方法包括阈值分割法、 边缘

检测法、 区域提取法、 结合特定理论工具的分割方法等。 从图像的类型来分有灰度图像分

割、 彩色图像分割和纹理图像分割等。 在近二十年间， 随着基于直方图和小波变换的图像分

割方法的研究以及超大规模集成电路 （Very Large Scale Integration， VLSI） 技术的迅速发展，
图像分割的研究取得了很大进展， 并结合了一些特定理论、 方法和工具， 如基于数学形态学

的图像分割、 基于小波变换的分割、 基于遗传算法的分割等。

1. 2. 3　 应用现状

图像识别的应用领域已从传统的遥感图像、 医学图像处理、 机器人视觉控制， 发展到视

觉监测、 人机交互、 基于内容的视频和图像信息检索、 虚拟现实等。 其中医学图像自动识别

具有广泛的发展前景和重大意义， 尤其在图像诊断检测过程中已有许多应用了计算机智能图

像识别处理系统， 如红血球自动分类计数、 癌细胞自动识别系统等。
人类的视觉系统是非常发达的， 它包含了双眼和大脑， 可以从很复杂的景物中分开并识

别每个物体。 例如， 图 1－11 中少了很多线条， 人眼很容易看出来是英文单词 “THE”， 但

让计算机来识别就很困难了。 图 1－12 中尽管没有任何线条， 但人眼还是可以很容易地看出

中间存在一个白色矩形， 而计算机却很难发现。 由于人类在观察图像时使用了大量的知识，
所以没有任何一台计算机在分割和检测图像时， 能达到人类视觉系统的水平。 正因为如此，
图像的自动识别实际上是一项非常困难的工作， 对于大部分图像应用来说， 自动分割、 检测

与识别技术还不成熟。 目前只有少数几个领域 （如印刷体识别 OCR、 指纹识别、 人脸识别

等） 达到了实用的水平。

图 1－11　 英文单词 THE 图 1－12　 白色矩形

1. 3　 医学图像处理技术概述

医学图像处理技术是通过扫描人体组织获取相应位置的影像数据， 然后通过分析数据或

者观察图片进行病情诊断。 但是医生根据传统的经验对成像结果进行定性或者定量的分析，
分析结果难免会受到主观因素的影响， 如医生的专业知识和临床经验等， 结果的客观性和可

重复性差， 对于病情诊断会产生一定的误差。 借助先进的计算技术和数字图像处理技术， 对

二维 ／三维医学图像数据进行处理和分析， 可帮助医生对可能存在的病变进行多角度精确分
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析和测量， 进而对病情作出准确诊断和制定治疗计划。
医学图像处理系统通常包含如下的标准程序： 图像预处理、 图像分割、 图像配准、 三维

图像重构、 图像特征提取、 分类和识别等。 其中图像预处理的主要目的是进行图像增强， 使

图像的各种特征更加清晰， 改善图像的视觉效果， 以便于医疗人员辨识或交由计算机来分

析， 提高可读性。 图像分割的目的在于凸显出图像中的有用信息， 如器官、 肿瘤或者病变组

织等， 以便进一步的分析、 测量或三维重建。
目前随着医学成像技术和医学图像处理技术的飞速发展， 针对活体血管检测的技术亦蓬

勃发展。 本书将在后续章节中详细介绍几种主要的介入血管成像技术 （包括 X 射线造影、
超声和 OCT） 的成像原理、 临床应用现状和图像特点， 并结合对临床图像的实例介绍对上

述成像手段获取的图像进行计算机后处理的方法。 同时， 还对近年来发展起来的虚拟内窥镜

技术和血管内光声成像技术的原理和发展现状进行简要介绍， 并对未来的发展趋势进行

展望。
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第 2 章　 X射线冠状动脉造影及图像的后处理

X射线冠状动脉造影 （X － ray coronary angiography， CAG） 是临床诊治冠心病的主要介

入影像手段， 被称为诊断冠心病的 “金标准”。 本章在介绍 CAG 的成像原理、 图像特点和

临床应用的基础上， 对 CAG图像的计算机后处理技术进行详细介绍， 主要包括 CAG图像的

预处理、 二维分割 （提取血管腔轮廓和中心线）、 血管的三维重建、 血管形态参数的定量测

量、 感兴趣血管段最佳造影视角的选取、 冠状动脉血管中心线的二维和三维运动跟踪和估

计等。

2. 1　 X射线造影概述

自伦琴 （Wilhelm Conrad Rontgen） 1895 年发现 X射线以后不久， 在医学上 X 射线就被

用于对人体检查， 进行疾病诊断， 形成了放射诊断学 （Diagnostic Radiology， DR） 的新学

科， 并奠定了医学影像学的基础。 至今放射诊断学仍是医学影像学中的主要内容， 应用普

遍。 20 世纪 50 年代到 60 年代开始应用超声与核素扫描进行人体检查， 出现了超声成像

（Ultrasonography， USG） 和 γ闪烁成像 （γ － scintigraphy）。 20 世纪 70 年代和 80 年代又相继

出现了 X射线计算机体层成像 （X － ray Computed Tomography， X － ray CT或 CT）、 磁共振成

像 （ Magnetic Resonance Imaging， MRI）、 发射体层成像 （ emission computed tomography，
ECT）、 单光子发射层析成像 （Single Photon Emission Computed Tomography， SPECT） 与正电

子发射体层成像 （Positron Emission Tomography， PET） 等新的成像技术。 虽然各种成像技术

的成像原理与方法不同， 诊断价值与限度亦各异， 但都是使人体内部结构和器官形成影像，
从而了解人体解剖与生理功能状况以及病理变化， 达到诊断的目的， 都属于活体器官的视诊

范畴， 是特殊的诊断方法。 20 世纪 70 年代迅速兴起的介入放射学， 即在影像监视下采集标

本或在影像诊断的基础上， 对某些疾病进行治疗， 使影像诊断学发展为医学影像学。 医学影

像学不仅扩大了人体的检查范围， 提高了诊断水平， 而且可以对某些疾病进行治疗， 成为医

疗工作中的重要支柱。

2. 1. 1　 X射线成像的基本原理

X射线成像技术是目前临床应用中最传统、 最广泛的医学影像技术之一。 X射线之所以

能使人体在荧屏上或胶片上形成影像， 一方面是基于 X 射线的特性， 即其穿透性、 荧光效

应和摄影效应； 另一方面是基于人体组织有密度和厚度的差别。 由于存在这种差别， 当 X
射线透过人体各种不同组织结构时， 它被吸收的程度不同， 所以到达荧屏或胶片上的 X 射

线量有差异。 这样， 在荧屏或胶片上就形成黑白对比不同的影像［1］。
人体组织结构由不同元素所组成， 依各种组织单位体积内各元素量总和的大小而有不同

的密度。 人体组织结构的密度可归纳为三类： 高密度组织， 如骨组织和钙化灶等； 中密度组
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织， 如软骨、 肌肉、 神经、 实质器官、 结缔组织以及体内液体等； 低密度组织， 如脂肪组织

以及存在于呼吸道、 胃肠道、 鼻窦和乳突内的气体等。 当强度均匀的 X 射线穿透厚度相等

密度不同的组织结构时， 由于吸收程度不同， 将出现如图 2－1 所示的情况。 在 X 射线片上

或荧屏上显出具有黑白 （或明暗） 对比、 层次差异的 X 射线影像。 X 射线穿透低密度组织

时， 被吸收少， 剩余 X射线多， 使 X 射线胶片感光多， 经光化学反应还原的金属银也多，
故 X射线胶片呈黑影； 使荧光屏所生荧光多， 故荧光屏上也就明亮。 高密度组织则恰恰相

反。 在人体结构中， 胸部的肋骨密度高， 对 X射线吸收多， 照片上呈白影； 肺部含有气体，
其密度较低， X射线吸收少， 照片上呈黑影。

图 2－1　 不同密度组织 （厚度相同） 与 X射线成像的关系

人体组织结构和器官形态不同， 厚度也不一致。 其厚与薄的部分， 或分界明确， 或逐渐

过渡。 厚的部分吸收 X射线多， 透过的 X射线少， 薄的部分则相反， 在 X 射线片和荧屏上

显示出的黑白对比和明暗差别以及由黑到白和由明到暗， 其界线呈比较分明或渐次过渡， 都

是与它们厚度间的差异相关的。
由此可见， 密度和厚度的差别是产生影像对比的基础， 是 X 射线成像的基本条件。

应当指出， 密度与厚度在成像中所起的作用取决于哪一个占优势。 例如， 在胸部， 肋

骨密度高但厚度小， 而心脏大血管密度虽低， 但厚度大， 因而心脏大血管的影像反而

比肋骨影像白。 同样， 胸腔大量积液的密度为中等， 但因厚度大， 所以其影像也比肋

骨影像白。
传统 X射线成像方法是将图像记录在胶片上， 随着电子技术的发展， 影像的数字化技

术也已经比较成熟， 目前常用的是影像增强管———电视系统， 包含影像增强管、 光学图像分

配系统、 一个包括摄像机及监视器的闭路视频系统和辅助电子设备。 闭路视频系统采用导线

或电缆传输图像， 我们可以在正常光线下借助监视器进行观察， 也可以用录像带作为 X 射

线影像的永久记录。 图 2－2 是一个比较有代表意义的数字 X 射线摄影系统。 在该系统中，
影像增强器输出图像由摄像机采集后送入对数放大器， 之后经过模 －数转换器， 将模拟信号

转换为数字信号， 并送入图像存储器。 所采集的数字图像经过各种处理后可以再经过数 －模
转换器送到监视器上显示， 也可以用各种存储媒体将它们保存起来。 整个系统在计算机的控
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制下协调工作。

图 2－2　 数字 X射线摄影系统

临床采用的 X射线检查方法分为普通检查和造影检查两种。 普通检查中透视和摄影

是最基本的方法， 简单易行。 造影检查是指用人工方法给某些组织或器官注入吸收系数

比周围组织较大或较小的物质 （造影剂） 来增加它与周围组织的对比度， 以提高影像分

辨率的方法。

2. 1. 2　 X射线的衰减和对比度

由于人体组织对 X 射线有一定的吸收作用， 所以当 X 射线穿过人体时会出现一定程度

的衰减。 在诊断 X射线的范围内 （能量低于 200 keV）， 射线的衰减主要是由相干散射、 光

电吸收和康普顿 （Compton） 散射引起的［2］， 如图 2－3 所示。 假设点 X 射线源在无穷远处，
因此入射到人体的 X射线可以认为是一束平行的射线。 Ii和 Io分别表示入射及出射的 X射线

的强度， 入射 X射线中的一部分被人体吸收或者由于散射而离开了原来的射线束， 其余部

分沿直线穿过人体到达检测器。 假设检测器平面离人体足够远， 以致那些被散射的 X 射线

不能撞击检测器。 如果被探查的物体为均匀介质， 入射到一个厚度为 Δz 的薄片上的光子数

为 N， 作用后减少的光子数为 ΔN， 则可以得出如下公式：［2］

ΔN ＝ － μ.N.Δz （2－1）
式中， μ是线性衰减系数； ΔN表示丢失的光子数， 是一个负值。

为了检测出正常组织中的病灶， 不仅要求病灶组织结构在 X射线照片中有较高的亮度，
更重要的是要求它与周围组织间存在较大的反差， 这就是对比度的概念。 借助图 2－4 所示

的简单模型来讨论投影 X射线成像系统中图像的对比度。 厚度为 l1、 线性衰减系数为 μ1 的

图 2－3　 X射线的衰减［2］ 图 2－4　 对比度分析的简单模型［2］
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均匀人体组织中， 有一块厚度为 l2、 线性衰减系数为 μ2 的异性物体作为观察对象。 假定入

射 X射线的强度为 I0， 经过均匀人体组织后的射线强度为 I1， 经过均匀组织与观察对象后的

射线强度为 I2。 那么对观察目标而言， 其对比度 C的定义如下：

C ＝ （ I1 － I2） ／ I1 ＝ 1 － exp － （μ2 － μ1） l2[ ] （2－2）

在一般意义下， 上述关于对比度定义中的强度 I2是指被检测物体在图像中的强度， 而 I1则
是物体以外的背景在图像中的强度。 只有在相邻区域间存在对比度， 才有可能检测出两

个物体之间的界面。 式 （2－2） 说明， 在投影 X 射线成像系统中， 图像对比度仅仅与被

探查物体的厚度 l2及被探查物与周围组织间的线性衰减系数之差有关， 而与照射对象的总

厚度 l1无关。
实践经验表明， 对比度一般随着病灶总厚度的增加而减小。 这是因为在式 （2－2） 的计

算中， 隐含着假定 X射线是沿直线传播的， 而不考虑射线与人体作用时的散射或二次放射

所造成的影响， 但实际上散射对图像对比度的影响是很大的。
投影 X射线成像系统中， 图像的形成大致分为两个阶段： 第一阶段是 X射线穿过人体，

形成肉眼不可见的 X射线图像； 第二阶段是透射过来的 X 射线作用于记录器， 最终形成可

见的图像。 在第一阶段中， 图像对比度主要取决于被探查物本身对 X 射线衰减的差异， 此

外 X射线散射对图像对比度的影响也是比较大的。 在第二阶段中， 胶片的性能以及在处理

过程中各种参数的选择将直接影响图像的对比度。
为了提高图像的对比度， 可在投影 X 射线成像系统中施加一些措施［3］， 例如： 采用一

些高衰减系数的材料作为造影剂， 将造影剂引入体内后， 可获得较大对比度的图像。 如利用

口服钡化合物进行消化道疾病的检查， 在血管中注入碘化合物可作血管造影检查； 散射对图

像对比度的影响与病人厚度、 X射线视野大小及射线光子能量等复杂因素有关。 采用二次射

线滤线栅或遮线器， 可滤除那些对成像不利的散射线， 克服或减小散射对图像对比度的

影响。

2. 1. 3　 X射线图像的特点

X射线图像是 X射线束穿透某一部位的不同密度和厚度组织结构后的投影总和， 是该

穿透路径上各层投影相互叠加在一起的影像。 正位 X 射线投影中， 它既包括有前部， 又有

中部和后部的组织结构。 重叠的结果， 能使体内某些组织结构的投影因累积增益而得到很好

的显示效果， 也可使体内另一些组织结构的投影因减弱抵消而较难或不能显示。
由于 X射线束是从 X射线管向人体作锥形投射， 因此， 将使 X 射线影像有一定程度的

放大并产生伴影， 如图 2－5 所示， 当荧屏或胶片 （F） 由 A 移至 B 时， 投影将放大， 伴影

也增大。 伴影使 X射线影像的清晰度减低。 锥形投射还可能对 X 射线影像产生如图 2－6 所

示的影响， 处于中心射线部位的 X 射线影像， 虽有放大， 但仍保持被照体原来的形状， 并

无图像歪曲或失真； 而边缘射线部位的 X射线影像， 由于倾斜投射， 对被照体则既有放大，
又有歪曲。 同样的球体， 由于倾斜投射， 使投影呈蛋形 （S2）； 中心射线部分的投影 （S1）
放大， 但仍呈球形。

51



图 2－5　 X射线管阳极靶的锥形投射 图 2－6　 斜射投照对 X射线投影的影响

2. 1. 4　 X射线血管造影

X射线血管造影术的基本原理与传统 X 射线成像相同， 它是将在 X 射线照射下不透明

的含有机化合物的造影剂快速注入血流， 使心脏和大血管腔在 X 射线照射下显影， 同时使

用快速摄片、 电视摄影或磁带录像等方法， 将心脏和大血管腔的显影过程拍摄下来， 从显影

的结果可以看到含有造影剂的血液流动顺序， 以及心脏、 大血管充盈情况， 从而了解心脏和

大血管的生理和解剖的变化及血液动力的改变。 为诊断心脏、 大血管疾病并为手术治疗提供

有价值的资料， 是一种很有价值的诊断心血管病的方法。
X射线心血管造影检查可分为常规造影和选择性造影。 前者包括右心室造影、 左心室造

影、 主动脉造影， 后者包括冠状动脉造影。
（1） 常规造影

常规造影方法如下：
● 右心室造影： 经股静脉行右心室插管， 快速注射造影剂， 显示右侧心腔和肺血管。 用

于观察右心、 肺血管以及伴有紫绀的先天性心脏病。
● 左心室造影： 导管经周围动脉插入至左心室， 然后经导管注射造影剂。 适用于二尖瓣

闭锁不全、 主动脉瓣口狭窄、 心室间隔缺损、 永存房室共通及左心室病变。
● 主动脉造影： 导管经周围动脉插入， 导管尖端一般置于主动脉瓣上 3 ～ 5 cm 处， 能使

升主动脉、 主动脉弓和降主动脉上部显影。 适用于显示主动脉本身的病变， 主动脉瓣

闭锁不全， 主动脉与肺动脉或主动脉与右心间的异常沟通。
（2） 选择性造影

选择性心血管造影术是借助于心导管将造影剂直接快速地注入选定的心腔或大血管， 使该

处能迅速达到最高浓度， 获得很好的显影效果， 可以较清楚地显示该部位的病变。 目前已成为

常用的心血管病诊断方法之一， 尤其对复杂的心血管畸形或冠状动脉搭桥等手术前诊断更是必

不可少的。 通常使用的有选择性右心造影、 左心造影、 肺动脉造影、 主动脉造影、 冠状动脉造

影等。 其中冠状动脉造影是指从周围动脉插入特制塑型的导管先至升主动脉， 然后分别进入

左、 右冠状动脉开口处， 行选择性造影。 选择性造影术主要用于冠状动脉粥样硬化性心脏病的

检查， 是冠状动脉搭桥术或血管成形术前必须的检查步骤。 摄影时按需选用正、 侧位或左、 右
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斜位， 以及近年来采用的轴位角度投照， 使造影的解剖结构显示收到更好的效果。

2. 1. 5　 数字减影血管造影

数字减影血管造影 （Digital Subtraction Angiography， DSA） 是数字 X 射线成像 （Digital
Radiography， DR） 的一个组成部分， 是一种在具有数字化成像和减影功能的心血管造影机

上进行的心血管造影检查。 在常规的血管造影中， 因血管与骨骼及软组织影像重叠， 使得血

管显影不清。 在血管疾病的诊断中， 希望只突出血管的结构信息， 而去除周围组织的影像。
过去采用光学减影技术可消除骨骼和软组织影， 使血管显影清晰。 数字减影血管造影则是利

用计算机处理数字化的影像信息， 以消除骨骼和软组织影像的减影技术。 Nudelman 于 1977
年获得了第一张 DSA图像， 目前这种技术在血管造影中的应用已很普遍［4］。 由于 DSA是综

合影像增强—电视系统数据收集和计算机处理产生图像， 因此可显著降低造影剂浓度和剂

量， 收到优良的诊断效果， 从而减少以至避免高浓度、 大剂量造影剂注射时的副作用， 尤其

对肾功能降低的病例较为适用。
数字减影血管造影的方法有几种， 目前常用的是时间减影法。 在注射造影剂之前， 先摄

取一幅目标图像 （亦称为基像或掩膜像） M（x， y）。 然后经导管快速注入衰减系数较大的有

机碘水造影剂， 在血管内造影剂浓度处于高峰和造影剂被廓清这段时间内， 使检查部位连续

成像。 在这一系列的图像中， 取一帧血管内含造影剂最多的图像， 其强度公式如下：
I（x，y） ＝M（x，y）exp［ － μ2T2（x，y）］ （2－3）

式中， μ2为造影剂的衰减系数； T2（x，y）为注入造影剂处的血管厚度。 对两幅图像取对数并

相减， 就可得到相减后的图像， 公式如下：
D（x，y） ＝ k［lnM（x，y）－ lnI（x，y）］ ＝ kμ2T2（x，y） （2－4）

式中， D（x， y）称为对数差图像； k 为常数。 这幅图像中没有骨骼和软组织影像， 而只有血

管影像， 达到了减影的目的。 这两帧图像称为减影对， 因属在不同时间所得， 故称为时间减

影法。 时间减影法的各帧图像是在造影过程中所得， 易因心脏运动而造成减影对不能精确重

合， 即配准不良， 致使血管影像模糊。
DSA图像中无血管以外的组织结构影像的干扰， 可对图像进行多种后处理以改善影像

质量， 配合使用各种软件功能， 可进行心脏大血管壁的形态、 功能及腔内结构和血流动力学

研究。 数字减影血管造影系统已在血管疾病的诊断中发挥了很大的作用。 在对大脑皮层、 肾

脏等部位进行血管造影时， 这些部位只存在微弱的运动， 将造影图与掩膜图进行适当地匹配

减影就能得到清晰的减影图像， 因而 DSA技术在这些部位的疾病诊断中得到广泛运用。
冠状动脉的结构非常复杂， 同时受心脏运动的影响， 导致冠脉造影图像的对比度较差。

心血管减影成像技术可以提供对比度较高的冠脉造影图像， 因而具有很好的应用前景， 目前

国内外已经有很多相关的研究报告［5 － 8］。 在对冠状动脉进行数字造影时， 由于心脏的剧烈运

动， 并且是非刚性运动， 造影图与掩膜图的匹配非常困难。 文献 ［9］ 提出了一种基于图像

配准的数字减影图像增强算法。 在注入造影剂前， 首先摄取一系列连续掩膜图像， 然后选择

差值图像直方图的能量作为相似测度， 将造影图像与掩膜序列图像进行全局配准， 找到其中

匹配的掩膜图， 这两幅图像就是心脏几乎位于同一相位摄取的图像， 相对运动也就较小， 最

后再用块匹配方法对该造影图像和匹配的掩膜图像进行局部配准。
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2. 2　 X射线冠状动脉造影

冠状动脉 （简称冠脉） 造影术 （CAG） 是指经皮穿刺动脉后选择性的向左和右冠脉开

口插入导管并注射造影剂， 从而显示冠脉解剖结构和病变的一种心血管造影方法。 通过冠状

动脉造影检查， 可以准确判断患者冠状动脉狭窄的情况， 包括狭窄程度、 部位等， 从而评价

患者冠心病的严重程度， 根据检查结果制定最佳的治疗方案， 并指导冠心病的介入性治疗。

2. 2. 1　 成像原理

当 X射线透过人体时， 因为注入造影剂的冠状动脉和人体组织对 X 射线的吸收程度不

同， 所以在接收端可以得到不同强度的射线， 利用胶片或数字化技术记录即可得到冠状动脉

造影图像。 冠脉造影系统的 X射线源是一个接近于点， 但又具有一定面积的射线源。 由于 X
射线源的尺寸远小于 X射线源和接收端之间的距离， 同时为了方便研究， 假设 X 射线源为

一个理想的点源且 X射线是单一能量的射线， 并由它发射一个锥形的射线束， 因此 X 射线

造影可以看成简单的一点透视， X射线源也就是透视投影的灭点。 根据透视投影原理， 建立

X射线造影系统的透视投影模型， 如图 2－7 所示。
X射线透视投影原理图如图 2－8 所示， 透过探查物后的 X 射线输出强度是由该射线通

过路径上的衰减系数的线积分决定的。 对于单一能量的 X射线， 在检测器平面上所测得的 X
射线强度可表示如下：

Id（xd，yd） ＝Ii（xd，yd）exp［ － ∫μ0（x，y，z）dr］ （2－5）

式中， μ0（x，y，z）是在单一能量 ε0情况下的线性衰减系数； r 为射线源到检测点之间的斜线

距离； Ii（xd， yd）是不存在任何探查物时入射到检测器平面上的 X 射线强度， 其估计值示意

图如图 2－9 所示。

图 2－7　 冠脉造影系统的透视模型 图 2－8　 X射线透视投影原理图［3］

假设一个点辐射源被激发时各向同性地放射出 N 个光子， 而在检测器平面上某一点

（xd， yd） 的入射强度又与单位面积上的光子数成正比， 因而可以得出如下公式：
Ii（xd，yd） ＝ k（NΩ ／ 4πa） （2－6）
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图 2－9　 Ii（xd， yd）的估计示意图

式中， NΩ ／ 4π是在立方角 Ω中所包含的光子数； a
是与 Ω 对应的检测器平面上的面积； k 是一个常

数， 它代表每个光子的能量。 因为 Ω是面积 a 所张

的立体角， 所以有如下公式：
Ω ＝ （acosθ） ／ r2 （2－7）

式中， r2 ＝ d2 ＋ r2d ＝ d2 ＋ x2d ＋ y2d。 把式 （2－7） 代入

式 （2－6） 得：
Ii（xd，yd） ＝ （kNcosθ） ／ 4πr2 （2－8）

假设 I0 是当 θ ＝ 0， 即坐标原点处的检测强度， 则有如下公式：
I0 ＝ （kN） ／ （4πd2） （2－9）

用 Ii 作为 Ii（xd，yd）的缩写， 可得：
Ii ／ I0 ＝ （d2 ／ r2）cosθ ＝ cos3θ （2－10）

即：

Ii ＝ I0 cos3θ ＝ I0 （1 ＋ r2d ／ d2） －
3
2 （2－11）

式中， cos3θ可视为由cos2θ与 cosθ 两部分组成， cosθ 是由于射线与检测器平面间的角度造成

的， 如图 2－9所示。 在图 2－9 中， 与射线垂直的面积为 acosθ， 其中的 cosθ是一个倾斜因子。
cos2θ反映强度随距离的变化， 它是与距离的平方成反比的， 即垂直入射的距离与倾斜入射的

距离 r之比的平方。 从式 （2－11） 中可以看到入射强度随检测平面上坐标的不同而变化。 另

外， 从图 2－9中还可以看出， 位于 z平面上的物体投影到检测器平面时都被放大了 d ／ z倍。

2. 2. 2　 冠脉造影系统的分类

目前临床应用的冠脉造影系统包括很多类型， 主要是 PHILIPS、 SIEMENS和 GE等公司的产

品。 根据系统的运动方式可将造影系统分为 Type I 和 Type II 两种类型。 Type I 造影机在侧向

安装 C形臂 （L形臂或平行臂） 的成像系统； Type II造影机在顶部安装 C形臂的成像系统。

图 2－10　 X射线冠脉造影成像系统实物照片

a） 双面造影系统　 b） 单面造影系统

根据所采用的 X射线成像设备数目， 可将冠脉造影系统分为两类： 双面造影系统和单

面造影系统， 如图 2－10 所示。 双面造影系统如图 2－10a所示， 有两套 X射线成像设备， 同
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时从两个不同角度对冠状动脉成像， 得到两幅静止的冠脉造影图像或者两个造影图像序列。
单面造影系统只有一套 X射线成像设备， 在某一时刻从一个角度对冠状动脉成像， 得到一

幅静止的冠脉造影图像或者造影图像序列； 然后从另一个角度成像， 得到另一个静止的冠脉

造影图像或造影图像序列。 图 2－10b 是 Philips 公司生产的 Integris CV 单面血管造影成像系

统， 该造影机在侧向安装 C 形臂成像系统， 主要包括 X 射线源、 图像增强器、 桶架、 平台

和监视系统等， 通过造影机的旋转和平移运动可以选择一定角度进行造影。 从双面造影系统

和单面造影系统的工作过程可以看出， 两者最大的区别在于前者得到的两个不同角度的造影

图像是同时获取的， 后者得到的两个不同角度的造影图像是在不同时刻获取的， 这将给冠状

动脉树的三维重建及运动分析带来很大困难。

2. 2. 3　 造影角度

造影角度是 X射线冠脉造影的重要参数。 如果造影角度选择不当， 在获得的图像中

感兴趣的病变区域可能被其他血管或组织遮盖， 从而影响定量分析的精度和诊断的准

确性。
临床上采用造影时 X射线成像设备相对于病人的 “左右角度” 和 “前后角度” 表示成

像系统的方向， 如图 2－11 所示。 左右角度用 LAO ／ RAO （Left Anterior Obique ／ Right Anterior
Obique） 表示， 常用 α记录， 当 α ＞ 0 时代表 RAO角度， 当 α ＜ 0 时代表 LAO角度； 造影的

前后角度用 CRAN ／ CAUD （Cranial ／ Caudal） 表示， 常用 β 记录， 当 β ＞ 0 时代表 CRAN 角

度， 当 β ＜ 0 时代表 CAUD角度。

图 2－11　 冠状动脉造影角度示意图［10］

临床应用中， 通常是由操作人员根据心脏的形态、 病人的状态和医生观察的习惯等选择

造影角度的大小。 一般不用太大的 CRAN ／ CAUD 角度， 否则对于病人身体和图像增强器的

位置安排会有困难， 且由于 X射线穿过人体的路程增大， 造影剂注入量增多， 对人体有害。
在实际操作中， 由于机械装置的限制， 造影角度一般选择在 LAO90° ～ RAO90°和 CAUD45° ～
CRAN45°范围之内。 为了充分观察冠脉各血管分支的情况， 临床诊断中通常采用表 2 － 1 所

列的标准角度分别对左冠、 右冠进行造影。 图 2－12a和图 2－12b 分别是在 LAO30°拍摄到的

右冠状动脉造影图像和在 RAO30°CAUD24°拍摄到的左冠状动脉造影图像， 可以看出冠状动

脉分支在造影上走行自然， 边缘光滑， 逐渐变细。
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图 2－12　 两帧不同造影角度的 CAG图像

a） 在 LAO30°拍摄的右冠状动脉造影图像　 b） 在 RAO30°CAUD24°拍摄的左冠状动脉造影图像

表 2－1　 冠状动脉造影的标准角度

造 影 角 度 观 察 血 管

左　 冠

　 RAO 30° 　 左主干， 前降支中远段， 对角支， 左冠向右侧支循环

　 RAO 30°， CRAN 30° （右肩位） 　 前降支 ＋对角支

　 RAO 30°， CAUD 30° （肝位） 　 左主干 ＋前降支近段、 左旋支全长 ＋钝缘支， 中间支

　 LAO 50°， CRAN 30° （左肩位） 　 前降支 ／回旋支分叉对角支开口处

　 LAO 50°， CAUD 30° （蜘蛛位） 　 左主干末端 ＋前降支 ／左旋支分叉处 ＋左旋支 ＋钝缘支

　 LAO 90° 　 前降支中段 ＋远段， 到前降支的冠状动脉桥

　 RAO5° ～ 10°， CRAN 30° 　 主干， 前降支全长和对角支， 前间隔支

右 冠

　 LAO 50° ～ 60° 　 右冠全长

　 RAO 30° 　 右冠中段 ＋右冠向左冠侧支循环 ＋后降支、 后侧支

　 LAO 90° 　 右冠中段 ＋后降支、 后侧支

　 LAO 50°， CRAN 30° 　 右冠近段 ＋中段 ＋后降支 ／后侧支分叉处

2. 2. 4　 造影系统的标定

由于冠脉造影系统记录的造影角度和距离参数等不可避免地存在一定的误差， 而且造影

过程中需要移动病人躺卧的平台， 所以系统参数不能准确地描述成像系统的几何关系， 需要

对造影系统进行标定。 造影系统和照相系统的成像原理类似， 因此可以借鉴计算机视觉中比

较成熟的摄像机标定方法标定冠脉造影系统［11］。
传统标定方法需要设计一个高精度的几何物体 （标定块）， 然后利用标定块的精确数据

与其图像数据进行匹配， 再求出成像系统的参数。 Hashemi［12］采用一个按一定规律内嵌小刚

球的丙烯酸圆柱体进行造影， 经处理可得到将三维物体映射到二维平面的转换矩阵。
Shechter［13］制做了一个 9. 8 × 12. 1 × 3. 8 cm的塑料立方体， 嵌入 18 个金属珠状物， 用于标定

造影系统。 近年来， 很多学者提出了一些新的标定方法， 例如采用精确定位的点阵模板代替
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传统定标块［14］； 用一种由圆和通过圆心的若干条直线所构成的平面模板成像， 然后利用圆

环点图像来确定系统参数； 对同一平面上两个非平行矩形成像的标定方法［11］等。
上述标定方法都是通过已知尺寸模型的造影成像标定系统参数， 有效地提高了重建的精

度， 但此类方法存在一定的缺点： 标定程序对误差比较敏感， 模型尺寸的微小误差可能会导

致标定参数的较大误差； 由于冠状动脉造影是一个动态的成像过程， 成像系统的运动、 病人

的呼吸和心脏运动给系统的准确标定增加了不少难度， 而且造影角度改变时必须重新标定，
不适合临床应用。 将模型和冠状动脉同时成像于造影图像上， 可以解决动态成像的问题。 但

三维血管的平面投影图已经十分复杂， 如果同时对模型成像， 势必会使造影图像更加复杂，
增加医生阅读和理解图像的难度。

因此， 采用模型标定系统的方法难以普遍应用于临床。 Cherieta［15］和 Chen［16］先后提出

造影系统的自标定方法， 即根据血管分支点坐标等数据优化系统参数实现系统的自标定。 此

类自标定方法有效地利用造影图像自身的特点， 不需要附加模型， 不改变传统造影程序， 简

单易行， 比较适用于临床， 而且可以达到较高的标定精度。

2. 2. 5　 冠状动脉造影的临床应用

冠脉造影具有以下重要的临床意义：
1） 能较准确地判断冠脉病变的部位、 性质、 形态、 范围、 程度及远端血运情况， 为冠

心病的治疗提供准确的解剖学依据。
2） 冠脉内介入治疗是在心脏正常搏动的情况下， 在冠脉内病变的局部进行的， 因此要

求有高质量的冠脉造影图像。 对临床上确诊的冠心病患者， 在内科保守治疗效果不佳的情况

下， 需考虑行经皮冠状动脉腔内成形术 （ Percutaneous Transluminal Coronary Angioplasty，
PTCA） 或冠状动脉旁路移植术 （Coronary Artery Bypass Grafting， CABG）， 术前不仅需了解

病变所在， 更重要的是要掌握病变的局部特征、 病变近段和远段血运情况、 有无侧支循环供

血等每一个细节， 方能决定手术的取舍、 器械的选择、 治疗方案的制定、 成功的可能、 并发

症的术前预测和处理措施的准备等。 总之， 高质量的冠脉造影对于冠脉内介入治疗的成功，
起着重要的导向作用。
3） 当病人症状和查体所见与无创性检查结果不符时， 通过这一检查， 可以提高对病情

的认识。
但是在临床应用中， 冠脉造影术也有其不足之处， 主要表现在以下五个方面：
1） 观察者变异性与组织学的比较。 造影术是通过显示造影剂充盈血管腔的二维平面轮

廓来反映冠脉三维解剖结构， 而冠脉病变常常是复杂的， 管腔明显畸形或呈偏心性狭窄， 故

从任何角度获取平面图像都有可能错误地估计狭窄程度。
2） 血管造影术的物理局限性。 现代血管造影设备的最高分辨力为 4 ～ 5 对线 ／ mm， 故不

能发现小于 0. 2 mm的冠脉内血栓和小钙化灶。
3） 冠脉解剖的复杂性。 理想的造影术应获得两个互相垂直并且与血管相垂直的 “三垂

直交平面”， 但目前尚无法取得这种平面。
4） 冠脉血流储备问题。 研究发现冠脉病变的血管造影狭窄程度与其对生理学的影响明

显不一致。 中度与重度病变的血管造影管径差别可能仅为几个丝米 （ dmm， 1 m ＝ 10000
dmm）， 目前很难检验出这种微小差别。 因此临床上同样程度的血管狭窄对某一例患者可能
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不产生症状， 而对另一例患者则可能引起严重的功能受限。
5） 定量血管造影 （Quantiative Coronary Angiography， QCA）。 尽管定量血管造影检测血

管边界的重复性好， 可作为评价溶栓治疗、 冠脉内介入治疗以及动脉粥样硬化病变消退或进

展的标准方法， 但其在准确性方面存在着常规方法所具有的所有局限性。

2. 2. 6　 冠状动脉狭窄的衡量

冠脉狭窄是指存在粥样硬化斑块的病变血管段直径与正常血管段直径的比值， 代表病变

的程度。 冠脉狭窄严重程度的评价标准主要有以下几种［17］：
1） 直径狭窄百分度， 公式如下：

％ LENGTH stenosis ＝ 1 －
Lr
Lm

 

 
 

 

 
 × 100％ （2－12）

2） 面积狭窄百分度， 公式如下：

％AREA stenosis ＝ 1 －
Ar
Am

 

 
 

 

 
 × 100％ ＝ 1 －

L2r
L2m

 

 
 

 

 
 × 100％ （2－13）

3） 密度狭窄百分度， 公式如下：

％DENSITOMETRIC stenosis ＝ 1 －
Dr
Dm

 

 
 

 

 
 × 100％ （2－14）

式中， Lr、 Ar和 Dr分别表示狭窄血管的直径、 截面积和 X射线密度； Lm、 Am和 Dm分别表示

正常血管的直径、 截面积和 X 射线密度。 假定病变管腔呈圆形， 面积减少百分比可由直径

狭窄百分度推算出来。 设直径狭窄百分比为 x， 经推导可得面积减少百分比为 x（2 － x）， 例

如直径狭窄 50％相当于面积减少 75％ ， 直径狭窄 88％相当于面积减少 98％ 。 另外， 狭窄血

管的截面形状， 狭窄血管段的长度和流经冠状动脉的血流量都可以作为冠心病严重程度的评

价标准。 临床及实验研究表明， 直径狭窄 50％ （面积减少 75％ ） 以上为有意义病变。 临床

通常将狭窄分为四种［18］： 轻度， 直径狭窄 30％～ 49％ ； 中度， 直径狭窄 50％～ 69％ ； 重度，
直径狭窄 70％～99％ ； 完全闭塞。

采用直径狭窄百分比作为衡量标准时， 一般假定病变血管呈圆形狭窄， 而实际上粥样硬

化引起冠脉管腔形状的改变通常复杂多样， 狭窄多呈偏心型和不规则型， 因此采用直径狭窄

百分比评价冠心病严重程度并不准确。
冠脉狭窄的确定有目测法和定量测量法［19］， 目测法存在诸多不足之处， 随着计算机技

术在医学领域的广泛应用， 使计算机化的定量冠脉造影 （QCA） 成为现实， 减少了许多人

为因素引起的误差， 提高了分析结果的准确性和可靠性。
QCA包括二维 QCA和三维 QCA， 二维 QCA主要根据冠脉造影图像提取二维血管信息，

分析冠脉狭窄的严重程度； 三维 QCA是由多幅不同角度的二维冠脉造影图像重构三维血管，
然后定量分析血管的长度和曲率等， 指导冠心病的诊断和治疗。 因为投影成像把三维空间结

构重叠到二维的图像上， 大部分三维空间信息丢失， 所以二维冠脉造影图像并不能准确反映

冠状动脉树的特征。 通过三维定量冠脉造影分析， 可以准确地提供狭窄动脉的长度， 从而指

导冠脉内支架的选择， 降低再狭窄的可能性。

32



2. 3　 CAG图像的预处理

由于造影图像在获取、 传输和存储过程中受到各种条件限制和噪声干扰， 很难直接用于

提取血管的二维信息。 因此需要首先对造影图像进行预处理， 目的是为了消除干扰噪声， 保

留并增强有用的图像信息。
利用造影图像对血管病变进行定量分析， 可以避免医生判断的主观随意性。 血管轮廓线

和中心线的二维信息提取是血管定量分析的前提， 它对辅助医生诊断冠心病有着重要的临床

意义， 而且它还能为血管的三维重建提供必要的二维信息。

2. 3. 1　 CAG图像的噪声及去噪

三维的人体组织结构沿 X射线方向上进行累积， 在造影图像平面上叠加得到二维投影

图。 通常的 X射线造影图像中包含血管、 软组织和骨骼等结构， 但在血管疾病的诊断中希

望能突出血管的结构， 去除周围组织的影像。 例如图 2－10a 所示的右冠造影图像， 由于造

影剂分布不均匀、 脊柱等组织的投影使图像对比度较差， 灰度分布也很不均匀， 增加了临床

观察和处理的难度。
冠脉造影图像属于强噪声图像， 信噪比较低， 主要有椒盐噪声、 随机噪声和结构噪声

等。 图像在形成过程中受到 X 线源的固有噪声、 量子涨落、 电子光学系统成像噪声及在成

像链中其他组合元件带入噪声的影响， 特别是在 X 射线机透视状态下采集图像， X 射线的

能量很低， 产生图像的随机噪声较大［20］。 造影图像的灰度值不仅沿血管的不同位置发生变

化， 而且和 X射线源的距离以及造影剂密度有关。 不同图像上同一血管的灰度值也会发生

变化。 另外， 在造影图像视场中存在不同的组织， 不同组织对 X 射线的衰减系数也不尽相

同， 从而形成造影图像背景灰度不均匀， 人体软组织和骨骼的投影也可能改变血管投影区域

的背景结构， 例如肋骨的投影将会降低图像部分区域的对比度。 有些组织 （例如造影所用

的导管） 的形状与血管形状相近， 形成结构噪声， 增加了自动识别血管的难度。
由于噪声的存在使获得的图像不清晰， 尤其是掩盖和降低了图像中某些特征细节的可见

度， 从而影响了血管的二维信息提取精度。 为了从造影图像中准确地提取血管结构， 需要尽

量减少图像的噪声， 并进行适当的图像处理。 例如， 采用中值滤波和高斯平滑来消除图像中

的椒盐噪声和随机噪声； 采用形态学 Top － Hat 变换消除造影图像背景的不均匀性， 去除造

影图像中结构尺寸较大的结构噪声； 根据血管骨架垂线上的灰度呈高斯函数分布， 采用旋转

一维高斯模板法对造影图像进行匹配增强等， 目的是消除干扰噪声， 保留并突出所需的图像

信息。

2. 3. 2　 造影图像的畸变校正

造影图像的几何畸变改变了血管在投影图像上的位置和形状， 直接影响临床的诊治和三

维重建的精度， 所以必须进行几何畸变的校正。 造影图像产生几何畸变的主要原因包括以下

三个方面： X射线的倾斜投射会造成造影图像边缘的几何失真； X射线受地磁场影响导致图

像发生扭转的畸变属于动态的畸变， 该畸变受造影方向和位置的影响比较大； 探测器表面存

在一定的曲率， 由此引入的枕形畸变属于静态的畸变。
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另外还存在一些其他因素导致的畸变， 例如将传统的造影图像胶片进行数字化的非线性转

换等。 从产生几何畸变的原因可以看出， 几何畸变是由静态和动态因素同时作用产生的， 所以

造影图像的畸变校正比较困难。 传统的校正方法是通过规则网格 （或规则分布的点） 的图像

对成像系统进行畸变校正， 但由于造影系统的畸变包含动态畸变成分， 随造影角度的改变而变

化， 所以校正比较麻烦， 并不适合临床应用。 国内外有很多学者对此进行了研究， 并取得了一

定的成果。 例如： 在图像增强器上安置四个标志点 （位于正方形的四个角）， 根据两个极端的

畸变校正参数集进行差值得到任意角度下系统的畸变校正参数［21］。 或者采用点阵样板法校正

造影图像的畸变［22］， 即按矩阵排列方式在树脂玻璃平板上嵌入许多直径为 1 mm 的不透明球

体， 间隔为 1 cm。 每次获取冠脉造影图像后， 将树脂玻璃平板附着在图像增强器上， 然后在相

同条件下对平板投影成像， 得到样板的畸变图像。 在样板的畸变图像上自动识别每个球体的重

心， 并在畸变图像和样板图像上选择对应点， 然后拟合畸变图像和样板图像间的函数关系， 计

算出畸变校正的多项式系数， 由此校正畸变的造影图像。 文献 ［23］ 用多项式表示造影图像的

畸变， 并通过实验证明畸变校正的多项式系数随造影角度的变化而改变， 且和造影系统的距离

参数无关， 并将多项式分为常量和造影角度函数两部分。

2. 4　 CAG图像中二维信息的提取

2. 4. 1　 区域的分割

在诊断心血管狭窄时若采用人工或半人工来确定血管的内径及轮廓， 不仅工作量大， 耗

时长， 而且其结果的可重复性和精确性都较差， 受人为因素影响较大。 Detre［24］早在 20 世纪

80 年代中期就对肉眼识别造影图像中的心血管狭窄提出了质疑。 CAG 图像中有血管和背景

两种成分， 采用数字图像处理技术可将血管从背景中自动分割开来， 提取出能够反映其空间

拓扑结构的血管骨架 （血管中心线、 血管区域细化结果统称为骨架）。
物质对 X射线的吸收满足朗伯定律公式如下：

I（x，y，z） ＝ I0（x，y，z）exp（ － μr） （2－15）
式中， I为 X射线的投射强度； I0 为 X 射线源发出的射线强度； r 为 X 射线通过的距离；
μ为 X射线的衰减系数。 于是造影图像上点（u，v）的灰度值可以表示如下：

i（u，v） ＝ － ln［ I（x，y，z） ／ I0（x，y，z）］ ＝∫μ（x，y，z）dr （2－16）

造影图像的灰度分布由三部分组成： 软组织、 胸骨和充满造影剂的血管， 由下式表示：
i（u，v） ＝ μt lt（u，v） ＋ μb lb（u，v） ＋ μv lv（u，v） （2－17）

式中， μt、 μb和 μv分别表示 X射线对软组织、 骨头和血管的衰减系数； lt、 lb和 lv分别表示

对应的距离。 式 （2－17） 可以简单地用前景和背景表示如下：
i（u，v） ＝ b（u，v） ＋ f（u，v） （2－18）

式中， f（u，v） ＝ μv lv（u，v）为前景； b（u，v） ＝ μt lt（u，v） ＋ μb lb（u，v）为背景。 血管提取的目的

就是从 f（u，v）中将 i（u，v）分割出来。
早在 20 世纪 80 年代中期人们就开始了造影图像中血管提取的研究， 但直到 1990 年以

后才得到广泛关注。 至今已经提出了许多方法， 比较典型的有： 采用模式识别法来判断血管
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狭窄［25］； 采用形态学法， 利用八个分别代表不同方向血管区域的形态学算子进行血管分

割［26］； 自适应跟踪算法［27，28］； 根据血管中心线垂线上的灰度呈高斯分布的特点， 把中心线

可以看做一个 “灰度脊线”， 采用八个分别代表不同方向的模板跟踪脊线［29］； Snake 模型方

法［30 － 32］等。
现有的方法可以归纳成以下七类：
1） 阈值运算法： 主要包括固定阈值和选择性阈值 （也称自动阈值）， 前者方法简单，

但效果较差； 后者略有改进， 但容易引入伪边缘。
2） 基于导数的方法： 主要包括一阶导数法和二阶导数法， 一般需要首先进行平滑处

理。 此类方法可以通过加权取平均值， 得到较好的效果， 但需要依靠一定的经验选择权值，
而且提取的血管边缘往往不连续。
3） 全自动提取方法： 假设血管横截面为椭圆， 截面灰度呈高斯分布， 中心线可以看做

脊线。 对造影图像作傅里叶变换， 计算 “第一零交叉”。 此类方法大都没有考虑背景模式，
因此对结构噪声比较敏感。
4） 参数模型方法： 考虑了背景结构和成像系统的影响， 用多项式表示组织或胸骨的投

影背景， 所以比基于导数的提取方法有所改进。
5） 形态学和动态规划： 利用代表不同方向血管的形态学算子进行血管分割。 该方法提

取血管交叉点的效果不好， 可提取的血管直径范围有限。
6） 滤波器方法： 主要包括自适应滤波器的跟踪算法和可变形模型法等。
7） 基于表面的提取方法： 利用由相邻的一维剖面数据计算得到的二维剖面提取血管边

缘， 弥补了传统方法数据点不足的缺点， 可以从质量较差的造影图像中准确提取血管。
实际应用过程中， 应根据造影图像中血管与背景的对比度、 血管树的复杂程度以及噪声

大小等选择合理的血管提取方法。 对左冠和右冠造影图像的血管区域分割结果分别如

图 2－13 ～图 2－16 所示。

图 2－13　 一帧左冠 CAG图像的血管区域提取结果

图 2－14　 两帧右冠 CAG图像的血管区域提取结果
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图 2－15　 一帧右冠 CAG图像的血管区域分割和边缘提取结果

图 2－16　 一帧左冠 CAG图像的血管区域分割和边缘提取结果

2. 4. 2　 骨架的提取

从整体上可以将冠状动脉血管看做一个弯曲的空间管状系统， 因此非常适合用骨架来表

达。 骨架是图像变形技术中的概念， 可以用少量数据表达物体的主要几何、 拓扑特征， 甚至

可以不失真地恢复原图像［33］。 一般要求血管骨架是连通的、 单像素宽的、 逼近血管中轴线

的曲线。
目前血管骨架提取的方法可分为直接法和间接法， 下面分别介绍。
（1） 直接法

基本思想是利用造影图像中血管的灰度特性直接提取血管中心线， 并将提取出来的中心

线作为血管骨架。 比如最大灰度法、 分水岭法和自动搜索法等， 最为典型的是 Sun 算法和

Bolson算法， 这两种方法均需要人工参与， 中心线为多段直线构成的折线， 每次提取的步长

系数对结果影响较大。 现有的直接法提取的骨架结果均不理想， 并且算法都比较复杂， 实现

起来比较困难。
（2） 间接法

基本思想是将血管骨架提取问题转换为图像处理中常见的细化问题， 利用图像细化技术

对血管区域进行细化得到血管骨架。 其过程分为两步： 首先是提取血管区域， 然后利用细化

技术对血管区域进行细化得到血管骨架。 细化是一种常用的图像处理方法， 目的是将图像分

割成更易于理解的线条模式， 保留图像的基本结构信息， 便于图像的进一步分析和识别， 常

用的细化方法可分为逐层剥离法和距离变化法两类。
分叉血管的细化是血管骨架间接提取法的重要内容。 文献 ［34］ 采用加权方法实

现分叉点处血管骨架的平滑， 每个像素的权值与其所在的子树拓扑层次相关， 有效地

校正了细化过程中分叉点处血管骨架偏移的误差。 文献 ［35］ 提出了各向同性的连通

数细化法和最大成本法， 利用常规边缘提取方法建立成本空间， 然后采用动态规划法
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提取血管边缘。
对 CAG图像进行细化和二值化等预处理后， 可获得连通的、 逼近中轴线且为单像素宽

的骨架图像。 由于临床上只有主干血管信息对冠心病的诊治具有重要意义， 所以一般只需提

取主干血管的骨架。 一帧左冠状 CAG图像及提取出的血管骨架如图 2－17 所示， 完成血管骨

架和边缘提取的两帧 CAG图像如图 2－18 所示。

图 2－17　 一帧左冠状 CAG图像及提取出的血管骨架

a） 原始图像； b） 主要血管分支的骨架

血管腔的直径信息是临床诊断心血管狭窄的主要依据之一， 也是血管树三维重建的必要

信息。 根据提取出的血管腔边缘和骨架， 可以计算骨架上各点的血管直径。 血管二维直径示

意图如图 2－19 所示， 图中垂直于骨架切线方向的直线和血管区域的两个边缘相交， 两个交

点之间的距离就是二维血管直径， 图中阴影部分为血管区域， 虚线表示血管骨架， 线段 p1p2

垂直于骨架点 p处的切矢量， 则点 p处的血管直径为 p1p2
→ 。

图 2－18　 完成血管骨架和边缘提取的两帧 CAG图像 图 2－19　 血管二维直径示意图

2. 4. 3　 骨架特征点的识别

为了正确分割冠脉血管的骨架， 进而对骨架进行描述， 需要对骨架的特征点进行识别。
冠状动脉血管骨架的特征点包括： 分叉点、 交叉点和端点。 分叉点是指血管在该处出现分

支， 血管骨架出现交点。 交叉点是指两条空间不相交的血管在 CAG 图像中投影的交叉点。
端点即 CAG图像中血管的终止点。
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（1） 分叉点

冠状动脉主干血管在同一个分叉点处一般只有两个血管分支， 所以可简单地认为骨架树

上分叉点处有三个血管段。 根据连通数的性质识别分叉点， 分叉点的 3 × 3 邻域内有四个像

素点 （包括其自身）， 以此为判据遍历图像， 可以自动识别分叉点。
需要说明的是， 骨架线获取是通过图像细化技术对提取出来的血管区域进行细化得到

的， 现有的细化方法均存在细化节点畸变， 如图 2－20 所示。 图 2－20b 是图 2－20a 的骨架提

取结果。 虚线圆圈内部分可以看出， 分叉点处的骨架沿箭头方向凹陷， 导致分叉点位置发生

偏移。 由于分叉点的位置信息对冠脉树的运动估计具有非常重要的意义， 因此细化处理引入

的误差将会降低运动估计的精度。
（2） 交叉点

由于血管造影成像过程是一个投影成像过程， 空间本不相交的血管经投影后可能出现部

分重叠现象， 导致血管骨架出现交点。 以交叉点的 3 × 3 邻域内像素点数目等于 5 （包括其

自身） 为判据遍历图像， 可以自动识别交叉点。 此外， 由于交叉点是两条血管的投影点，
因而在造影图像上交叉点的灰度值必然大于其他点， 这一特性也可以作为自动识别交叉点的

依据。
细化处理的误差也会影响交叉点的正确识别。 在图 2－20 中的虚线圆圈内， 交叉点处的

骨架在箭头方向分裂产生两个分叉点 A和 B。 通过将连通的、 相邻很近的分叉点合并为交叉

点， 可以修正图 2－20b所示的错误识别结果。

图 2－20　 细化节点畸变示意图

a） 细化引起的分叉点处骨架变形示意图　 b） 细化引起的交叉点处骨架变形示意图

（3） 端点

端点的 3 × 3 邻域内像素点的数目等于 2 （包括端点本身）， 根据此连通数的性质可以自

动识别血管分支的端点。

2. 4. 4　 骨架树的拓扑结构描述

每个血管段都可以表示成一个连通点的有序序列， 序列的首末两点 （即血管段的起点

和终点） 都是冠脉树骨架的特征点， 血管段上其他点的 3 × 3 邻域内像素点数目为 3 （包括

该点自身）。 图 2－21 是图 2－17b 所示冠状动脉树骨架拓扑结构的描述， 图中黑色方块表示

分叉点， 灰色方块表示端点， 黑色圆圈表示交叉点， 带箭头的虚线表示血管段之间的层次关

系。 该骨架树有 5 个分叉点 （B1、 B2、 B3、 B4、 B5）， 1 个交叉点 （C1） 和 7 个端点 （E1、
E2、 E3、 E4、 E5、 E6、 E7）。
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空间不相交的血管在 CAG图像上的投影发生交叉时， 同一个血管被分割成几个血管段，
并产生回路， 如图 2－21a中 B4和 C1之间的回路， 改变了血管树的拓扑结构， 需要根据血管

连续性和血管直径等信息将交叉点处的血管段合并， 剔除交叉点。 这样， 血管树骨架的特征

点只包括分叉点和端点。 图 2－21a中， 将 B4和 C1之间的两条血管段分别和血管段 C1E7和 C1
E6合并。 交叉点剔除后， 血管树骨架中没有回路， 可以用有向二叉树正确地描述血管树的

拓扑结构， 如图 2－21b所示， 每个血管段可以由分叉点和端点确定， 图中 LM为左冠状动脉

主干、 LAD为左前降支、 D为对角支、 Cx为左旋支、 OM为钝缘支。

图 2－21　 冠脉血管骨架的拓扑结构描述

a） 拓扑结构的有向图描述　 b） 拓扑结构的有向二叉树描述

2. 5　 CAG图像中三维重建

人体脏器结构是一个三维空间分布， 仅仅依靠一幅或几幅二维图像来理解三维结构有一

定的局限性， 不能满足临床上在疾病诊断、 治疗决策及外科手术研究中的需要。 随着计算机

技术和数字图像处理技术的发展以及计算机图形学的成熟应用， 医学三维成像在近二十年中

有了长足发展。 目前， 三维图像已应用于放射学诊断、 肿瘤学、 心脏学与外科手术的研究

中， 并已成为计算机辅助制定治疗方案的得力工具。
基于二维冠状动脉造影图像的血管三维重建具有很好的临床意义和很高的应用价值， 它

不仅能为医生提供形象、 直观的三维 （3D） 血管形状图像， 并对血管的有关参数 （如直径

大小、 血管长度和截面积等） 进行定量测量， 更重要的是在放射治疗计划、 放射介入治疗、
放射外科、 多设备图像融合和计算机辅助教学中有独特的应用。

冠状动脉造影图像中血管三维重建的流程图如图 2－22 所示， 从在近似垂直角度采集的

两帧造影图像中重建三维血管主要包括以下步骤：
1） 图像预处理， 主要包括畸变校正、 图像平滑和对比度增强等。
2） 从造影图像提取血管的二维骨架和直径信息。
3） 将二维骨架树分割成多个血管段， 并描述骨架树的拓扑结构。
4） 根据骨架树的拓扑结构和外极线约束匹配两幅图像血管骨架树的特征点， 实现血管

段的匹配。
5） 以 B样条曲线为基元由两幅图像的二维血管骨架重建三维骨架。
6） 由二维血管直径计算三维直径， 并重构血管的三维表面。
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图 2－22　 冠状动脉造影图像中血管三维重建的流程图

2. 5. 1　 三维重建的目的和意义

X射线造影成像的最大缺陷在于把三维空间结构重叠到二维的图像上， 即投影成像， 血

图 2－23　 一帧左冠状动脉造影图像

管结构可能在图像中相互重叠而影响观察， 如

图 2－23 所示。 更本质地是， 二维造影图像丢失了大

部分临床诊断中所需要的三维空间信息。 即使是临

床经验丰富的医生， 也只能相当有限地估计血管的

空间方向。 例如， 为了诊断并规划血管狭窄的治疗，
医生希望对病灶精确定位并定量估计狭窄的程度。
血管的空间行走方向和直径狭窄信息无疑是作出这

些判断的重要依据。 事实上， 平面造影图像中隐含

着血管的三维空间信息。 医生可以利用解剖、 病理

等专业知识和临床经验， 从血管在多个方向的投影

想象血管的三维形态， 从而作出更加准确的评价。
但是人工分析的缺点是结果不够客观、 难以重复且

不能定量， 分析结果密切依赖于医生的临床经验以

及能否恰当地利用专业知识。
冠状动脉血管的三维重建是指运用数字图像分析的方法从多个角度拍摄的 X 射线冠脉

造影图像中重构除去实际血管的空间特征， 并以恰当的方式表达出来， 例如以图形的方式给

出血管断面的形状、 血管系统的三维形态、 空间方向和曲率， 甚至完整的三维血管几何

模型。
目前冠心病的临床诊断中， 医生一般选择多个角度进行冠脉造影， 根据二维冠脉造影图

像上动脉的直径狭窄百分比评价冠心病的存在及其严重程度。 介入治疗过程中， 通常根据狭

窄动脉的二维长度测量值和临床经验选择球囊的大小或植入支架的长度。 诊治的结果密切依

赖于医生是否具有丰富的临床经验以及能否恰当地利用专业知识。 另外， 造影过程中血管的

重叠和成像导致的长度缩短等因素都会影响冠脉造影的二维定量分析的精度， 进而影响诊断

的准确性和治疗的效果。
综上所述， 根据两幅近似垂直角度的冠脉造影图像重建三维血管， 其意义在于， 可实现

冠状动脉的三维可视化， 增强图像信息的直观性和空间感， 医生通过交互式操作 （如旋转、
缩放和剪切等） 可以更好地检查血管的形状和尺寸等， 增强对血管拓扑结构的理解， 减少

造影检查的次数， 降低医疗成本和减轻病人的痛苦； 在三维重建的基础上实现血管的三维定

量分析， 对血管长度、 体积、 直径和角度等参数进行准确地定量描述， 有助于更准确地描述

病情； 通过多模态图像的融合， 可以产生更高级、 更容易理解的图像形式， 得到更加直观、
13



丰富的医疗信息。 例如， 血管内超声和 OCT 成像均提供了血管内部的病变程度和形态等重

要的诊疗信息， 将这些信息和由造影图像得到的血管三维形态相融合， 可以得到血管病变的

准确空间位置和形态， 从而为正确评价血管病变程度、 制定治疗方案和指导手术等提供更加

可靠的信息； 根据冠状动脉的三维虚拟显示， 可以计算或人工选择疑似病变血管的最佳观察

角度， 然后指导造影系统在该角度获取新的造影图像， 由此可以更好地检查该段血管， 辅助

医生进一步地准确诊治； 通过纵向比较病例三维定量分析的结果， 可以评价病症的发展趋势

和状态， 评价手术是否成功， 提高冠心病诊治的准确性； 根据心动周期内不同时刻的造影图

像重建冠状动脉的三维形态， 即实现四维 （三维 ＋时间） 的冠状动脉重建， 可以为描述心

动周期中冠状动脉的动态特性及分析心脏的运动特征等工作提供良好的基础； 通过血管树的

三维重建， 可以对某段血管或冠状动脉系统进行整体评价， 从而很好地诊治弥漫性冠状动脉

疾病； 在计算机辅助教学中血管三维重建也具有独特的应用， 可以用于训练、 培养操作人

员， 增强对血管拓扑结构的理解， 甚至可以作为虚拟手术治疗的平台。

2. 5. 2　 造影成像系统的几何模型

造影系统在两个不同角度的成像平面之间存在着一定的立体几何关系， 这是由二维造影

图像是重建三维血管的关键。 本节根据造影系统的运动特征建立简化模型， 分析造影图像平

面和三维坐标系之间的几何转换关系， 以及两个造影图像之间的几何转换关系。
单面造影机的运动模型如图 2－24 所示， 造影机的旋转运动包括绕轴 I 的旋转 I 和绕轴

II的旋转 II， 轴 I和轴 II的交点为系统中心； 造影机的平移运动指图像增强器在桶架上的直

线运动， 另外病人躺卧的平台也会有平移运动。 因此， 造影系统具有五个自由度： 两个旋转

运动的角度、 X 射线源和图像增强器相对于系统中心点的平移矢量以及桶架的平移矢量

（即图中轴 I和轴 II方向的运动矢量）。 造影机的 X 射线源是一个接近于点， 但具有一定面

积的射线源。 由于 X射线源的尺寸远小于其与接收端之间的距离， 同时为了研究方便， 因

此假设 X射线源为一个理想的点源， 它发射一个锥形的射线束， X 射线投影轴垂直入射到

成像平面， 因此 X射线造影可以看成简单的一点透视， X 射线源也就是透视投影的灭点。
根据透视投影原理， 建立 X射线造影系统的投影模型， 如图 2－24 中简化的成像模型所示。

以系统中心为原点 O， 垂直于平台向上的方向为 Z轴， X 轴指向病人右手方向， Y 轴指

向病人脚的方向， 建立如图 2－25 所示的右手三维笛卡尔坐标系 （即世界坐标系）， 图 2－24
中造影机的旋转 I和旋转 II的旋转轴分别为 Y轴和 X轴。

造影角度记录了图像获取过程中造影机位置， 是血管三维重建所需的重要参数， 其定义

详见 2. 2. 3 节。 图 2－26 描述了造影机在两个不同角度投影时造影角度的表示方法， 其中点

S1 和 S2 代表两次造影过程中 X 射线源的位置， 坐标系 XYZO 是按如图 2－25 所示方法建立

的坐标系， 坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 分别是以点 S1 和 S2 为原点的 X射线源局部坐标系，
S1O1 和 S2O2 分别是投影坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 的投影轴， 分别垂直入射图像 A 和 B
于点 O1 和点 O2。 两次造影角度分别记为（α1，β1）和（α2，β2）， α1 和 α2 在 XZO平面内， 表示

LAO ／ RAO角度， 当 αi ＞ 0 时代表 RAO 角度， 当 αi ＜ 0 时代表 LAO 角度； β1 和 β2 分别在

OO1A1 和 OO2A2 平面内， 表示 CRAN ／ CAUD角度， 当 βi ＞ 0 时代表 CRAN角度， 当 βi ＜ 0 时

代表 CAUD角度。 所以图 2－26 中， α1 ＜ 0、 β1 ＞ 0、 α2 ＞ 0 和 β2 ＞ 0。 这样在不同体位对冠脉

进行造影成像时， 坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 相对于坐标系 OXYZ 的旋转角度均可从造影
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机上得到。

图 2－24　 单面造影机运动模型［16］ 图 2－25　 右手三维笛卡尔坐标系

血管造影系统在两个不同角度的成像示意图如图 2－27 所示， 投影面坐标系 U1V1O1 和

U2V2O2 所在平面分别代表两次造影过程中的图像平面， 即图像 A和图像 B平面。 D1和 D2分
别表示 X射线源 S1 和 S2 到各自投影平面的垂直距离。 坐标系 U1V1O1 中， 空间点 P 在图像

A上的投影点 p1 的坐标为（u1，v1）； 坐标系 U2V2O2 中， 空间点 P 在图像 B 上的投影点 p2 的
坐标为（u2，v2）。 利用两个不同角度的造影图像重建三维血管， 也就是根据图像 A 和 B 上的

对应点 p1 和 p2， 计算出空间点 P的三维坐标。

图 2－26　 造影角度的表示方法 图 2－27　 造影系统在两个不同角度的成像示意图［16］

综上所述， 定义四个坐标系， 分别为以系统中心 O 为原点的世界坐标系 XYZO， 如

图 2－25 ～2－27所示；以 X射线源 Si（i ＝1， 2） 为原点的 X射线源局部坐标系 XiYiZiSi（i ＝1，2），
如图 2－25 和图 2－26 所示； 以图像中心 Oi 为原点的投影面坐标系 UiViOi （ i ＝ 1，2）， 如

图 2－27 和图 2－28a所示； 以图像左上角 I 为原点的图像平面坐标系 E iF iC i （ i ＝ 1， 2）， 如
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图 2－28b 所示。 其中， 世界坐标系、 X 射线源局部坐标系和投影面坐标系的坐标单位是

mm， 图像平面坐标系的坐标单位是像素。
根据投影面坐标系 （或图像平面坐标系） 上的两个对应点， 计算世界坐标系 （或 X 射

线源局部坐标系） 的三维点坐标， 需要推导这四个坐标系之间的几何关系， 如图 2－29 所

示。 下面仅介绍结论， 详细推导过程参见文献 ［10， 16， 36 ～ 39］。

图2－28　 以图像左上角 I为原点的图像平面坐标系

a） 投影面坐标系　 b） 图像平面坐标系

图 2－29　 四个坐标系几何关系

（1） 图像平面坐标系和投影面坐标系的转换关系

投影面坐标系 UiViOi 和图像平面坐标系 E iF iC i（ i ＝ 1，2）都是建立在造影图像平面上的

坐标系， 如图 2－28 所示， 二者的坐标值可以用造影图像的像素间距 q 进行换算。 像素间距

指图像上相邻像素的间隔距离， 单位是 mm ／ pixel， 临床一般选用的值为 0. 3 mm ／ pixel 或
0. 35 mm ／ pixel。 设图像 i 的大小为 W × H （像素）， 则图 2 － 28a 中的坐标系原点 Oi 在
图 2－28b 坐标系中的坐标为（W ／ 2，H ／ 2）。 于是坐标系 UiViOi 中一点的坐标（ui，vi）和坐标系

E iF iC i 中的坐标（ei，fi）之间的转换关系如下：
ui
vi
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1 　 0
0 － 1

 

 
 
 

 

 
 
 .

ei
fi
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  （2－19）

（2） 投影面坐标系和 X射线源局部坐标系的转换关系

投影面坐标系 UiViOi 与 X射线源局部坐标系 X iYiZ iSi（ i ＝ 1，2）的关系如图 2－27 所示，
X iSi 和 YiSi 轴分别平行于 UiOi 和 ViOi 轴， SiZ i 轴垂直于图像平面， Si 和 Oi 之间的距离为

Di（ i ＝ 1，2）。 根据透视投影原理， 可以推导出坐标系 UiViOi 中一点的坐标（ui，vi）和坐标系

X iYiZ iSi 中的坐标（xi，yi，zi）之间的转换关系如下：
ui
vi
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 （2－20）

（3） X射线源局部坐标系和世界坐标系的转换关系

在图 2－26 中， 从世界坐标系 XYZO 到 X 射线源局部坐标系 X iYiZ iSi（ i ＝ 1，2）的几何变
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换是三维空间的刚体运动， 可以用旋转和平移运动描述。 设点 Si 和点 O 之间的距离为 Li，
可以通过两次旋转变换和一次平移变换实现由 XYZO到 X iYiZ iSi 的转换具体为绕 Y轴顺时针
旋转 αi 角度； 绕 X轴顺时针旋转 βi 角度； 从 O 点平移 Li 距离到 Si 点。 推导可得坐标系
XYZO中一点的坐标 （X， Y， Z） 和坐标系 X iYiZ iSi 中的坐标（xi，yi，zi）之间的转换关系如下：
［xi，yi，zi，1］ ＝ ［X，Y，Z，1］.RY（αi）.RX（βi）.T i

＝ ［X，Y，Z，1］.

cos（αi） 0 － sin（αi） 0
0 1 0 0

sin（αi） 0 cos（αi） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

1 0 0 0
0 cos（βi） sin（βi） 0
0 － sin（βi） cos（βi） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0
0 0 Li 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

（2－21）

式中， 矩阵 RX（θ） 表示绕 X轴顺时针旋转 θ角度的旋转矩阵； RY（θ） 表示绕 Y轴顺时针旋

转 θ角度的旋转矩阵； T i表示沿 Z轴平移 Li 的平移矩阵。 通过矩阵变换， 可以将式（2－21）
表示为

［X，Y，Z，1］ ＝ ［xi，yi，zi，1］.T －1i .R －1X （βi）.R －1Y （αi） ＝ ［xi，yi，zi，1］.T －1i .RX（ － βi）.RY（ －αi）

＝ ［xi，yi，zi，1］.

1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0
0 0 － Li 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

1 0 0 0
0 cos（ － βi） sin（ － βi） 0
0 － sin（ － βi） cos（ － βi） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

cos（ － αi） 0 － sin（ － αi） 0
0 1 0 0

sin（ － αi） 0 cos（ － αi） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

（2－22）

式中， T － 1和 R － 1分别表示矩阵 T和 R的逆矩阵。
（4） 两个 X射线源局部坐标系之间的转换关系

坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 之间的转换关系可以通过中间坐标系 XYZO 推导得到。 坐
标系 X1Y1Z1S1 中一点的坐标 （x1， y1， z1） 与坐标系 XYZO中的坐标 （X， Y， Z） 之间的转换

关系如下：
［X，Y，Z，1］ ＝ ［x1，y1，z1，1］.T1 － 1.RX（ － β1）.RY（ － α1）

＝ ［x1，y1，z1，1］.

1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0
0 0 － L1 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

1 0 0 0
0 cos（ － β1） sin（ － β1） 0
0 － sin（ － β1） cos（ － β1） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

cos（ － α1） 0 － sin（ － α1） 0
0 1 0 0

sin（ － α1） 0 cos（ － α1） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

（2－23）
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式中， L1为 X射线源 S1和系统中心 O之间的距离； T1为沿 Z 轴平移 L1的平移矩阵。 为了方

便描述矩阵变换， 上式中采用齐次坐标［x1， y1， z1， 1］和［X， Y， Z， 1］分别表示坐标（x1， y1，
z1）和（X， Y， Z）， 下同。

坐标系 X2Y2Z2S2中一点的坐标（x2， y2， z2）与坐标系 XYZO中的坐标（X， Y， Z）之间的转

换关系如下

［X，Y，Z，1］ ＝ ［x2，y2，z2，1］.T2 － 1.RX（ － β2）.RY（ － α2）

＝ ［x2，y2，z2，1］.

1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0
0 0 － L2 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

1 0 0 0
0 cos（ － β2） sin（ － β2） 0
0 － sin（ － β2） cos（ － β2） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.

cos（ － α2） 0 － sin（ － α2） 0
0 1 0 0

sin（ － α2） 0 cos（ － α2） 0
0 0 0 1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

（2－24）

式中， L2为 X射线源 S2和系统中心 O之间的距离； T2为沿 Z轴平移 L2的平移矩阵。
联立式 （2－23） 和式 （2－24） 可得坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 之间的几何变换关系，

公式如下：
［x1，y1，z1，1］ ＝ ［x2，y2，z2，1］.T2 － 1.RY（ － β2）.RX（ － α2）.RY（α1）.RX（β1）.T1
［x2，y2，z2，1］ ＝ ［x1，y1，z1，1］.T － 11 .RX（ － β1）.RY（ － α1）.RY（α2）.RX（β2）.T2{

（2－25）
将式 （2－25） 用非齐次坐标表示为

［x2，y2，z2］ T ＝ R.（［x1，y1，z1］ T － t） （2－26）
其中 R为 33 的旋转矩阵， 其公式如下：

R ＝ RX（β2）.RY（α2）.RY（ － α1）.RX（ － β1） （2－27）
t为 3 × 1 的平移矢量， 其公式如下：

t ＝ T1 － R － 1.T2 ＝ T1 － RX（β1）.RY（α1）.RY（ － α2）.RX（ － β2）.T2 （2－28）
所以坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 之间的几何变换关系可以用旋转矩阵 R和平移矢量 t表示。
定义 3 × 4 的矩阵如下：

GT ＝ ［R t］ （2－29）
称为几何变换矩阵， 它记录了两次造影时成像系统的几何位置关系， 是联系两个不同角度造

影图像的纽带， 也是三维重建血管的关键。
上述坐标变换仅考虑了坐标系本身的运动， 忽略了图像获取过程中病人的位置变化， 即

病人的平移运动。 为了获得更多的信息和观察方便， 造影过程中操作人员常常会移动病人躺

卧的平台， 所以两次造影时平台一般不在同一位置。 设 r ＝ ［ rx 　 ry 　 rz］ T为造影成像过程中

病人的平移运动， 当重建过程考虑运动 r以后， 式 （2－26） 变成：
x2
y2
z2

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

＝ R.

x1
y1
z1

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

－ t － r
 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝

r11 r12 r13
r21 r22 r23
r31 r32 r33

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

.

x1 － tx － rx
y1 － ty － ry
z1 － tz － rz

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－30）
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坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 之间的几何变换关系可以用式 （2－26） 或 （2－30） 表示，
这也是计算三维血管坐标的必要条件。 根据 L1、 L2和造影角度可以计算几何变换矩阵 GT，
但由于在对成像系统进行标定， 获得这些参数时不可避免地存在一定误差， 所以 GT 不能很

好地反映两幅造影图像之间的几何变换关系， 从而影响血管三维重建的精度。 一般选择两幅

造影图像的特征点对 （如分叉点等） 优化 GT， 从而提高三维重建的精度， 详见文献 ［10］。

2. 5. 3　 骨架点的三维重建

通过以上四个坐标系相互转换关系的分析可以看出， 基于造影图像中血管的三维重建问

题可以简化为已知两个图像平面坐标系的坐标以及造影系统的有关几何参数， 计算世界坐标

系中对应的坐标值。 这就需要通过上述四个坐标系的相互转换， 由投影点的二维坐标计算出

空间点的三维坐标。
假设血管骨架点 P i 在坐标系 X1Y1Z1S1 中的坐标为（x1i，y1i，z1i）， P i 在图像 A 上的投影

点坐标为（u1i，v1i） （基于坐标系 U1V1O1）； P i 在坐标系 X2Y2Z2S2 中的坐标为（ x2i，y2i，z2i），
它在图像 B上的投影点坐标为（u2i，v2i） （基于坐标系 U2V2O2）。 若已知（u1i，v1i）和（u2i，v2i），
则可根据 GT求解 P i 的三维坐标（x1i，y1i，z1i）。

根据透视投影成像关系， 即式 （2－20） 可知：
x1i
z1i
＝
u1i
D1
＝ ξ1i， 　

y1i
z1i
＝
v1i
D1
＝ η1i，　

x2i
z2i
＝
u2i
D2
＝ ξ2i，　

y2i
z2i
＝
v2i
D2
＝ η2i （2－31）

由式 （2－26） 可得：
x2i
y2i
z2i

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝ R.

x1i
y1i
z1i

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
－ t

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝
（ r11x1i ＋ r12y1i ＋ r13 z1i） － （ r11 t1 ＋ r12 t2 ＋ r13 t3）
（ r21x1i ＋ r22y1i ＋ r23 z1i） － （ r21 t1 ＋ r22 t2 ＋ r23 t3）
（ r31x1i ＋ r32y1i ＋ r33 z1i） － （ r31 t1 ＋ r32 t2 ＋ r33 t3）

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 

（2－32）

联立式 （2－31） 和式 （2－32） 并化简， 得到用矩阵形式表示的方程如下：
1 0 － ξ1i
0 1 － η1i

r11 － r31.ξ2i r12 － r32.ξ2i r13 － r33.ξ2i
r21 － r31.η2i r22 － r32.η2i r23 － r33.η2i

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

.
x1i
y1i
z1i

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝

0
0
a.t
b.t

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－33）

其中

a ＝ ［ r11 － r31.ξ2i r12 － r32.ξ2i r13 － r33.ξ2i］

b ＝ ［ r21 － r31.η2i r22 － r32.η2i r23 － r33.η2i］{ （2－34）

rij （ i， j ＝ 1，2，3）表示旋转矩阵 R的第 i行、 第 j列的元素， t为平移矩阵。 求解方程 （2－34）
即可得到（x1i，y1i，z1i）。 该方程是一个超定方程， 可采用最小二乘法求解。

2. 5. 4　 两个视角之间对应点的匹配

由两个不同角度的造影图像重建三维空间点时， 一个关键问题是如何确定两幅造影

图像的对应点， 即匹配两幅图像的对应点， 这是计算机立体视觉中常见的匹配问题。 为

了从二维图像中获得更多的三维信息， 两幅造影图像 A 和 B 之间的造影角度一般应相差

60°以上， 因此两幅图像中几何结构的共性大大减少， 无法使用常用的立体图像匹配技术
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（如模板匹配、 关系匹配和特征内容匹配等）。 目前常用的方法是利用立体成像的外极线

约束匹配对应点。
从两个不同视角获得的同一场景的两幅图像之间存在着一定的约束关系， 这就是通常所

说的外极几何关系。 如图 2－30 所示， 空间点 P与 X射线源 S1和 S2构成一个平面， 称为外极

平面； 外极平面与图像 A和 B相交形成左右两条外极线 L1和 L2。 点 P在图像 A和 B上的投

影点分别为 p1和 p2， O1和 O2分别是图像 A和 B的中心。 根据透视投影成像原理和外极约束

原理， 点 p1在图像 B上的对应点 p2一定位于点 p1对应的外极线 L2上， 点 p2在图像 A上的对

应点 p1一定位于点 p2对应的外极线 L1上， 这一性质称为匹配的外极线约束。
外极线是立体成像空间几何关系的体现， 下面根据造影系统的几何变换矩阵 GT推导外

极线的方程。 对两个造影成像平面上的点进行立体匹配时， 首先在其中一个投影平面上取血

管骨架点 p， 通过点 p、 S1和 S2确定外极面， 然后确定外极面与另一投影成像面的交线———
外极线， 最后在该外极线上寻找血管骨架点与 p相匹配。 如图 2－27 所示， 空间点 P 在 X射

线源局部坐标系 X1Y1Z1S1 和 X2Y2Z2S2 中的坐标分别为（x1，y1，z1）和（x2，y2，z2）， P 在图像 A
上的投影点 p1 的坐标为（u1，v1） （基于平面坐标系 U1V1O1）， 在图像 B上的投影点 p2 的坐标

为（u2，v2） （基于坐标系 U2V2O2）。 由式 （2－20） 可知：

ξ1 ＝
u1
D ＝
x1
z1
，　 η1 ＝

v1
D ＝
y1
z1
，　 ξ2 ＝

u2
D ＝
x2
z2
，　 η2 ＝

v2
D ＝
y2
z2

（2－35）

于是有如下公式：
x1 ＝ z1ξ1， 　 y1 ＝ z1η1， 　 x2 ＝ z2ξ2， 　 y2 ＝ z2η2 （2－36）

即：
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z1
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z1η1
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＝ z1.
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， 　
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＝

z2ξ2
z2η2
z2

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

＝ z2.
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η2
1

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 

（2－37）

由式 （2－26） 有：
x2
y2
z2

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

＝ R.
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＝

r11 r12 r13
r21 r22 r23
r31 r32 r33

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

. z1.
ξ1
η1
1

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
－

t1
t2
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＝

r11（ z1ξ1 － t1） ＋ r12（ z1η1 － t2） ＋ r13（ z1 － t3）
r21（ z1ξ1 － t1） ＋ r22（ z1η1 － t2） ＋ r23（ z1 － t3）
r31（ z1ξ1 － t1） ＋ r32（ z1η1 － t2） ＋ r33（ z1 － t3）

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－38）

即　
x2
y2
z2

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

＝ z2.
ξ2
η2
1

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝

z1（ r11ξ1 ＋ r12η1 ＋ r13） － （ r11 t1 ＋ r12 t2 ＋ r13 t3）
z1（ r21ξ1 ＋ r22η1 ＋ r23） － （ r21 t1 ＋ r22 t2 ＋ r23 t3）
z1（ r31ξ1 ＋ r32η1 ＋ r33） － （ r31 t1 ＋ r32 t2 ＋ r33 t3）

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－39）

其中 R ＝

r11 r12 r13
r21 r22 r23
r31 r32 r33

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

和 t ＝

t1
t2
t3

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

分别是旋转矩阵和平移矢量。 令：
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a1 ＝ r11ξ1 ＋ r12η1 ＋ r13
b1 ＝ r11 t1 ＋ r12 t2 ＋ r13.t3
a2 ＝ r21ξ1 ＋ r22η1 ＋ r23
b2 ＝ r21 t1 ＋ r22 t2 ＋ r23.t3
a3 ＝ r31ξ1 ＋ r32η1 ＋ r33
b3 ＝ r31 t1 ＋ r32 t2 ＋ r33.t3

 

 

 

 
 
 
 

 
 
 
 

（2－40）

则式 （2－39） 可以写成：
x2 ＝ z1a1 － b1
y2 ＝ z1a2 － b2
z2 ＝ z1a3 － b3

 

 

 

 
 

  

（2－41）

所以：

ξ2 ＝
u2
D2
＝
x2
z2
＝
z1a1 － b1
z1a3 － b3

η2 ＝
v2
D2
＝
y2
z2
＝
z1a2 － b2
z1a3 － b3

 

 

 

 
 

 
 

（2－42）

从上式中消去 z1 并化简， 则图 2－30 中图像 A上的点 p1（u1，v1）在图像 B 上对应的外极线 L2
的方程可表示如下：

u2（a2b3 － a3b2） ＋ v2（a3b1 － a1b3） ＋ D2（a1b2 － a2b1） ＝ 0 （2－43）
或

ξ2（a3b2 － a2b3） ＋ η2（a1b3 － a3b1） ＋ （a2b1 － a1b2） ＝ 0 （2－44）
同理， 可推出外极线 L1 的方程。

利用外极约束匹配血管骨架点如图 2－31 所示， 图中三维血管 V分别成像于图像 A和图

像 B， 图像 A中的点 p1 在图像 B上对应的外极线为 L2。 根据外极约束原理， 点 p1 在图像 B
上的对应点一定在外极线 L2 上， 且一定在图像 B中的血管投影上。 所以外极线 L2 和图像 B
中血管投影的交点 p2 就是点 p1 的共轭点。

由于二维血管提取的误差以及几何变换矩阵的误差等， 匹配点可能不会准确地出现在图

像平面中对应的外极线上， 而在外极线的邻域内。 这种情况下， 一般在该邻域内搜索和外极

线距离最短的点作为匹配点。 由解析几何知识以及式 （2－44）， 可以计算图像 B 上的点（u2，
v2）到外极线 L2 的距离， 公式如下：

d ＝
（a3b2 － a2b3）ξ2 ＋ （a1b3 － a3b1）η2 ＋ （a2b1 － a1b2）

（a3b2 － a2b3） 2 ＋ （a1b3 － a3b1） 2
（2－45）

其中， ai 和 bi（ i ＝ 1，2，3）的值和式 （2－41） 中的值相同。 则 d可以作为点 p2 相对于 p1 的匹

配误差。
另外， 由于冠脉血管骨架成树状结构， 外极线上可能存在多个血管骨架点， 例如

图 2－30 中的骨架点 p′1、 p′2 和 p′3。 如 2. 4. 4 节中所述， 经过分割， 可以用有向二叉树描述二

维冠脉树骨架的拓扑结构， 如图 2－31 所示， 基于冠状动脉树骨架特有的树状拓扑结构， 为

提高匹配精度， 可以利用血管树固定的层次关系作为匹配的主要特征， 即仅允许具有相同拓

扑特性的血管段进行匹配， 从而缩小匹配的搜索范围， 简化匹配过程， 提高匹配精度。
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图 2－30　 外极几何关系示意图 图 2－31　 利用外极约束匹配血管骨架点

图 2－32　 二维血管段点序列的匹配示意图

2. 5. 5　 骨架的三维重建

对冠脉造影图像进行细化、 二值化等处理后， 可获得连通的、 逼近中轴线且为单像

素宽的骨架， 参见 2. 4. 2 节。 由于临床上只有主干血管的信息具有诊治意义， 所以只

需从造影图像中提取主干血管的骨架。 冠状动脉骨架呈复杂的树状结构， 由许多小的

血管段组成， 于是冠状动脉树骨架的三维重建可以转化为分别对这些血管段进行三维

重建。 因此， 为了正确重建三维骨架树， 首先需要将二维骨架树分割成多个血管段，
并分析其拓扑结构， 参见 2. 4. 4 节； 然后匹配两幅造影图像中的各个血管段， 得到血

管段的空间坐标。 目前的方法可以分为两类： 点基元方法和基于参数曲线的立体视觉

方法。
（1） 点基元重建方法

造影图像中每个二维血管段都可以表示成一个连通的有序点序列， 因此可采用点作为立

体匹配和三维重建的基元， 如图 2－32 所示。 图像 A的血管段 Va 和图像 B 的血管段 Vb 分别

表示为点序列 （ p11， p12，…， p1m ）和 （ p21， p22，…，
p2n）， 点 p11、 p1m、 p21和 p2n是二维血管骨架树的

分支点或端点。 根据外极约束和血管直径可以匹

配这两个点序列， 图中带箭头的虚线表示两个血

管段骨架点之间的对应关系， 由此得到一系列的

共轭点对。 根据式 （2－33） 计算点的三维坐标，
得到一个离散的三维点序列， 即三维血管段的

骨架。
基于点的血管骨架方法需要逐点进行匹配、

重建， 所以计算量较大， 可能引入较大的误差，
而且最后得到的离散三维点序列不能很好地表达

光滑的三维血管曲线。
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（2） 基于参数曲线的立体视觉方法

和传统的点基元重建方法相比， 以曲线为基元的重建方法可以减小误匹配的概率， 提高

重建算法的鲁棒性， 常见的曲线基元包括二次曲线、 Bezier曲线和 B 样条曲线等。 例如， 以

二次曲线为基元， 采用可变形模型方法重建三维冠状动脉骨架， 但需要给出骨架的初始值和

标定造影系统［40］； 或者利用 B样条曲线重建三维曲线， 直接由二维控制点计算三维控制点，
但没有考虑二维控制点之间的匹配问题［41］。

冠状动脉可以看成一个空间弯曲的管状系统， 其骨架是空间连续的光滑曲线。 而 B 样

条曲线具有良好的光顺性、 仿射不变性和局部控制等优良特性［42］， 所以 B 样条曲线非常适

合表示冠状动脉骨架。 有的学者首先逐点匹配得到离散的三维点序列， 然后用 B 样条曲线

拟合离散点， 得到 B样条曲线描述的三维血管骨架。 虽然这种方法可以在一定程度上减小

匹配误差， 并且得到光滑的骨架曲线， 但其本质上还是基于点的重建方法。 文献 ［10］ 提

出一种以 B样条曲线为基元重建冠状动脉树三维骨架的方法， 其主要思路是： 采用 B 样条

曲线拟合图像 A和 B的二维血管骨架， 根据二维曲线的 B 样条控制点重建三维控制点， 再

由三维控制点计算出三维 B 样条曲线， 即为三维血管骨架。 另外， 由于重建三维控制点的

过程中， 二维控制点的匹配存在一定的误差， 因此需要对三维控制点进行优化， 使得三维 B
样条曲线反投影后更接近于二维血管骨架。 图 2－33 ～2－35是对采用 Philips公司的 Integris CV
单面造影系统采集到的临床 CAG图像的实验结果。

图 2－33　 对近似正交的一对左冠 CAG图像进行血管骨架三维重建的结果

a） 两幅左冠状动脉造影图像， 造影角度分别为 RAO30°CAUD24°和 LAO46°CRAN 21°
b） 主要血管分支的骨架　 c） 重建出的三维血管骨架
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图 2－34　 对近似正交的一对右冠 CAG图像进行血管骨架三维重建的结果

a） 两幅右冠状动脉造影图像， 造影角度分别为 LAO50°CAUD2°和 RAO30°CAUD2°
b） 主要血管分支的骨架　 c） 重建出的三维血管骨架

图 2－35　 对近似正交的一对左冠 CAG图像进行血管骨架三维重建的结果

a） 两幅左冠状动脉造影图像， 造影角度分别为 LAO50°CAUD8°和 RAO30°CAUD14°
b） 主要血管分支的骨架　 c） 重建出的三维血管骨架
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2. 5. 6　 表面的三维重建

从二维投影图像重构血管三维形态的过程中， 两个角度的造影图像所提供的数据非常有

限， 重构血管表面的难度相当大， 因此必须简化目标， 降低问题的复杂性和难度。 理想状况

下冠状动脉可以被看做一个弯曲的空间管状系统， 并可假设为由二维圆盘 （或椭圆盘） 沿

着三维曲线行走形成的 “广义的圆柱体” （generalized cylinder， GC） ［36，43］。
冠状动脉三维简化模型如图 2－36 所示， 其中虚线表示血管的骨架 （即中心线）， 血管

骨架贯穿一系列圆盘 （或椭圆盘） 的中心， 并且垂直于圆盘， 于是冠状动脉的三维模型可

以用图 2－36 中右图所示的三维骨架和圆盘描述。 通过计算各骨架点处血管腔的三维直径，
得到限制血管横截面的轮廓， 然后根据血管横截面为椭圆的假设推导椭圆方程， 同时解决相

邻血管横截面相交的问题， 即可重建血管腔的三维表面， 并进行三维结果的绘制和显示。

图 2－36　 冠状动脉的三维简化模型

（1） 计算血管腔的三维直径

造影系统的投影成像可以看成如图 2－37 所示的透视投影， 其中 S1 为 X 射线源， O1 表
示造影图像 A的中心， P1 为坐标系 X1Y1Z1S1 中的三维空间点 P （其坐标为（x1，y1，z1）） 经

透视投影到图像 A上的点， p1 在图像平面坐标系 U1V1O1 中的坐标为（u1，v1）。 由于透视投

影的放大成像原理， 图像中血管投影的二维直径一般要大于血管的真实直径。 设图像 A 中

点 p1 处的二维血管直径为 d1， 则可以根据图中的成像几何关系计算出 P 点处血管在该方向

的三维直径 d， 公式如下：

d ＝ d1.
x21 ＋ y21 ＋ z21
u21 ＋ v21 ＋ D21

（2－46）

其中， x21 ＋ y21 ＋ z21表示坐标系 X1Y1Z1S1 中点 P 到点 S1 的距离， u21 ＋ v21 ＋ D21 是坐标系

X1Y1Z1S1 中点 p1 到 S1 的距离。
（2） 血管横截面模型

正常冠状动脉血管腔的横截面呈圆形或椭圆形， 但是当血管变得狭窄时管腔形状的改变

通常是复杂多样的， 狭窄多为偏心型或不规则型， 常见的如月牙形和星形［44］， 如图 2－38 所

示。 由于冠脉造影图像的本质是投影成像， 无法准确表达狭窄血管横截面的具体形状， 所以

在重建血管腔表面时一般假设血管横截面为圆形或椭圆形， 根据两个角度的二维管腔直径信

息进行适当的近似描述。 本节根据造影系统的投影模型研究血管横截面的椭圆模型， 并在此
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基础上推导非正交造影图像情形下血管横截面的椭圆方程。

图 2－37　 造影系统的透视投影图 图 2－38　 血管横截面的形状［44］

造影成像系统分别在两个角度对点 P 处的三维血管进行透视投影成像， 如图 2－39 所

示， 点 S1 和 S2 表示 X射线源， 分别成像于图像 A和 B， O1 和 O2 为图像中心， 两个中心投

影轴 S1O1 和 S2O2 之间的夹角为 φ； 点 P分别投影到图像 A 的点 p1 和图像 B 的点 p2， p1 和
点 p2 处血管投影的半径分别为 r1 和 r2； 投影线 S1p1 和 S1O1 之间的夹角为 φ1， 投影线 S2p2
和 S2O2 之间的夹角为 φ2。 两束 X 射线相交形成图中黑框所示的楔形区域， 由投影关系可

知， 点 P处血管的横截面一定在该区域内。

图 2－39　 造影系统在两个角度的透视投影图

由于冠状动脉的直径远小于 X射线成像距离， 所以可以将图 2－39 中限制血管横截面的

楔形区域简化为以点 P为中心的平行四边形， 如图 2－40 所示。 其中实线表示经过点 P 的投

影线S1p1
→

和S2p2
→， 并且分别平行于平行四边形的两对边； 两条虚线分别平行于图像 A的直线

O1p1
→

和图像 B的直线O2p2
→， 如图 2－39 所示。 由图 2－39 中的角度容易推算出图 2－40 中平行
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图 2－40　 血管横截面的模型简化图

四边形的角度 θ， 公式如下：

θ ＝ φ ＋ arctan
S1O1
→

S1p1
→ － arctan

S2O2
→

S2p2
→ （2－47）

根据式 （2－47）， 可以由图 2－39 中的二维血管半径 r1 和 r2 计算点 P 处的血管在投影线S2p2
→

和S1p1
→

方向的直径分别如下：

2a ＝ r1.
S1P
→

S1p1
→ ， 2b ＝ r2.

S2P
→

S2p2
→ （2－48）

控制血管横截面形状的平行四边形可以用图 2－41 的平行四边形 ABCD表示， 边AB→和AD→的夹

角 θ由式 （2－48） 计算得到， 边AB→和CD→之间的距离为 2a， 边AD→和BC→之间的距离为 2b。 由

此确定椭圆形的血管横截面， 并使得椭圆横截面内切于平行四边形 ABCD。

图 2－41　 血管的椭圆横截面模型

但是， 内切于平行四边形的椭圆并不唯一， 也就

是说由平行四边形 ABCD确定血管的椭圆横截面是多

义性的问题。 解决这一问题的方法主要有以下三种：
第一， 利用三个角度的血管直径信息得到唯一的椭圆

形的血管横截面［45］， 如图 2－42 所示。 该方法要求三

维血管骨架的重建精度较高， 而且三个角度之间的几

何变换关系也会影响椭圆横截面的计算精度， 所以将

该方法应用到基于单面造影图像的血管三维重建中比

较困难； 第二， 根据二维血管边缘对椭圆方程进行优

化， 得到较理想的椭圆方程［46］， 如图 2－43 所示， 由

三维血管骨架计算点 P处的法向平面， 分别将两幅图

像的血管边缘反投影， 反投影线和法向平面相交得到四条曲线， 然后根据这四条曲线进行优

化， 使得曲线上的点到椭圆的距离之和最小， 从而确定椭圆方程的参数。 该方法的计算量较

大， 实现过程比较复杂； 第三， 因为用于重建血管横截面的数据有限， 只能给出血管横截面

的近似椭圆， 所以可以使椭圆的一条轴和投影线平行， 如图 2－41 所示， 这样就可以计算出

唯一的椭圆方程。 和前两种方法相比， 该方法比较简单， 容易实现。
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图 2－42　 三个角度的血管椭圆横截面模型［45］ 图 2－43　 血管椭圆横截面的优化模型［46］

（3） 相邻横截面的顶点融合

由于冠脉血管树的结构很复杂， 血管分支处和弯曲程度较大的血管处通常会出现表面自

相交的情形。 目前现有的解决方法主要包括：
1） 利用相互平行的椭圆横截面重建血管表面［47］， 该方法比较简单， 没有考虑相邻血管

横截面相交的情况， 仅适合描述弯曲程度不大的一段血管。
2） 利用可变形模型重建三维血管表面［48］， 可实现血管分支的重建， 但实现过程比较

复杂。
3） 顶点融合方法［10］， 根据矢量间的夹角判断是否相交， 将两个相邻轮廓上相交的对应

顶点融合为一个顶点， 避免表面的自相交。
下面介绍顶点融合方法的基本原理， 其示意图如图 2－44 所示， 图 2－44a 中 a1 和 a2 是

三维骨架点， v11和 v12是 a1 点处椭圆轮廓的采样点， v21和 v22是 a2 点处椭圆轮廓的采样点。
由于两个椭圆轮廓在 v21和 v11点相交， 所以为了正确地重建血管表面， 需要将 v21和 v11融合为

一个顶点。 根据对应顶点连线的矢量可以判别椭圆轮廓是否相交， 是否需要融合顶点， 如

图 2－44b所示， 如果矢量v11v21→为零， 则不必融合； 反之， 设v11v21→与a1a2→之间的夹角为

γ ＝ arccos
v11v21→.a1a2→

v11v21→ . a1a2→
（2－49）

若 γ∈［π ／ 2，π］， 则说明两个横截面相交， 需要将顶点 v11和 v21融合。

图 2－44　 顶点融合示意图

a） 横截面相交的判别； b） 顶点融合示意图
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图 2－45　 B样条三维骨架和椭圆横截面示意图

（4） 重建三维表面

至此， 已经得到了血管的三维

B样条骨架， 以及骨架点处血管的

椭圆横截面， 如 图 2－45 所示。 重

构三维血管表面也就是要将相邻的

椭圆横截面连接起来， 构成一个封

闭的曲面， 主要有三种方法： 球包

络方法、 三角形拼接方法和 NURBS
曲面拟合法。

球包络方法的基本原理是采用

一系列椭球沿三维血管骨架行走， 用一系列椭球的包络来表示血管的三维表面。 该方法比较

简单， 易于绘制， 重建出的管状结构过渡平滑， 且拓扑结构保存完好。 但是其重构效果与三

维血管骨架点的采样率有很大关系， 当采样率足够大时重构的血管表面比较平滑， 相反则相

邻椭球之间会出现凹陷， 影响重构效果， 如图 2－46 所示， 左图为三维血管骨架， 其后三幅

图为椭球包络重构的血管表面， 可见随着骨架点采样率的增大， 表面重建的效果越来越好。
另外， 该方法只能表现两个角度的血管直径， 灵活性较差。 例如冠状动脉狭窄部位的形状很

不规则， 采用球包络方法就难以准确表达其形态。

图 2－46　 不同采样率的球包络表面重建结果

对图 2－47a所示的两幅近似垂直角度的左冠状动脉造影图像重建三维重建血管骨架，
并采用球包络方法重构血管表面， 结果如图 2－47b所示。

图 2－47　 对近似正交的一对左冠 CAG图像进行血管三维重建的结果

a） 两幅造影角度分别为 RAO30°CAUD24°和 LAO46°CRAN21°的左冠造影图像　 b） 采用球包络方法重建血管表面结果
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三角形拼接方法 （又称三角面片重构表面方法） 即将椭圆横截面轮廓简化为多边形，
然后用三角面片将相邻横截面多边形的点列连接起来， 构成一个封闭的曲面。 其示意图如

图 2－48 所示， 假设两相邻椭圆横截面上各有一条轮廓线， 按逆时针方向排列的上、 下轮廓

线的点序列分别为 ｛P0， P1，…， Pm － 1，｝和｛Q0， Q1，…， Qn － 1，｝。 如果将上述点序列分别依

图 2－48　 三角形拼接法示意图

次用直线段连接起来， 则得到这两条轮廓线的多边形近

似表示， 每一个直线段 P iP i ＋ 1或 Q jQ j ＋ 1称为轮廓线线段，
连接上轮廓线一点与下轮廓线一点的线段称为跨距［49］。
一条轮廓线段以及将该线段两端点与相邻轮廓线上一点

相连的两段跨距构成一个三角面， 称为基本三角面， 这

两段跨距则分别称为左跨距和右跨距。 相邻轮廓之间三

维表面的重构就是用一系列相互连接的三角面片将上下

轮廓线连接起来。 图 2－49 是采用三角面片重构血管三维

表面的网络图， 图 2－49a 中血管曲率较小， 所以不存在

相邻血管横截面相交的情况， 图 2－49b中血管曲率较大，
采用顶点融合方法能很好地处理血管横截面相交的问题。
对图 2－47a 所示的两幅造影图像采用三角形拼接法重构

血管表面的结果如图 2－50 所示。

图 2－49　 采用三角拼接法重构出的血管表面网络

a） 无顶点融合　 b） 存在顶点融合

图 2－50　 三角形拼接法重构冠状动脉血管表面的结果

三角形拼接法是比较成熟的表面重建技术， 由于采用三角形为基元， 因而重建速度快，
重建结果也比较光滑。 其不足之处在于重建效果与血管骨架点的采样率有关， 且局部表达能
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力不强， 尤其对狭窄的冠状动脉部分血管表面的表达效果不理想。
NURBS （非均匀有理 B样条曲线） 曲面拟合方法即采用 NURBS曲面拟合椭圆横截面上

的采样点， 得到用 NURBS曲面表示的三维血管表面。 NURBS 是非均匀有理 B 样条 （Non －
Uniform Rational B － Splines） 的缩写， NURBS曲线和曲面是计算机图形学和计算机辅助设计

中最受欢迎的几何建模方法之一。 NURBS 曲面具有良好的连续性、 光滑性、 仿射不变性、
透视不变性和局部控制等优良特性。

p × q次 NURBS曲面的表达式如下［42］

S（u，v） ＝
∑
m

i ＝ 0
∑
n

j ＝ 0
ωi，jdi，jNi，p（u）N j，q（v）

∑
m

i ＝ 0
∑
n

j ＝ 0
ωi，jNi，p（u）N j，q（v）

（2－50）

式中， di，j（ i ＝ 0，1，…，m； j ＝ 0，1，…，n）是控制顶点， 呈拓扑矩形阵列， 形成一个控制网

络； ωi，j是与顶点 di，j联系的权值； Ni，p（u）和 N j，q（v）分别是参数 u方向 p次和参数 v方向 q次
的规范 B样条基函数， 它们分别由 u 向和 v 向的节点矢量 U ＝ ［u0， u1，…， um － p ＋ 1］ 与 V ＝
［v0， v1，…， vn － q ＋ 1］按 de Boor － Cox递推公式决定。 Ni，p（u）的递推公式定义如下：

Ni，0（u） ＝
1， 若 ui≤u ＜ ui ＋ 1
0， 其他{

Ni，p（u） ＝
u － ui
ui ＋ p － ui

Ni，p － 1（u） ＋
ui ＋ p ＋ 1 － u
ui ＋ p ＋ 1 － ui ＋ 1

Ni ＋ 1，p － 1（u）

 

 

 

 
  

 
 

（2－51）

其中规定 0 ／ 0 ＝ 0， N j，q（v）的递推公式类似。
由 NURBS曲面方程可知， 通过调整控制顶点和权值， 可以灵活地改变曲面的形状， 而

且个别控制顶点和权值的调整只改变曲面的局部形状。 冠状动脉可以看成一个空间连续、 光

滑、 弯曲的管状系统， 因此 NURBS曲面非常适合表示冠状动脉血管表面， 尤其是局部控制

特性给冠状动脉狭窄部分的准确表示提供了方便。

图 2－51　 采用 NURBS曲面拟合方法重构冠状动脉树表面的结果

NURBS曲面拟合方法虽然比较复杂， 计算量较大， 但灵活性好， 表现狭窄冠状动脉三

维表面的能力比较强。 对图 2－47a所示的两幅造影图像采用 NUBRS 曲面拟合法重构血管表

面的结果如图 2－51 所示， 圆圈内的动脉存在中度狭窄。 对图 2－52a 所示的两幅左冠状动脉

造影图像， 采用 NURBS 曲面拟合方法重建三维血管， 结果如图 2－52b 所示， 其中左旋支的

分支点处存在明显狭窄。
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分别采用球包络法、 三角形拼接法和 NURBS曲面拟合的方法进行血管表面的重建， 将

结果局部放大比较， 如图 2 － 53 所示， 可以看出， 三种方法重建的血管形态相同， 但

图 2－53c 所示血管的光顺性明显好于图 2－53a和图 2－53b。 实际应用过程中， 应根据具体要

求选择合理的表面重建方法， 例如重构狭窄动脉表面时可选择 NURBS 曲面拟合法； 如果要

求实时显示重建结果则可选择三角形拼接法。

图 2－52　 对近似正交的一对左冠 CAG图像进行血管三维重建的结果

a） 造影角度分别为 LAO50°CAUD8°和 RAO30°CAUD14°的两幅左冠 CAG图像　 b） 血管三维重建结果

图 2－53　 三种血管表面重建方法实验结果的比较

a） 球包络法　 b） 三角拼形接法　 c） NURBS曲面拟合法

由于两个角度的投影数据有限， 所以很难准确地重建血管的横截面。 血管内超声或者血

管内 OCT图像可以准确展现血管横截面的形态， 提供血管内部的形态和病变程度等重要诊
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疗信息， 因此将重建得到的三维冠状动脉骨架和血管内超声或者血管内 OCT 图像提供的血

管横截面信息相融合， 可以得到病变血管的准确空间位置和形态， 更好地辅助临床诊治， 这

也是冠状动脉三维重建技术的发展趋势。

2. 5. 7　 三维重建的误差及评价方法

根据两幅冠脉造影图像三维重建血管所需的参数包括： X射线源到图像平面的距离， 即

D1 和 D2， 如图 2－27 所示， 单位为 mm； 图像 A 和 B 的造影角度， 分别表示为（α1，β1）和
（α2，β2）， 单位为度； X射线源和系统中心之间的距离， 即式 （2－16） 中的 L1 和式 （2－17）
中的 L2， 单位为 mm； 造影图像的像素间距 q， 即相邻像素的间隔距离， 单位是 mm。 上述

参数均可以在造影的过程中由成像系统记录获得。 根据前三组参数可以由式 （2 － 22）、
（2－23）、 （2－24） 计算几何变换矩阵； 根据像素间距可以将图像平面坐标系的坐标转换到

投影面坐标系， 参见式 （2－14）。 这些参数的准确程度直接影响血管三维重建的精度。
空间点三维坐标的误差如图 2－54 所示， 由图像 A的点 p1 和图像 B 的对应点 p2 重建得

到三维点 P， L1 是由 X射线源 S1 和点 p1 确定的投影直线， L2 是由 X射线源 S2 和点 p2 确定

的投影直线， PG→垂直 L1 于点 G， PH→垂直 L2 于点 H， 将点 P 分别投影到图像 A 和 B 得到新

的投影点 p′1 和 p′2。 点 P的三维重建误差可以通过以下两种方式进行评价：

图 2－54　 空间点三维坐标的误差

1） 三维空间重建误差。 由共轭点对 p1 和 p2 重建点 P 的三维坐标， 也就是根据两条投

影直线 L1 和 L2 计算空间点 P的位置， 于是可以根据点 P到两条投影直线的距离评价三维重

建的误差， 记为 ε1。 如图 2－54 所示， 设点 P 到直线 L1 和 L2 的距离 （即线段PG和PH的长

度） 分别为 d1 和 d2， 则 ε1 可以表示为

ε1（p1，p2） ＝ d1 ＋ d2 （2－52）
2） 二维空间重建误差。 如图 2－54 所示， 由二维图像平面的共轭点 p1 和 p2 计算点 P 的

三维坐标， 然后将点 P 分别投影到图像 A 和 B 上得到投影点 p′1 和 p′2。 如果重建的精度较
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高， 则图像 A中的点 p1 和 p′1 应该比较接近， 图像 B中的点 p2 和 p′2 也应该比较接近。 于是

可以用二维图像平面上线段p1p′1
→

和p2p′2
→

的长度评价三维重建的误差， 记为 ε2， 表示为

ε2（p1，p2） ＝ p1p′1
→ ＋ p2p′2

→ （2－53）

2. 6　 冠状动脉形态参数的定量测量

CAG成像的本质就是将冠状动脉的三维空间结构重叠投影到二维图像上， 因此二维图

像丢失了大部分三维空间信息， 而这些三维信息是临床诊断中十分需要的。 医生一般根据解

剖、 病理等专业知识和临床经验， 结合多个角度的造影图像想象血管树的三维形态， 进而做

出判断和评价， 这种人工分析方法的结果密切依赖于医生的临床经验以及专业知识， 不够客

观， 难以重复。 随着计算机技术在医学领域的广泛应用， 计算机辅助的冠脉造影图像定量分

析 （QCA） 已经成为现实， 从而减少了人为因素导致的误差， 提高了分析结果的准确性和

可靠性。
二维造影图像中血管投影的形态不仅和血管的真实形态有关， 而且与血管的空间位置及

方向有关。 血管分支造影成像示意图如图 2－55 所示， 图中将血管投影到造影图像平面， 可

以看出血管直径、 长度和角度均发生了明显变化。 因此， 基于造影图像的二维定量分析没有

考虑冠状动脉的三维空间位置和方向， 其分析结果的准确性和可靠性较差， 进而影响到临床

诊治冠心病的质量。 例如对狭窄动脉植入支架时， 需要根据动脉狭窄段长度选择支撑架的长

度， 支架过长或过短均会增大动脉再狭窄的可能性。

图 2－55　 血管分支造影成像的示意图

根据重建的冠脉树三维形态结构进行血管形态参数的测量和分析， 可以避免透视投影成

像的局限性， 有效地提高测量的准确性， 为冠心病的诊治提供更加准确可靠的依据。 本节主

要介绍血管直径、 长度、 容积和分支夹角、 曲率和挠率等参数的测量方法。
（1） 血管直径

X射线造影系统的透视投影具有放大成像的效果， 因此三维血管直径不仅和图像中血管

投影的直径有关， 而且与血管在三维空间的位置也有关。 式 （2－54） 给出了由二维直径 d1
和点 P的三维坐标（x1， y1， z1）计算三维直径 d的公式， 具体如下：

d ＝ d1.
x21 ＋ y21 ＋ z21
u21 ＋ v21 ＋ D21

（2－54）

式中， x21 ＋ y21 ＋ z21表示坐标系 X1Y1Z1S1 中点 P到 X射线源的距离； u21 ＋ v21 ＋ D21表示点 P
在造影图像上的投影点 p1 到 X射线源的距离。
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（2） 血管段长度

血管段长度是临床诊治冠心病的重要参数， 例如给某段狭窄动脉进行支架治疗时， 需要

测量动脉狭窄段的长度， 由此选用一定长度的支架， 支架过长或过短均会增大动脉再狭窄的

可能性。 目前的测量方法主要有以下三种：
1） 二维测量方法， 采用自适应的椭圆轮廓沿骨架行走， 根据轮廓内的骨架点计算平均

矢量， 然后计算出该段中心线的长度［50］。 该方法虽然有效地提高了血管段长度测量的精度，
但由于造影系统的透视投影具有缩短效果， 这种根据二维造影图像测量血管段长度的方法不

可避免地存在较大的误差。
2） 基于三维血管骨架点的离散方法， 直接用三维血管骨架点之间的欧氏距离之和表示

血管段长度， 该方法存在较大误差， 尤其是血管弯曲程度较大时误差更大。
3） 曲线积分法， 如 2. 5. 5 节所述， 采用基于参数曲线的立体视觉方法完成血管骨架的

三维重建， 得到用参数曲线 （如 B 样条曲线） 表示的三维血管骨架， 那么就可以利用曲线

的积分计算血管段的三维长度。
（3） 血管段的曲率和挠率

血管段曲率的变化也是重要的临床参数， 例如近端血管的曲率是经皮冠脉介入手术成功

的关键因素， 曲率的变化可以反映是否存在动脉粥样硬化等。 在得到用 B 样条曲线表示的

三维管腔轴线之后， 利用微分几何中的相关公式即可计算出轴线上各点处的曲率和挠率。
在图 2－56 中， 设曲线方程为 c（ s） ＝ （x（ s），y（ s），z（ s）），s∈［0，1］，曲率 κ刻画了曲线的

弯曲程度，它等于曲线的切矢量 t（ s）相对于弧长 s的转动率， 计算公式如下：［51］

κ ＝ （y′z″ － y″z′） 2 ＋ （ z′x″ － z″x′） 2 ＋ （x′y″ － x″y′） 2

（x′2 ＋ y′2 ＋ z′2） 3
（2－55）

挠率 τ表示曲线的扭曲程度， 它等于曲线的副法矢量 b（ s）相对于弧长 s的转动率， 计算公式

如下：［51］

τ ＝

x′ y′ z′
x″ y″ z″
x″′ y″′ z″′

（y′z″ － y″z′） 2 ＋ （ z′x″ － z″x′） 2 ＋ （x′y″ － x″y′） 2
（2－56）

图 2－56　 血管骨架上切矢量、 主法矢量和副法矢量沿弧长的变化

（4） 血管分支夹角

血管投影的分支夹角和造影角度有很大关系， 如图 2－55 所示， 所以直接由二维造影图
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图 2－57　 计算血管分支夹角的示意图

像测量血管分支夹角的准确性较差。 为了提高测量精

度， 可在三维重建的基础上利用血管的方向矢量测量血

管分支夹角。 图 2－57 中， 坐标系 OXYZ 中血管分支点 p
处两个血管分支的单位方向矢量分别为 v→1（a1，b1，c1）和 v→2
（a2，b2，c2）， 矢量长度分别为 d1 ＝ a21 ＋ b21 ＋ c21 ＝ 1 和 d2
＝ a22 ＋ b22 ＋ c22 ＝ 1。 图 2－57 的三角形中， 点 p 对应的

矢量长度为

d ＝ （a2－a1） 2 ＋ （b2－b1） 2 ＋ （c2－c1） 2 （2－57）
于是， 点 p处血管分支夹角 θ为

θ ＝ arccos d
2
1 ＋ d22－d2

2d1d2
 

 
 

 

 
 ＝ arccos 2－d

2

2
 

 
 

 

 
 ＝ arccos 1 － d

2

2
 

 
 

 

 
 （2－58）

（5） 血管段体积

在由造影图像重建三维血管的过程中， 将血管横截面假设为椭圆， 如图 2－36 所示， 且

根据两个角度的二维直径信息限制椭圆轮廓的形状， 那么可以根据相邻的椭圆横截面计算血

管段的体积。 图 2－58a所示的两个相邻椭圆横截面中， 下椭圆轮廓的长短轴分别为 a1 和 b1，

上椭圆轮廓的长短轴分别为 a2 和 b2， 两个骨架点之间的矢量为d→1。 当两个椭圆轮廓平行时

该血管段就可以简化为图 2－58b 所示的圆台， 圆台上下底面的面积分别为 G1 ＝ πa1b1 和 G2
＝ πa2b2， 则圆台的体积为

V ＝
G1 ＋ G1G2 ＋ G2

3 d→1 （2－59）

图 2－58　 计算血管段容积的示意图

a） 相邻的两个血管椭圆横截面　 b） 计算圆台体积的示意图

但通常情况下相邻的两个椭圆横截面并不平行， 所以需要对式 （2－59） 进行修正。

图 2－58a中， 上下轮廓的法向矢量分别为n→1 ＝ a→1 × b
→
1 和n→2 ＝ a→2 × b

→
2， 则该段血管的方向矢量

为n→0 ＝ n→1 ＋ n→2。 截面轮廓在矢量n→0 方向上的投影面积为

G i ＝ π a→i b→i cosμi （2－60）
其中， i ＝ 1， 2， μi 是n→0 和n→i 之间的夹角， 且

cosμi ＝
n→0.n→i
n→0 n→i

（2－61）
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截面间的距离为

hi ＝ d
→
i .cosϕi （2－62）

式中， d→2 是上轮廓和下一个轮廓的骨架点之间的矢量； ϕi 是n→0 和d
→
i 之间的夹角， 且

cosϕi ＝
n→0.d

→
i

n→0 d→i
（2－63）

则该段血管的体积 V的计算公式如下：

V ＝ h1.
G1 ＋ G1G2 ＋ G2

3

＝
π. d→1 .cosϕ1

3 .（ a→1 b→1 cosμ1 ＋ a→1 a→2 b→1 b→2 cosμ1cosμ1 ＋ a→2 b→2 cosμ2）

（2－64）

2. 7　 感兴趣血管段最佳造影视角的选取

X射线造影成像的最大缺陷在于把空间结构重叠到二维图像上， 即投影成像。 由于投影

成像， 血管结构可能在造影图像中相互重叠而影响医生观察图像。 如果图像中感兴趣病变区

域恰好被其他血管或组织遮盖， 那它就几乎丧失了诊断价值。 另外， 在实际的造影过程中，
由于造影角度选择不当还会导致在造影图像中感兴趣血管段的长度缩短， 进而影响血管段长

度、 血管直径和血管狭窄百分比等参数的二维定量分析精度。
由于血管的重叠和投影缩短， 目前在冠心病的临床诊断中， 医生一般选择多个角度进行

造影， 从中选择最佳的造影图像， 并测量血管狭窄百分比和狭窄长度等参数， 根据测量结果

和临床经验诊断冠心病和选择球囊的大小或植入支架的长度。 这种方法在很大程度上取决于

医生的临床经验和专业知识， 而且由于需要进行多次造影会增加总的放射剂量和造影剂量。
在利用造影图像三维重建冠状动脉树的基础上， 可对感兴趣血管段的最佳视角进行估

算， 而在最佳视角下对感兴趣血管段的定量分析能有效地提高其形态参数的测量精度， 用于

指导介入性治疗。 此外， 通过建立计算机辅助最佳视角确定系统， 还可以辅助医生在计算机

上更好地观察病灶部位［52］。

2. 7. 1　 感兴趣血管段最佳视角的定义

血管段的视角即为其投影方向， 由于可以用造影角度来表示， 因此最佳视角又称为最佳

造影角度。 如 2. 2. 3 节中所述， 由于造影成像系统的机械机构等因素的限制， 在选取造影角

度时一般不用太大的 CRAN ／ CAUD 角度， 否则对于病人身体和图像增强器的位置安排会有

困难， 且由于 X射线穿过人体的路程增大， 造影剂的注入量会增多， 对人体有害。 在实际

操作中， 造影角度一般选择在 LAO90° ～ RAO90°和 CAUD45° ～ CRAN45°范围之内［16］。
感兴趣血管段最佳视角满足以下两个条件［16，17］：
1） 最小血管遮盖： 在造影图像中， 感兴趣血管没有被其他血管遮盖。
2） 最小投影缩短： 投影方向垂直于感兴趣血管段， 即血管段与图像增强器平面平行，

与 X射线束垂直。
55



由于血管投影缩短及其他血管的遮盖， 投影方向对投影成像有着很大的影响。 图 2－59
中， 用具有狭窄段的圆柱模拟血管［17］， 左图是单血管分支， 右图是一个血管分支模型， 在

靠近分支处的主血管上有一处狭窄。 左图说明了不同的投影方向对血管狭窄的影响， 也即血

管投影缩短对血管狭窄的影响。 其中， 第一幅图像是投影方向垂直圆柱时的图像， 此时的投

影方向为最佳投影方向， 能够得到狭窄百分比的正确数值， 其余图像分别为投影方向偏离最

佳投影方向 10°、 20°及 30°时的图像。 可以看出， 投影方向越偏离最佳投影方向， 观察到的

血管狭窄百分比也越来越小， 导致对血管狭窄程度的低估。 右图用血管分支模型说明了其他

血管分支对血管狭窄的遮盖影响， 四幅图像的投影方向都垂直于主血管， 在第一幅图像上，
投影方向同时垂直于主血管和分支血管， 此时的投影方向为最佳投影方向； 其余图像的投影

方向分别为沿垂直主血管的方向旋转 40°、 60°及 80°。 可以看出， 尽管投影方向一直垂直于

有狭窄的主血管， 但随着投影方向偏离最佳投影方向的增大， 血管分支对主血管狭窄的遮盖

也越来越严重。 在实际情况中， 由于可能同时存在血管投影缩短和血管遮盖， 因此投影方向

对投影成像的影响会更加复杂。

图 2－59　 血管模型的投影图像［17］

同一时刻不同造影角度的造影图像［17］如图 2－60 所示， 从图 2－60a和图 2－60b估算出的

血管狭窄百分比分别为 50％和 25％ 。 图 2－60c是最佳视角下的造影图像， 据此估算出的血

管狭窄百分比为 90％ 。 可以看出， 图 2－60a 和 2－60b 都低估了血管狭窄， 因此投影方向的

选择对获得临床参数的正确数值是至关重要的。

图 2－60　 同一时刻不同造影角度的造影图像［17］

a） RAO 30°　 b） LAO 43°CRAN 33°　 c） 最佳视角 RAO15°CAUD 30°

由于满足最小投影缩短的投影方向一般有很多， 因此， 在计算感兴趣血管段最佳视角的

过程中， 一般先计算出满足最小投影缩短的投影方向， 然后再在这些投影方向中计算满足最

小血管遮盖的投影方向， 从而得到最佳投影方向， 也就是感兴趣血管段的最佳视角。
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2. 7. 2　 感兴趣血管段的投影缩短百分比

在图 2－55 中， 造影图像中血管投影的大小和形状不仅和血管的实际大小和形状有关，
而且和 X射线的方向有关。 因此， 这种基于造影图像的定量分析结果在很大程度上取决于

医生的经验和专业知识， 诊断结果具有很大的主观性和偏差。
在图 2－61 中， 感兴趣血管段的中心在垂直投影平面的射线束方向 （一般称为 X射线投

影方向） 上。 θ是 X射线投影方向与血管段方向之间的夹角， 感兴趣血管段的三维长度为

L， 其投影到造影图像上的血管长度为 l， 此时 L和 l的关系式如下：
l ＝ λLsinθ （2－65）

其中， λ为透视放大系数， 可由以下公式计算：

λ ＝
u21 ＋ v21 ＋ D21
x21 ＋ y21 ＋ z21

（2－66）

其中各符号的含义如图 2－62 所示， 点 S1 为 X射线源， 点 O1 是图像 A的中心， P1 为坐标系

X1Y1Z1S1 中的三维空间点 P（x1， y1， z1） （即感兴趣血管段的中心点） 经透视投影到图像 A

上的点， p1 在图像平面坐标系 U1V1O1 中的坐标为（u1，v1）， x21 ＋ y21 ＋ z21是坐标系 X1Y1Z1S1
中点 P到点 S1 的距离， u21 ＋ v21 ＋ D21是坐标系 U1V1O1 中点 p1 到点 S1 的距离。

图 2－61　 X射线投影方向经过血管段中心时的血管投影缩短示意图

图 2－62　 X射线造影系统的透视投影放大系数示意图

在图 2－63 中， 感兴趣血管段的中心不在垂直投影平面的射线束方向上， 也就是不在 X
射线源的投影方向上， α是通过感兴趣血管段中心点的射线与投影方向之间的夹角， 此时 L
和 l的关系如下：

L ＝ lcosα
λsin（α ＋ θ） （2－67）
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在实际造影中， X射线源至造影平面的距离约为 100 cm， 造影平面的半径约为 8. 9 cm， 因此

最大的 α约为 5. 09°， 在实际应用中一般不考虑 α的影响。

图 2－63　 X射线投影方向不经过血管段中心时的血管投影缩短示意图

由上面分析可知， 计算血管投影缩短百分比的公式如下：
F f ＝ （1 － sinθ） × 100％ （2－68）

式中， θ是 X射线投影方向与血管段方向之间的夹角。 当 θ ＝ 0°时有 100％的投影缩短， 此

时投影方向和血管段垂直于投影平面； 当 θ ＝ 90°时， 也就是血管段平行于投影平面时， 血

管段在图像平面上的投影没有缩短， 血管投影缩短百分比为零， 此时的投影方向即为无投影

缩短的最佳投影方向。 显然， 投影方向越偏离最佳投影方向， 即 θ越偏离 90°， 血管投影缩

短百分比就越大。 可以定义如下参数作为评价投影方向偏离最佳投影方向的程度：
ϕ ＝ 90° － θ （2－69）

可以看出， 随着投影方向偏离最佳投影方向的增大， 即随着 θ增大， 血管投影缩短百分

比也随之增大， 相应的血管形态参数 （如血管长度、 分支夹角、 血管狭窄百分比等） 的测

量误差也越大。 因此， θ可以作为一个评价投影方向优劣的指标， θ 越小， 则投影方向越接

近最佳投影方向。
在图 2－64 中， 用直线段表示感兴趣血管段， 图 2－64a 中的投影方向垂直于血管段 I 和

血管段 II， 因此两血管段在图像上的投影没有缩短。 但由于两血管段相对于图像增强器的位

置不同， 它们有不同的透视放大系数。 在图 2－64b中， 投影方向与血管段 III和血管段 IV成

45°角， 因此两个血管段在投影图像上有大约 30％的缩短。 图 2－65a 中血管段没有投影缩

短， 图 2－65b中的血管段有 20％的投影缩短。 临床造影图像中感兴趣血管段投影缩短的典

型例子如图 2－66 所示， 图中两个白色矩形之间的血管段为感兴趣血管段， 两图的造影角度

分别为 LAO50°CAUD2°和 RAO30°CAUD2°， 感兴趣血管段的缩短百分比分别为 3％和 58％ 。

图 2－64　 用直线段表示血管段的投影缩短示意图

a） 血管投影缩短 0％ 　 b） 血管投影缩短 30％

满足感兴趣血管段最小投影缩短的投影方向示意图如图 2－67 所示。 在图 2－67a 中， 用

85



图 2－65　 血管段投影缩短示意图

a） 血管段投影缩短 0％ 　 b） 血管投影缩短 20％

图 2－66　 临床造影图像中感兴趣血管段投影缩短的典型例子

a） LAO50°CAUD2°　 b） RAO30°CAUD2°

圆柱表示单分支血管段， 圆柱垂直于平面， 平面内的投影方向都满足最小投影缩短， 由于造

影成像系统的机械限制， 只能选取在Ψ范围内的投影方向。 在图 2－67b 中， 血管分支处的两

个方向矢量所决定的平面为 Γ， 因此在计算分支夹角时， 只有垂直于平面 Γ 的投影方向才

满足最小投影缩短。

图 2－67　 满足感兴趣血管段最小投影缩短的投影方向示意图

a） 单分支血管段最小投影缩短方向示意图　 b） 血管分支最小投影缩短方向示意图

2. 7. 3　 满足感兴趣血管段最小投影缩短造影角度的计算

由于可用造影角度来表示投影方向， 因此获取感兴趣血管段的最佳投影方向也就是寻找

最佳造影角度 （最佳视角）， 一般是先获取满足最小投影缩短的造影角度范围， 然后再寻找
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满足最小血管遮盖的造影角度。
满足感兴趣血管段最小投影缩短造影角度的计算方法主要包括几何法、 血管投影缩短最

小化法和平面拟合法。 为了表述方便， 本节所提到的最佳视角均指满足最小投影缩短的造影

角度。
（1） 几何法

利用几何方法获取满足最小投影缩短的造影角度时， 需要包含感兴趣血管段的两幅同一

时刻不同造影角度的图像， 在每幅图像中指定感兴趣血管段的起点和终点， 由此两点和造影

图像对应的 X射线源构成平面， 即图 2－68 中的平面 S1p11p12和 S2p21p2 2， 两个平面的交叉线

p1p2 即为感兴趣血管段的三维位置， 垂直于该交叉线中心的投影方向即为最佳投影方向。 满

足最小投影缩短的造影角度范围［53］如图 2－69 所示， 图中两条曲线分别是两段血管的满足最

小投影缩短的造影角度范围， 由于机械等方面的限制， 一般只能取图中阴影部分的造影角

度。 当感兴趣血管段是分支血管时， 其最佳视角为同时满足各分支最小投影缩短的造影角

度， 即图中两曲线的交点。
几何法的优点是不需要进行三维重建， 运算速度快， 但是它对于相对曲折的血管段误差

较大。

图 2－68　 几何法计算最佳视角的示意图

　 　 　

图 2－69　 满足最小投影缩短的造影角度范围［53］

（2） 血管投影缩短最小化法

在三维重建冠状动脉树的基础上， 利用 B 样条曲线拟合感兴趣血管段的三维骨架， 通

过曲线的曲率和挠率来控制血管段上点的选择， 并利用曲线在所选点处的切矢量作为血管段

在该点处的方向矢量， 通过使血管投影缩短最小化来获得满足感兴趣血管段最小投影缩短的

造影角度。
设 C（ t） ＝ （x（ t）， y（ t）， z（ t）） （ t ∈［0，1］）为用 B 样条曲线表示的感兴趣血管段 L 的三

维骨架， 其形状变化可以用曲率和挠率来描述。 设 C（ t j） （ j ＝ 1，2，…，m）表示在 C（ t）上选取

的 m个点。 利用曲率和挠率来控制参数 t j的选取， 公式如下：
t1 ＝ 0
t j ＝ t j － 1 ＋ k j － 1Δ j ＝ 2， 3， …， m{ （2－70）
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即在曲率和挠率较大的地方多选点， 反之则少选。 式中， D为步长， m 的选取方法是： 如果

ti ＜ 1 且 ti ＋ 1≥1， 则 m ＝ j ＋ 1， tm ＝ 1。 k j － 1是步长权重参数， 其计算公式如下：

k j － 1 ＝ 1 － λ
κ j － 1
κmax
－ η τ j － 1τmax

（2－71）

式中， κi － 1和 τi － 1分别是 C（ t）在 t j － 1点处的曲率和挠率； κmax和 τmax分别是 C（ t）的最大曲率和

挠率； λ和 η是权重参数。
已知造影角度（α， β），血管段 L的投影缩短百分比 F f为

F f（α，β） ＝
∑
m

j ＝ 1
v→j （1 － sinθ j）

∑
m

j ＝ 1
v→j

× 100％ （2－72）

式中， v→j 是曲线 C（ t）在 t j点处的切向量， v→j 表示v→j 的模； 0°≤θ j≤90°是 v→j 和投影向量 z→p 之
间的夹角； z→p ＝ （ － cosβsinα， － sinβ，cosβcosα）。 通过使 F f最小化即可获得满足血管段 L最小

投影缩短的造影角度（α， β）， 公式如下：

min
α，β
F f（α，β） ＝

∑
m

j ＝ 1
v→j （1 － sinθ j）

∑
m

j ＝ 1
v→j

× 100％ （2－73）

当感兴趣血管段是多分支血管段 （例如血管分支） 时， 设 L ＝ ｛L1， L2，…， Lk｝为选取的

k支血管段， 则可利用下式获得满足血管段 L最小投影缩短的造影角度 （α， β）：

min
α，β
F f（α，β） ＝

∑
k

i ＝ 1
∑
mi

j ＝ 1
v→ij （1 － sinθij）

∑
k

i ＝ 1
∑
mi

j ＝ 1
v→ij

× 100％ （2－74）

式 （2－73） 和 （2－74） 中， － 90°≤α≤90°； － 45°≤β≤45°； 0°≤θij≤90°是 v→ij和投影向量

z→p 之间的夹角； v→ij（ j ＝ 1，2，…，mi）是血管段 Li上的切向量； mi是在 Li上均匀选取的点。
（3） 平面拟合法

实际应用中， 医生关心的仅是血管狭窄附近的病变状况。 因此， 可选取血管狭窄附近的

血管段为感兴趣血管段， 在对感兴趣血管段进行三维重建和 B 样条曲线拟合后， 按照式

（2－70） 在感兴趣血管段上选取 m个采样点， 这些采样点可近似拟合到一个平面上， 则平行

于拟合平面的法向量方向就是满足感兴趣血管段最小投影缩短的投影方向。
利用平面拟合法来获取满足最小投影缩短的造影角度时， 计算精度很大程度上取决于平

面拟合的精度， 可利用最小二乘法或者最佳平面拟合法来获得采样点的拟合平面。 前者是令

采样点与拟合平面之间的误差平方和最小得到拟合平面的参数， 后者是使拟合平面尽可能逼

近选取的采样点， 即希望采样点与拟合平面间的最大偏差达到最小， 满足这种要求的拟合平

面即为最佳拟合平面。
本节介绍了三种满足感兴趣血管段最小投影缩短最佳造影角度的计算方法， 这三种方法

各有优缺点， 具体见表 2－2。 它们可应用于不同的场合， 例如， 在对精度要求不高且感兴趣

血管段是近似直血管段的情况下， 可以选用几何法； 在精度要求较高且感兴趣血管段结构比
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较复杂的情况下， 可以选用血管投影缩短最小化法或平面拟合法。

表 2－2　 三种满足感兴趣血管段最小投影缩短的最佳视角计算方法的比较

几何法 血管投影缩短最小化法 平面拟合法

优点
　 不需要三维重建， 运算量小， 运

算速度快， 算法简单
　 计算精度高， 运算速度较快 　 计算精度较高， 运算速度较快

缺点
　 计算精度低， 不适用于较弯曲和

扭曲的血管段
　 算法相对复杂 　 不适用于挠率较大的血管段

2. 7. 4　 满足感兴趣血管段最小遮盖造影角度的计算

造影角度选择的不当不仅会使血管投影的尺寸和形态与实际不一致， 而且感兴趣血管段

可能被其他血管段的投影遮盖从而影响观察。 因此， 正如 2. 7. 1 节中分析的， 尽管图 2－59
右图中后面三幅图像的投影方向都满足最小投影缩短， 但是由于遮盖的影响， 同样无法获得

血管狭窄的准确值。
（1） 血管遮盖的定义

投影图像中血管之间的重叠遮盖如图 2－70 所示， 图中血管段 S1 表示感兴趣血管段区

域， S2 表示其他血管段， 图中阴影部分为两血管段的重叠部分， 其面积的大小反映了两血

管相互遮盖的程度， 重叠部分的面积越大， 相互遮盖也就越严重。 可以用重叠部分的面积与

感兴趣血管段的面积百分比作为评价血管遮盖的指标， 其公式如下：

Fo ＝
Area（S1∩S2）
Area（S1）

× 100％ （2－75）

式中， Area（S1）表示感兴趣血管段的面积； Area（S1∩ S2）表示感兴趣血管段与其他血管段

相交部分的面积。 常用区域内的像素数目作为区域面积的近似， 即用下式近似计算血管遮盖

百分比：

Fo ＝
∏（S1∩S2）
∏（S1）

× 100％ （2－76）

式中， ∏（S1）和∏（S1∩ S2）分别表示血管段 S1 和 S1 与 S2 相交区域内的像素总数。

图 2－70　 血管之间遮盖示意图

（2） 感兴趣血管段最小遮盖的计算

设 C i（ t） ＝ （xi（ t）， yi（ t）， zi（ t）） （ t ∈［0，1］）为用 B 样条曲线表示的各三维血管段的骨

架， Li（ i ＝ 1，2，…，n）是以 C i （ t）为中心线、 完成表面重建的血管段， Si是 Li在造影角度

（α， β）下的投影， n为血管段的数目， Lk为感兴趣血管段， 造影角度为（α， β）， 其遮盖百分

比可由下式计算：
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Fo（α，β） ＝
Πα，β Sk∩ ∪

n

i ＝ 1，i≠k
Si( )( )

Πα，β（Sk）
× 100％ （2－77）

式中， Πα，β（Si）表示在造影角度（α， β）下 Li的投影 Si包括的像素数； ∪
n

i ＝ 1，i≠k
Si 表示其他血管

段在投影图像上的像素。 设 Ψ1 为满足 Lk最小投影缩短的造影角度 （α， β） 的范围， 则同时

满足最小投影缩短和最小遮盖的造影角度 （即最佳视角） 可通过使 Fo最小化获得， 公式

如下：
min

（α，β）⊂Ψ1
Fo（α，β） （2－78）

为了进一步降低计算量和算法复杂度， 可以把血管间的遮盖分为如图 2－71 所示的两种

情况。 在计算满足最小遮盖的造影角度时， 如果在角度 （α， β） 下的投影图像中 Sk的中心

线 ck（ t）和 Si的中心线 ci（ t）相交， 则 Si必然会对 Sk形成遮盖， 即该造影角度不满足最小遮

盖。 设 Ψ1 表示满足感兴趣血管段 Lk最小投影缩短的角度范围， 那么对于 Ψ1 中的角度， 可

以通过计算在其相应的投影图像中感兴趣血管段中心线与其他血管段中心线的相交情况进一

步缩小 Ψ1 的范围。 即如果在角度（α， β）∈Ψ1 下的投影图像中存在与 ck（ t）相交的其他血管

段中心线 ci（ t）（ i ≠k）， 则把该角度从 Ψ1 中去除， 得到角度集合 Ψ2， 公式如下：
Ψ2 ＝ ｛（α，β） （α，β）⊂Ψ1，（ci（ t）∩ck（ t）） α，β ＝∅｝ （2－79）

显然， 对于 Ψ2 中的造影角度， 在其投影图像中， 感兴趣血管段都满足最小投影缩短， 且

ck（ t） 与 ci（ t）没有交点， 但是还可能存在如图 2－71b所示的血管重叠， 因此需要在 Ψ2 中继

续寻找最佳视角。

图 2－71　 血管间遮盖情况示意图

a） 两血管段中心线相交　 b） 两血管段中心线不相交但区域重叠

对于图 2－71b所示的血管重叠情况， 首先在图像中定义一个包括感兴趣血管段的矩形

区域， 如图 2－72 所示， 图中 Sk为感兴趣血管段 Lk的投影， Si为血管段 Li的投影， 图 2－72a
中 Si的中心线和矩形区域边界相交于两点 A 和 B。 矩形区域的大小 l × h 为能够完全包括感

兴趣血管段的区域， 为了防止出现 Sk与 Si重叠， 但 Si的中心线与矩形区域不相交的情况，
即如图 2－72b所示的情况， 将矩形区域放大为（ l ＋ δ） × （h ＋ δ）， 其中：

δ ＝ max
1≤i≤n

｛dmaxi ｝ （2－80）

dmaxi 为 Si的最大直径。 显然， 矩形区域经过上述放大后， 只有当 Si的中心线 ci（ t）与矩形区域

边界有交点时， Si才有可能对 Sk形成遮盖， 并且只有两个交点 （即图 2－72a 中的点 A 和 B）
之间的血管段会对 Sk形成遮盖。 用 li（ i ＝ 1，2，…，m0）表示点 A和 B之间的血管段中心线， 在

li上均匀选取 m3i个点 p ji∈｛p1i ，p2i ，…，pm3ii ｝， 点 p ji 处的二维血管半径为 r ji（ j ＝ 1，2，…，m3i）。
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同样， 在 ck（ t）上均匀选取 m1 个点 pl（ l ＝ 1，2，…，m1）， rl为其对应的血管半径。 在计算血管

遮盖时， 只需要考虑 li所对应的血管段对 Sk的遮盖情况。 在图 2－72a 中， li中的点 p ji 与 pl中
各点的距离最小值为

l ji ＝ min1≤l≤m1
plp ji （2－81）

设式 （2－81） 取最小值时对应 pl 中的点为 pu， 如果满足下式：
l ji － （ r ji ＋ ru） ＜ 0 （2－82）

则 Si会对 Sk形成遮盖； 如果 li中的所有像素都不满足式 （2－82）， 则在该造影角度下的投影

图像中其他血管段都不会对感兴趣血管段形成遮盖， 此时的造影角度同时满足最小投影缩短

和最小血管遮盖， 即为最佳视角。

图 2－72　 包括感兴趣血管段的矩形区域

a） 血管不重叠　 b） 血管重叠

在临床诊断中， 其他血管段虽然没有对感兴趣血管段形成遮盖， 但距离感兴趣血管段过

近， 同样会影响医生对感兴趣血管段的观察和测量， 因此在满足最小遮盖的投影图像中， 需

要使其他血管段与感兴趣血管段有一定的距离， 即对式 （2－82） 进行修正得到如下公式：
l ji － （ r ji ＋ ru） ＜ ε （2－83）

其中， ε为大于 0 的常数。
前面介绍了两种计算血管最小遮盖的方法， 式 （2－78） 的计算方法具有普遍意义， 但

是其计算量大， 算法复杂； 第二种计算方法不需要提取血管区域和计算具体的遮盖百分比，
它首先利用其他血管段中心线与感兴趣血管段中心线的相交情况把血管遮盖分为两种情况，
然后再利用其他血管段中心线与感兴趣血管段中心线的距离来进一步判断其他血管段对感兴

趣血管段的遮盖情况， 从而获得满足最小遮盖的造影角度， 这种算法简单， 计算量小。 由于

上述两种算法都是在满足最小投影缩短的造影角度范围内计算最小遮盖， 因此获得的造影角

度即为感兴趣血管段的最佳视角。

2. 8　 二维运动跟踪和估计

2. 8. 1　 冠脉运动估计的目的和意义

临床实践证明， 左心室的收缩异常是发生冠状动脉疾病的一个重要标志， 而心室壁运动
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异常可能由心肌缺血或心肌损伤引起， 这表明动脉和其供血的局部心肌有直接的联系。 由于

现有的成像系统无法得到一个或多个心脏周期中有关心肌运动的实时空间 ／时间信息， 因而

一般只是估计病变部分的运动。 这项复杂的工作通常由经验丰富的专家来完成， 由左心室造

影图像 （Ventriculogram） 进行定量测量 （例如心室的体积和左心室的整体运动） 和定性估

计 （例如腔室的形态和肌肉损伤的程度等） ［54］。 辅助医生诊断的自动心脏运动解释多数都

是在二维空间中进行， 即采用二维心室造影图像， 比较左心室在舒张期和收缩期的轮廓。 而

实际的心脏运动是三维的， 并且包括许多复杂的运动形式， 因而其结果是不准确的。
心室并不是心脏运动信息的唯一来源。 冠状动脉分布于心外膜的表面， 在心动周期中随

心脏有节律的运动， 因此冠脉的运动可反映心脏本身的运动， 通过研究冠脉的运动可辅助诊

断相关的心脏疾病。 在应用于临床的心脏成像技术中， X射线冠脉造影是提取血管时间和空

间运动信息的最佳手段， CAG图像序列不仅可提供冠脉血管腔被造影剂重填后的投影轮廓，
检测缺血性损伤的位置和程度， 而且与同一场景的静态图像相比， 图像序列记录了心脏搏动

时的心室和冠状动脉的形态和运动， 以及心脏的供血功能等动态信息。 采用计算机辅助的方

法， 通过分析不同时刻造影图像中的冠脉树， 可提取出血管的运动信息， 获得以运动场、 形

状的变化和运动描述方式表达的丰富的整体 ／局部运动信息。 根据冠脉的运动信息， 还可进

行潜在的病理性运动检测， 提取出有临床参考价值的室壁运动参数。 冠脉的中心线分布于心

肌的表面， 它们的位移与相关心外膜的位移是相同的， 因此通过跟踪和考察冠脉的运动， 可

以分析相关心肌的局部 ／整体运动， 探索冠状动脉粥样硬化的发病机理， 辅助冠心病的诊

治等。
另一方面， 冠状动脉造影成像可提供快速、 高质量的血管图像序列， 方便诊断。 可是心

脏是运动的， 在二维投影中， 冠脉血管运动和变形的幅度很大， 使得观察者很难仔细观察某

一块区域， 比如可能发生狭窄的部位。 通过估计不同时刻之间血管的运动， 对图像序列进行

运动补偿， 从而使兴趣点周围的区域看上去是静态的， 可方便医生更加清晰地分辨冠状动脉

及其分支有无狭窄、 狭窄的部位和程度， 以及侧支循环等。
为了使图像更加直观， 实现心血管疾病的量化描述， 指导心血管的介入性治疗， 可利用

两幅不同角度的冠脉造影图像三维重建静态的冠状动脉树。 但是对于单面造影成像系统， 因

为两个角度的造影图像是在不同时刻获取的， 而成像过程中冠状动脉随心脏的运动不断改变

其空间位置， 就无法保证两个角度的图像记录的是心脏和血管的同一状态。 为了提高冠状动

脉树三维重建的精度， 必须消除心脏运动带来的影响， 将血管恢复到运动前的状态。 由两个

角度的血管造影图像序列对心脏的血管网络进行三维动态重建一般需要完成如下工作： 图像

的采集； 血管的提取 （包括轮廓和中心线）； 复杂结构的分析 （交叉、 重叠）； 二维血管运

动估计 （消除跟踪中的多义性）； 三维静态重建； 三维图像序列的重建 （三维运动估计）；
形态学的表达 （图像的重现）； 功能性的解释 （运动属性）。 因此对冠状动脉的运动进行准

确估计， 是由冠脉造影图像序列重建动态三维动脉树的一个必不可少且十分关键的步骤。
此外， 在很多情况下血管的运动估计都是必要的， 例如： 采用 X 射线血管造影图像序

列进行血液动力学的研究时， 由于心脏会发生复杂的运动， 必须首先测量图像中帧与帧之间

血管的运动， 并且消除该运动带来的影响， 以得到对血流更准确的测量。 此外， 对动脉流体

场和相关的壁剪应力 （Wall Shear Stress， WSS） 分布的估计中大多都没有考虑血管的运动。
这种近似对大多数的动脉而言是适当的， 可是对于冠状动脉其可行性就不一定了。 因为冠脉
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附着于心脏的表面， 因此随着心肌的收缩， 它会发生很大的运动和变形， 并且有时其运动非

常剧烈。 一系列的研究证明， 在确定 WSS 时， 血管运动对管腔内血流模式的影响是非常重

要的［55，56］。
同时血管运动速度的测量对于设计新的图像采集设备也十分重要。 因为要确定采集设备

的采样率， 必须确定心脏周期中冠脉上各点的三维速度。
综上所述， 由冠脉造影图像序列进行血管的运动跟踪、 分析和估计具有重要意义和临床

参考价值。

2. 8. 2　 CAG图像中的运动跟踪

早期的图像跟踪多数是采用模板匹配方法， 通过对包含目标物体的窗口在图像中进行匹

配实现对目标的跟踪。 由于血管是狭长的结构， 不管采用矩形窗口还是圆形窗口， 血管都只

占据窗口中很小的一部分， 因此很难设定一个包含整个血管段的窗口。 另一方面， 如果选择

一系列小窗口对血管段进行跟踪， 由于窗口之间缺乏足够的约束， 也很难得到满意的结果。
从 20 世纪 80 年代后期开始， 变形模型在跟踪变形体的运动中开始广泛采用。 例如，

Kass等［57］在 1988 年提出的活动轮廓模型 （Active Contour Model， 即 snake）， 可以在不需要

更多的先验知识或高层处理结果指导的情况下， 实现自动追迹， 提取动态图像中欲处理目标

的闭合、 光滑、 连续的轮廓， 并且具有较强的抗噪声能力。 snake 模型是一条可变形的参数

曲线， 对该曲线构造合适的变形能， 并通过最小化该函数， 使得曲线在内部力和外部约束力

的作用下变形， 最终精确收敛到目标的边缘， 得到具有最小能量的目标轮廓。 模型的能量函

数采用积分运算， 具有较好的抗噪性， 对目标的局部模糊也不敏感。 自出现以来， 在原有模

型的基础上又出现了许多改进的模型， 已经被成功地应用于边缘提取、 图像分割、 运动跟踪

等许多领域。
本节介绍应用活动轮廓模型对 CAG图像序列中的冠脉血管骨架进行跟踪的方法， 将序

列中前一时刻的血管骨架作为下一时刻 snake的初始位置， 变形得到下一时刻的骨架。
（1） snake模型原理

snake模型实质上是一个能量最小化模型， snake是定义在待分割图像上的一条任意闭合

曲线， 对该曲线构造合适的变形能。 其形变过程就是 snake在外部能量 （外力） 和内部能量

（内力） 的作用下向目标轮廓靠近的过程。 外力的吸引使 snake 不停向着真实轮廓移动， 而

内力在保持 snake拓扑性的同时随着 snake的移动而变化， 最终达到内外力之和等于零 （对
应于能量最小）。 这时， snake 就停留在物体的真实轮廓上。 这种动态逼近方法所求得的边

界曲线具有封闭、 光滑等优点。 这个最小化过程一般由求解 Euler － Lagrangian方程， 用迭代

算法得到。
经典的 snake模型是一条参数曲线 c（ s） ＝ （x（ s）， y（ s）），s ∈［0，1］。 模型的能量函数定

义如下：

E ＝∫1
0
［E int（c（ s）） ＋ Eext（c（ s））］ds （2－84）

其中内部能量 E int定义如下：

E int（c（ s））＝
1
2 （α（ s） c′（ s）

2 ＋ β（ s） c″（ s） 2） （2－85）
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式中， α（ s）和 β（ s）为权重， 其作用分别是调节 snake 的张力和刚性； c′（ s）和 c″（ s）分别为

c（ s）的一阶和二阶导数。 内部能量使得参数曲线保持平滑和收缩的性质， 其中的一阶导数项

代表参数曲线的弹性能量， 控制轮廓的 “应力”， 使得曲线保持收缩， 使曲线具有类似弹性

绳的特性， 在点数不变的情况下减小该项意味着参数曲线的不断收缩； 二阶导数项是曲率，
使曲线保持平滑， 曲线具有一定的刚度， 减小该项可以控制参数曲线趋于平滑。

外部能量函数 Eext是定义在整个图像平面 I（x， y）上的标量函数， 是保证活动轮廓收敛

的外部力， 反映了图像的某些特性， 如边缘等。 它决定着轮廓的移动方向， 由于这些方向只

能根据特定的问题而定义， 因此 Eext没有统一的数学表达式， 必须从问题本身的特征出发，
利用灵活的图像处理技术得到。 在 Kass 的 snake 模型中， 外部能量由两部分组成， 公式

如下：
Eext ＝ E image ＋ Econ （2－86）

式中， Econ表示外部限制作用力产生的能量， 叫约束力； E image表示图像作用力产生的能量，
也叫图像力， 是直线、 边缘和界限能量的线性组合， 其公式如下：

E image ＝WlineE line ＋WedgeEedge ＋WtermE term （2－87）
式中各项均可以从图像 I（x， y）计算得到， Wline、 Wedge和 Wterm为特征系数， E line是线能量， 等

于图像亮度 （灰度）， E line ＝ I（x， y）， 通过线性特征系数 Wline的正负， 可以便 snake 靠近亮

线或暗线。 Eedge是边缘能量， 也可由一个非常简单的函数表达为 Eedge ＝ － I（x，y） 2， 边

缘特征系数 Wedge控制对轮廓所在区域的强度梯度的约束， E term是用高斯函数平滑过处理的图

像中各级轮廓线的曲率， 由特征系数 Wterm决定其影响。
求解 snake模型就是要使 E最小化。 将式 （2－84） 取极小值， 满足 Euler 方程的具有最

小能量的一阶偏微分方程为

αc″（ s） － βc″″（ s） － Eext ＝ 0 （2－88）
Kass采用变分的迭代方法求解该方程。

snake模型具有统一的、 开放式的描述形式， 为图像中变形体跟踪技术的研究和创新提

供了理想的框架。 在实现活动轮廓模型时， 可以灵活地选择约束力、 初始轮廓、 作用域等，
以得到更佳的分割效果。 所以 snake模型自其问世以来， 一直是图像变形体跟踪研究中的一

个热点。
（2） 首帧图像中血管段骨架的提取

应用 snake模型必须要解决两个问题： 一是要选择合适的能量函数； 二是要确定适当的

初始轮廓位置， 否则 snake将收敛于错误的结果。 在进行图像序列的跟踪时， 对于序列中的

首帧图像， 传统的方法是通过人工取点提取初始血管中心线， 作为 snake 的初始位置， 然后

利用 snake模型方法得到第一幅图像的真实的中心线。 对于其后的序列图像， 根据血管形状

不突变的特点， 把第 n幅图像中 snake的停留位置作为第 n ＋ 1 幅图像中 snake 的初始位置，
这样就能够实现序列图像的自动分割和跟踪， 流程图如图 2－73 所示。

在目标轮廓上取 n个点， snake能量函数的离散形式如下：

E∗ ＝∑
n

i ＝ 1
［E int（ i） ＋ Eext（ i）］ （2－89）

其中 E int由式 （2－85） 确定， 导数项可用离散点的差分近似表示。 设活动轮廓上的各点为 vi
（ i ＝ 1，2，…，n）， α和 β取常数值， 采用有限差分方法有
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图 2－73　 采用 snake模型进行 CAG图像中血管骨架的二维运动跟踪流程图

dvi
ds

2

≈ vi － vi － 1 2，
d2vi
ds2

2

≈ （vi ＋ 1 － vi） － （vi － vi － 1） 2 ＝ vi ＋ 1 － 2vi ＋ vi － 1 2 （2－90）

那么 E int可以表示为

E int（ i） ＝ α vi － vi － 1 2 ＋ β vi － 1 － 2vi ＋ vi ＋ 1 2 （2－91）
式中的第一项用于限制 snake 上点的距离， 使两点不能相距过远 （或过近）， 相当于张力，
使其趋于最小则可保持曲线的连续； 第二项是一点与相邻两点所成夹角的函数， 即曲率， 使

其趋于最小则可保持曲线的平滑。 连续项约束 vi － vi － 1 2 实质是 snake 上点间距离的缩小，
在实际求解过程中会使曲线收缩， 甚至收缩为图像中的一点。 为此， 可使用点之间的平均距

离 d与当前所处理的两点之间距离之差作为约束， 即 d － vi － vi － 1 ， 使点平均分布， 与平均

距离接近的点将具有较小的能量值。 这样既能满足连续性的要求， 又不会产生 snake 收缩的

现象［58］。 在每次迭代结束时， d的值被更新。 E int的第二项为对曲率的约束， 即平滑性约束。
由于连续项约束的作用是使 snake上的点按等距离分布， 因此， vi － 1 － 2vi ＋ vi ＋ 1 乘以一个常

数， 即可得到对曲率的合理估计。 综上所述， 得到如下公式：

E int（ i） ＝ α d － vi － vi － 1 ＋ β vi － 1 － 2vi ＋ vi ＋ 1 （2－92）
其中

d ＝ 1
n － 1∑

n－2

i ＝ 0
vi ＋1 － vi （2－93）

snake点间距与总点数是相互联系的两个参数。 对于一个特定目标， 点间距增大， 则点

数减少； 点间距减小， 则点数增多。 事实上， 点间距的大小取决于处理问题的性质。 对于造

影图像中血管的提取问题， 当血管的轮廓比较简单时， 可以选取较大的间距； 而当目标的轮

廓比较复杂时， 为了能以较高的精度对目标进行拟合， 则需要较小的间距。 当间距较小时，
snake上的点数较多， 则计算量增大。

在提取序列中第一幅图像的血管段中心线时， 外部能量只包含图像力 E image分量， 它由
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图像点的灰度和灰度梯度的组合构成， 公式如下：
E image ＝ γI（x，y） ＋ λ I（x，y） （2－94）

其中

I（x，y） ＝ I2x ＋ I2y （2－95）
式中， Ix和 Iy分别是图像的灰度函数 I（x， y）对横纵坐标的偏导数。 对 I（x， y）的每个像素，
通过计算 2 × 2 邻域矩阵的平均有限差分来作为 x和 y方向的偏微分的一阶近似， 公式如下：

Ix（x，y）≈
I（x ＋ 1，y） － I（x，y） ＋ I（x ＋ 1，y ＋ 1） － I（x，y ＋ 1）

2

Iy（x，y）≈
I（x，y ＋ 1） － I（x，y） ＋ I（x ＋ 1，y ＋ 1） － I（x ＋ 1，y）

2

 

 

 

 
 

  

（2－96）

由于血管造影过程中， 当造影剂的浓度达到峰值时， 所拍摄的图像上血管的灰度值应比背景

的灰度值小， 所以这里权重系数 γ取正值。 而且由于提取的是血管中心线， 不是边缘， 所以

λ也取正值。
通过迭代运算， 使式 （2－89） 表达的 snake 能量函数最小， snake 在内力和外力的牵引

下不断变形， 最后停留在最优位置。 对这些离散点进行三次 B 样条曲线拟合， 得到一条连

续曲线， 采用较少的参数实现对血管中心线的子像素级精度描述。 然后在曲线上再进行均匀

采样， 用这些采样点作为下一时刻 snake的初始位置。
图 2－74 和图 2－75 是对两幅左冠 CAG图像的血管段骨架跟踪结果， 手动勾画出感兴趣

血管段的初始位置， 应用 snake算法， 使能量函数最小， 迭代计算出该血管段中心线的真实

位置。

图 2－74　 RAO 角度的左冠造影图像及血管段骨架提取结果

a） 原始图像　 b） snake模型的初始位置　 c） 血管段骨架提取结果

（3） 整个图像序列中血管段骨架的运动跟踪

在提取出序列中第一幅图像的血管中心线之后， 对于其后的序列图像， 根据血管形状不

突变的特点， 把第 n幅图像中 snake的停留位置作为第 n ＋ 1 幅图像中 snake的初始位置， 这

样就能够实现序列图像的分割和跟踪。
在对整个序列进行运动跟踪时， 外部能量函数除了式 （2－94） 表示的图像力之外， 还

可增加相似度匹配， 通过对相邻帧之间的目标进行配准实现对运动物体的跟踪。 假设在足够

短的时间间隔内， 运动前后血管投影的灰度不发生变化， 其公式如下：
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图 2－75　 LAO 角度的左冠造影图像及血管段骨架提取结果

a） snake模型的初始位置　 b） 血管段骨架提取结果

I（x ＋ Δx，y ＋ Δy，t ＋ Δt） ＝ I（x，y，t） （2－97）
那么得到序列中第一帧图像的血管中心线之后， 在开始对序列中其他帧进行运动跟踪时， 外

部能量函数可采用如下的形式：
Eext（vi） ＝ E image ＋ Econ ＝ γI（vi） ＋ λ I（vi） ＋ η I（vi） － I0（pi） （2－98）

式中， vi 是当前 snake上的第 i个点； pi 是前一帧图像中心线上的第 i 个点。 这样， 外部能

量中除了包含图像力， 即吸引曲线向着图像中灰度最小、 灰度梯度变化最小的区域内移动之

外， 还包含外部约束， 使得运动前后血管上对应点的灰度变化最小。
由于血管是开轮廓， 因此应用 snake进行血管跟踪， 如果不对血管中心线的两个端点附

加其他的外力约束， 可能出现中心线沿血管收缩、 伸长和漂移的现象。 为了防止出现这些现

象， 操作者在选取血管段的时候， 需选取两个特征点 （即分叉点和端点） 之间的血管段，
那么在确定了血管段的起点和终点之后， 为了避免 snake 收缩 ／伸长， 需在外部能量中附加

弹簧力， 公式如下：
Eext（vi） ＝ E image ＋ Econ ＋ Espring （2－99）

Espring ＝ Kspring
1
2 d
（ v1 － v0 ＋ vn － 1 － vn － 2 ） （2－100）

式中， Kspring是弹性系数； v0 和 vn － 1分别是血管段的起点和终点。 snake 在变形过程中， 其两

端点是固定的， 弹簧力约束使得与端点相邻的点偏离相应端点的距离不致太大， 结合连续性

和平滑性约束， 最终得到光滑、 连续的中心线。
对一个左冠 CAG图像序列进行血管段骨架运动跟踪的实验结果如图 2－76 所示， 其中图

2－76a是首帧原始图像， 选择出旋支上感兴趣血管段的起点和终点， 连接两点的线段作为

snake模型的初始位置。 通过使能量函数最小， 迭代计算出该血管段中心线的真实位置， 并

对离散的 snake点进行三次 B 样条曲线拟合， 结果如图 2－76b 所示。 从图像序列中任选了

10 个时刻的图像， 对感兴趣血管段的骨架进行运动跟踪， 结果如图 2－76c ～图 2－76e 所示，
从图中可直观地了解该血管段在整个心动周期中的形状和位置变化。 由图 2－76e 可见， 从

时刻 3 ～ 10 是一个心动周期， 在周期结束时， 血管段会回到其在周期开始时的位置。
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图 2－76　 对一个左冠 CAG图像序列进行血管段骨架运动跟踪的实验结果

a） 首帧图像中 snake模型的初始位置　 b） 血管段骨架提取结果　 c） 第二帧图像中 snake模型的初始位置

d） 第二帧图像中血管段骨架的提取结果　 e） 图像序列中 10 个时刻的血管段骨架

2. 8. 3　 基于光流场的运动估计

利用 CAG图像序列进行冠脉血管的二维运动分析， 对于准确估计与解释心脏的运动，
从而正确诊断心血管和心脏疾病十分关键， 同时也是利用 CAG 图像进行冠状动脉树三维

重建及三维运动估计的重要步骤。 本节介绍三种运动估计方法： 梯度光流法和特征光

流法。
（1） 光流基本理论

当人的眼睛观察运动物体 （或物体不动， 观察者运动， 或两者都在运动） 时， 物体的

景象在人眼的视网膜上形成一系列连续变化的图像， 这一系列连续变化的信息不断 “流过”
视网膜， 好像一种光的 “流”， 故称为光流 （Optical Flow， OF）。 当成像物体运动时， 图像

中的亮度图案也随之移动。 光流是可见的亮度图案的运动， 或称为表观运动。 光流表达了图

像的变化， 由于它包含了图像运动的信息， 因此可被观察者用来确定目标的运动情况。 从光

流的定义可以看出， 由于光流有如下三个要素： 一是运动 （速度） 场， 这是光流形成的必

要条件； 二是带光学特性的部位 （例如有灰度的像素点）， 它能携带信息； 三是成像投影

（从场景到图像平面）， 因而能被观察到。
如果同一个观测器， 在相邻两时刻 tk － 1和 tk 获得的同一个三维景物图像分别为 f（x，y，
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tk － 1）和 f（x，y，tk）， 而景物中某物体点在这两幅图像上的相对位置是不同的， 这种位置的差

是三维景物的运动反映在二维图像上的位移向量 （包括大小和方向）。 位移向量除以时间间

隔 Δtk ＝ tk － tk － 1就是瞬时位置速度。 在图像序列反映的景物范围中， 各物体或分部的运动是

不同的， 形成众多瞬时位置速度向量。 这些不同的瞬时位置速度向量分布在图像上形成的向

量场称为瞬时位置速度场， 也即光流场。

图 2－77　 运动场示意图

这里需要区分两个概念： 光流场和运动场。
当物体在摄像机前运动， 或者摄像机在环境 （静
态或动态） 中移动时， 我们就会发现图像在发生

变化。 在图像中观察到的表面上的模式运动就是

所谓的光流场。 而运动场则是三维物体的实际运

动在图像上的投影， 如图 2－77 所示， 一个运动物

体在空间产生一个三维运动场， 运动前后空间对

应点在图像上的投影形成一个二维运动场。
理想情况下， 光流场和运动场互相吻合， 但

实际上并不如此。 例如， 图 2－78 中的理发店招

牌， 如果固定摄像机， 那么显然所得的运动场和

光流场不一致。 如果招牌逆时针旋转， 那么每个

点的运动都是向右的， 可是我们看到的条纹的运动是向上的。 或者图 2－79 中的光滑均匀的

球， 若光源和摄像机都固定不动， 球绕中心轴旋转， 则拍摄到的图像序列中各帧的内容都是

相同的， 这时运动场不为零， 光流场为零； 若球和摄像机都固定不动， 拍摄两帧图像时的光

源位置不同， 那么两帧图像的内容是不同的， 这时运动场为零， 光流场不为零。 这两个例子

是极端的情况， 只是为了说明光流场和运动场并不总是一致的。 但一般情况下， 认为二者是

一致的。

图 2－78　 理发店招牌

a） 理发店招牌　 b） 运动场　 c） 光流场

图 2－79　 绕轴旋转的光滑球

a） 光源静止， 球旋转　 b） 球静止， 光源移动

光流场的计算最初是由 Horn 和 Schunk 提出的［59］， 他们在图像序列中相邻图像之间的

时间间隔很小， 且图像中灰度变化很小的前提下， 推导出基本的光流约束方程。 设图像平面

上有一点（x， y）， 在时刻 t的灰度值为 I（x， y， t）， 它是场景中物体上某一点（X， Y， Z）在图

像平面上的投影。 假定该点在 t ＋ δt时运动到（x ＋ δx，y ＋ δy）， 灰度保持不变， 其中 δx ＝ uδt，
δy ＝ vδt， u（x， y）和 v（x， y）是该点光流的 x和 y分量， 即：

I（x ＋ uδt，y ＋ vδt，t ＋ δt） ＝ I（x，y，t） （2－101）
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仅有这一个约束不足以唯一地确定 u 和 v。 也可以利用各处的运动场是连续的这个事

实， 如果亮度随 x、 y和 t平滑变化， 可将等式的左边按泰勒级数展开， 得到如下公式：

I（x，y，t） ＋ δx ∂I∂x ＋ δy
∂I
∂y ＋ δt

∂I
∂ t ＋ e ＝ I（x，y，t） （2－102）

其中， e包括在 δx、 δy和 δt中的二次以上的项。 上式中约去 I（x， y， t）， 并用 δt除等式两端

和取 δt→0 的极限后可求得如下公式：
∂I
∂x
dx
dt ＋

∂I
∂y
dy
dt ＋
∂I
∂ t ＝ 0 （2－103）

此式实际上是 dI ／ dt ＝ 0 的展开式， 简写为如下公式：
Ixu ＋ Iyv ＋ It ＝ 0 （2－104）

其中

u ＝ dxdt，v ＝
dy
dt，Ix ＝

∂I
∂x，Iy ＝

∂I
∂y，It ＝

∂I
∂ t （2－105）

式 （2－104） 就是亮度变化约束方程 （Brightness Change Constraint Equation， BCCE）， 或称

光流约束方程 （Optical Flow Constraint Equation， OFCE）， 其中 I 为图像平面上一点 （x， y）
在时刻 t的灰度值； dI ／ dt为运动物体的灰度随时间的变化； u ＝ dx ／ dt， v ＝ dy ／ dt分别为物体

的 x、 y速度分量； Ix ＝ ∂I ／ ∂x、 Iy ＝ ∂I ／ ∂y、 It ＝ ∂I ／ ∂t 分别是 I 对 x、 y、 t 的偏导数， 它们可

从图像序列中直接估计出来； （ Ix， Iy） T为图像点灰度的空间梯度， 即图像中空间的灰度变

化； It为图像的灰度随时间的变化率； （u， v） 称为光流。
光流有两个分量 u和 v， 而 OFCE只有一个方程， 因而不能同时求出 u 和 v。 如图 2－80

所示， 可以把以 u和 v为轴的二维空间称为速度空间。 满足约束方程的 （u， v） 值都在速度

空间的直线上， 但局部的测量无法辨别实际的 （ u， v） 在约束线上的位置。 也就是说由

图 2－80　 速度空间示意图

OFCE只能求出光流在亮度梯度（ Ix， Iy） T方向上的分

量， 公式如下：

V⊥ ＝ －
It
I ＝ －

It
（ Ix 2 ＋ Iy 2） 1 ／ 2

（2－106）

而无法确定与梯度垂直方向 （即沿等亮度线） 上的

分量。 因此， 只使用一个点上的信息是不能确定光

流的， 这种不确定问题称为孔径问题。 为了充分确

定光流， 需要附加一些新的约束条件。
（2） 梯度光流法

光流约束方程将物体在图像平面上投影的空间灰度变化 （∂I ／ ∂x， ∂I ／ ∂y）、 图像点的灰

度随时间的变化∂I ／ ∂t、 以及物体的 x和 y速度分量 （dx ／ dt， dy ／ dt） 联系起来。 为了充分确

定光流， 需要在 OFCE的基础上附加一些新的约束条件， 最著名的是整体平滑性约束。 Horn
等［59］根据同一运动物体引起的光流场应该是连续、 平滑的， 即同一物体上相邻点的速度是

相似的， 那么其投影到图像上的光流变化也应该是平滑的这一特点， 提出了一种加在光流场

上的附加约束， 即整体平滑约束， 利用该约束将光流的计算问题转化为一个变分问题。 这个

关于变化率最小的假设在一个物体内部是合理的， 因为在物体内部旋转和比例变化使像素间

的速度变化很小， 但这样的假设在物体边界处是不正确的。
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假设对于图像平面中足够小的血管区域以及足够小的时间间隔内， 两帧图像之间的运动

可以用线性二维运动向量场描述。 但这样图像上各点的运动就会和它们的坐标相关， 导致计

算出来的位移不准确。 为了解决这个问题， 需要寻找其他的约束条件， 从而完全确定光流的

两个分量 （u， v）。 对于图像平面中血管上足够小的感兴趣区域 （Region Of Interest， ROI），
在足够小的时间间隔内， 两帧图像之间的运动可以认为是线性的， 即：

u ＝ Vx
v ＝ Vy

{ （2－107）

式中， Vx和 Vy是常量。
当冠状动脉管腔中充满造影剂的时候， 假设两帧图像之间血管的亮度不会发生很大的变

化， 则有下式：
dI
dt ＝ 0 （2－108）

将式 （2－107） 和式 （2－108） 代入式 （2－104） 中， 得到下式：

Vx
∂I
∂x ＋ Vy

∂I
∂y ＝ －

∂I
∂ t （2－109）

式中的三个一阶偏导数 Ix、 Iy、 It可以从图像序列中估计出来， 公式如下：

Ix ＝
1
4δx［（ Ii ＋ 1，j，k ＋ Ii ＋ 1，j，k ＋ 1 ＋ Ii ＋ 1，j ＋ 1，k ＋ Ii ＋ 1，j ＋ 1，k ＋ 1） － （ Ii，j，k ＋ Ii，j，k ＋ 1 ＋ Ii，j ＋ 1，k ＋ Ii，j ＋ 1，k ＋ 1）］

Iy ＝
1
4δy［（ Ii，j ＋ 1，k ＋ Ii，j ＋ 1，k ＋ 1 ＋ Ii ＋ 1，j ＋ 1，k ＋ Ii ＋ 1，j ＋ 1，k ＋ 1） － （ Ii，j，k ＋ Ii，j，k ＋ 1 ＋ Ii ＋ 1，j，k ＋ Ii ＋ 1，j，k ＋ 1）］

It ＝
1
4δt［（ Ii，j，k ＋ 1 ＋ Ii，j ＋ 1，k ＋ 1 ＋ Ii ＋ 1，j，k ＋ 1 ＋ Ii ＋ 1，j ＋ 1，k ＋ 1） － （ Ii，j，k ＋ Ii，j ＋ 1，k ＋ Ii ＋ 1，j，k ＋ Ii ＋ 1，j ＋ 1，k）］

 

 

 

 
 
  

 
 
 

（2－110）
其中标号 i、 j和 k分别对应于 x、 y和 t。 式 （2－109） 对于 ROI中的每个像素都成立。 这样

就得到了由 N个 （N是 ROI中像素的个数） 方程所组成的方程组， 可用矩阵的形式表示为

Ix1 Iy2
. .
. .
. .
. .
. .
IxN IyN

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

.
Vx
Vy

 

 
 
 

 

 
 
 ＝

－ It1
.
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.
.
－ ItN

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

（2－111）

其中， 第一个矩阵大小是 N × 2 的， 包含像素灰度的空间导数。 它与一个 2 × 1 的列向量相

乘， 该向量中包含运动参数 （Vx， Vy）。 等式右边是一个 N × 1 的列向量， 它包含灰度的时间

偏导数。 这就产生了方程的超定问题： 2 个未知数， N个方程。 采用最小二乘法可以很容易

地求解该方程， 且所花费的计算时间比常用的迭代法要少。
血管上的一点 P i从时刻 tk － 1的位置（Xk － 1i ，Yk － 1i ，Zk － 1i ）运动到时刻 tk的位置（Xki ，Yki ，Zki ），

时间间隔为 Δt ＝ tk － tk － 1。 在图像平面上表现为从位置 p（xk － 1i ，y k － 1 i）移动到 p′（xki ，yki ）， 其
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位移量为（Δxki ，Δyki ）。 计算出 ROI的光流（uk，vk）之后， 就可以得到 ROI的位移， 公式如下：
Δxki ＝ ukΔt

Δyki ＝ vkΔt
{ （2－112）

式中， i ＝ 1， 2， …， N； N是 ROI中的像素点数。 也就是说， 已知 ROI中的一点在时刻 tk － 1
的位置（xk － 1i ，yk － 1i ）就可以计算出它在时刻 tk的位置（xki ，yki ） ＝ （xk － 1 ＋ Δxki ，yk － 1 ＋ Δyki ）。 设 p
点的瞬时速度为 Vki ， 那么 Vki 的大小和方向分别为

Vki ＝ ［（Δxki ） 2 ＋ （Δyki ） 2］ 1 ／ 2 ／ Δt

θki ＝ arctan（Δyki ／ Δxki ）
{ （2－113）

根据亥姆霍兹 （Helmholtz） 理论， 非刚体上任意一个有限微元的二维运动可以分解为

两个正交方向上的平移、 旋转和变形， 微元内运动场的数学表达式如下：
xki
yki

 

 

 
 

 

 

 
 
＝ T ＋ R

xk － 1i
yk － 1i

 

 

 
 

 

 

 
 
＋D

xk － 1i
yk － 1i

 

 

 
 

 

 

 
 

（2－114）

该式表达了同一点在时刻 tk的位置（xki ，yki ）， 与它在时刻 tk －1的位置（xk －1i ，yk －1i ）的关系。 其中：

T ＝
a
b

 

 
 
 

 

 
 
 ， R ＝

cosθ － sinθ
sinθ cosθ

 

 
 
 

 

 
 
 ， D ＝

α γ
γ β

 

 
 
 

 

 
 
 （2－115）

T是微元的刚性平移向量， R是旋转矩阵， D 是变形矩阵。 θ 为像素点绕坐标原点的旋

转角。 显然 D 是对称矩阵， 它的两个特征值 λ1 和 λ2 分别表示微元膨胀和收缩变形的量，
相应的特征向量表示变形的方向。 R 是正交矩阵， 由于是小角度的旋转， 所以有 sinθ≈θ，
cosθ≈1， 于是有下式：

R ＝
1 － θ
θ 1

 

 
 
 

 

 
 
 （2－116）

代入式 （2－114） 中得到下式：
xki
yki
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b
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1 － θ
θ 1
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（2－117）

上述方程中包含 6 个未知数（a，b，θ，α，β，γ）， 而对于每个像素可以得到如下两个方程：
xki ＝ a ＋ （1 ＋ α）xk － 1i ＋ （γ － θ）yk － 1i
yki ＝ b ＋ （θ ＋ γ）xk － 1i ＋ （1 ＋ β）yk － 1i

{ （2－118）

因此需要 ROI中至少三个点才能解出上述方程。 对 ROI 中的 N 个点， 分别求出它们在下一

个时刻的位置， 代入式 （2－117） 中得到用矩阵形式表达的方程组：
xk － 11 yk － 11 1

xk － 12 yk － 12 1
. . .
. . .
. . .
xk － 1N yk － 1N 1

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 

.
1 ＋ α
γ － θ
a

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝
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（2－119）
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xk － 11 yk － 11 1

xk － 12 yk － 12 1
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（2－120）

采用最小二乘法分别求解式 （2－119） 和式 （2－120）， 即可得到（a，b，θ，α，β，γ）的值。
Hermite 矩阵 D的两个特征值 λ1 和 λ2 分别表示微元的膨胀 ／收缩变形的量， 相应的特征

向量表示变形的方向。 如假设组织的变形是线性的， 且心肌是不可压缩的， 令 λ1λ2λ3 ＝ 1，
即 λ3 ＝ 1 ／ λ1λ2， λ3是垂直于心外膜表面的变形， 即心室壁的增厚。 λ3是一个重要的参数，
因为它包含了两个特征值 λ1 和 λ2， 因此仅用一个值就可以表达心外膜的收缩性。

图 2－81 是对从一个左冠 CAG图像序列中选取的相邻两帧图像进行实验的结果， 图像的

采集速率为 30 f ／ s。 在图 2－81a 中手动选择三个血管分叉点之后， 用三个以这些分叉点为圆

心、 直径为 9 个像素的圆作为跟踪窗口， 跟踪它们的运动。 在利用梯度光流法估计运动参数

之后， 跟踪窗口在图 2 － 81b 中会自动标记出分叉点及其相邻像素在运动之后的位置。
图 2－81c、 d、 e分别为图 2－81a中的三个 ROI被放大 2 倍之后的显示结果。

图 2－81　 采用梯度光流法， 用跟踪窗口对连续两帧图像进行运动估计的结果

a） 第一帧图像　 b） 第二帧图像　 c） d） e） 图 a） 中的三个 ROI被放大 2 倍之后的显示结果

梯度光流法的优点是： 算法简单直观， 不需要事先对原始图像进行二维骨架提取， 就可

直接进行运动估算； 由于采用了基于最小二乘拟合的计算方法， 因此比迭代的光流法运算速

度快； 线性运动场可以很容易地分解成平移、 旋转和变形 （收缩 ／膨胀） 等运动分量， 这些

运动场反映了 ROI的整体运动、 旋转以及二维膨胀 ／收缩的模式。 该方法的缺点是只能得到

对目标局部的运动参数估算， 无法一次获得对目标整体的运动估算。 并且算法不是全自动

的， 需要操作者在运算开始时选择 ROI。
（3） 特征光流法

特征光流法即找到图像的特征 （如边缘、 拐角或其他位置确定的二维结构）， 然后跟踪

它们的运动， 计算特征点的光流， 得到像素点的位移。 包括以下两个步骤：
1） 从两幅或多幅连续图像中提取出图像特征： 由于特征提取会去掉图像中不重要的部分，

所以会减少要处理的信息量 （因而也会减少运算量）， 从而得到对场景更高层次的理解。
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2） 对各帧图像的特征进行匹配： 最简单也是最常用的方法是采用两帧， 对两个特征的

集合进行匹配， 得到一个运动向量的集合。
对于 CAG图像序列， 选择血管骨架作为目标特征， 用二维图像点（xi，yi），（ i ＝ 1，2，…，

N）的有序集合表示， 需要确定连续两帧图像之间目标血管段骨架的运动速度（ui，vi）。 应用

全局平滑约束， 使光流变化的测度最小， 这里选择的测度是沿骨架的速度变化， 得到如下的

最小化问题：

Φ ＝∫ ∂u∂s( )
2
＋ ∂v
∂s( )

2

( )ds ＋ β ∫（V.n － V⊥） 2ds （2－121）

使 Φ最小的（ui，vi）就是所要求解的速度集。 式中， V ＝ （u，v）是要估计的光流； n 的计算公

式如下：

n ＝ （nx，ny） T ＝
I
I （2－122）

n是垂直于边缘 （即灰度梯度方向） 的单位向量， 即归一化的梯度向量； β 是权重因子， 它

决定式中两部分的相对重要性； .是两向量的点积； V⊥的计算公式如下：

V⊥ ＝ －
It
I （2－123）

V⊥是光流沿灰度梯度方向上的分量； I ＝ （ Ix，Iy） T 是图像点的空间灰度变化， I ＝

I2x ＋ I2y 。 所以有下式：

nx ＝
Ix

Ix 2 ＋ Iy 2

ny ＝
Iy

Ix 2 ＋ Iy 2

 

 

 

 
  

 
  

（2－124）

注意， 在计算 I ＝ I2x ＋ I2y时， 应使 Ix 和 Iy 不同时为零。
式 （2－121） 中第一部分是骨架上相邻点的光流变化， 第二部分是估算出来的光流在灰

度梯度方向上的分量与由光流约束方程直接求得的光流在亮度梯度方向上分量的相似程度，
它被 β加权。 由于血管骨架是开轮廓， 且骨架点均匀分布， 那么式 （2－121） 的离散形式为

Φ ＝∑
N

i ＝ 2
［（ui － ui －1） 2 ＋ （vi － vi －1） 2］ ＋ β∑

N

i ＝ 1
（Vi.ni － Vi ⊥） 2

＝∑
N

i ＝ 2
［（ui － ui －1） 2 ＋ （vi － vi －1） 2 ＋ β （Vi.ni － Vi ⊥） 2］ ＋ β（ V1.n1 － V⊥1 ）2

（2－125）

N为骨架点的总数。 使上式最小化， 令：
∂Φ
∂ui
＝ 0， 　 ∂Φ∂vi

＝ 0 （2－126）

得到方程组， 用矩阵的形式表示为

A1 A0
A0 A2

 

 
 
 

 

 
 
 
u
v

 

 
 
 

 

 
 
 ＝

b0
b1

 

 
 
 

 

 
 
 （2－127）

式中， u ＝ （u1，u2，. . . ，uN）T；v ＝ （v1，v2，. . . ，vN）T；A0 ＝ 2β.diag （nx1.ny1，nx2.ny2，…，nxN.nyN）T；
A1 ＝ 2β.diag（（nx1） 2，（nx2） 2，…，（nxN） 2） ＋ T；A2 ＝ 2β.diag（（ny1） 2，（ny2） 2，…，（nyN） 2） ＋ T；

77



b0 ＝ 2β.（nx1.V⊥1 ，nx2.V⊥2 ，…，nxN.V⊥N ） T； b1 ＝ 2β.（ny1.V⊥1 ，ny2.V⊥2 ，…，nyN.V⊥N ） T；

T ＝

2 － 2
－ 2 4 － 2

. . .
. . .

. . .
－ 2 4 － 2

－ 2 2

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

（2－128）

其中， 矩阵 T中所有没标出的元素都是 0。 （nxi， nyi）由式 （2－124） 求出， 中心线上各点灰

度的时间和空间导数可由式 （2－110） 求出。
式 （2－127） 对于中心线上的每个像素都成立。 A0、 A1 和 A2 是 N × N 的方阵， b0和 b1

是 N × 1 的列向量。 这样就产生了 2N个线性方程， 2N个未知量。 该方程为大型稀疏矩阵的

线性代数方程组， 而且 A0、 A1 和 A2 组成的矩阵是正定的， 可以采用共轭梯度 （斜量） 法

求解。 其优点是， 作为迭代法不必像超松弛迭代法那样选取松弛因子， 而且对矩阵的元素结

构也没有特殊要求 （例如相容次序等）。 缺点是计算过程对舍入误差比较敏感。 但总的来

说， 用它来求解上述线性方程组， 无论从存储要求或计算工作量方面来看， 都不失为一个有

效的方法。

图 2－82　 采集速率为 30 f ／ s的左冠状动脉造影图像序列进行特征光流法验证实验的结果

a） 连续两帧原始图像　 b） 主要血管分支的骨架　 c） 采用特征光流法沿血管中心线进行运动估算的结果

计算出轮廓上各像素的光流（ui， vi）之后， 就可以由式 （2－112） 得到相应的位移， 由

式 （2－113） 和式 （2－114） 得到瞬时速度的大小和方向。 图 2－82 是对采集速率为 30 f ／ s
的左冠状动脉造影图像序列进行特征光流法验证实验的结果， 图像大小为 256 × 256 像素。
图 2－82a为连续两帧原始图像， 图 2－82b 是从原始图像中提取出的主要血管分支的骨架，
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图 2－82c是采用特征光流法沿血管中心线进行运动估算的结果， 其中 β ＝ 0. 001， 图中用线

段表示各骨架点的二维运动向量， 为了清晰起见， 运动向量都被乘以 30 放大了。
与梯度光流法相比， 采用特征光流法对运动图像序列中目标的运动进行估算， 可以得到

对目标整体的运动估算。 而且除特征提取之外， 其余步骤是全自动的， 不需要操作者的参

与。 但是需事先对图像进行分割， 提取出目标的特征， 因此估算结果受特征提取质量的影响

很大。
采用光流法进行血管骨架运动估计的优点是物理概念清晰， 且不考虑特征匹配问题， 在

实际应用中可降低难度。 其局限性在于， 由于需要计算图像中像素的灰度值对 x、 y 坐标和

时间 t的偏导数， 因此估计结果受原图像的质量影响很大， 对噪声很敏感， 且抗噪性能较

差； 由于在光流场计算基本公式的导出过程中应用了泰勒级数展开， 因此隐含着认为灰度变

化以及速度场的变化都是连续的。 但在实际情况中， 图像中的灰度变化以及速度场都可能出

现不连续， 在出现这种不连续时 OFCE是否仍然成立是一个值得讨论的问题； 理论上只能求

解灰度变化小于 1 个像素的连续两帧图像， 而无法求得大位移情况下的光流场； 要求较高的

图像帧采样率； 只能计算出骨架点或轮廓点的运动向量， 无法得到两幅图像点之间的对应

（匹配） 关系。

2. 8. 4　 基于弹性配准的运动估计

该方法的基本思想是将血管骨架的运动估算转化为对连续两帧图像中同一段血管的骨架

进行匹配， 选择适当的匹配误差函数 （即运动前后物体的差异度）， 通过使其最小， 得到两

帧图像之间骨架点的对应关系， 那么以对应点作为两个端点的向量就是运动向量。
假设已经从 CAG图像序列中提取出了各时刻主要血管分支的单像素、 8 连通的中心线

（即骨架）。 分别将两帧图像中某一血管分支的中心线表示为包含 M个和 N个像素的有序序

列 s1 和 s2， 其中 s1（m） ＝ ［x1（m），y1 （m）］ （m ＝ 0，1，…，M － 1）是骨架 s1 中的第 m 个像素，
为了简单起见， 用 sm1 表示； s2（n） ＝ ［x2 （n），y2 （n）］ （n ＝ 0，1，…，N － 1）是骨架 s2 中的第 n
个像素， 用 sn2 表示。 由于心脏会发生膨胀或收缩变形， 因此 M与 N不一定相等， 这里设 N
≥M。 用对应关系或运动向量表示像素的位置从这一帧到下一帧的变化， 如图 2－83 所示，
sm1 与 sn2 之间的运动向量为

d（m，n） ＝ s2（m） － s1（n） ＝ （x2（n） － x1（m），y2（n） － y1（m）） （2－129）
考虑到运动场的光滑性和血管的形状相似度， 同时由于变形前后血管的长度可能不同，

因而需考虑对无匹配部分的处理， 以保证匹配的均匀性， 设计如下的匹配误差函数：

C（m － 1，np，m，n） ＝∑
M－1

m ＝ 1
［ Δd（m） ＋ λ κ2（n） － κ1（m） ＋ η （n － np）

2］ （2－130）

式中， n是 s2 中与 sm1 相匹配的点的序号； np是 s2 中与 sm － 11 相匹配的点的序号； Δd（m） ＝ d
（m，n） － d（m － 1，np）为相邻点的运动向量之差， 如图 2－83 所示； λ和 η是权重参数； κi（x）
是曲线 i在点 x处的曲率， 其近似计算方法如下：

κ1（m）≈θ1（m） ＝ arccos
（s1（m） － s1（m － 1））.（s1（m ＋ 1） － s1（m））
s1（m） － s1（m － 1） . s1（m ＋ 1） － s1（m）

[ ] （2－131）

式中， θ1（m）是向量 s1（m） － s1（m － 1）和向量 s1（m ＋ 1） － s1（m）的夹角，如图 2－84 所示。
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图 2－83　 变形前后的血管骨架点的对应关系

　 　

图 2－84　 曲线上相邻两点的向量夹角

式（2－130）中的第一部分是 s1 中相邻点的运动向量变化（包括大小和方向的改变）。 考

虑到同一物体上物理相连的两点的运动是相似的，因此为了保证运动场的光滑性，应使 s1 中
相邻点的运动向量变化最小。 第二部分是变形前后的血管骨架上对应点的曲率变化，它表达

了血管形状的改变。 由于心脏的膨胀和收缩，通常情况下 N ≠M，若设 N ＞M，那么 s2 中就有一

部分点无匹配。 式（2－130）中的第三部分 η（n － np） 2是为了保证相邻的匹配像素之间不会有

大的跳跃， 使无匹配的部分尽量小， 从而得到均匀的匹配结果。

图 2－85　 动态规划示意图

通过使匹配误差函数最小， 从 s2 中找出 M 个

点， 这些点是 s1 中相应的 M个点（ s01，s11，…，sM － 11 ）的
最优匹配。 采用动态规划 （Dynamic Programming，
DP） 完成对最优匹配的搜索， 可大大减少计算量，
节省计算时间， 而且非常适合于编程。 动态规划是

运筹学的一个分支， 是求解决策过程最优化的数学

方法， 其实质是分治思想和解决冗余。 基本思想是

在最优化的假设前提下， 把一个 N 个变量的问题分

解成 N个阶段单变量的问题加以解决。 动态规划示

意图如图 2－85 所示， 图中 s1 s2 平面中的每个栅格点

都表示一个数对［ s1（m），s2（n）］， 它是两幅图像中

元素的一个可能的组合。 两幅图像一个完整的配准

可以看做是连接第一幅图像的元素与它在第二幅图像上的匹配元素的组合的一条路径。 DP
的目的就是找到最佳路径， 即使得 m ＝M时各数对的累计成本最小的路径， 具体步骤为开始

时， m ＝ 1， 根据已知的成本函数计算出每个可能数对［ s1（1），s2（n）］，n ＝ 1，2，…，N 的成本

值。 在接下来的步骤 m（m≥2）中， 确定终点为［ s1（m），s2（n）］，n ＝ 1，2，…，N 的具有最小累

计成本值的路径 （最佳路径）。 方法是连接该点与前一步中的各点［ s1 （m － 1），s2（1）］ （ l ＝
1，2，…，N）， 计算出各条路径的成本值， 并且从中选择出具有最小累计成本值的路径。 令

c（m，n，m － 1，u（m － 1））为连接点［ s1（m），s2（n）］和上一步中的点［ s1（m － 1），s2（u（m － 1））］
的成本值， C（m，n）是终点为［ s1 （m）， s2 （ n）］的路径的最小累计成本值。 将成本值加在

C（m － 1，u（m － 1））上， 得到累计成本值 Q（m，n，m － 1，u（m － 1））。 对于步骤 m 中的每个节

点［ s1（m），s2（n）］， 有 N 个累计成本值 Q（m，n，m － 1，u（m － 1））， u（m － 1） ＝ 1，2，…，N。
C（m，n）由下式定义：
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C（m，n） ＝ min
u（m － 1）

｛Q（m，n，m － 1，u（m － 1））｝

＝ min
u（m － 1）

｛C（m － 1，u（m － 1）） ＋ c（m，n，m － 1，u（m － 1））｝
（2－132）

如前所述， 有下式：
c（m，n，m － 1，u（m － 1）） ＝ Δd（m） ＋ λ κ2（n） － κ1（m） ＋ η ［n － u（m － 1）］ 2 （2－133）
且 C（0，0） ＝ 0。 产生最小累计成本 C（m，n）的节点［ s1（m － 1），s2（u（m － 1））］就成为节

点［ s1（m），s2（n）］的先趋。 对于所有的 M个像素重复上述过程， 在最后一步即 m ＝M时得到

的最佳路径也就是整个问题的最优路径。
最后， 令｛ s2（un（m － 1）），s2（un（m － 2）），…，s2（un（1））｝为与终点［ s1（m），s2（n）］的路

径相关的像素， 这样属于路径 n的全部节点就是｛［ s1（1），s2（un（1））］，［ s1（2），s2（un（2））］，
…，［ s1（m），s2（n）］｝。 在每个节点［ s1（m），s2（n）］处， 都需要计算连接该点与前一步的每个

点［ s1（m － 1），s2（k）］ （k ＝ 1，2，…，N）的成本值， 因此 DP的复杂度为 O（MN2）。
为了避免逐个像素进行比较， 减少计算量， 缩短计算时间， 考虑到冠脉血管运动的实际

情况， 可以附加一些约束条件限制可能解的搜索空间， 具体条件如下：
1） 唯一性约束： 对于 s1 中的每个像素， 在 s2 中都能找到一个元素与之相匹配， 即

∀m，∃n s1（m）→s2（n）， 该约束保证只考虑 s1 中各元素的最佳匹配。
2） 单调性约束： 因为大多数的心脏变形并不改变冠脉血管骨架上元素的顺序， 因而在

匹配的过程中需保证骨架线上像素点的顺序不变， 不允许交叉匹配， 即如果 s1（m）→s2（n）
且 s1（m － 1）→s2（np）， 那么 n≥m且 n ＞ np， 该约束避免了 “多对一” （即 s1 中的多个元素

与 s2 中的一个元素相匹配） 以及交叉匹配。
3） 位移约束： 如果 s1（m）→s2（n）， 那么 n －m≤N －M。 在考虑上述约束条件后， 搜索

就限制在直线 l1 和 l2 之间的区域中， 如图 2－85 所示。

图 2－86　 两个时刻的 LAO46° CRAN21°造影图像及血管骨架的运动估计结果

a） 原始图像　 b） 主要血管分支骨架　 c） 血管骨架的运动估计结果

用采集速率为 15 f ／ s 的 CAG 图像序列来检验该运动估计算法， 对两帧图像的结果如

图 2－86 和图 2－87 所示 （每隔 5 个像素显示一个运动向量）。 由冠状动脉的解剖结构可知，
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图 2－87　 两个时刻的 RAO30° CAUD24°造影图像及血管骨架的运动估计结果

a） 两帧原始图像　 b） 主要血管分支的骨架　 c） 血管骨架的运动估计结果

血管树的各个分叉点之间应该是互相匹配的， 因此对于每个血管分支， 可以该分支上的分叉

点作为 DP的起始点。
基于弹性配准的运动估计方法没有用到任何有关目标运动或变形的先验知识或者模型，

可以利用同一个相似度测量、 同一个成本函数来解决不同种类的变形。 并且算法的复杂度不

取决于变形的复杂性， 不管几何变形的复杂性如何， 算法的复杂度几乎是相同的。 同时， 该

方法对所处理的两幅图像之间的时间间隔没有严格的约束， 可以计算大位移的运动向量场。
因此， 这种方法适合于当目标发生比较严重的变形并且变形是未知的时候对目标的运动进行

估计。 采用动态规划完成对最优匹配的搜索， 并且引入相应的约束条件， 限制可能解的搜索

空间， 可大大减少计算量。 但是该方法需首先从原始图像中提取出血管的骨架， 因而骨架提

取的质量直接影响运动估算结果的准确性。

2. 9　 三维运动跟踪和估计

实际的心脏和血管运动是三维的， 并且具有空间和时间的不均匀性。 X射线造影成像的

最大缺陷在于把三维空间结构重叠到二维的图像上， 即投影成像。 由于投影成像， 血管结构

可能在造影图像中相互重叠而影响医生观察图像。 更本质地， 二维造影图像丢失了大部分三

维空间信息， 而这些三维信息恰恰是临床诊断中十分需要的。 因此仅根据一个角度的二维投

影所进行的血管运动分析和形态结构的定量测量并不能反映其真实情况。 同时由于临床得到

的造影图像通常对比度很低， 受噪声污染严重， 而且血管经常会发生重叠， 这种情况下仅从

一个角度的图像中很难得到准确的血管轮廓和中心线， 从而无法对其进行定量测量和运动估

计。 进一步而言， 实际的心脏和血管运动是三维的， 并且具有空间和时间的不均匀性， 因此

为了得到对心脏运动的正确描述， 需要在三维空间中分析血管的形态结构和运动情况。
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2. 9. 1　 CAG图像序列中三维运动跟踪

为了实现对冠脉在整个心动周期中的四维 （三维 ＋时间） 描述， 现有的方法多是按照

“自底向上”， 即二维→三维的顺序， 逐个时刻进行血管骨架的三维重建。 具体方法是首先

从同时拍摄的两个角度的图像中提取出主要血管分支的中心线 （骨架）， 之后进行左右两个

角度间骨架对应点的匹配， 最后根据两个投影点的坐标， 计算出空间点的三维坐标。 由于需

要首先从原始图像中提取出单像素、 八连通的血管中心线， 因此结果的精度在很大程度上取

决于二维提取的准确度。 而临床得到的造影图像通常受噪声污染严重， 而且图像中经常会出

现血管重叠， 这种情况下仅从一个角度的图像很难得到准确的血管轮廓。 同时两个角度之间

的匹配直接影响到重建的精度。 对于离散的二维中心线， 一般是利用外极线约束逐点匹配，
该方法很难达到较高的精度， 重建结果的连续性不好， 计算量也很大。

采用 snake 模型， 按照 “自顶向下” 的方式， 将前一时刻的血管骨架作为当前时刻

snake模型的初始位置， 通过使适当的能量函数最小化， 表示血管骨架的曲线直接在三维空

间中变形， 可完成血管骨架的三维序列重建。 三维血管骨架在成像平面上的投影就是二维血

管中心线， 因此该方法可将序列图像中血管的二维中心线提取、 三维重建和相邻时刻间的三

维运动跟踪集成到一个框架中完成， 实现对动脉血管在整个心动周期中的四维 （三维 ＋时

间） 描述。 采用连续的曲线 （如 B样条曲线） 表示血管骨架， 通过调整控制点的位置就可

以灵活控制曲线的位置。 同时在三维重建的过程中， 避免了两个角度间的逐点匹配过程， 通

过使 snake曲线变形， 求解最优化问题， 直接获得血管段的三维坐标， 可提高三维重建的精

度。 算法的流程如图 2－88 所示， 主要步骤包括：

图 2－88　 基于变形模型的血管三维运动跟踪算法流程图

1） 对原始图像进行必要的预处理， 主要包括均衡对比度、 去除噪声和图像增强等。
2） 对于第一时刻的图像， 通过人工取点获得感兴趣血管段在左右投影中的近似中心线，

用折线表示。
3） 对手动获取的采样点进行三维重建， 连接各三维点， 所得折线作为 snake 的初始

位置。
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4） 通过使预先设定的能量函数最小， snake在空间中变形， 最终得到具有最小能量的最

优位置， 就是第一时刻的三维血管中心线。
5） 以前一时刻的三维血管骨架作为当前时刻 snake 的初始位置， 完成整个序列中骨架

的跟踪和重建。
（1） 第一时刻血管骨架的三维重建

首先得到第一个时刻血管段的三维中心线， 对于其后的序列图像， 可将前一时刻的骨架

作为 snake模型的初始位置， 通过模型变形得到当前时刻的三维骨架。
对于序列中的第一幅图像 （包括左右两个角度）， 通过人工取点获得兴趣血管段在两个

角度投影中的中心线的近似形状， 采用外极线约束获得两个角度的采样点间的匹配关系， 并

计算出采样点的三维坐标， 作为变形模型控制点的初始位置。 使能量函数最小， 模型在三维

空间中变形， 最终停留在总能量最小的位置， 就是该时刻血管段的三维中心线， 结果是用三

次 B样条曲线表示的一条连续曲线。
在跟踪过程开始前， 需要已知变形模型的初始位置， 可通过人工取点提取近似的血管中

心线。 方法是首先从一个角度的图像中手动选取感兴趣血管段上的 n个控制点 （n 的大小视

情况而定）， 然后根据外极线约束得到各点在另一个角度图像上的对应点， 最后由两个角度

的点对， 计算出各控制点的三维坐标。
三维重建的关键问题是如何确定两个角度造影图像上点的对应关系。 寻找三维空间中的

骨架点在两个不同角度造影成像面上的对应投影点的过程称为立体匹配。 对两个成像面上的

点进行立体匹配时， 首先在其中一个投影面上取二维投影点 p， 如图 2－30 所示， 通过点 p、
S1 和 S2 确定外极面， 然后确定外极面与另一投影成像面的交线 （即外极线）， 最后在该外

极线上寻找血管骨架点与点 p相匹配。 由于二维处理的误差、 几何变换矩阵的误差等， 匹配

点可能不会准确地出现在图像平面中对应的外极线上， 而在外极线的邻域内。 一般在该邻域

内搜索和外极线距离最短的点作为匹配点。 由这些对应点分别求出它们的三维坐标， 用直线

连接这些三维点， 所得的折线作为三维变形模型的初始位置， 如图 2－89 所示。 外极线和三

维点坐标的计算方法详见第 2. 5 节。

图 2－89　 第一时刻两个角度图像中采样点的外极线匹配结果

snake是一条可变形的参数曲线， c→（ s） ＝ （x（ s），y（ s），z（ s）），s ∈［0，1］。 将该曲线离散

化为 n个点c→i（xi， yi， zi） （ i ＝ 1，2，…，n）， 那么 snake模型能量函数的离散形式如下：
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E ＝∑
n

i ＝ 1
［E int（ i） ＋ Eext（ i）］ （2－134）

内部能量 E int的表达式如下

E int（ i） ＝ α（d － c→i － c→i － 1 ） ＋ β c→i － 1 － 2 c→i ＋ c→i ＋ 1 （2－135）
式中的第一项约束使点平均分布， 既能满足连续性的要求， 又不会产生曲线收缩的现象。 在

每次迭代结束时， 点间的平均距离d的值被更新； 第二项是曲率， 使曲线保持平滑。 α 和 β
是权值。

造影过程中， 当造影剂的浓度达到峰值时， 所拍摄的图像上血管的灰度值应比背景的灰

度值小， 所以外部能量应该吸引表示血管骨架的空间曲线移动到如下位置： 三维曲线在两个

图像平面和上的投影位于图像上灰度最小、 且灰度梯度最小的区域， 即血管的 2D 中心线。
根据透视投影成像的几何关系和外极线约束关系可知， 空间点在两个成像平面上的 2D 投影

点的坐标都是空间点三维坐标的函数。 下面具体介绍其推导过程。
如图 2－27 所示， 设冠脉骨架点 P i在坐标系 x1y1 z1 s1 和 x2y2 z2 s2 中的坐标分别为（x1i，y1i，

z1i）和（x2i，y2i，z2i）， P i在图像 A和图像 B 上的投影点坐标分别为（u1i，v1i）和（u2i，v2i）。 根据

透视投影成像的几何关系可得出如下公式：
u1i ＝ D1（x1i ／ z1i），　 v1i ＝ D1（y1i ／ z1i） （2－136）
u2i ＝ D2（x2i ／ z2i）， v2i ＝ D2（y2i ／ z2i） （2－137）

两个角度的 X射线源局部坐标之间的变换关系为：
x2i
y2i
z2i
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＝

（ r11x1i ＋ r12y1i ＋ r13 z1i） － （ r11 t1 ＋ r12 t2 ＋ r13 t3）
（ r21x1i ＋ r22y1i ＋ r23 z1i） － （ r21 t1 ＋ r22 t2 ＋ r23 t3）
（ r31x1i ＋ r32y1i ＋ r33 z1i） － （ r31 t1 ＋ r32 t2 ＋ r33 t3）

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
（2－138）

式中， rij（ i，j ＝ 1，2，3）为旋转矩阵 R的第 i行、 第 j列的元素； t ＝ ［ t1 t2 t3］ T 为平移矩阵。
将式 （2－138） 代入式 （2－137） 得到如下公式：

u2i ＝ D2.
（ r11x1i ＋ r12y1i ＋ r13 z1i） － （ r11 t1 ＋ r12 t2 ＋ r13 t3）
（ r31x1i ＋ r32y1i ＋ r33 z1i） － （ r31 t1 ＋ r32 t2 ＋ r33 t3）

，

v2i ＝ D2.
（ r21x1i ＋ r22y1i ＋ r23 z1i） － （ r21 t1 ＋ r22 t2 ＋ r23 t3）
（ r31x1i ＋ r32y1i ＋ r33 z1i） － （ r31 t1 ＋ r32 t2 ＋ r33 t3）

（2－139）

所以空间点在两个成像平面上的二维投影点的坐标（u1i，v1i）和（u2i，v2i）都可以用该点的三维

坐标c→i ＝ （x1i，y1i，z1i）来表示， 公式如下：
u1i
v1i

 

 
 
 

 

 
 
 ＝ FL （ c

→
i），

u2i
v2i

 

 
 
 

 

 
 
 ＝ FR （ c

→
i） （2－140）

外部能量函数包含两部分， 分别对应于两个角度的二维投影， 公式如下：
Eext ＝ γ（ IL（u1i，v1i） ＋ IR（u2i，v2i）） ＋ λ（ IL（u1i，v1i） ＋ IR（u2i，v2i） ）

＝ γ（ IL（FL（ c→i）） ＋ IR（FR（ c→i））） ＋ λ（ IL（FL（ c→i）） ＋ IR（FR（ c→i）） ）
（2－141）

式中， IL（u1i，v1i）和 IR（u2i，v2i）分别是左、 右图像点的灰度值； IL（u1i，v1i）和 IR（u2i，v2i）分
别是左、 右图像点的灰度梯度。 由于血管造影图像中， 血管的灰度值比背景小， 所以这里系

数 γ取正值。 而且我们感兴趣的是血管中心线， 不是边缘， 所以 λ也取正值。
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求解变形模型的最优位置就是要使 E 最小， c→i 的最终位置就确定了感兴趣血管段的三

维中心线。 求解能量函数最小化方程可采用动态规划或贪婪算法求解。
（2） 整个序列中三维血管中心线的跟踪

得到第一时刻血管段的三维中心线之后， 对于其后的序列图像， 根据血管形状不突变的

特点， 把时刻 t的三维骨架作为时刻 t ＋ 1 模型的初始位置， 实现对整个图像序列中血管段的

三维运动跟踪。
在进行相邻时刻间的血管跟踪时， 如果使模型不断变形的外力仅仅是图像点的灰度和相

邻点间的灰度梯度， 那么由于兴趣血管段不一定是二维投影中灰度最小、 灰度梯度变化最小

的部分， 因此很容易收敛于错误的结果。 基于上述原因， 为了得到对序列图像中血管段的准

确跟踪， 需要引入其他的外部约束。 考虑到外部能量函数的灵活性， 可在模型中嵌入相似度

匹配， 通过对相邻帧之间的目标进行配准实现对运动物体的跟踪。 假设在足够短的时间间隔

内， 运动前后物体的灰度不发生变化， 那么得到序列中第一时刻的血管中心线之后， 在开始

对后续图像进行运动跟踪时， 外部能量的函数表达式采用如下形式：
Eext ＝γ（ ItL（u1i，v1i） ＋ ItR（u2i，v2i）） ＋ λ（ ItL（u1i，v1i） ＋ ItR（u2i，v2i） ）

　 ＋ η ∑
w

Δx ＝ －w
∑
w

Δy ＝ －w
ItL（ut1i ＋ Δx，vt1i ＋ Δy） － It －1L （ut －11i ＋ Δx，vt －11i ＋ Δy）(

　 ＋ ∑
w

Δx ＝ －w
∑
w

Δy ＝ －w
ItR（ut2i ＋ Δx，vt2i ＋ Δy） － It －1R （ut －12i ＋ Δx，ut －12i ＋ Δy） )

＝γ（ ItL（TL（ c→ti）） ＋ ItR（TR（ c→ti））） ＋ λ（ ItL（TL（ c→ti）） ＋ ItR（TR（ c→ti）） ）

　 ＋ η ∑
Δ d→
ItL（TL（ c→ti） ＋ Δ d

→） － It －1L （TL（ c→t －1i ） ＋ Δ d
→）(

　 ＋∑
Δ d→
ItR（TR（ c→ti） ＋ Δ d

→） － It －1R （TR（ c→t －1i ） ＋ Δ d
→） )

（2－142）

其中下标 L表示 LAO投影， R表示 RAO投影。 这样外部能量中除了包含图像力， 即吸引曲

线向着图像中灰度最小、 灰度梯度变化最小的区域内移动之外， 还包含外部约束， 使运动前

后血管上对应点的灰度变化最小。
同时引入一个新的运动模型， 包含血管的整体运动和局部运动。 假设在 t － 1 时刻的 3D

血管中心线用曲线v→t － 1（ s） ＝ （xt － 1（ s），yt － 1（ s），zt － 1（ s））表示， 若相邻帧之间血管不发生严重

的变形， 那么下一时刻 t的血管 3D骨架v→t（ s）与上一帧图像之间的运动可以分解为整体运动

和局部运动， 由于心脏及其相关的冠状动脉血管的运动是非刚性运动， 因此整体运动包含整

体平移、 旋转和变形， 那么v→t（ s）可用下式表达：

v→t（ s） ＝ T ＋ R v→t － 1（ s） ＋D v→t － 1（ s） ＋ d
→（ s）

＝
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dy（ s）
dz（ s）

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－143）

这样， 血管在上一帧图像中的位置就不仅仅是它在下一帧图像中的位置的初始值了， 同时它

也是新位置的一个组成部分。 式中， T 是整体平移向量； R 是整体旋转矩阵； D 是变形矩
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阵； d→（ s）是血管上每个点的局部位移。 将上式中的前三项合并， 得到如下公式：

v→t（s） ＝

r11 ＋ d11 r12 ＋ d12 r13 ＋ d13 Tx
r21 ＋ d21 r22 ＋ d22 r23 ＋ d23 Ty
r31 ＋ d31 r32 ＋ d32 r33 ＋ d33 Tz

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

xt －1（s）
yt －1（s）
zt －1（s）
1

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

＋

dx（s）
dy（s）
dz（s）

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

＝A.
v→t －1（s）
1

 

 
 
 

 

 
 
 ＋ d

→（s）

（2－144）
其中， A是一个 3 ×4的矩阵， d→（s） ＝ ［dx（s） dy（s） dz（s）］T， 对于每个点来说是一个 3 × 1
的列向量， 表示该点的局部位移。

能量函数中的内部能量是为了保证曲线的连续性和光滑性， 在进行运动分析时， 可用该

光滑性约束来对血管的运动速度进行约束。 基于此， 引入整体运动模型， 血管的运动可以看

做包含两部分： 一个是整体运动， 它与血管在上一帧的位置有关； 另一部分是局部运动。 重

新构造能量函数如下：

E ＝∫1
0
E int（d

→（ s）） ＋ EextA.
v→t －1（ s）
1

 

 
 
 

 

 
 ＋ d→（ s） 

 
 

 

 
 
 ds （2－145）

式中， d→（ s）是血管上的点从上一帧到下一帧的局部位移 （包括 x和 y 方向的位移）； v→t － 1（ s）
是血管点在上一帧图像中的位置 （坐标）。 上述能量函数的离散形式如下：

E ＝∑
n

i ＝ 1
E int（d

→
i） ＋ Eext A.

vt －1i
1

 

 
 
 

 

 
 
 ＋ d

→
i

 

 
 

 

 
 

 

 
 
 

 

 
 
 （2－146）

这样对血管的运动进行跟踪的问题就转化为求解矩阵 A和d→i。
采用动态规划或者 Williams快速算法求解 snake 能量函数最优化问题时， 每次迭代时，

需在以当前点为中心的一个小体元内进行搜索， 算法示意图如图 2－90 所示。

图 2－90　 求解 3D snake模型最优化

问题的快速算法示意图

选择分别从 RAO30°CAUD24°角度和 LAO46°CRAN21°角度拍摄的两个左冠造影图像序

列， 图像采集速率为 15f ／ s， 图像大小为 512 × 512 像素， 灰阶为 256。 图 2－91a 是该序列中

第一个时刻的两个角度的图像对， 在 RAO 图像的前

降支上选择 8 个点， 根据外极约束可找到其在 LAO
图像中的匹配点。 根据这些点的两个二维投影可以

计算出它们的三维坐标。 用直线段连接这些 3D 点，
得到用折线表示的 3D 骨架的初始形状。 在折线上均

匀采点， 通过使能量函数 （式 （2－141）） 最小， 得

到第一时刻的 3D 血管骨架， 它在两个成像平面上的

投影就是前两幅图像中的二维骨架， 如图 2－91b 所

示。 对于其后的序列图像， 根据血管形状不突变的

特点， 把当前中帧图像中 snake模型的停留位置作为

前一帧图像中的初始位置， 实现序列图像中血管中

心线的三维重建和跟踪， 图 2－92 是从序列中选取的

5 个时刻的三维血管骨架跟踪结果。 直观判断， 三维

血管骨架与原投影图像吻合很好。 而且当一个心动

周期结束时， 即第 10 时刻的血管形状与第 1 时刻的
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形状很相似， 这也验证了 “在心动周期结束时， 冠状动脉血管会回到其在周期开始时的位

置” 这一结论。

图 2－91　 序列中第一个时刻的左前降支中心线的三维重建

a） snake模型的初始形状　 b） snake模型的最终停留位置

2. 9. 2　 三维运动估计

采用同时在两个角度拍摄的冠状动脉造影图像序列， 将冠脉的三维重建和运动估计结合

起来进行， 可得到对冠脉树的结构、 形态及运动的全面描述， 提取出无空间偏差的局部和整

体的运动信息。 通过跟踪心脏周期中冠脉树的运动及变形， 可获得对心脏整体和局部运动的

全面了解， 为心脏状态和功能的临床分析以及与其他成像技术的融合提供基础。
冠状动脉血管骨架的三维运动估计由四个步骤组成， 如图 2－93 所示， 下面分别对各步

骤进行介绍。
（1） 采集 CAG图像序列

首先， 采集两个角度的造影图像序列， 并记录成像系统参数 （包括造影角度、 X 射线

源到成像平面的距离等）。 若采用单面造影系统， 则为了保证两个角度的图像序列是在同一

时刻获取的， 还需根据造影过程中同步记录的心电信号选取两个角度的对应图像。 同时为了

进行运动分析， 必须保证图像序列的时间分辨率足够高， CAG 图像采集速率通常为 15 ～
120 f ／ s， 可以准确地跟踪心脏周期中动脉的运动。 还必须保证适当的空间分辨率， 便于进行

常规的诊断。
对成像系统进行标定的目的是为了得到三维空间和每个 X 射线成像设备的二维透视投

影之间的几何关系 （假设拍摄过程中 X射线源的位置是已知的）。 该几何关系由几何变换矩
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图 2－92　 5 个时刻的三维血管骨架跟踪结果
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图 2－93　 冠状动脉血管骨架树三维运动估计示意图
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阵决定 （详见第 2. 5 节）， 矩阵的系数可由球管中标定的三维位置及其在图像平面上的坐标

估计出来。
（2） 提取 CAG图像中的血管骨架

由于血管造影图像在获取、 传输和存储过程中受到各种因素的限制和噪声干扰， 因此首

先要对图像进行预处理， 如中值滤波、 高斯平滑等， 目的是消除干扰噪声， 保留并突出所需

的图像信息。 之后， 为了减少后续处理过程的数据量和便于模式特征的提取， 需要对冠脉造

影图像进行二维骨架提取， 可获得连通的、 逼近中轴线且为单像素宽的血管分支的骨架［5］。
由于临床上只有主干血管信息对冠心病的诊治具有重要意义， 所以只需从冠脉造影图像中提

取主干血管的骨架。
为了正确分割冠脉树的骨架， 需要对骨架的特征点进行识别， 包括分叉点 （血管在该

处出现分支， 血管骨架出现交点）、 交叉点 （指两条空间不相交的血管在造影图上投影的交

叉点） 和端点 （造影图上血管的终止点）。 最后， 获得二维血管骨架树的拓扑结构描述， 并

将二维血管骨架树表示成像素点的有序序列， 详见第 2. 4 节。
（3） 重建首时刻的三维血管骨架

血管造影图像序列中第一个时刻 t ＝ 1 的血管骨架树进行三维重建的具体方法参见第

2. 5 节。
（4） 对整个图像序列进行血管骨架的三维重建和运动估计

首先， 对时刻 t和时刻 t ＋ 1 的两个角度的图像分别进行沿血管中心线的二维运动估计，
得到中心线上各点的二维运动向量。 第 2. 8. 3 节中所述的光流法虽然是运动图像分析的重要

方法， 但是其在应用过程中存在抗噪性能较差、 对图像的帧采样率要求很高等局限。 而且采

用光流法只能计算出骨架上点的运动向量， 得不到两幅图像点之间的对应关系。 基于弹性配

准的二维运动估计方法对所处理的相邻图像的时间间隔没有严格的约束， 可以计算大位移的

运动向量场， 得到血管骨架上各点的二维运动向量。
然后， 采用外极约束优化二维运动估计结果。 得到序列中时刻 t ＝ 1 的三维冠脉骨架。

在血管骨架的三维重建过程中， 采用外极约束完成了两个视角间点的匹配， 即冠状动脉骨架

上的每个三维点在两个图像平面上各有一个投影点， 而且这种对应关系在整个图像序列中是

不变的。 这也为二维运动估计引入了一个新的约束条件， 即时刻 t 空间血管上的一点 P， 在

图像平面 A和 B上的投影点分别为 p1 和 p2。 经过二维运动估计后， 得到平面 A上的 p1 与时

刻 t ＋ 1 的点 p′1 相对应， 运动向量为p1p′1
→； 平面 B上的 p2 与时刻 t ＋ 1 的点 p2 ′相对应， 运动

向量为p2p′2
→。 那么 p′1 与 p′2 应该在彼此的外极线上， 如图 2－94 所示。 将上述约束条件应用

到对造影图像序列的二维运动估计中， 得到优化后的结果。
其次， 由两个角度的二维运动向量重建出三维运动向量及 t ＋ 1 时刻的三维血管骨架。

由 p′1 与 p′2 的坐标可计算出空间点 P在时刻 t ＋ 1 的位置 P′的坐标， 从而得到三维运动向量

PP′→， 如图 2－94 所示。
最后， t值增加 1， 即 t→t ＋ 1， 重复上述步骤， 直至图像序列的末尾， 就得到了对整个

图像序列中相邻时刻间血管骨架的三维运动向量。
运用上述算法对图 2－91 和图 2－92 所示的左冠 CAG图像序列进行血管骨架运动估计的

结果如图 2－95 和图 2－96 所示。
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图 2－94　 运动向量的三维重建示意图

图 2－95　 3 个时刻的 CAG图像和重建出的左冠血管三维骨架
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图 2－96　 对在 RAO 30° CAUD24°和 LAO 46° CRAN21°角度拍摄的两个左冠造影图像序列

进行主要血管分支骨架的运动估计结果

a） 10 个时刻的三维血管骨架　 b） 相邻时刻间的三维运动场 （十个时刻）

2. 9. 3　 三维运动参数的计算和符号描述

计算出图像序列中的冠脉各分支在各时刻的运动向量之后， 可提取出包含在每个三维点

对 （运动向量的起点和终点） 中的信息， 计算出相关的重要参数， 目的是比较在二维和三

维空间中血管运动的差别， 获得对冠脉树运动的了解。 包括整体运动参数 （血管中心线的

长度、 位移的幅值、 运动的轨迹和骨架树的重心） 和局部运动参数 （二维运动方向、 三维

运动方向和旋转方向）。
（1） 血管中心线的长度

假设血管中心线上相邻点之间采用直线连接。 在时刻 t， 如果一个血管分支的三维中心

线由 M个点组成（xti，yti，zti）（ i ＝ 1，2，…，M）， 那么该分支的中心线长度为

Lt ＝∑
M

i ＝ 1
（xti ＋1 － xti） 2 ＋ （yti ＋1 － yti） 2 ＋ （ zti ＋1 － zti） 2 （2－147）

令 z ＝ 0 即可得到二维长度。
（2） 位移的幅值、 速度和加速度

两个时刻之间， 血管段上第 i个点的运动向量Dt ＋ 1t　 i
→
＝ （（xt ＋ 1i － xti），（yt ＋ 1i － yti），（ zt ＋ 1i － zti））

表达了该点在时刻 t的位置（xti，yti，zti）与其在时刻 t ＋ 1 的位置（xt ＋ 1i ，yt ＋ 1i ，zt ＋ 1i ）间的相对关系。
运动向量的大小为

st ＋ 1t　 i ＝ Dt ＋ 1t　 i
→
＝ （xt ＋ 1i － xti） 2 ＋ （yt ＋ 1i － yti） 2 ＋ （ zt ＋ 1i － zti） 2 （2－148）

也就是该点在时刻 t的位移幅值。 Δt时间内的平均速度为
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vt ＋ 1t　 i
→
＝ Dt ＋ 1t　 i
→
／ Δt （2－149）

加速度为

at ＋ 1i
→
＝ （vt ＋ 2t ＋ 1i

→
－ vt ＋ 1t　 i
→
） ／ Δt （2－150）

（3） 运动轨迹的长度

血管骨架上任意一点的轨迹定义为该点从第一时刻 t ＝ 1 到最后时刻 t ＝ T的总位移， 公

式如下：

Di ＝ ∑
T－1

t ＝ 1
Dt ＋1t　 i
→ （2－151）

式中， Dt ＋ 1t　 i
→

是分支上第 i个点在 t时刻的运动向量。
（4） 冠脉骨架树的重心

由两个角度的造影图像重建得到的三维冠脉骨架树是三维数据点的集合， 为了了解各时

刻的动脉树及心脏的整体运动， 需要确定该数据集合的重心。 可采用数据集合的几何中心作

为其重心的近似， 其准确度取决于血管分割和重建的精度。
序列中某一时刻的三维血管树骨架由 N个点（xi，yi，zi），（ i ＝ 1，2，…，N）组成， 该三维点

集的重心（xc，yc，zc）为

xc ＝∑
N

i ＝ 1
xi，　 yc ＝ ∑

N

i ＝ 1
yi，　 zc ＝ ∑

N

i ＝ 1
zi （2－152）

（5） 二维运动方向

用离散点的有序集合表示从 CAG图像中提取出的二维血管骨架。 一个血管分支在时刻 t
的二维骨架为 P t ＝ （xti，yti），（ i ＝ 1，2，…，M）， 其在时刻 t ＋ 1 的中心线为 P t ＋ 1 ＝ （xt ＋ 1j ，yt ＋ 1j ），
（ j ＝ 1，2，…，N）。 对于 P t 上的任意一点 P ti （ xti，yti）， 其在时刻 t ＋ 1 的对应点为 P t ＋ 1j （ xt ＋ 1j ，
yt ＋ 1j ）。 如果能够将点的运动方向与中心线在该点的空间方向联系起来， 就可以确定二维运

动是膨胀还是收缩了。
以点 P ti 为中心建立二维笛卡尔坐标系， 如图 2－97 所示， 在图 2－97a中该点运动向量的

方向角 αi 为

αi ＝ arctan
yt ＋ 1j － yti
xt ＋ 1j － xti

（2－153）

在图 2－97b和图 2－97c中， t时刻的血管骨架在该点的方向角 β1i 和 β2i 为

β1i ＝ arctan
yti － 1 － yti
xti － 1 － xti

（2－154）

β2i ＝ arctan
yti ＋ 1 － yti
xti ＋ 1 － xti

（2－155）

其中 i ＝ 2， 3， …， M － 1， 该血管段骨架上点的总数为 M， 并且 0≤αi， β1i ， β2i ＜ 2π。
根据心脏运动先验知识得知， 膨胀通常是指远离图像平面中心的运动； 相反， 收缩是向

着图像平面中心的运动。 根据点的运动向量与该点处血管段的相对方向 （即 αi 与 β1i 及 β2i
的相互关系）， 即可对运动向量进行归类， 确定运动形式。

（6） 三维运动方向

第 2. 9. 2 节所述的三维血管骨架重建和运动及其上各点的运动向量是关于成像系统坐标
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图 2－97　 二维笛卡尔坐标系

a） t时刻骨架点 Pti的运动方向　 b） t时刻骨架点 Pti处血管段的方向 （b1i ＜ b2i ） 　

c） t时刻骨架点 Pti处血管段的方向 （b1i ＞ b2i ）

系的， 为了分析骨架点的局部运动， 选择局部参考坐标系 （Local Reference System， LRS）
较为合适。 LRS是三维笛卡尔坐标系， 以三维骨架点为中心， 对骨架上的每个点都建立一个

LRS， 如图 2－98 所示。 下面具体介绍其过程。

图 2－98　 局部参考坐标系

设三维骨架点 P i的坐标为（ xi，yi，zi） （基于成像系统坐标系）， 其相邻点为 P i ＋ 1 （ xi ＋ 1，
yi ＋ 1，zi ＋ 1），（ i ＝ 1，2，…，N － 1）， N为该分支上点的总数。 假设两点间采用直线连接， 得到血

管段 P iP i ＋ 1。 假设 3D骨架点附近的心肌表面是连续的， 并且 3D 血管骨架的运动与相关心

肌表面的运动相同。 将 P iP i ＋ 1相对于其原来的位置平移 Δd （0 ＜ Δd ＜＜ 1）， 得到与其平行的

线段 P′i P′i ＋ 1， 过点 P i 和 P′i 的直线与成像系统坐标系的 Y 轴正方向的夹角为 Δθ（0 ＜ Δθ ＜＜
π ／ 10），且 zi ＝ z′i ，zi ＋ 1 ＝ z′i ＋ 1，那么点 P′i 和 P′i ＋ 1的坐标（x′i ，y′i ，z′i ）和（x′i ＋ 1，y′i ＋ 1，z′i ＋ 1）分别如下：

x′i ＝ xi ＋ Δdsin（Δθ）
y′i ＝ yi ＋ Δdcos（Δθ）
z′i ＝ zi

 

 

 

  

  
（2－156）
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x′i ＋ 1 ＝ xi ＋ 1 ＋ Δdsin（Δθ）
y′i ＋ 1 ＝ yi ＋ 1 ＋ Δdcos（Δθ）
z′i ＋ 1 ＝ zi ＋ 1

 

 

 

  

  
（2－157）

由点 P i、 P i ＋ 1、 P′i 和 P′i ＋ 1确定的平面就是血管段 P iP i ＋ 1处的局部参考平面， 将它作为血管段

P iP i ＋ 1附近的局部心外膜表面的近似。
在图 2－98 中， 对于以点 P i为中心的 LRS， 其坐标轴的定义为 Xli 轴是沿血管段 P iP i ＋ 1的

直线， 其正向即向量P iP i ＋ 1
→

的方向为

Xli
→ ＝ P i
→ － P i ＋ 1

→ ＝ （xi － xi ＋ 1） i
→ ＋ （yi － yi ＋ 1） j

→ ＋ （ zi － zi ＋ 1） k
→ （2－158）

其方向余弦为

lx ＝
xi － xi ＋ 1

（xi － xi ＋ 1） 2 ＋ （yi － yi ＋ 1） 2 ＋ （ zi － zi ＋ 1） 2

mx ＝
yi － yi ＋ 1

（xi － xi ＋ 1） 2 ＋ （yi － yi ＋ 1） 2 ＋ （ zi － zi ＋ 1） 2

nx ＝
zi － zi ＋ 1

（xi － xi ＋ 1） 2 ＋ （yi － yi ＋ 1） 2 ＋ （ zi － zi ＋ 1） 2

 

 

 

 
 
 
  

 
 
 
 

（2－159）

Yli 轴在由点 P i、 P i ＋ 1和 P′i 确定的局部参考平面中， 过 P i 点且垂直于 Xli 轴。 如图 2－98 所

示， 过 P i 点做直线 P′i P′i ＋ 1的垂线， 垂足为点 Oi（xo，yo，zo）， Yli 轴的正向就是向量P iOi
→

的方

向， 公式如下：

Yli
→ ＝ P iOi

→ ＝ （xi － xo） i
→ ＋ （yi － yo） j

→ ＋ （ zi － zo） k
→ （2－160）

其方向余弦为

ly ＝
xi － xo

（xi － xo） 2 ＋ （yi － yo） 2 ＋ （ zi － zo） 2

my ＝
yi － yo

（xi － xo） 2 ＋ （yi － yo） 2 ＋ （ zi － zo） 2

ny ＝
zi － zo

（xi － xo） 2 ＋ （yi － yo） 2 ＋ （ zi － zo） 2

 

 

 

 
 
 
  

 
 
 
 

（2－161）

Zli 轴是Xli
→

和Yli
→

的向量积， 公式如下：

Zli
→ ＝ Xli

→ × Yli
→ （2－162）

其方向余弦为

lz ＝
mx nz
my ny

＝mxny － nxmy

mz ＝
nx lx
ny ly

＝ nx ly － lxny

nz ＝
lx mx
ly my

＝ lxmy － lymx

 

 

 

 
 
 
  

 
 
 
 

（2－163）
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上述式中 i→、 j→、 k→ 分别为沿 X、 Y 和 Z 轴正向的单位向量。 综上可知， LRS 的坐标变换矩

阵为

T i ＝

lx mx nx
ly my ny
lz mz nz

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－164）

设经过运动估计后， 得到 P i 点在下一时刻骨架上的对应点为 Q（x，y，z） （基于成像系统坐标

系）， 将坐标（x，y，z）变换到以 P i 点为原点的 LRS中， 得到如下公式：

Q′→ ＝ T i （Q
→
－ P i
→） ⇒

x′
y′
z′

 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
＝

lx mx nx
ly my ny
lz mz nz

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

.

x － xi
y － yi
z － zi

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

（2－165）

由于 LRS的 Zl轴垂直于局部参考平面， 也就是局部心外膜表面， 且其正向指向远离心室收

缩中心的方向， 因此可以根据Q′j
→

的 z′分量判断运动是收缩还是膨胀： z′≥0⇒ expansion； z′ ＜
0⇒ contraction。

（7） 旋转方向

三维骨架点 P i 在时刻 t、 t ＋ 1 和 t ＋ 2 的坐标分别为（xti，yti，zti）、（xt ＋ 1i ，yt ＋ 1i ，zt ＋ 1i ）和（xt ＋ 2i ，
yt ＋ 2i ，zt ＋ 2i ） （基于成像系统坐标系）， 如图 2－99a所示， 它在这两个时间段的运动向量分别为

Dt ＋ 1t　 i
→
＝ （xt ＋ 1i － xti） i

→ ＋ （yt ＋ 1i － yti） j
→ ＋ （ zt ＋ 1i － zti） k

→ （2－166）

Dt ＋ 2t ＋ 1 i
→
＝ （xt ＋ 2i － xt ＋ 1i ） i

→ ＋ （yt ＋ 2i － yt ＋ 1i ） j
→ ＋ （ zt ＋ 2i － zt ＋ 1i ） k

→ （2－167）

图 2－99　 同一点的连续两时刻的运动向量之间的位置关系

a） 同一点连续两时刻的运动向量　 b） 二维投影： d2
→

相对于d1
→

是逆时针旋转　 c） 二维投影： d2
→

相对于d1
→

是顺时针旋转

式中， i→、 j→ 和 k→ 分别表示沿 X、 Y和 Z 轴正向的单位向量。 为了判断Dt ＋ 2t ＋ 1 i
→

相对于Dt ＋ 1t　 i
→

的旋

转方向， 将它们投影到 Z ＝ 0 平面上得到两个二维向量d1
→ ＝ （xt ＋ 1i － xti） i

→ ＋ （yt ＋ 1i － yti） j
→
和d2
→ ＝

（xt ＋ 2i － xt ＋ 1i ） i
→ ＋ （yt ＋ 2i － yt ＋ 1i ） j

→， 如图 2－99b和图 2－99c所示。 d1
→

和d2
→

的向量积是一个沿 Z 轴

的向量， 公式如下：

d1
→ × d2
→ ＝ （（xt ＋ 1i － xti）（yt ＋ 2i － yt ＋ 1i ） － （yt ＋ 1i － yti）（xt ＋ 2i － xt ＋ 1i ）） k

→ ＝ zk k
→ （2－168）
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根据 zk 的正负可判断d2
→

相对于d1
→

的旋转方向： 如果 zk ＞ 0 那么d1
→、 d2
→

和d1
→ × d2

→
构成右手系，

d2
→

相对于d1
→

是逆时针旋转； 反之， 则是顺时针旋转。

图 2－100　 某一时刻的左冠血管骨架二维

运动估计的结果

（8） 冠脉运动的符号描述

根据冠脉骨架的运动估计结果， 即血管上每个

点的二维 ／三维运动向量和运动参数， 可分析冠状动

脉树主要分支的运动形式， 提取并解释运动信息，
包括血管的位置、 运动的幅值和方向等。 同时， 可

将运动估计的数字结果转化成符号表示， 即给每个

血管分支都采用运动注释标签加以解释。 标签的内

容包括分支的名称、 视角、 时刻、 血管段的长度

（起点和终点像素的序号） 以及运动形式等［60 － 63］。
例如： 在某一时刻 （ t ＝ 2）， RAO30°的投影中

冠脉骨架树的二维运动估计结果如图 2－100 所示，
图中 E表示膨胀， C 表示收缩。 左前降支 LAD 的

运动描述如下：

　 　 　 　 segment（LAD， rao　30， 2， interval（0，74）， contraction）
segment（LAD， rao　30， 2， interval（75，90）， expansion）
segment（LAD， rao　30， 2， interval（91，142）， contraction）
segment（LAD， rao　30， 2， interval（143，176）， expansion）
global 　 mov （LAD， rao　30， 2， contraction）

上述描述表达了如下含义： 分支名称： LAD； 视角： RAO30°； 时刻： t ＝ 2； 血管段的

长度： interval （起点像素的序号， 终点像素的序号）； 运动形式： 膨胀 ／收缩。 它表示 LAD
在时刻 t ＝ 2， 视角为 RAO30°时的整体运动 （global 　 mov） 形式是收缩。 该分支由四段组

成， 其中两段发生局部膨胀， 两段是局部收缩。
其他三个分支： 旋支 （CX）、 侧支 （L） 和斜角支 （D） 的运动也可以用同样的方式来

描述：

　 　 　 　 segment（L， rao　30， 2， interval（0，37）， expansion）
segment（L， rao　30， 2， interval（38，55）， contraction）
segment（L， rao　30， 2， interval（56，97）， expansion）
global 　 mov （L， rao　30， 2， expansion）

segment（D， rao　30， 2， interval（0，96）， contraction）
segment（D， rao　30， 2， interval（97，148）， expansion）
global 　 mov （D， rao　30， 2， contraction）

segment（CX， rao　30， 2， interval（0，87）， contraction）
segment（CX， rao　30， 2， interval（88，117）， expansion）
segment（CX， rao　30， 2， interval（118，137）， contraction）
global 　 mov （CX， rao　30， 2， contraction）
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再如， 图 2－101 是时刻 t ＝ 4 和 t ＝ 5 的三维血管树骨架以及时间段 T54中 （起始时刻 t ＝
4， 终止时刻 t ＝ 5） 各点的运动向量； 图 2－102a 是 T54中发生膨胀 （运动方向为向外） 的点

的运动向量； 2－102b是发生收缩 （运动方向为向内） 的点的运动向量； 图 2－103a是发生顺

时针旋转的点的运动向量； 2－103b是发生逆时针旋转的点的运动向量。 描述时间段 T54中旋

支 CX的运动可采用如下形式：

　 　 　 　 local 　 mov （CX， 4， interval（1，57），m　1（out） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（58，96），m　1（in） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（97，106），m　1（out） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（107，136），m　1（in） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（137，196），m　1（out） ）
global　 mov （CX， 4， m　1（out） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（1，34），m　2（counterclock） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（35，50），m　2（clock） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（51，74），m　2（counterclock） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（75，112），m　2（clock） ）
local 　 mov （CX， 4， interval（113，196），m　2（counterclock） ）
global　 mov （CX， 4， m　2（counterclock） ）

图 2－101　 时刻 4 和时刻 5 的三维血管骨架及时间段 T54中各点的运动向量

图 2－102　 时间段 T54中发生膨胀和收缩的点的运动向量

a） 膨胀　 b） 收缩

标签的名称由运动形式为整体运动 global　mov 或局部运动 local　mov 决定。 标签表达的

运动特征分别如下： 分支名称： CX； 时刻： t ＝ 4； 血管段的长度： interval （起点的序号，
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图 2－103　 时间段 T54中发生顺时针旋转和逆时针旋转的点的运动向量

a） 顺时针旋转　 b） 逆时针旋转

终点的序号）； 运动参数。 分别考察各运动参数如下： m　1 （运动方向）， 指运动是向内

（inwards） 还是向外 （ outwards）； m　2 （翻转方向）， 指顺时针 （ clockwise） 还是逆时针

（counterclockwise）。
采用这种符号表达形式， 对血管的运动进行归类和描述， 可以方便医生的观察和分析，

为发现心脏的异常运动并确定其功能特性提供依据。
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第 3 章　 超声成像及图像的后处理

血管内超声 （IVUS） 成像是目前临床常用的诊断血管病变， 特别是冠状动脉粥样硬化

性病变的微创介入影像手段， 可在活体中观察血管壁和管腔的形态， 以及斑块的形态和成

分。 除了评估管腔狭窄程度之外， 还可进一步检测粥样硬化斑块的易损性和斑块负荷， 在动

脉粥样硬化的研究和临床评估中起着至关重要的作用。
由于 IVUS图像序列的数据量巨大， 且由于采用高频超声探头， 图像受噪声污染严重，

对比度低， 存在多种影响视觉效果的伪影， 若由医生手动完成对图像的分析和解读 （包括

找出存在病变的图像、 提取血管壁内外膜 （包含斑块） 的边缘、 对血管腔、 血管壁和斑块

组织的形态进行定量测量以及分析斑块成分等）， 则是一项非常烦琐的工作， 而且结果易受

操作者的专业知识和临床经验的影响。 利用先进的计算机技术和数字图像处理技术， 对

IVUS图像进行自动或半自动地处理和分析， 可获得精确、 客观、 可重复性高的分析结果，
对于血管病变的计算机辅助诊断和制定最佳诊疗方案具有重要意义。

本章在介绍血管内超声成像原理、 图像特点和临床应用现状的基础上， 对 IVUS 图像的

计算机后处理进行详细介绍， 包括图像分割和组织标定、 运动伪影的抑制、 血管的三维重

建、 血管形态和血流动力学参数的测量、 组织定征显像及与其他影像的融合等。

3. 1　 超声成像的原理

3. 1. 1　 超声成像基础

超声波是超过正常人耳能听到的声波， 是一种在弹性介质中传播的较高频率的机械振动
（机械波）， 频率范围为 2 × 104 ～ 1010Hz， 其声源为超声换能器。 超声在介质中以直线传播，
有良好的指向性， 这是可以用超声对人体器官进行探测的基础。 超声在传播过程中会发生反

射、 折射、 散射、 衰减等， 而反射回来的超声为回声。
超声成像是利用超声波的声成像。 目前超声检查是利用超声的物理特性和人体器官组织

声学性质上的差异， 以波形、 曲线或图像的形式显示和记录， 借以进行疾病诊断的检查方

法。 人体各种器官与组织都有它特定的声阻抗和衰减特性， 因而构成声阻抗上的差别和衰减

上的差异。 超声射入体内， 由表面到内部， 将经过不同声阻抗和不同衰减特性的器官与组

织， 从而产生不同的反射与衰减。 这种不同的反射与衰减是构成超声图像的基础。 将接收到

的回声， 根据回声强弱， 用明暗不同的光点依次显示在影屏上， 则可显示出人体的断面超声

图像， 称为声像图 （Sonogram或 Echogram）。

3. 1. 2　 人体组织的回声类型

根据回声特征， 可以把人体组织和器官概括为四种声学类型［1］， 具体如下：
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1） 无反射型。 血液、 腹水、 羊水、 尿液、 脓汁等液体物质， 结构均匀， 其内部没有明

显声阻抗差异， 反射系数近似为零， 所以无反射回波， 即使加大增益也探查不到反射回波。
这种液体的声像图特点是无回声暗区或称之为液性暗区。 由于无反射， 吸收少， 声能透射

好， 所以后壁回声增强。
2） 少反射型。 介质均匀的软组织声阻抗差异较少， 反射系数小， 回声幅度低， 检查用

低增益时， 相应区域表现为暗区， 增加增益时， 呈密集反射光点， 即少反射型或低回声区。
3） 多反射型。 结构复杂的实质组织， 声阻抗差异较大， 反射较多且强， 探查用低增益

时， 即可呈现多个反射光点， 增加增益时， 回声光点更为密集明亮， 称为多反射型或高回

声区。
4） 全反射型。 软组织与含气组织的交界处， 反射系数为 99. 9％ ， 接近全反射， 并在此

界面与探头表面之间形成多次反射和杂乱的强反射， 或称强回声， 致使界面后的组织无法

显示。

3. 1. 3　 超声成像的种类

常用的超声成像方式主要包括 A型、 B型、 M型和 D型四种［1，2］， 通常使用的多功能超

声诊断仪常含有两种以上的成像显示方式。
（1） A型成像

A型 （Amplitude modulated mode） 不是通常意义上的超声成像， 它是幅度调制式的。 其

工作原理比较简单， 是通过一束超声波在人体不同界面上产生回波的强弱来得到一组不同振

幅的一维扫描线波形。 由于 A 型成像反映的信息量较小， 且不直观， 所以在实际应用中较

为局限， 主要应用于眼科的检查。
（2） B型成像

B型是超声成像中应用最广的一种， 它是采用灰度调制的方式显示某个切面的二维图

像， 并可以形成动态的断层扫描， 因此 B型成像是一种真实、 直观的显示方法。
B型成像的原理是在一个平面上的多束超声波进行快速扫描， 通过辨别界面反射后得到

的回波信号的强弱， 用不同灰阶的光点在显示器上显示出来， 如果光点越亮， 则表示反射回

来的声波强度越高， 反之则越低。 早期的 B 型成像多采用机械式扫描探头， 即用发动机转

动晶片的方法来实现一幅图像的扫描。 随着电子技术的发展， 现在多采用电子阵控式扫描。
（3） M型成像

M型 （Time － motion mode） 成像能够反映各运动界面随时间推移的运动变化情况， 故

主要应用于心脏的超声检查。 首先， 在 B 型超声图像的基础上选取一条声束取样线， 然后

将该取样线上得到的图像沿时间展开， 即可获得该取样线上不同界面的运动变化情况。 在 M
型超声图像上可以获得取样线上不同深度的界面回声特点， 还可以获得各个界面随时间而发

生的运动情况。 因此， 在进行心脏的扫描时， 可以通过 M 型成像了解室壁的厚度变化及运

动情况， 并获得各瓣膜活动幅度的信息。
（4） D型成像

D型成像 （Doppler mode） 是利用多普勒效应原理， 通过对多普勒信号的判断进一步评

价界面运动情况的诊断方法。 根据显示方式的不同， D型成像可以分为频谱多普勒和多普勒

彩色扫描两种。
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D型成像目前应用最多的是对血流的评价， 多普勒彩色扫描是用不同色调的颜色代表不

同方向的血流， 将其直接填充在二维图像血流位置上的一种显示方法。 如用暖色调的红、
黄、 亮黄三种颜色代表背离探头的血流， 由蓝到绿再到白代表由低到高的不同流速。

3. 2　 超声成像技术和设备

血管内超声是 20 世纪 80 年代后期问世的一种超声成像技术， 是无创的超声技术和有创

的心导管技术相结合而产生的一种心血管疾病超声诊断方法。 该方法从血管腔内观察管腔和

血管壁的形态及构造， 不仅使冠脉粥样硬化病变的定性和定量诊断成为可能， 而且对冠状动

脉管腔狭窄及其严重程度的客观评价提供了可靠依据。

3. 2. 1　 超声成像系统的主要构成

血管内超声成像系统主要包括超声探头、 导管回撤装置和超声主机， 如图 3－1 所示。

图 3－1　 血管内超声成像系统实物图

a） 各种血管内超声探头　 b） 导管回撤装置　 c） Volcano IVG3 血管内超声主机

（1） 超声探头

IVUS导管的直径为 2. 6 ～ 9F （即 0. 86 mm ～ 2. 97 mm）， 可适合于冠状动脉或周围血管

（如腹主动脉） 的成像。 用于冠状动脉的超声导管直径多为 2. 6 ～ 3. 5F （即 0. 96 mm ～
1. 17 mm）。 一般来说， 换能器发射的超声波频率越高， 其分辨率就越高， 但穿透力也越低。
用于冠状动脉内显影的超声探头的频率一般为 20 ～ 50 MHz， 轴向和侧向分辨率分别为 80 ～
110 μm和 200 μm。

超声探头的种类很多， 一般可根据靶血管来选择不同外径和长度的导管， 其核心部件是

安装于导管顶端的微型超声晶体换能器 （即超声探头）。 超声换能器控制脉冲的重复频率和

时相。 需要大约 25f ／ s横断面图像才能进行实时二维显像， 如果每个血管横断面以 250 条扫

描线进行扫描， 脉冲重复频率至少需要 6250 Hz， 就是说两个连续发射的脉冲之间的间隔为

80 μs。
701



超声探头分为机械旋转式和电子相控阵列式两种， 机械旋转式导管如图 3－2 所示。 前

者又可分为单晶体旋转型和旋转反射镜型。 单晶体旋转型探头安装在导管的顶端， 以 1200
～1800 转 ／分钟 （rpm） 的速度旋转， 超声束环绕血管周径作 360 度扫描， 以每秒 30 帧的速

度获取血管横切面的超声图像， 可实时显示血管横断面的二维图像， 临床应用广泛。

图 3－2　 机械旋转式超声探头

电子相控阵列式导管有 32 ～ 64 个超声晶体， 环状有序地排列于导管顶端， 以一定的时

间差由各晶体发射超声束获得血管横断面图像， 具有管径小， 柔软性好的优点。
目前市场上的超声探头频率通常为 20 ～ 50 MHz， 对血管内膜等组织结构清晰可辨。 若

频率增加， 轴向分辨率可增加， 但探测深度会下降。 此外， 频率在 30 MHz 以上时血液中红

细胞的散射可产生较多伪像， 会过高估计斑块。 相对低的频率 （10 ～ 20 MHz） 主要用于心

脏内结构的显像， 如心瓣膜和房间隔等。
脉冲发生器产生的短电压脉冲作用于探头上的压电晶体。 正常振荡电压脉冲的振幅

（传播压） 和间期 （传播频率） 是可调的。 一般的振幅使用范围为 50 ～ 100 V， 间期为 100 ～
300 ms， 相应的传播频率为 10 ～ 40 MHz。 接收器对探头接收到的微弱的返回电压信号进行放

大。 脉冲在组织中传播时会发生衰减， 因此为了弥补因距离引起的回声振幅的衰减， 采用时

间有关的补偿 （如深度补偿和时间增益补偿）， 并使用滤波器降低信号的噪声。
（2） 超声主机

超声主机包括记录高频超声信号， 以及将其转换为灰阶图像的硬件和软件， 能够对血管

切面灰阶图像进行显示、 增强和测量等处理。 图像采用数字化光盘记录， 供事后分析。
在显示器上显示图像时， 由于人的眼睛只能分辨 200 个灰阶， 而接收到的信号动态范围

要宽得多 （约 50 dB）， 因此需采用逻辑压缩以防止信号的丢失。 对高频超声信号进行调制

后， 按照 255 个增强等级用 8 bit的模 －数 （A － D） 转换进行数字化处理， 产生数字信号，
并将其转变成几何形式进行显示， 如图 3－3 所示。

图 3－3　 超声转换原理示意图

a） 对血管的扫描　 b） 二维显像　 c） 扫描转换图像
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目前在售的 IVUS成像仪自带的图像处理系统可以对图像序列进行后处理， 例如： 对几

帧连续的图像进行平滑处理， 以降低噪声， 增强图像质量； 动态观察或静态冻结图像， 冻结

图像时可进行相应的定量测量； 定时重建三维血管等。

3. 2. 2　 超声成像原理

血管内超声导管的插入方法同 X射线血管造影术， 常规的冠状动脉 IVUS 的操作要求经

右股动脉或上臂的桡动脉穿刺， 插入引导导管至冠状动脉口， 行选择性冠脉造影。 然后在 X
射线透视下沿靶血管插入引导钢丝至血管远端， 沿引导钢丝将超声探头导管插入靶血管远

端， 在透视下缓慢回撤探头导管。 当探头导管以 1800 r ／ min 作 360°旋转时可连续获得 30 f ／ s
的高分辨率血管横轴实时切面图像 IVUS成像原理示意图如图 3－4 所示。

图 3－4　 IVUS成像原理示意图［3］

导管回撤的方法有手动和自动两种， 手动回撤法。 由经验丰富的医生匀速手动回撤导

管， 速度一般为 1 ～ 2 mm ／ s， 每 2 ～ 3 mm 停顿一下， 同时记录探头位置， 必要时注射造影

剂， 显然这种方式会引入人为误差， 影响数据分析和重建的精度； 机械自动回撤法可实现自

动匀速回撤， 速度可调节为 0. 5 ～ 1 mm ／ s。 回撤时， 超声导管近端固定于步进器上如图 3－1b
所示， 在恒速电动机的控制下以已知速度沿靶血管段回撤导管。 回撤也可在位移传感器的控

制下进行， 采集一系列固定间距的横断面图像。 另外一种方法是采用心电门控的图像获取

法， 由于心脏的舒张与收缩影响获取图像的准确性， 因而在每个心动周期的舒张末期 （心
电 R波） 采集图像， 可克服心脏运动的影响。 首先确定导管的位置和血管长度， 起动驱动

电动机， 当 R波触发后以 25 ～ 30 f ／ s的速度摄取图像， 数字化后存储。 之后导管移动， 再重

复上述步骤。
在 IVUS的操作过程中， 造影和 IVUS 图像分别同步显示导管探头在管腔内的部位和相

应血管壁的形态结构。 对于造影图像， 主要有两种采集方式， 一种是在导管回撤的同时进行

连续造影摄片， 用以记录导管路径或超声换能器的位置。 连续摄片虽能记录更多信息， 但由

于 X射线的剂量大， 因而对病人和操作人员均有很大伤害， 并增加了临床操作的复杂性。
另一种是在导管回撤路径的起始点记录一对造影图像。 采用带有鞘管的超声导管， 匀速回

撤， 可保证回撤路径的稳定性。

3. 2. 3　 超声的临床应用

血管内超声对于血管疾病， 特别是在冠脉疾病的诊治过程中起着举足轻重的作用， 主要
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包括诊断冠状动脉综合症、 指导介入性措施的选择、 评价介入性手段的治疗效果、 阐明再狭

窄的机制等。 它对冠状动脉腔内成形术 （Percutaneous Transluminal Coronary Angioplasty， PT-
CA， 示意图如图 3－5 所示） 的术后疗效、 并发症、 有无血管再狭窄及愈后等方面比冠脉造

影更敏感准确， 被认为是诊断冠心病新的 “金标准”。 下面具体介绍目前血管内超声的临床

应用的几个方面［3，4］。

图 3－5　 PTCA示意图

（1） 确定冠脉病变形态学特点及发现冠脉轻度的早期病变

由于冠脉造影只显示血管腔被造影剂充填后的投影轮廓， 因此其难以诊断早期冠状动脉

病变， 而且在有广泛动脉粥样硬化病变， 但其损伤未超过内膜弹力层圆周面积的 40％时，
管腔面积仍未减少， 这时冠脉造影仍正常， 而 IVUS 可发现异常并做出明确诊断。 因为血管

内超声能够清晰地显示动脉血管壁的三层结构， 内膜层薄而光滑， 管壁回声密度均匀， 当动

脉硬化时， 因血管壁含有较多的弹力纤维和脂质， 则超声显示内膜增厚， 管壁的正常三层结

构消失。 同时， IVUS也能显示冠脉造影不能发现的偏心性及表面不光滑的斑块。
（2） 狭窄严重程度不清的中间病变

IVUS可用于评估血管造影难以判断的病变， 包括临界病变、 开口病变、 分叉病变、 左

主干病变等。 对狭窄严重程度不清的中间病变， 血管造影由于投射方位的不同而显示不同程

度的狭窄， 因此难以作出准确的诊断。 血管内超声能够清晰地显示血管腔并精确测量管腔的

直径和截面积， 根据参照血管， 对中间病变进行精确定量分析， 提高狭窄程度定量测量的准

确性。 应用压力导丝还可测定冠脉血流储备分数。 利用电子相控阵型的血管内超声导管进行

成像时， 还可利用多普勒效应进行血流染色。
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（3） 协助选择合理的介入性治疗方法

IVUS提供的动脉粥样硬化斑块成分和形态学改变， 对选择合理的介入性治疗方法很有

意义。 粥样硬化斑块一般分为硬性斑块和软性斑块， 前者由胶原组织和钙组织构成， 超声显

示为密度高于血管外膜的强回声， 常伴有声影； 而后者由纤维蛋白原和脂质成分构成， 超声

显示为均匀一致， 密度低于血管外膜回声的低回声区。 对于软斑块， 可采用球囊扩张术， 对

于硬斑块， 则多选用切割或旋磨治疗方法。
（4） 观察经皮冠状动脉腔内成形术 （PTCA） 术后的疗效及有无并发症

PTCA疗法的近期成功率虽可达 90％以上， 但有高达 30％ ～ 50％的再狭窄的发生机率，
影响其远期疗效， 而 IVUS 可以预测 PTCA 术后是否发生再狭窄， 并提供防治方法的选择。
当 PTCA术后如引起血管内膜撕裂， 血管壁损伤较深， 使血管壁的胶原组织暴露、 血小板沉

积并释放出生长因子， 引起广泛的内膜增生而导致血管再狭窄。 IVUS很容易发现这类病变，
并提示应予进一步地作斑块旋切术及支架植入术等介入性治疗， 可有效地防止再狭窄的发

生； PTCA术后， 如发生广泛血管中层撕裂可引起血管急性闭塞。 IVUS对这些严重的内膜撕

裂和夹层分离， 急性血栓形成造成的血管腔完全堵塞而引起急性闭塞等的严重并发症观察很

敏感， 并可提供进一步治疗的选择和预测其后果。
（5） 指导冠状动脉内支架置入术和评价支架置入的效果

PTCA术后有夹层分离者， 常需作冠脉内支架植入， 以防止冠脉急性闭塞或再狭窄。 在

支架置入术前， 由于造影不能显示血管壁的外膜， 因此难以选择适当的支架。 而根据血管内

超声图像可以精确地测量血管的腔径和狭窄程度， 根据斑块声学特征进行组织学分型， 分析

靶病变的性质， 可辅助决定最佳的介入治疗方案， 指导支架尺寸的选择。
在支架置入术后， 如放置的支架扩张不全， 术后仍可发生再狭窄， 如支架与血管壁接触

不紧密， 支架与管壁间有空隙时易形成血栓。 支架放置得当者， 支架植入部位合适， 支架扩

张完全， 支架撑杆与血管内膜表面之间无空隙， 支架伸展均匀， 支架的最小与最大直径比大

于 0. 8， 支架内血管横切面积接近邻近血管。 通过 IVUS 成像可以观察支架是否完全展开和

对称， 评价支架是否与血管壁紧密贴合， 测量扩张支架的大小以及血管内膜腔增大值等判断

介入治疗效果的重要参数， 确定是否需要再次扩张支架。 在定向斑块旋切术中， 还可帮助旋

切定位。
（6） 评价介入治疗后再狭窄的机制

冠脉造影难以显示支架内再狭窄， 难以评价支架置入术后再狭窄的机制。 而根据血

管内超声， 可评价介入治疗后夹层、 壁内血肿和其他并发症， 准确地判断支架内再狭窄

是由支架回缩、 内膜增生、 还是支架内血栓形成所致， 以及评估放射治疗技术和药物洗

脱支架。
IVUS能在活体中描述血管壁复杂的三维解剖结构， 除了评估管腔狭窄程度之外， 还可

进一步检测动脉粥样硬化斑块的易损性和斑块负荷， 在动脉粥样硬化的研究和临床评估中起

着至关重要的作用， 已成为 X 射线血管造影的弥补影像技术。 但是， 目前其主要不足之处

包括［5］：
1） X射线冠脉造影能同时显示冠脉系统的全貌， 而 IVUS 一次只能对某一段血管进行

观察。
2） 部分严重狭窄的管腔或支架术后， 超声导管不能通过狭窄部位或支架。
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3） 钙化后方特征信号消失， 因此无法看到深层血管的结构。
4） IVUS提供的是管腔横截面图像， 无法直接确定各截面的轴向位置和空间方向， 在指

导手术过程和评价手术效果时， 要找回同一平面十分困难。
5） 超声图像的对比度一般较低， 受噪声污染严重。
6） 与血管内 OCT成像相比分辨率较低， 轴向分辨率一般为 100 ～ 150 μm 左右， 侧向分

辨率为 150 ～ 300 μm， 无法可靠分析纤维帽等动脉粥样硬化斑块的重要结构。

3. 3　 超声图像的特点

血管内超声成像技术是一种有创断层成像技术， 在 X 射线透视下将导引钢丝推送至靶

血管远端并固定， 沿导引钢丝将顶端带有高频 （20 ～ 50 MHz） 超声探头的导管插入靶血管

段远端， 然后缓慢回撤导管至近端， 同时对血管横截面进行 360°成像， 以 30 f ／ s的速率连续

获得一系列血管腔横轴实时横断面图像， 完整显示包括血管的组织形态、 内膜下各层结构、
横断面形态、 血管腔径、 动脉壁厚度， 以及动脉粥样硬化斑块的形态、 分布及其组织学特征

等在内的血管横断面， 可提供异常血管壁形态学特征的详细信息， 如图 3－6 所示。 血管内

超声图像与其他医学图像相比有明显区别， 例如， 图像中的组织呈现为圆环形结构； 图像噪

声形式多样， 有斑点噪声、 回声失落、 图像失真等； 血管壁内、 外膜边缘属于强噪声环境下

的弹性体弱边缘； 图像序列前后帧之间非常相似， 具有很强的相关性等。 本节分别对单帧图

像和图像序列的特点进行介绍和分析。

图 3－6　 三帧典型的 IVUS图像

3. 3. 1　 单帧 IVUS图像的特点

标准的 IVUS成像系统获取的是单张横断面图像 （B －模式） 集合而成的图像序列， 如

图 3－7 所示。 如图 3－8 和图 3－9 所示， 在一帧 IVUS横断面图像中， 中心位置灰度值比较小

的部分是超声导管 （始终位于图像中心）， 血管壁在横向视图上呈现回声不同的三层环形结

构： 围绕超声导管由内而外依次为管腔、 血管壁内膜及内弹性膜 （强回声亮环）、 中膜 （由
于回声较弱表现为低回声暗区）、 外膜和外弹性膜 （较亮的强回声带） 和毗邻结构 （包括动

脉侧分支、 心脏静脉和心包等）。 当超声频率大于 20MHz时， 管腔中流动的血液呈现出一种

特征性回声， 在录像序列中可以看到有微细纹理的回声以涡流方式移动。
根据不同斑块组织由于声阻抗差异而在 IVUS 图像中表现的不同， 可以把动脉粥样硬化
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斑块分为以下几类：

图 3－7　 IVUS横向视图序列

图 3－8　 一帧典型的 IVUS图像［3］ 图 3－9　 动脉血管的 IVUS图像和组织结构示意图

1） 脂质斑块 （软斑块）： 斑块回声信号比较弱， 说明病变斑块处富含较多的脂质成分，
也可能是斑块内的坏死组织， 血管壁内出血或是血栓， 如图 3－10a所示。
2） 纤维化斑块： 回声密度中等且高于软斑块， 密度等于或大于血管外膜的回声密度，

无钙化回声， 如图 3－10b所示。
3） 钙化斑块： 回声密度最强。 在 IVUS图像上， 钙化病变的标志是带有声影的强回声斑

块， 如图 3－10c所示。 但是， 重度纤维化的斑块会产生较强声衰减和声影， 容易被误认为

钙化斑块， 其与钙化斑块最重要的区别就在于纤维斑块回声后方组织很少伴随声影。
4） 混合性斑块： 包含有多种斑块类型， 如图 3－10d 所示。 在混合斑块内， 每个横切面

或者相邻的横切面可见形态学不同的区域， 检测具有一定难度。
冠状动脉血管内超声可以明确粥样硬化斑块的结构成分， 从更深层次作出诊断， 提供更

多有关斑块的信息， 具体如下：
1） 斑块的形态： 识别斑块为对称型斑块或偏心型斑块， 有助于选择和指导治疗。 对偏

心型斑块在进行血管扩张时， 应注意防止发生弹性回缩或血管穿孔。
2） 斑块的成分： 能识别三种不同的斑块成分， 低回声区为脂质， 中度回声区为纤维，

高度回声区为钙化。 冠状动脉内血栓则表现为管腔内有边界明显的均匀低回声区。
3） 斑块钙化部位： 钙化的斑块往往影响血管成形术的效果， 因而必须明确诊断钙化部

位。 在血管内超声图像中， 钙化斑块具有特征性高回声， 并具有声影。
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图 3－10　 包含各种斑块的 IVUS图像

a） 软斑块　 b） 纤维化斑块　 c） 钙化斑块　 d） 混合性斑块　 e） 包含不同斑块组织的典型 IVUS图像

4） 血管狭窄的程度： 血管内超声能准确测定斑块的大小及血管狭窄的程度， 尤其对于

有夹层的血管病变具有独特的特点。
由于独特的血流动力学特征， 血管分叉容易引起早期偏心性斑块， 分叉病变是较为常见

和复杂的冠状动脉病变之一。 在 IVUS图像中， 超声导管在主血管腔内回撤时可以看到侧支

血管近端的部分， 如图 3－11 所示。 由于超声导管相对侧支血管的偏心位置， 评估此类 IVUS
图像比较困难。

支架置入是冠状动脉狭窄性疾病治疗的主要方法， 支架扩张不充分、 支架最小面积偏

小、 斑块在支架内脱垂、 支架边缘撕裂等是导致支架植入术后效果不佳的重要原因。 IVUS
在指导冠心病的介入治疗方面具有重要参考价值， 能够反映血管的各项指标， 从而确定介入

治疗方案及选择合适的支架尺寸。 同时， IVUS 能够准确地反映支架扩张和贴壁情况， 指导

支架扩张策略的正确选择， 达到最佳的介入治疗效果， 如图 3－12 所示， 黑色方框标注部分

即为血管支架。

图 3－11　 包含血管分叉的 IVUS图像［3］ 图 3－12　 包含支架的 IVUS图像
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3. 3. 2　 IVUS图像序列的特点

临床常用的导管回撤速度是 0. 5 mm ／ s， 帧速率为 30 f ／ s， 以此速率通过 1 mm 长的血

管段可以得到 60 f图像， 因而图像序列中的前后帧之间非常相似， 具有很强的相关性。 检

查一段长约 30 mm左右的血管， 一个 IVUS 记录序列包括约 2000 f 图像， 因而 IVUS 图像

序列的数据量巨大。 使用电动机驱动的自动回撤系统回撤超声导管， 可获得血管的纵向

视图 （L －模式） 如图 3－13 所示。 由于心脏运动等因素， 纵向视图中会出现 “锯齿样”
特征性的伪像。

图 3－13　 IVUS纵向视图

3. 3. 3　 IVUS图像中的伪影

由于采用高频超声探头， 图像受噪声污染严重， 对比度低， 图像噪声形式多样， 有斑点

噪声、 回声失落、 图像失真等。 血管壁内、 外膜边缘属于强噪声环境下的弹性体弱边缘。 且

可能存在多种影响视觉效果的伪影， 如环晕伪影 （ring － down artifact）、 导丝伪影 （guide －
wire artifact）、 钙化影 （ acoustic shadow）、 不均匀旋转伪影 （Non － Uniform Rotation Distor-
tion， NURD）、 导管位置相关伪影 （catheter － related artifact） 和运动伪影 （motion artifact）
等。 这些伪影可能影响 IVUS图像的视觉效果， 降低血管形态参数的测量精度， 给血管病变

的诊治带来不便。 有些伪影与超声导管的设计有关， 而另一些伪影与应用的 IVUS 成像系统

无关［3］。
（1） 环晕伪影

超声波脉冲的传播期间， 接收器的电路关闭以防止其电流超负荷， 接收器打开时接收返

回的信号， 传播脉冲的轨迹将出现在中央空白区周围， 呈现为围绕超声导管的厚薄不一的白

色晕环， 称为环晕伪影， 如图 3－14a 所示。 这种伪影的出现与换能器声波振荡引起的高振

幅信号有关， 常致使近邻导管的区域模糊， 使近邻超声换能器表面的周边区域成为诊断盲

区。 虽然时间增益补偿可减少这种伪影， 但过度的环晕抑制可能减少导管近场图像的显像。
电子相控阵型导管利用数字减影方法可有效减少部分环晕伪影。

（2） 导丝伪影
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图 3－14　 IVUS图像中的各种伪影［3］

a） 环晕伪影　 b） 导丝伪影　 c） 钙化影　 d） 不均匀旋转伪影

使用单轨机械超声导管时， 导丝位于超声换能器的外面， 因此会产生一个特征性的伪

影， 即一个窄角的阴影， 如图 3－14b 所示。 目前新型的旋转探头已采用回撤导丝到导管近

端的方法， 可避免这种伪影。
（3） 钙化影 （声影）
钙化病变是动脉粥样硬化斑块的一个重要组成部分， IVUS 在诊断钙化病变方面具有很

高的敏感度［3］。 然而， 大部分超声能量都可被钙化斑块所反射， 导致特征性的信号消失现

象， 就是说钙化后方不能看见组织， 如图 3－14c 所示。 如果存在高声阻抗的组织， 当声束

与其反射界面垂直时即可出现多重反射。 此时， 返回的部分声束被导管再次反射回到界面，
如此往复多次， 多重反射回声呈现等距离显现。

（4） 不均匀旋转伪影

当采用机械型的旋转探头时， 由于驱动轴的摩擦而产生的不均匀转动可引起图像的

变形， 如图 3－14d所示， 使观察斑块的范围发生偏差。 另外， 机械型超声探头在冠状动

脉急性转弯处亦可发生不均匀旋转伪影， 此伪影多发生于用 Amplatz 引导管检查左回旋

支时。
（5） 导管位置相关伪影

理想的血管内超声显像需将导管顶端放置在管腔中央并与血管长轴平行， 在实际应用时

这点很难做到。 导管在血管内非中心放置时， 超声声束照射在血管壁上的入射角度发生变

化。 由于超声的角度依赖性， 可能引起血管壁几何形态的改变， 即使血管壁的几何形态没有

变化， 但血管内超声图像上血管壁的亮度和形态亦将发生改变， 如图 3－15 所示。 图中血管

腔横截面因导管位置不同轴而显像成椭圆形， 该图中还能看出导管的非中心位置导致管壁回

声强弱的改变， 即与声束垂直的管壁的回声要强些。
（6） 运动伪影

冠状动脉覆盖在心脏表面上， 而心脏的收缩和舒张运动常常引起超声导管顶端相对于血

管腔的侧向移动。 由于同一平面只能在同一超声束旋转时间内完成， 因此这段时间内任何导

管的移动将引起冠状动脉内超声横切面图像中管腔的变形， 如图 3－16 所示， 并且导致纵向

视图中的血管壁呈现锯齿形， 如图 3－13 所示。 目前临床上常采用心电 （Echocardiogram，
ECG） 门控的图像采集方式减小此种伪影的影响。
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图 3－15　 与导管位置相关的伪影 图 3－16　 冠状动脉内超声图像中的运动伪影

3. 4　 超声图像的降噪

IVUS图像的获取、 传输和存贮过程中常常会受到各种噪声的干扰和影响而使图像降质，
从而影响图像分割、 目标识别、 边缘提取等的效果。 目前常用的降噪方法包括中值滤波、 高

斯滤波和各向异性扩散滤波等， 目的是在消除图像噪声干扰的同时， 保留并突出图像所需的

特征。

3. 4. 1　 中值滤波

中值滤波是一种非线性平滑技术， 基本原理是将包含奇数个像素的模板遍历整个图像，
在每个像素位置上都将模板内的像素点灰度值进行排序， 将该像素点的灰度值设置为该点某

邻域窗口内的所有像素点灰度值的中值。
采用大小为 5 × 5 的中值滤波模板对一幅 IVUS图像进行滤波的结果如图 3－17 所示。 可

以看出， 虽然去除了噪声， 但是血管壁的轮廓也变得模糊不清。

图 3－17　 采用 5 × 5 的中值滤波模板对一幅 IVUS图像进行滤波的结果

a） 原始图像　 b） 中值滤波后的图像

3. 4. 2　 高斯滤波

高斯滤波器不同于中值滤波， 它属于线性平滑滤波器， 根据高斯函数的形状来选择

权值。 图像处理过程中常用二维零均值离散高斯函数做平滑滤波器， 其函数表达式
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如下：
g［ i，j］ ＝ e － （ i2 ＋ j2） ／ 2σ2 （3－1）

式中， （ i， j） 为像素点坐标； σ 是尺度。 高斯滤波的特点包括： 旋转对称性， 即对各方向

的平滑程度是相同的， 避免了平滑后图像出现方向偏差； 平滑尺度越大， 平滑程度越大； 可

分离性， 即二维的高斯滤波可以分为两个一维模板， 使得计算复杂度变小。
采用 σ ＝ 1 的 3 × 3 高斯模板对一帧 IVUS 图像进行滤波的结果如图 3－18 所示。 可以看

出， 高斯滤波虽然能够有效去除图像中服从正态分布的随机噪声， 但是血管壁的轮廓区域也

变得模糊。

图 3－18　 高斯模板对一帧 IVUS图像进行滤波的结果

a） 原始图像　 b） 高斯滤波后的图像

3. 4. 3　 各向异性扩散滤波

近年来， 基于偏微分方程的各向异性扩散方法已广泛应用于图像降噪、 边缘检测、 分割

等领域的研究， 它将异质扩散和迭代平滑的概念引入到图像处理中， 在去除图像噪声的同

时， 保留甚至增强了图像中的边缘信息。
各向异性扩散方法的基本原理是利用梯度算子来辨别由噪声引起的图像梯度变化和由边

缘引起的图像梯度变化， 然后用邻域加权平均去除由噪声引起的小梯度变化， 同时保留由边

缘引起的大梯度变化， 这个过程迭代进行， 直至图像中的噪声被去除。
将原始图像 f0（x，y）作为滤波器零时刻的输入 f（x，y；0）， t 时刻滤波器对带噪图像 f（x，

y；t）的调整取决于前一时刻的输出， 并满足以下偏微分方程［6］：

∂
∂t f（x，y；t） ＝ div［c（x，y；t） f（x，y；t）］

f（x，y；0） ＝ f0（x，y）
{ （3－2）

式中， div是散度算子； 是梯度算子； c（x，y；t）是扩散系数。 如式 （3－2） 所示， 当前像素

在 t时刻的调整量取决于扩散系数 c（x，y；t）和当前像素在邻域内梯度 f（x，y；t）可被视为边

缘强度的估计， 而扩散系数的构造应该同时考虑边缘的强度和边缘幅值扩散门限。 扩散系数

构造可表示为如下扩散方程［6］：

c（x，y；t） ＝ g［ f（x，y；t） ］ ＝ 1

1 ＋
f（x，y；t）
λ

 

 
 
 

 

 
 
 

2 （3－3）
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其中 λ表示边缘幅值的门限参数。 通过对上式的分析可知对于固定的 λ， 在同质区域内部，
邻域内的梯度小， 则扩散系数大， 可以有效平滑同质区域内的噪声； 而在图像的边缘部分，
邻域内梯度较大， 扩散系数小， 则能够保留图像的边缘信息。

对于 IVUS图像的各向异性扩散滤波包括以下步骤： 首先， 计算图像中每个像素点八邻

域方向上的灰度梯度， 即 θ 的值如图 3－19b所示； 然后根据式 （3－3） 计算每个像素点在对

应的八邻域方向上的扩散系数 cθ； 最后， 求得图像在该方向上的滤波后图像， 经过迭代得到

最后的结果图像。

f（x，y；t） ＝ f（x，y，t － 1） ＋∑
8

θ ＝ 1
cθ fθ （3－4）

图 3－19　 像素点的邻域表示

a） 八连通邻域　 b） 梯度计算

对临床 IVUS图像的实验结果如图 3－20 所示。 考虑改变各向异性扩散边缘幅值的门限

参数 λ与迭代次数 n， 对图像的平滑滤波结果所造成的影响。 其中图 3－20b ～图 3－20d 是各

向异性扩散滤波的边缘幅值的门限参数 λ分别设为 10、 5、 15 时的结果， 可以看出， 边缘幅

值的门限参数越大， 则可以突出的边缘特征越少， 滤波后的结果图像越模糊。 图 3－20e、
图 3－20b和图 3－20f是各向异性扩散滤波迭代次数 n 分别为 50、 100、 150 时的结果， 可见

随着迭代次数的增多， 图像中边缘轮廓以外的区域越模糊。

图 3－20　 对临床 IVUS图像的实验结果

a） 原始图像　 b） n ＝ 100， λ ＝ 10　 c） n ＝ 100， λ ＝ 5
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图 3－20　 对临床 IVUS图像的实验结果 （续）
d） n ＝ 100， λ ＝ 15　 e） n ＝ 50， λ ＝ 10　 f） n ＝ 150， λ ＝ 10

3. 5　 超声图像的分割

临床应用中， 为了对血管腔的直径、 截面积、 容积、 狭窄百分比、 血管壁厚以及斑块的

大小等重要参数进行测量， 需要首先提取出各帧 IVUS 图像中血管壁的内、 外膜边缘和可能

存在的斑块边缘， 它同时也是三维重建血管和 IVUS 与其他冠脉影像融合等的重要步骤和保

证其精度的关键。

3. 5. 1　 现有方法分类

采用数字图像处理的方法， 对 IVUS 图像进行自动或半自动的分割时， 由于 IVUS 图像

一般受噪声污染严重， 包括斑点噪声、 伪像和部分血管壁钙化阴影等的影响， 常规的灰度图

像轮廓提取方法， 如微分法等， 难以获得满意结果。
按照方法的自动化程度， 可将现有的 IVUS图像分割方法分为以下四类：
1） 全手动： 由富有经验的医生用鼠标驱动画笔逐一在每一幅图像上绘出目标轮廓线。

由于 IVUS图像序列常包括上千帧， 因而这项工作不仅费时， 工作量大， 对操作人员的技术

水平和专业知识要求较高， 而且结果不可避免的受到操作者技术和主观因素的影响， 可重复

性差。
2） 自动获取近似形状， 再手动修正： 首先采用简单的图像处理技术 （如阈值化、 区域

生长、 边缘提取、 形态学操作等） 获取血管壁轮廓的初始形状。 在手动修正时， 操作者不

仅要利用图像本身的特征信息， 而且还要结合局部的解剖和病理知识。 该方法同样很耗时，
可重复性差。
3） 手动粗略勾画， 再自动修正： 这种方法减少了操作者的参与， 仅需手动勾画出轮廓

的粗糙形状， 后续的自动提取过程会对其进行修正， 因此操作者的参与对最终结果的影响是

间接的。 在参数设置相同的情形下， 轮廓初始形状一定程度上的变化不会影响最终结果， 因

此可重复性很高。 现有的 IVUS图像分割方法中很大一部分都属于此类。 例如图搜索法［7］、
活动轮廓 （snake） 模型法及其相关改进算法［8］等。 这些方法的分割效果较常规方法有很大

提高， 但仍需操作者一定程度的手动参与， 从而可能延长处理时间或引入误差。
4） 全自动： 图像分割的整个过程完全由计算机自动完成， 分割的初始化和分割结果的
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修正都不需要人机交互。 因此， 该方法可重复性好， 不受主观因素影响。 但对图像质量要求

较高。
全自动的分割方法目前已成为该领域的研究热点， 已提出的方法包括： 基于统计活动轮

廓模型的方法［9］、 基于模糊聚类的方法［10］、 自动获得初始轮廓的 snake 方法［11］、 基于纹理

分析的方法［12］、 形状驱动方法［13］、 多智能体方法［14］、 基于 contourlet变换的 snake方法［15］、
二值形态学重建方法［16］、 基于对中膜层整体解释的方法［17］等。 上述方法都是在二维空间中

对横截面图像序列进行串行处理， 即逐帧分割。
近年来， 三维分割技术［18，19］成为该领域新的研究方向。 与二维分割相比， 三维分割的

优势在于可以利用整个图像序列的信息， 同时完成对各帧图像的分割， 实现对整个序列的并

行处理， 从而提高处理效率。
按照方法的原理， 现有的自动或半自动分割方法可以分为以下四类：
1） 利用图像灰度统计信息的方法， 典型的有一维直方图阈值化方法和二维直方图阈值

化方法。
2） 利用图像空间区域信息和光谱信息的分割方法， 典型的包括区域分裂 －合并、 生长

法和纹理分割等。
3） 利用图像中灰度变化最强烈的区域信息方法 （边缘检测方法）， 这一类方法是 Marr

理论中主要倡导的方法， 它在 IVUS 图像分割研究领域中占的比例最大， 其典型的有 Canny
算法、 Marr － Hildreth算法和基于多尺度的边缘检测方法。
4） 利用图像分类技术的像素分类法， 典型的有统计分类法、 模糊分类方法、 神经网络

分类方法等。

3. 5. 2　 基于 snake模型的二维分割方法

Kass于 1988 年提出了活动轮廓模型 （active contour model） ［20］， 又称 snake 模型， 是一

种重要的图像处理技术。 它将几何、 物理和近似理论结合起来， 使模型变形的约束力包括由

图像数据获得的图像力和有关目标的位置、 尺寸和形状的先验知识。 它具有良好的可交互

性， 允许操作者在必要的时候将他们的专业知识应用到图像解释工作中。 在此模型的基础

上， 研究者们又相继提出了一系列的改进模型。 与其他不是基于模型的轮廓提取方法相比，
此类方法的优点在于， 它将轮廓看做是一条连续的曲线， 因此保证了轮廓的连续性， 即使在

相应图像特征很弱甚至缺失的情形下， 仍可获得连续的轮廓提取结果。 目前， 此类方法已被

成功地应用于图像分割、 匹配和运动跟踪领域中。
现有的 IVUS半自动分割方法中很大一部分属于此类。 例如， Sonka 等［21］提出了一种基

于知识的半自动分割方法， 他们在模型变形过程中引入了血管横截面的相关先验知识， 例如

目标形状、 边缘的方向、 双回声带和血管壁厚度等， 来模仿临床专家手动提取的过程。 该方

法的不足之处在于， 能量函数中的边缘强度项不包括斑点的统计数据。 Takagi 等［22］采用了

类似的模型， 并且实验结果也相似。 与 Sonka方法的不同之处主要在于预处理阶段， 他们在

预先分割出的血液和组织区域进行了自适应的空间 －时间斑点滤波。
序列中相邻两帧 IVUS图像相减可以增强内腔区域的信噪比， 比如增强图像中内腔和其

他部分的对比度。 Bouma等［23］对结合了不同滤波技术 （高斯滤波、 中值滤波、 各向异性滤

波） 的内腔分割方法 （阈值法、 区域增长法、 离散活动轮廓法［24］ ） 进行了比较。 用对 20
121



帧相邻 IVUS图像的同一位置相减取平均的方法得到的 15 幅图像进行实验。 实验结果同四

个专家的分割结果进行比较， 当数据噪声较多时， 与专家的分割结果相比不甚理想。

3. 5. 3　 模式识别类方法

Pardo等［25］提出将统计变形模型应用于 IVUS 图像的分割。 他们利用衍生高斯滤波器在

不同的方向和范围对边缘或非边缘以自适应的方式进行局部描述。 此算法通过线性辨别分析

来简化特征空间， 并且通过参数归类器用最小化图像特征同先验知识之间的差异性来引导模

型变形。 统计学习法与统计灰度梯度法相比， 前者具有更好的鲁棒性。
Cardinal等［26］在 Sifakis等［27］提出的贝叶斯水平集法的基础上提出了半自动的贝叶斯水

平集法， 利用瑞利分布来对灰度级的统计数据进行建模。 他们评定了初始化的鲁棒性， 并且

用相同的模型对灰度梯度水平集法、 灰度梯度 snake法和概率密度函数 snake法进行了比较。
对在无 ECG门控、 20MHz超声条件下获得的 15 帧图像进行了三次不同的初始化， 实验结果

表明概率密度函数 snake法更稳定。 然而， 快速推进法得到的 Hausdorff距离 （一个点集合

到另一个点集合中， 离它最近点的距离的最大值） 最小， 灰度梯度 snake的初始化可变性

最大。 后来， 该课题组又对先前的方法进行改进， 提出了自动分割法［28］ ， 即自动计算概

率密度函数区域统计参数和水平集的初始轮廓。 在新算法中， 速度函数是基于区域统计

数据和灰度梯度信息的， 而不再只是依赖区域统计数据。 他们对采用 20 MHz 超声探头获

得的 600 帧有轻微病变的动脉图像和 84 幅模拟图像进行了测试。 手动分割模拟图像得到

的 Hausdorff距离低于 0. 66 mm， 而手动分割病变动脉 IVUS图像得到的 Hausdorff距离低于

0. 344 mm。 近来， 该课题组又提出了一种新的三维 IVUS 分割模型［29］ ， 利用血管各层结

构的灰度概率密度函数的多界面快速推进法完成分割， 用混合瑞利概率密度函数对整个

IVUS图像序列的灰度级分布进行建模， 并且内腔、 斑块和中膜的分割是同时完成的。 他

们采用 9 组有轻微病变的 IVUS图像序列和一个模拟图像序列来验证其有效性， 在模拟图

像序列上得到了精准的分割， 平均 Hausdorff距离小于 0. 072 mm。 而对临床图像序列的分

割， 平均 Hausdorff距离小于 0. 16 mm。
文献 ［30］ 和 ［31］ 中分别提出了利用瑞利分布及马尔可夫过程和基于后验概率的全

自动分割方法。 这两种方法是在 Friedland ［32］和 Dias ［33］的研究基础上提出的， 并且都利用

了极坐标。 Haas等［31］认为血管壁的时间连续性可通过多轮廓和一阶马尔可夫过程对图像序

列建模来解释。 Bruseau 等［30］只提取内腔边缘， 首先检测沿径向的第一个或者全局最大的

“可靠点”， 然后依据轮廓的先验能量从第一个和全局最大值中选择一个。 从其实验结果来

看， 沿径向的内腔边缘并不总是对应后验概率密度函数的全局最大值， 或者第一个最大值。
近来， 在公开发表的文献中又公布了几种新方法。 Olszewski 等［34］提出一种模仿人类视

觉系统的机器学习法。 Bovenkamp 等［35］利用多智能体 （Multi － agent） 技术来解决 IVUS 的

分割问题。 Filho等［36］提出了一种利用回声阴影信息自适应阈值自动提取钙化斑块的方法。
Bucher等［37］首次提出了形状驱动的自动分割 IVUS图像的方法。 此方法对再次采样的矩形区

域中的内腔和中外膜轮廓进行了建模分割， 同时通过约束内腔和中外膜轮廓为平滑闭合的几

何形状， 使得分割结果有了足够的灵活性。 在分割内腔时， 他们利用了基于图像概率密度能

量的非参数强度模型， 并且在强度模型中改变了以前逐点测量的方法， 而是结合总体图像的

测量。 而在中外膜分割中， 他们定义了一个定向平滑梯度来克服 IVUS 图像中的噪声， 并利
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用边缘信息， 这大大提高了分割的有效性。 此外， 他们还提出了一种利用解剖学特性检测钙

化物质和分支开口 （即因斑块钙化等因素引起的无回声阴影区域， 如图 3－21 所示） 的方

法。 经过对大量数据进行测试， 证明了其算法的有效性。 此方法对不同情况的 IVUS 图像自

动分割内腔和中外膜的结果， 如图 3－22 所示。

图 3－21　 因斑块钙化等因素引起的无回声阴影区域

图 3－22　 不同情况 IVUS图像自动分割内腔和中外膜的结果［37］

a） 正常的动脉　 b） 正常且导管居中　 c） 内腔小且与中外膜间有噪声

d） 有阴影的 IVUS图像　 e） 有阴影和钙化的 IVUS图像

Ruiz等［38］提出了一种半自动的概率统计分割内腔的方法， 利用混合高斯函数对内腔轮

廓进行参数化， 并且此轮廓的变形是通过最小化由贝叶斯法的马尔可夫随机场模型构建的成

本函数来实现的。 其次， 提出了一种新的优化算法， 它结合了最陡下降法和 Broyden －
Fletcher － Goldfarb － Shanno （BFGS） ［39］优化算法。 此外， 多尺度的方法大大提高了分割速度

和成本函数的收敛速度， 并使分割结果更加精确。 文献 ［40］ 提出改进的 T － snake， 通过

在内力微分近似计算中的归一化处理， 避免了自交现象， 同时改善了基本 T － snake［41］的数

值计算精度， 使 T － snake更易于精确捕捉图像的细节信息； 而改进的 T － snake 外力法线矢
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量方向的确定方法在不降低数值计算精度的前提下， 更便于实现。

3. 5. 4　 三维分割方法

Shekhar等［42］对离散活动轮廓模型进行扩展， 提出了半自动的三维 IVUS 图像序列分割

方法， 即活动面 （Active Surface， AS） 法。 之后又在 Williams 的快速活动轮廓法［43］的基础

上提出了一种快速算法， 即快速活动面法 （Fast Active Surface， FAS） ［44］。 最初的快速活动

面法是一种加速的技术， 后来又提出了邻域搜索法， 两种方法都只利用了灰度梯度信息。 相

同实验条件下， FAS的计算速度要比 AS 快 60 倍。 采用文献 ［45］ 中的测量方法， 用 FAS
对 529 帧有 ECG门控的 IVUS图像分割的结果与专家的分割结果相比更加有效［46］。

Kovalski等［47］用简化的三维气球模型和极坐标来进行轮廓建模。 对 88 帧图像的分割结

果与两位专家的分割结果进行了比较， 其观察者间的误差与文献 ［45］ 中的结果有相同的

范围。 然而， 对于内腔和外膜边缘， 半自动和手动之间的差别要比观察者之间的差别高。

3. 5. 5　 基于 snake模型的三维分割方法

本节介绍一种基于 snake模型的 IVUS 图像序列三维分割方法。 在对原始图像进行滤波

去噪和去除环晕伪像的预处理的前提下， 首先获取 IVUS 序列的四个纵向视图， 并从中提取

出内腔和中 －外膜边界； 然后， 将各纵向视图中的边界曲线映射到各 IVUS 帧中， 得到各横

向视图中的初始轮廓； 将此初始轮廓作为 snake模型的初始形状， 通过使预先设定的能量函

数最小， 模型在内外力的共同作用下不断变形， 最终得到各 IVUS 帧中的内腔边界和中 －外
膜边界， 从而实现对各帧图像的并行分割。

基于 snake模型的三维分割 IVUS图像序列方法流程图如图 3－23 所示， 该分割方法的步

骤如下：
1） 获取 IVUS图像序列的四个纵向视图。
2） 提取纵向视图中的内腔边界和中 －外膜边界。
3） 将步骤 2 中获得的边界曲线映射到各帧 IVUS切片图像中， 得到各 IVUS 帧的初始内

腔边界和中 －外膜边界。
4） 在各 IVUS帧中， 初始轮廓演化变形， 得到最终的内腔和中 －外膜轮廓。

图 3－23　 基于 snake模型的三维分割 IVUS图像序列方法的流程图

（1） 原始图像的预处理

首先， 采用中值滤波和高斯平滑两种通用预处理方法， 减少 IVUS 图像中的椒盐噪声和

随机噪声。 在 IVUS成像过程中， 超声导管在图像中心区域产生一个无回声暗区， 围绕导管
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黑色影像的厚薄不一的白色环状影像称为环晕伪影 （参见 3. 3. 3 节）， 即图 3－24a 中箭头所

指部位。 它与传感器声波振荡引起的高振幅信号有关， 不是导管本身的影像， 应该在预处理

阶段加以去除， 否则会影响图像分割的准确度。 根据环晕伪影在 IVUS 极坐标视图中的分布

特性， 采用极坐标变换法对其加以去除。

图 3－24　 一帧 IVUS图像的环晕伪影去除结果 （ε ＝ 0. 21）
a） 原始横向视图　 b） 极坐标视图　 c） 去除环晕伪影后的极坐标视图　 d） 去除环晕伪影后的横向视图

其次， 对 IVUS横向视图进行极坐标变换， 得到其极坐标视图， 如图 3－24b 所示。 可见，
环晕伪影位于极坐标视图的上部。 采用阈值法， 按照下式去除极坐标视图中的环晕伪影：

I′（ r，θ） ＝
Icatheter， r≤ε.ImageHeight ／ 2
I（ r，θ）， else{ （3－5）

式中， I（ r，θ）和 I′（ r，θ）分别为原极坐标视图和去除环晕伪影后的极坐标视图中像素点（ r，θ）
处的灰度值； Icatheter为原 IVUS图像中导管区域的像素灰度值； r 为像素点的极径； ε 为权重

参数， 经实验确定其取值范围为 ［0. 1， 0. 35］； ImageHeight为以像素为单位的图像高度。
去除环晕伪影后的极坐标视图如图 3－24c 所示， 在极坐标视图中消除环晕伪影后， 再

经过极坐标逆变换， 即可得到直角坐标系下去除环晕伪影后的横向视图， 如图 3－24d 所示。
对 4 帧 IVUS图像去除环晕伪影的结果如图 3－25 所示。

图 3－25　 去除环晕伪影的 4 帧 IVUS图像

（2） 获得 IVUS图像序列的纵向视图

采集 IVUS图像时， 随着超声导管的缓慢回撤， 获得的是一系列血管横截面切片图像。
IVUS纵向视图是指 IVUS图像序列沿平行于导管方向的纵向截面视图， 如图 3－26 所示。 沿

血管长轴 （纵向） 方向取四个纵向视图， 即垂直切面 A、 水平切面 B、 左对角线切面 C和右

对角线切面 D。
（3） 提取纵向视图中的血管壁边缘

IVUS纵向视图中的每一行像素即为一帧切片图像与该纵向视图的交线， 其对应关系示

意图如图 3－27 所示。 根据纵向视图中的内腔边界和中 －外膜边界的灰度同其周围像素灰度
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相差较大的特征， 遍历纵向视图中的各像素， 判断识别目标边界点。 由于纵向视图中的目标

边界分布于图像中部， 所以从图像中轴线开始， 分别向左和向右进行逐行遍历， 如图 3－28
所示。 对于当前像素（ i， j）， 其灰度值为 I（ i， j）， 若 I（ i， j ＋ 1）-I（ i， j）≥η， η为阈值， 则为

目标边界点， 否则不是。 将每行左右两部分的像素中， 第一个符合上述条件的像素记为内腔

边界点， 第二个记为中 －外膜边界点。 经实验确定 η 的取值区间为 ［10， 20］。 图 3－29 是

对图 3－25 所示图像序列的四个纵向视图的血管壁边缘提取结果。

图 3－26　 获取 IVUS纵向视图的示意图

图 3－27　 纵向与横向视图的对应关系示意图

图 3－28　 逐行遍历纵向视图像素

图 3－29　 完成管腔轮廓提取的四个纵向视图

a） 垂直切面图　 b） 水平切面图　 c） 左对角线切面图　 d） 右对角线切面图
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（4） 获取横向视图中的初始轮廓

纵向视图的轮廓线对应到横向视图中为轮廓点， 四条纵向视图轮廓线映射到横向视图中

为四个轮廓点， 如图 3－30 所示。 在得到各帧横向视图中的内腔和中 －外膜初始边界点以

后， 依次连接各初始边界点， 获取初始轮廓， 如图 3－31 所示， 同时获得各帧图像中的初始

内腔边界和中 －外膜边界。 图 3－32 是对图 3－25 所示图像序列的横向视图中初始轮廓的提

取结果。

图 3－30　 纵向与横向视图轮廓对应关系示意图

图 3－31　 由初始点获取初始轮廓

图 3－32　 IVUS横向视图中血管壁的初始轮廓

a） 初始轮廓点　 b） 初始轮廓
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（5） 基于 snake的初始轮廓演化

将各帧 IVUS图像中血管壁的初始轮廓作为 snake 模型的初始形状， 通过使预先设定的

能量函数最小， snake不断变形， 当能量函数取得全局最小值时， snake模型即停留在目标轮

廓处， 从而完成对各帧图像中内腔和中 －外膜边界的并行提取。
将初始轮廓离散成由 N个点组成的有序点集， 则 snake能量函数的离散表达式为

E ＝ ∑
N－1

i ＝ 0
［E int（ i） ＋ Eext（ i）］ （3－6）

式中， 内部能量 E int使 snake在变形过程中保持连续和平滑， 其归一化表达式为

E int（ i） ＝
α d － ci － ci － 1

maxd ＋
β ci － 1 － 2ci ＋ ci ＋ 1

2maxd （3－7）

式中， ci（x i， y i） （ i ＝ 1，2，…，N -2）是第 i个 snake点； d和 maxd分别是相邻 snake点之间

的平均距离和最大距离， 在每次迭代结束时， 它们的值都被更新； α和 β 是权重参数。 式

（3－3） 中的第一项保证变形过程中 snake的连续性， 使 snake点均匀分布， 不致产生收缩

的现象； 第二项是曲线二阶导数的离散形式， 保证变形过程中 snake 的光滑性。 由于进行

了归一化， 故式 （3－7） 中两项的取值范围都在 ［0， 1］ 区间内， 权重 α和 β的取值区间

也是 ［0， 1］。
外部能量 Eext是保证 snake收敛的外部力， 它决定 snake的移动方向， 其定义为

Eext i( ) ＝ γ
I xi，yi( )

255 － λ
I xi，yi( )

255 2
（3－8）

式中， I（xi， yi）和 I（xi， yi）分别是像素（xi， yi）的灰度和灰度梯度值。 由于 8 位灰度图像的

灰度和灰度梯度的取值范围分别为 ［0， 255］ 和 ［0， 255 2 ］， 故对 I（xi， yi）和 I（xi， yi）
分别进行归一化， 使其取值范围为 ［0， 1］。 γ， λ ∈［0，1］是权重参数。

通过使能量函数 E最小， snake在内外力的共同作用下从初始形状开始不断变形， 最终

停留在能量函数取得全局最小值的最优位置， 即为目标轮廓， 如图 3－33 和图 3－34 所示，
其中式 （3－3） 和式 （3－4） 中的权重参数设定为 α ＝ β ＝ γ ＝ λ ＝ 1， 即各能量项的权重

相等。

图 3－33　 轮廓演化结果 1
a） 初始轮廓　 b） 内腔轮廓演化结果　 c） 中 －外膜轮廓演化结果
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图 3－34　 轮廓演化结果 2
a） 初始轮廓　 b） 内腔轮廓演化结果　 c） 中 －外膜轮廓演化结果

3. 5. 6　 问题与展望

对于血管内超声图像序列的分割问题， 在下述方面仍有待进一步研究：
1） 提高中 －外膜边界的分割精度。 通过对大量临床图像的实验发现， 对血管内腔边界

的提取结果通常均优于中 －外膜边界， 这是由于内腔与内膜的差异通常比较明显， 只需合理

地去除环晕伪影等干扰， 便可较准确地提取出内腔边界， 而中 －外膜边界的精确提取依赖于

中膜的形态及初始轮廓的位置， 若中膜在图像中表现为较厚的低灰度带， 且初始轮廓定位较

接近真实轮廓， 则分割结果较好， 否则易被伪边缘吸引。 如何进一步提高中 －外膜边界的分

割精度是今后研究的重点。
2） 初始化的自动化。 到目前为止， 大多数分割方法是半自动的， 轮廓的初始化需要人

机交互完成， 这样必然会使得实验结果的客观性、 准确性和可重复性受到试验者之间可变性

的影响。
3） 图像的在线分割。 在线分割是指在得到图像的同时实时完成图像的分割。 目前， 血

管内超声图像的采集与分割大多是两个独立的操作过程， 对在线分割的研究并不多见。
4） 分割方法的软件化。 目前的方法多数是处于研究阶段， 并没有在临床上得到广泛的

应用和认可， 未来应提高分割方法的鲁棒性和灵活性， 并开发适合于临床使用的软件产品，
从而辅助血管疾病的诊断与治疗。

3. 6　 超声图像的组织标定

粥样硬化所致的心脑血管疾病是当今严重危害人类生命健康的疾病之一。 它是一种影响

血管壁的炎症过程， 将发展成血管腔内的多种斑块， 斑块有可能破裂或继续生长使管腔狭

窄， 最终导致心绞痛、 心肌梗塞、 缺血性心肌病或猝死。 对粥样硬化斑块进行精确地检测和

分型对于动脉硬化性疾病的诊断和治疗具有重要意义。
血管内超声成像可完整显示血管壁外膜和中膜边界、 内膜即管腔以及两者之间的斑块负荷

情况。 不同性质的血管壁组织对超声的吸收和反射不同， 因此可以根据接收超声信号的强弱以

不同的灰阶形式显示出血管壁的组成结构， 并据此判断病变的性质和程度典型的 IVUS 图像如

图 3－35所示。
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图 3－35　 典型的 IVUS图像

a） 正常血管壁； b） 钙化和脂质斑块； c） 钙化和纤维斑块

由于临床采集的 IVUS图像序列数据量巨大， 且图像受噪声污染比较严重， 包含多种影

响视觉效果的伪影， 同时由于拍摄速度极快， 会产生大量无诊断价值的图像。 若由医生手动

对 IVUS图像中的斑块进行识别、 描述和分型， 则不仅工作量巨大， 而且结果的主观性强，
可重复性差， 易受操作者的临床经验和专业知识的影响。 利用数字图像处理技术， 对异常

IVUS灰度图像中的斑块组织进行正确的自动识别， 并按照成分对其进行分类， 对于评价斑

块的易损性、 预测其进展以及选择适当的治疗方案具有重要意义和临床应用价值。
与其他血管部位相比， 冠状动脉分叉处的血流剪切应力波动较大， 易形成涡流， 是粥样

硬化斑块的易发部位。 分叉病变指的是狭窄程度大于 50％的病变同时累及主要血管及其开

支开口处。 血管内超声在分叉病变的检测和介入治疗中发挥着重要的作用， 通过 IVUS 对分

叉病变进行详尽检查， 有助于科学地选择治疗方案。 对 IVUS 图像中的血管分叉进行自动检

索和定位， 可帮助医生迅速定位病变部位， 辅助对血管分叉病变的治疗。
血管支架植入术是手术治疗冠状动脉粥样硬化性心脏病的重要方法之一， 用来支撑血管

壁、 防止早期弹性回缩、 血管堵塞和后期再狭窄等， 同时支架植入也是完成球囊血管成形术

的主要环节。 但是术后六个月内动脉的再狭窄率仍然高达 20％ ～30％ 。 对 IVUS图像中的支

架进行自动识别和测量， 对于有效跟踪和检查植入支架部位、 评价介入治疗效果和为再狭窄

制定及时有效的治疗方案等具有重要意义。 目前临床常用的血管支架主要有金属支架和药物

洗脱支架两种。 与普通的金属支架相比较， 药物洗脱支架成功解决了支架植入术后再狭窄的

问题。 但是， 由于这些支架是由聚左旋乳酸制成的， 会在 IVUS 图像中产生非常微小的声

影， 这也加大了 IVUS图像中支架自动检测的困难。

3. 6. 1　 现有方法的分类

根据所采用的数据类型的不同， 现有的 IVUS 组织标定方法可分为两类， 下面具体

介绍。
（1） 基于灰阶图像的方法

基于灰阶图像的方法即采用由超声信号重建出的灰度图像， 通过分析图像纹理特征的变

化， 结合不同斑块特征的先验知识， 完成对斑块组织的标定。 一般首先采用灰度共生矩阵、
局部二值模式等统计学相关的方法和基于核的特征提取方法对 IVUS 灰阶图像进行纹理特征

提取， 然后再运用模式识别中的分类技术， 对纹理特征数据进行分类。
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此类方法的局限性在于由超声信号重建出的灰度图像内容很大程度上取决于 IVUS 的系

统参数设置， 采用不同的系统参数重建同一病人的图像时， 结果图像的内容可能存在很大差

异， 同时重建过程也可能会引入多种伪影。 由于灰度图像较易获取， 且其纹理描述较为简

单， 因此这种方法在实际应用中较为普遍。
（2） 基于射频信号的方法

利用由超声导管采集的原始射频 （Radio Frequency， RF） 信号， 进行特征提取， 完成

对不同斑块组织的识别和描述， 或者在利用射频信号重建灰度图像的同时， 通过分析纹理特

征完成对血管壁组织的分类。 例如， Korte等［48］提出通过评估冠状动脉血管壁的局部应变来

识别不同的斑块成分， 被称为弹性成像技术。 Nair等［49］利用自回归模型从 RF信号中获得一

个信号窗的功率谱数据集 （由 0 ～ 100MHz的 200 个样本频率组所组成）， 从中提取八个参数

（如最大功率、 梯度等） 作为特征用来分类。 Spencer［50］利用谱分析的方法， 对不同的特征

进行了比较， 包括平均功率、 最大功率、 光谱斜率和 0 Hz 截取， 其实验结果证明 0 Hz 光谱

斜率是最佳分辨特征。 Zhang 等［51］评估血管的整体形态， 从而检测斑块和动脉外膜以及描

述不同种类的组织， 而组织标定是利用灰度共生矩阵和源于布朗运动的分形维数完成的。
Pujol等［52］通过局部二值模式和高性能的分类器来获得快速的分类。

此类方法避免了在图像重建过程中由于点差值所引入的运动伪影， 而且由于原始数据的

高清晰度， 小区域斑块也可被分辨出来。 但是， 血管内超声基本的射频信号被转化为标准显

示的常规灰度图像， 虽然对于超声信号的高级分析 （包括射频信号、 背向散射信号以及弹

性特征等）， 可进一步了解组织特征， 但是并非所有临床使用的 IVUS 成像系统都允许采集

原始射频信号， 因而限制了此类方法的广泛应用。

3. 6. 2　 斑块纹理特征的提取和描述

IVUS灰阶图像不包含颜色信息， 并且由于图像采集速度极快， 导致前后帧之间非常相似，
因而无法利用颜色特征和形状特征作为组织标定的量化特征。 IVUS灰阶图像中包含大量纹理信

息， 且正常组织与病灶组织的纹理差异明显， 因此可利用纹理信息作为组织标定的重要依据。
纹理特征反映了图像中物体表面灰度的某种变化， 目前主要的纹理特征提取方法可分为

结构分析法、 统计分析法、 模型法和频域分析法四大类， 具体介绍如下：
1） 结构分析法是把复杂的纹理拆分成许多简单的纹理基元， 并把这些简单基元按照某

一规律重复排列组合成复杂纹理， 它需要应用模式识别和编译原理中的句法理论， 在人工纹

理研究中得到广泛应用， 在自然纹理研究中只作为一种辅助手段。
2） 统计分析法是根据图像邻域像素灰度值的相互关系以及分布规律， 找出部分统计量

对图像纹理进行表示的方法， 它利用纹理的统计特性和规律， 主要用来描述细致但没有规则

的自然纹理。
3） 模型法是表示某一个像素的灰度与其邻域像素存在的相互依存关系， 将模型参数作

为特征来表达纹理， 并把模型参数值赋给纹理图像， 常用的参数估计模型有自回归模型、 马

尔可夫随机场模型和分形模型等。
4） 频谱分析法是以傅里叶变换为基础， 利用信号处理技术， 计算出频谱峰值处的面

积、 峰值与原点的距离平方、 峰值处的相位、 两个峰值之间的相角差等来获得在空域不易获

得的纹理特征， 常用的频谱法主要包括傅里叶功率谱法、 Gabor 变换、 塔式小波变换、 树式
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小波变换等。
IVUS图像具有纹理复杂、 变化多样、 难以描述等特点， 因此选取合适的纹理特征提取

方法进行有效地纹理描述对于实现血管组织的自动标定具有重要意义。 当对 IVUS 图像中的

血管壁组织进行分类时， 所提取的组织特征应具有旋转不变性和尺度不变性。 本节结合采用

临床图像的实验结果， 重点介绍分别采用灰度共生矩阵、 局部二值模式和 Gabor 滤波提取

IVUS灰阶图像纹理特征的方法。
（1） 灰度共生矩阵

灰度共生矩阵 （GrayLevel Co － occurrence Matrix， GLCM） 是通过研究灰度的空间相关

特性来描述纹理的常用方法。 其主要思想是利用图像中一个特定方向和距离的两点的灰度级

来创建一个共生直方图， 可以看做是对灰度级对的联合概率密度函数的估计。 在 IVUS 图像

中， 利用冠状动脉硬化斑块在图像中所表现出来的灰度空间相关性来提取图像特征。 假设

IVUS图像 I的大小为 M × N像素， 灰度级为 G级， 则灰度共生矩阵 P为

P（ i，j，D，θ） ＝ P（ I（ l，m） ＝ i and I（ l ＋ Dcos（θ），m ＋ Dsin（θ）） ＝ j） （3－9）
式中， I（ l， m）是点（ l， m）的灰度； D 是两点之间的距离； θ 是角度。 P 是一个 G × G 的矩

阵， 选定 D和 θ， 即可得到相应间距及角度的灰度共生矩阵。 为了便于计算， 一般在 θ ＝
｛0°，45°，90°，135°｝四个方向选取不同的距离 D。

为了更直观地描述纹理状况， 从灰度共生矩阵中可导出一些反映矩阵状况的参数 （包
括熵、 能量、 逆差矩、 惯性矩、 明暗度和相关性等） 作为纹理特征值， 进行后续的分类和

识别工作。 若用 P（ i， j）表示灰度矩阵 P中第 i行第 j列元素的值， 则常用的参数包括：
1） 能量， 其公式如下：

f能量 ＝ ∑
i，j
P （ i，j） 2 （3－10）

能量反映了 IVUS图像的均匀程度和纹理粗细度， 了解斑块的分布情况。
2） 熵， 其公式如下：

f熵 ＝ －∑
i，j
P（ i，j）lgP（ i，j） （3－11）

熵表示 IVUS图像中纹理的非均匀程度或复杂程度。
3） 逆差矩， 其公式如下：

f逆差矩 ＝ ∑
i，j

1
1 ＋ （ i － j） 2

P（ i，j） （3－12）

逆差矩表示 IVUS图像的局部均匀性， 即度量纹理局部变化的大小， 该值较大表示图像纹理

的不同区域之间缺少变化， 局部非常均匀。
4） 惯性矩， 其公式如下：

f惯性矩 ＝ ∑
i，j
（ i － j） 2P（ i，j） （3－13）

惯性矩度量灰度共生矩阵值的分布和图像局部的变化， 反映图像清晰度和纹理的沟纹深浅。
5） 相关性， 其公式如下：

f相关性 ＝ ∑
i，j

（ i － μx）（ j － μy）P（ i，j）
σxσy

（3－14）

其中 μx ＝ ∑
i
i∑
j
P（ i，j）、μy ＝ ∑

j
j∑
i
P（ i，j）、σx ＝ ∑

i
i － μx( )2∑

j
P i，j( )、σy ＝ ∑

j

231



j － μy( )2∑
i
P i，j( )分别是归一化灰度共生矩阵边缘分布的均值和标准差。相关性反映了图像

中的局部灰度相关性。
异常 IVUS图像库中截取典型的含有钙化、 纤维和脂质斑块的图像作为实验对象， 如

图 3－36 所示， 并设置不同的距离参数来测试 GLCM 在 IVUS 纹理特征提取方面的性能， 进

而确定最佳参数。 由图 3－37 可以看出， 若 GLCM在某方向上的主对角线元素值较小， 则说

明该方向上的灰度变化较大， 图像纹理较细； 反之则该方向上灰度变化的频度低， 纹理较

粗； 若偏离主对角线方向的元素值较大， 则纹理较细。 不同距离下灰度共生矩阵二次统计量

的结果曲线如图 3－38 所示， 当 D ＝ 5 和 D ＝ 8 时， 各类斑块的二次统计量平稳， 且特征值具

有较好的分辨力， 所获得的纹理特征最具代表性。 为了减少特征空间的维数， 将 θ ＝ ｛0°，
45°，90°，135°｝四个方向的特征值进行平均， 作为 GLCM的均值。

图 3－36　 含斑块的局部 IVUS图像

a） 钙化斑块　 b） 纤维化斑块　 c） 脂质斑块

图 3－37　 IVUS图像的灰度共生矩阵

a） 灰度共生矩阵原理示意图　 b） 一帧含钙化斑块 IVUS图像的灰度共生矩阵

D ＝ 5 和 D ＝ 8 时各类斑决的 GLCM二次统计量见表 3－1。 表中可以看出， 钙化斑块在明

暗度上比其他类型的斑块表现都要突出， 据此可以区分钙化和其他斑块； 纤维斑块的能量相

比于其他斑块较低； 而脂质斑块的惯性矩相比于其他斑块较小， 但不具有明显的可分性。
表 3－1　 D ＝5 和 D ＝8 时各类斑块的 GLCM二次统计量

能　 　 量 熵 惯　 性　 矩 相　 关　 性 明　 暗　 度 逆　 差　 矩

D ＝ 5 D ＝ 8 D ＝ 5 D ＝ 8 D ＝ 5 D ＝ 8 D ＝ 5 D ＝ 8 D ＝ 5 D ＝ 8 D ＝ 5 D ＝ 8

钙化 0. 1378 0. 1288 3. 7015 3. 8265 5. 2430 7. 4502 0. 0493 0. 0456 531. 32 483. 96 0. 6077 0. 5616

纤维化 0. 0139 0. 0146 4. 5233 4. 4621 5. 3552 5. 9464 0. 0836 0. 0768 － 2. 6949 3. 3978 0. 4135 0. 4051

脂质 0. 0356 0. 0413 3. 7024 3. 6915 3. 4395 4. 4424 0. 1366 0. 1043 5. 5591 44. 7528 0. 4912 0. 4727
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图 3－38　 不同距离下灰度共生矩阵二次统计量的结果曲线

（2） 局部二值模式

局部二值模式 （Local Binary Patterns， LBP） 是用来描述图像局部纹理特征的算子。 LBP
最初定义于像素的 8 邻域中， 以中心像素的灰度值为阈值， 将周围 8 个像素的值与其比较，
如果周围像素的灰度值小于中心像素的灰度值， 该像素位置就被标记为 0， 否则标记为 1。
将阈值化后的值分别与对应位置像素的权重相乘， 8 个乘积的和即为该邻域的 LBP 值。

为了改善原始 LBP无法提取大尺寸结构纹理特征的局限性， Ojala 等［53］对 LBP 作了修

改， 并形成了系统的理论。 在一幅灰度图像中， 定义一个半径为 R（R ＞ 0）的圆环形邻域， P
（P ＞ 0）个邻域像素均匀分布在圆周上， 如图 3－39 所示。 设邻域的局部纹理特征为 T， 则 T
可以用该邻域内像素灰度的联合分布密度来定义， 即
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T ＝ t（gc，g0，. . . ，gp － 1） （3－15）
式中， gc为该邻域的中心像素的灰度值； gi（ i ＝ 0，1，. . . P）为 P个邻域像素的灰度值。

图 3－39　 LBP算子不同的圆环形邻域

随着邻域半径的增大， 像素之间的相关性逐渐减小。 因此， 在较小的邻域中即可获得绝

大部分纹理信息。 在不丢失信息的前提下， 如果将邻域像素的灰度值分别减去邻域中心像素

的灰度值， 则局部纹理特征可以表示为

T ＝ t（gc，g0 － gc，. . . ，gp － 1 － gc） （3－16）
假设各个差值与 gc相互独立， 则上式可分解为

T≈t（gc） t（g0 － gc，. . . ，gp － 1 － gc） （3－17）
由于代表图像的亮度值， 且与图像局部纹理特征无关， 式 （3－13） 所描述的纹理特征可以

直接表示为差值的函数， 公式如下：
T≈t（g0 － gc，. . . ，gp － 1 － gc） （3－18）

为了使纹理特征不受灰度值单调变化的影响， 只考虑差值的符号， 其公式如下：
T≈t（ s（g0 － gc），. . . ，s（gp － 1 － gc）） （3－19）

其中

s（gi － gc） ＝
1， if　 gi － gc≥0
0， if　 gi － gc ＜ 0{ （3－20）

式中， s（.）是符号函数。 中心点的灰度值与圆环邻域点灰度值之差不仅对灰度范围内的平

移具有不变性， 而且对局部纹理的描述具有对均匀亮度变化的不变性。 那么， 函数 s（gi －
gc）乘以因子 2 i， 则得到唯一表征局部纹理特征的 LBP值， 公式如下：

LBPR，N ＝ ∑
N－1

i ＝ 0
s（gi － gc）.2 i （3－21）

由式 （3－17） 可知， LBPR，N可以产生 2N种不同输出， 对应局部近邻集中 N 个像素形成的 2N

个不同的二进制模式。 若图像发生旋转， 那么中心像素点的输出值发生变化， 因此为了使

LBP对于图像旋转表现得更为鲁棒， Ojala等［53］引入了如下定义：
LBPriN，R ＝ min｛ROP（LBPN，R，i） i ＝ 0，1，. . . ，N － 1｝ （3－22）

其中 ROP（x， i）表示将 x右移 i位。 但 Ojala进一步研究发现 LBPriN，R输出值的频率差异太大，
由此提出了 “uniform （统一）” 模式的 LBP描述方式［53］如下：

LBPriu2N，R ＝
LBPriN，R，if U（LBPN，R）≤2
N ＋ 1，else{ （3－23）

其中
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U（LBPriN，R） ＝ s gN － 1 － gc( ) － s g0 － gc( ) ＋ ∑
N － 1

i ＝ 1
s gi － gc( ) － s gi － 1 － gc( ) （3－24）

即如果模式对应的二进制串中 0 和 1 变换的次数小于两次， 就是 uniform 模式； 否则不是。
uniform模式不仅可以描述绝大部分的纹理信息， 而且具有较强的分类能力， 特征提取后的

图像显示出在结构形态和均匀性上离散的响应。
LBP具有运算简单、 效率高、 特征维数低、 能有效地描述较为精细的局部纹理、 对图像

的旋转具有不变性且可多尺度地描述纹理等特点， 因此可用来描述 IVUS 图像局部的细节纹

理信息。 以 R ＝ 1， P ＝ 8 为例， 提取 LBP特征向量的步骤如下： 对于图像中的每个像素， 将

其 3 × 3 邻域内的 8 个像素的灰度值与其进行比较， 若周围像素值大于中心像素值， 则该像

素点的位置被标记为 1， 否则为 0。 这样， 3 × 3 邻域内的 8 个点经比较可产生 8 位二进制数，
根据式 （3－19） 即得到该中心像素的 LBP 值。 当 LBP 的邻域半径和邻域点数取不同的值

时， 计算出图像中所有像素点的 LBP值， 即得到该图像的 LBP纹理特征向量。
对 IVUS图像进行 LBP变换， 为了使特征维数较低且具有较好的分辨率， 将 LBP变换后

的图像中标记点像素的灰度值作为特征点， 用于训练分类器， 通过局部灰度的变化判断斑块

的类型。 可见随着半径 R的增大和邻域点数 P 的增多， 图像的纹理被不断加深， 局部纹理

被放大， 细小的纹理被忽略， 对于帧 IVUS 图像进行不同参数的 LBP 处理结果如图 3－40
所示。

图 3－40　 对 3 帧 IVUS图像的进行不同参数的 LBP处理结果

a） 原始图像　 b） R ＝ 1， P ＝ 8　 c） R ＝ 2， P ＝ 16　 d） R ＝ 3， P ＝ 24
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LBP在提取 IVUS图像纹理特征方面的不足在于， 通过单一映射反映局部纹理特征， 无

法反映各类斑块在方向上的变化； 当选取的邻域点数量 P 值较大时， 计算耗时长， 且影响

分类性能， 需要选取合适的邻域点数量才能较好地提取纹理特征。
（3） 分形分析

分形分析是描述图像纹理的常用工具， 它是通过分形维数来进行描述的。 分形维数是复

杂形体不规则性的量度， 因此可以用来描述 IVUS 图像的复杂度和斑块的差异性。 对分形维

数的计算是利用分形分析来描述纹理的主要问题， 目前主要有以下两种方法：
1） 计盒法， 即分形结构的每一部分被放置在 N个大小不同的方格中 （边长为 r）， r 和

N存在以下相关性：
NrD ＝ 1 （3－25）

式中， D ＝ lgN ／ lg（1 ／ r）是自相似维数； N 是 r 的函数， 可通过计算曲线 N ～ r 的斜率， 得到

分形维数。
2） 源于布朗运动的分形维数， 即将分形维数看做是在不同尺度上点对 p1 ＝ （x1，y1）和

p2 ＝ （x2，y2）的绝对灰度值差， 即 I（p1） － I（p2）。 分形布朗表面满足以下关系：

E（ I（p1） － I（p2） ） ＝ （ （x2 － x1） ＋ （y2 － y1） ）
H

（3－26）
式中， E 是 均 值； H 是 Hurst 系 数； D ＝ 3 -H。 可 由 lgE I（p1） － I（p2）( ) 和 lg

x2 － x1( ) ＋ y2 － y1( )之间的回归直线的斜率算出 Hurst系数。
（4） 局部累积矩

将图像投影到一个二维多项式基函数上获得的参数集定义为矩［54］。 若任何一组完整的

组矩要升到给定的阶数， 它可以利用任何其他组矩获得相同阶数。 局部累积矩分为直接累积

和反向累积两种。 由于直接累积在输入数据时对舍入误差和小扰动较为敏感， 所以一般选择

反向累积。 假设矩阵 Iab为 a行 b列的矩阵， 反向累积矩的阶数为 （k -1， l -1）， k 是矩阵的

行从底部向上累积的次数， l是矩阵的列从最右列向左累积的次数， 即

Iab［a － i，j］←Iab［a － i，j］ ＋ Iab［a － i ＋ 1，j］ 向上累积 k次
Iab［1，b － j］←Iab［1，b － j］ ＋ Iab［1，b － j ＋ 1］ 向左累积 l次

（3－27）

此外， 二阶的纹理特征可用来区分具有相同平均能量的有限区域。 Caelli［55］提出用一种

非线性传感器来定位纹理特征矩集， 利用累积矩图像 Im和一个基于双曲正切函数的非线性

处理器 th（σ（ Im － Im）） 对图像中的感兴趣区域进行平均处理， σ 是控制函数形状的参数。
如果整幅图像计算了 n ＝ k － l 个矩， 则图像特征向量的维数就是 n。 这种方法会将 IVUS 图

像映射到一个高维的特征空间， 因此在进行组织分类之前需要对特征空间进行降维。
以上四种方法都和统计学相关， 可对 IVUS图像中的纹理特征进行详细描述， 并可评价

图像边缘。 下面介绍基于核的特征提取技术， 这种方法的基本思想是设计一组滤波器， 每个

滤波器只提取一个特定特征。
（5） 高斯微分

尺度空间理论是用于处理图像在不同尺度的结构， 相当于把图像作为一个单参数族的平

滑后图像进行处理。 尺度空间表达式是通过用于压制细小尺度的平滑核的大小将其参数化。
由于高斯核具有线性和空间平移不变性， 并且可将大尺度结构以固定的方式与小尺度结

构相关联， 因此高斯核适用于定义尺度空间［56］。 高斯核和其导数是一种尺度空间的平滑内
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核， 并且可将小尺度细节不断压制。
设 f：RN→R表示任意给定的信号， 尺度空间表示为 L：RN × R ＋→R。 若定义 L . ；0( ) ＝ f，

则有下式：
L . ；t( ) ＝ g（. ；t） × f （3－28）

式中， t是尺度参数； g是高斯核， 在二维或多维空间中， g可写做如下形式：

g（x；t） ＝ 1
（2πt）

N
2
e －

xTx
2t ＝ 1
（2πt）

N
2
e － ∑

N

i ＝ 1
x2
2t （3－29）

尺度参数的平方根 σ ＝ t是高斯核 g的标准差。 通过创建尺度空间， 增大尺度参数可抑

制小尺度信息。 在不同方向对高斯核求导， 可以提取 IVUS图像中不同尺度的结构特征。
（6） 小波变换

小波变换是一种多分辨率信号分析工具， 具有良好的时频局部化、 尺度变换和方向特

征， 是分析图像纹理的有力工具。 它可通过伸缩和平移等运算功能对图像进行多尺度细化分

析， 为不同尺度上信号的分析和表征提供了精确和统一的框架。 相比于傅里叶变换， 小波变

换可覆盖整个频域和时域。 同时， 小波变换可平衡时间和频率， 利用多尺度变换对信号进行

更好的表达。
利用小波变换可有效地对 IVUS图像进行纹理分析。 在文献 ［57］ 中， 研究者利用小波

变换和 K －均值聚类的方法生成了 IVUS组织学彩色图， 并有效地分辨出钙化、 纤维化和脂

质斑块。
（7） Gabor滤波器

Gabor滤波器是一种依赖于图像轮廓的尺度和方向的多分辨率分析工具， 它是由一个被

二维高斯包络调相的具有确定方向和频率的二维正弦平面波所构成。 二维 Gabor 滤波器的表

达式为

h（x，y） ＝ 1
2πσ2

exp － 12
x2 ＋ y2

σ2
 

 
 

 

 
 { }.s x，y( ) （3－30）

其中

s x，y( ) ＝ exp － i2π Ux ＋ Vy( )[ ]

φ ＝ arctan VU
{ （3－31）

式中， σ是标准偏差； U和 V表示的复正弦信号的二维频率， φ 是频率的角度。 二维 Gabor
滤波器具有在空间域和频率域同时取得最优局部化的特征， 因此能够很好地描述对应于空间

频率、 空间位置及方向选择性的 IVUS图像的局部结构信息。

图 3－41　 一帧 IVUS图像

Gabor滤波器具有多尺度特性， 且 IVUS图像的内容较为复杂，
因而分别选取 0°、 45°、 90°和 135°四个方向， 同时设置四种尺度

因数 （0. 4， 0. 4）、 （0. 45， 0. 45）、 （0. 5， 0. 5） 和 （0. 55， 0. 55），
一帧 IVUS图像经过 Gabor 滤波得到 16 幅不同尺度和方向的对应

图像， 将每幅图像特征点的灰度值作为纹理特征值。 图 3－42 是对

图 3－41所示的一帧 IVUS 图像的处理结果。 可以看出， 斑块组织

对方向和尺度是较为敏感的， 在 45°和 135°方向， 斑块的表现更为

突出， 钙化斑块的灰度特征得到加强， 随着尺度的增大， 斑块表
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现逐渐减弱； 0°和 90°方向的 Gabor滤波对 IVUS图像的纹理特征有削弱功能， 图像不再具有明

显的纹理特征， 且随着尺度的增大纹理特征削弱越严重； 滤波尺度较小时特征提取的效果较为

理想。

图 3－42　 采用不同尺度和方向的 Gabor滤波器对图 3－41 中图像的处理结果。

3. 6. 3　 分叉纹理特征的提取和描述

血管分叉的 IVUS横向视图、 极坐标视图和纵向视图如图 3－43 所示， 在含血管分叉的

IVUS横向视图中， 血管分叉的形态特征跟偏心度有很大的关系， 分叉部分的偏心度远高于

无分叉部分。 因此为了便于以角度为单位分析血管的径向纹理特征， 可把含分叉 IVUS 横截

面图像转换到极坐标系中， 得到极坐标视图， 如图 3－43c 所示。 然后， 以 1°为单位， 将极

坐标视图分割成 360 个小区域， 构成样本库， 对是否为分叉部分进行人工标记， 分叉的区域

标记为 1， 否则为 0。 最后， 采用 LBP， 当邻域半径和邻域点数取不同的值时， 计算出图像

中所有像素点的 LBP值， 即得到该图像的 LBP纹理特征向量， 组成样本库。

3. 6. 4　 支架纹理特征的提取和描述

在 IVUS图像中， 支架完全扩张后位于管腔贴近血管壁内膜的位置， 形成另一个边界，
包含支架的两帧 IVUS图像如图 3－44 所示。 金属支架为超声的强反射体， 超声图像呈现为

沿血管周围走行的回声点或回声弧。 由于设计和材料的不同， 每种支架的表现略有差异。 管
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型支架或网眼支架表现为局部的金属样点状回声， 如图 3－44a 所示， 缠绕型支架则表现为

与血管壁小断面相对应的弧形回声， 与钙化声影类似， 支架柱后方也有回声信号失落区［3］，
如图 3－44b所示。

图 3－43　 显示血管分叉的 IVUS横向视图、 极坐标视图和纵向视图

a） b） 两帧横向视图　 c） 图 b） 的极坐标视图　 d） 纵向视图

图 3－44　 包含支架的两帧 IVUS图像

a） 管型支架［3］ ； b） 缠绕型支架

首先从 IVUS图像序列中手动分割出相同大小、 包含支架的矩形区域和不包含支架的矩

形区域， 构成支架样本库， 其中含支架的样本标记为 1， 不含支架的样本标记为 0。 然后，
如图 3－44b所示， 由于 IVUS图像中支架支撑的平均灰度值要高于管腔内无支架区域的灰度

值， 因此可使用 14 种 Haar － like矩形特征原型， 即 4 个边缘特征， 8 个线性特征和 2 个中心

特征， 分别对含支架和不含支架的样本图像提取纹理特征， 并使用积分图实现特征数值的快

速计算。
Haar － like特征是计算机视觉领域一种常用的特征描述算子， 它最早是由 Papageorigiou

等［58］提出并应用于人脸描述。 常用的 Haar － like 特征可以分为三类： 边缘特征、 线性特征

和中心环绕特征［59］， 分别如图 3－45、 图 3－46 和图 3－47 所示。 可以看出， 每个特征模板都
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由白色和黑色两个矩形区域组成， 由于特征模板可以在图像区域内任意位置以任意大小放

置， 所以训练或检测图像越大， 特征数目也会越大。

图 3－45　 边缘特征原型［59］

图 3－46　 线性特征原型［59］ 图 3－47　 中心特征原型［59］

倾斜角度为 0°和 45°的矩形特征原型在检测窗口中的表示如图 3－48 所示， 假设训练或

检测图像的大小为 W × H个像素， w和 h分别为特征模板的长和宽。 规定在不同尺度下矩形

特征保持一定的宽高比， 令 X ＝ ■W ／ w」， Y ＝ ■H ／ h」， 其中■ .」 表示向下取整。 矩形特征

的个数为

X.Y. W ＋ 1 － w X ＋ 12
 

 
 

 

 
 . H ＋ 1 － h Y ＋ 12

 

 
 

 

 
 （3－32）

图 3－48　 倾斜角度为 0°和 45°的矩形特征原型在检测窗口中的表示［59］

倾斜角为 45°的矩形特征的个数为

X.Y. W ＋ 1 － z.X ＋ 12
 

 
 

 

 
 . H ＋ 1 － z.Y ＋ 12

 

 
 

 

 
 （3－33）

矩形特征的特征值定义为

feature ＝ ∑N

i ＝ 1
w i.RecSum（ ri） （3－34）
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式中， N ＝ 2， i ＝ 1 和 i ＝ 2 分别为黑色和白色两个矩形区域； ri ＝ （xi，yi，w i，hi，θi）， （xi，yi）
为第 i个矩形的起点； w i 和 hi 为第 i个矩形长和宽； θi 为第 i个矩形的倾斜角； RecSum（ ri）
为 ri 所表示的矩形区域内的像素和； w i为第 i个区域的权重值， 并且满足 w1.AreaSize2 ＝ －
w2.AreaSize1； AreaSizei 为第 i个矩形的面积。

由于训练样本通常有近万个， 矩形特征的数量非常庞大， 如果每次计算特征值都要统计

矩形内所有像素之和， 将会大大降低训练和检测的速度。 为了加快 Haar － like 小波特征的计

算， Viola等［60］提出积分图的概念， 能够在多种尺度下， 使用相同的时间来计算不同的特

征， 因此， 大大提高了检测速度。
积分图一般分为倾斜度为 0°和 45°的积分图， 如图 3－49 所示。 倾斜度为 0°的积分图定

义如下：

SAT（x，y） ＝ ∑
x

i ＝ 0
∑
y

j ＝ 0
I（ i，j） （3－35）

图 3－49　 倾斜度为 0°和 45°的积分图

式中， I（ i， j）为图像在点（ i， j）处的灰度值， 为［0，255］区间内的整数。 在实际应用中， 采用

下式得到图像的积分图：
SAT（x，y） ＝ SAT（x，y － 1） ＋ SAT（x － 1，y） ＋ I（x，y） － SAT（x － 1，y － 1） （3－36）

式中， SAT（ － 1， y ） ＝ SAT（ x， － 1 ） ＝ SAT（ － 1， － 1） ＝ 0。 倾斜度为 0°的矩形区域的像素值

和为

RecSum（ ri） ＝ SAT（x － 1，y － 1） ＋ SAT（x ＋ w － 1，y ＋ h － 1）
－ SAT（x － 1，y ＋ h － 1） － SAT（x ＋ w － 1，y － 1）

（3－37）

倾斜度为 45°的积分图定义如下：

RSAT（x，y） ＝ ∑
x

i ＝ 0
∑
y－｜ x－i｜

j ＝ 0
I（ i，j） （3－38）

并且

RSAT（x，y） ＝ RSAT（x － 1，y － 1） ＋ RSAT（x ＋ 1，y － 1）
－ RSAT（x，y － 2） ＋ I（x，y） ＋ I（x，y － 1） （3－39）

倾斜度为 45°的矩形区域的像素值和为

RecSum（ ri） ＝ RSAT（x － h ＋ w，y ＋ w ＋ h － 1） ＋ RSAT（x，y － 1）
－ RSAT（x － h，y ＋ h － 1） － RSAT（x ＋ w，y ＋ w － 1） （3－40）

由此可见， Haar － like 特征的计算仅与顶点的积分图有关， 与特征的大小和形状无

关， 只需要进行简单的加减法即可。 所以在引入积分图后， Haar － like 特征的计算速度有

了明显提升。
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3. 6. 5　 组织纹理特征的分类

IVUS图像中各类组织的纹理特性既有区别， 也有相似之处， 因而分类的复杂度较高。
可使用模式识别中的分类器对从 IVUS图像中提取出的纹理特征进行分类， 实现斑块组织的

识别和分类， 以及血管分叉或支架的识别。
图像纹理特征的分类属于模式识别的范畴， 按照不同的分类标准， 模式分类方法可以分

为以下几类［61］：
1） 按照分类方法的监督程度 （即分类时是否存在并使用先验知识） 分为监督分类和非

监督分类。 监督分类是根据已知训练样本选择特征参数， 建立判别函数和训练分类器对各对

象进行分类， 必须要已知分类区域的先验类别知识。 非监督分类是指在缺乏先验知识的情况

下， 根据像素之间的相似度以及数据本身的统计特性进行分类， 不通过训练集来确定判别函

数集， 以聚类分析方法为主要代表， 常用的有 K － means和 ISODATA法。
2） 根据分类算法的思想来源分为经验型和理论型。 经验型涵盖了目前已有的大部分分

类方法， 如最近邻分类器、 神经网络、 RBF （Radial Basis Function） 网络等。 理论型的模式

分类算法数量较少， 包括贝叶斯分类器、 支持向量机 （Support Vector Machine， SVM） 等。
3） 根据分类算法的求解策略可分为基于结构风险最小化与基于经验风险最小化。 早期

的分类器求解算法， 例如最近邻分类器的求解算法、 神经网络的 BP 训练算法等， 基本上都

是基于经验风险最小化原则。 这类分类器存在容易产生过拟合、 陷入局部最小等缺点。 基于

结构风险最小化的求解策略 （如 SVM、 RBF 网络等） 都是采取置信范围与经验风险的折中

原则设计的。
4） 根据分类器的表达形式可分为区分型和生成型。 区分型是指根据训练样本的训练得

到区分两类样本的分类函数， 也就是在特征空间中寻找超平面或超曲面来对两类样本进行划

分。 SVM、 线性区分函数、 神经网络等都是区分型的模式分类方法。 生成型是指根据概率依

赖关系构造分类模型， 如贝叶斯分类器、 混合高斯模型、 隐马尔可夫模型等。
下面以采用 Gentle Adaboost分类器为例， 介绍具体的分类方法。 第一阶段采用学习算

法， 通过对训练集进行归纳学习得到分类模型； 第二阶段将得到的分类模型用于测试集， 对

测试未知类别的实例进行分类。 其中在识别三类斑块 （钙化、 纤维化和脂质斑块） 时， 可

将三分类问题转化为二分类问题， 即将训练集中的脂质斑块标记为第 1 类， 纤维和钙化斑块

标记为第 2 类。 首先识别出脂质斑块， 再将训练集中的钙化斑块标记为第 2 类， 纤维斑块标

记为第 3 类， 用这两类样本训练分类器， 并用得到的分类器模型对纤维和脂质斑块进行

分类。
Gentle Adaboost算法的具体过程描述如下：
1） 假设共有 N个训练样本， 并且标记为｛（x1，y1），. . . ，（xN，yN）｝， 其中 ui∈［0，1）； yi

＝ 1 表示为目标样本， 否则为非目标样本。
2） 样本的权重初始化为 w i ＝ 1 ／ N， 其中 i ＝ 1，. . . ，N。
3） for j ＝ 1∶ M （M是训练的轮数）， 具体如下：
① 从所有特征值中， 挑选第 j 轮中最佳的弱分类器 h j （ x）， 使得在该样本权重的分布

下， 样本的均方误差最小。
② 对权重进行更新， 公式如下：
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w i←w iexp（ － yi.h j（xi）） （3－41）
其中 i ＝ 1，. . . ，N。
③ 归一化权重， 使得：

∑
N

i ＝ 1
w i ＝ 1 （3－42）

4） 输出强分类器， 公式如下：

H（x） ＝ sign ∑
M

j ＝ 1
h j（x）

 

 
 
 

 

 
 
 （3－43）

Gentle Adaboost的弱分类器分类结果的绝对值是 ［0， 1］ 区间中的实数， 把分类器结果作为

置信度来看待。
从 IVUS图像库中截取 166 块斑块图像样本作为训练集， 其中钙化斑块 46 个， 脂质斑块

52 个， 纤维斑块 35 个， 如图 3－50 所示。 对于图 3－41 所示的测试样本， 在获取各点的纹理

特征值之后， 分别进行支持向量机、 Gentle Adaboost 和随机森林的分类， 结果如图 3－51 所

示， 图中白色、 浅灰色和深灰色区域分别为钙化、 纤维和脂质斑块。 以医生的手动标定结果

作为金标准， SVM二分类和三分类的总体准确率分别为 92. 4％和 87. 52％ ； Gentle Adaboost
迭代次数为 300， 二分类的总体准确率为 94. 54％ ； 随机森林决策树数目为 600， 二分类的总

体准确率为 76. 94％ 。

图 3－50　 三类斑块图像的训练集

a） 钙化斑块　 b） 脂质斑块　 c） 纤维斑块

图 3－51　 三种二分类结果

a） SVM二分类结果　 b） Gentle Adaboost二分类结果　 c） 随机森林二分类结果

当迭代次数不同时， Gentle Adaboost 分类准确率也存在较大差异， 具体见表 3－2。 可以

看出随着迭代次数的增加， 两个二分类问题的总体准确率是逐渐提高的。 当迭代次数为 300
时， 总体准确率达到一个拐点； 当迭代次数为 350 时， 虽然总体准确率有所下降， 但第 1 类

和第 2 类样本的准确率得到了均衡， 二者之间的差别明显缩小； 当迭代次数为 400 时， 第 1
类和第 2 类样本的准确率差别变大， 尤其是区分纤维与钙化斑块。
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表 3－2　 Gentle Adaboost在区分钙化、 纤维化和脂质斑块时的迭代次数与分类准确率关系统计结果

迭代次数

第一个二分类的准确率 ／ ％ 第二个二分类的准确率 ／ ％

第 1 类样本
（脂质斑块）

第 2 类样本
（钙化 ／纤维斑块） 总体准确率

第 2 类样本
（钙化斑块）

第 3 类样本
（纤维斑块） 总体准确率

100 90. 44 68. 67 73. 75 90. 25 72. 27 76. 06

150 96. 09 73. 51 78. 77 93. 03 62. 7 86. 65

200 95. 16 84. 04 86. 63 84. 67 78. 65 79. 84

250 90. 39 92. 82 92. 25 88. 57 68. 7 84. 39

300 90. 12 95. 89 94. 54 93. 08 61. 84 86. 51

350 91. 96 93. 33 93. 01 86. 6 77. 69 79. 56

400 93. 21 90. 67 91. 26 88. 79 72. 73 82. 11

综合考虑分类器的性能和分类结果， 可以看出 Gentle Adaboost 和 SVM 在分类准确率方

面有较好表现， 但是 SVM 将特征映射到高维空间， 计算成本和计算复杂度较高。 因此，
Gentle Adaboost分类器更适合进行 IVUS图像中三种斑块组织的自动标定。

对实验图像序列分别采用 Real Adaboost、 Modest Adaboost和 Gentle Adaboost三种分类器

对支架和血管分叉的纹理特征进行分类， 并统计分类准确度、 错误率、 查全率、 查准率和

F1 等性能指标［62］， 结果如图 3－52 和图 3－53 所示。 由图 3－52 可见， 对于支架的检测， 与

其他两个分类器相比， Gentle Adaboost 在分类准确率方面有很大优势， 当迭代次数为 196
时， 可达 93. 5％ 。 在查准率方面， Gentle Adaboost也具有最优性能， 迭代次数为 196 时， 可

达到 94. 2％ ， 其次是 Modest Adaboost， Real Adaboost最差。 查准率和查全率是相互制约的，
Modest Adaboost的查全率较好， F1 测度与 Gentle Adaboost 表现相当， Real Adaboost 表现最

差。 总的来说， 在对支架的检测中， 当迭代次数不同时， Real Adaboost 的准确率波动较大，
稳定性差。

图 3－52　 支架检测中三种分类器的性能指标

a） 准确率　 b） 查准率　 c） 查全率　 d） F1
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在图 3－53 中， 对于血管分叉的检测， 当迭代次数为 187 时， Real Adaboost 的准确率最

高， 达到 93. 2％ ， 略高于同迭代次数下 Gentle Adaboost的值。 当迭代次数不同时， Real Ad-
aboost的查准率在多数情况下高于 Gentle Adaboost； 但是迭代次数越高， Gentle Adaboost 的
优势越明显， 当迭代次数为 200 时， 其查准率可达到 83. 6％ 。 在查全率方面三种分类器均

表现不佳， 当迭代次数为 200 时， 最高值只有 68. 8％ ， 这是由于对 IVUS 图像中分叉的检测

是在极坐标视图中以 1°为单位进行的， 而某个小的角度内分叉处的灰度值可能变化不明显，
使得分类器把正类错判为负类的情况较多。 当迭代次数为 200 时， Gentle Adaboost 的 F1 准

确率达到 74. 9％ ， Modest Adaboost 则表现不佳。 总体来说， 在对血管分叉的检测中， Real
Adaboost和 Gentle Adaboost性能良好， Modest Adaboost的各项性能指标较低。

图 3－53　 分叉检测中三种分类器的性能指标

a） 准确率　 b） 查准率　 c） 查全率　 d） F1

通过以上分析比较可知， 相较于其他两种分类器， Gentle Adaboost 更适合作为检测

IVUS图像中血管分叉和支架的分类器。

3. 7　 超声图像的检索和配准

典型的 IVUS图像序列包括上千帧图像， 若采用人工检查的方式对 IVUS 图像序列中的

病变图像进行检索和分类， 不但耗时， 工作量大， 而且可重复性差， 检索结果在很大程度上

取决于操作者的经验和主观因素， 客观性差。 本节介绍采用数字图像处理技术， 通过提取和

分析 IVUS图像的特征， 实现图像序列中无病变血管图像与病变血管图像的自动分类， 并且

完成含斑块图像的弹性配准。

3. 7. 1　 IVUS关键帧的自动检索

目前图像检索的方法主要分为基于文本的图像检索 （ Text － Based Image Retrieval，
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TBIR） 和基于内容的图像检索 （Content － Based Image Retrieval， CBIR） 两种。 TBIR的历史

可以追溯到 20 世纪 70 年代末期， 其基本思想是首先建立一个图像数据库， 利用关键字或者

自由文本对数据库图像进行人工标注或注释来描述图像特征， 存储标注数据库并建立索引。
对于要检索的图像， 同样利用文本进行人工标注， 然后检索图像的标注信息去数据库中查找

匹配的索引， 得到检索结果。 该方法的缺点在于目前的图像分割和计算机视觉技术尚无法实

现对图像语义的自动标注， 使用人工标注工作量巨大， 对于大型图像数据库实现困难； 人工

标注存在很大的主观性， 同一幅图像在不同的心理条件或者环境下， 标注信息可能会有很大

的不同， 而且不同标注者对同一幅图像的理解和认知也不尽相同； 图像中包含的信息量大，
难以用语言或者文本完整表述。

CBIR不同于传统的基于文本和数字的图像检索手段， 它是建立在计算机视觉和图像理

解理论基础之上的， 综合了人工智能、 面向对象技术、 认知心理学和数据库等多学科的知

识。 图像内容的描述不再依赖于手工标注， 而是借助于从图像中自动提取的、 反映图像内容

并与图像储存在一起的各种量化视觉特征， 检索过程也不再是关键字匹配， 而是视觉特征之

间的相似性匹配。 其关键技术是图像的特征提取和基于特征的相似性度量。 CBIR具有客观、
节省人力、 可建立复杂描述、 通用性好和应用前景广阔等诸多优点。 但是 CBIR 是通过计算

目标图像与查询图像之间在视觉特征上的相似度， 然后按照相似度由大到小的排列返回检索

结果， 由于对于图像理解的强烈主观性， 这种关于相似性的定义比较困难。 典型的相似性度

量方法有基本的几何距离度量方法和直方图距离计算法。
在 IVUS图像序列中， 关键帧是指记录血管中重大形态学改变位置的帧。 对于 IVUS 图

像序列关键帧的检测有两方面的作用： 在回撤导管时， 形态学发生重大改变的帧总数远远小

于图像序列的总帧数， 因此关键帧具有很强的代表性； 使用关键帧作为标记， 医生可以只关

注血管的病变部分， 避免检测整个图像序列， 从而提高工作效率。
目前， 临床常用的 IVUS 图像序列关键帧的检索方法是通过变换导管的角度和纵向位

置， 由粗到精地进行手工逐帧搜索， 不仅耗时， 效率低， 而且结果的客观性和可重复性差。
影响检索精度的因素主要包括： 导管的持续旋转、 心脏扭转引起的重复帧、 导管在管腔内的

复杂运动、 血管的搏动和斑点噪声等， 这些也是在自动检测关键帧时需要解决的问题。
冠状动脉血管在形态和位置上的多变性和特殊性给 IVUS 图像的自动检索带来了很大的

困难， 目前常用的方法是首先提取出各帧 IVUS 图像的纹理特征， 再利用分类器对这些纹理

特征进行分类。 此类方法的缺点是计算复杂度较高， 检索效率低。 本节结合对临床图像的实

验结果， 简单介绍一种基于血管形态的关键帧检索方法， 详细方法步骤参见文献 ［63］。
首先， 提取各帧横向视图中的血管内腔边界和中 －外膜边界， 并计算血管内腔轮廓的面

积 S1和中 －外膜轮廓所包围区域的面积 S2， 如图 3－54 所示。
然后， 计算各帧图像中血管壁内外膜轮廓所包围区域的面积。 图像序列中所有帧的血管

壁内膜轮廓包围区域的面积组成序列 X1， 外膜轮廓包围区域的面积组成序列 X2。
其次， 采用 SAX方法分别对序列 X1和 X2进行量化编码， 目的是对序列降维， 并用符号

表示数值序列， 以便于利用欧氏距离计算相邻两帧之间的相似度。 SAX 是一种将时间序列

数据离散化的方法， 其基本思想是采用逐段聚集近似对序列降维， 在此基础上将序列离散

化。 SAX表示具有计算简单高效的优点， 并且允许降维支持下界函数。 采用 SAX 的方法对

序列 X1和 X2进行量化编码的具体步骤如下：
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图 3－54　 提取 IVUS图像中的血管壁轮廓

1） 将序列 X1和 X2标准化为均值为 0、 标准差为 1 的标准序列 X′1和 X′2。
2） 计算一个滑动窗口中数据的均值作为整个窗口的数据表示， 得到 X′1和 X′2的分段累

积近似表示 X″1 ＇和 X″2。 滑动窗口的大小 W代表整个图像序列的解析度， 因此将其设置为以帧

为单位的心动周期长度， 该值可从 IVUS图像序列中估算得到。
3） 由于序列 X″1和 X″2近似服从高斯分布， 根据量化等级个数 H 在高斯分布表中查找区

间的系列分裂点 βi， 将均值映射为对应的量化等级。
再次， 采用标准化的欧氏距离， 计算出管腔区域的面积序列 X″1 ＇和外膜区域面积序列 X″2

的均值和方差， 并对两个序列标准化。 每帧图像标准化后的管腔包围区域面积和外膜包围区

域面积组成一个二维特征向量 I（ i）（ i ＝ 1，2，…n， n 为量化后图像序列的帧个数）， 再计算出

相邻两帧图像的二维特征向量 I（ i）和 I（ i ＋ 1）之间的欧氏距离 DE（ i）。 设 IVUS 图像序列共

有 N帧图像， 则相邻两帧的相似度序列为 DM ＝ ｛DM 1( )，DM 2( )，…，DM N － 1( )｝。
最后， 采用自适应的方法设置阈值完成关键帧的提取。 若相邻两帧之间的欧氏距离大于

阈值， 则认为此帧为关键帧； 否则认为不是。 具体步骤如下：
1） 对序列 DM 中的元素按照由大到小的顺序排列， 得到 D′M ＝ ｛D′M 1( )，D′M 2( )，…D′M

T( )，. . . ，D′M（N － 1）｝。 以 D′M（T）为界， 把 D′M 分为 D′M1 ＝ ｛D′M 1( )，D′M 2( )，…D′M T( )｝和
D′M2 ＝ ｛D′M T ＋ 1( )，D′M T ＋ 2( )，…D′M N － 1( )｝两个子序列。
2） 计算 D′M1和 D′M2两组数的方差之和， 记为 σ2T。 对于 T ＝ 1 ～ N -1， 分别计算出相应的

σ2T， 得到｛σ21，σ22，…σ2N － 1｝， 找出使方差和最小的 T， 则 D′M T( )即为所求阈值 DT。
3） 若相邻两帧之间的 DM i( ) ＞ DT， 则认为图像序列的第 i帧为关键帧。
图 3－55 是对包含一个 2500 帧、 帧间的时间间隔为 39. 59ms、 每帧图像大小为 240 × 240

像素的 IVUS图像序列进行关键帧检索的结果。

图 3－55　 IVUS图像进行关键帧检索结果
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3. 7. 2　 含钙化帧的弹性配准

冠状动脉附着在心外膜表面上， 在冠状动脉内超声图像的采集过程中， 由心脏运动引起

的血管移位以及血管曲率和管腔直径的改变， 都会导致各帧 IVUS 图像之间很难保持空间上

的一致性。 为了保证 IVUS图像中血管壁边缘的检测、 血管形态参数的定量测量以及血管三

维重建等的准确性， 必须对由心脏运动引起的图像错位进行纠正。 本节介绍对含钙化斑块帧

进行弹性配准的方法， 以钙化点作为标志点， 寻找血管壁之间的空间映射和对应关系， 使

IVUS图像序列实现空间上的一致性。
基于标志点的 IVUS图像弹性配准流程图如图 3－56 所示， 首先采用特征描述算子对标

志点的特征进行描述， 然后采用薄板样条插值法寻找两幅图像中标志点对之间的对应关系，
进而计算血管区域之间的空间变换关系。

图 3－56　 基于标志点的 IVUS图像弹性配准流程图

（1） 提取血管壁轮廓

从各帧 IVUS图像中提取出血管壁的内、 外轮廓。 基本步骤包括： 首先， 对图像进行各

向异性扩散滤波； 然后， 对滤波后的图像计算灰度梯度分布图， 如图 3－57 所示； 其次， 根

据 IVUS图像的大小以及图像中血管壁所在的区域， 将 snake 初始轮廓设置为以图像中心为

圆心、 半径为 25 个像素大小的圆； 最后， 根据滤波后图像反映的具体信息， 对 snake 模型

的初始轮廓进行平滑演变， 最终得到血管壁的轮廓曲线。

图 3－57　 图像的灰度梯度分布

a） 一帧典型的 IVUS图像　 b） 图 a） 中矩形区域的灰度梯度分布

（2） 提取血管壁轮廓特征点

由于 IVUS图像中钙化斑块的位置全部集中于血管腔附近， 因此需从血管腔轮廓曲线上

提取特征点。 首先， 将提取出血管壁轮廓的 IVUS 图像进行极坐标变换， 如图 3－58a 所示，
并标出血管壁轮廓线上钙化斑块区域所占的轮廓段， 如图 3－58b 所示； 然后， 在斑块所在

轮廓段上随机抽取若干不同点对， 并存储其坐标， 为下一步配准所用。
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图 3－58　 IVUS图像的极坐标视图

a） 轮廓图像的极坐标表示　 b） 钙化斑块区域的血管壁轮廓

（3） 描述特征点

提取特征点之后， 只知道它们在图像中的位置信息， 并不具有足够的独特性和可识别

性。 为了使特征点能够充分反映出 IVUS图像的结构特征， 还需采用恰当的描述算子对特征

点周边邻域的局部信息进行描述。
理想的特征点描述算子应该具有鲁棒性和独特性， 即所采用的描述算子应该对于图像的

几何形变和失真具有不变性， 并且可以通过计算同类描述算子之间的差别对特征点之间的相

似度进行定量测量。 这里介绍两种特征点描述算子： 二维描述算子和一维描述算子。
常用的特征描述算子主要包括灰度、 形状、 纹理以及空间约束关系等。 其中空间约束关

系是非常重要的视觉特征， 最常见的空间约束关系特征是相关图。 不同于灰度直方图， 图像

的相关图不但能够反映图像整体的统计信息， 而且也能够反映图像中像素的空间组织信息，
但忽略了像素的空间组织。

这里采用相关图法提取特征点的二维特征。 基本步骤包括： 首先， 以轮廓上的各特征点

为中心， 对图像进行空间量化， 如图 3－59a 所示； 然后， 根据量化空间计算该点与其他各

特征点之间的距离与角度； 最后， 将距离与角度数据作为特征点相似度测量的二维特征向

量， 为下一步的配准作准备。

图 3－59　 特征点的二维描述算子示意图

a） 以轮廓上某特征点为中心对图像进行空间量化变换　 b） 该特征点的二维特征信息示意图
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设 C为特征点集， 总点数为 n， 其中 pi 为点集 C中一点。 以 pi 为中心将图像进行空间

划分， 设 hi 为该点关于其他某一点的空间相关特征向量， 则 hi 的表达式如下［64］：
hi（ r，θ） ＝ p j∈C，p j≠pi：‖（p j － pi）‖∈Dr，（p j － pi）∈Aθ{ } （3－44）

式中， Dr 是第 r（ r ＝ 1，. . . ，nr）级距离空间； Aθ 是第 θ（θ ＝ 1，. . . ，nθ）级角度空间； Dr{ }nrr ＝ 1和

Aθ{ }nθθ ＝ 1分别是标志点距其他相关点距离与角度的集合。
随着心脏的搏动， 冠状动脉管腔内的血液对于血管壁的压力不断变化， 血管腔也会随之

不断地产生各种形变。 特征点均位于管腔轮廓之上， 因此仅使用一种特征对形变严重的冠脉

血管 IVUS图像进行配准， 不能达到理想的效果， 因而增加一种对血管腔形变具有鲁棒性的

一维特征， 作为对相关图的弥补。 具体方法是： 首先， 等距离划分血管壁轮廓曲线， 并统计

各个特征点所处的空间次序， 如图 3－60 所示； 然后， 根据标志点所处空间的不同， 计算各

点之间的距离； 最后， 将各标志点与其他各点的一维空间距离作为标志点的一维特征向量。

图 3－60　 血管壁轮廓特征点一维描述算子示意图

设 pi 为血管壁轮廓上的第 i点， ui 为 pi 点的一维特征向量， 因此 ui 的大小等于该点在

轮廓上所处长度空间的序号。 设 Γ：［0，1）→R2 为标志点的一维特征向量函数， pi 点在一维

特征向量函数中的参数为 ui， 且 Γ（ui） ＝ pi， ui∈［0，1）。 因此对于图集 C 相对应的标志点

的一维特征向量集为 CΓ ＝ ui{ }ni ＝ 1。 点 pi 的一维特征向量如下［65］：
hi（ s，c） ＝ ｛u j∈CΓ，u j≠ui：（u j － ui）∈Is｝ （3－45）

式中， Is 是第 s个标志点与其他各点一维特征距离的集合， s ＝ 1， . . . ， ns。
（4） 配准图像

常用的图像配准方法有： 基于形状匹配和 B 样条插值的配准法、 基于光流场模型的配

准方法、 最近距离点迭代 （ Iterated Closest Point， ICP） 算法以及薄板样条 （ Thin Plate
Spline， TPS） 插值算法等。 其中 ICP算法和 TPS 算法是最常见的基于点特征的图像配准方

法， 前者常用于刚性变换情况下特征点的配准， 具有计算简便、 复杂度低等优点， 但对形变

较大的物体进行配准则效果欠佳； 后者是唯一能够清楚地将映射分解为刚性映射和非刚性映

射的样条函数， 在保证点集之间一一对应约束的条件下， 通过最小化 TPS 的弯曲能， 联合

求解点集之间的匹配矩阵和映射参数实现点集之间的弹性配准。 下面介绍分别采用 ICP 和

TPS插值算法实现 IVUS图像弹性配准的方法。
ICP算法的原理是通过迭代计算特征点集的旋转和平移变换矩阵， 使得来自两个点集的

对应点之间的距离最小， 具有计算简单、 迭代速度快等优点。 主要步骤包括： 计算最近距离

点； 计算点集之间的配准变换关系； 根据变换关系计算参考点集的坐标变换； 计算新点集与

参考点集之间特征集误差， 如果小于预设的极限值， 则配准结束， 否则将通过变换得到的新

点集作为参考点集， 重复上述步骤。
假设有两个特征点集 P和 Q， 包含点的个数都是 n， pi 和 qi 分别为点集 P 和 Q 中的一
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点， 则配准特征点的目标函数如下：

E ＝ ∑
n

i ＝ 1
qi － （R.pi ＋ T） （3－46）

使式 （3－46） 最小的 R和 T就是代表两个点集之间转换关系的旋转矩阵和平移矢量。 假设

R1为符合要求的旋转矩阵， T1为平移矢量， 则理想情况下通过点 pi 变换得到的对应点 qi 应
满足下式：

qi ＝ R.pi ＋ T ＋Ni （3－47）
式中， Ni 表示两个点之间的转换误差。

ICP算法配准过程就是求解式 （3－46） 的最优解的过程。 为了简化点集的配准过程，
降低配准的复杂度， 首先要对式 （3－46） 进行简化， 步骤如下：
1） 计算参考点集与待配准点集的重心， 公式如下：

p ＝ 1n∑
n

i ＝ 1
pi

q ＝ 1n∑
n

i ＝ 1
qi

 

 

 

 
 

 
 

（3－48）

根据式 （3－46）， 显然有 p ＝ q.R ＋ T。
2） 计算各点与重心之间的距离， 公式如下：

p′i ＝ pi － p
q′i ＝ qi － q{ （3－49）

3） 将式 （3－49） 代入式 （3－46） 得出下式：
E2 ＝‖q′i － R × p′i‖2 （3－50）

4） 分解式 （3－50） 的右端， 得到下式：

E2 ＝ ∑
n

i ＝ 1
（p′i － Rq′i ） T（p′i － Rq′i ） ＝ ∑

n

i ＝ 1
（p′i Tp′i ＋ q′Ti RTRq′i － p′Ti Rq′i － q′Ti RTp′i ）

＝ ∑
n

i ＝ 1
（p′Ti p′i ＋ q′Ti q′ － 2p′Ti Rq′i ） （3－51）

5） 将求解 E2 最小值的问题转变为求解 2p′Ti Rq′i 最大值的问题。 即求下式中 F 的最

大值：

F ＝ ∑
n

i ＝ 1
p′Ti Rq′i ＝ Trace（RH） （3－52）

式中， H ＝ ∑
n

i ＝ 1
p′Ti q′i 。

通过上述简化处理， 最初的特征点配准问题演变为求 Trace（RH）最大值的问题。 对 H
进行奇异值分解得到 H ＝UΛVT， 其中 U和 V为正交矩阵， Λ为非负的对角矩阵。 令正交矩

阵 X ＝ VUT， 则有下式：
XH ＝ VUTUΛVT ＝ VΛVT （3－53）

XH为对称正定矩阵， 对于任意的正交矩阵 B， 有如下公式：
Trace（XH）≥Trace（BXH） （3－54）

因此可知， 当 R ＝ XH时， F值将达到最大， 此时的 E为最小。
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ICP算法配准过程如图 3－60 所示。 图 3－61a 中绿色圆圈为参考点集， 红色星号代表待

配准点集， 分别标出了各自的初始位置； 图 3－61b 为采用 ICP 算法对两个点集进行配准的

过程中， 迭代 25 次时的结果， 其中点对之间的虚线代表对应关系； 图 3－61c为迭代 75 次时

的配准结果； 图 3－61d为最终的配准结果， 迭代次数为 100 次。 由图 3－61 可以看出， 当点

集之间的空间关系为非刚性时， 使用 ICP算法的效果并不理想。 根据 ICP算法的原理可知它

只是计算对应点之间的局部最小值， 但并不约束点与点之间的一一映射关系， 即配准的结果

可能会出现奇异点的情况， 图 3－61d中的点 1 在没有对应点的情况下成为奇异点。

图 3－61　 ICP算法的配准过程

a） 参考点集与待配准点集的初始位置　 b） 经过 25 次迭代后两点集的空间位置

c） 经过 70 次迭代后两点集的空间位置　 d） 两点集最终的匹配结果

TPS插值配准方法分为两部分： 一是确定配准的迭代过程， 二是确定每次迭代过程中待

配准点集的坐标变换函数。

图 3－62　 二维点对应关系

图像配准的目的是找到参考图像与待配准图像之间点与点的

一一对应关系。 假设参考图像与待配准图像分别用两个点集 V ＝
｛va∈V，a ＝ 1，2，. . . ，K｝和 X ＝ ｛xi∈X，i ＝ 1，2，. . . ，N｝表示， 二者

点与点之间的配准关系定义为 z， 即当点 va 与 xi 是对应点时， zai
＝ 1， 如图 3－62 所示。

将两幅图像的弹性变换函数定义为 f， 因此点 va 根据变换函

数经过一次迭代之后的位置为 ua ＝ f（ va）。 同理， 点集 V 经过单

次迭代之后转变为 U即 ua{ }。 根据以上定义， 图像配准的能量函

数定义如下：

E（Z，f） ＝ ∑
N

i ＝ 1
∑
K

a ＝ 1
zai ‖xi － f（va）‖2 ＋ λ‖Lf‖2 － ζ∑

N

i ＝ 1
∑
K

a ＝ 1
zai

∑
N

i ＝ 1
zai ＝ 1，∑

K

a ＝ 1
zai ＝ 1

 

 

 

 
 

 
 

（3－55）

式中， L为 f的约束参数； λ与 ζ为权重参数。 式 （3－55） 的第三项的作用是约束多余点的
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数量。 矩阵 Z为点集的二值对应矩阵， 当点 va 与 xi 是对应关系时 zai ＝ 1， 其他为 0， 根据该

二值矩阵可确定两个点集之间的一一对应关系。
但在实际的处理中， 点对之间的匹配度往往不是理想的 0 和 1， 而是处于 0 ～ 1 之间。

可采用扩散对应关系的方法［66］， 即将点集对应矩阵中的元素设置为 0 ～ 1 之间的小数， 使根

据对应矩阵的行与列判断两点之间的对应关系变得更具有鲁棒性。 将下式加入到初始的配准

能量公式中：

T∑
N

i ＝ 1
∑
K

a ＝ 1
mai lgmai （3－56）

式中， T是温度系数， 当 T值较大时， 约束点对之间的对应关系变得更加扩散化， 逐渐减小

T值的同时能量也会随之减小， 点对之间的对应关系也会变得更加精确； mai是点 va 与 xi 的
对应关系系数。 因此， 配准能量函数变为

E（M，f） ＝ ∑
N

i ＝ 1
∑
K

a ＝ 1
mai ‖xi － f（va）‖2 ＋ λ‖Lf‖2 ＋ T∑

N

i ＝ 1
∑
K

a ＝ 1
mai lgmai － ζ∑

N

i ＝ 1
∑
K

a ＝ 1
mai

∑
N＋1

i ＝ 1
mai ＝ 1，∑

K＋1

a ＝ 1
mai ＝ 1

 

 

 

 
 

 
 

（3－57）
当转换约束参数 T为零时， 迭代结束， 参考点与标志点之间的配准过程完成。 扩散映射系

数 mai的计算式如下［66］：

mai ＝
1
T e

－
（xi － f（va）） T（xi － f（va））

2T （3－58）

式中， 温度系数 T的初始值 T0 是人为设定的， 且满足 Tnew ＝ Told.r， r 为 ［0， 1］ 范围内的

小数。 随着逐次迭代 T逐渐缩小， 对应系数矩阵 M 和变换公式 f 也在不断更新， 当能量函

数值达到最小时， 点与点之间的对应关系也随之确定。
TPS插值配准方法在刚性配准中的应用已经很广泛， 但是当应用于弹性配准时， 必须考

虑以下两个问题：
1） 权重参数 ζ控制着估计两个点集中奇异点数量的鲁棒性， 但是并没有统一的方法能

够计算出此系数的值。 可将每个点集中奇异点的温度系数 T 设置为一个很大的值， 使得奇

异点形成一个集合。
2） 平滑度控制系数 λ 的值越大对弹性变换函数的约束力越大。 另一方面， 减小 λ 的

值， 会使得变换更加松散、 自由， 同时转换关系也变得不稳定。 可在迭代过程中逐次减小 λ
的值， 即 λ ＝ λ initT，其中初始值 λ init为常数。

在确定图像配准的迭代过程之后，还需进一步确定每一步迭代中特征点集的坐标变换函

数，即式（3－57）中的 f，可采用薄板样条插值对待配准点集进行坐标变换。
薄板样条插值是一种基于点的非线性变换方法，最早由 Bookstein［67］引入医学图像配准领

域。 基本思想是将插值问题模拟为一个金属板在点约束下的弯曲形变，再用形变的能量以简

练的代数式表示。 薄板样条定义如下：［68］

z（x，y） ＝ －U（ r） ＝ － r2 lgr2 （3－59）
该方程的解为
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2U ＝ ∂2

∂x2
＋ ∂

2

∂y2
 

 
 

 

 
 U （3－60）

式中， r ＝ x2 ＋ y2 ， 函数 U（ r）是构建薄板样条的基函数。
如果用函数 f（x，y）描述薄板， 点（xi，yi）为集合中的一点， 要使金属板在该点处高度为

zi， 并且此时该板具有的最小弯曲能量， 则 f（x，y）必须使与点约束相关的积分 If值为最小，
其中 If的定义如下

If ＝ ∬
R2

∂2 z
∂x2( )

2
＋ 2 ∂2 z

∂x∂y( )
2
＋ ∂2 z
∂y2( )

2

( )dxdy （3－61）

令 P i ＝ （xi，yi）（ i ＝ 1，2，. . . ，n）， 定义三个矩阵。 一个是 n × n的矩阵 K， 公式如下：

K ＝

0 U（ r12） … U（ r1n）
U（ r21） 0 …. U（ r2n）
… … … …
U（ rn1） U（ rn2） … 0

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

（3－62）

式中， ri，j为点 P i和 P j的欧氏距离。 第二个是 3 × n的矩阵 P， 公式如下：

P ＝

1 x1 y1
1 x2 y2
… … …
1 xn yn

 

 

 
 
 
 
 

 

 

 
 
 
 
 

（3－63）

第三个是 （n ＋ 3） × （n ＋ 3） 的矩阵 L， 公式如下：

L ＝
K P
PT 0

 

 
 
 

 

 
 
 （3－64）

式中， “0” 为 3 × 3 的零矩阵； PT为 P的转置。
要使金属板在点 （xi， yi） 的高度为 zi， 需构建 n 维的行矢量 V ＝ （ z1，z2，. . . ，zn）和 （n

＋ 3） 维的列矢量 Y ＝ （V，0，0，0）。 定义列向量 W和系数 a1、 ax和 ay的公式如下：
L － 1Y ＝ （W a1axay） T （3－65）

得到要求的函数如下：

f（x，y） ＝ a1 ＋ axx ＋ ayy ＋∑
n

i ＝ 1
w iU（ P i － （xi － yi） ） （3－66）

该函数满足三个约束条件： 对于所有的 i 有 f（xi，yi） ＝ zi； 函数 f 的积分 If最小； If与 WKWT

＝ V（L － 1a kL － 1a ）VT 成正比。 只有在 W的所有分量都为 0 时积分值才为 0， 这时样条函数 f（x，
y） ＝ a1 ＋ aix ＋ aiy。

薄板样条插值配准有效克服了通过 ICP算法对特征点集进行配准时出现的奇异点现象，
并且配准误差小， 对应关系准确。 TPS法的配准结果如图 3－63 所示。

（5） 结果举例

两帧完成管腔轮廓提取的 IVUS 图像如图 3－64 所示， 其中管腔轮廓上的钙化斑块区域

段标注为黄色。 根据二维特征描述算子对图像进行配准的结果如图 3－65 所示， 可以看出，
由于特定的距离和角度在不同的点对之间反复出现， 因此造成匹配关系的紊乱。 为了达到精

确配准的目的， 必须进一步丰富特征点的特征集， 加强点特征的独特性和可识别性。
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图 3－63　 TPS法的配准结果

a） 点集的初始位置　 b） 配准结果

图 3－64　 两帧完成管腔轮廓提取的 IVUS图像

图 3－65　 二维特征描述算子对图像配准结果

IVUS图像的配准结果如图 3－66 所示， 其中图 3－66a 是利用 ICP 算法进行配准的结

果， 可看出结果并不理想。 图 3－66b 是将特征点的二维和一维算子融合在一起， 根据综

合特征采用 TPS插值算法对图像进行配准的结果。 通过比较两种方法的配准结果可得出

以下结论：
1） ICP算法根据标志点之间的最近距离进行配准， 忽略了特征点之间的一一对应关系，

因此在图像形变较大的情况下配准效果不理想， 容易出现一对多映射关系和奇异点现象。
2） ICP算法根据特征点的最近距离法则确定对应点之间的映射关系， 且映射关系在 0

与 1 之间转换； 而 TPS插值算法通过扩散对应关系， 使得特征点之间对应系数变为 0 ～ 1 之

间的小数， 使得对应关系变得更加平滑、 连续， 有效克服了对应关系的非 1 即 0 现象。
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图 3－66　 IVUS图像的配准结果

a） ICP算法配准结果　 b） TPS配准结果

3） 在 TPS插值算法的配准过程中， 对每一次迭代后的特征点集进行插值， 将映射分解

为刚性映射和非刚性映射， 通过最小化弯曲能量， 联合点集之间的变换矩阵以及映射参数最

终实现点集之间的弹性配准； 而 ICP算法配准过程中， 每次迭代时单纯地依据最小距离法则

对特征点进行插值变换， 缺乏对特征点弹性变换的考虑。
4） TPS插值算法通过设置温度系数 T控制对应关系， 配准过程开始时 T 值较大， 最小

化能量公式中刚性映射部分比重较大， 即配准过程更偏重于刚性映射； 随着迭代过程的进

行， T值逐渐缩小， 能量公式中弹性映射的比重加大， 使得配准更加富有弹性； 还可以通过

控制 T的变化速率控制配准的步长， 与迭代次数进行权衡， 最终达到精确的配准结果。

3. 8　 冠状动脉内超声图像序列中运动伪影的抑制

冠状动脉附着在心外膜表面上， 随心脏有节律地运动， 因此在进行冠状动脉内超声

（Intracoronary Ultrasound， ICUS） 成像的过程中， ICUS图像序列中不可避免的会存在运动伪

影， 它是影响 ICUS图像视觉效果的主要因素， 给 ICUS 图像序列的准确定量分析 （如测量

腔径、 截面积、 容积等）、 三维重建以及制定介入治疗方案和评价其效果带来很大困难。

3. 8. 1　 ICUS图像序列中运动伪影的产生机制和表现形式

心脏的周期性运动和冠脉管腔内搏动的血流会引起血管形态和位置的变化， 以及血管腔

相对于超声导管的侧向运动， 且会导致位于导管顶端的超声传感器在血管腔的长轴方向上产

生长达 5mm的纵向位移。 此外， 血压的变化还可能导致血管壁的膨胀 ／收缩， 即血管的腔径

在心动周期中亦呈现特征性变化。 在这些因素的共同作用下， 连续回撤超声导管采集的血管

腔横断面超声图像序列的灰度特征存在周期性变化， 因此 ICUS 图像序列中实际上隐含着心

动周期的时相信息。 同时， 这种现象就是由心脏运动所致的运动伪影， 其主要表现形式为帧

间的错位， 即横断面图像序列中相邻帧之间血管横截面的平移和旋转， 如图 3－67a 所示；
在沿管腔长轴方向的纵向视图中， 血管壁边缘呈现锯齿形， 如图 3－67b所示。

运动伪影的产生机制如图 3－68 所示。 假设对一段均匀直径的直血管段进行 IVUS 成像，
在回撤超声导管的过程中， 导管始终位于各帧断层图像的中心。 若无运动伪像， 且假设导管

回撤路径与管腔轴线重合， 则将各帧图像按照采集顺序依次排列得到的纵向视图中， 血管壁

的上下轮廓应近似为直线， 如图 3－68a 所示。 若血管处于周期性运动状态， 则可能导致导
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管和管腔之间的相对运动。 因而在回撤导管的过程中， 采集到的各帧断层图像记录的并非血

管的真实状态， 在纵向视图中将出现 “锯齿样” 的血管壁上下轮廓， 如图 3－68b 所示。 这

种伪像不仅会影响对血管腔和斑块形态的观察， 同时也会给形态参数的准确测量和血管的三

维重建带来很大困难。

图 3－67　 ICUS图像序列中的运动伪影

a） 横向视图［69］ 　 b） 纵向视图

图 3－68　 运动伪影产生机制

a） 无运动伪影　 b） 有运动伪影

3. 8. 2　 心电门控方法

心脏在机械收缩之前先有电激动， 心脏的电激动产生动作电流。 人体是一个很好的容积

导体， 心脏正是处在这一导体之中， 可以将心脏的动作电流传到身体各部分。 因此， 在两个

适当的体表部位放置电极板， 用导线连接至心电图机， 就可以产生描述心电活动的曲线， 称

为心动电流图， 简称心电图 （Electrocardiogram， ECG）， 反映了心脏激动的电学活动。
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一个常规的心电波形由 P波、 QRS波群和 T波组成， 如图 3－69 所示， 它们的交替出现

构成了整个心动周期， 其中特征最显著的是 R 波。 ECG 信号表现出的特性与心脏运动， 心

动周期的变化与心电活动相对应， 心动周期可简单分为收缩期和舒张期。 收缩期一般从 R
波的波峰开始， 到 T波末结束； 舒张期一般从 T波开始到 R波的波峰结束。

图 3－69　 常规心电图波形

对于 ICUS图像序列中由周期性心脏运动引起的运动伪影， 可采用心电门控的方法减小

其影响。 目前， 临床主要采用联机和脱机两种 ECG门控方式。
（1） 联机 ECG门控

根据 ECG信号只在每个心动周期中的相同相位处采集一帧图像。 在 ECG 信号中， 特征

最显著的是 R波， 通常一个心脏周期指的是相邻两个 R 波之间的间隔。 只要在相邻的 R 波

之间选择一个合适的位置， 就可以在每个心动周期中采集与此位置最为接近的图像。 在每个

心动周期中， 心脏在对应于 R波的点上大致都处于相同状态。 因此一般采用心电 R波门控，
即回撤导管的电动机与心电门控装置相连， 人体表心电信号经过传感放大后， 进行 R 整形

放大， 然后将整形后的 R波 （方波） 信号送入计算机接口电路， 由 R 波的上升沿作为触发

源启动图像采集装置。
这种方法通过只在每个心动周期的 R 波处采集图像， 改善心脏运动所致的伪影， 并能

识别心动周期 （R － R 间期） 和心率。 该方法原理简单， 但是它的缺点在于： 需要专门的

ECG门控图像采集装置， 而目前临床采用的多数 IVUS成像系统不包含此功能； 与连续回撤

导管采集图像相比， 这种方式需要更长的图像采集时间 （每个心动周期只采集一帧）， 从而

延长了介入检查的时间； 门控时间点的选择没有统一标准， 尤其对于心律失常的病人则更

困难。
（2） 脱机 ECG门控

脱机 ECG门控示意图如图 3－70 所示， 不采用心电门控采集装置， 而是匀速连续回撤

超声导管采集覆盖多个心动周期的 ICUS图像序列， 同时记录 ECG信号。 待介入检查过程

结束后， 由医生将所得的 ICUS图像和心电信号进行对照、 分析， 根据 ECG信号从图像序

列中选取出在各心动周期中的相同相位 （一般是 R 波） 处采集的一帧图像， 组成门控后

的序列。
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图 3－70　 脱机 ECG门控示意图

这种方式虽然不会延长介入检查的时间， 但是其不足之处在于： 图像的帧采样率是固定

的， 因此只能获得近似同步的序列； 结果的客观性和可重复性差， 受医生的临床经验和主观

因素影响较大； 受病人本身和不同病人之间的差异影响， 很难选取出心动周期中的最佳采样

时刻； ECG信号记录的是心脏的全局电特性， 而由于心脏运动所导致的伪影常取决于导管

在管腔内的局部位置。
心电门控法能够抑制运动伪影的主要原因有两方面： 一是在心脏运动到近似相同位置处

采集图像， 能够保证各帧图像之间具有更多的一致性。 二是在心脏运动相对较慢时采集图

像， 可以减小运动伪影的产生。 但是， 该方法的缺点是较难选择最佳门控点， 一般是凭医生

的临床经验决定， 当病人发生心律不齐等情况时， 很难保证门控结果的精确性。

3. 8. 3　 基于图像的回顾性脱机门控方法

考虑到 ECG门控方法的缺点， 可采用数字图像处理和分析技术， 直接从连续回撤导管

获取的 ICUS图像序列中提取出隐含的心脏时相信息， 然后根据该信息选择门控帧， 即基于

图像的回顾性脱机门控技术。 该技术无需专用的门控图像采集装置， 也无需利用心电信号，
可解决没有同步记录 ECG信号的 ICUS图像序列的门控问题。

（1） 方法概述

其示意图如图 3－71 所示， 该技术包括以下步骤： 首先， 从图像序列中提取出反映心动

周期的信号； 然后， 对该信号进行滤波， 去除由非心脏运动因素引起的成分； 最后， 根据滤

波之后的信号提取出特定心脏时相， 并据此完成对门控帧的选择。 选取门控帧的原则是： 每

个心动周期选择一帧； 选择在每个心动周期 （R － R间期） 的舒张末期采集的图像。
对于第三个步骤， 目前各方法均采用信号的极值作为各心动周期的采样点。 因此各方法之

间的主要差别在于前两个步骤， 即隐含心动周期信息信号的提取， 以及进一步的滤波方法。
针对第一个步骤， 目前主要有两类方法下面具体介绍：
1） 分析图像序列中血管结构或管腔尺寸的变化， 具体如下：
例如， Nadkarni等［70］首先对各帧图像进行手动分割， 提取出管腔和血管壁的轮廓线，

然后通过计算各帧图像中管腔轮廓线所包围区域的面积， 分析血管腔横截面积的变化， 从

ICUS序列中选择出在近似相同相位处采集的各帧图像。 该方法的应用前提是需要对各帧图

像进行准确的分割， 而由于目前还没有一种全自动的、 鲁棒的血管内超声图像分割方法， 因

而限制了其应用。 Zhu等［71］通过计算各帧图像中一个手动设定的圆形感兴趣区域内的图像

灰度变化， 来分析管腔尺寸的变化。 Rosales等［69］根据管腔轮廓的椭圆近似， 计算相邻帧图
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像中管腔轮廓之间的旋转角和重心之间的位移。 Barajas 等［72］在由原始射频信号重建图像的

过程中， 通过分析管壁边界的变化， 提取反映心脏运动的信号。 此类方法的应用前提是需要

对各帧图像进行准确的分割， 分析结果的精度很大程度上取决于图像分割的精度。

图 3－71　 ICUS图像序列的回顾性脱机门控示意图

2） 分析图像灰度的变化情况， 具体如下：
通过分析图像灰度变化， 完成对心脏时相的提取或门控帧的选择， 无须对图像进行预先

的分割、 特征提取和跟踪等高层次的图像分析。 此类方法的关键是选择适当的相似度 （或
差异度） 测量标准， 衡量不同图像之间的相似度或差异度。 目前的方法都是采用涉及图像

中所有像素的全局相似性测量。 例如， Winter 等［73］提出的 “Intelligate” 方法降低了应用前

提， 即无须对 ICUS图像进行预先的分割、 特征提取和跟踪等高层次的图像分析， 而是将两

帧图像灰度特征的归一化互相关 （Normalized Cross － Correlation， NCC） 作为对 ICUS 序列中

各帧图像之间相似度的衡量， 然后将对门控帧的选择问题转化为对序列中各帧的归类， 从而

搜索出在各心动周期的舒张末期采集的图像。 Malley 等［74］采用文献 ［73］ 的衡量各帧图像

差异度的方法， 构建整个图像序列的差异矩阵， 并通过分析差异矩阵的周期性结构， 估计出

病人心动周期长度的近似值， 再通过在差异矩阵中搜索具有最小累积差异值的路径， 寻找在

各心动周期的心脏运动最慢点处采集的一帧图像， 组成门控序列。 其不足之处在于， 当病人

的心率发生变化时可能得到错误的结果。 文献 ［75］ 和 ［76］ 对 ［74］ 的方法进行了改进，
前者为了构建更为精确的差异矩阵， 首先对每帧 ICUS 图像进行特征提取， 得到其图像描述

子， 然后采用图像描述子之间的距离作为对两帧图像差异度的衡量。 这种方法虽然提高了差

异矩阵的精度， 但同时也提高了方法的复杂度。 后者保证了算法在病人的心率发生变化时也

能得到满意的结果。 此类方法的主要不足在于采用全局相似性度量的分析结果极易受到图像

中的噪声、 纹理变化和背景区域的影响。
第二个步骤的关键在于滤波器的设计。 文献 ［70］、 ［71］ 和 ［72］ 分别采用 Butter-

worth、 Gabor和 Daubechies滤波器来对反映心脏运动的信号进行滤波。 文献 ［73］ 分别采用

Butterworth和 Gabor滤波器对信号进行滤波， 并通过实验证明采用 Gabor 滤波器的滤波结果
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更满意。 文献 ［77］ 探讨了带通滤波器的形状对采样精度的影响， 并讨论了 Gauss和 Butter-
worth滤波器的性能。

（2） 方法举例

在连续回撤超声导管采集 ICUS图像序列的过程中， 伴随着周期性心脏运动的管腔形状

变化会导致各帧管腔截面图像灰度特征的周期性变化， 因此通过分析不同帧 ICUS 图像之间

的灰度变化规律， 可获得心脏的时相信息， 并选取出在相邻心动周期中的相同相位处采集的

图像， 组成新的序列。 基于上述思路， 可按照如下步骤完成回顾性脱机门控： 首先， 分析各

帧 ICUS图像的灰度特征， 构造差异矩阵； 然后， 从差异矩阵中找到累计差异值最小的路

径， 从而为各帧找到其在相邻心动周期中的对应帧； 最后， 选择在各心动周期的舒张末期采

集的图像。 各步骤的具体方法和对临床图像的实验结果举例如下：
1） 构造 ICUS序列的差异矩阵， 具体如下：
对于匀速连续回撤超声导管采集的由 n帧图像组成的 ICUS图像序列｛ I1，I2，. . . ，In｝， 首

先分析各帧图像之间灰度特征的差异度， 构造一个 n × n 维的差异矩阵 D ＝ （di，j）（ i，j ＝ 1，2，
. . ，n）， 其中 di，j表示第 i和 j帧图像之间的差异值。 选择两帧图像灰度值的归一化互相关作

为对其差异度的衡量。 设序列中各帧图像的大小均为 M × N像素， 对于 Ii 和 I j（ i，j ＝ 1，2，. . ，
n）， 差异度 di，j定义如下：

di，j ＝ 1 －
∑
N1－1

x ＝ 0
∑
N2－1

y ＝ 0
Ii（x，y） － μi . I j（x，y） － μ j

∑
N1－1

x ＝ 0
∑
N2－1

y ＝ 0
［ Ii（x，y） － μi］ 2

 

 
 
 

 

 
 
 ∑
N1－1

x ＝ 0
∑
N2－1

y ＝ 0
［ I j（x，y） － μ j］ 2

 

 
 
 

 

 
 
 

（3－67）

式中， μi 和 μ j 分别是 Ii 和 I j 的平均灰度值。 di，j越大， 则 Ii 和 I j 的差异越大。 如此构成的差

异矩阵具有如下特点： 所有元素均为非负值， 即 di，j∈［0，1］； 主对角线上的所有元素都是

0， 即 di，i ＝ 0； 矩阵关于主对角线对称， 即 di，j ＝ d j，i。
将 D中的每个元素 di，j用灰度值为 255.di，j的像素点来表示可得到一幅 n × n像素的灰度

图像， 其中像素越亮则表示对应的两帧图像的差异越大， 反之则越小。 图 3－72 是一个由

248 f组成的 ICUS灰阶图像序列的差异矩阵， 可以看出该矩阵具有明显的周期性结构， 这是

由于心脏的周期性运动所造成的 ICUS图像内容的变化比其他因素引起的变化 （包括血管本

身的几何形态、 搏动的血流引起的血管壁变形等） 要快得多。

图 3－72　 包含 248 f图像的 ICUS图像序列的差异矩阵
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2） 确定相邻心动周期中的对应帧， 具体如下：
由于在相邻心动周期的近似相同相位处采集的图像应十分相似， 它们之间的差异度也应

呈现局部最小值。 因此， 通过在差异矩阵中寻找一条累计差异度最小的最优路径， 可为

ICUS序列中的各帧图像找到其在相邻心动周期中的对应帧。
为了找到满足要求的最优路径， 首先须解决以下两个问题： 确定最优路径的起点和确定

搜索范围。 第一个问题即确定序列的首帧 I1 与第二个心动周期中的第几帧是对应帧。 差异

矩阵 D中第一行的各元素｛d1，1，d1，2，d1，3，. . . ，d1，n｝表示 I1 与序列中各帧之间的差异度， 且

d1，1 ＝ 0。 曲线 d1，i ～ i，i ＝ 1，2，. . . ，n具有近似周期性的形状， 各个谷点 （局部极小值） 所对

应的 i值间距近似相等， 这是由心脏的周期性运动所造成的。 随着 i的增大， 各局部极小值

呈递增的趋势。 也就是说， 随着导管的回撤， 在后续心动周期的相同相位处采集的图像与 I1
的差别将越来越大。 图 3－73 是对图 3－72 中的差异矩阵计算出的 d1，i ～ i 曲线， 显然第一个

谷点 （也是该曲线除 d1，1 ＝ 0 之外的全局最小值） 所对应的 i 值就是第二个心动周期中与 I1
相对应的帧的序号， 记为 F。 那么最优路径的起点即为 d1，F。 由图 3－73 可知， F ＝ 25 f， 表

示该序列中第 1 和 25 f是在相邻心动周期的相同相位处采集的。

图 3－73　 由图 3－72 中的差异矩阵计算出的 d1，i ～ i曲线

第二个问题即确定相邻心动周期的对应帧之间， 其序号之差的范围。 由于在采集图像的

过程中， 是以匀速回撤超声导管， 且图像的帧采样率也是固定的， 因此在病人心率恒定的情

况下， 相邻心动周期中对应帧序号之差应等于以帧为单位的心动周期的长度。 但是， 考虑到

病人心率可能发生变化的情形， 可首先估计以帧为单位的心动周期长度的近似值 CC； 然后，
对于 ICUS序列中的各帧， 将对其在相邻心动周期中对应帧的搜索范围 Δ 设定为 CC ／ 2≤Δ
≤2CC。

ICUS序列中间隔为 if的两帧图像 Im 和 Im ＋ i （m ＝ 1，2，…，n － i）的平均差异度值D（ i）
如下：

D（ i） ＝ 1
n － i∑

n－i

m ＝ 1
dm，m＋i （3－68）

得到函数D（ i） ～ i，i ＝ 0，1，2，. . . ，n － 1， 且D（0） ＝ 0。 图 3－74a 是对图 3－72 中的差异矩阵计
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算出的D（ i） ～ i曲线， 与曲线 d1，i ～ i类似， 该曲线同样具有近似周期性的形状， 且心率的近

似值 R （单位： 次 ／ min） 应等于该曲线的重复频率。 若图像采集速率为 30 f ／ s， 则心动周期

长度的近似值 CC ＝ （60 × 30） ／ R （f）。 由图 3－73b可知， R ＝ 65 （次 ／ min）， 则 CC≈27 （f）。

图 3－74　 由图 3－72 中的差异矩阵计算出的平均差异值曲线

a） 时域波形 （横轴为帧序号， 纵轴为平均差异值） 　 b） 幅度谱 （横轴是心率 （单位： 次 ／分钟）， 纵轴是频谱幅度）

采用动态规划 （Dynamic Programming， DP） 算法搜索差异矩阵中累计差异度最小的最优

路径， 不仅可保证解的全局最优性， 而且具有计算效率高和数字计算稳定的优点。 图 3－75 是

n × n维的差异矩阵示意图， 平面中的每个栅格点都表示一个数对［Ii，Ij］， 对应两帧图像 Ii 和
Ij， 差异值为 di，j。 L1 是主对角线， 其上所有点的值都是 0。 L2 是平行于 L1 并且与其水平距离

为 Δ的直线。 需要在该平面中寻找一条以 d1，F为起点、 且经过的所有点的差异度累计值最小的

路径。 如前所述， 将搜索范围限制在 L1和 L2之间宽度为 Δ （CC ／ 2≤Δ≤2CC） 的条带区域内，
即对于第 r帧 Ir， 寻找其在下一个心动周期中的对应帧 Ik 时， 须使 r ＜ k≤r ＋ Δ。 具体搜索步骤

如下：

图 3－75　 n × n维差异矩阵示意图
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在第 r步 （ r≥3） 中， 确定终点为［ Ir，Ik］（ r ＜ k≤r ＋ Δ）、 具有最小累计差异值的路径。
方法是连接该点与前一步中的各点［ Ir － 1，Il］ （ r － 1 ＜ l≤r － 1 ＋ Δ）， 计算出各条路径的累计差

异值， 并选择出具有最小累计差异值的路径。 令 c（ r，k，r － 1，l）为连接点［ Ir，Ik］和［ Ir － 1，Il］
的路径的累计差异值， 其公式如下：

c（ r，k，r － 1，l） ＝ dr，k ＋ dr － 1，l （3－69）
C（ r，k）是终点为［ Ir，Ik］的路径的最小累计差异值。 将 c（ r，k，r － 1，l）加在 C（ r － 1，l）上， 得

到累计差异值 Q（ r，k，r － 1，l）。 对于步骤 r 中的每个节点［ Ir，Ik］（ r ＜ k≤r ＋ Δ）， 共有 Δ 个累

计差异值。 C（ r，k）定义如下：

C（ r，k） ＝ min
r － 1 ＋ Δ

l ＝ r － 1
｛Q（ r，k，r － 1，l）｝ ＝ min

r － 1 ＋ Δ

l ＝ r － 1
｛C（ r － 1，l） ＋ c（ r，k，r － 1，l）｝ （3－70）

式中， C（2，l） ＝ d2，l ＋ d1，F； l ＝ 3，4，…，2 ＋ Δ。 产生 C（ r，k）的节点［ Ir － 1，Iu（r － 1）］成为［ Ir，Ik］的
前趋， 这样属于终点为［ Ir，Ik］的、 具有最小累计差异值的路径的全部节点就是｛［ I1，IF］，
［ I2，Iu（2）］，. . . ，［ Ir，Ik］｝。 重复上述过程， 直到 r ＝ n － Δ 时得到的具有最小累计差异值的路

径也就是整个问题的最优路径｛［ I1，IF］，［ I2，Iu（2）］，. . . ，［ In － Δ，Iu（n － Δ）］｝， 在图 3－74 中用 L表
示， 它表示 ICUS序列中， 第 1 帧与第 F 帧、 第 2 帧与第 u（2）帧、 …、 第 n － Δ 帧与第 u（n
－ Δ）帧是对应帧， 其中 u（.）是匹配函数。

为了减少计算量， 还可对搜索过程附加约束条件， 例如： 唯一性约束， ∀r，∃k Ir→Ik， 保

证只考虑各帧在相邻心动周期中的最佳对应帧； 单调性约束， 如果 Ir→Ik 并且 Ir ＋1→Ik′，那么 k′ ＞
k， 限制可能解的搜索空间， 避免 “多对一”， 即一帧与其相邻心动周期中的多帧相对应。
3） 选择在舒张末期采集的图像， 具体如下：
目前临床采用的 ECG门控图像采集方法通常采用 R 波作为门控帧的标志， 由于心脏在

R波出现时处于一个心动周期中运动最缓慢的阶段， 因此为了得到与 ECG 门控相似的结果

序列， 还需在最优路径 L上找到表示在相邻心动周期的心脏运动最慢点处采集的图像对的

图 3－76　 在滤波后的差异矩阵中搜索

在舒张末期采集的各对应帧

点。 若最优路径 L 经过 di，j， 则表示心脏在 i 和 j 两
个时刻处于近似相同的状态， 差异矩阵在点（ i，j）呈
现局部最小值； 若第 i和 j帧同时又是在心脏运动最

慢点采集的， 那么在过点（ i，j）、 垂直于主对角线的

方向上还应存在差异值很小的点。
首先采用 45°高斯模板对差异矩阵进行滤波， 强

化具有上述特点的结构， 得到滤波之后的差异矩阵

D′。 然后， 在 D′中， 找到路径 L 上的最大值点（p0，
q0） （在图 3－76 中用 “★” 表示）， 它表示第 p0 和

q0 帧是在相邻心动周期的心脏运动最慢点处采集的。
以该点为起点， 在 L 上找到表示其他对应帧的点，
包括向下和向上搜索两个阶段， 流程如图 3－77 所

示， 其中步骤 2 中的交点（qi， j）和（ j，pi）在图 3－76
中都用 “▲” 表示。

临床采集的 ICUS图像序列的门控结果如图 3－78 所示， 从图中可以直观地看出， 脱机

门控序列较 ECG门控结果更为平滑。
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图 3－77　 搜索门控帧采样点的流程图

a） 向下搜索　 b） 向上搜索

图 3－78　 ICUS序列的门控结果

a） 原始 ICUS序列纵向视图　 b） 基于图像的脱机门控结果　 c） 离线 ECG门控结果

上述回顾性脱机门控方法不需要专门的心电门控图像采集装置， 也无需利用 ECG信号，
同时亦无需操作者的手动参与， 因而结果的客观性和可重复性高。 由于采用了动态规划等高
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效算法， 还可保证较低的运算量和较高的运算效率。

3. 8. 4　 直接抑制运动伪影的方法

基于图像的回顾性脱机门控方法虽然可以避免 ECG 门控方法的缺点， 但是在获得的门

控序列中， 各帧可能在 R － R间期的任意位置获取， 同时当病人的心率发生变化时， 也可能

得到错误的结果。 同时由于每个心动周期只选择一帧， 需要抛弃大量帧， 因而可能会丢失很

多有诊断价值的信息。
目前， 对非门控 IVUS 图像序列直接进行运动估计的方法包括光流法 （Optical Flow，

OF） 和块匹配法 （Block Matching， BM）。 此类方法既不需要门控图像采集装置， 无需记录

ECG信号， 也不需要抛弃有用帧， 可保证图像数据集合的完整性。 但是光流法的估计结果

极易受到血流随机运动的干扰， 且对噪声十分敏感； 块匹配法需要明显的标志物 （例如钙

化， 血管分叉等）， 而此类标志并非在每帧中都存在。
在综合分析 ICUS图像序列中由周期性心脏运动所致运动伪影的产生机制和表现形式的

基础上， 可对覆盖多个心动周期的非门控 IVUS图像序列直接进行运动伪影的定量估计和补

偿， 改善 ICUS纵向视图的视觉效果， 提高对 ICUS 图像的定量分析和三维重建等的精度。
该技术无需利用 ECG信号， 也不需要抛弃任何一帧图像， 在抑制运动伪影的同时可保证图

像数据集合的完整性。 下面介绍方法的主要步骤。
首先， 提取各帧图像中的血管壁内膜轮廓， 并定量估计相邻帧间的血管横断面刚性运动

参数， 如图 3－79 所示。 相邻帧血管横截面之间的平移和旋转可分别用管腔边界曲线重心的

位移和边界曲线之间的旋转角来表示。 在图 3－79 中， 假设相邻两帧中的管腔边界曲线分别

为 γ1 和 γ2， 其重心分别为 C1（xc 1，yc 1）和 C2（xc 2，yc2）， γ1 和 γ2 之间的位移为（Δx，Δy） ＝
（xc2 － xc1，yc2 － yc1）， γ1 和 γ2 之间的旋转角为 Δα， 旋转中心为导管（x0，y0）， 即：
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 ＝

cosΔα sinΔα
－ sinΔα cosΔ

 

 
 
 

 

 
 
 

x1 ＋ Δ
y1 ＋ Δy

 

 
 
 

 

 
 
 （3－71）

其中

Δα ＝ arctan yc2 ／ xc2( ) － arctan yc1 ／ xc1( ) （3－72）
ICUS断层图像序列中相邻切片之间管腔横截面重心的位移和空间方向的改变主要由运动和

几何两方面的因素造成： 运动因素即外部因素， 指由周期性心脏运动和搏动的血流造成的超声导

管相对于管腔的运动和血管形态的变化； 几何因素即内部因素， 指血管腔本身不规则的几何形

状。 因此， 管腔边界曲线重心的位移（Δx，Δy）和边界曲线之间的旋转角 Δα 分别由如下两部分

组成：
Δx ＝ Δxd ＋ Δxg
Δy ＝ Δyd ＋ Δyg
Δα ＝ Δαd ＋ Δαg

 

 

 

 
 

  

（3－73）

其中， 脚标 d和 g分别表示运动分量和几何分量。
对于图像序列中的各相邻帧， 例如第 k -1 和 k 帧 （k ＝ 2， 3， …， M， M 是图像序列的

总帧数）， 计算血管内腔边界曲线的几何中心作为对其重心的近似， 并计算出重心之间的刚

性运动参数｛Δxk k ＝ 2， 3，. . . ， M｝、 ｛Δyk k ＝ 2， 3，. . . ， M｝和｛Δαk k ＝ 2， 3，. . . ， M｝。
由于由血管本身的不规则几何形状所引起的相邻帧之间管腔横截面空间方向和重心位置的变
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图 3－79　 相邻帧血管内超声图像的血管壁刚性运动参数示意图

化速度， 远小于由周期性心脏运动所致的变化速度， 因此在刚性运动参数的高频分量对应于

运动分量（Δxk，d， Δyk，d， Δαk，d）， 且其变化频率应等于心率， 而低频分量对应于几何分量

（Δxk，g， Δyk，g， Δαk，g）。 分别对｛Δxk k ＝ 2， 3，. . . ， M｝、 ｛Δyk k ＝ 2， 3，. . . ， M｝和｛Δαk
k ＝ 2， 3，. . . ， M｝进行高通滤波， 则滤波器的输出即是运动分量（Δxk，d， Δyk，d， Δαk，d）的估

计值。 高通滤波器的通带截止频率设定为病人的心率值。
最后， 对于第 k帧图像 Ik（x， y）（k ＝ 2， 3， …， M）， 将其血管区域 （血管壁中 －外膜轮

廓和管腔轮廓之间的区域） 内各像素的坐标 （基于以导管中心为坐标原点的坐标系） 先平移

－∑
k

i ＝ 2
Δxi，d， －∑

k

i ＝ 2
Δyi，d

 

 
 

 

 
 ，再旋转 －∑

k

i ＝ 2
Δαi，d ， 即得到消除刚性运动伪影后的图像 I′k （x′， y′）：
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（3－74）

图 3－80 和图 3－81 分别是对 62 帧和 80 帧临床图像序列补偿运动伪影前后的横向视图

（血管腔边界曲线） 及纵向视图。 可以看出， 完成抑制运动伪影后的横截面视图中相邻帧管

腔轮廓之间的扭动大大减小， 在纵向视图中体现为外膜轮廓的锯齿形边缘变的相对平滑。

图 3－80　 62 帧临床图像实验结果

a） 补偿前横向视图中的管腔边界　 b） 补偿后横向视图中的管腔边界　 c） 补偿前的纵向视图　 d） 补偿后的纵向视图
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图 3－81　 80 帧临床图像实验结果

a） 补偿前横向视图中的管腔边界　 b） 补偿后横向视图中的管腔边界　 c） 补偿前的纵向视图　 d） 补偿后的纵向视图

3. 9　 三维重建

早期的血管三维重建方法是把一系列的 IVUS图像按照采集顺序等间距叠加起来形成三

维直血管段， 如图 3－82 所示， 不考虑血管本身的弯曲和扭曲、 超声导管在回撤过程中的扭

曲和滑动所造成的图像旋转和信息丢失， 以及由于心脏运动所导致的运动伪影等。 由于

IVUS本身不能提供每一帧切片图像的空间信息 （如轴向位置和空间方向， 采集点处导管的

曲率和挠率等） 和定位导管回撤路径， 因而此类方法往往将弯曲的血管重建成直的血管，
其结果是不准确的。

图 3－82　 早期的血管三维重建方法

由于在进行 IVUS检查的过程中， X 射线血管造影和 IVUS 分别同步显示导管探头在管

腔内的部位和相应血管壁的结构形态， 因而可采用一对近似正交的造影图像对导管的回撤路

径进行精确定位， 将由造影图像获得的超声导管和管腔长轴方向的三维几何信息与由 IVUS
图像获得的管腔横截面信息相融合后三维重建血管， 充分发挥两种成像手段的优势， 克服分

别独立采用二者重建血管时的不足， 如图 3－83 所示。
该领域的研究开始于 20 世纪 90 年代中后期［80］， 流程图如图 3－84 所示， 基本思路是在

完成 ECG门控的 IVUS和 CAG图像采集后， 首先分别对原始造影和 IVUS图像进行增强、 去

噪、 畸变校正以及二维分割等预处理， 然后从双面造影图像中三维重建出目标血管的中心线

或导管回撤路径。 之后， 确定各帧 IVUS图像沿血管中心线或导管路径的轴向位置和空间方

向。 最后， 采用曲面拟合技术和表面绘制技术完成整段血管的重建。 目前国内外各研究组主
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要对上述基本思路的具体实现方法进行研究， 重点是确定各帧 IVUS 图像的空间方位， 文献

［81 － 89］ 是代表性方法。

图 3－83　 基于血管造影和 IVUS图像融合的重建结果［79］

图 3－84　 基于 IVUS和 CAG图像融合的血管三维重建流程图

对于冠状动脉内超声图像序列， 若只重建某一个时相 （通常是舒张末期） 的血管， 则

由于研究冠脉血管组织的生物力学特性、 分析血管壁受到的由搏动血流引入的应力应变分布

情况、 建立血管弹性图等， 都需要分析动脉血管在心动周期中不同时刻的变形， 而限制了血

管内超声在这些方面的应用。 利用同步采集的、 覆盖多个心动周期的冠状动脉内超声图像序

列和一对近似正交的血管造影图像序列对靶血管段进行动态三维 （四维， 即三维 ＋时间）
重建［79］， 再现冠状动脉血管 （包含可能存在的斑块） 在心动周期中各时相的真实形态， 是

未来的主要发展方向。
对重建结果精度的定量评价也是需要解决的关键问题， 目前一般采用仿体实验或动物
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（如猪） 心脏的体外实验， 但是制做可真实模拟人体搏动状态下的血管仿体是非常困难的，
动物体外实验同样存在不能模拟搏动的动脉血管的问题。

3. 9. 1　 X射线造影图像中导管路径的三维重建

如 2. 5 节所述， 根据两幅近似垂直的 CAG 图像之间的几何变换关系， 可以三维重建出

超声导管的回撤路径。 或者采用 “自顶向下” 的方法， 运用 snake 模型技术， 表示导管的

snake曲线在约束力的作用下直接在三维空间中变形， 如图 3－85 所示。

图 3－85　 导管 snake曲线在约束力的作用下直接在三维空间中变形

snake模型的初始位置采用手动取点获得， 即在导管路径的一个投影上手动选取若干采

样点， 然后根据外极约束得到这些点在另一角度投影上的对应点。 由这几组对应点分别求出

它们的三维坐标， 用直线段连接这些三维点， 所得折线作为 snake 模型的初始位置。 采用三

次 B样条曲线作为 snake模型的表示方式， 将曲线离散化为 N 个点 ci（xi， yi， zi）（ i ＝ 1， 2，
…， N）， 模型能量函数的离散表达式如下：

E ＝ ∑
N

i ＝ 1
［E int（ i） ＋ Eext（ i）］ （3－75）

内部能量 E int保证变形过程中曲线的连续和光滑， 公式如下：

E int（ i） ＝ （d － ci － ci － 1 ） ＋ ci － 1 － 2ci ＋ ci ＋ 1 （3－76）
外部能量函数 Eext是保证模型收敛的外部力， 保证曲线在左右成像平面上的投影位于相应的

导管投影， 其公式如下：
　 　 Eext ＝ ［ IL（TL（ci）） ＋ IR（TR（ci））］ ＋ ［ IL（TL（ci）） ＋ IR（TR（ci）） ］ （3－77）
式中， IL（TL （ci）） ＝ IL（u1 i， v1 i）和 IR（TR（ ci）） ＝ IR（u2 i，v2 i）分别是左右图像点的灰度值；
IL（TL（ci）） ＝ IL（u1 i，v1 i）和 IR（TR（ci）） ＝ IR（u2 i， v2 i）分别是左右图像点的灰度梯度。
TL和 TR都是以 c为自变量的函数， 根据透视投影几何关系和 CAG 系统几何变换矩阵可知，
空间点在两个成像平面上的投影点坐标（u1， v1）和（u2， v2）都可用该点的三维坐标 c ＝ （x1，
y1， z1）表示， 具体如下：

［u1 　 v1］ T ＝ TL（c）

［u2 　 v2］ T ＝ TR（c）
{ （3－78）
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在使能量函数最小化的过程中， snake曲线在内外力的共同作用下不断变形， 最终停留在能

量函数取得最小值的位置， 即为三维导管路径。

3. 9. 2　 确定各帧 IVUS图像的轴向位置

将 IVUS切片映射到三维导管回撤路径的正确位置处， 即确定各帧超声图像的三维轴向

位置， 主要依据由造影图像中三维重建出的导管回撤路径以及导管回撤的方式和速度。 例

如， 文献 ［87］ 采用在 ECG门控下的基于鞘管的导管恒速回撤方式， 得到由在各心动周期

的心脏舒张末期采集的 IVUS 图像所组成的序列， 以减小心脏运动和呼吸所造成的运动伪

影， 提高重建精度。 依据三维导管路径长度， 将超声图像中心 （即导管中心） 等间隔垂直

映射到导管路径上。 但是当患者心律不齐时这种等间隔放置方法就存在较大偏差。 此后， 文

献 ［88］ 也采用类似的 ECG门控图像采集方法， 并记录下首帧图像的采集时刻， 然后依据

各后续帧超声图像的采集时刻计算出它们与首帧图像之间的距离， 从而得到沿超声导管路径

排列的各 IVUS帧的轴向位置。 文献 ［89］ 未考虑心脏运动的影响， 而是根据导管的回撤速

度和各帧 IVUS图像的采集时刻计算各 IVUS帧的位置， 然后将从 IVUS图像中分割出的内腔

轮廓质心垂直映射到相应的三维血管中心线上。
目前常用的方法是， 在对感兴趣的血管段进行 IVUS 检查的过程中， 将超声导管插入管

腔内之后， 推送至远端， 记录下回撤的起始时刻。 然后经电动机驱动匀速连续地拉出导管，
根据采集每帧图像时经过的时间， 即可计算出相邻帧的切面间距， 从而确定导管路径上各帧

图像的采集点。 在回撤过程中， 超声导管始终位于各帧截面图像的中心， 并且截面图像应垂

直于导管回撤路径， 如图 3－86a 所示， 设 c（ s） （0≤s≤1）是表示三维导管路径的 B 样条曲

线， 为了沿 c（ s）准确排列各帧 IVUS图像， 计算 c（ s）上各帧图像采集点处的单位切矢量 t ＝
c′（ s） ／ c′（ s） ， 在沿导管路径按照采集顺序依次排列各帧 IVUS 图像时， 令各帧图像平面

垂直于其采集点处的单位切矢即可， 如图 3－86b所示。

图 3－86　 IVUS图像的轴向位置示意图

a） 回撤路径上各帧图像采集点处的单位切矢　 b） 超声图像平面垂直于其采集点处的单位切矢［88］

3. 9. 3　 确定各帧 IVUS图像的空间方向

确定各帧 IVUS图像的轴向位置后， 需解决两个问题： 一是确定相邻帧 IVUS 图像之间

的相对方向； 二是确定各帧 IVUS图像的绝对方向。
确定相邻帧 IVUS图像之间的相对方向， 也就是考虑导管在回撤过程中的扭转问题［90］。

当导管的 3－D回撤路径不是平面曲线时， 例如， 图 3－87 所示为沿着一个立方体边沿的回撤
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图 3－87　 沿着一个

立方体边沿回撤轨迹

轨迹， A和 B点分别表示回撤路径的起点和终点， 路径上的

箭头表示在该点采集到的超声图像的方向， 也即导管在该点

所在平面的法线方向。 显然当导管从一个平面进入另一个平

面时， 超声图像的方向就会发生变化。 而且， 当导管分别沿

实线和虚线表示的两条路径回撤时， 尽管起点和终点相同，
但所采集的超声图像的方向是不同的。 对于实线轨迹， 在 A
和 B处的方向正好相差 180°； 而虚线轨迹的起点和终点处的

方向是相同的。 如果在重建过程中没有考虑此问题， 则可能

造成实际的斑块在血管弯曲处的外侧， 而重建出的斑块位于

弯曲处内侧的现象， 这两种情况下的血液动力学特性是完全

不同的。
计算导管路径上各帧 IVUS图像采集点处的切矢、 主法矢和副法矢， 建立该点处的局部

坐标系。 设曲线 R（ s）（0≤s≤1）是用三次 B样条曲线表示的三维导管路径， 由曲线方程可求

出曲线上任意一点 R（ si）处的单位切矢 t、 单位主法矢 n和单位副法矢 b， 三个矢量构成该点

处的 Frenet － Serret标架， 即局部坐标系， 如图 3－88 所示。 沿三维导管路径， 在各帧 IVUS
图像采集点处均建立局部坐标系， 即可确定各帧 IVUS图像的初始方位。

图 3－88　 三维导管路径上各帧 IVUS图像采集点处的局部坐标系

图 3－89a所示为屏幕坐标系， 它以左上角为坐标原点， X′轴正向向右， Y′轴正向向下；
图 3－89b所示的投影平面坐标系以图像中心为坐标原点， X轴正向向右， Y轴正向向上。 设

图像的大小为 W × H （单位： 像素）， 则图像平面坐标系中任一点的坐标值 （x′i ， y′i ） 转换

到投影平面坐标系中为 （xi， yi）， 其公式如下：

［xi 　 yi］ ＝
1 0
0 － 1

 

 
 
 

 

 
 
 .
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W ／ 2
H ／ 2

 

 
 
 

 

 
 
 

 

 
 

 

 
 （3－79）

临床采集的 IVUS图像是按照图像平面坐标系存储的， 各帧超声图像均以导管为中心，
且垂直于导管路径在该帧图像采集点处的切矢量， 因此对于各帧超声图像， 需先由式

（3－79）的坐标转换关系， 将图像中像素点的坐标转换到投影平面坐标系中， 然后再映射到

在导管路径相应位置处建立的局部坐标系， 即 Frenet － Serret标架中， 如图 3－90 所示。 由于

各帧 IVUS图像均垂直于导管路径， 即垂直于导管路径在该帧图像采集点处的切矢量， 因此

应将 IVUS切片映射到导管路径在该点处的法平面 （即由单位主法矢和单位副法矢构成的平

面） 上。 基于此原因， 对于在导管路径上各帧图像采集点处建立的 Frenet － Serret 标架 （局
部坐标系）， 以单位主法矢为 X轴， 单位副法矢为 Y轴， 单位切矢为 Z轴， 然后根据坐标变
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换原理， 将各帧超声图像中像素点的坐标 （基于投影平面坐标系） 变换到相应的局部坐标

系中。

图 3－89　 图像平面和投影平面坐标系示意图

a） 图像平面坐标系　 b） 投影平面坐标系

图 3－90　 IVUS图像的坐标变换

图 3－91　 导管的偏心示意图［91］

对于确定各帧 IVUS 图像的绝对方向，
在研究早期， 文献 ［80］ 提出采用解剖学

标志 （如血管分叉点） 确定各帧图像旋转

角的方法， 显然有时很难在造影中清晰地识

别出此类标志点。 在 IVUS 图像中， 导管位

于图像的中心， 并且一般不与管腔轮廓的重

心重合， 二者之间存在一定的偏移量［91］，
如图 3－91 所示。 导管路径、 血管中心线和

超声图像轴向位置示意图如图 3－92 所示，
从造影图像中三维重建出的血管腔轴线与

IVUS图像平面的交点也不与 IVUS图像中的管腔轮廓重心重合。 各帧超声图像在垂直于导管

的平面内可自由旋转。 文献 ［81， 88］ 利用上述两种偏心信息， 以 IVUS 图像中心作为参考

点， 分别计算图像中的管腔轮廓重心和从造影中重建出的管腔椭圆轮廓中心与参考点之间的

偏心向量， 以及两个偏心向量之间的夹角， 即偏心角， 如图 3－93 所示； 然后， 通过对全部

ICUS图像的偏心角加权和进行优化， 计算出一个校正偏心角， 并将其应用于各帧 IVUS 图

像， 得到沿超声导管路径准确排列的各帧 IVUS图像， 如图 3－94 所示。
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图 3－92　 导管路径、 血管中心线和超声图像轴向位置示意图

图 3－93　 IVUS图像平面内的偏心

向量与偏心夹角［88］

图 3－94　 沿三维导管路径准确

排列的各帧 IVUS图像

文献 ［82］ 采用投影法确定 IVUS图像的绝对方向， 即计算重建出的内腔表面的投影轮

廓， 与造影图像进行定量比较， 在不同初始角度时测量投影轮廓采样点处导管与管腔边界之

间的距离， 并分别与从造影中测得的距离进行对比， 利用线性回归分析法得到最大正相关的

最优旋转角。 文献 ［92］ 将三维管腔投影到二维造影图像上， 并与造影中的管腔投影进行

对比。 每旋转一度， 对投影边界点与对应造影边界点之间的距离求和， 距离和最小时的角度

即为各帧超声图像的最佳旋转角。 文献 ［93］ 将采用三维弹性配准法， 即将完成血管壁轮

廓提取的 ICUS切片垂直置于一个直导管路径上； 然后采用三次 B 样条曲面对管腔轮廓点进

行拟合， 得到一个管状模型； 最后将管状模型向左右造影平面反投影， 将投影轮廓与造影中

的管腔轮廓进行配准， 通过对控制曲线的反复迭代得到全局最优解。
上述方法的主要不足在于确定各帧 IVUS图像的空间方向时， 以从造影图像中重建出的

三维血管腔模型或造影中的管腔轮廓或轴线作为基准， 采用优化的方法求得各帧 IVUS 图像

的最优空间方向。 而基于造影图像的三维重建本身就存在误差 （例如， 重建时一般假设管

腔横截面为椭圆， 而事实上当发生狭窄时管腔的形状通常复杂多样）， 且在反投影的过程

中， 可能再次引入成像系统参数的误差。

3. 9. 4　 腔内外表面的拟合

至此， 已经得到了导管的三维回撤路径， 以及沿导管轴向排列的管腔横截面， 需要选择

适当的曲面拟合方法， 将各帧图像的轮廓连接起来， 形成连续、 封闭的血管腔内外表面， 为

后续的量化测量和可视化所用。 如 2. 5. 6 节所述， 常用的曲面拟合方法有球包络法、 三角形

拼接法和 NURBS曲面拟合法。 图 3－95 是采用 NURBS 曲面拟合法对图 3－94 所示的临床图
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像序列得到的血管表面重建结果。

a）

b）

图 3－95　 采用 NURBS曲面拟合法对图 3－94 所示的临床图像序列得到的血管表面重建结果

a） 多个视角的三维血管段的整体外观　 b） 三维血管段的纵向剖面图

3. 10　 形态参数的定量测量

在完成 IVUS图像的分割和血管三维重建的基础上， 采用几何方法， 可对具有临床参考价

值的血管形态参数 （包括最大和最小管腔直径、 管腔横截面积、 管腔偏心率、 管腔容积、 血管

壁厚、 斑块体积、 血管段长度等） 进行定量测量， 辅助血管病变的诊断和指导介入治疗。

3. 10. 1　 长度和局部曲率

血管段长度是临床诊治冠心病的重要参数， 例如进行支架治疗时， 需要测量狭窄段长

度， 选用长度合适的支架。 按照采集顺序， 对各帧 ICUS图像中管腔截面轮廓重心进行 B 样

条曲线拟合， 即可得到管腔轴线， 利用 B 样条曲线的积分计算管腔轴线的长度， 即得到血

管段的长度。
血管段曲率的变化对于冠心病的诊治而言也是重要的参数， 例如近端血管的曲率是经皮

冠脉介入手术成功的关键因素； 曲率的变化可以反映是否存在动脉粥样硬化等。 对每帧

IVUS ／ OCT图像建立 Frenet － Serret 标架， 根据微分几何中的曲率公式， 即可求得血管壁管

腔 －斑块界面上每个点的曲率。 设三维导管路径用曲线 c（ s）表示， 曲率 κ 等于曲线的切向

量 t（ s）相对于弧长的转动率如下：
κ（ s） ＝‖t′（ s）‖ ＝‖c″（ s）‖ （3－80）

曲线在该点的切向量 t（ s）和主法向量 n（ s）的关系如下：
n→（ s） ＝ t′（ s） ／‖t′（ s）‖ ＝ t′（ s） ／ κ（ s） （3－81）

κ随点在曲线上的移动而变化， 如果 κ≡0 那么该曲线是一条直线。
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为了区分横截面中管腔 － 斑块界面上的点是 “内弯曲” 还是 “外弯曲” 点， 文献

［94］ 提出可采用该点相对于主法向量的圆周位置对其曲率值进行加权处理， 得到曲率指针

值 κindex， 根据 κindex的正负确定该点的 “内弯曲 ／外弯曲” 性质。 设在三维导管路径上的点

c（ s）处拍摄的超声图像为第 s帧， 其上的第 i 个轮廓点为 f（ s， i）， 它与轮廓重心 c（ s）之间

的向量为 v（ s， i） ＝ f（ s， i）-c（ s）。 点 c（ s）处的单位主法向量为 n（ s）， 将其映射到第 s帧超

声图像平面所在的二维坐标系中， 如图 3－23b所示。 定义点 f（ s， i） 的曲率指针如下［94］

κindex ＝ κ（ s）
n（ s）.v（ s，i）
‖v（ s，i）‖ （3－82）

其中， “.” 表示两个向量的点积。 即采用导管路径在该点的主法向量 n（ s）和向量 v（ s， i）
的夹角的余弦值对曲率值进行加权。 由于 n（ s）总是指向曲率圆的圆心， 因此它也表明了圆

周上的内弯曲区域。 若 κindex ＞ 0， 则点 f（ s， i） 为内弯曲点； 若 κindex ＜ 0， 则 f（ s， i）为外弯

曲点； 在垂直于法向量的方向上 κindex ＝ 0。 这样就将曲率值与管腔 －斑块界面上点的圆周位

置联系了起来， 为后续分析斑块的分布与血管几何形态间的关系奠定基础。

3. 10. 2　 横截面积

血管腔横截面积的大小可直接反映该区域血管狭窄的程度， 即病变的程度。 IVUS 图像中

血管壁内膜轮廓曲线所包围的面积即为管腔在该帧图像采集点处的横截面积， 如图 3－96所示。
下面介绍两种计算管腔横截面积的方法：
1） 对从 IVUS图像中提取出的血管壁内膜轮廓点进行 B 样条曲线拟合， 得到用参数曲

线表示的轮廓线， 然后对该曲线积分， 即得到其所包围区域的面积。
2） 通过对属于血管壁内膜轮廓曲线所包围区域内的像素进行计数得到其面积。 如果内

膜轮廓的像素点总数为 N， 像素的尺寸为 Lpixel， 那么该区域的面积为

S ＝ L2pixel.N （3－83）
按此方法， 图 3－97 中区域 R的面积 S ＝ 41 （其中 Lpixel ＝ 1）。

图 3－96　 完成血管壁轮廓提取的一帧 IVUS图像 图 3－97　 区域 R的面积

3. 10. 3　 容积

如 2. 6 节所述， 从 X射线血管造影图像中估计血管段容积时， 通常是将血管横截面假

设为椭圆， 并根据两个角度的二维直径信息限制椭圆轮廓的形状， 然后根据相邻的血管椭圆
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横截面计算血管段的容积。 但是血管横截面的形状通常是复杂多样的， 尤其是发生病变时，
因此这种测量是不准确的。

血管内超声可以清晰显示血管横截面的形态， 对从 IVUS 图像中提取出的血管内膜离散

轮廓点进行 B样条曲线拟合， 得到封闭的、 用连续参数曲线表示的内膜轮廓。 以该封闭曲

线的重心作为坐标原点建立局部坐标系， 通过在该坐标系中进行曲线积分求出该曲线所包围

的面积， 即血管内膜横截面积 G i。 血管段上下截面示意图如图 3－98 所示， 图中设血管段上

下截面 （即两帧 IVUS图像） 的法向矢量分别为 n1和 n2， 则该段血管的方向矢量近似为

n0 ＝ n1 ＋ n2 （3－84）
截面轮廓在矢量 n0方向上的投影面积为

G′i ＝ G icosμi （3－85）
式中， μi是 n0和 ni之间的夹角。 截面间距离为

h ＝ d1 cosϕ （3－86）
式中， ϕ是 n0和 d1之间的夹角。 则该段血管的体积可用圆台体积公式近似计算得到， 公式如下：

Vi ＝ h（G i′ ＋ G′i G′i ＋ 1 ＋ G′i ＋ 1） ／ 3 （3－87）

3. 10. 4　 斑块的体积和厚度

斑块的体积反映了病变的程度， 可作为评价病变进展和消退情况的重要指标。 粥样硬化

斑块的形状是不规则的， 如图 3－99 所示， 所以可采用体积微元的思想通过划分体积网格求

解该不规则区域的体积。 血管壁网格化示意图如图 3－100 所示， 在图 3－100a 中， 先计算内

腔 －斑块边界与外膜边界之间的各个网格体元的体积 Vk， 那么目标区域的体积 V 就是这些

网格体元的体积之和， 公式如下：

V ＝ ∑
N－1

k ＝ 0
Vk （3－88）

图 3－98　 血管段上下截面示意图 图 3－99　 冠状动脉粥样硬化斑块示意图

如图 3－100b所示， 图 3－100a 中网格体元的构成方法如图 3 －100b 所示， 具体过程

如下：
1） 以管腔轮廓的几何中心作为对其重心的近似， 得到血管段上下截面 （即相邻两帧

IVUS图像） 中血管内腔轮廓的重心 CL2和 CL1。
2） 在前一帧图像的管腔轮廓上任取一点 A作为起始点， 使其与重心 CL1的延长线与外膜

相交于点 B。 由两条直线可确定一个平面， 可知 CL1B与 CL1CL2两条直线确定的平面与第二帧
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超声图像内、 外膜轮廓分别相交于点 E和 F， 则 ABCDEFGH就构成了一个六面体网格体元。
3） 若要划分的体元数为 n， 则以 A为起始点在内膜轮廓等间隔地取 n个点 Ai（ i ＝ 1， 2，

…， n）， 以 Ai代替 A重复步骤 2， 求这些点在其外膜轮廓和下一帧超声图像上对应的点 B i、
E i和 F i（ i ＝ 1， 2， …， n）。

图 3－100　 血管壁网格化示意图［95］

a） 网格化的三维血管段　 b） 体元的构造方法

目前计算体元体积的常用方法有三种： 多胞 （polytope） 法、 Watanabe 法和 Simpson 规

则法［95］示意图如图 3－101 所示。
（1） 多胞 （polytope） 法

在图 3－101a中， 每个体元是由 8 个顶点构成的多面体， 该多面体有 6 个面， 每个面包

含 4 个顶点。 绕顶点逆时针转动时， 其法向量指向外。 从任意顶点 V0开始可以获得一个顶

点的有序序列｛V0， V1， V2， V3｝， 构成两个三角形 V0V1V2和 V0V2V3， 每个三角形和坐标原点

O都构成一个四面体。 对于体元的每个表面， 都计算出各四面体的体积， 然后相加即可求出

体元的体积， 其公式如下：

Vk ＝ ∑
6

j ＝ 1
∑
2

i ＝ 1

1
6 ［V j，0.（V j，i × V j，i ＋1）］

（3－89）

式中， V j，i表示坐标原点 O与第 j个表面上的第 i个三角形的顶点之间的向量。
（2） Watanabe法
在图 3－101b中， 首先分别计算出多面体的下表面 ABCD和上表面 EFGH的重心 Cbottom和

Ctop， 及其法向量 nt和 nb， 两重心之间的向量为 d ＝ Ctop-Cbottom， 则多面体的体积为

Vk ＝
（nt ＋ nb）.d

2 （3－90）

（3） Simpson规则法

按照图 3－101c构造由连续三个切片构成的体元， 其上、 中、 下表面的重心分别为 Ctop、
Cmid和 Cbottom， 法向量分别为 nt、 nm和 nb， 定义向量 d1 ＝ Cmid-Cbottom和 d2 ＝ Ctop-Cmid， d ＝ d1
＋ d2。 则多面体的体积为

Vk ＝
（nt ＋ 4nm ＋ nb）.d

6 （3－91）

与 Watanabe法相比， 该方法采用的体元扩大了一倍。
971



图 3－101　 体元体积计算示意图［95］

a） 多胞法示意图　 b） Watanabe法示意图　 c） Simpson规则法示意图

对于每帧 IVUS图像， 利用分割出的斑块 －内腔和斑块 －中膜边界， 连接管腔横截面的

重心和斑块 －中膜边界上的一点 A， 所得线段与斑块 －内腔边界交于一点 B， 线段 AB 的长

度即为点 A （或 B） 处斑块的厚度。 相对于斑块的绝对厚度值而言， 斑块的分布对于临床诊

断的意义更大。

3. 11　 流动规律参数的估算

血流动力学是应用流体力学的理论和方法研究血液在血管中的流动规律， 并探讨血液流

动规律与血管生理和病理之间关系的一门边缘性学科。 从 20 世纪 90 年代开始， 血流动力学

因素与血管生长和细胞微结构之间的关系的研究逐渐成为血管生物学的热点课题。 粥样硬化

性病变常发生于大血管分叉或弯曲处， 这些区域的血流动力学特性复杂， 并且因此所造成的

血管壁细胞力学性质的改变是粥样硬化斑块生成的重要原因。 血流动力学因素对粥样硬化的

局灶性起着非常重要的作用， 而由管腔内的搏动血流产生的血管壁剪切应力 （Wall Shear
Stress， WSS） 是其中的关键因素， 也是造成易损斑块破裂的主要原因。

血管内超声能够提供血管腔和管壁的横截面图像和纵向视图， 可据此分辨出斑块的位

置、 大小、 组成成分和分布， 并观察病变处血管的重构情况， 从而根据斑块的不同性质辅助

指导介入治疗， 以及对介入治疗的效果进行有效评估。 根据 IVUS 图像来评估冠状动脉血管
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的血流动力参数， 对于识别易损斑块， 辅助冠心病的诊断和制定最佳诊疗方案， 评价介入治

疗效果等都具有重要意义和临床应用价值。
血流动力学参数是研究动脉粥样硬化性病变的产生机理， 辅助冠心病的正确诊断， 指导

介入治疗并评价其效果的重要参数。 其中血管壁受到由血流引入的应力应变的分布情况是反

映斑块的易损性， 以及预测斑块的发生和发展趋势的重要指标， 血管壁的弹性模量可用来描

述管壁组织的复杂机械性质。 采用血管内超声这一临床广泛采用的诊断血管病变的微创介入

成像手段， 可对具有重要临床参考价值的血流动力学参数进行定量测量。 目前， 利用血管内

超声测量冠状动脉血流动力学参数的主要方法包括： 血管内超声弹性图、 基于三维血管重建

的测量方法以及基于 IVUS图像配准的测量方法。 其中血管内超声弹性图将在 3. 13. 2 节中介

绍。 下面介绍后两种方法的基本原理， 并分析和比较其优缺点。

3. 11. 1　 基于三维血管模型的血管壁局部应力应变的估算

利用重建出的三维血管模型， 采用基于计算流体动力学 （Computational Fluid Dynamics，
CFD） 的数值模拟技术， 可对由血流引入的冠状动脉血管壁剪切应力的分布情况进行估算。
其基本原理是： 首先对冠状动脉管腔内的血液流动建立数学模型， 通常是用 Navier － Stokes
方程来模拟血液在血管腔中的流动， 并且不考虑动脉血管中的热量和其他能量形式的交换问

题； 然后使用 CFD商用软件 （例如基于有限体积法的 FLUENT） 对由于血流引入的 WSS 分

布进行数值模拟， 求解控制方程， 求解过程主要包括构建物理模型并划分网格、 设置求解参

数、 计算模型初始化、 计算求解、 结果收敛性、 正确性检查等步骤。
（1） 建立动脉血管的流固耦合数学模型

考虑到血液流场与动脉血管壁耦合的过程非常复杂， 一般在以下假设前提下进行三维流

固耦合计算：
1） 所研究的动脉血管的直径都大于 1mm， 这类血管中的血液可以看做是均匀的连续介

质， 即可近似认为是不可压缩的牛顿流体。
2） 血液的流动为定常层流。
3） 动脉血管壁是线弹性的且不可压缩。
4） 忽略血液的重力。
5） 忽略温度的影响， 即不研究温度和流动以及应力的耦合， 不考虑血管中的热量和其

他能量形式的交换问题。
采用 Navier － Stokes方程

ρ ∂u∂ t ＋ （（u － ug）. ）u 

 
 

 

 
 ＝ － P ＋ μ u （3－92）

和速度散度为零的连续方程 （即不可压缩方程）
.u ＝ 0 （3－93）

来描述粘性不可压缩的血液流体的流动。 式中， ρ和 μ分别是血液的密度和粘度； u 和 P 是

流体的速度和压力； ug是网格点速度； t是时间。
定义分析区域即血液流体部分具有光滑边界， 血流的进、 出口速度边界条件如下：

u interface ＝
∂x
∂ t

∂u
∂n inlet

＝ ∂u∂n outlet
＝ 0

 

 

 

 
 

  

（3－94）
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式中， interface为血管壁内表面； inlet 和 outlet 分别为入口和出口； n 为边界上的单位外法

线向量。 入口的速度矢量沿血管轴线方向， 径向和周向速度均为零。
设置血流的进 ／出口的压力边界条件为压力随时间变化的函数如下：

P inlet ＝ P in（ t）
P outlet ＝ Pout（ t）

{ （3－95）

采用独立的拉格朗日—欧拉方程作为血管壁的运动方程， 公式如下：

ρs
∂2vi
∂ t2
＝ ∑

3

j ＝ 1

∂σij
∂x j
＋ ρs fi （3－96）

血管壁的应变—位移关系为

εij ＝
1
2
∂vi
∂x j
＋
∂vj
∂x j

 

 
 

 

 
 （3－97）

式中， i， j ＝ 1， 2， 3； ρs、 v（vi， vj）、 σij和 εij分别是血管壁的密度、 位移向量、 应力张量和

应变张量； fi是作用在血管壁上的体力分量； x j是三维直角坐标系中三个坐标轴的正方向。
血管壁的内表面为流固相互作用的界面， 即耦合面， 公式如下：

σfij.n j interface ＝ σwij.n j interface （3－98）
式中， σfij和 σwij分别是血液和血管壁的应力张量。

血管壁的外表面是自由面， 公式如下：
σij.nij outwall ＝ 0 （3－99）

（2） CFD数值模拟

在 ANSYS Workbench工作平台上， 采用 ANSYS ＋ FLUENT 单向流固耦合模块， 对心动

周期中各时刻的三维血管及血液模型进行血液和血管壁的流固耦合数值模拟， 估算血管壁的

应力 ／应变张量。 基本步骤如下：
1） 划分有限元网格。 三维血管和血液模型是非对称的， 且几何形状非常复杂， 因此

在网格划分过程中很难划分出特别规范的均匀网格。 同时， 对于狭窄段， 也很难保持原

有规范的网格形状。 因此本书采用智能型的网格划分模式， 将血液与血管的三维几何模

型离散化， 在遇到形状突变时， 能按照合理的划分方法自动加密， 以获得更加理想的网

格单元。
2） 建立三维血管有限元模型。 设定初始条件， 即定义血管和血液的物理属性， 典型参

数见表 3－3， 其中各参数均取人体正常生理条件下的平均值。 考虑到粘弹性材料可能使流固

耦合的迭代计算不收敛， 因此可不考虑血管的粘弹性。 设置温度为 37°C。 设定边界条件，
即对血管模型的入口和出口设置为固定约束， 限制血管内血液的流动范围。 对于固体部分，
血管外壁面只设置一个自由壁面条件， 不加其他约束限制； 血管内壁面 （即血流与血管接

触的内表面） 设定为流固耦合界面， 并假定无滑移边界条件 （对于定常层流， 假设管壁上

流体质点的流速为零； 对于不定常层流， 假设管壁上流体质点的速度和管壁速度相同）。 对

于流体部分， 将边界条件设定在血流进出口界面上， 出口压力设定为零。 设定血液流动的载

荷， 就是血管入口处给定的流体速度。 为了实现流固耦合中数据的传输， 将血液对血管壁的

压力作为加载流， 将血管腔内表面上所有的流体动力都加载到血管壁内表面上。 定义时间步

长、 设定求解开始的时间、 选择迭代求解方法、 设置收敛准则、 误差要求、 输出信息控

制等。
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表 3－3　 人体血管、 血液和脉搏参数

血管壁密度 （g ／ cm3） 1. 150 血管壁杨氏模量 （Pa） 5e5 血管壁泊松比 0. 45

血液密度 （g ／ cm3） 1. 056 血液粘度 （dyn.s ／ cm2） 0. 04 脉动流循环周期 （s） 0. 8

进口平均速度谷值 （cm ／ s） 8. 0 谷值雷诺数 148 Womersley数 0. 54

进口平均速度峰值 （cm ／ s） 51 峰值雷诺数 942 Dean数 421

3） 对计算结果进行后处理。 为了提高计算结果的可视化效果， 用伪彩编码显示估算出

的血管壁应变张量分布以及瞬态的流场变化， 直观展示由于搏动的血液及周期性心脏运动引

起的血管壁应变的三维分布。
此类方法可直观地展示血管的三维形态结构和应力应变分布情况。 但其不足之处在于，

WSS测量结果的精度很大程度上取决于血管三维重建的精度。 重建过程中， 图像采集、 二

维分割、 确定各帧 IVUS图像的轴向位置和空间方向等步骤中存在的误差都会累积在最终的

重建结果中， 进而影响对血流动力学参数的测量精度。 由于无法得到人体冠脉血管的真实形

态， 因此很难定量评价三维重建结果的精度。 同时由于需采用 CFD软件进行数值模拟分析，
因而提高了方法的应用前提， 限制了其适用范围。

3. 11. 2　 基于 IVUS图像的血管壁局部应力应变的估算

基于上述方法的不足， 研究者正在努力寻找一种根据 IVUS灰度图像序列直接测量冠状动

脉管腔横截面应力应变分布的可行方法。 其中最有代表性的是美国 Duke 大学 M. H. Friedman
教授领导的心血管仿真实验室提出的基于 IVUS 图像配准的 WSS 估计方法［96 － 99］。 他们采用连

续回撤超声导管 （即非门控） 的图像采集方式获得对应于不同心脏时相的 IVUS图像， 通过分

析图像序列中灰度特征的周期性变化， 提取出隐含的心脏时相信息， 并据此对原始图像序列进

行分组， 获得分别在心脏舒张末期以及收缩末期采集的子序列。 然后， 利用图像中的血管分叉

或斑块作为标志物， 对两个图像子序列进行对齐调整定位。 最后， 对两个子序列中的各对图像

分别进行配准， 测量血管壁横截面上的圆周以及径向方向的位移， 再根据相关的力学知识， 得

到管壁横截面各点处的二维应力应变分布图。 该方法可以利用临床获得的 IVUS灰度图像序列，
直接评估计算每帧图像中血管壁横截面上各点处所受的应力， 得到血管壁组织在任何方向上产

生的应变 （包括两个主应变和一个切应变） 估计值， 该方法不需要开发新的硬件或者其他图

像采集程序， 可以有效克服由非均匀组织变形导致的超声导管平面运动， 并检测出更大的组织

变形。 并且由于 IVUS图像中血管壁上应变较大的部位通常对应于产生斑块的部分， 从而可以

直观的对比分析出斑块和正常血管组织之间的差异， 确定斑块的具体位置。 但是该方法的不足

之处在于， 血管壁应力应变的估计结果受 IVUS图像质量的影响较大， 估计精度对图像中可能

存在的噪声很敏感。 当斑块相对短小时， 配准后的图像对之间的距离不满足绝对临近的条件，
而且斑块的性质沿轴向的变化也会增大。 同时， 该方法采用的图像数据是在两个不同管腔压力

下的相同位置处获得的血管壁横截面图像， 而心脏运动和管腔内搏动的血流会导致超声导管在

管腔内产生复杂运动， 所以获取满足该要求的图像比较困难。
血流动力学参数的精确测量， 对冠心病临床治疗介入方案的选择和对治疗效果的评价等

具有重要的参考价值。 由于实际中动脉血管内部的血液流场是高度复杂的， 而且心脏的周期

性运动也会导致动脉血管一定程度的变形， 因而目前亟待解决的主要难题是对测量结果精度

的定量、 客观评价。
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3. 12　 形态参数与流动规律及参数的关系

图 3－102　 血管弯曲与斑块

累积情况的示意图［100］

血管的几何形态会影响局部血流动力学参数， 而血管壁

所受到的剪应力变化又会影响斑块的发展和分布。 临床观察

证实， 在血管横截面上， 粥样硬化斑块通常并不是均匀分布

在管腔内的， 而呈不对称分布。 血管弯曲与斑块累积情况示

意图如图 3－102所示， 对于弯曲的动脉血管而言， 斑块倾向

于累积在弯曲段的内侧， 而非外侧， 这是因为在内弯侧管壁

受到的应力与外侧相比较小。 通过对一定数量的临床图像数

据进行分析和统计， 可研究粥样硬化斑块的分布规律与血管

的局部曲率和由血流引入的管壁剪应力之间的关系， 预测斑块的发展趋势， 探讨冠状动脉粥样

硬化的发病机理， 辅助医生制定合理有效的治疗计划和评价介入治疗效果［100］。

3. 12. 1　 斑块分布与血管曲率之间的关系

根据斑块厚度和曲率指针值对血管壁区域进行划分， 计算高斑块累积区域与内弯曲区域

的吻合程度， 以及低斑块累积区域与外弯曲区域的吻合程度， 可据此预测斑块的发展趋势。
对于血管段的每个横截面， 按照第 3. 10. 4 节中所述方法计算出各体元 P i（ i ＝ 1， 2， …，

N）处的斑块厚度 Ti， 然后求出该截面上所有体元的斑块厚度的平均值 T。 将绝对厚度值转

化为相对厚度值 Tirelative ＝ Ti ／ T。 如第 3. 10. 1 节所述， 求出各体元处的局部曲率 κ和曲率指针
κindex， 并判断该点是内弯曲点还是外弯曲点。 选择感兴趣区域， 定义比值 rpc为

rpc ＝
Rai ＋ Rbo

Rai ＋ Rbo ＋ Rao ＋ Rbi
（3－100）

用来描述斑块分布与曲率之间的关系。 式中， Rai是区域中 Tirelative ＞ 1 并且 κindex ＞ 0 （内弯曲

点） 的体元数； Rbo是 Tirelative ＜ 1 并且 κindex ＜ 0 （外弯曲点） 的体元数； Rao是 Tirelative ＞ 1 并且

κindex ＜ 0 的体元数； Rbi是 Tirelative ＜ 1 并且 κindex ＞ 0 的体元数。 当 rpc ＞ 0. 5 时， 即 Rai ＋ Rbo ＞ Rao
＋ Rbi， 表示更多斑块累积在血管段的内弯侧。

3. 12. 2　 斑块分布与血管壁剪应力之间的关系

仿照 rpc的定义， 在分析感兴趣区域中的斑块分布与血管壁剪应力之间的关系时， 定义

另一个比值 rps为

rps ＝
Ral ＋ Rbh

Ral ＋ Rbh ＋ Rah ＋ Rbl
（3－101）

式中， Ral是区域中 Tirelative ＞ 1 并且剪应力低于平均值的体元数； Rbh是 Tirelative ＜ 1 并且剪应力

高于平均值的体元数； Rah是 Tirelative ＞ 1 并且剪应力高于平均值的体元数； Rbl是 Tirelative ＜ 1 并
且剪应力低于平均值的体元数。 当 rps ＞ 0. 5 时， 表示更多斑块累积在血管段的低应力区域。

3. 13　 组织定征显像

为了准确获取斑块信息， 在 IVUS 的基础上出现了虚拟组织成像 （Virtual Histology，
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VH） 和血管弹性图 （Vascular Elastography， VE） 两种技术， 由于均以获取斑块的组织信息

为目的， 故统称为组织定征显像［101］。

3. 13. 1　 虚拟组织成像

作为新的冠状动脉病变影像手段， IVUS 除了可显示管腔形态外， 还可清晰显示血管壁

和粥样硬化斑块的组织形态学特征。 同时， 通过准确分析， 测量血管直径、 横截面积和狭窄

程度， 还可协助制定介入治疗方案。 但是传统的灰阶 IVUS 显像主要是根据不同灰度的渐变

显示血管和粥样硬化斑块图像， 而在灰阶 IVUS图像上不同粥样硬化组织的回声特征有时候

是相近的， 很难区分， 导致 IVUS成像对粥样硬化斑块成分的准确解读有一定的局限性， 在

与病理组织学对比的研究中， IVUS 并不能完全准确预测粥样硬化斑块的组织成分。 例如，
有时很难区分富含脂质或是纤维的斑块； 血管腔内的低回声信号有可能是血栓或斑块内出

血， 也有可能是脂质含量较高的软斑块； 高回声信号而伴有声影的也不一定是钙化组织， 也

有可能是致密纤维， 因为非常致密的纤维斑块甚至可以阻挡超声透过， 而被误认为是钙化病

变。 此外， 因为钙化后声影的存在， 灰阶 IVUS图像无法识别钙化病变的厚度， 也无法确定

钙化后斑块的成分和血管深层结构。
由于灰阶 IVUS显像存在的局限性， 对 IVUS 回声中的射频 （Radio Frequency， RF） 信

号进行更深入的频谱处理有可能对不同的粥样硬化斑块组织进行更加详细的分析， 从而对斑

块进行更加准确的评估。 VH 是美国 Volcano 公司 （Volcano Therapeutics， Rancho Cordova，
CA， USA） 开发的一项新型的斑块分析技术， 它以血管内超声为基础， 计算超声回波射频

信号的背向散射积分， 并在体外病理组织学研究的基础上将获得的射频信号与相应的病理组

织学结果进行比对和相关性分析， 计算出不同组织的光谱曲线和频率区信号特征参数， 将斑

块成分区分为四种不同类型， 并加以彩色编码形成类似组织学切片的图像， 如图 3－103 所

示， 使得 IVUS能够更加直观和准确地对粥样硬化斑块进行定性和定量分析。

图 3－103　 最新一代的 Volcano血管内超声仪可提供实时的 IVUS － VH显像［104］
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图 3－104　 一帧 IVUS － VH图像

目前 VH － IVUS可以识别出四种主要的冠状动

脉内粥样硬化斑块组织成分， 分别是纤维斑块、 纤

维脂肪斑块、 坏死核心和钙化。 一帧 IVUS － VH 图

像如图 3－104 所示， 在 VH － IVUS 图像上， 纤维斑

块定义为深绿色区域； 纤维脂肪斑块定义为浅绿色

区域； 坏死核心组织定义为红色区域， 主要是由大

量的死亡细胞和脂质所构成； 钙化定义为白色区

域， 这种组织是由大量钙盐晶体沉积而成。 VH －
IVUS对这四种斑块组织的预测准确度分别是： 纤维

斑块为 93. 4％ ； 纤维脂肪斑块为 94. 6％ ； 坏死核心

为 95. 1％ ； 钙化斑块为 96. 8％ ［102，103］。
目前来讲， VH － IVUS 是唯一一个可以在活体

准确评估和分析冠状动脉内斑块的成分， 并对斑块进行分类的技术。 但是， 目前只有美国

Volcano公司生产的 IVUS设备具有 VH － IVUS的分析功能， 也只有在它们的固态数字化技术

的 Eagle － eye 20 MHz IVUS导管上才可以作 VH － IVUS 的信息采集。 同时， VH － IVUS 的图

像采集是通过 ECG门控采集射频数据的， 也就是说在回撤 Eagle － eye 20 MHz IVUS 导管时，
通过 IVUS机器的控制台和病人的 ECG 信号 R － R 波的波幅去采集射频数据， 然后再通过

IVUS机器上的 VH － IVUS软件对采集到的射频信号进行 VH － IVUS 图像分析， 从而虚拟出

粥样硬化斑块的组织成分图像。 因此如果没有接上病人的 ECG信号， 或者病人 ECG信号的

R波波幅太低就不可能作 VH － IVUS的图像分析。

3. 13. 2　 弹性图

弹性显像是将组织在应力场中的应变情况以灰度或伪彩图像表示出来， 亦即弹性图， 并

进而根据不同的应力 －应变关系反映出组织的弹性特征。 血管弹性图是一种显示管壁和斑块

组织的生物力学特征的技术， 用于评估斑块的易损性。 建立在 IVUS 基础上的称为血管内超

声弹性图 （Intravascular Ultrasound Elastography， IVUSE）， 它是一种评价血管和斑块机械属

性的技术， 目前已成为检测易损斑块、 预测斑块破裂、 评价斑块发展趋势的有效工具。
IVUSE是采用高频超声信号记录在不同管腔压力下得到的径向应变， 对管壁和斑块组织

进行弹性分析， 计算管壁和斑块组织的应变值而构建的。 其构建原理是： 当有外力施加作用

时， 僵硬的、 顺应性低的物质发生的形变较小， 而顺应性高的物质发生的形变较大。
依据构建原理的不同， IVUSE 可分为两类： 基于射频信号的 IVUSE 和基于图像处理的

IVUSE。
（1） 基于射频信号的 IVUSE
由于在将射频信号转化为灰阶图像的过程中损失了部分信息， 所以考虑到原始数据的高

精度， 理论上基于射频信号的 IVUSE较之基于图像处理的 IVUSE具有更高的分辨力和精度。
但基于射频的 IVUSE计算的是沿血管径向方向的组织变形， 即径向应变， 从本质上讲属于

一维应变， 而在实际情况下， 组织的变形是三维的， 包括径向、 周向和纵向三个分量， 所以

IVUSE无法全面显示管壁和斑块组织的弹性信息， 这种限制性是该技术难以克服的。 此外，
只有在组织运动方向与射频信号方向一致时才能获得可靠的应变估计。 并且由于射频信号低
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信噪比的影响， 很难获得对较短舒张末期区间中的较小应变的估计。 同时并非所有的 IVUS
成像系统都允许对原始射频信号进行采集， 因而限制了此类方法的临床应用。

（2） 基于图像处理的 IVUSE
虽然对于射频信号和背向散射信号的高级分析有助于更好地了解组织特征， 是测量血流

动力学参数的更客观的方法， 但是目前临床采用的多数血管内超声成像设备的标准输出是常

规灰度图像， 不允许采集原始射频信号， 因而限制了 RF方法的广泛应用。
基于图像处理的 IVUSE无需获取 IVUS设备的原始射频信号， 而是通过对灰阶图像的处

理和分析构建血管弹性图。 这种方法可计算斑块横截面上任意方向上的正应变和剪应变， 其

构建的是二维弹性图， 所以较基于射频的 IVUSE 能更全面地反映斑块组织的弹性特征。 但

是该方法的前提是必须确保在两个不同管腔压力下的相同位置处获得对应的一组血管壁横截

面图像。 由于心脏运动和动脉管腔内搏动的血流会导致超声导管在管腔内产生复杂运动， 所

以图像的获取较困难。
国内医学和工科的科研人员围绕该问题开展了一系列的研究工作。 例如， 复旦大学汪源

源教授领导的项目组在结合血流多普勒信号和血管内压力测量的冠脉弹性参数和等效阻抗的

计算［105］方面开展了一系列的研究工作。 山东大学齐鲁医院张运院士［106，107］和西安交通大学

万明习教授［108］领导的项目组分别独立地对 IVUS动脉血管壁弹性显像问题进行了深入研究。
未来的发展方向是降低方法的应用前提， 在从 IVUS 灰阶图像序列中获取血管壁组织随

血流施压变化产生的运动场的基础上， 根据力学理论得到各帧血管壁横截面图像上各点的应

力和应变值。
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第 4 章　 光学相干断层
成像及其图像的后处理

X射线冠脉造影技术对于诊断冠脉粥样硬化已经很成熟， 但是其二维投影成像以及相对

较低的分辨率对于鉴别诊断正相重构和弥漫性病变有一定的困难， 而且也无法判断粥样斑块

的性质。 虽然血管内超声是现阶段常与造影联合使用的成像技术， 但较低的分辨率导致其应

用受到一定限制。 血管内光学相干断层 （ IntraVascular Optical Coherence Tomography， IV －
OCT） 成像系统是诊断血管病变， 特别是冠状动脉疾病的新型介入影像技术， 它通过使用近

红外光， 可以提供达到显微水平的血管内断层影像。 这种成像技术具有卓越的高分辨率， 可

精确显示血管内的结构和斑块成分， 还可以对斑块内巨噬细胞进行定量分析， 这些能力提供

了常见易损斑块 －薄纤维帽脂质粥样斑块的精确识别。 但是它仅仅是一种成像方法， 仍需要

采用数字图像处理技术对得到的血管腔光学断层扫描图像进行一系列的处理才能得到准确的

血管轮廓、 组织的具体成分或者病变的位置信息等。
本章在介绍 IV － OCT的成像原理、 图像特点和临床应用现状的基础上， 对 IV － OCT 图

像的计算机后处理进行详细介绍， 主要包括图像分割、 抑制运动伪影、 三维重建血管以及与

IVUS图像的融合等。

4. 1　 光学相干断层成像

光学相干断层成像 （Optical Coherence Tomography， OCT） 是 20 世纪 90 年代初期问世

的一种影像手段， 利用对人体无害的近红外线做光源， 采用干涉技术实现断层成像， 具有极

高的分辨率 （约为 10μm）。 由于利用光导纤维 （直径 100μm左右） 传输信号， 可以制成很

细的导管， 并且可以即时成像， 获得生物组织内部微观结构的高清晰图像， 被誉为 “体内

的组织学显微镜”。
2002 年 OCT技术开始应用于心血管疾病的诊断， Jang 等［1］首次同时应用 OCT 与 IVUS

对人体冠状动脉内的斑块特征进行比较研究， 他们选择 10 例冠状动脉造影显示轻 ～中度狭

窄的患者， 同时获取 OCT和 IVUS图像， 比较纤维斑块、 钙化斑块、 富含脂质斑块等方面，
结果表明 OCT比 IVUS更加优越， 分辨率更高， 认为这种新成像技术可能在改善冠状动脉介

入效果和识别易损斑块方面发挥重要作用。
近年来， 血管内 OCT成像技术在心血管疾病的影像诊断中的应用得到了很大的发展。

美国 Lightlab Imaging公司生产的 IV － OCT成像仪如图 4－1 所示， 2007 年在日本和欧洲获

得批准上市， 至今已积累了不少有价值的资料。 我国从 2008 年起也陆续在不少医院开展

该项技术诊断。

591



图 4－1　 美国 Lightlab Imaging公司生产的 IV － OCT成像仪实物照片

a） LightLab OCT成像系统主机　 b） IV － OCT成像导丝　 c） 旋转探头接口单元

4. 1. 1　 OCT的成像原理

OCT基于低相干光干涉测量法， 从靶组织中散射的光波的时延对应于组织的不同深度，
因此通过测量光在组织中的后向散射光的时延实现分层成像。 这类似于超声成像的原理， 由

于光波的传播速度是声波的 106倍， 无法直接用电学方法测量光波的时延， 因此采用迈克尔

逊干涉仪测量时间延迟。
OCT技术是采用 830 nm的红外光等弱相干光作为光源的低相干干涉仪， 通过接收背向散

射光来产生干扰信号分析出不同的组织结构， 经计算机处理后进行成像。 OCT成像系统的核心

是迈克尔逊干涉仪 （Michelson interferometer）， 添加相关增强效果的器件， 如利用光纤作为传

输介质， 用自聚焦透镜代替普通光学透镜成像等， 其成像原理如图 4－2所示。 低相干光源发出

的光耦合进入迈克尔逊干涉仪， 通过一个光纤耦合器使光分别进入干涉仪的两个臂。 光经过一

个共焦系统再经散射介质的背向散射后沿原路返回， 在光纤耦合器中与参考光臂返回的参考光

干涉。 由于采用的是低相干光， 相干长度很短， 所以只有从散射介质中很薄一层中反射回来的

光才会和参考光发生干涉。 通过光电探测器探测干涉信号， 经过信号处理后送入计算机进行图

像重建， 得到活体生物组织的二维图像［2］。 OCT具有很高的空间解析度， 约为 1 ～ 15 μm， 但

是由于组织内的光散射现象， OCT的穿透深度约在 2 mm。

图 4－2　 OCT成像原理示意图［2］
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按照信号处理方式的不同可将传统的 OCT 成像系统分为时域 OCT （Time Domain OCT，
TD － OCT） 和频域 OCT （Fourier Domain OCT， FD － OCT）。 TD － OCT 是利用不同时间从组

织反射回来的光信号与参考端反射回来的光信号发生干涉形成影像。 由于需借助于参考端的

相位延迟来取得样品的不同深度信息， 所以成像速度比较慢。 但是 TD － OCT的性价比较高，
足以完成大多数眼底及青光眼疾病的检查， 技术比较成熟。 FD － OCT 是将参考端的反光镜

固定， 改变光源的频率实现信号的干涉， 在改善系统灵敏度的同时提高了采样速度， 所以

FD － OCT可以测得较深或较弱的背向散射信号， 且二维成像时间大大缩短， 目前许多 OCT
技术的开发研究均采用 FD － OCT。

FD － OCT 分为两种： 频域式 OCT （Spectral Domain OCT， SD － OCT） 和扫频式 OCT
（Swept Source OCT， SS － OCT）。 SD － OCT是利用低相干光源、 干涉仪和光谱仪组成高解析

度的分光光度仪， 得到不同波长的光干涉频谱， 借由光栅将干涉信号进行波段发散， 然后经

过透镜聚光到 CCD上， 测得样品的深度信息。 SS － OCT 是利用波长可变的扫频式光源发射

不同波长的窄频频谱， 在波长由短到长的快速变化过程中， 此频谱经过干涉仪， 平衡式检测

器接收不同深度的干涉信号。 它是在同一时间接收所有样本的所有回波， 不需要参考臂的来

回移动来检测和接收回波， 也不需要 CCD 来探测信号， 而是采用光探测器滤除干涉信号中

的低频和直流信号， 对散射造成的噪声的敏感度比较低。

4. 1. 2　 OCT的成像技术

IV － OCT成像利用近红外光来探查血管内的微米级结构， 分辨率远高于任何现有的成

像技术。 IV － OCT与血管内超声的成像原理类似， 都是用能量束在血管腔内进行 360°周向

扫描， 获得管腔横断面图像， 区别只是用远红外光波代替了声波来测量反射光波的强度。
目前， IV － OCT技术包括时域和频域两类， 下面分别介绍。
（1） 时域 IV － OCT
时域 IV － OCT是最早应用的 OCT成像技术， 分光器将一半光线传输到测量导丝， 另一

半传输到参照臂， 通过整合测量导丝和参考臂的信号， 得到组织深度和信号强度的结果， 再

经过伪彩处理得到 OCT图像。 由于参考镜移动的延迟和分辨率的限制， 时域 IV － OCT 扫描

速度只有 20 f ／ s， 导丝回撤速度为 2 mm ／ s。
由于血液 （主要是红细胞） 是一种非透明组织， 近红外光不能透过血液， 如果未对血

液进行处置， 光学的散射作用会造成信号衰减， OCT成像就无法清晰地显示血管壁的结构。
因此， 在进行时域 IV － OCT成像时， 需要对管腔内的血液进行必要的处置。 临床上应用的

方法主要包括两种： 不阻断血流的间断或连续冲洗下的 IV － OCT 成像和应用球囊导管阻断

血流的 IV － OCT成像， 如图 4－3 所示。
（2） 频域 IV － OCT
频域 IV － OCT是新一代 OCT 技术， 光源改进为不同频率的近红外光， 不需要移动参考

镜就可得到组织深度和信号强度， 扫描速度提高到 100 f ／ s， 导丝回撤速度提高到 20 mm ／ s，
检查时间明显缩短， 扫描一段 4 ～ 6 cm 的靶血管只需几秒钟［3］。 频域 IV － OCT 不需要阻断

球囊， 成像时只需一次快速注射造影剂 （约 4 ml ／ s） 就可以排除血液干扰， 减少了时域

IV － OCT因为球囊扩张和阻断血流引起的血管壁损伤和一过性的胸痛、 心动过速或心动过缓

等副作用。
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随着成像技术的发展， 目前 IV － OCT 技术能够以更高的帧频率成像， 扫描成像速度可

达 20 mm ／ s， 对一段长度为 50 mm的血管进行扫描成像只需 2. 5 s， 那么只要用少量的生理盐

水或造影剂冲洗即可。 一帧典型的 IV － OCT图像如图 4－4 所示。

图 4－3　 应用球囊导管阻断血流的 IV － OCT工作过程示意图

IW—OCT成像导丝　 IL—远端探头发出近红外光

L—管腔内病变部位　 OBC—管腔内近端的

阻断球囊导管　 B—导管远端的球囊

RBC—管腔内血流　 S—置换液

图 4－4　 一帧 IV － OCT图像

A—导管　 B—血管腔

C—内膜　 D—中膜

4. 1. 3　 OCT的临床应用

IV － OCT成像技术在心血管疾病的临床诊断和介入治疗中的应用主要包括： 判断斑块

形态及性质； 检出易损斑块； 协助识别血管内血栓 （包括红血栓与白血栓）； 观察支架置入

术后的即刻效果； 支架术后随访， 观察支架内皮修复及内膜增生等［4］。
（1） 判断斑块形态及性质

IV － OCT可以分辨出三种不同组织类型的斑块， 分别为纤维、 纤维钙化及富含脂质的

斑块。 纤维成分为主的斑块主要表现为均匀的高信号区， 钙化主要表现为边界清晰的、 均一

的低信号带， 而脂质斑块表现为边界不清晰的低信号区。 通过与组织标本的病理学检查结果

比较， IV － OCT对诊断钙化及富含脂质的斑块均有较高的敏感性和特异性。
（2） 检出易损斑块

临床病理研究表明， 冠状动脉粥样硬化斑块破裂、 继而血栓形成， 是造成急性冠状动脉

综合征的主要原因。 因此， 及早发现那些易于破裂的斑块即易损斑块是十分关键的。 病理研

究显示， 易损斑块表现为薄的纤维帽 （小于 65 μm）、 较大的坏死脂质核心及靠近纤维帽的

巨噬细胞聚集。 迄今为止， 各种常规应用的影像学检查手段均不能可靠地识别易损斑块。 血

管造影仅能观察血管腔的变化， 不能识别斑块内的性质； IVUS 分辨率有限 （100 μm）， 不

能清晰显示低于 100 μm的纤维帽厚度 （易损斑块纤维帽厚度通常小于 60 μm）。
目前 IV － OCT是唯一可准确检测体内易损斑块的手段， 可以发现和量化粥样斑块中的

巨噬细胞成分， 检出薄纤维帽斑块、 破裂斑块及病变内巨噬细胞的聚集情况， 准确界定易损

斑块的组织特点， 准确测量纤维帽厚度， 发现斑块破损处。 斑块中所含的巨噬细胞成分有高

的光折射率， 表现为强的光散射， OCT 影像特征为高亮度、 高衰减和背向阴影； 粥样斑块

的薄纤维帽 IV － OCT成像表现为大片低信号区域之上的薄高信号条带。
（3） 协助识别血管内血栓
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体外血栓模型研究显示红血栓对 OCT 信号呈高衰减， 而白血栓呈低衰减， 此点有助于

IV － OCT对血管内血栓性质的鉴别。
（4） 观察支架置入术后的即刻效果

IV － OCT作为 PCI术的辅助诊断工具有很高的可行性， 置入支架后即刻进行 IV － OCT
检查可以清晰显示支架是否完全贴壁、 是否完全扩张和支架支撑杆是否分布均匀等， 可以精

确识别球囊扩张引起的内膜撕裂、 管腔内血栓、 切割球囊切口数和组织脱垂和支架贴壁不

良， 通常切口位置的确定可使非顺应性斑块的扩张更加容易， 而支架贴壁不良则是再狭窄和

亚急性血栓的主要诱因［5］。 这些原因都是冠脉造影发现不了的， 由于分辨率的限制， IVUS
通常也不能很好地显示切割球囊切口和支架贴壁不良， IV － OCT 的这些优势是冠状动脉造

影和血管内超声无法比拟的。
IV － OCT技术使支架置入术后的冠脉血管、 斑块和支架的关系清晰可见， 有利于对支

架术后的效果进行评价， 指导术者确定治疗策略， 如是否需要进行后扩张、 是否需要抗凝治

疗等。
（5） 支架术后随访

IVUS成像通常用于评估冠脉支架术后效果， 但是支架的金属结构使图像的质量降低，
以至于 IVUS不能提供更多的细节。 而因为 IV － OCT比 IVUS 具有更高分辨率和更少的边缘

伪像， 因此 IV － OCT可以稳定地显示出内膜撕裂、 组织脱垂以及支架贴壁不良， 计算内膜

覆盖的百分比［6］。
为克服金属裸支架术后内膜过度增殖而导致的再狭窄， 药物洗脱支架 （DES） 逐渐应用

于临床。 但是置入药物洗脱支架后， 支架表面内膜覆盖不全引起晚期血栓的案例却逐渐增

多， 因此如何检测药物洗脱支架术后内膜的覆盖情况也是必须关注的。 药物洗脱支架内膜增

生的程度不一， 对于包含较薄的几层细胞的新生内膜组织， 血管内超声通常难以成像， 而具

有较高分辨率的 IV － OCT不但可以成像， 而且还能评价支架扩张以及支架对血管壁的影响。
IV － OCT对于观察不同药物洗脱支架置入后对内皮愈合的影响有重要价值， 并可精确测量

内膜增生厚度， 观察有无获得性晚期支架贴壁不良的现象发生。

4. 1. 4　 OCT与超声的比较

IV － OCT和 IVUS 均为血管腔内成像技术， 成像原理类似， 二者的区别主要表现在下面

几个方面。
（1） 成像分辨率

IVUS成像的分辨率只有 100 μm， 而 IV － OCT可以达到 10 ～20 μm， 是 IVUS的 10 倍， 接

近组织学分辨率， 是目前分辨率最高、 成像最清晰的血管内成像技术。 因此， 有人将 IV － OCT
称为 “光活检”。

与 IVUS比较， IV － OCT能更好地显示血管壁的各层， 伪影较少， 对斑块及内膜的成像

更精确， 对比度更高。 IV － OCT除了可检测出 IVUS 能检测出的大多数结构特征， 还能提供

另外的、 更详细的形态结构信息， 如能识别血管壁和管腔的形态学改变， 包括管腔大小、 斑

块情况、 血管夹层、 血栓、 组织裂片、 支架几何形状、 支架贴壁情况和支架扩张后的对称性

等， 从而改善对斑块的特征认识， 有利于早期识别高危破裂斑块， 指导临床治疗。 IV － OCT
对评价冠状动脉节段的内膜 －中膜厚度比 IVUS更准确， 与组织学有良好相关性。
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（2） 组织穿透深度

IV － OCT的组织穿透深度小， 一般为 1 ～ 3 mm， 使得血管壁的可见细节较少， 当血管壁

过度增厚时， 难以清楚地分辨血管壁结构， 这是 IV － OCT的主要缺陷之一； 而 IVUS 的组织

穿透能力较强， 可达到 4 ～ 8 mm， 能在活体中描述血管壁复杂的解剖结构。
（3） 是否需阻断血流

在 IV － OCT成像过程中需要阻断血流， 可能增加患者心肌缺血并发症的发病几率， 无

法常规用于左主动脉； 而 IVUS不需要阻断血流， 可以较长时间及重复检查， 可用于分叉病

变和左主动脉病变的诊断。
（4） 成像系统

与 IVUS相比， IV － OCT成像系统的结构简单， 光导纤维的价格较低廉。 IV － OCT 系统

中没有传感器， 只有光导纤维， 使得其导管直径可以做得很小， 达到 0. 014 in （约为

0. 36mm）， 而用于冠脉内显像的超声导管直径为 0. 96 ～ 1. 17 mm， 约为 IV － OCT的 3 倍。

4. 1. 5　 OCT技术存在的不足［7］

目前 IV － OCT技术也有一定的不足， 主要包括如下几方面：
1） IV － OCT所用的近红外光穿透性不强， 光束在组织中有多重反射， 当透过血液和组

织成像时会发生血液干扰， 图像质量明显下降。
2） 成像导管处于血液环境中， 单位体积血液内的大量红细胞对 OCT光源可产生广泛的

散射， 从而导致血管壁局部图像失真。 第一代 OCT 导管主要采用两种手段克服这种情况：
在成像部位注射生理盐水以阻止红细胞的进入， 或者应用低压阻断球囊导管 （小于 0. 5 atm）
在病变近端阻止血液流动， 再利用生理盐水代替局部血液来进行成像， 方能获得较清晰的图

像。 因此对左主干病变、 开口病变和心功能较差患者不适宜 OCT 检查， 这是临床应用的最

大限制。 第二代 OCT导管已克服该缺点， 不再用球囊导管阻塞血流， 大大增加了技术的安

全性并方便了临床应用。
3） 组织穿透深度小 （仅 1 ～ 1. 5 mm， 而 IVUS为 4 ～ 8 mm）， 扫描范围小 （7 mm， 1VUS

为 10 ～ 15 mm）， 对血管内有大量斑块及血栓的病变， IV － OCT对整体图像的显示较为困难。
4） IV － OCT成像导管由光导纤维组成， 容易折断损害， 操作时需格外小心， 今后需对

成像导丝作进一步改善。
目前， 研究人员正在研发新一代的 IV － OCT 成像系统， 用于成像的光源也在不断改

进， 新的 IV － OCT成像系统有望在穿透性上有所改进， 并且无须阻断冠脉血流， 如 OFDI
可进一步增强图像分辨率和清晰度； 虚拟组织 OCT （OCT － VH） 用颜色标定对光束的后

向散射与衰减， 显示组织特征； 内膜面沿长轴展开显示可直观地以平面方式显示血管病

变； 三维重建技术则可在三维空间显示血管结构。 随着技术的不断进步， 更加清晰、 安

全、 准确的成像技术将用于诊断冠状动脉病变及评价介入治疗的效果。 不久的将来， OCT
将不仅仅可以提供长血管壁的详细结构信息， 也将可以提供血管内的血流动力学及显微

动力学的完整信息。 通过与 OCT 荧光技术及纳米颗粒标记的结合使用， 将可以进一步扩

大 OCT的使用范围。
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4. 2　 OCT图像的特点

IV － OCT图像为 RGB格式的伪彩色图像， 其中并不包含可用于区分不同血管壁组织和

斑块组织的颜色信息。 本节详细介绍 IV － OCT图像的特点及可能存在的伪影。

4. 2. 1　 OCT图像的特点

IV － OCT 是到目前为止分辨率最高的血管内成像技术， 其轴向分辨率大约为 10 ～
20 μm， 是 IVUS的 10 倍； 侧向分辨率为 25 ～ 40 μm， 接近组织水平［8］， 穿透深度为 1 ～
1. 5 mm， 成像帧数 15 f ／ s， 可实现数字化存储。

IV － OCT图像可以清晰地显示冠状动脉管腔及内膜下的病变或斑块等， 具体包括如下：
1） 血管信息。 图 4－5 为正常血管的 IV － OCT图像， 清晰显示了管腔、 内膜、 中膜和外

膜结构。 内膜很薄， 明亮并且细密， 中膜较暗淡， 外膜明亮略显疏松。 通过 IV － OCT 图像

还能够看到血管壁的细微结构改变、 夹层、 内膜裂片、 内膜缺损、 中层血管壁破裂等， 而

IVUS不能清晰地显示血管内膜和中膜破裂。
2） 内膜增厚。 IV － OCT图像中内膜增厚的特征与健康血管类似， 内膜明亮并且细密，

但是显得厚实一些， 如图 4－6 所示。

图 4－5　 正常血管的 IV － OCT图像

A—导管　 B—血管腔　 C—内膜　 D—中膜　 E—外膜

图 4－6　 内膜增厚的血管 IV － OCT图像

3） 粥样硬化斑块。 图 4－7 为各种病变斑块的 IV － OCT 图像， 纤维斑块的特征是均一、
无衰减的强信号区； 纤维钙化斑块是边界清晰、 质地不均一的弱信号区； 富含脂质斑块是边

界模糊、 质地均匀， 但有信号衰减的弱信号区。 IV － OCT 成像对这三种类型的斑块具有非

常高的敏感性和特异性。
4） 支架。 由于 IV － OCT所采用的光源为近红外线， 不能透过含有金属的支架支撑杆，

IV － OCT图像上支架支撑杆表现为支架内壁反射产生的高亮度散乱光， 支架背面有反射阴

影， 如图 4－8a所示。 IV － OCT作为高分辨率成像可用于评价冠状动脉支架置入后即刻支架

及支架周围组织结构改变情况， 是其他手段无法比拟的， 此外， IV － OCT 图像还能够清晰

显示支架脱垂、 支架贴壁、 支架对称性等方面的信息， 如图 4－8b所示。
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图 4－7　 含粥样硬化斑块血管 IV － OCT图像

a） 纤维斑块　 b） 纤维钙化斑块　 c） 富含脂质斑块

图 4－8　 支架置入术后的血管 IV － OCT图像

a） 置入支架后的血管 IV － OCT图像　 b） 支架贴壁不良

图 4－9　 血栓鉴别 IV － OCT图像

5） 血栓。 IVUS 图像无法判断是否存在血栓。 在

IV － OCT图像中， 强信号区域但向后方递减的突出物即

为血栓， 红色血栓信号不强， 呈现为高背反射并伴有阴

影的图像； 白色血栓信号强， 呈现为阴影较少的低背反

射图像［9］。 血栓鉴别图像如图 4－9 所示， 图中箭头所示

为红色血栓， “∗” 所指为白色血栓。 但是 IV － OCT 的

组织穿透深度小， 一般为 1 ～ 3mm， 使得图像中血管壁

的可见细节较少， 当血管壁过度增厚时， 难以清楚地分

辨血管结构， 这是 IV － OCT的主要缺陷之一。

4. 2. 2　 OCT图像中的伪影［10］

IV － OCT技术利用了光学技术、 半导体激光技术、 光学纤维传导技术、 计算机图像处

理技术等， 采用干涉技术实现断层成像， 具有极高的分辨率， 可实现即时成像。 但是， 在图

像采集和处理的过程中， 受血管条件和部位影响等， 可能产生一些人为假象或伪影， 进而影

响病变的判断。 主要分为图像失真和图像显示不清两种情况。
（1） 图像失真
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图像失真的具体情况如下：
1） 锯齿状伪影 （Sew － up）。 由于心脏跳动， 造成在单个信号采集时冠状动脉或成像导

管快速移动。 在图像上表现为血管截面略呈椭圆形的扭曲变形， 局部可见血管错层， 呈明显

“裂隙” 状， 如图 4－10 所示。
2） 不均匀旋转失真 （NURD）。 在明显弯曲的血管部位检测时， 由于成像导丝的张力使

血管产生局部变形。 图像显示的血管局部不连续， 光信号强度不均匀， 如图 4－11 所示。

图 4－10　 锯齿状伪影 （Sew － up） 图 4－11　 不均匀旋转失真 （NURD）

3） 校准漂移 （Z － offset）。 受旋转力的作用， 光纤的长度产生轻微增加或减少， 进而造

成图像径向位置的轻微变化， 产成小的直径误差。 为保证精确性， 必须在开始检测之前的储

存图像中调整校准 Z － offset， 如图 4－12 所示。

图 4－12　 校准漂移 Z － offset
a） 开始回撤之前　 b） 刚开始回撤之后

图 4－13　 色饱合现象

4） 色饱合现象。 产生原因是来自一个或多个高镜像

反射光 （通常来自支架结构） 的信号超过了数据采集系统

的输入动态范围。 干扰造成信号的传输超越了宽频范围，
导致图像中带有强光带的条索样伪影， 如图 4－13所示。

（2） 图像不清

图像不清的具体情况如下：
1） 因冲洗致图像不清。 主要原因为残余血液， 少

数为血栓。 因为光信号不能通过红细胞， 稀释的血液使

血管腔内的 OCT光信号衰减， 从而使血管壁亮度降低，
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特别是在距成像导丝的半径距离较大时； 如存在血栓， 则红细胞密度高可导致栓子后部成像

不清的阴影。 早期 IV － OCT检测采用不阻断血流的间断或连续冲洗下的成像方式 （直接指

引导管或特殊冲洗导管）， 均未能在临床广泛使用。 目前 M3 型 IV － OCT 成像主要应用低压

球囊导管阻断血流， 从中心腔冲洗， 多可获得较理想的图像。 因此， 在 OCT 检查中良好的

冲洗灌注是获取最佳图像的关键。 另外， 部分图像不清晰的原因是硅润滑剂中的气泡， 也可

造成血管壁部分或大部分成像不清， 如图 4－14所示。

图 4－14　 硅润滑剂气泡致图像不清

2） 支架或血管节段记录不全。 支架节段记录不全是常见误差之一， 其主要原因是阻断

球囊使部分支架节段不能检测， 也有部分是因为血管过大。 最新一代 IV － OCT设备 M4FD －
OCT系统使用专用的 RX型高速成像导管， 不需阻断球囊， 可以避免这种情况发生。

（3） 其他伪影

其他情况的伪影具体如下：
1） OFDI图像失真。 在 OFDI中， 由于被扫描血管过大或在分叉处会出现图像失真， 如

图 4－15所示。

图 4－15　 OFDI图像失真

a） 血管直径过大　 b） 血管分叉

2） 旋转木马 （Merry － GoRound） 和向日葵 （SunFlower） 现象。 二者都是由于成像导

丝偏心或血管扭曲所致图像失真， 如图 4－16 所示。
3） 图像超出屏幕。 图像超出屏幕多由于血管过大或过于弯曲， IV － OCT不能扫描出完

整的血管截面， 造成部分血管病变不能观察或丢失。
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图 4－16　 旋转木马和向日葵现象

a） 旋转木马现象　 b） 向日葵现象

4. 3　 OCT图像的分割

IV － OCT图像可清晰显示血管腔内膜的轮廓， 对 IV － OCT图像进行分割， 提取出血管腔

内膜的轮廓， 是对血管形态参数进行定量测量、 三维重建血管和确定管腔狭窄程度等的重要步

骤。 在临床上常由经验丰富的医生在计算机屏幕上逐帧手动勾画， 不仅工作量大， 而且可重复

性差， 提取结果在很大程度上取决于操作者的经验， 对操作人员的技术水平要求较高。 半自动

的提取方法是借助人机交互技术提取血管腔边缘， 如美国 LightLab 公司生产的 IV － OCT 成像

系统自带的软件工具需要手动选图和手动修正， 且只能在软件中实现， 不能够对图像进行批量

处理。 文献 ［11］ 采用分析血管内超声图像的软件系统 （CURAD vessel analysis， Netherlands）
来处理 IV － OCT图像， 虽然同样需要人工交互， 但其在所需的交互量、 分析时间、 成本、 稳

定性和可重复性方面均优于 LightLab自带的软件系统。 文献 ［12］ 采用经典的 Canny算子检测

血管壁轮廓， 利用迭代的方法使检测结果与先验约束条件匹配， 对于无法获取的轮廓部分， 采

用限定圆心和半径渐变的圆弧拟合方法予以弥补， 但同样需要人工审核修正。
全自动的 IV － OCT图像分割方法是目前该领域的研究热点， 整个分割过程完全自动进

行， 不需要操作者的手动参与， 可重复性好。 例如， 文献 ［13］ 采用期望最大化 （Expecta-
tion Maximization， EM） 和图像分割 （Graph Cut， GC） 相结合的方法提取血管壁轮廓， 可以

去除导丝带来的伪影， 但处理时间较长。 文献 ［14］ 采用马尔科夫随机场 （Markov Random
Field， MRF） 模型来描述血管区域， 并利用局部强度分布和连续小波变换提取血管壁轮廓，
由于需要估算概率密度函数， 该方法的时间开销较大。 文献 ［15］ 提出一种基于小波变换

和数学形态学的自动管腔分割方法， 首先利用小波分析识别管腔， 然后用一个移动窗口对图

像进行最大类间方差二值化， 最后用数学形态学方法对得到的管腔轮廓进行校正得到精确的

二值化管腔轮廓视图。 文献 ［16］ 提出一种利用极坐标变换提取管腔轮廓的方法， 其原理

是： 首先， 利用相邻帧 IV － OCT图像之间的相关性去除导管伪影； 其次， 采用射线发射法

（ray shooting method） 估计管腔中心， 并以其作为极点对去除导管伪影的图像进行极坐标变

换； 再次， 采用分块阈值滤波去除变换后图像的噪声并提取上边缘； 最后， 做逆极坐标变换

得到血管壁的内轮廓。 该方法能够处理包含血管分叉或导管伪影较严重的图像， 而且计算效

率高， 在鲁棒性和处理速度上具有一定优势。 文献 ［17］ 利用形态滤波器将灰度图像转换
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成二值图像， 并提取出候选轮廓点， 再应用启发式规则和控制机制对可能影响分割结果的特

殊区域进行处理， 应用直接推断法对血管分叉部分进行处理， 最后对提取出的轮廓进行平滑

得到最终提取结果。 该方法能够处理包含血管分叉、 支架和导管伪影的各种 IV － OCT图像。

4. 4　 冠状动脉内 OCT图像序列中运动伪影的抑制

冠状动脉附着在心外膜表面上， 在进行冠脉内 OCT （ Intracoronary OCT， IC － OCT） 成

像的过程中， 心脏的收缩与舒张会引起成像导管顶端相对于管腔的侧向移动， 因此导管的回

撤轨迹并不是随时保持与血管轴线平行， 这会导致图像序列中前后帧之间的错位。 而且， 由

于冠状动脉血管具有弹性以及心脏的不间断运动， 加之导管的快速移动， 采集到的图像中显

示的血管会发生变形。 心脏周期性的搏动还会引起成像导管的纵向振荡， 造成在血管的某

一位置被多次采样。 以上这些现象均称为运动伪影［18］ ， 在横截面视图中表现为相邻帧的

管腔横截面之间发生旋转和平移， 如图 4 －17a 所示， 在纵向视图中表现为血管壁呈现

“锯齿状” 边缘， 如图 4－17b 所示。 运动伪影严重影响 IC － OCT 图像序列纵向视图的视

觉效果， 降低血管形态结构参数的准确测量、 斑块的识别和分析， 以及血管三维重建等

的精度。

图 4－17　 冠状动脉内 OCT图像序列

a） 横向视图　 b） 纵向视图

4. 4. 1　 抑制 IC －OCT图像运动伪影的主要方法

对运动伪影进行有效地抑制对冠状动脉内 OCT 图像的研究与分析以及冠状动脉疾病的

计算机辅助诊治等都具有重要的意义。 目前， 对 IC － OCT 图像序列中运动伪影进行抑制的

方法主要包括心电 （electrocardiogram， ECG） 门控法和基于图像的脱机门控法。 其中 ECG
门控法的原理与第三章中所述的 IVUS图像序列的 ECG门控法类似， 即在心脏运动到近似相

同位置处采集图像， 保证各帧图像之间具有更多的一致性。 而且在心脏运动相对较慢时采集

图像， 可以减小运动伪影的产生。 主要有联机和脱机两种 ECG 门控方式， 联机 ECG 门控是

指采用 ECG门控的电动机来自动回撤导管， 只在每个心动周期的 R 波到来时采集图像。 该

方法原理简单， 但需要在成像设备上加装一个专门的门控图像采集装置。 同时由于每个心动

周期只采集一帧图像， 与连续回撤导管采集图像相比， 这种方式会延长导管介入检查的时

间； 脱机 ECG门控是指不采用 ECG门控图像采集设备， 而是连续回撤导管采集 IV － OCT图

像， 同时记录心电信号， 待介入检查过程结束后， 由医生根据 ECG信号从 IC － OCT 图像序
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列中选取在相同心脏相位处 （一般是 R波） 采集的图像， 组成门控子序列。 由于很难选择

最佳采样点， 因而此方法结果的主观性很强， 且当病人发生心律不齐等情况时， 很难保证门

控结果的精确性。
基于图像的脱机门控法的原理是不需要利用 ECG 信号， 而是连续回撤导管采集图像序

列， 然后运用图像处理技术， 分析图像特征的变化规律， 从中提取隐含的心脏时相信息， 仿

照 ECG门控的方法， 选择在每个心动周期的相同相位采集的一帧图像， 组成一个门控子序

列， 从而减小运动伪影的影响。 例如， 文献 ［19 － 21］ 提出了一种方法， 其主要思想是：
心脏有节律地收缩与舒张会导致血管内血液流量发生变化， 从而引起腔径发生周期性变化

（在心脏收缩末期达到最大值， 心脏舒张末期达到最小值）， 因此连续回撤导管采集的 IC －
OCT图像序列中的管腔直径和截面积也会发生周期性变化。 计算出每一帧 IC － OCT 图像中

管腔的横截面积， 并根据该值的变化情况， 取出每个心动周期中对应相同心脏时相的一帧，
组成新的图像序列。 该方法对未置入支架的血管 IC － OCT 图像序列可取得满意的结果， 但

是由于置入支架后的血管腔截面积变化不明显， 因此上述方法不能够有效抑制带有支架的

IC － OCT图像序列的运动伪影。
由于血管内 OCT与血管内超声的成像原理类似， 因此在对 IC － OCT 图像序列进行运动

伪影的抑制时可以借鉴第三章中所述的血管内超声的相关方法。 例如： 首先分析各帧图像灰

度特征的周期性变化， 从图像序列中估算出平均心率的近似值； 其次， 提取出反映心动周期

的信号； 再次， 对该信号进行带通滤波， 去除由非心脏运动因素所致的成分； 最后， 通过检

测滤波后信号的局部极值， 取出其对应的帧， 完成对图像序列的门控。 下面介绍两种常用的

方法。

4. 4. 2　 基于平均帧间差异度的门控方法

由于心脏的周期性运动， 连续回撤导管采集的各帧 IC － OCT 图像的灰度特征也会发生

周期性变化。 由此， 应首先构建图像序列的差异矩阵， 并据此估算出平均心率的近似值； 其

次， 提取出反映心动周期的一维信号， 并对其进行带通滤波， 去除由非心脏运动因素所致的

成分； 最后， 通过检测滤波后信号的局部极值， 提取出门控帧， 完成对图像序列的回顾性脱

机门控。 下面介绍具体步骤。
（1） 图像预处理

为了减小后续处理的数据量， 提高算法效率， 首先对 IC － OCT 图像进行灰度化处理，
后续章节中的处理都是针对转换后的灰度图像进行的。

将彩色图像转化为灰度图像的方法主要有： 单一分量法、 最大值法、 平均值法、 加权平

均值法、 HLS模型算法、 基于彩色空间距离的算法、 基于梯度域的算法等。 考虑到图像转

换的保真度， 可采用如下算法将 RGB 格式的彩色 IC － OCT图像转换为灰阶为 256 的灰度图

像， 公式如下：
g ＝ R ／ 22 ＋ R ／ 24 － R ／ 26 ＋ G ／ 2 ＋ G ／ 24 ＋ G ／ 25 ＋ B ／ 23 － B ／ 26 （4－1）

式中， g为灰度图像中某个像素的灰度值； R、 G、 B 分别为彩色图像中对应像素的红、 绿、
蓝分量。

图 4－18 是由 300 帧组成的图像序列灰度化后的结果， 原始图像由美国 LightLab 公司生

产的光学干涉断层成像系统采集， 成像导管的回撤速率为 1mm ／ s， 帧速率是 30 f ／ s， 图像的
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大小为 256 × 256 像素， 灰度化以后的灰阶范围为 ［0， 255］。 其中图 4－18a 为纵向视图，
可见血管壁呈现明显的锯齿状边缘； 图 4－18b 为连续的 8 帧横向视图， 显然不同帧之间的

血管腔横截面存在平移和旋转。

图 4－18　 由 300 帧组成的图像序列灰度化后结果

a） 纵向视图　 b） 横向视图

（2） 估算平均心率

首先， 对 IC － OCT图像序列进行逐帧比较， 利用两帧图像灰度值的归一化互相关计算

差异值， 建立差异矩阵， 计算各帧图像之间的差异值。 具体步骤如下为对于匀速连续回撤导

管采集的由 n帧图像组成的 IC － OCT 图像序列， 计算两帧图像之间灰度值的归一化互相关

（NCC）， 进而得到各帧图像之间的差异值 di，j如下：

di，j ＝ 1 －
∑ p

k ＝ 1∑
q

l ＝ 1
F i（k，l） － μi‖F j（k，l） － μ j

∑ p

k ＝ 1∑
q

l ＝ 1
［F i（k，l） － μi］ 2∑ p

k ＝ 1∑
q

l ＝ 1
［F j（k，l） － μ j］ 2

（4－2）

式中， i， j ＝ 1， 2， …， n； F i和 F j分别表示图像序列中的第 i帧和第 j帧， 其大小均为 p × q
像素， 平均灰度值分别为 μi和 μ j。 由式 （4－2） 可知， di，j∈［0，1］， 且 di，j越大， F i和 F j的
差异越大。 由此构成的差异矩阵的特点为主对角线上所有元素的值都是 0， 即 di，i ＝ 0； 所有

元素的值均为非负值； 矩阵关于主对角线对称， 即 di，j ＝ d j，i。

然后， 计算间隔为 k帧的两帧图像 Fm和 Fm ＋ k（m ＝ 1， 2， …， n -k）的平均差异值D（k），
公式如下：

D（k） ＝ 1
n － k∑

n－k

m ＝ 1
dm，m＋k （4－3）

得到曲线D（k） ～ k， 其中 k ＝ 0， 1， …， n -1， dm，m ＋ k是第 m 帧和第 m ＋ k 帧图像的差异值，

D（k）∈［0，1］且D（0） ＝0。 由于心脏的周期性运动， 该曲线具有近似周期的形状， 其重复频率，
即其幅度谱峰值所对应的频率值即为病人平均心率的近似值 R （单位： 次 ／ min）。 由于人的心率

范围一般为 45 ～200次 ／ min， 所以对D（k）的幅度谱曲线峰值的查找范围限定为 ［45， 200］。
图 4－18 所示图像序列的差异矩阵如图 4－19 所示， 矩阵中的每个元素用灰度值为 255.

di，j的像素表示， 得到一幅大小为 300 × 300 像素的灰度图像， 其中像素越亮， 表示对应的两

帧图像差异越大， 反之像素越暗， 则两帧图像的差异越小。 以帧间隔 k为横轴， 平均差异值

为纵轴， 得到平均差异变化曲线， 如图 4－20 所示， 该曲线的近似周期性形状能够明显反映
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出差异矩阵的周期性变化。 平均差异曲线的幅度谱曲线如图 4－21 所示， 在 ［45， 200］ 范

围内有一明显峰值， 此峰值所对应的频率即近似为平均心动速率。

图 4－19　 300 帧 IV － OCT图像的差异矩阵 图 4－20　 300 帧 IV － OCT图像的平均差异曲线

（3） 提取隐含心动周期的信号

一帧 IC － OCT图像中背景区域内像素的灰度值在整个图像序列中基本不发生变化， 所

以这些像素不包含心脏运动信息， 为方便起见， 将其称为静止像素。 为减小后续步骤的计算

量， 需先将它们去除。
除静止像素外， 血管区域内的像素分为两类： 一类为包含心脏运动信息的像素， 大部分

分布于血管壁上， 例如图 4－22 中的黄色十字所示的像素， 称为动态像素； 另一类同时包含

了心脏运动信息和非心脏运动信息 （如呼吸和身体的移动等）， 称为干扰像素， 在提取心动

周期信号时， 这类像素也需要被滤除。 具体步骤如下为首先， 对于一幅 IC － OCT 图像中的

每个像素， 统计序列中各帧图像上相应位置处的灰度值， 产生一个一维灰度变化信号

gi，j（m）， 其中 m表示帧序号， i， j ＝ 0， 1， …， N -1 分别表示像素的横、 纵坐标。 如果一帧

IC － OCT图像的大小为 N × N像素， 那么共产生 N2个一维灰度变化信号。 分析每个一维

图 4－21　 平均差异值曲线的幅度谱曲线 图 4－22　 一帧 IC － OCT图像
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灰度变化信号的频谱， 对于静止像素， 由于其灰度值自始至终基本没有变化， 所以其一维灰

度变化信号近似为直流信号， 其幅度谱在平均心率点处没有明显的波峰； 对于被干扰的血管

区域像素， 其灰度值的变化没有明显的规律， 所以其幅度谱曲线在心率点处的波峰也不明

显， 其他频率分量多且幅度较大； 对于动态像素， 其幅度谱曲线在平均心率点处有明显的峰

值， 其他频率分量的幅度明显小于波峰。
然后， 提取由动态像素产生的一维灰度变化信号。 设定判决条件为在平均心率处的频谱

幅值大于其他频率处幅值的三倍， 保留符合判决条件的一维灰度变化信号， 舍去不符合的。
最后剩余信号的频谱取平均， 并作逆傅里叶变换， 即可得到一个隐含心动周期的一维信号

g（m）， 其中 m表示帧序号。
所有像素平均后 （即提取动态像素前） 的一维灰度变化信号的时域及幅度谱曲线

如图 4－23所示， 对动态像素的一维灰度变化信号求平均后的时域及幅度谱曲线如

图 4－24所示。 由于提取后的信号在计算时已滤除直流分量， 所以图 4－24a 的灰度值为

相对值， 不具有参考意义。 通过对比幅度谱可以看出， 提取后动态像素得到的一维信

号频谱在平均心率点处有明显的峰值， 其他频率处的幅值均远小于该峰值， 去除了干

扰像素的影响。

图 4－23　 提取动态像素前的一维信号

a） 时域波形　 b） 幅度谱曲线

（4） 隐含心动周期信号的滤波

隐含心动周期的信号 g（m）中仍包含很多非心脏运动因素， 如： 管腔本身不规则的几何

形状、 不稳定的心率以及呼吸运动等， 在频谱上表现为除心率外的其他频率分量。 本书应用

带通滤波器来滤除由非心脏运动因素所致的频率分量， 最终得到信号 g（f）（m）。
带通滤波器的参数设计如下： 中心频率为前述步骤中估算出的平均心率 R； 通带范

围为［R -0. 3R， R ＋ 0. 3R］ ， 这是由于在图像采集过程中， 病人的心率会以 R 为中心上

下波动， 上述范围既能使心率变化的范围包含在通带内， 又能滤除非心脏运动因素的

干扰。
图 4－24 所示的一维信号进行滤波后的时域波形与幅度谱曲线， 如图 4－25 所示。 由图

像序列估算出的平均心率为 72. 24 Hz， 因此设置带通滤波器的通带上限截止频率为
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图 4－24　 提取动态像素后所得的一维信号

a） 时域波形　 b） 幅度谱曲线

50. 59 Hz， 下限截止频率为 93. 91 Hz。 可以看出， 250 Hz以上的高频分量基本全部滤除， 心

率的二次谐波幅度降低为心率幅度的近十分之一， 表明非心脏运动分量基本全部滤除。 在时

域波形中， 不同局部极值的平均灰度值不同， 说明在滤除噪声的情况下， 保留了不同时刻心

动周期的差异性。

图 4－25　 滤波后的一维信号

a） 时域曲线　 b） 幅度谱曲线

（5） 选择门控帧

在不同心动周期的同一相位处采集图像， 可以得到最小的帧间差异值。 由于信号

g（f）（m）的波峰或波谷相对于其他位置更容易识别， 因此对信号 g（f）（m）进行极值检测， 提取

出门控帧序列。
图 4－18 所示图像序列的门控结果如图 4－26 所示。 为了便于比较， 将门控后纵向视图

人为拉伸至原序列长度。 通过门控前后的对比可以看出， 门控后纵向视图的视觉效果得到了

很大的改善， 抑制了血管壁的锯齿效应， 管壁变得平滑连续。
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图 4－26　 IC － OCT图像序列的门控结果

a） 门控前　 b） 门控后

4. 4. 3　 基于运动分量补偿的直接抑制方法

回顾性脱机门控法可以有效地抑制 IC － OCT 图像序列中由心脏运动所致的运动伪影，
但是由于在每个心动周期只保留一帧， 因而可能丢失很多具有诊断价值的血管信息。 本节介

绍一种对覆盖多个心动周期的非门控 IC － OCT 图像序列直接进行刚性运动伪影的定量估计

和补偿的方法。
IV － OCT图像序列相邻帧之间的刚性运动参数如图 4－27 所示， 在连续回撤导管采集的

IC － OCT图像序列横截面视图中， 不同帧中的血管腔轮廓之间存在偏移和扭转， 这是由血

管腔不规则的几何形态和周期性心脏运动共同作用产生的。 图中 Δx、 Δy 和 Δα 分别是从 t1
到 t2时刻管腔重心在 x方向上的位移、 y 方向上的位移和旋转偏移量 （即旋转角度）。 成像

导管始终位于图像中心， 管腔内膜轮廓重心在不同时刻的位置变化能够反映血管壁的运动情

况。 （Δx， Δy， Δα）可以表示为

Δx ＝ Δxd ＋ Δxg
Δy ＝ Δyd ＋ Δyg
Δα ＝ Δαd ＋ Δαg

 

 

 

 
 

  

（4－4）

其中， 脚标 d和 g分别表示心脏运动分量和血管几何分量。 与由心脏跳动引起的管腔轮

廓的形态变化相比， 由血管本身的不规则几何形态引起的管腔轮廓变化较为缓慢， 因此可以

通过滤波将其分离开， 并对运动分量（Δxd， Δyd， Δαd）加以补偿， 实现抑制刚性运动伪影的

目的。
基于以上原理， 本节介绍的运动分量补偿法抑制运动伪影的具体步骤如下：
（1） 提取各帧图像中的血管腔内膜轮廓并计算其重心

如 4. 3 节所述， 对于血管内 OCT图像中血管腔轮廓的提取， 目前的研究热点是全自动

的方法。 图 4－28 是采用文献 ［17］ 中提出的方法对一帧 IV － OCT图像提取血管内膜轮廓的

结果。
将管腔内膜轮廓的几何中心作为其重心的近似， 假设第 i帧图像中内膜轮廓点的总数为

Ni（ i ＝ 1， 2， …， n， n为 IV － OCT图像序列的总帧数）， 各轮廓点在图像平面二维坐标系中
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的坐标为（x j， y j）（ i ＝ 1， 2， …， Ni）， 则内膜轮廓的重心 C i的坐标为

图 4－27　 IV － OCT图像序列相邻帧

之间的刚性运动参数示意图

图 4－28　 一帧 IV － OCT图像的

血管壁内膜轮廓提取结果

xi ＝
1
Ni
∑
Ni

j ＝ 1
x j

yi ＝
1
Ni
∑
Ni

j ＝ 1
y j

 

 

 

 
 

 
 

（4－5）

（2） 计算相邻帧之间管腔内膜轮廓的旋转偏移量

重心角示意图如图 4－29 所示， 管腔轮廓重心 C的坐标为 （x， y）， 则重心角为

α ＝ arctan（y ／ x） （4－6）
图像序列的重心角变化曲线 α（ i）（ i ＝ 1， 2， …， n）应呈近似周期性的变化。 通过相邻帧之

间的管腔轮廓重心角之差如下：

Δα（ i） ＝ α（ i ＋ 1） － α（ i） ＝ arctan（yi ＋ 1 ／ xi ＋ 1） － arctan（yi ／ xi） （4－7）
得到旋转偏移量 Δα（ i）。 与各帧与首帧重心角之差相比， 相邻帧重心角之差可准确反映

出图像序列中的管腔轮廓随导管回撤的变化情况。 旋转偏移量的频谱中处于 45 ～ 200 Hz 范
围内的峰值即为平均心率 R。

一个原始 IC － OCT图像序列的纵向视图如图 4－30 所示， 其采集速率为 10 f ／ s， 长度为

100 帧， 从该图像序列计算得到的重心角变化曲线 α（ i）（ i ＝ 1， 2， …， 100） 的时域波形和

幅度谱曲线如图 4－31 所示， 显然该曲线呈近似周期性的变化。 相邻帧管腔轮廓旋转偏移量

Δα（ i）的时域波形和幅度谱曲线如图 4－32 所示。 在图 4－31b 重心角的幅度谱曲线中， 低频

成分为由血管自身形态变化所致的频率成分， 高频成分则为由心脏运动所致的频率成分， 其

峰值对应的频率即为平均心率 R。 由图 4－32b可以看到， 旋转偏移量的幅度谱曲线有一个明

显峰值， 其频率与图 4－31b的峰值频率相等， 即为平均心率 R， 此外还存在大量非心动频率

成分。
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图 4－29　 重心角示意图 图 4－30　 原始 IV － OCT图像序列的纵向视图

图 4－31　 重心角变化曲线

a） 时域波形　 b） 幅度谱曲线

图 4－32　 相邻帧管腔轮廓的旋转偏移量

a） 时域波形　 b） 幅度谱曲线

（3） 提取并补偿旋转偏移量中的心脏运动分量

旋转偏移量 Δα（i）为近似周期的信号， 其频谱中的高频成分为心脏运动所致的分量， 低频分
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量则对应血管的几何形态分量， 此外还有大量其他非心动频率成分， 可采用带通滤波器将心脏运

动分量滤出， 其通带中心频率设定为第 4. 4. 2 节的步骤 2 得到的平均心率 R， 通带宽度可设为

0. 6R。 图 4－32的旋转偏移量滤波后的时域波形和幅度谱曲线如图 4－33所示， 可以看出经过滤波

后 100Hz以上的频率成分被滤除， 只保留了心动速率范围 （即 51 ～94Hz） 内的频率分量。
补偿旋转偏移量中的心脏运动分量， 实质上就是对每帧图像进行反向旋转， 变换矩阵为

x′ij
y′ij

[ ] ＝
cos －∑

n

i ＝ 2
Δαi，d

 

 
 

 

 
 sin －∑

n

i ＝ 2
Δαi，d

 

 
 

 

 
 

－ sin －∑
n

i ＝ 2
Δαi，d

 

 
 

 

 
 cos －∑

n

i ＝ 2
Δαi，d

 

 
 

 

 
 

 

 

 
 
 
 

 

 

 
 
 
 

xij
yij

[ ] （4－8）

式中， （xij， yij）为第 i帧 IV － OCT 图像序列中内膜轮廓的第 j 个点的坐标； （x′ij， y′ij） 为点

（xij， yij） 补偿后的坐标； j ＝ 1， 2， …， Ni， Ni为第 i帧图像中管腔内膜轮廓的总点数； i ＝
2， 3， …， n， n为图像序列的总帧数。 后一帧图像相对于前一帧图像进行偏转， 因此应该

从第二帧开始遍历， 即 i的取值从 2 开始。

图 4－33　 旋转偏移量滤波后的波形

a） 时域波形　 b） 幅度谱曲线

图 4－34　 纵向视图对比

a） 补偿旋转偏移量前　 b） 补偿旋转偏移量后

图 4－29 所示的原始纵向视图与对旋转偏移量

进行补偿后得到的纵向视图的对比如图 4－34 所

示， 可以看出补偿旋转偏移量后的血管壁较补偿

前变得平滑。
（4） 计算补偿旋转角后相邻帧之间管腔轮廓

重心的平移量

对于第 i帧（ i ＝ 2， 3， …， n）图像， 补偿旋转

角之后， 首先根据式 （4－5） 重新计算各帧图像

管腔内膜轮廓重心坐标， 并得到相邻帧之间管腔

重心的平移量 Δx（ i）和 Δy（ i）。 然后， 取 Δx（ i）和
Δy（ i）的频谱中位于 ［45， 200］ 范围内的峰值，
分别记为 R′x和 R′y。 最后， 对 Δx（ i）和 Δy（ i）进行带通滤波， 滤波器的中心频率分别为 R′x和
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R′y， 带宽分别为 0. 6 R′x和 0. 6 R′y。 补偿旋转角后相邻帧之间管腔重心的平移量变化曲线及其

幅度频谱如图 4－35 所示， 显然 Δx（ i）和 Δy（ i）的频谱在 78. 79Hz处均有一个明显的波峰。

图 4－35　 补偿旋转角后相邻帧管腔轮廓重心的平移量变化曲线和幅度谱曲线

a） 滤波前的横坐标变化曲线　 b） 滤波后的横坐标变化曲线　 c） 滤波后横坐标变化曲线的幅度谱

d） 滤波前的纵坐标变化曲线　 e） 滤波后的纵坐标变化曲线　 f） 滤波后纵坐标变化曲线的幅度谱
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（5） 分离并补偿由心脏运动引起的平移分量

对平移量中的心脏运动分量进行补偿， 公式如下：

x′c ＝ Δx1 －∑
n

i ＝ 2
Δx1i，d

y′c ＝ Δy1 －∑
n

i ＝ 2
Δy1i，d

 

 

 

  

  
（4－9）

式中， （x′c， y′c） 为补偿后管腔轮廓重心的坐标； i ＝ 2， 3， …， n， n为图像序列的总帧数。
由于在空间域中图像平移的最小单位为 1 个像素 （即平移量为整数）， 而计算得出的平

移量大部分为非整数值 （亚像素值）， 因此不能在空间域中直接对图像进行平移， 可以在频

率域中实现， 即首先对图像进行傅里叶变换， 然后进行相位平移， 最后对平移后的频域图像

进行傅里叶逆变换。
补偿运动伪影前后的 IC － OCT 图像序列纵向视图如图 4－36 所示， 其中图 4－36b 为对

图 4－30所示的 IC － OCT图像序列的运动伪影补偿结果， 可以看出补偿运动伪影后纵向视图

的视觉效果得到了很大改善， 抑制了血管壁的锯齿效应， 血管壁边缘变得平滑。

图 4－36　 补偿运动伪影前后的 IC － OCT图像序列纵向视图

a） 原始纵向视图　 b） 补偿运动伪影后的纵向视图

完成对运动伪影的抑制后， IC － OCT 纵向视图中血管壁的边缘变得相对平滑， 结合 X
射线血管造影提供的导管空间位置信息， 即可重现血管的空间三维结构。

4. 5　 超声与 OCT图像的配准与融合

血管内 OCT与血管内超声的成像原理类似， 都是用能量束在血管腔内进行 360°周向扫

描， 根据从组织反射或散射回来的不同超声或者光学特征进行组织分析成像， 获得管腔横断

面图像。 二者具有互补的特点， 血管内超声由于采用高频超声探头， 因此可获得较好的探测

深度， 但是空间分辨率较低， 对血管微小结构变化提供价值有限； 血管内 OCT 的轴向和侧

向分辨率都很高， 接近组织学分辨率， 易识别粥样硬化斑块及引起血栓症的小斑块， 但由于

采用红外光源， 导致其组织穿透力较弱。 将同一段血管的血管内 OCT 与血管内超声图像数

据融合起来， 可充分发挥血管内超声的强组织穿透力和血管内 OCT 高分辨率的优势， 获得

对血管壁以及粥样硬化斑块的更为全面的描述， 为冠心病的计算机辅助诊治和对介入治疗效

果的评价等提供依据。
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4. 5. 1　 图像配准基础理论

图 4－37　 图像配准示意图

图像配准是指对于一幅图像寻求一种 （或一系列）
空间变换， 使它与另一幅图像上的对应点达到空间上的

一致， 这种一致是指参考图像与待配准图像之间相同感

兴趣点 （或区域） 有相同空间位置， 如图 4－37 所示。 图

中假设待配准图像 I， 经过空间变换模型 TG变换后表示为

I′， I中的点（x， y）映射到 I′中表示为（x′， y′）， 同时对应参考图像 R中的点（x′， y′）。 定义

一个相似性测度函数 S， 优化 S使相似性测度值达到最佳， 从而建立像素之间的一一对应关

系， 即有如下公式：
R（x′，y′） ＝ S（TG（ I（x，y））） （4－10）

在图像配准的过程中有四个需要解决的关键问题， 分别如下：
1） 确定特征空间， 即定义特征元素集合作为实现图像匹配的依据。 特征元素集合可以

是从参考图像及待配准图像中提取出的几何特征， 例如特征点 （包括角点、 高曲率点）、 边

缘、 曲线、 曲面、 闭区域等。 提取几何特征是配准的重要前提， 对于特征点在视觉效果上比

较明显的图像， 特征提取相对简便。 但是对于特征不明显或纹理信息比较少的图像的特征提

取要涉及图像分割等复杂操作， 图像分割的准确程度直接影响配准精确度。
2） 确定搜索空间， 即确定参考图像与待配准图像之间的变换方式及变换范围， 这种变

换包括全局变换和局部变换。 全局变换指参考图像与待配准图像之间的变换关系可以通过一

个函数来表示， 主要求解变换模型的参数值， 本书的基于特征点的配准方法属于全局变换。
局部变换将参考图像与待配准图像看成由不同的小面元组成， 面元之间不同空间对应的几何

变换模型不同。
3） 确定搜索策略， 即确定最优变换参数， 使相似性度量达到最大。 搜索策略分为局部

搜索策略及全局搜索策略。 局部搜索策略需要以图像局部信息为依据确定搜索方向、 改进初

始模型， 但极易陷入局部极值而无法跳出； 全局搜索策略具有更强的搜索能力， 但计算量

大、 收敛速度慢； 目前已出现了一些将局部搜索和全局搜索相结合的算法。
4） 相似性度量， 用于评估参考图像及待配准图像匹配的精确度， 一般和特征空间密切

相关， 高性能相似性测度函数不受外界因素干扰， 局部极值少， 曲线尽量平滑。 在多模态配

准中， 相似性度量能够反映图像之间的灰度关系。
图像配准的目的是寻找不同模态图像之间的空间对应关系， 在配准过程中得出的某些数

据和参量， 例如病灶定位、 病变区域的空间形状和体积等， 可为相应疾病的诊断、 治疗、 手

术导航和术后评估等提供必要信息。 图像的配准和融合有着密切的关系， 特别是对于多模态

图像而言， 配准和融合是密不可分的。 配准是融合的先决条件和关键， 其精度的高低直接决

定融合结果质量的好坏。
根据不同的分类标准可将图像配准方法分为以下几类［22］：
1） 按照空间维数和时间序列可分为空间维数的配准方法， 例如二维 －二维图像配准、

二维 －三维图像配准和三维 －三维图像配准； 时间序列配准方法， 需考虑空间维数的时间序

列， 而不仅考虑空间维数。
2） 按照变换自然属性的不同可分为有关变换作用域的配准方法， 如全局变换和局部变
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换； 有关变换性质的配准方法， 如刚性配准和非刚性配准。
3） 按照配准主体的不同可分为待配准的图像来源于同一病人， 属于患者自身的图像配

准； 待配准的图像来源于不同病人， 属于患者之间的图像配准； 病人图像与标准的图谱图像

配准， 以便更直观和方便地应用图谱中的信息。
4） 按照成像模态的不同可分为单模态图像配准， 待配准的两幅图像是用同一种成像设

备采集的； 多模态图像配准， 待配准的两幅图像来源于不同的成像设备。
5） 按照配准方法的性质不同可分为如下两种方法：
① 基于特征的配准方法， 即选择待配准图像中易提取并能在一定程度上代表待配准图

像相似性的空间特征作为配准依据。 根据提取图像特征方式的不同， 该类方法可以分为基于

外部特征的方法和基于内在特征的方法。 前者是使用外在标记点， 主要是在进行图像采集前

把一些异质目标通过某种方式推送到图像空间中， 例如立体定位参考框架和螺钉标记［23］，
当图像发生变化时， 其对应的标记点也随之发生相应的变化。 后者是采用从图像中提取出的

内在特征， 而不是直接采用图像灰度进行相关运算。 一般来说， 在选择图像特征时要考虑不

同采集设备获取的图像共同特征， 常用的特征包括几何特征点、 曲线、 曲面、 区域和模板

等。 其中， 基于曲线和曲面的匹配算法主要依据待配准图像的曲线、 曲面和脊线等特征［24］；
基于区域特征的图像配准方法通常会结合一些常用的图像分割方法先提取一些区域信

息［25，26］； 基于轮廓的图像配准则首先提取图像中的目标轮廓， 其次进行轮廓匹配， 最后估

算配准参数［27］。
② 基于灰度信息的配准方法， 即对图像的灰度值直接操作， 不需要复杂的图像分割或

特征提取。 例如， 基于主轴的配准方法［28］， 其计算速度快， 但对图像的互异性比较敏感，
如果图像不完整， 算法会失效； 基于相关性系数的配准方法［29］， 可克服配准图像之间的不

同梯度等级灰度， 它需要有一个前提假设就是匹配的图像灰度值之间存在一些线性校正； 基

于互信息的配准方法［30，31］， 利用信息论中的互信息来定义相似性度量函数， 当两幅图像的

空间几何位置完全一致时， 其中一幅图像表达的关于另外一幅图像的信息， 也就是对应像素

灰度的互信息应为最大。

4. 5. 2　 图像融合基础理论

图像融合是信息融合的重要分支， 它将不同传感器采集的同一目标的不同图像或同种传

感器以不同成像方式、 不同成像时间采集的不同图像， 融合成一幅图像， 从而使得融合图像

能够更全面、 清晰、 准确地反映多重原始图像的信息， 提高图像信息的利用率， 更适合视觉

感知和计算机处理。 多模图像融合具有以下优势： 充分利用多模图像的冗余信息， 提高融合

图像的可靠性； 充分利用多模图像的互补信息， 改善单一模态图像的不足， 增强其某些不明

显的特征， 使融合图像具备精确、 全面、 丰富的信息； 提高融合系统的鲁棒性， 从而减少图

像的噪声影响， 提高图像质量； 扩大融合系统工作范围， 例如时间范围、 空间范围。
（1） 图像融合的三个层次

图像融合主要分为四个步骤实现： 图像预处理、 图像配准、 图像融合及融合评价。
按照由低到高的次序可将图像融合归纳为三个层次： 像素级融合、 特征级融合、 决策级

融合， 如图 4－38 所示。 在实际应用中， 要根据具体应用选择合适的融合方式从而获得最

佳的融合效果。
912



图 4－38　 图像融合的三个层次

像素级融合属于最低层次的图像融合， 是指在几何配准条件下， 直接对原始多模图像进

行信息综合分析。 该层次的图像融合准确性最高， 能够提供后两个层次的融合所不具备的细

节信息， 因此也是应用最广泛的融合方式。 但需处理的信息量较大， 不适合实时应用。
特征级融合属于中间层次的图像融合， 是指对预处理后的图像进行特征提取， 综合处理

和分析得到的特征信息如边缘、 形状、 纹理和区域等。 通过对信息进行筛选， 达到了减少冗

余信息同时保留足够数量的重要信息的目的， 大大减小了计算量， 利于实时处理。 其缺点是

对原始图像数据应用稀疏表示， 易丢失信息， 影响融合效果。 特征级融合的主要方法有聚类

分析方法、 Dempster － Shafer推理方法、 信息熵方法、 表决方法级神经网络方法等。
决策级融合是最高层次的融合， 是指对预处理后的每幅图像分别进行特征提取、 识别或

判决， 建立对同一特征的初步决策， 然后融合这些决策生成整个融合系统的联合决策。 它需

要大型数据库和专家决策系统进行分析、 推理、 识别和判决。 优点是实时性最好， 具有一定

的开放性和容错能力， 缺点是信息损失量较大。 目前， 常用的决策级图像融合方法主要有贝

叶斯估计法、 模糊聚类法及专家系统等。
（2） 像素级融合算法

像素级融合算法主要包括简单融合、 金字塔分解融合、 基于小波变换的融合和基于多尺

度几何变换的融合算法等。 其中后三种算法均属于多尺度分析融合算法， 流程图如图 4－39
所示， 对图像的融合过程类似于人类视觉系统对图像不同尺度、 不同空间分辨率和不同分解

层的细节信息处理， 可获得更好的融合效果。

图 4－39　 多尺度分析融合算法的流程图

简单融合算法主要包括加权平均法、 颜色空间变换法、 人工智能法等。 加权平均法是最

简单、 最基本的图像融合方法， 基本思想是将多模原始图像的对应像素灰度值进行加权处
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理。 颜色空间变换法是将多模图像映射到某个固定的颜色通道上再合并分量成为一幅彩色的

融合图像， 其中最典型的是基于 IHS （Intensity － Hue － Saturation） 模型变换的融合。 人工智

能法不需要确定精确的融合模型， 适用于融合难以寻找到合适模型的多模图像， 例如人工神

经网络、 脉冲耦合神经网络、 模糊理论、 粗糙集理论。
金字塔分解融合算法的基本思想是对待融合的多模图像进行金字塔分解， 建立待融合图像

的金字塔结构， 提取各自的特征信息， 对各层次分解图像在多尺度、 多分辨率、 多分解层的条

件下按照一定的融合规则融合成结果图像的金字塔图像， 再对金字塔图像进行逆变换得到融合

图像。 金字塔分解融合算法主要包括拉普拉斯金字塔法、 对比度金字塔法、 梯度金字塔法等。
相较于简单融合算法， 金字塔分解算法虽然可得到更好的融合效果， 但是分解过程中仍然会损

失高频信息， 同时分解图像之间的相关性会导致重构图像的不稳定。 为了解决这一问题， 小波

变换以其良好的时频域特性、 多分辨率特性、 方向性等优势成为图像融合领域较理想的工具。
（3） 小波变换融合算法

傅里叶变换是信号处理领域应用最广泛的一种分析手段， 它将信号分解成一系列不同频

率的正弦波叠加， 为了解信号的频率成分提供了很好的分析工具。 但是傅里叶的一个严重不

足是在变换的时候会丢掉时间信息， 因此无法根据傅里叶变换的结果判断一个特定信号是在

什么时候发生的。 之后， Gabor提出了著名的 Gabor 变换， 进一步发展成为短时傅里叶变换

（Short Time Fourier Transform， STFT）， 其基本思想是给信号加一个小窗， 然后对小窗内的信

号进行傅里叶变换， 因此该变换反映了信号的局部特征。 STFT 的窗函数的大小和形状都与

时间和频率无关， 这对于分析时变信号来说是不利的。 小波变换不但继承和发展了局部化思

想， 而且克服了窗口大小不随频率变化的特点， 它利用小波基取代传统的三角函数， 进而对

函数进行分解与综合， 能通过伸缩和平移等运算功能对函数或信号进行多尺度细化分析， 是

对非平稳函数进行分析的更方便的工具。
由一维离散小波变换的 Mallat算法可以得到对二维图像的小波分解算法， 公式如下：

cj ＋1，m，n ＝ ∑
k∈Z
∑
l∈Z
h（k － 2m）h（ l － 2n）cj，k，l

dvj ＋1，m，n ＝ ∑
k∈Z
∑
l∈Z
h（k － 2m）g（ l － 2n）cj，k，l

dhj ＋1，m，n ＝ ∑
k∈Z
∑
l∈Z
g（k － 2m）h（ l － 2n）cj，k，l

ddj ＋1，m，n ＝ ∑
k∈Z
∑
l∈Z
g（k － 2m）g（ l － 2n）cj，k，l

 

 

 

 
 
 
 

 
 
  

（4－11）

以及重构算法， 公式如下：

cj，m，n ＝ ∑
k∈Z
∑
l∈Z
h（m － 2k）h（n － 2l）cj，k，l ＋∑

k∈Z
∑
l∈Z
h（m － 2k）g（n － 2l）dvj ＋1，k，l ＋

∑
k∈Z
∑
l∈Z
g（m － 2k）h（n － 2l）dhj ＋1，k，l ＋∑

k∈Z
∑
l∈Z
g（m － 2k）g（n － 2l）ddj ＋1，k，l

（4－12）
式中， C j ＋ 1和 C j分别表示第 j ＋ 1 和第 j层分解图像的低频小波系数； dvj ＋ 1、 dhj ＋ 1和 ddj ＋ 1分别表

示第 j ＋ 1 层分解图像垂直、 水平及对角方向的高频小波系数； h（k -2m）和 h（ l -2n）分别表

示沿 y和 x方向对图像进行低通滤波并采样； g（k -2m）和 g（ l -2n）分别表示沿 y和 x方向对

图像进行高通滤波并采样； h（m -2k）和 h（n -2l）分别表示沿 y和 x方向对图像插 值 并低通
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波； g（m -2k）和 g（n -2l）分别表示沿 y和 x方向对图像插值并高通滤波。
用 Hr和 Hc分别表示对阵列｛Ck，l｝ k，l∈Z2的行和列作用的镜像共轭滤波器的系数矩阵， Gr

和 Gc分别是对阵列｛Ck，l｝ k，l∈Z2的行和列作用的镜像共轭滤波器的系数矩阵， 则式 （4－11）
可写成如下的矩阵形式：

C j ＋ 1 ＝HrHcC j
Dvj ＋ 1 ＝HrGcC j
Dhj ＋ 1 ＝GrHcC j
Ddj ＋ 1 ＝ GrGcC j

 

 

 

 
  

 
  

（4－13）

式中， j ＝ 0， 1， . . . ， J。 二维 Mallat重构算法为

C j ＝H∗r H∗c C j ＋ 1 ＋H∗r G∗c Dvj ＋ 1 ＋G∗r H∗c Dhj ＋ 1 ＋G∗r G∗c Ddj ＋ 1 （4－14）
式中， j ＝ J， . . . ， 1， 0； C j和 C j ＋ 1是第 j和第 j ＋ 1 层分解图像的低频小波系数； Dvj ＋ 1、 Dhj ＋ 1
和 Ddj ＋ 1分别是第 j ＋ 1 层分解图像的垂直、 水平及对角方向的高频小波系数。 低频分量反映

图像的近似以及平均特性， 集中了图像的大部分能量， 表现物体的整体轮廓信息； 高频分量

反映图像的突变信息， 如边缘、 区域边界等。
图像经过一次二维小波变换之后得到四个子图像， 其中包括一个低频分量 LL1和 3 个高

频分量 HL1、 LH1、 HH1， 其中 HL1对应水平方向高频分量， LH1对应垂直方向高频分量， HH1
对应对角方向高频分量。 如果对图像进行 J 次二维小波分解， J ＝ 0 时是原始图像， 最终得

到 3J ＋ 1 个不同子图像。 图 4－40 是图像进行两次小波分解的过程。 小波分解的层次越高，
其对应的子图像尺寸越小， 从而形成塔式图像。

图 4－40　 图像进行两次小波分解过程

小波变换属于多尺度分析， 而根据视觉心理和生理实验， 多尺度分析存在于人眼视觉的

底层信号处理过程中， 因此小波变换具有和人眼类似的性能， 适用于图像融合。 小波的分解

过程即将原图像分解成各个频域上的子图像， 再根据不同分量的不同融合进行融合， 从而实

现更好的融合效果。
基于小波变换的图像融合算法如图 4－41 所示， 具体步骤如下：
1） 对待融合的源图像进行小波分解， 得到各分解层的高频子图像和低频子图像。
2） 分别对各分解层的高频小波系数和低频小波系数采用不同的融合规则进行融合， 得

到融合后的各层高频小波系数和低频小波系数。
3） 对融合的系数进行逆小波变换， 得到重构图像。
基于小波变换的图像融合算法的优势体现在三方面： 第一， 多分辨率分解提供了不同分

辨率下图像的信息， 并且变换后的能量大部分集中在低频部分， 便于在对应分辨率下进行信

息融合， 并且可以根据需要有选择地增强某分辨率的图像特征； 第二， 小波分解和重构算法

是循环使用的， 易于硬件实现； 第三， 便于并行处理和实现。
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图 4－41　 基于小波变换的融合算法

4. 5. 3　 图像融合的主要方法

目前， 图像融合的方法主要包括以下几类：
1） 按照被融合图像的成像方式不同， 分为单模融合 （mono － modality） 和多模融合

（multi － modality）。 单模融合是指待融合的图像由同一设备获取， 如计算机断层成像 （CT→
CT） 或者磁共振成像 （MRI→MRI） 的融合。 多模融合是指待融合的两幅或多幅图像来源于

不同的成像设备， 例如 CT与 MRI图像融合或者 CT与核医学图像的融合等。
2） 按照融合对象的不同， 分为单样本时间序列图像融合、 单样本空间图像融合和模板

融合。 单样本时间序列融合是指将同一对象、 同一模态、 不同时间采集的图像进行融合， 以

用于跟踪病理发展和研究该检查对该疾病诊断的特异性。 单样本空间融合是指将同一对象、
同一时间段、 不同模态下采集的图像进行融合， 可用于病情的确切诊断， 如 MRI 或 CT可以

提供脏器的结构信息， 单光子发射断层成像 （SPECT） 可以提供脏器的功能信息， 对病情作

出更准确的诊断。 模板融合是从许多健康人的研究中建立一系列模板， 将病人的检查图像与

电子图谱或模板图像进行融合， 有助于研究某种疾病和诊断标准。
3） 按照图像处理方法的不同分为数值融合法和智能融合法。 数值融合法将不同来源的

图像作空间归一化处理后直接融合。 智能融合法将不同来源的图像作归一化处理后， 根据需

要选择不同图像中的所需信息再进行融合。
4） 按照图像类型不同分为断层图像之间的相互融合、 断层图像与投影图像的融合以及

结构图像与功能图像的融合。 断层图像之间的相互融合主要指 CT与 MRI图像融合； 断层图

像与投影图像融合主要指 CT或者 MRI图像与血管造影图像通过三维重建后进行融合； 而结

构图像融合与功能图像融合主要指 CT 或者 MRI 图像与正电子发射断层成像 （PET） 或者

SPECT图像进行融合。

4. 5. 4　 超声和 OCT图像融合的研究现状

血管内超声和血管内 OCT作为冠状动脉临床诊断和治疗的新兴技术， 在医学研究领域

引起了很大的关注， 但关于血管内超声和血管内 OCT 图像融合方法的研究还不成熟。 目前
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现有的方法可以分为离线图像融合和改进硬件设备两种。
（1） 离线图像融合

离线图像融合基本原理是在完成对同一个病人的同一段血管的血管内超声和血管内

OCT图像的采集后， 采用图像配准和融合技术对在相同血管位置处采集的两种图像进行

融合。
例如， 文献 ［32］ 提出了一种基于特征点的血管内超声及血管内 OCT 图像融合方法，

即在血管内超声及血管内 OCT图像中提取标记点， 根据标记点建立两种图像之间的刚性变

换， 再进一步通过非刚性变换达到精确对齐的目的。 后来在此基础上作者又提出了血管内超

声及血管内 OCT图像的半自动配准方法［33］， 包括基于 Hermitian spline 的图像分割、 特征提

取、 估算局部最大值和设计匹配器等步骤， 并且评估了不同参数下的匹配结果。 文献

［34］ 采用在体图像数据验证了血管内超声与血管内 OCT 图像融合之后对不同斑块的识

别效果， 结果表明其明显优于单独使用血管内超声或者血管内 OCT 的识别效果。 文献

［35］ 采用在体图像数据， 将血管内超声和血管内 OCT 图像融合应用于识别血管分叉处

的易损斑块， 结果证明两种图像的融合提高了识别易损斑块的准确性。 文献 ［36］ 从 24
例病人中选取 56 段分叉血管， 并进行为期 6 个月的跟踪实验， 通过融合血管内超声和血

管内 OCT图像， 结合虚拟组织学 IVUS （VH － IVUS）， 分析了不同斑块成分的性质、 各种

斑块组织的频谱特征及纤维帽厚度等。 文献 ［37］ 采用脱机图像数据， 即血管内 OCT 和

血管内超声导管分别以 20 mm ／ s及 0. 5 mm ／ s 的回撤速度从相同起始点拉回， 均得到具有

相同血管侧支的典型帧； 然后， 根据典型帧中的侧支实现图像配准； 最后， 将配准后的

血管内 OCT及血管内超声图像导入 Adobe Photoshop 软件中， 以血管内 OCT 图像为底层，
旋转血管内超声图像实现融合。

（2） 改进硬件设备

文献 ［38］ 对血管内超声和血管内 OCT 成像仪的硬件设备进行改进， 其开发的新型

IVUS － OCT成像仪由三部分组成： 一是通过在心导管顶端依次安置血管内超声传感器及

OCT探头组成 IVUS － OCT微型导管； 二是电动机传动系统， 连接微型导管与成像系统； 三

是成像系统， 包括激光源、 OCT 电路、 超声波发生器 ／接收器、 数字转换器、 终端计算机

等。 IVUS － OCT成像仪的临床应用表明在心导管拉回过程中可以实时显示血管内超声及血

管内 OCT图像， 更有利于研究两种成像技术的对比与结合。

4. 5. 5　 基于特征点的 IVUS与 IV －OCT图像配准

本节介绍一种对同一段血管的、 在相同管腔位置采集的、 包含钙化斑块或者血管分

叉的 IVUS和 IV － OCT横断面图像进行配准的方法。 流程图如图 4－42 所示， 方法的基本

思路是以 IV － OCT图像作为参考图像， IVUS作为待配准图像， 选择钙化特征点或者血管

分叉点作为配准依据， 根据空间变换模型确定两幅图像之间的变换参数， 进而对 IVUS 图

像进行相应的变换。 主要包括如下步骤： 图像预处理、 特征提取、 确定空间变换模型、
图像插值及变换等。

（1） 图像预处理

因成像设备不同， IVUS 和 IV － OCT图像的尺寸不同， 可能导致提取图像特征时存在差

异， 因此在进行后续处理之前， 需将两种图像的尺寸统一。 IV － OCT 图像为 RGB 格式的彩
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图 4－42　 基于特征点的 IVUS和 IV － OCT图像配准流程图

色图像， 但是其中并不包含可用于区分不同血管壁组织和斑块组织的颜色信息。 因此为了减

小后续处理的数据量， 提高算法效率， 需首先对 IV － OCT图像进行灰度化处理。
（2） 提取特征点

根据粥样硬化斑块的组织成分及其在 IVUS和 IV － OCT图像中的不同特征表现， 可将其

分为四类： 脂质性斑块、 纤维性斑块、 钙化性斑块及混合性斑块。 其中钙化斑块在两种成像

模式中均具有区别于其他三类斑块的明显的特征： IVUS图像中的钙化斑块表现为强回声区，
且其后伴有负性声影； IV － OCT 图像中的钙化斑块表现为边界清晰且均匀的低信号区， 并

伴有较弱的信号衰减， 如图 4－43 所示。
与其他血管结构相比， 血管分叉具有特殊的形态特征： IVUS 图像中的血管分叉表现为

血管腔有一定的偏心率， 分叉处具有明显的强回声区； IV － OCT 图像中的血管分叉表现为

具有偏心率的低回声区， 如图 4－44 所示。
按照方法的自动化程度， 可将从灰度图像中提取特征点的方法分为手动标记和自动检测

两种方式。 后者包括 Harris 算子［39］和尺度不变特征变换 （Scale Invariant Feature Transform，
SIFT） 算子［40］等。

（3） 图像空间的几何变换

图像空间的几何变换就是将原图像的某点映射到目标图像的新坐标中， 但不改变像素

值， 分为线性变换和非线性变换两种， 常用的图像空间变换模型如图 4－45 所示。 线性变换

主要包括刚体变换、 相似变换、 仿射变换和投影变换， 如图 4－46 所示。 刚体变换是最简单
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图 4－43　 包含钙化斑块的一帧 IVUS和 IV － OCT图像

a） IVUS管腔横截面图像　 b） IV － OCT管腔横截面图像

图 4－44　 包含血管分叉的一帧 IVUS和 IV － OCT图像

a） IVUS管腔横截面图像　 b） IV － OCT管腔横截面图像

的空间变换模型， 数学表达式为
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 （4－15）

式中， （x， y）为原始图像中某点的坐标； （x′， y′）为其变换后的坐标； θ 为旋转角度； tx和
ty分别为 x和 y方向平移参数。 刚体变换保证变换前后待配准图像中任意两点之间的几何关

系保持不变， 同时图像的尺寸和目标物体的形状等均不改变。

图 4－45　 常用的图像空间变换模型

相似变换是在刚体变换的基础上引入尺度参数 S， 改变图像的尺寸， 公式如下：
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图 4－46　 图像空间线性变换示例
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 （4－16）

相似变换包括平移、 旋转和缩放。 对于由于拍摄时间或角度不同造成图像的平移、 旋转或缩

放等问题， 应用相似变换可以有效解决图像之间的配准问题。
仿射变换是更具一般形式的相似变换， 其数学表达式如下：
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 （4－17）

式中， sx和 sy分别表示不同方向上的尺度参数。 仿射变换后， 图像的形状及尺寸会发生改

变。 当 sx ＝ sy时， 即为相似变换， 所以仿射变换是更具一般形式的相似变换。
投影变换较复杂， 主要应用于三维图像配准中， 它改变了直线间的平行关系。 非线性变

换又称为弹性变换， 一般用代数多项式来表示， 它将一条直线映射成曲线， 适用于全局性形

变或局部形变的图像配准问题。
在不考虑血管腔弹性形变的情况下， 假定 IVUS和 IV － OCT两种成像模式的拍摄条件一

致， 那么只需考虑 IV － OCT和 IVUS之间的成像差异， 包括由于成像视野和各自探头伸入血

管腔的角度不同造成的成像角度不同。 也就是说 IVUS 图像对应的变换类型需要实现相应的

平移、 缩放及旋转变换， 即对应的空间变换模型是相似变换模型。
（4） 匹配特征点

利用相似变换模型的最小二乘法闭合公式如下：

e2（R，T，S） ＝ 1n‖I′ － （SRI ＋ Th）‖
2 （4－18）

确定待配准的两幅图像特征点对之间的对应关系， 即计算参考图像与标准图像的特征点坐标

之间的变换参数。 式 （4－18） 中， i ＝ 1， 2， . . ， n； n 是控制点的对数； R 是 2 × 2 的旋转

矩阵； T是 2 × 1 的平移矩阵； S 是尺度参数； e2是均方差； I ＝ （ I1，I2，. . . ， In）指待配准图

像； Ii ＝ （xi，yi） T为待配准图像中特征点的坐标； I′ ＝ （ I′1，I′2，. . . ， I′n）指变换后图像； I′i ＝
（xi′，yi′） T为 Ii变换后相应的坐标； h ＝ （1，1，. . . ，1）。 当均方差 e2（R， T， S）值最小时得到

的 R、 T、 S的取值， 即为特征点对之间的变换关系。
（5） 图像插值

在对待配准的 IVUS 进行相似变换时， 可能会映射到 IVUS 图像的非整数坐标位置上，
722



此处的灰度值需要通过插值技术来确定。 插值技术主要分为最近邻插值法、 双线性插值法及

双三次插值法。 其中最近邻插值法是最简单的方法， 即选取距离最近的像素灰度值赋值给待

插值点， 如图 4－47 所示， 适用于各相邻像素之间灰度值变化较小的情况， 但是结果图像的

连续性不好； 双线性插值法解决了图像灰度值不连续的问题， 利用待插值点四个相邻像素的

灰度值分别在水平及垂直方向进行线性插值， 如图 4－48 所示， 其结果不受水平及垂直方向

插值先后顺序的影响， 且计算量适中， 但会造成图像边缘平滑； 双三次插值法不仅受四个直

接相邻像素的灰度值影响， 同时要考虑该点周围 4 × 4 邻域内 16 个邻点灰度值对待插值点的

影响， 可以在一定程度上增强图像边缘， 但是计算量较大。

图 4－47　 最近邻插值示意图 图 4－48　 双线性插值示意图

4. 5. 6　 基于 Bandelet变换的 IVUS与 IV －OCT图像融合

（1） Bandelet变换简介

小波变换是一种 “稀疏” 的表示方式， 即将信号的大部分能量集中在少量表示系数中。
但是由一维小波生成的二维离散小波变换仅具有有限的方向， 不考虑图像的几何结构， 仅适

用于处理一维空间中的点奇异性。 二维空间甚至高维空间不仅存在点奇异性， 还存在线或面

奇异性， 而小波变换不能取得类似分析一维信号时的最优逼近。 为了处理高维信号的奇异

性， 人们提出了多尺度几何分析， 它是一种带有方向性的表示方式， 是以小波变换为基础的

方法， 具有局部性、 方向性和多尺度性， 对于高维空间的信号分析可以达到最优逼近。 目

前， 多尺度几何分析方法主要包括 Ridgelet 变换、 Curvelet 变换、 Contourlet 变换和 Bandelet
变换等。

其中 Bandelet变换是一种基于边缘的图像表示方法， 可充分利用图像的边缘信息， 能自

适应地跟踪图像的几何正则方向。 第一代 Bandelet对图像进行空域分割， Bandelet 基函数在

单个 Bandelet带内正交， 但不是全局正交的， 而且第一代 Bandelet基函数不能提供对几何流

的多尺度分解， 且运算量大， 占用内存。 之后， 文献 ［41］ 提出了第二代 Bandelet 变换，
其主要思想是结合小波变换与 Bandelet化得到几何流和 Bandelet系数， 经过融合规则进行逆

变换重构图像。 Bandelet 化的实施对象是小波变换的各高频子带， 可以分为两步进行： 第

一， 沿几何流对小波系数进行重采样， 得到一维信号； 第二， 对一维信号进行一维小波变

换， 得到 Bandelet系数［42］。
选定高频子带内的一个正方形区域， 区域内的系数具有很强的关联性， 为了使系数离散

化进而消除关联性， 可以将区域内的小波系数重排为一维形式。 因此， 确定重排的方式至关
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重要。 小波的重排必须是可逆的， 以此保证可以从重排的一维信号中恢复二维信号。 设几何

流方向为 d且相对于水平的倾角为 θ， 几何流垂直方向记为 d⊥， 小波系数的位置坐标为（k1，

k2）， 将其垂直投影到 d⊥上， 在 d⊥上的位置表示为x～， 则从二维坐标（k1，k2）到一维坐标x～的
投影公式如下［42］：

x～ ＝ － k1sin（θ） ＋ k2cos（θ） （4－19）

这样， 区域内的每个坐标对应一个一维坐标x～， 不同的二维坐标可能对应相同的一维坐标。
对区域内的每个点， 按坐标x～的大小排序， 设序号为 i， 令

fd［ i］ ＝ f（k1，k2） （4－20）
得到一维信号 fd。

上述过程是将小波系数的排布式从二维转换到一维， 目的就是为了得到一维平滑信号

fd， 对一维信号 fd作一维小波变换， 大幅值系数个数相对减少， 能量进一步向少数系数集

中， 从而得到更好的融合效果。
Bandelet化的过程是可逆的， 根据几何流方向对小波系数进行反排序， 之后一维小波变

换的逆变换即可恢复原来的二维小波系数。 一般情况下， 图像的几何流是未知的， 只有在局

部区域才可以用直线逼近几何流， 而且不同区域内几何流方向不同。 Bandelet 化依赖于几何

流， 因此在实施 Bandelet化之前， 必须对各高频子带进行分割， 并且确定各分割区域内的几

何流。
（2） 基于第二代 Bandelet变换的 IVUS和 IV － OCT图像融合算法

基于 Bandelet变换的融合算法流程如图 4－49 所示， 对于完成了配准的 IVUS 和 IV －
OCT图像进行基于 Bandelet变换的图像融合算法的具体步骤如下：

图 4－49　 基于 Bandelet变换的融合算法流程

1） 对两幅源图像作二维离散小波变换， 得到高频子带和低频子带图像。
2） 对各高频子带图像分别进行四叉树分割， 得到尺寸为 N × N 的 Bandelet 块， 同时得

到各分割区域内的几何流 GF（ i） （ i表示第 i 个分割区域）， 将圆周角［0，π）离散为 N2-1 个

值， 则几何流的倾角 θ为
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θ ＝ kπ
N2 － 1

（4－21）

式中， k ＝ 0， 1， . . . ， N2-2； j是待融合图像的总数， 此处 j ＝ 2。
3） 对各 Bandelet块实施 Bandelet 化， 得到 Bandelet 系数。 对于二维小波变换后的低频

小波系数虽然未 Bandelet化， 也称其为 Bandelet系数。
4） 采用融合规则得到几何流 GF（ i）和 Bandelet系数 CF（x， y， i）， 并进行逆 Bandelet变

换重构融合图像。 采用融合规则对几何流和 Bandelet系数进行融合。 对于几何流， 采用的最

大值融合规则如下：

GF（ i） ＝
G1（ i）， G1（ i）≥G2（ i）
G2（ i）， G1（ i） ＜ G2（ i）{ （4－22）

其中 GF（ i）是融合图像第 i个区域的的几何流。 对于 Bandelet 系数， 采用的最大绝对值

融合规则如下：

CF（x，y，i） ＝
C1（x，y，i）， C1（x，y，i） ≥ C2（x，y，i）
C2（x，y，i）， C1（x，y，i） ＜ C2（x，y，i）{ （4－23）

其中 CF（x， y， i）是融合图像在点（x， y） 的 Bandelet 系数。 几何流反映图像的梯度信

息， Bandelet系数反映图像整体轮廓和细节信息， 二者的融合规则是根据 IVUS 及 IV － OCT
图像的灰度信息确定的。

4. 5. 7　 图像融合质量的评价

（1） 主观评价法

对于融合图像的主观评价， 就是以人作为观察者， 采用目视评估的方法对融合图像质量

的优劣作出主观定性评价， 根据人的主观感觉和统计结果评判融合效果， 是目前最为常用的

图像融合评价手段之一。 主观评价法具有简单、 直观的优点， 对明显的图像信息可以进行快

捷、 方便的评价， 在一些特定应用中是可行的。 它可以用来判断融合图像的整体亮度、 对比

度是否合适、 是否有蒙雾或马赛克等现象出现以及判断融合图像的清晰度是否降低、 图像边

缘是否清楚等， 可直观地得到图像在空间分辨力、 清晰度等方面的差异。
（2） 客观评价法

除了视觉效果上的评价外， 还可采用不同的客观评价指标定量评价融合后图像的质量，
具体如下：
1） 熵。 熵是衡量图像信息的丰富程度的重要指标。 根据香农理论， 熵定义为

E ＝ －∑
L－1

i ＝ 0
pi.log2pi （4－24）

式中， p ＝ ｛p1， p2， …， pL － 1｝表示图像的灰度分布， 反映图像中具有不同灰度值像素的概

率分布， 即灰度值为 i的像素数 Ni与图像总像素数 N之比， 即 pi ＝ Ni ／ N； L为图像总的灰度

级别。 熵值越大， 说明融合效果越好。 因此可用熵来评价融合图像信息增加程度。
2） 互信息量。 互信息量可以作为两个变量之间相关性的量度， 或一个变量包含另一个

变量的信息量的量度。 融合图像 F与源图像 A之间的交互信息量 MIF，A定义如下：

MIF，A ＝ ∑
L－1

k ＝ 1
∑
L－1

i ＝ 1
pF，A（k，i）log2

pF，A（k，i）
pF（k）pA（ i）

（4－25）
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式中， pA和 pF分别为源图像 A和融合图像 F的概率密度函数； pF，A为两幅图像的联合密度函

数， 可以分别由图像的灰度直方图和归一化的联合直方图估算得到。 融合图像 F 与两幅源

图像 A和 B之间的互信息量 MIF，A，B定义如下：
MIF，A，B ＝MIF，A ＋MIF，B （4－26）

互信息量是反映融合效果的一种客观指标， 它的值越大， 表示融合图像从源图像中获取

的信息越丰富， 融合效果越好。 它可以更准确地评价各种融合效果的优劣。 信息熵和互信息

都表明了融合图像包含信息量的多少。
3） 平均梯度。 平均梯度可以用来评价融合图像在微小细节表达能力上的差异， 反映图

像的清晰程度， 其定义如下：

g ＝ 1
（M － 1）（N － 1） ×∑

M－1

i ＝ 1
∑
N－1

j ＝ 1
（ΔF2x ＋ ΔF2y） ／ 2 （4－27）

式中， ΔFx和 ΔFy分别是 f（x，y）沿 x和 y方向的一阶差分； M 和 N 分别是图像的行和列数。
平均梯度可以敏感地反映图像对微小细节反差表达的能力， 平均梯度越大， 表示图像层

次越丰富， 图像越清晰， 说明融合效果和质量越好。
4） 边缘信息评价算子。 边缘信息评价算子反映融合算法保留边缘信息的能力， 即源图

像到融合图像边缘信息的传递量， 其定义如下：

QAB ／ FF （m，n） ＝
∑
M

m ＝ 1
∑
N

n ＝ 1
（QAF（m，n）wA（m，n） ＋ QBF（m，n）wB（m，n））

∑
M

m ＝ 1
∑
N

n ＝ 1
（wA（m，n） ＋ wB（m，n））

（4－28）

式中， M和 N分别为图像的行数和列数； QAF（m，n）、 QBF（m，n）分别为源图像 A 到融合图

像 F 的边缘信息保留值和源图像 B 到融合图像 F 的边缘信息保留值权值。 wA （m，n）和
wB（m，n）通常为一个关于边缘强度的函数， 通常 wA （m，n） ＝ gA （m，n） L， wB （m，n） ＝
gB（m，n） L （L为常数）。 QAB ／ FF （m，n）的范围为 ［0， 1］， 值越大表示融合图像保留了越

多的源图像边缘信息， 融合的效果越好。
以上评价参数可以客观地衡量融合图像在某一方面的质量和视觉效果。 由于没有考虑人

眼的视觉特性， 以及人在进行图像分析时的经验和知识， 客观的评价结果可能与人的视觉感

受有差异。 因此在实际应用中， 主观评价与客观的定量评价标准需要相结合进行综合评价。
对同一组 IVUS和 IV － OCT 图像分别采用小波变换和 Bandelet 算法进行融合的结果如

图 4－50所示， 融合图像结合了单一 IVUS 和 IV － OCT 图像的优势， 不仅可以表现良好的探

测深度， 便于医生观察， 同时在近血管腔部分的空间分辨率高， 利于观察斑块从而提高医疗

诊断效果， 预防冠心病的发生。
从主观评价的角度来看， 图 4－50a 可以明显看出近血管腔的区域出现振铃效应， 即融

合结果中灰度剧烈变化的邻域产生明显的抖动现象， 这是由于重构过程中对高频分量的粗糙

量化使得部分高频成分被滤除后在重构图像的边缘产生振铃效应。 相对于小波变换的融合图

像， 基于 Bandelet变换的融合图像具有较好的视觉效果。
表 4－1 列出了对上述融合结果的四种客观评价指标， 包括信息熵、 互信息、 平均梯度

和边缘信息。 显然 Bandelet融合算法在提高融合图像信息量方面优于小波变换。 由于 IVUS
和 IV － OCT图像着重表现血管及斑块的形态和形变情况， 细节信息的表达能力至关重要，
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图 4－50　 对同一组 IVUS和 IV － OCT图像分别采用小波变换和 Bandelet算法融合的结果

a） 小波变换融合结果　 b） Bandelet变换融合结果

因此平均梯度是评价融合效果的重要指标。 从表 4－1 中可以看出， Bandelet融合算法对微小

细节反映能力高于小波变换。 Bandelet融合结果从 IVUS 和 IV － OCT图像中获取了较多的边

缘信息， 从视觉效果上来看， 近血管腔内膜位置具有较好的融合效果， 图像较清晰， 而小波

变换的融合结果则有振铃效应。

表 4－1　 同一组包含钙化点和无钙化点图像的两种融合算法的客观评价指标对比

融 合 算 法 信　 息　 熵 互　 信　 息 平 均 梯 度 边 缘 算 子

小波 5. 6724 0. 0911 4. 9268 0. 0207

Bandelet 5. 8452 3. 8295 6. 5773 0. 5867

参考文献

［1］ Jang I K， Bouma B E， Kang D H， et al. Visualization of coronary atherosclerotic plaques in
patients using optical coherence tomography： comparison with intravascular ultrasound ［ J］ .
Journal of the American College of Cardiology. 2002， 39 （4）： 604 -609.

［2］ 陈步星， 张益京， 赤阪隆史， 等 . 冠状动脉内光学相干断层成像 ［M］. 北京： 北京大

学医学出版社， 2009.
［3］ 王天杰， 赵杰， 杨跃进 . 冠状动脉内光学相干断层成像技术的临床应用 ［J］. 中国循环

杂志 . 2011， 26 （1）： 72 -73.
［4］ 田峰， 陈韵岱 . 光学相干断层成像在冠心病研究中的应用 ［J］. 临床内科杂志 . 2010，

27 （1）： 100 -104.
［5］ 韩志刚， 于波， 侯静波， 等 . 光学相干断层成像评价冠状动脉内支架术后即刻效果

［J］. 中华心血管病杂志 . 2006， 34 （7）： 625 -626.
［6］ 陈步星， 马凤云， 罗维， 等 . 光学相干断层成像在冠心病介入治疗中的应用价值 ［J］.

中华心血管病杂志 . 2006， 34 （2）： 130 -133.
［7］ 陈韵岱 . 光学相干断层成像在冠心病介入治疗中的应用价值 ［C］. 第二届东方心脏病

学会议 （OCC2008）. 上海， 5. 30 － 6. 1， 2008， WO21668.
［8］ Chau A H， Chan R C， Shishkov M， et al. Mechanical analysis of atherosclerotic plaques
232



based on optical coherence tomography ［ J］ . Annals of Biomedical Engineering. 2004， 32
（11）： 1494 -1503.

［9］ Kume T， Akasaka T， Kawamoto T， et al. Assessment of coronary arterial thrombus by opti-
cal coherence tomography ［J］. The American Journal of Cardiology. 2006， 97 （12）： 1713
-1717.

［10］ 卢成志 . 光学相干断层扫描 （OCT） 图像中的假象 ［C］. 第四届东方心脏病学会议

（OCC2010）. 上海， 5. 27 － 5. 30， 2010， WO42105.
［11］ Tanimoto S， Rodriguez ‐ Granillo G， Barlis P， et al. A novel approach for quantitative

analysis of intracoronary optical coherence tomography： High inter‐ observer agreement with
computer ‐ assisted contour detection ［ J］ . Catheterization and Cardiovascular Interven-
tions. 2008， 72 （2）： 228 -235.

［12］ Sihan K， Botha C， Post F， et al. Fully automatic three － dimensional quantitative analysis
of intracoronary optical coherence tomography： method and validation ［ J］ . Catheterization
and Cardiovascular Interventions. 2009， 74： 1058 -1065.

［13］ Tung K P， Shi W Z， De Silva R， et al. Automatical vessel wall detection in intravascular
coronary OCT ［C］ ／ ／ Proceedings of IEEE International Symposium on Biomedical Ima-
ging： From Nano to Macro， Chicago， USA： IEEE Press， 2011： 610 -613.

［14］ Tsantis S， Kagadis G C， Katsanos K， et al. Automatic vessel lumen segmentation and stent
strut detection in intravascular optical coherence tomography ［ J］ . Medical Physics. 2012，
39 （1）： 503 -513.

［15］ Moraes M C， Cardenas D A C， Furuie S S. Automatic IOCT lumen segmentation using
wavelet andmathematical morphology ［C］. Proceedings of the IEEE International Conference
on Computers in Cardiology， 2012， 39： 545 -548.

［16］ 舒鹏， 孙延奎， 宋现涛 . 由冠脉光学相干层析图像自动提取血管壁内轮廓 ［J］. 光学

精密工程 . 2013， 21 （9）： 2381 -2387.
［17］ Chatzizisis Y S， Koutkias V G， Toutouzas K， et al. Clinical validation of an algorithm for

rapid and accurate automated segmentation of intracoronary optical coherence tomography ima-
ges ［J］. International Journal of Cardiology. 2014， 172 （3）： 568 -580.

［18］ Regar E， Schaar J A， Mont E， et al. Optical coherence tomography ［ J］. Cardiovascular
Radiation Medicine. 2003， 4 （4）： 198 -204.

［19］ Sihan K， Botha C， Post F， et al. A novel approach to quantitative analysis of intravascular
optical coherence tomography imaging ［C］ ／ ／ Proceedings of IEEE International Conference
on Computers in Cardiology， Bologna， Italy： IEEE Press， 2008： 1089 -1092.

［20］ Sihan K， Botha C， Post F， et al. Fully automated gating of optical coherence tomography
data ［ C］ ／ ／ Proceedings of IEEE International Conference on Computers in Cardiology，
Belfast， Northern Ireland： IEEE Press， 2010， 37： 9 -12.

［21］ Sihan K， Botha C， Post F， et al. Retrospective image － based gating of intracoronary optical
coherence tomography： implications for quantitative analysis ［ J］ . Eurointervention. 2011，
6： 1098 -1103.

332



［22］ 张洁 . 医学图像配准及融合 ［D］. 成都： 电子科技大学， 2004.
［23］ Collins D L. 3D Model － based segmentation of individual brain structures from magnetic res-

onance imaging data ［D］. McGill University， 1994.
［24］ Maintz J B， Viergever M A. A survey of medical image registration ［ J］ . MedicalImage

Analysis， 1998， 2 （1）： 1 -36.
［25］ Hsu L Y， Loew M H. Fully automatic 3D feature － based registration of multi － modality

medical images ［J］. Image and Vision Computing. 2001， 19 （1）： 75 -85.
［26］ Meyer C R， Leichtman G S， Brunberg J A， et al. Simultaneous usage of homologous points，

lines， and planes for optimal， 3－D， linear registration of multimodality imaging data ［J］.
IEEE Transactions on Medical Imaging. 1995， 14 （1）： 1 -11.

［27］ Li H， Manjunath B S， Mitra S K. A contour － based approach to multisensor image registra-
tion ［J］. IEEE Transactions on Image Processing. 1995， 4 （3）： 320 -334.

［28］ 胡涛， 郭宝平， 郭轩， 等 . 基于轮廓特征的图像配准 ［ J］ . 光电工程， 2009， 36
（11）： 118 -122.

［29］ Van den Elsen P A， Pol E J D， Viergever M A. Medical image matching － a review with
classification ［J］. IEEE Engineering in Medicine and Biology Magazine. 1993， 12 （1）：
26 -39.

［30］ Duncan J S， Ayache N. Medical image analysis： Progress over two decades and the challen-
ges ahead ［J］. IEEE Transactions on Pattern Analysis and Machine Intelligence. 2000， 22
（1）： 85 -106.

［31］ Wells W M， Viola P， Atsumi H， et al. Multi － modal volume registration by maximization
of mutual information ［J］. Medical Image Analysis， 1996， 1 （1）： 35 -51.

［32］ Unal G， Lankton S， Carlier S， et al. Fusion of IVUS and OCT through semi － automatic
registration ［J］ . Proceedings of International Conference on CVII － MICCAI， 2006： 163
-170.

［33］ Pauly O， Unal G， Slabaugh G， et al. Semi － automatic matching of OCT and IVUS images
for image fusion ［C］ ／ ／ Medical Imaging. International Society for Optics and Photonics，
2008： 69142N －69142N －11.

［34］ Goderie T P M， van Soest G， Garcia － Garcia H M， et al. Combined optical coherence
tomography and intravascular ultrasound radio frequency data analysis for plaque characteriza-
tion. Classification accuracy of human coronary plaques in vitro ［J］. The international jour-
nal of cardiovascular imaging. 2010， 26 （8）： 843 -850.

［35］ Gonzalo N， Garcia － Garcia H M， Regar E， et al. In vivo assessment of high － risk coro-
nary plaques at bifurcations with combined intravascular ultrasound and optical coherence
tomography ［J］. JACC： Cardiovascular Imaging. 2009， 2 （4）： 473 -482.

［36］ Diletti R， Garcia － Garcia H M， Gomez － Lara J， et al. Assessment of coronary atheroscle-
rosis progression and regression at bifurcations using combined IVUS and OCT ［J］. JACC：
Cardiovascular Imaging. 2011， 4 （7）： 774 -780.

［37］ Goderie T P M， van Soest G， Garcia － Garcia H M， et al. Combined optical coherence
432



tomography and intravascular ultrasound radio frequency data analysis for plaque characteriza-
tion. Classification accuracy of human coronary plaques in vitro ［J］. The international jour-
nal of cardiovascular imaging. 2010， 26 （8）： 843 -850.

［38］ Li J， Ma T， Jing J， et al. Back － to － back optical coherence tomography － ultrasound
probe for co － registered three － dimensional intravascular imaging with real － time display
［C］ ／ ／ SPIE BiOS. International Society for Optics and Photonics， 2014： 893428 － 893428
－ 7.

［39］ Harris C， Stephens M. A combined corner and edge detector ［C］ ／ ／ Alvey vision confer-
ence. 1988， 15： 50.

［40］ Lowe D G. Object recognition from local scale － invariant features ［C］ ／ ／ Computer vision，
1999. The proceedings of the seventh IEEE international conference on. Ieee， 1999， 2：
1150 -1157.

［41］ Le Pennec E， Mallat S. Sparse geometric image representations with Bandelets ［J］. Image
Processing， IEEE Transactions on， 2005， 14 （4）： 423 -438.

［42］ 闫敬文， 屈小波 . 超小波分析及应用 ［M］. 北京： 国防工业出版社， 2008.

532



第 5 章　 基于多成像方法融合的
虚拟内窥镜技术

　 　 当前， 虚拟现实技术 （Virtual Reality， VR） 已被普遍应用于诸多领域。 其中， 虚拟内

窥镜技术 （Virtual Endoscope， VE） 便是 VR在医学领域的一个重要应用， 近年来得到了空

前发展， 几乎涉及到了人体的所有腔道器官， 它在计算机辅助医生教学 （Computer － Aided
Medical Teaching， CAMT）、 手术规划及导航、 疾病诊断等许多领域有着非常重要的临床应

用价值。 本章主要介绍采用虚拟现实造型语言， 对从 X 射线血管造影图像、 血管内超声和

血管内光学相干断层图像序列中重建出的三维血管模型以及相关血管形态和血流动力学参数

进行交互式可视化， 进而建立交互式冠状动脉虚拟内窥镜系统的方法。

5. 1　 虚拟现实技术简介

虚拟现实是一项综合集成技术， 涉及计算机图形学、 人机交互技术、 传感技术、 人工智

能技术等领域， 它用计算机生成逼真的三维视、 听等感觉， 使人作为参与者通过适当装置，
自然地对虚拟世界进行体验和交互作用。 在建设好的虚拟环境中， 体验者可以完全置身于由

计算机创造的神奇的虚拟世界中， 可以和虚拟世界中的物体进行交互， 也可以静止的观察这

个虚幻的世界。 本节主要介绍虚拟现实技术的原理、 特点和实现虚拟世界的虚拟现实造型

语言。

5. 1. 1　 虚拟现实技术的原理

“现实” 是泛指在物理意义上和功能意义上并在世界上存在的任何事物或环境， 它既可

以是可实现的， 也可以是难以实现的或者根本无法实现的。 “虚拟” 的意思是不 “真实”
的， 一般是用电子计算机生成的。 因此， 虚拟现实指的是电子计算机构造出的一种特殊环

境， 人们可以通过应用各种特殊装置将自己植入到这个环境中， 并且可以操作、 控制这个特

殊环境， 人可以在这个环境中作各种操作， 人主宰着这个环境。
虚拟现实技术起源于美国， 开始于 20 世纪 50 ～ 60 年代， 是一种模拟人类视觉、 听觉、

触觉等感知行为的高度逼真的人机交互技术， 是在数字图像处理、 计算机图形学、 多媒体技

术、 人机接口技术、 仿真技术及传感技术等很多信息技术基础上发展起来的一门多学科的交

叉技术。 从本质上来说， 虚拟现实也就是基于电子计算机的一种先进的用户接口， 它提供给

用户视觉， 听觉等直观的交互手段， 方便用户的操作。 虚拟现实技术生成的虚拟世界和三维

动画技术形成的虚拟世界有根本性的区别， VR技术构造的虚拟世界是依据真实数据建立的

模型， 属于科学仿真系统， 操纵者可以身临其境的体验三维空间， 实时感受到运动带来的场

景变化， 具有双向互动的功能。
632



一个典型的虚拟现实系统主要由计算机系统、 输入模块、 输出模块、 虚拟环境数据库及

虚拟现实软件五部分组成， 如图 5－1 所示。 其中， 输入模块用来接收来自操作者的信息，
包括数据手套、 三维球、 自由度鼠标、 生物传感器、 头部跟踪器及语音输入设备等部件； 输

出模块负责接收人对 VR系统虚拟环境下得到的身临其境的感觉， 包括三维图像的生成与显

示、 三维声音处理和触觉等； 虚拟环境数据库存储全部虚拟环境中所需物体的所有信息， 比

如物体的物理性质、 行为、 几何和材质等； VR软件的功能是设计并处理操作者在该虚拟环

境当中遇到的场景和实体。

图 5－1　 典型的虚拟现实系统

VR系统的工作过程是： 操作者通过输入设备如数据手套、 话筒等将视、 听、 感等输入

信号传递给计算机， VR软件接收这些信号并对其进行分析处理， 紧接着虚拟环境数据库作

出适当调整来适应操作者所在的新环境， 同时把新的场景如视物的改变信息传递给输出设

备， 操作者便能及时体验到新的效果。
虚拟现实技术在不同领域中具有不同的用处， 它的表现形式也是不固定的。 在实际应用

中， 根据操作者参与 VR的形式不同 （即沉浸程度的高低和交互程度的不同）， 将虚拟现实

系统划分为以下四种类型［1］：
1） 桌面虚拟现实系统 （Desktop VR）。 桌面虚拟现实系统是基于普通个人计算机平台

或初级图形工作站的小型虚拟现实系统， 亦称窗口虚拟现实系统。 它利用中低端图形工作站

及立体显示器， 采用立体图形、 自然交互等技术， 建立交互虚拟场景， 参与者使用位置跟踪

器、 数据手套、 力反馈器、 三维鼠标或其他手控输入设备操控虚拟世界， 实现与虚拟世界的

交互。
2） 沉浸式虚拟现实系统 （Immersive VR）。 沉浸式虚拟现实系统是利用头盔显示器把用

户的视觉、 听觉和其他感觉器官封闭起来， 提供一个新的虚拟的空间， 使人产生一种沉浸在

虚拟环境中的错觉， 给用户一种置身于真实世界的体验， 具有高度的沉溺感。
3） 分布式虚拟现实系统 （Distributed VR）。 分布式虚拟现实系统是一个基于网络的可

供异地多用户同时参与的分布式虚拟环境。 在这个环境中， 位于不同物理环境位置的多个用

户或多个虚拟环境通过网络相连接， 或者多个用户同时参加一个虚拟现实环境， 通过计算机

与其他用户进行交互， 并共享信息。
4） 增强式虚拟现实系统 （Augmented Reality）。 增强式虚拟现实系统也被称之为混合现

实， 它是通过电脑技术， 将虚拟的信息应用到真实世界， 两种信息相互补充、 叠加， 并同时
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存在于同一个画面或者空间中， 真实世界和虚拟世界融合在一起， 真正达到亦真亦幻的

境界。

5. 1. 2　 虚拟现实技术的特点和应用

与传统的模拟仿真技术相比， 虚拟现实技术具有如下主要特征［2］：
1） 多感知性 （Multi － Sensory）： 是指除了一般电子计算机技术所具有的视觉感知之外，

还有听觉、 力觉、 触觉、 运动类型的感知， 甚至包括味觉、 嗅觉类型的感知。 理想的虚拟现

实技术应该具有现实中人所具有的感知能力。 但是由于相关技术， 特别是传感技术的限制，
目前虚拟现实技术所具有的感知能力仅限于视觉、 听觉、 力觉、 触觉、 运动。
2） 浸没感 （Immersion）： 也称临场感， 是指用户作为主角处在模拟环境中的真实感觉

程度。 理想的模拟环境应该可以使用户感觉到难以分辨真假， 并可以使用户全身心地投入到

电子计算机所创建的三维虚拟环境中。
3） 交互性 （Interactivity）： 是指用户对模拟环境内物体的可操作程度， 以及从模拟环境

中得到反馈信号的自然程度。
4） 构想性 （Imagination）： 强调虚拟现实技术应可以提供广阔的想象空间， 它可开拓人

类的认知范围， 不但可再现真实的环境， 而且可以随意构想客观世界中不存在的或者是客观

世界中不可能存在的环境。
VR技术最早应用于军事领域， 目前已在遥感、 商业、 医疗、 通信、 娱乐、 教育和新闻

解析等诸多领域得到了广泛应用。 国内外已有许多成功案例， 例如美国宇航局 （NASA） 对

哈勃望远镜的仿真和 “虚拟行星探索” 的试验计划， 分别建立了航空、 卫星维护 VR教育系

统； 天津大学建立了 “交互式虚拟校园漫游系统”； 北京航空航天大学开发出的 “北京 2008
年奥运会开幕式创意仿真与指挥监控”、 “建国 60 周年首都国庆阅兵方案三维推演和决

策” 等。

5. 2　 虚拟现实造型语言简介

5. 2. 1　 VRML基本概念

虚拟现实造型语言 （Virtual Reality Modeling Language， VRML） 是描述虚拟环境中场景

的一种标准， 它不仅定义了三维应用系统中常用的语言描述， 如层次变换、 光源、 视点、 几

何造型、 动画、 材质、 雾化和纹理映射等， 还定义了简单的行为特征描述功能， 用于描述三

维环境的场景［5］。 利用 VRML可以随意创建任何虚拟的场景， 如虚拟城市、 校园、 实验室、
山脉、 星球等。 目前， VRML已被广泛应用于医学研究领域， 如建立虚拟医学教学环境、 进

行虚拟手术、 建立虚拟仿真系统、 对各类器官进行三维重建并在此基础上进行各种研究与应

用等。
VRML把虚拟世界看做是 “场景”， 而场景中的一切被看做是 “对象”， 对场景中对象

的描述就构成了 VRML文件。 VRML用树状的场景图来描述三维世界。 应用面向对象技术，
不仅使场景图对三维世界的描述变得清晰， 还通过封装属性和建立场景图内部消息方便地实

现虚拟实体的交互和动画等动能［6］。 场景图的基本元素为节点 （Node）。 各节点间通过父子
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关系连接， 形成有向无环图， 即场景图。 场景图的另一个优点是良好的重用性， 对于相同的

几何形状或属性描述， 使用 VRML的 DEF 语法定义一次就可以了， 其他需要的地方可以通

过 USE语法来重用。

5. 2. 2　 VRML的功能和执行模式

VRML是一个开放的、 可扩展的、 面向对象的三维造型语言， 不仅支持数据和过程的三

维显示， 而且能使用户走进视、 听效果逼真的虚拟世界。 VRML除了具有三维应用中常见的

大多数功能外， 还提供给用户丰富的创造空间， 归纳如下［5］：
1） 建模能力： VRML提供了类型丰富的几何、 复杂群、 场景效果、 编组、 变换、 动画

及传感等节点， 体现出了较强的建模功能 VRML。
2） 真实感及渲染能力： 通过提供丰富多样的渲染节点， 能够比较准确地实现亮度、 光

照、 着色、 雾效果、 纹理映射、 360°立体声源等。
3） 观察和交互能力： VRML提供了类型丰富的传感器节点， 如时间、 感知及碰撞检测

传感器， 可以感知用户交互， 实现场景内造型的交互； 视点可以控制并调整用户对三维场景

的观察方式。
4） 动画控制功能： VRML提供了方便的动画控制方式， 关键帧时间传感器和线性插值

器节点的结合可以产生动画效果。
5） 细节层次管理和碰撞检测功能： 通过层次节点 LOD可以对细节显示进行控制， 允许

浏览器在物体表示的不同细节层次间自动切换， 快速实现场景交互。
6） 超链接及嵌入功能： 通过内连节点 Inline和锚节点 Anchor使 VRML可以由一个虚拟

场景直接连接入另一个虚拟场景， 或者将某一虚拟场景中的实体嵌入当前场景中。
此外， VRML语言还具有平台独立性、 实时三维渲染、 占用网络带宽少和易扩展性等技

术优势， 使得它可以与其他开发工具结合并广泛应用于各个领域。
在 VRML中， 虚拟世界就被看做是 “场景”， “对象” 就是场景中的物体， VRML 文件

就是在场景中对于对象的描述。 面向对象的场景图结构使得 VRML 世界的内部通信机制变

得简单明了， VRML定义了事件传递机制， 节点定义了它可以产生和接收的事件类型， 节点

间通过传递事件进行通信。 事件的传递通路由 ROUTE语句定义。

图 5－2　 VRML执行模式图

VRML的执行模式如图 5－2 所示， VRML 提供接收来自路由 （Route） 语句传入的事件

驱动和由外部程序接口写入的直接事件驱动两种事件驱动模式。 VRML的执行过程可以归纳
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如下事件驱动 VRML的交互与动画的执行； 场景图中传感器节点定义的触发事件通过路由

节点传送到场景图中其他节点如形体节点 （Shape） 的入事件域； 被这些节点处理后的结果

数据作为出事件的传递数据继续传送到其他所需要的节点。 如此循环， 完成 VRML 的执行

过程。

5. 2. 3　 VRML编辑器和浏览器

浏览 VRML 虚拟空间需要浏览器插件， 常用的有： Cosmo Player VRML 浏览器、 Mi-
crosoft VRML2. 0 浏览器、 Parallel Graphics Cortona 3D VRML 浏览器。 其他浏览器还有 SVR、
Community Place、 Liquid Reality等。 Cortona 3D VRML浏览器界面如图 5－3 所示。

图 5－3　 Cortona 3D VRML浏览器界面

用户设计和创作 VRML虚拟场景时可以使用任意喜欢的文本编辑器， 常用的有 Windows
系统下的 NotePad、 DOS下的 Edit、 文本文件等， 只要将文件保存为以 . wrl为后缀的文件即

可。 最简单的方法是直接使用文本编辑器来编辑描述文本， 它类似于程序设计， 虽然简单方

便， 但不是很直观， 对设计者的空间想象能力要求也较高， 设计的效率不高。 完成大型复杂

的造型空间就需要更专业的、 可视化的 VRML 设计工具， 如 CosmoWorld 和 HomeSpace 等，
这些工具将 VRML的标准节点都做成可视的组件， 用户设计时只需要将这些组件组成自己

需要的虚拟场景就可以了， 而且在设计时就可以看到最终的效果。 设计完毕后， 系统自动将

这些可视的虚拟场景生成标准的 VRML 描述文本， 将这些文本传送到用户的浏览器后， 便

会在用户的屏幕上重现这个虚拟场景。 此外， 还有 VrmlPad也是一款功能齐全且方便实用的

VRML开发设计专业软件， 它完全支持 VRML97 标准， 它的主界面如图 5－4 所示， 通过这款

软件可以浏览和编辑 VRML文件， 对文件进行有效的管理， 而且该软件还提供了帮助开发

人员编写和发布自己作品的发布向导。
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图 5－4　 VrmlPad主界面

5. 3　 虚拟内窥镜技术简介

5. 3. 1　 基本原理

内窥镜技术在医学领域已经有了几十年的应用历史， 在疾病的诊断中发挥着巨大的作

用， 传统的内窥镜如图 5－5 所示。 但它也存在一些不足， 例如内窥镜是一种侵入性诊断工

具， 对于病人来说， 做内窥镜检查会有恶心、 不适等症状， 并且患有某些疾病的病人是不能

进行内窥镜检查的； 人体有很多部位是内窥镜所不能到达， 或者最好避免到达的重要部位，
比如心脏、 脊髓、 内耳、 胆、 胰、 血管等。

图 5－5　 传统的内窥镜

随着医学图像向着更为复杂和量化的不断发展， 基于计算机的可视化方法得到越来越多

的重视。 其中虚拟内窥镜技术 （Virtual Endoscope， VE） 已经成为近来提出的许多医学影像

系统的基础。 VE是近年兴起的一门新技术， 是随着计算机技术、 计算机图形学、 计算机图
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像处理尤其是虚拟现实等学科的发展而逐步形成的一种独特的医学图像后处理技术。 它的基

本思想是利用医学影像作为原始数据， 综合利用数字图像处理、 计算机图形学、 科学计算可

视化、 虚拟现实等技术， 重建三维图像， 形成虚拟人体组织； 然后把视点植入重建出的器官

空腔内， 借助导航或漫游技术以及伪彩技术， 进行视点漫游、 变动视距、 调整视角、 对视点

前方组织结构进行动态实时绘制和显示等， 逼真地模拟腔道内镜检查。 近年来， 随着 CT 和

磁共振成像技术在速度和精度方面的改善以及计算机技术的飞速发展， VE 作为一种无创检

查和诊断方法得到了空前发展， 几乎涉及到了人体的所有腔道器官。

5. 3. 2　 研究现状

虚拟内窥镜的研究和应用是近二十年的事情， 在医学成像领域它是一种新兴的技术， 主

要起源于数字医学成像如 3D CT 和 3D MRI 图像的可视化。 有关虚拟内窥镜的最早详细报道

是 1996 年 Vining等［7］在 Radiology杂志上发表的一篇虚拟支气管内窥镜技术的论文。 此后，
随着 CT和 MR成像技术在速度和精度方面的改善以及计算机技术的飞速发展， 虚拟内窥镜

作为一种无创检查和诊断方法得到空前发展， 几乎涉及到了人体所有腔道器官的检查和诊断

中。 典型应用包括虚拟结肠镜 （Virtual Colonoscopy） ［8 － 10］， 如图 5－6 所示、 虚拟支气管镜

（virtual bronchoscopy） ［11，12］， 如图 5－7 所示、 虚拟食道 －支气管镜［13］、 虚拟耳窥镜 （Virtual
Otoscopy） ［14］， 如图 5－8 所示、 虚拟鼻腔内镜［15］、 虚拟咽喉镜［16］， 以及大动脉［17］、 肝血

管［18］、 脑血管［19］及冠状动脉［20］虚拟血管镜等。 法国 Laennec Hospital 研发小组开发的虚拟

食管—支气管内窥镜采用喉部 CT图像重建三维视图并提供解剖结构［13］。 美国 Boston Surgi-
cal Planning Lab建立的虚拟耳窥镜系统能够清晰地显示耳道结构， 深入耳道的深部观察， 并

可以 360 度旋转检查［14］。 此外还有美国 GE Research ＆ Development Center 开发的虚拟内窥

镜医学应用系统 （Virtual Endoscopy Medical Application， VEMA） ［21］， 可应用于人体许多区

域， 如虚拟结肠镜、 支气管、 血管镜检查等， 主要用于医疗人员的培训和教学。 此系统能准

确显示食管 －支气管以及外围组织的解剖结构图， 有广泛的临床应用价值。

图 5－6　 虚拟结肠镜效果图

　

图 5－7　 虚拟支气管镜效果图

目前， 国内对虚拟内窥镜技术的研究主要集中在建立虚拟内窥镜仿真系统及其关键技术

的研究方面［22 － 27］， 如器官中心线的自动提取、 交互式任意角度的观察及实时快速成像等。
国内研发虚拟内窥镜系统的机构主要有： 中国科学院自动化研究所、 浙江大学 CAD＆CG 国
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图 5－8　 虚拟耳窥镜效果图

家级重点实验室、 东南大学生物医学工程系影像科学与技术实验室、 上海交通大学计算机辅

助导航和治疗实验室以及西北大学等。 另外， 国内还有一些公司如北京 SIOC － DATA 公司

和西安盈谷公司分别开发出了 INTAG 3D和 AccuRadpro具有虚拟内窥镜功能的商业软件。

5. 3. 3　 主要特点

由于虚拟内窥镜技术可以实现对病变器官实现无创伤诊断， 因此它具有很高的临床应用价

值， 在计算机辅助医学教学、 外科手术导航、 手术规划、 临床诊断等领域有着广阔的应用前景。
虚拟内窥镜作为一种新兴的医学诊断方法， 与传统内窥镜相比， 存在诸多优点［28］， 具

体如下：
1） 为非侵入性检查， 病人的痛苦和副作用可降到最低， 尤其适用于不能承受纤维内窥

镜检查的病人。
2） 能从狭窄或阻塞远端观察病灶， 如虚拟喉内窥镜能够检查纤维内窥镜不能观察到的

声门结构下表面。
3） 可以观察到光学纤维内窥镜无法到达或不能检查的人体许多重要器官， 如对脑、 内

耳、 血管、 椎管等。
4） 能准确定位病灶的位置， 帮助引导纤维内窥镜活检及治疗， 为手术前规划和手术后

处理提供依据。
5） 可以任意设置视点， 从任意的角度和方位对病灶进行观察， 并能改变透明度， 透过

管腔观察管外情况。
6） 可以针对不同的计划， 任意地重复检查过程， 同一套体数据可重复操作任意多次。
7） 可降低医疗检查的复杂性、 危险性和医疗成本。
8） 能够指导病人了解自己的病情， 也可用于教学。
同时， 虚拟内窥镜也存在着一些不足， 例如：
1） 由于 CT或 MR图像精度不够， 导致虚拟内窥镜图像分辨率不够理想。
2） 对于扁平性病变， 虚拟内窥镜的效果不够理想； 对于贲门、 幽门的皱褶， 以及很多

形状不规则地方的病变， 虚拟内窥镜不能检测。
3） 组织特异性较差， 不能进行活检。
4） 不能显示颜色信息。 内窥镜下很多管道内部的颜色在病理诊断中起着重要的作用，
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例如炎症的红以及肿， 在虚拟内窥镜下都不能反应出来； 同时， 虚拟内窥镜的色深也不够，
有经验的医生眼睛的敏锐程度非常高， 在传统内窥镜下细微的颜色变化， 医生都能看出来，
这对于作组织活检非常有用。

但由于虚拟内窥镜具有传统内镜不具备的独特优点， 因此自它一问世， 就获得较为广泛

的应用， 成为一个重要的医疗诊断和医疗普查的辅助手段。

5. 3. 4　 技术要点

虚拟内窥镜系统的开发属于多学科交叉研究领域， 是虚拟现实技术和现代医学影像技术

的结合。 下面介绍一个完整的虚拟内窥镜系统的主要组成部分［29］。
（1） 数据获取

数据获取， 即临床采集的图像数据的读入、 显示和存储。 图像的采集方式和分辨率是后

续三维重建精度的重要决定因素之一。 对不同解剖结构的检查需要采用不同的方式。 如气

管、 支气管、 胃、 肠系统的检查首选螺旋 CT， 如图 5－9a所示， 可以缩短采集时间， 减少由

于病人呼吸和移动造成的伪影， 还可以在不增加曝光时间的情况下提供重叠的图像资料。 对

于神经系统一般选择 MRI， 因为头部较固定， 可以较长时间的采集数据， 得到高分辨率的

图像。 为了得到更好的图像质量， 有时还需要对图像进行滤波和降噪等预处理。

图 5－9　 虚拟结肠镜效果图

a） 结肠的 CT图像　 b） 结肠的中心路径图　 c） 虚拟结肠内窥镜图像　 d） 光学内窥镜图像

（2） 图像分割

在进行后续的处理前， 需要从原始图像数据中提取出感兴趣的特征或子区域， 从而减少

待处理的数据量。 图像分割是虚拟内窥镜系统的基础， 分割效果直接影响后续操作。
目前主要采用全手动、 半自动、 自动三种分割方法。 由于医学图像的复杂性， 完全自动

并精确地实现组织的分割是非常困难的， 而手工分割的工作量太大， 可重复性差， 主观性
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强。 因此使用结合相关医学专业知识的半自动技术实现组织分割是比较现实的， 也是目前常

用的方法。
（3） 器官管腔的三维重建

三维重建是对图像分割的结果进行计算和提取， 将二维切片数据集重构成三维实体， 并

采用面绘制或体绘制技术实现三维数据场的可视化的过程。 虚拟内窥镜系统的三维重建有表

面重建和体重建两种方法。 表面重建是从切片数据集中抽取出等值面， 由点、 线、 构造出对

象的几何表面， 然后再由传统的图形学技术实现表面绘制。 体重建不通过构造中间对象， 直

接由三维数据 （体素） 本身重现实体。
根据不同的绘制次序， 体绘制方法目前主要分为两类分别为以图像空间为序的体绘制算

法 （光线投射法） 和以对象空间为序的体绘制算法 （单元投影法）。
（4） 漫游

漫游是虚拟内窥镜系统中比较关键的一部分， 其研究重点是提取漫游路径并生成漫游计

划。 在采用体重建绘制结果图像过程中， 需要处理的数据量非常大， 考虑到实时性要求， 一

般首先进行路径规划， 抽取出对应空腔结构组织器官的中心路径， 如图 5－9b 所示， 然后按

照这条关键路径进行漫游。
（5） 实时绘制

实时绘制是按照三维重建的结果， 模拟摄像机在人体组织器官内部移动产生的效果， 根

据相应的视点位置、 视线方向实时显示出对应的场景， 如图 5－9c所示。

5. 4　 冠状动脉虚拟内窥镜技术

人体的心脏和冠状动脉是三维空间结构， 仅依靠一幅或几幅二维图像来理解三维结构有

一定的局限性， 不能完全满足临床上在疾病诊断、 治疗决策及外科手术研究中的需要。 随着

计算机技术的发展及计算机图形学的成熟应用， 心脏及冠状动脉的三维成像在近十年中有了

长足的发展， 而三维重建的结果可以虚拟内窥镜的形式显示出来。
目前， 虚拟内窥镜技术在心脏及冠状动脉上的应用主要采用由 CTA （Computer Tomo-

graphy Angiography） 或 MRCA （Magnetic Resonance Coronary Angiography） 采集到的容积数

据作为数据源［29，30］， 实现冠状动脉内虚拟飞行观察， 可以采用基于 CT和 MR数据的通用虚

拟内窥镜系统， 只需输入分割后的心血管切片图像数据即可。 由于心脏的剧烈运动以及心脏

及周围血管的复杂结构， 对图像采集的分辨率要求很高。 德国 Tubingen 大学的 Dirk Bartz
等［29］采用多层螺旋 CT （Multi － slice Spiral CT， MSCT）， 首先对大量的原始数据进行分割和

生成距离场等预处理， 全部过程需要约 10 ～ 20 min （取决于采用的数据量）， 然后应用其自

行开发的 VIVENDI虚拟内窥镜系统， 实现了冠脉内的虚拟内窥镜观察， 如图 5－10 所示。
如第 1 章所述， 诸如 CT和 MR等对心血管的无创性检查方法还存在技术上的不足， 目

前还不能成为常规的诊断冠状动脉和桥血管病变的临床手段。 介入性的心导管检查 （主要

指 CAG、 IVUS和 IV － OCT） 仍然是目前临床诊断和治疗冠心病的主要影像手段。 山东大学

齐鲁医院张运院士领导的课题组构建了可显示血管壁、 内膜和外膜弹性特征的二维血管内超

声弹性图 （2D － IVUSE）， 并开发了具有虚拟内窥镜视角的三维血管内超声弹性图 （3D －
IVUSE） 软件系统， 可显示斑块的空间形态和定位信息， 直观显示不同血管病变部位应变的
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图 5－10　 虚拟冠状动脉内窥镜效果图［29］

空间分布［31］。 但是在重建血管时， 他们采用的是直接叠加 IVUS自动匀速回撤装置获取的系

列二维图像数据堆， 形成一个三维直血管段的方法， 如图 5－11a 所示， 完全没有考虑血管

的弯曲和扭曲、 导管在回撤过程中的扭转以及由于心脏运所导致的运动伪影等， 因此无法保

证其重建结果和在此基础上形成的管内虚拟内窥的精度， 如图 5－11b所示。

图 5－11　 文献 ［31］ 中构建的虚拟血管内窥镜截图

a） 真实轨迹管内超声图像的三维重建　 b） 管内虚拟内窥［66］

如第 3 章所述， CAG与 IVUS在对冠状动脉的显像和冠心病的诊治方面各有优缺点， 而

且具有互补性。 IVUS图像显示血管的横断面和管壁结构， 但无法实现截面的空间定位；
CAG显示管腔被造影剂充填后的长轴方向的投影轮廓， 但无法了解管腔横截面的形态和斑

块的具体位置及形态结构。 通过将 CAG和 IVUS图像数据进行融合， 不仅可充分发挥二者的

优势， 而且可克服彼此的不足， 获得对冠状动脉及其病灶的较为全面的了解， 方便医生对三

维血管进行静态和动态的直接观察。 利用三维血管模型， 还可以对管腔形态进行准确的定量

测量， 提取出有关斑块的分布和成分以及血流动力学等具有重要临床参考价值的信息， 进而

进行关于冠脉粥样硬化的发病机理和斑块发展情况的预测等相关研究。 采用冠状动脉虚拟内

窥镜技术， 可实现对这些信息的交互式访问和显示。 此技术应用于辅助诊断、 手术规划、 实

现手术的精确定位和医务人员的培训等。
由于 CAG和 IVUS都不能提供切片式的断层容积数据， 因此开发基于这些图像数据的冠
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状动脉虚拟内窥镜系统需要采用与基于 CT或 MR数据的虚拟内窥镜系统不同的方法， 不能

直接应用通用的虚拟内窥镜系统。 基于这两种图像数据融合的虚拟血管镜技术与其他基于断

层扫描成像方式 （获得的是平行的切片） 的虚拟内窥镜技术相比难度更大。 美国 Iowa 大学

的 Andreas Wahle等［31］在 2004 年首次提出了基于 CAG 和 IVUS 图像融合的冠状动脉虚拟内

图 5－12　 文献 ［31］ 提出的基于 CAG和 IVUS图像融合的冠状动脉虚拟内窥镜系统

a） 基于 CAG和 IVUS融合的右冠三维重建结果　 b） 血管内腔的剖开显示结果， 其中白色区域表示钙化

斑块　 c） 虚拟内镜视角下的右冠内腔， 其中采用伪彩编码表示血管曲率的幅值　 d） 虚拟内镜视角

下的右冠内腔， 其中采用伪彩编码表示血流动力学数据　 e） 虚拟内窥镜系统的控制面板截图

窥镜系统的概念， 首先将在 IVUS导管回撤路径起点采集的一对近似正交的 CAG图像提供的

超声导管的空间信息与 IVUS图像序列提供的血管横截面信息结合起来， 完成血管的三维重

建， 如图 5－12a和 5－12b所示； 然后， 利用虚拟现实造型语言在虚拟场景下显示重建的三

维血管段； 其次， 采用伪彩编码技术定量标注血管段的形态参数 （如血管段长度、 横截面

积、 容积、 曲率和挠率、 斑块体积等）， 如图 5－12c 所示， 并实现血流动力学参数的可视化
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表达， 如图 5－12d所示； 最后， 设计了一个操作简单， 界面简洁的用户控制面板， 实现对

冠状动脉的虚拟内窥模式的、 交互式的、 独立于操作平台的可视化， 如图 5－12e所示。
冠状动脉虚拟内窥镜系统可作为诊断和治疗冠心病以及医学教育与培训的辅助手段， 还

可应用在远程手术操作上， 同时可改进传统的手术方法， 使利用虚拟手术器材进行手术操作

训练变为可能。

5. 5　 基于 CAG、 IVUS和 IV －OCT图像融合的冠状动脉虚拟内窥镜

X射线血管造影和血管内超声成像在对冠状动脉的显像和冠心病的诊治方面各有优缺

点， 而且具有互补性。 血管内超声与血管内 OCT 成像虽然显示的都是血管横截面， 但是它

们也具有互补的特点。 IVUS的探测深度大， 但分辨率低； 血管内 OCT 与 IVUS 相比较， 分

辨率高， 但组织穿透力较弱。 通过对二者进行融合， 不仅可充分发挥二者的优势， 而且还可

克服彼此的不足， 获得对冠状动脉及其病变的全面了解。 通过将 CAG、 IVUS 和 IV － OCT三

种图像数据进行融合， 不仅可充分发挥三者的优势， 而且还可克服彼此的不足， 获得对冠状

动脉及其病变的全面了解， 辅助冠心病的诊治。 同时还可以对血管进行准确的定量测量， 提

取出有关管腔和斑块的形态、 成分、 管壁应力分布等具有重要临床价值的信息。 进而还可进

行关于冠脉粥样硬化发病机理和斑块发展情况的预测等相关领域的研究。 采用冠状动脉虚拟

内窥镜技术， 可实现对以上信息的访问和显示， 从而应用于辅助诊断、 手术规划、 实现手术

的精确定位和医务人员的培训等。
基于 CAG、 IVUS和 IV － OCT图像融合的冠状动脉虚拟内窥镜系统是一个包含从图像采集

到图像融合， 再到表面拟合和虚拟漫游和显示的一个完整过程的系统， 系统框图如图 5－13 所

示， 从整体上来说分为生成三维数据、 VRML编程和 VRML场景三部分， 下面进行详细介绍。

图 5－13　 冠状动脉虚拟内窥镜系统框图
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5. 5. 1　 虚拟场景下血管腔的表面拟合和显示

血管的三维重建是冠状动脉虚拟内窥镜系统的核心和基础， 其精度直接决定后续定量测

量和可视化的精度。 为了保证系统的灵活性和适用性， 三维重建时采用的血管横截面图像可

以是 IVUS图像， 或者 IV － OCT 图像， 或者二者融合后的图像， 这取决于临床图像采集情

况。 如 3. 9 节所述， 基于 IVUS ／ IV － OCT 和 CAG 图像融合的血管三维重建包括五个主要步

骤： 图像采集、 图像预处理、 血管腔轴线和导管回撤路径的三维重建、 确定各帧 IVUS ／ IV
－ OCT图像的轴向位置和空间方位以及管腔内外表面的拟合。

对管腔的内外表面进行拟合与绘制， 即将相邻的血管壁横截面轮廓连接起来， 构成一个

封闭的曲面。 由于血管分支处或血管弯曲程度较大处的曲率较大， 采用将 IVUS ／ IV － OCT
图像垂直映射到导管路径上的方法会出现表面相交的情况， 所以可采用 2. 5. 6 节中所述的相

邻横截面顶点融合的方法解决三维血管重建中相邻横截面相交的问题。
表面绘制一般可分为两大类： 直接体绘制算法和基于面的绘制算法。 直接体绘制算法是

应用视觉原理直接将体数据投射到显示平面， 通过对体数据的三维重建， 把体数据作为整体

直接投射到图像平面上， 以得到全局图像， 不需要构造中间几何图元。 这类算法适合气体、
流体等无固定形状的图像生成。 由于在生成每幅图像时都要遍历所有数据集， 所以此类算法

耗费的时间较长， 不利于实时交互需要。 面绘制算法是基于二维图像边缘提取， 由三维数据

场构造出中间几何图元， 通过几何单元拼接拟合物体三维结构， 借助计算机图形学技术实现

画面绘制。 通常基于面的绘制算法比直接体绘制算法快， 因为它只遍历体数据中需要提取的

部分， 处理时间短， 所以它能快速地绘制表面， 便于交互控制［33］。
由于直接体绘制数据量特别巨大， 不利于漫游过程中的实时显示， 而面绘制可快速灵活

地进行视点转换且成像清晰， 同时考虑到在构建冠状动脉虚拟内窥镜系统时， 所利用的主要

特征是血管壁轮廓， 只需表面数据， 这样忽略大量表面下的体数据可节省运算时间， 所以采

用表面绘制方法进行血管腔表面的拟合更为适合。 同时， 前期图像分割后的血管腔轮廓已经

简化成一系列离散的轮廓点， 且每组轮廓点具有确定的点数， 因而三角形拼接法可以有效地

结合 VRML中的 IndexedfaceSet （索引面集） 节点直接对血管表面进行三角划分。
IndexedFaceSet节点的 Coord 域列出构成三角面片的点列坐标， Coordinate 节点的域值

point中列出了各帧 IVUS图像序列的血管腔轮廓点。 CoordIndex 域的值提供了一张构成多边

形的列表， 每个值规定了指向 Coordinate 节点的索引值。 ccw 域指示当从前面看时， 每一个

面上的顶点是逆时针还是顺时针排列。 Solid 域指示用户是否可以看到任何一面的背面。 由

于在图 5－14a中构成血管腔表面的三角形是分别由向上和向下的两组三角形面片构成的，
所以当 ccw域的值 （TRUE或 FALSE） 设置好后， 向上的三角形和向下的三角形在构成三角

面片时其顶点的排列顺序就是相反的。 假设 P i 和 Qi 分别代表相邻两帧血管轮廓线上的点

列， P iQiQi ＋ 1构成向上的三角形， 其顶点按顺时针方向排列； QkPk － 1Pk 构成向下的三角形，
其顶点按逆时针方向排列。 这样就使得向上和向下的两组三角面片都可见， 从而可以观察到

整个血管腔表面， 否则只能显示一组 （向上或者向下的） 三角面片。 图 5－14b 为两帧图像

数据构成的只显示一侧三角面片的重构表面图。 基于上述原因， 要求 CoordIndex域值列表中

的索引值对向上和向下的两组三角形顶点进行不同的排列， 以使两组三角形面片都能够显示

出来。
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图 5－14　 三角面片重构示意图

a） 向上和向下的两组三角形　 b） 一组三角形构成的锯齿形表面

对于相邻的两条轮廓线及其上的点列而言， 当不同点对应时， 就会形成不同的形体表

面， 这样的组合有很多种。 在如此众多的表面组合中确定一种合适的组合， 穷举法显然不可

取。 可采用基于局部计算和决策的启发式算法———最短对角线法［34］， 计算得到两轮廓线之

间用一系列三角面片连接的近似最优解， 其优点是计算量小且速度快， 并可得到很好的表面

拟合效果。

5. 5. 2　 三维血管模型的交互式可视化

VRML提供了强大的交互功能， 它允许用户以不同的方式和场景进行交互， 提供交互的

这类节点称为传感器节点。 它们是专门用来处理交互工作的， 比如， 接触传感器 （Touch-
Sensor） 可用来响应用户的碰触动作 （鼠标单击）， 接近传感器 （ProximitySensor） 可用来检

测用户在规定区域内的运动， 碰撞检测节点 （Collision Node） 可用来检测物体间的碰撞冲突

等。 本章使用 VRML中的传感器节点通过用户图形接口实现了用户和虚拟内窥镜场景的交

互式可视化。
在生成三维数据并实现了基于 VRML 的血管腔的表面拟合和显示之后， 需要生成漫游

路径， 实现血管腔内内镜漫游式的观察， 以及 VRML场景中 IVUS ／ IV － OCT像素数据的显示

和血管形态参数及血流动力学参数的可视化显示。
（1） 获取漫游路径

漫游是虚拟内窥镜系统中一切功能和交互实现的前提。 虚拟内窥镜漫游就像一个虚拟相

机， 沿着一定的路径行进， 将漫游过程中经过的管腔内部结构图像拍摄并记录下来。 因此，
在虚拟内窥镜系统中漫游的关键就是找到一条合适的漫游路径。 漫游路径是在虚拟内窥镜模

式下， 观察者的替身在重建好的三维血管腔内移动观察时走过的轨迹， 漫游路径的正确获取

是全视角、 无抖动漫游的保证。
可采用第 2. 5. 5 节中重建出的血管腔轴线作为漫游路径， 即采用血管腔中轴心线上的点

构成视点序列。 设想漫游中观察者处于一段较为弯曲的血管段处， 观察者从当前视点位置向

下一个视点处移动， 如果采用直线位移且不发生视角的旋转， 观察者就会发现不再有全视角

的观察， 产生了视野的遮挡， 这时就需要在此视点处发生一个转动。 所以为了在漫游过程中

不发生视角的遮挡， 对于每个视点， 都需要确定其方向， 计算其旋转轴和旋转角。
VRML中， 视点 （ Viewpoint） 节点由位置域 position 和方向域 orientation 确定， 如

图 5－15 所示。 方向域可用一个遵循右手定则的三维矢量数组 （P→， r→，φ）表示， 其中P→为位
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置矢量， r→为旋转轴， φ为旋转角。 初始视点方向为 z轴负方向。

图 5－15　 视点方向示意图［32］

设漫游路径由 n个视点组成｛P0，P1，. . . Pn － 1｝， di
→
是漫游路径上的视点 P i 到 P i ＋ 1（ i ＝ 0，

1，…，n － 2）的方向矢量， 则有如下公式：

di
→ ＝ P→i ＋ 1 － P i

→ ＝ ［（xi ＋ 1 － xi），（yi ＋ 1 － yi），（ zi ＋ 1 － zi）］ （5－1）
－ zi 是第 i个视点 P i 处的方向， 公式如下：

－ zi→ ＝ di
→ ／‖di

→‖ （5－2）

ri→是 P i 处的旋转轴， 公式如下：

ri→ ＝
－ ze→ × － zi→

C － ze→ × － zi→P
→ ＝

dyi
dx2i ＋ dy2i
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 （5－3）

其中 － ze→ ＝ ［0，0， － 1］代表初始方向， 即 z轴负方向。 φi 是 P i 处的旋转角， 则有如下公式：

cosφi ＝ － ze→ － zi→ ＝ － （dzi ／‖di
→‖） （5－4）

对于具有 n个点的视点序列｛P0，P1，. . . Pn － 1｝， 漫游路径端点处的旋转轴和旋转角的确定方

法如下：［32］

r→n － 1 ＝ r→n － 2 （5－5）
φn － 1 ＝ φn － 2 （5－6）

对应视点节点定义可知， P i 的坐标（x，y，z）即为位置域的域值， 由式 （5－1） ～ （5－4）

计算所得旋转轴ri→的三维坐标值和旋转角 φ的值构成方向域的域值， 控制视点在漫游过程中

的旋转方向和角度。
（2） 实现漫游

根据漫游方式的不同， 分为自动漫游和手动漫游两种方式。
自动漫游的实现思想是场景不变， 移动视点的位置来改变所见的场景内容。 原理是将替

身和视点绑定， 当场景视点改变时， 替身的位置和方向一并改变。 漫游路径由一系列的视点

构成， 但是从一个视点直接跳至下一个视点会导致动画的不连续， 因而需要进行插值， 产生

顺畅的动画。 自动漫游的实现就是对视点进行线性插值的过程。 VRML提供了一系列的线性

插值器， 包括 PositionInterpolator （位置插值器）、 CoordinateInterpolator （坐标插值器） 和

ColorInterpolator （颜色插值器） 等。 这些插值器在对应的域中设置一系列的关键帧时刻和对

应这些关键帧的值， 通过时间感知器的控制就可以进行线性插值， 从而实现各种动画效果。
视点动画主要依靠接触感知器 （TouchSensor）、 时间感知器 （TimeSensor）、 位置插值器

（PositionInterpolator） 共同完成。 在一定的时间段内， 利用位置插值器设定多个关键帧， 控
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制改变的输出值， 最后再用 ROUTE 语句将感知器、 插值器和要控制的视点连成一条通路即

可， 流程如图 5－16 所示。 TouchSensor监测指点设备 （鼠标和键盘等） 的输入， 当用户单击

鼠标， 触发接触感知器开始工作， 它的出事件 touchTime 为鼠标按下的时间， 它控制 TimeS-
ensor开始工作。 时间感知器工作过程中， fraction　changed的值从 0 ～ 1 一直在发生改变， 表

示完成当前周期的时间比率， 这个比率值控制选择 PositionInterpolator 的关键帧， 使其进行

插值运算， 完成位置值的不断改变， 而它的位置值 value　changed控制 Viewpoint。

图 5－16　 自动漫游视点的动画流程

自动漫游是在已经设置好的漫游路径上进行自动观察， 为了方便操作者自主观察的需

要， 还可设计手动漫游方式。 手动漫游的实现要比自动漫游简单， 不需要时间感知器的控

制， 而是由操作者对视点直接进行控制。 操作者每操作浏览器界面上向右箭头一次， 观察视

野就移动到漫游路径上的下一个视点处。 如此操作者就可以自由地控制观察速度， 还可以依

次返回到已观察过的上一个视点处。
（3） 在 VRML场景中显示 IVUS ／ IV － OCT像素数据

操作者在进入虚拟内窥镜漫游模式后， 可以采用手动或者自动漫游模式观察血管腔

（包括可能存在的斑块） 的内部结构。 为了方便用户在指定观察点处可随时打开或关闭在该

点处采集的 IVUS ／ IV － OCT图像， 可对 VRML场景中插入的 IVUS ／ IV － OCT像素数据采用半

透明的显示方式， 即一帧 IVUS ／ IV － OCT图像中各像素的透明度值不是同一个常数， 而是取

决于像素在图像中的位置和它的灰度值。
IVUS ／ IV － OCT图像中除了血管壁和斑块以外， 其他结构在虚拟内镜场景中都应该是不

可见的。 可利用对 IVUS ／ IV － OCT图像的二维分割结果， 将表示管腔内和血管壁外膜以外回

声信号的像素设置为全透明， 允许漫游路径无阻挡地穿越这些区域。 而对于诸如管壁和斑块

这些感兴趣区域， 其透明度值取决于像素的灰度值， 例如， 亮回声信号表示可能存在的斑

块， 因此其不透明度值设置为较高的数值； 图像中的暗区表示其他血管的管腔或者没有产生

回声的其他结构， 其不透明度值设为较低的数值。
确定各帧 IVUS ／ IV － OCT图像中的血管壁外膜轮廓的空间方位之后， 获取外膜轮廓点的

三维坐标， 利用 PointSet节点对外膜管腔进行显示， point域值设为外膜轮廓的三维坐标， 然

后使用 PixelTexture节点对外膜轮廓点设置灰度值和透明度值。 透明度和灰度值的设置使用

SFImage类型的域。 在 VRML中， SFImage类型的域包含一个未经压缩的二维灰度图像。 一

个 SFImage值包含三类数值， 首先是两个整数， 分别表示图像的宽度和高度； 然后是一个表

示图像分量的数值 （范围是 1 ～ 4）， 它表示图像是灰度还是彩色， 以及是否包含透明或半透

明的像素； 最后是一组由空格分隔开的十六进制数， 每个数代表图像的一个像素值。
单分量图像表示对每一个像素点用一个字节的十六进制数表示像素点的亮度； 双分量图

像使用两个字节， 分别表示亮度和透明度； 三分量图像的每一个像素由三个字节组成， 分别

表示 R、 G、 B三分量值； 四分量图像在三分量的基础上又增加了一个透明度值。 可使用二
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分量图像， 即使用 SFImage域类型的 PixelTexture 节点中的二维颜色值来表示， 对于每个像

素使用两个字节来表示， 第一个字节表示像素的亮度， 第二个字节给出其透明度。 例如， 亮

度字节的值为 0xFF表示最亮 （白色）， 0x00 是最暗 （黑色）， 透明度字节的值为 0xFF 表示

全透明， 而 0x00 是完全不透明。
（4） VRML场景中血管量化参数的可视化表达

具有临床参考价值的血管形态参数包括血管段长度、 管腔容积、 横截面积、 曲率和挠

率、 斑块体积等； 血流动力学参数主要是指血管壁受到的、 由于血流引入的剪应力分布。 为

了方便使用者直观清晰地了解血管形态参数， 可在 VRML 中通过建立静态曲线图和颜色查

找表等方法实现这些参数的可视化。
此外， 对于三维血管模型上的每个体元， 可将血管壁剪应力数据作为该体元的注释值。

在可视化系统中， 采用伪彩色编码的方法， 建立颜色查找表， 通过对三维血管壁的节点进行

顶点着色， 直观表示每个体元受到的剪应力大小。
（5） 用户图形接口

简明清晰、 方便灵活并且操控性强的操作界面是虚拟内窥镜系统的重要组成部分。 可在

VRML环境中设计开发一个用户控制面板， 使其完成以下功能： 可随时开启和关闭控制面

板， 并且开启时以尽量不遮挡目标场景为原则； 虚拟观察者沿漫游路径前进时， 用户可在某

个视点处在不同的显示模式之间进行切换， 例如按照正确的方向和位置显示在该点获取的

IVUS ／ IV － OCT图像， 或者仅显示该点处的管腔表面 （可同时开启或关闭半透明的 IVUS ／ IV
－ OCT图像）， 或者显示完成了彩色编码 （表示量化测量结果） 的管腔表面等； 用户可以随

时进入或退出虚拟内镜的观察模式， 显示重建后血管段的整体外观， 或者切换为长轴纵切视

图； 可调整漫游的速度和方向， 虚拟观察者可在管腔内的任意位置停留。

图 5－17　 控制面板层次示意图

用户控制面板分为两种模式： 内窥镜观

察模式和虚拟漫游模式。 在内窥镜观察模式

下， 用户可以选择观察血管三维模型、 血管

形态参数和血流动力学参数， 还可以进入自

动漫游和手动漫游状态。 在虚拟漫游模式

下， 观察者可以随时开启和关闭控制面板、
调取所在位置处的 IVUS ／ IV － OCT 图像、 调

整漫游速度以及退出观察血管模型外观等。
控制面板层次示意图如图 5 － 17 所示， 将

VRML场景分为三层： 可见组件 （如血管模

型）、 代理模型 1 （鼠标单击激活控制面

板）、 代理模型 2 （鼠标移出关闭控制面板）， 每层实现不同的功能。 可见组件是 VRML 场

景显示的三维血管模型， 代理模型 1 实现控制面板的激活， 代理模型 2 实现控制面板的关

闭。 将控制面板代理器的中心定位在漫游轨迹上， 并使其位于视点前景方向的前方固定距

离， 使得代理模型在漫游过程中随着用户视点的移动而向前推移。 代理模型一直处于观察者

的正前方， 用户单击图像中心操作代理模型， 激活或者关闭控制面板。 控制面板的默认值是

关闭的， 只有当在漫游中需要退出漫游模式并调出所在位置处采集的 IVUS ／ IV － OCT图像或

者调整漫游速度时， 操作鼠标单击为控制面板设置的专用代理模型 1， 才激活控制面板。
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每个场景之间是通过 Anchor节点将两个 VRML文件连接起来的， 实现相互之间的跳转。
例如， 由主控制面板进入自动漫游模式下， 在主控制面板场景中建立进入自动漫游场景的

Anchor节点， 将定义 AUTOFLY的 VRML 程序作为定义为 AUTO 的 Anchor 节点的子节点即

可。 Anchor节点包含了该节点指向的 URL， 即说明要装入文件的路径。 在主控制面板场景

中， 利用同样的方法可以定义 MANUAL （手动漫游） 等 Anchor节点模块。

5. 6　 虚拟支架植入

如 1. 3 节所述， PTCA术是目前治疗冠心病的主要手术方法， 其中被用来植入血管内、
并撑开血管的管网状金属或其他材质的支持物就是血管支架。 1964 年 Dotter 等［35］第一次阐

述了血管内支架 （Endovascular Stent， EVS） 的概念， 1969 年他们首次应用金属环在猪的血

管内做了血管支架手术， 并取得了成功［36］。 1983 年镍钛合金也被用于制作血管支架的材

料［37］。 首例冠状动脉支架手术是在 1987 年由美国人 Sigwart等［38］实施并取得了完美效果。
如图 5－18 所示， 通常将血管支架安装在球囊导管装置上， 在 X 射线造影录像的监视

下， 通过股动脉或桡动脉穿刺将球囊导管装置输送到冠状动脉狭窄病变处； 然后， 在体外将

球囊导管末端的球囊充气胀开， 继而撑开支架迫使狭窄处的血管腔开放， 以增大血管内径，
使血液能正常通过血管； 接着， 将支架撑在已被扩张的狭窄处， 防止其回缩； 最后， 撤出球

囊装置， 血管支架则被永久地固定在已经被扩张的动脉狭窄处， 达到支撑狭窄血管、 保持血

流通畅的目的。 应用血管内支架植入术可使狭窄或闭塞的血管再通， PTCA 具有创伤小、 恢

复快、 并发症少、 死亡率低等优势， 尤其是在治疗大动脉血管瘤方面， 其治疗效果可与传统

的外科手术相媲美。 目前经皮腔内血管成形术在冠心病、 颅内动脉瘤、 缺血性脑血管疾病以

及周围血管疾病的治疗中得到了广泛应用， 并已扩展到胆道、 气管、 消化道等领域［39］。

图 5－18　 血管内支架植入示意图

a） 支架植入血管的对比示意图　 b） 支架植入术示意图

临床实验证明， 血管支架术可以大大降低介入治疗产生的急性并发症等， 但是在植入支

架的过程中， 可能会对血管壁造成损伤， 并且血管在支架的长期牵拉作用下可能会导致内膜

增生， 引发更严重的血管再狭窄等问题。 如何选择合适材料和尺寸、 植入方式、 支架的准确
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定位以及解决支架再狭窄等问题是当今该领域的研究热点和难点。 目前临床常用的方法是根

据 X射线血管造影或者 CT血管造影 （CTA） 图像， 利用一些二维分析技术来估算血管的病

变程度以及选择所需支架的型号。 但是造影或 CTA 图像所提供的空间信息非常有限， 不能

真实反映血管及其病变的实际情况， 而且测量结果都受到医师主观因素的影响， 势必为准确

估计所用支架的型号带来困难， 而依据二维图像生成的三维血管模型可为支架植入和支架术

后分析提供有利的依据。
根据以上不足和临床应用的实际需求， 人们开始探索开发虚拟支架植入系统。 在虚拟内

镜的视角下， 模拟支架植入手术的过程。 其工作过程是： 首先， 建立一个虚拟支架库， 列出

各种型号的支架， 操作者可根据管腔和斑块的形态参数测量结果， 从支架库中选择合适的支

架； 然后， 在虚拟内镜的观察模式下， 将带有球囊和支架的虚拟导管放入重建出的三维血管

模型中， 使导管在血管腔内前行， 到达阻塞位置中部后停下， 给导管末端的球囊充气， 使得

球囊膨胀， 同时撑开附于球囊上的支架， 支架贴壁后， 再给球囊排气， 撤出导管和球囊， 完

成整个支架植入手术的模拟过程。 该虚拟手术可在待行支架植入术的血管腔狭窄部位直观地

展示支架放置的效果， 比如放置的部位、 支架的长度和直径是否得当、 支架与血管壁是否贴

合等， 可以反复更换支架直至型号合适。 对于动脉瘤， 在进行虚拟支架手术后， 不仅可以展

示支架在瘤内的上述各种情况， 而且还可以清楚地显示瘤腔的大小， 使初次植入微弹簧圈的

选择变得更为简单易行。 该虚拟手术可作为支架植入的术前参考， 保证手术取得良好的治疗

效果， 同时也可应用于对医务人员和介入治疗医师的培训和教学中。
虚拟支架植入技术作为虚拟内窥镜系统的一种， 是随着 PTCA手术的成功进行而发展起

来的。 模拟支架植入的概念是在文献 ［40］ 中提出的， 当时主要集中于对手术针和导管插

入血管腔内的模拟。 此后提出的 MedlS － V［41］系统用可视化的虚拟内窥镜来进行主动脉支架

手术前的规划。 首先， 自动提取血管腔中心线； 然后， 沿着管腔中心线植入虚拟支架； 最

后， 以交互方式调整支架的长度和直径。 Geodesic 系统［42］汇集了自动和半自动的图像分割

工具， 并结合网格生成工具来建立特定病人的血管模型， 用于进行手术计划， 例如模拟支架

植入、 模拟血流过程等。 接下来的几年， 对虚拟支架植入手术的研究大范围展开了， 其中德

国马尔堡大学和西门子医疗系统集团在模拟支架植入手术的研究中处于领先地位， 已经共同

研发出针对主动脉瘤和主动脉狭窄的术前 CT图像分析、 术中不同厂家支架的模拟及术后支

架位移内漏情况跟踪的一整套系统［43］。 法国国家科学研究中心与哥伦比亚洛斯安第斯大学

采用对比增强的磁共振技术， 应用自主开发的 Maracas 软件对图像进行分割， 开发了一套模

拟非分叉支架植入的系统［44］。 日本京都大学在模拟支架植入手术的术前和术中的图像处理

方面进行了深入研究［45］。 此外， 研究者们还利用有限元分析法对植入血管内的支架进行了

力学分析和研究， 以改进支架的材料和结构特性［46，47］。 国外也有公司开发出集成虚拟支架

选择程序的商用软件， 如飞利浦 INTEGRIS 3D － RA工作站。 国内的中国科学院深圳先进技

术研究院、 北京思创贯宇科技开发有限公司［48］、 四川大学华西医院神经外科和南充市中心

医院［49，50］等都在虚拟器械的应用方面进行了研究。
目前， 虚拟支架植入系统在治疗主动脉瘤和主动脉狭窄疾病上的应用比较广泛， 主要是

采用由 CT血管造影 （CTA） 或磁共振冠脉造影 （MRCA） 采集到的容积数据作为数据源。
因此可以采用基于 CT或 MR图像数据的通用虚拟内窥镜系统， 此种系统只需要导入分割后

的冠脉血管切片容积图像数据即可。 但是由于心脏的剧烈周期跳动和心脏及周边血管的复杂
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结构， 所以对图像的分辨率要求很高。
虚拟支架植入系统的开发包括建立虚拟支架库、 查看及选择支架和模拟支架植入过程三

个部分。 建立虚拟支架库是对目前在售的各类支架在 VRML 环境中进行建模。 查看及选择

支架部分属于图形用户接口， 供用户了解各类支架并进行合适支架的选择。 模拟支架植入过

程包括将支架移入血管中的合适位置、 球囊撑开支架、 球囊放气及撤出球囊装置四个部分。
下面分别对其进行详细介绍。

5. 6. 1　 建立虚拟支架库

（1） 血管支架的技术性能及分类

血管支架是一种医疗高值耗材， 从 1997 年出现至今已经发展到第三代。 第一代支架是

金属裸架， 第二代是镀膜支架， 第三代是可溶性支架。 到目前为止， 第三代支架技术发展尚

未成熟， 占据市场主导地位的仍是第二代镀膜支架。 近年来， 有多种材料的血管内支架应用

于临床， 且取得了显著疗效。 截止到 2012 年， 冠脉支架的全球巨头生产厂家有强生公司、
波士顿科技和美敦力， 国内具有竞争力的企业为北京乐普、 上海微创、 北京安泰生物、 北京

华医圣科技等。
血管支架的技术性能主要包括生物相容性、 机械力学性、 抗腐蚀性和血液相容性。 其

中， 组织相容性和血液相容性是任何需要植入人体内的医疗器件的首要技术指标。 既不能对

人体产生明显副作用， 又不能因为与人体组织直接接触影响性能或缩短寿命； 机械力学特性

主要包括径向支撑力、 表面覆盖率、 支架伸展性和支架纵向缩短率； 腐蚀性会影响机体的新

陈代谢。
通常依据展开方式、 材质和形状等对血管支架进行如下分类：
1） 按照在血管内的扩展方式可分为自展式 （也称自膨胀性支架） 和球囊扩张式两种，

如图 5－19 所示。 球囊扩张式支架在球囊充气加压后产生塑性形变， 球囊放气后， 支架会保

持扩张后的状态， 如图 5－19a 所示， 其自身无弹性， 依靠球囊扩张到一定径值而贴附于血

管内。 自展式支架由具有记忆性的材料制成， 在展开的情况下制造， 然后被缩小固定在输送

装置上， 从输送装置中释放出来后回到原来状态， 如图 5－19b 所示， 自展式支架有 Z 型支

架及网眼状的支架等， 其可在血管内自行扩张。

图 5－19　 按扩张方式的支架分类

a） 球囊扩张式　 b） 自展式
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2） 依照材质可分为金属支架、 聚合物支架、 涂层支架、 药物支架和放射性支架等。 金

属支架 （包括 316L不锈钢支架、 镍支架、 钽支架等） 应用于临床治疗后取得了令人瞩目的

疗效， 但易导致血栓形成， 再狭窄率高， 造成血管壁损伤等。 理想的金属血管支架应与血管

功能的修复时间一致， 镁基合金和铁基合金可降解， 且具有较好的血管支撑力， 有效地减少

支架再狭窄。 针对金属支架的不足， 目前已经研制开发出覆膜支架和生物材料支架。
3） 按照表面处理情况可分为裸露型、 涂层型和覆膜型。 裸露型表面仅作抛光处理； 涂

层型在金属表面涂以肝素、 氧化钛等物质； 覆膜型即在金属支架外表覆以可降解或不可降解

的聚合物薄膜。
4） 按照功能可分为单纯支撑型支架和治疗型支架， 治疗型支架包括在支架外表涂带药

物或利用支架外的覆膜携带治疗物质的支架或放射性支架。
5） 按支架的形状， 可分为线圈状、 回形环状、 丝线编织状、 封闭单元式连续环形和开

放单元式连续环形五类， 如图 5－20 所示。

图 5－20　 按支架形状分类的支架

a） 线圈状　 b） 回形环状　 c） 丝线编织状　 d） 封闭单元式连续环形　 e） 开放单元式连续环形

（2） 在 VRML环境中建立虚拟支架库

由于 VRML本身对材质不敏感， 所以主要模拟按照结构形状分类的支架。 理论上来讲，
每种支架都可抽象为用线连接三维空间中对应的点， 构成的封闭图形称为支架的基本组成单

元， 然后再由这些基本组成单元通过平移、 旋转得到整个支架， 一个完整支架的形成过程，
如图 5－21 所示。

图 5－21　 支架形成过程示意图

a） 基本组成单元的前视图　 b） 左视图　 c） 完整支架

VRML提供了点 （PointSet）、 线 （IndexedLineSet） 及面节点 （IndexedFaceSet）， 通过将

三维空间坐标点连成线、 再将线组合成面， 可以得到各种想要的造型。 但是 IndexedLineSet
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节点没有提供设置线粗细的接口域， 若使用它编制有一定直径的支架会显得很僵硬， 如

图 5－21 所示。 VRML还提供了一些用于创建特殊造型的节点， 如挤出面节点 （Extrusion）
适于高效建造管状和弯曲的对象， 通过 Extrusion 节点可以构造出支架的基本组成单元。

图 5－22　 支架在移动过程中相互分离

Transform 节点用于造型的平移、 旋转、 缩放变换

等， 它的 translation域指定了基本组成单元在三维空

间坐标中平移的距离； rotation 域说明了平移后的旋

转角度。 通过 Transform节点将支架基本组成单元平

移、 旋转后得到整个支架。 但是采用这种方法形成

的支架， 其各个基本组成单元是相互分立、 无联系

的， 在移动支架的过程中， 各个基本组成单元会相

互分离， 如图 5－22 所示。 可将脚本语言与 VRML
语言结合， 利用脚本语言中的数学函数完成挤出剖面、 脊线的设置和三维坐标点的采集，
使支架浑然一体； 在 VRML中只需设置脊线的直径和整体支架的长度即可。 如此， 不仅

省去大量的 VRML代码， 而且支架参数更易修改， 造型更灵活易控制， 最终的实验结果

如图 5－23 所示。

图 5－23　 在 VRML环境中建立的几种虚拟支架

a） 丝线编织状 1　 b） 丝线编织状 2　 c） 连续环形 1　 d） 独立环形

e） 线圈状　 f） 回形环状　 g） 连续环形 2　 h） 连续环形 3
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5. 6. 2　 查看及选择支架

查看及选择支架属于图形用户接口的一部分。 在进行模拟手术前， 操作人员可选择并查

看相关支架， 了解支架的规格参数， 如图 5－24 所示。 HTML 语言用于整个图形用户接口框

架的显示； JSP （Java Server Pages） 页面用于查看支架信息及选择支架信息的提交和响应；
最后 HTML 与 VRML 语言结合实现支架信息的图文显示， 并且可以查看支架的三维立体

图形。
VRML对数据库的访问方法有三种： 一是将 VRML的锚节点 （Anchor） 与 HTML页面结

合访问数据库， HTML语言做主体框架， JSP 接收信息并响应， 查看结果以 HTML 和 VRML
图文并茂的形式展示出来， HTML展示支架信息的文字介绍， VRML用于显示支架的三维立

体图像； 二是利用 VRML的 Anchor节点传送固定参数直接访问数据库； 三是通过 VRML 脚

本节点 （Script） 访问数据库。 图 5－24 使用的是第一种方法。

图 5－24　 支架查看结果

a） 支架 1　 b） 支架 2

5. 6. 3　 模拟支架植入

如 5. 5. 2 节所述， 漫游成功的关键是找到一条合适的漫游路径， 可采用血管腔轴线作为

漫游路径。 模拟支架植入模块主要包括支架漫游到血管内的病变位置、 球囊撑开支架、 球囊

放气和球囊装置撤出血管四个部分。
（1） 支架的漫游

根据虚拟内窥镜漫游方式的不同， 模拟支架植入系统分为自动漫游植入和手动漫游植入

两种方式。 自动漫游的实现思想是场景固定， 通过改变替身视点的位置来实现所见场景内容

的变化。 相对而言， 手动漫游的实现要比自动漫游简单， 不需要时间感知器的控制， 而是由

操作者对视点直接进行控制。 操作者每单击浏览器界面上向右箭头一次， 观察视野就移动到

漫游路径上的下一个视点处。 如此操作者就可以自由地控制观察速度， 还可以依次返回到已

观察过的上一个视点处。 图 5－25 为按照漫游视点序列的顺序， 截取的血管内支架及其输送

设备在血管腔内自动漫游过程中的几帧图像。 漫游中可以进行漫游速度的设置， 调整漫游画

面显示的快慢。
（2） 支架的后续处理

支架漫游到血管腔内合适的位置后， 还需球囊撑开支架、 球囊放气、 撤出球囊和撤出导
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图 5－25　 虚拟支架植入过程观察结果

a） 视角 1　 b） 视角 2

丝等步骤来最终完成支架植入手术的模拟。 图 5－26 是支架漫游到血管内的目标位置后的截

图画面， 图中有四个按钮 “expand”、 “deflate”、 “remo　ball” 和 “remo　wire”， 分别代表球

囊撑开支架、 球囊放气、 撤出球囊和撤出导丝。 单击 “expand” 按钮， 其对应的感知传感器

打开继而触发时钟开始工作， 通过路由语句使气囊压迫支架沿着位置插值器上的路径开始膨

胀直到支架与血管壁接触； 同理， 单击 “deflate” 按钮， 球囊开始放气， 直到回到膨胀之前

的状态； 单击 “remo　ball” 和 “remo　wire” 按钮分别使球囊装置和导丝沿着漫游进来的路

径撤出血管之外。 图 5－27 分别是这几个状态的截图， 最后支架被放置在血管内合适的位

置。 在支架上设置平面传感器 （planeSensor） 和球体传感器 （sphereSensor）， 通过设置这两

个传感器内的位置区间节点， 还可以对支架的位置进行微调， 直到状态最合适为止。

图 5－26　 支架在血管内的最终位置截图［51］

5. 6. 4　 血管支架与血管壁交互的有限元分析

支架植入后血管的再狭窄问题与血管内局部生物力学环境息息相关。 在支架植入病人体

内之前， 支架的膨胀、 膨胀过程中的弹性回缩、 支架长度的缩短率及由支架与血管壁的交互

引起的血管壁剪应力的变化等问题， 都不能预先准确确定。 临床实验表明， 不同的支架植入

使血管具有不同的狭窄率［52］， 大量的实验也在致力于研究球囊扩张支架和自膨胀支架在膨

胀过程中球囊和支架的机械行为［53 ～ 56］。 实际上无论是支架植入过程中支架结构刺穿血管或
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图 5－27　 模拟支架植入结果图［51］

a） 球囊撑开支架　 b） 球囊放气　 c） 撤出球囊　 d） 撤出导丝

是支架过度膨胀， 都会影响血管的狭窄度， 因此血管再狭窄问题与支架的植入和设计密切

相关。
从生物力学和材料学的角度来讲， 对支架与血管壁的交互分析存在以下难点： 从支架的

设计方面来看， 支架能否灵活地沿着导丝到达血管病变部位， 能否撑开由斑块堵塞了的血

管， 刚度能否支撑住血管壁对它的压力， 展开后要有最小的纵向收缩， 扩张过程中支架与血

管组织之间要有最小的剪切应力； 从血管方面来看， 血管的材料属性比较复杂， 具有超弹性

和粘弹性的性质； 从血流方面来看， 血流对支架存在影响。
随着计算机硬件技术的发展， 有限元分析成为了模拟血管和支架力学性质的有效工

具， 可在完成 VRML环境中模拟支架植入过程的基础上， 利用 ANSYS 有限元分析软件，
导入重建出的三维血管及支架模型， 采用静力学模块对血管及支架的交互力学特性进行

数值模拟， 测量支架植入血管后的相关力学参数， 直观观测支架及血管壁的受力及支架

的形变情况。
由于人体组织和支架的复杂性， 模拟从支架植入血管到球囊撑开支架， 再到分析支

架与血管壁的交互作用是一项非常复杂的任务， 其难点主要包括［57］ ： 支架具有复杂的网

状结构， 会给边界条件的确定带来困难； 支架所受的实际载荷是连续变化的， 且这种变化

是非线性的； 支架在变形过程中存在弹性和塑性共存的阶段； 由于支架体积微小， 实验验证

较为困难； 难以确定球囊与支架、 支架与血管壁之间的接触摩擦； 支架扩张变形同时具有几

何非线性和接触高度非线性， 对支架扩张过程变形机理的研究比较困难； 在支架扩张过

程中， 血液的流动会直接作用于支架和血管壁， 势必对支架的应力和血管壁的应变产生

影响。
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到目前为止， 越来越多的研究者致力于研究支架植入手术后血管的受力情况。 例如，
Holzapfel等［57］建立了一个完整的三维支架结构模型， 但是没有说明血管的组织结构。 Rogers
等［58］研究了支架植入过程中球囊和血管之间的交互作用， 结果表明球囊的扩张和支架结构

及球囊的柔顺性都会影响球囊和血管组织之间的接触压力， 但是该研究仅限于二维情况， 且

血管组织使用的是线弹性材料。 Prendergast 等［59］估算了组织脱垂和血管壁的剪应力， 但只

应用了支架的一个基本三维单元， 不能反映整体支架对血管的影响。
综上所述， 由于球囊 －支架 －血管壁的三维耦合计算过程非常复杂， 需要对其进行简化

处理， 例如： 设置动脉血管壁材料属性为超弹性材料， 且不可压缩； 忽略血流对分析的影

响； 加载于球囊内壁的力为线性增大， 线性减小； 接触类型设定为摩擦接触， 这种接触类型

可以处理接触面之间的相对微小位移； 球囊、 支架及血管壁的重力忽略不计； 忽略温度对分

析结果的影响。
使用 ANSYS Workbench工作平台分析支架置入血管后支架与血管壁的相互作用力， 实

际上是求解两个物体之间的接触非线性问题。 在进行实际分析时， 可通过 Analysis Systems
下的 Static Structural模块进行添加， 如图 5－28 所示。

图 5－28　 Static Structural模块

在用 ANSYS分析血管支架与血管壁之间的受力之前， 首先要将支架和血管模型离散化，
形成可计算的网格单元， 并确定单元网格的节点位置和该节点代表的控制体积。 生成网格的

好坏直接影响到分析求解的结果， 如果网格划分过于稀疏， 求解精度将会下降； 如果网格划

分过密， 又会使求解速度降低。 同时， 网格划分算法也会对求解结果造成影响。 由于血管的

复杂形状和非对称性， 很难得到规则的几何结构， 因而可采用四面体网格 （Tetrahedrons）
划分方法对其进行网格离散化。 此种网格划分方法的 TGRID 算法主要适用于形状不规则的

三维实体， 它依次从边、 面、 体的顺序划分网格， 都考虑了几何体上的面及边界， 包括边界

层上的网格设置。 血管支架的形状比较规则， 可采用自动划分法对其进行网格划分， 在遇到

实体形状骤变时可以自动对网格进行合理加密， 使获得的网格更为理想。
在对三维模型进行离散化处理后， 还需要对其设定初始条件和边界载荷， 才能进行有限

元分析， 具体如下：
1） 初始条件： 是对血管及血管支架物理属性的定义， 具体包括材料密度、 杨氏模量、

泊松比等， 支架还要设定屈服模量和正切模量等。 由于支架与血管的交互力分析没有考虑人

体内温度的影响， 所以设置参考温度为 37℃。
2） 接触设置： 接触是指两个不同物体的两个面相互接触并形成互切效应。 Workbench
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的 Mechanical提供了绑定、 不分离、 光滑无摩擦、 粗糙和摩擦五种接触类型。 其中摩擦接触

类型允许两个接触体之间有间隙和滑移， 符合支架和血管壁交互过程中的特点， 并且此种接

触类型的计算过程中进行多次迭代， 会使计算结果更加精确。 支架和血管壁的接触又属于非

对称接触， 采用拉格朗日算法进行计算处理。
3） 载荷设置： 合理的假设对求解结果的准确性至关重要， 由于人体血液环境的复杂性

和个体的差异性， 目前尚没有可靠的数据证明哪种假设一定精确。 支架置入血管病变位置

后， 可通过加载垂直于支架内表面的均匀线性压力载荷来进行模拟分析。
4） 分析设定： 包括设定时间步长、 设置求解器 （设定求解器为迭代求解器， 经过迭代

运算， 会使计算结果更加收敛和精确）、 非线性控制 （设定收敛准则和误差要求） 和输出控

制 （控制累积位移、 应力应变等的输出与否） 等。
通过以上几个步骤， 可建立起三维血管支架与血管壁的数值模拟模型。 在 Static Struc-

tural模块中给支架施加垂直于内表面的线性压力， 通过支架的膨胀， 将力传递给血管壁，
得到支架与血管壁交互后的位移情况、 应力应变等参数的可视化显示。

在进行支架与血管壁交互分析等非线性静力数值有限元分析时， 必须要判断模型计算结

果是否收敛， 非线性收敛与网格的大小、 边界条件以及求解步长等一系列因素相关。 网格单

元的大小直接影响收敛结果的精度， 同时划分网格单元的质量不好也会使收敛变得困难。 合

理的步长可以使求解在真解周围平缓变化。 求解步长过小， 会使计算量太大； 而步长过大，
又有可能导致结果不收敛。 合适的网格密度有利于结果的收敛， 但往往不易控制。 网格过密

使计算量增大； 过于稀疏又有可能使计算结果产生更大的误差。 可以通过在求解前设置收敛

准则、 收敛容限、 非线性控制中的收敛选项和求解步进行设置来提高收敛速度， 在求解完成

后可以通过查看残差图、 力或位移收敛图来查看计算结果是否收敛。
对于计算结果的后处理， 可以应用 Mechanical自带的后处理模块得到各个方向的应力应

变、 接触输出和支反力等， 并对支架及血管段的总位移、 加载给支架的压力以及支架传递给

血管的应力等数据进行彩色显示， 直观地展示支架与血管壁之间的局部应力分布。 支架和血

管受力分布结果图如图 5－29 所示， 三幅子图分别表示血管、 支架单元和支架节点的应力分

布情况， 箭头的颜色由蓝色到红色表示应力逐渐增大， 箭头越密且颜色越趋于红色， 表示该

部分所受的应力越大， 由图可看出支架和血管的受力情况一致。 对于线弹性材料， 应力与应

变之间是线性关系， 弹性体内的任意一点在任何方向上的弹性性质都相同， 故各个方向上应

力和应变关系相同。 同时任一点的应力主轴的方向与该点的应变主轴方向相重合。 因此， 采

用伪彩色编码的支架与血管的应力和应变结果图相同。
不过上述血管支架与血管壁交互有限元分析方法也存在局限性这包括： 一是数值模

拟结果的精确性受到血管和支架三维建模精度的直接影响， 通用性有待考证； 二是血管

壁上受到的剪切应力的大小与斑块的组成成分有关， 应把斑块的材料特性也纳入考虑范

围之内， 但是 IVUS 灰阶图像在区分不同斑块组织的成分方面不具有优势， 可考虑 IVUS 虚

拟组织成像。 三是血管组织的材料特性比较复杂， 而且人体又具有较大的差异性， 目前还是

缺乏统一的、 可验证的人体冠脉血管参数。 除此之外， 粥样硬化斑块成分的不均匀性、 斑块

的破裂机制都应该引起关注。 实际上， 斑块的刚性较弱， 它的微损伤以及支架对它的挤压会

改变这种特性。
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图 5－29　 支架和血管受力分布结果图

a） 血管　 b） 支架单元受力　 c） 支架节点受力
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第 6 章　 光声成像技术

光声 （IntraVascular PhotoAcoustic， IVPA） 成像技术是近年来发展起来的一种新型的介

入血管成像技术。 IVPA成像结合了纯光学成像的高分辨率和纯声学成像的高渗透深度的优

点， 可得到展示斑块成分的高对比度和高分辨率的图像， 且可与 IVUS 成像结合得到动脉粥

样硬化斑块的实时三维图像， 具有很好的临床意义和应用前景。 本章主要介绍光声成像技术

的原理、 发展和研究现状， 以及血管内光声图像的重建方法和仿真方法。

6. 1　 光声成像及其在生物医学中的应用

6. 1. 1　 光声效应

1880 年， Bell［1］首先在固体中观察到光声转换现象， 称其为光声效应 （ Photoacoustic
Effect）。 其机理是当物质受到光照射时， 物质因吸收光能而受激发， 然后通过非辐射消除激

发的过程使吸收的光能 （全部或部分） 转变为热。 如果照射的光束经过周期性的强度调制，
即用时变的光束照射物体， 则在物质内产生周期性的温度变化， 使这部分物质及其邻近媒质

热胀冷缩而产生应力 （或压力） 的周期性变化， 因而激发出超声波， 该超声波称光声信号。
光声信号的频率与光调制频率相同， 其强度和相位则决定于物质的光学、 热学、 弹性和几何

的特性。 光声信号可以用传声器或压电换能器进行接收， 前者适用于检测密闭容器内的气体

或固体样品产生的声频光声信号； 后者还可适用于检测液体或固体样品的光声信号， 检测频

率可以从声频扩展到微波频段。 在各个方向探测从吸收体中传播出来的超声波， 可以重建出

吸收体的光吸收分布。
随着激光器和检测技术的不断发展， 加上光声光谱理论的逐步完善， 光声效应已广泛应

用于物理、 化学、 生物、 医学以及环境、 海洋监测等多个领域。 下面介绍光声效应三个主要

的应用方面。
（1） 光声光谱技术

由于光声效应中产生的声能直接正比于物质吸收的光能， 而不同成分的物质在不同光波

波长处出现吸收峰值， 因此当具有多谱线 （或连续光谱） 的光源以不同波长的光束相继照

射样品时， 样品内不同成分的物质将在与各自的吸收峰值相对应的光波波长处产生光声信号

极大值， 由此得到光声信号随光波波长改变的曲线称为光声光谱。 光声光谱是光谱技术与量

热技术的组合， 它直接测量光束与材料相互作用后所吸收的热量。 同传统的光谱技术相比

较， 光声光谱技术具有下列特点： 直接测量光束与材料相互作用后所吸收的热量； 对散射光

不敏感； 样品本身就是电磁辐射的检测器。
光声光谱技术本身的特点使得它能胜任传统光谱技术难于完成或不能完成的某些工作，

例如： 直接探测无辐射过程， 更准确地得到量子效率的数据， 同时光声光谱也是直接探测无
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辐射跃迁过程的唯一手段； 因为对散射光不敏感， 可以获得强散射物质 （如粉末、 非晶固

体、 冻胶和胶体等） 的吸收光谱， 甚至完全不透明材料的吸收光谱； 因为不依赖于光子检

测技术， 可以得到弱吸收材料的光谱信息； 可以进行各种非波谱学的研究， 如测定材料的热

学和弹性性质， 研究其化学反应； 测定多层结构和薄膜的厚度等； 因为对样品无特殊要求，
可以方便地应用于各个领域， 如凝聚态物理、 化学、 生物学、 医学研究等； 不需光电器件，
因而不必改变检测系统就可以在很宽的波长范围内工作。 仅仅要求光源足够强， 窗口透过率

高。 20 世纪 70 年代以来光声光谱技术已发展成一个专门的研究领域， 研究对象涉及物理、
化学、 生物、 材料等学科， 并且能给半导体工业和微电子工业的研究提供一种新的研究和检

测手段。
光声光谱技术检测的是样品吸收的光能与物质相互作用后产生的声能， 光声光谱实际上

代表了物质的光吸收谱， 在照射的光强比较弱的情况下， 光声效应满足线性关系， 即声信号

强度与光强成正比。 当照射于物质的光波波长改变时， 声信号的变化反映了物质的不同组分

或结构， 因此光声光谱技术对物质的结构和组分是非常敏感的。 且对样品的形状无特殊要

求， 可以用于气体、 固体和液体的微量分析。 由于光声光谱对散射光和反射光不敏感， 特别

适用于颗粒、 粉末、 污迹和混浊液体等物质的检测与分析。 由此研制成功的光谱分析工具称

为光声谱仪， 它广泛用于气体及各种凝聚态物质的微量甚至痕量分析中。 由于它的检测灵敏

度高， 特别是由于它对样品材料没有限制， 不论透明或不透明、 固体或半固体 （包括粉末、
污迹、 乳胶或生物样品等） 都可以进行分析， 从而成为传统光谱技术的补充和强有力的竞

争者。
（2） 光声显微镜技术

近年来， 利用聚焦的激光束在固体样品表面扫描， 测量不同位置处产生的光声信号的振

幅和相位， 从而确定样品的光学、 热学、 弹性或几何结构， 由此发展成一种光声显微镜或光

声成像技术， 可对各种金属、 陶瓷、 塑料或生物样品等的表面或亚表面的微细结构进行声成

像显示， 特别是对集成电路等固体器件的亚表面结构进行成像研究， 成为各种固体材料或器

件非破坏性检测的有效工具。
此外， 由于高功率激光源的出现， 可利用光声效应作为声信号的激励源， 在气体、 液体

和固体中激发声波， 用以研究媒质的声学特性以及声与声及声与其他物质的相互作用。 因为

光声信号的激励源不必与媒质直接接触， 所以特别适用于极端条件 （如高温、 低温、 高压

或侵蚀性的环境） 下的研究工作。 同时由激励源产生的光声信号源可在媒质中高速运动而

不致引起绕流， 避免了因绕流产生的附加噪声干扰。
（3） 光声多普勒技术

光声多普勒技术是在光声转换的基础上发展起来的。 光声效应是物质吸收了调制光能，
将吸收的光能转化成热能， 在物质内部产生周期性的温度变化， 使这部分物质及其邻近媒质

热胀冷缩而产生压力的周期性变化， 因而产生声信号， 其频率与光调制频率相同。 如果光吸

收物质是运动的， 由于多普勒效应， 观察者接收到的声波会发生频移。 由于传统的超声成像

和激光成像依赖于超声或光的散射， 对于毛细血管低速血流的成像有一定困难。 光声多普勒

技术依赖于物质的光吸收系数， 如肿瘤的黑色素以及血液中血红蛋白有很高的光吸收系数，
因此光声多普勒技术在医学上可以用来测量血流流速以及血流成像。
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图 6－1　 光声成像原理示意图

6. 1. 2　 光声成像的原理

目前， 在光声成像领域中所应用的是热弹性膨

胀［5］。 其原理如图 6－1 所示。 基于热弹性机制的

光声过程是指： 一束短脉冲 （ns 量级） 激光辐照

生物组织， 由于组织中具有强光学吸收特性的吸收

体 （如血红蛋白） 吸收光能量之后， 会引起其升

温和膨胀； 吸收体体积的膨胀会挤压周围的组织从

而产生局部压力波。 光声成像技术 （Photoacoustic
Imaging， PI） 就是利用光声效应， 通过激光光源

激发生物组织产生宽带 （MHz 级） 的超声波信号，
利用特定组织对特定波长光源的选择性吸收， 譬如血红蛋白浓度的大小和组织血氧饱和度的

高低均会影响组织的光吸收能力， 从而改变超声信号的强度， 从而辨别待测物内部结构的差

异， 并观察其位置以及大小等物理性质［2］， 达到区分测试物的不同组织结构的目的［2，6］， 再

通过计算机处理， 直观地呈现出组织的光学特性。 换言之， 超声检测器探测到的 （二维或

三维） 超声强度空间分布， 实际上反映了成像对象内 （与光吸收相关的） 的病理学信息。
生物组织的光学吸收既可能产生于内源性分子如黑色素等， 也可能产生于外源性引入的

各种造影剂。 一种典型的内源性光吸收分子就是血红蛋白的两种形态 （氧合血红蛋白与脱

氧血红蛋白）， 由于血红蛋白的吸光度一般比周围其他物质高得多， 因此它也就成为了血管

光声成像的一类有效的造影剂。

6. 1. 3　 光声成像的优势

传统的超声波成像技术在生物医学领域使用已有相当久的历史， 具有非侵入式、 穿透性

深、 且不具有放射性、 基本不对人体产生损伤等优点， 仪器造价也较低。 它使用超声波探头

激发机械波穿透待测物体， 由于声波在密度不同的介质中传递时有声速的差异， 因此， 对于

两种不同阻抗的介质， 超声波会在其接口处产生背向散射。 但是由于属于组织界面反射成

像， 当声波在软组织中传播时， 若遇到声阻较为相近的介质， 便无法分辨其差异。 而且声波

波长较长， 导致超声图像的分辨率较低、 对比度也较差。 光学相干断层成像 （OCT） 技术是

基于低相干光的干涉特性的成像技术， 具有对人体无损伤、 分辨率高、 灵敏度高 （即可实

时成像） 等优点。 然而由于生物组织对光的吸收和散射， 导致其穿透深度较浅， 同时易受

热及其他噪声干扰。
比较光学成像和超声成像这两种技术可发现两者具有很强的互补性， 如果能将两者有机

的结合在一起， 将对医学诊断具有积极意义。 从光声效应的过程可以看出， 光声成像技术是

通过探测外传的超声信号来反映组织光学吸收的差异， 因此它能很好地结合光学成像和超声

成像各自的优势。
光声成像是以脉冲光为光源激发， 生物组织对光吸收的差异反映了组织代谢的差异和病

变特征， 光声图像反映的是光学吸收的差异， 故继承了光学成像在功能性和灵敏性方面的优

势。 同时， 光声成像探测的是外传的超声信号， 故兼得了超声在成像深度和分辨率可兼顾的

长处。 所以光声成像技术结合了纯光学成像的高对比度特性和纯超声成像的高穿透深度特性
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的优点， 以超声探测器探测光声波替代光学成像中的光子检测， 从原理上避开光学散射的影

响， 可以提供高对比度和高分辨率的组织影像， 能实现对病灶组织的功能状况的高分辨率和

高对比度的深度分辨。 另外， 光声成像技术还有以下优点： 采用非电离波段， 而且成像过程

中不改变生物组织的属性， 故是无创的检测手段； 产生的光声信号和组织的生理状态的关系

比较容易界定； 能够与纯超声或光学成像技术相结合， 可获得更多的诊断信息； 可根据实际

应用的需要对成像深度和成像分辨率进行调整。
近年来， 光声成像作为一种新型无损伤成像技术已经引起了人们的极大兴趣， 但目前仍

然处于实验室研究阶段， 还没有达到临床应用的标准。 国际上有数个研究组正在从事该领域

的研究工作， 具有代表性的研究单位有： 英国 Heriot － Watt 大学的 Mackerzie 小组［7］、 美国

Texas大学声光光谱和成像实验室［8］、 美国 Texas A＆M 大学的 Wang 小组［9］、 瑞士 Bern 大

学［10］、 俄罗斯莫斯科国立大学［11］等。 国内华南师范大学邢达教授领导的课题组［12］和天津

大学姚建铨院士领导的课题组［3］ ［13］以及中科院深圳先进技术研究院［14］等也在从事此方面的

研究工作。

6. 1. 4　 典型的光声成像系统

根据成像方式的不同， 光声成像系统可以分为三种不同类型： 光声 ／热声计算层析扫描

（ PAT （ Photoacoustic Tomography ） ／ TAT （ Thermoacoustic Tomography ））、 光声显微 成 像

（Photoacoustic Microscopy， PAM） 和光声内窥成像技术 （ Photoacoustic Endoscopic， PAE）。
PAT ／ TAT利用的是非聚焦的超声波探测器获得超声波信号， 通过反向求解光声方程， 重构

出信号源的三维空间分布； PAM则使用聚焦型的球形超声波探测器， 每次采集一个点的信

息， 通过二维扫描来获得光声图像， 不涉及重构问题。 PAT ／ TAT 的优势在于高穿透深度和

三维成像； PAM的优势则在于低深度下的高空间分辨率。 PAM 和 PAE 技术的主要目标是在

毫米级的成像深度上实现微米级的分辨率。 而 PAT ／ TAT 技术的探测深度和分辨率可在较大

范围内变化， 既可实现显微成像， 也可实现大深度成像。
（1） 光声 ／热声计算机断层扫描 （PAT ／ TAT）
PAT ／ TAT是利用非聚焦的超声换能器接收来自全空间的所有光声信号， 实际上是一个

求解逆问题的过程， 通过在组织表面多个位置探测到的光声信号反演组织中的光吸收分布

情况。
给定一个热函数 H（ r→，t）， 可认为是由于某一时刻 t 的光照刺激而在三维空间中 r→位置

产生的热效应， 则随后产生的光声波压力在声学均匀非粘性介质中的传播可以描述为［15］

2p（ r→，t） － 1
v2s
∂2

∂ t2
p（ r→，t） ＝ － βCp

∂
∂ tH（ r

→，t） （6－1）

式中， vs是介质中的声速， β是介质的热膨胀系数， Cp是介质的恒压热容。 方程 （6－1） 中

引入了热隔离的假设， 即热传导在脉冲激光照射期间可以忽略不计； 当脉冲脉宽比介质的热

弛豫时间要短得多的时候， 这一假设是成立的。
方程 （6－1） 的解为

p（ r→，t） ＝ β
4πCp ∫

d r′→

r→ － r′→
∂H（ r′→，t′）
∂ t′ t′ ＝ t－ r→－ r′

→ ／ vs
（6－2）
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这里， 可以把r′→看做是光声信号源 （如体内血管） 的所在位置， 而 r→则是检测器的所在位

置。 方程 （6－2） 描述了r′→位置产生热效应后在 r→位置产生压力信号的过程。 如果再考虑到

压力隔离 （当脉宽比压力弛豫时间短得多时）， 式 （6－2） 就可进一步改写为

p（ r→，t） ＝ β
4πv2s

∂
∂ t
1
vs t ∫d r′

→p0（ r′
→）δ t － r→ － r′→

vs
( )[ ] （6－3）

其中 p0指初始 （未经弛豫） 的光声压力。 从式 （5－3） 可以看出， 根据在 r→位置的超声换能

器接收到的压力信号， 可以反推出在距离探测器 r→ － r′→处存在一个初始压强为 p0的光声信号

源。 为了得到r′→和 p0的值， 就需要让超声换能器沿包围信号源的特定表面进行扫描， 再对得

到的信号进行三维重建。
PAT技术的一个核心内容是图像重建。 目前， 该领域最为常用的两种算法是滤波反投影

算法［16］和延迟 －求和算法。 其中滤波反投影算法适用于球形、 圆柱型或平面扫描模式。 反

投影方程如下：

p0（ r→） ＝ ∫
Ω0

dΩ0
Ω0
2p（ r→0，vs t） － 2vs t

∂p（ r→0，vs t）
∂（vs t）

[ ]
t ＝ r→－ r→0 ／ vs

（6－4）

其中 Ω0指的是信号源对向整个扫描面积 S0的立体角， 而 dΩ0则可表达为

dΩ0 ＝
dS0
r→ － r→0 2

n^s0.（ r→ － r→0）
r→ － r→0

（6－5）

高的空间分辨率和对光吸收敏感的特征， 尤其是许多内源性物质本身可以作为造影剂这

一点， 赋予了光声 ／热声成像极大的应用前景。 近年来， 光声成像已被证明在众多生物医学

领域具有重要的应用价值， 具体如下：
1） 脑损伤探测［17］： 可以用光声成像技术对大脑中具有不同光吸收性质的软组织加以鉴

别。 例如， 受损脑组织与正常软组织背景的吸光性质有着显著区别， 导致两类区域在图像对

比度上存在显著差异。
2） 血流动力学监测［17，18］： 在可见光区， 氧合血红蛋白和脱氧血红蛋白是生物组织中占

主导地位的光吸收物质。 二者的吸收光谱虽趋势相近， 但并不完全相同。 利用这一特点， 通

过测定一份血样在两个不同波长下的吸收系数， 就可以计算出血样中氧合血红蛋白和脱氧血

红蛋白的浓度以及血氧饱和度， 利用这些信息， 就可以实现脑部血流动力学的有效监测。
3） 乳腺癌诊断［19］： 热声成像 （TAT） 由于利用散射较低的微波作为激发源， 因此可以

穿透深达数厘米的组织进行成像， 而其空间分辨率仍能达到亚毫米量级。 由于肿瘤组织与一

般组织对于无线电频率的响应相差甚大， 因此热声成像在早期乳腺癌诊断方面具有很大的

优势。
（2） 光声显微成像 （PAM）
扫描层析术是指利用聚焦换能器探测外传的光声信号。 由于聚焦换能器只能接收到处于

超声聚焦区轴向上的信号， 所以从换能器上得到的一维时间分辨信号可以反推出组织体在该

方向上的一维光学吸收分布。 组合横向扫描得到的多个纵向一维信号， 便可成为一张断面的

二维图像。 在扫描层析术的技术基础上， 研究人员提出了光声显微成像［20，21］的概念： 短脉

冲激光和高频率的聚焦超声探测的应用使得扫描层析术的分辨能力 （30 μm甚至更小） 可达
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到显微成像的水平。 这意味着该技术可对人体表层器官中处于一定深度的病灶组织的大小、
位置以及血氧状态进行精确的成像。

光声显微镜的成像深度受限于超声波在传播中的衰减， 而其空间分辨率则受限于所用超

声换能器的频率和聚焦能力。 中心频率较高的超声换能器有助于实现较高的轴向分辨率， 而

高的侧向分辨率则需要换能器的焦点直径较小。 例如在 50 MHz 频率下工作的超声换能器可

以达到 15 μm的轴向分辨率和 45 μm的侧向分辨率， 同时穿透深度可以达到约 3 mm。

6. 1. 5　 光声图像的重建

假设介质的声学特性均匀， 在理想激光脉冲的均匀作用下， 被照射组织产生的三维光声

信号的幅值与发射脉冲激光的幅值成正比， 光声信号的特性由光能量的吸收分布决定。 因

此， 可以根据探测器采集到的各个位置的光声信号重建组织内部的空间光学吸收分布函数。
虽然这时只是得到了光能量沉积分布， 并非是直观的组织内部结构， 但该分布与组织的结构

特征以及组织内部吸收系数的分布等具有密切的联系。 在保证入射光均匀照射的前提下， 重

建出的光声图像与组织内部吸收系数的分布具有一一对应的关系。 由此可知， 光声图像重建

是一个典型的逆问题， 其实质就是选择合适的算法， 由光声信号重建出原始的光吸收分布图

像， 反映组织内部结构。 目前常用的光声图像重建算法都是根据探测器探测到的光声信号重

建组织内部的空间光学吸收分布函数。

6. 1. 6　 光声效应和光声成像在生物医学中的应用

虽然早在 1880 年 Bell实验室就发现了光声现象， 但是直到 20 世纪 60 年代， 光声效应

才与现代激光技术、 微弱信号检测技术相结合而开始迅速发展。 20 世纪 70 年代， 光声效应

被用于光谱研究， 形成了光声光谱技术； 20 世纪 80 年代， 光声效应被引入生物组织成像领

域， 形成了生物组织的光声层析成像技术 （PAT）。 目前光声效应在生物医学领域的应用主

要包括如下几方面：
1） 基于时域光声谱技术的生物组织无损检测［3］， 包括组织成分检测， 如血糖和血氧的

检测； 组织光学参数的检测， 如光吸收系数、 衰减的光散射系数及各向异性因子等。
2） 光声层析成像［4］， 在组织外部采用超短脉冲激光光源激发组织产生超声波， 然后通

过检测超声信号来进行层析成像。 由于组织的光声效应产生的超声信号频率通常远大于常规

超声成像的信号频率， 因而其分辨率会大大提高。
近年来， 光声成像技术凭借其灵活的成像方式、 优质的成像能力、 高度的生物安全性，

正越来越受到生物医学成像领域的关注。 主要包括如下几方面：
1） 心血管研究： 利用光声成像技术对小动物活体进行血管生成 ／生长、 心肌炎、 血栓

和心梗等的观察和研究， 可得到血红蛋白浓度和血氧饱和度的定量数据。
2） 药物代谢研究： 利用分子影像学技术实时监测标记药物在动物体内的运动情况， 可

判断该药物是否能够准确到达靶区和代谢途径， 以及治疗效果评测。
3） 肿瘤研究： 利用光声成像技术可直接快速地测量和跟踪各种癌症模型中肿瘤的生长

和转移， 及伴随的血管生成过程； 并可对肿瘤的生长和转移中血红蛋白浓度和血氧饱和度的

变化以及血管生成抑制效果等信息进行实时成像与分析。
4） 基因表达： 在活体动物体内观察和研究基因的表达、 细胞或组织特异性及其治疗
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反应。
5） 干细胞及免疫研究： 标记细胞， 实时观测动物体内干细胞治疗效果， 并用于抗肿瘤

免疫治疗。
6） 细菌与病毒研究： 通过对细菌与病毒进行特异性荧光探针标记， 研究侵染过程等。
7） 疾病的早期诊断： 用分子影像学可对分子水平的病变进行检测， 早于根据病理改变

评判基础疾病的诊断， 实现疾病早期诊断。
8） 其他应用领域： 如分子光学和脑科学研究等。
近几年， 光声显微镜、 光声计算机断层扫描和光声内窥镜等光声成像技术在肿瘤检测、

动脉粥样硬化斑块的检测、 创伤性脑损伤、 糖尿病性视网膜疾病和关节炎诊断等血管并发症

方面的研究仍处于实验阶段。 此外， 多模成像 （即多种成像技术的融合） 有望提高对相关

疾病的诊断效率， 光声成像获取的功能信息一般与血液浓度有关， 与超声成像、 X射线成像

或 OCT等成像技术相结合， 具有在疾病早期提供更有效、 更快诊断的潜力。

6. 2　 光声成像

目前临床上使用的血管内超声 （ IVUS） 和血管内光学相干层析技术 （ IV － OCT） 相

较体外成像， 可大幅提高对斑块成像的精确性和敏锐度。 但是 IVUS 的分辨率不足以分辨

薄纤维帽， 而 IV － OCT 穿透深度太浅， 且 IVUS 和 IV － OCT 都只能获得形态学信息， 无

法获得斑块成分和炎性反应等重要的生理信息， 因此还存在明显的不足。 光声成像既可

利用组织自身的光吸收对比和光声光谱的方法检测斑块的化学成分 （如易损斑块的脂质

核心和纤维帽）， 亦可借助生物分子探针对活动性炎症 （如巨噬细胞浸润） 等细胞和分子

层面的生物活动进行探测。 因此光声成像可为研究斑块破损的机理和炎症等重要生物过

程提供新的方法和手段。 而把光声成像发展为血管内窥成像技术将更加有利于对易损斑

块的早期发现。

6. 2. 1　 IVPA的成像原理

血管内光声 （ IVPA） 成像技术是对 IVUS成像技术的补充。 不同成分的斑块光吸收系

数不同， 被光照射热膨胀后产生的声学信号强度也不同， IVPA 据此对动脉粥样硬化斑块

成像。 它结合了光声信号激发阶段光吸收较高的对比度和光声信号发射阶段超声检测较

高的分辨率， 根据光吸收差异对斑块进行成像， 可得到展示动脉粥样硬化斑块类型和尺

寸等信息的实时三维图像［23］ 。 斑块各成分的光吸收谱结合得到的 sIVPA 图像可辨别斑块

内脂质和纤维等主要成分和供给斑块营养的新生血管， 并可区分斑块脂质和动脉外膜脂

质。 通过引入金纳米粒子等造影剂可实现分子光声成像， 并了解与斑块发展密切相关的

巨噬细胞的活动。 IVPA成像还可在冠脉支架置入手术中用于引导支架置入， 在术后监测

支架的置入情况。
在血管内光声成像中， 成像导管被置于需要成像的血管内， 导管通常集成了多模光纤、

光学反射元件和微型超声换能器。 成像导管发射短脉冲激光， 部分激光被血管壁吸收转化为

热， 由于热弹性膨胀， 产生的热进一步转化为升压， 升压作为光声信号传播。 血管壁上不同

成分的光吸收系数不同， 产生的光声信号强度也不同， 利用成像导管上的超声换能器接收组
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织产生的光声信号［24］。 通过合适的算法对一组来自血管壁同一截面各个角度的光声信号进

行图像重建， 即可得到成像目标的光吸收分布图像。 血管壁不同成分对光吸收的差异， 反

映了血管壁的组织成分、 代谢状态和病变特征， 因此根据 IVPA 图像可得到斑块的成分特

征， 并据此判断动脉粥样硬化斑块的发展阶段。 IVPA 成像系统的实验室原型的系统框

图， 如图 6－2 所示。

图 6－2　 IVPA成像系统实验室原型系统框图［8，24］

目前， IVPA已经成为血管内成像领域新的研究热点。 例如， Sethuraman 等［25］使用商售

的血管内超声探测器开发了 IVPA 成像系统， 并用它对离体的兔子动脉血管进行成像实验。
荷兰伊拉兹马斯医疗中心的 Krista Jansen 等［26］开发的 IVPA成像系统组装了外径为 1. 25 mm
的光声 －超声成像导管， 利用该系统获得了冠状动脉的离体光声 －超声图像。 Stanislav 小
组［27］则研制了基于血管内超声探测器的光声 －超声双模成像， 完成了对动物的在体成像实

验。 国内华南师范大学邢达研究小组［28］研制成了基于中空圆环阵列超声探测器的声光同轴

预临床光声内窥系统， 不需旋转就能得到能应用于血管或微小腔体内的光声 －超声双模成

像， 可实现光声和超声双模同时成像或单模切换成像。 中国科学院深圳先进技术研究院宋亮

课题组［29］在国际上率先研制出成像分辨率高达 19. 6 μm 的血管内超高分辨光声显微成像系

统， 有望为急性心脑血管事件的介入诊断和治疗提供革新的技术手段。

6. 2. 2　 热 IVPA成像 （ tIVPA）

对于 IVPA成像， 激光对生物组织的热作用是需要考虑的问题， 激光的波长和功率密度

等参数与被照射组织的光学特性和热学特性是影响生物组织受激光热损伤程度的主要因

素［30］。 样本温度的上升会导致声速的变化， 在 IVUS ／ IVPA组合成像中， 可通过超声波确认

生物组织中的温度变化［31］， Sethuraman等分别在 85 mJ ／ cm2、 60 mJ ／ cm2和 30 mJ ／ cm2的激光

能量密度下对组织模型进行 IVPA 成像［32］， 用超声导管测得的温度最大增值分别为 5℃、
2. 9℃和 0. 7℃， 随后温度呈指数衰减； 对离体动脉在 60 mJ ／ cm2的能量密度下成像， 温度最

大增值为 1℃， 随后呈指数衰减。 连续的激光脉冲会导致组织内热量累积， 但实际 IVPA 成

像中， 激光能量密度都维持在 20 mJ ／ cm2以下， 且临床应用中动脉内的血液流动会加快热量

扩散的速度从而加快温度降低， 说明光照刺激在 IVPA 成像期间对组织的热作用很小， 肯定

了 IVPA成像的热安全性［33］。
IVPA信号的振幅与组织成分的 Grüneisen系数也有关， 不同组织成分在温度变化时产生

的光声信号强度的变化不同。 Wang等［34］在不同温度下对离体兔粥样硬化动脉进行 IVPA 成

像， 并使用有限差分方法计算在 25℃和 38℃下获得的光声信号， 最终得到动脉剖面的 tIVPA
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图像。 由于斑块内的脂质与动脉外膜脂质的 Grüneisen 系数不同， 因此图像可清晰地描绘富

含脂质斑块的位置而不受其他脂肪组织的干扰， 说明 tIVPA 成像可区分 Grüneisen 系数不同

的斑块脂质和外膜脂质， 如图 6－3 所示。

图 6－3　 兔粥样硬化动脉的 IVPA横截面图像［34］

a） tIVPA图像　 b） sIVPA图像 （tIVPA和 sIVPA图像对富含脂质斑块的

成像相似， 但 tIVPA图像没有显示外膜脂质）

6. 2. 3　 光谱 IVPA成像 （sIVPA）

Sethuraman等［35］通过动物对比实验说明光谱 IVPA 成像 （sIVPA） 可以辨别斑块中的脂

质成分。 他们在实验中对正常兔子喂食 10 个月含 0. 15％胆固醇的饲料， 取其富含粥样硬化

斑块的动脉作离体实验； 对另一只兔子喂食 10 个月正常饲料， 取其动脉作为对照组。 在

680 nm ～900 nm之间以 20 nm为步长取 9 种波长， 分别对粥样硬化动脉和正常动脉进行 IV-
PA成像， 并与着色后的组织学切片图像对比。 结果表明随着波长增加， 粥样硬化动脉

IVPA图像中的一个固定位置与组织学切片图像逐渐吻合， 说明随着波长增加， 此处化学

成分的光吸收系数增大， 光声信号强度增大， 而正常动脉的 IVPA 图像在不同波长下变化

不大［36］ 。 脂质和纤维成分在实验波段的光吸收系数变化较大， 在 900 nm 处计算得出的粥

样硬化动脉的一阶导数 sIVPA 图像可以清晰地辨别出斑块的脂质成分， 且与其组织学切

片图像一致， 说明 sIVPA图像可辨别斑块中的脂质成分。 其后， 该研究小组又在 1200 nm
波段附近取 9 种波长对粥样硬化的兔子动脉和正常兔子动脉进行成像， 用有限差分算法

分别得到 740 nm和 760 nm波长处的一阶导数 sIVPA图像［37］ 。 其结果显示， 富含斑块的图

像中正斜率处是脂质和脂质与新生血管的混合物， 负斜率处是影响斑块稳定性的Ⅰ型胶

原， 其余成分和正常动脉在 sIVPA图像中的斜率接近于零。 在 740 nm 和 850 nm 处得到的

粥样硬化动脉一阶导数 sIVPA 图像中， 负斜率的部分变小是由于脂质在这两种波长处光

吸收系数变化不大。 这些结果说明 sIVPA 成像具有可选择合适的波长对斑块的特殊成分

进行成像的优势。
Krista等［38］在 1185 nm ～1135 nm波段选取 6 种波长进行 sIVPA成像， 获取的数据与脂质

的参考光谱进行相关运算， 并显示相关系数大于 0. 55 的像素。 由于参考脂质未对斑块脂质

和外膜脂质加以区分， 所以二者在 sIVPA图像上均可见。 Wang等［39］在 1200 nm ～1230 nm波

段以 10 nm为步长对兔子的粥样硬化动脉进行 sIVPA成像， 对每个像素在各个波长的光声信

号幅度进行归一化以后， 与脂质在相应波段归一化的光谱进行相关运算， 并显示相关系数大

于 0. 75 的像素。 由于选择了相对较大的阈值， sIVPA图像成功区分了斑块脂质和外膜脂质，
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图 6－4　 sIVPA图像 （与脂质光谱进行相关

运算， 相关系数大于 0. 75
的区域覆盖在 IVUS图像上） ［39］

如图 6－4 所示。 Krista 等［40］通过对动脉模型的实

验， 研究 1185 nm ～ 1235 nm 和 1680 nm ～ 1751 nm
两个波段的 sIVPA 成像检测斑块脂质的能力。 模

型的 4 个腔分别填充胆固醇、 胆固醇油酸酯、 胆

固醇亚油酸等动脉外膜组织和斑块脂质成分。 在

上述两个波段分别选择 6 个波长对模型成像， 以

胆固醇和外膜组织在两个波段的光谱作为参考，
利用相关算法并取合适的阈值绘制 sIVPA 图。 其

结果表明 1200 nm波段的 sIVPA图能清晰地区分斑

块脂质和外膜脂质， 质量优于 1700 nm波段的 sIV-
PA图； 从分离的脂质化合物的光谱数据得到合适

的阈值， 根据该阈值使用有限差分算法在 1205 nm
和 1235 nm处绘制 1200 nm波段的 sIVPA 图， 在 1680 nm 和 1710 nm 处绘制 1700 nm 波段的

sIVPA图， 结果显示在两个波段均可以检测到 4 种内容物， 且 1 700 nm 波段的图像质量更

好。 上述结果表明使用相关算法可以在 1200 nm波段区分斑块脂质成分和外膜脂质成分， 而

使用有限差分方法在两个波段只能检测脂质而不能区分其成分。
动脉内膜新生血管的快速生长通常与斑块的新陈代谢和进展有关， 因为新生血管提供了

斑块新陈代谢所需的养分， 所以对斑块的稳定性有不利影响［41］。 Jimmy等［42］在 700 nm ～900
nm之间以 10 nm为步长对包含一根血管模型和两根石墨棒的动脉模型成像， 得到图像每个

像素的光谱， 并与血红蛋白在此波段的吸收光谱进行相关运算， 显示相关系数大于 0. 2 的像

素。 从组合图像可清楚地确定小血管的位置， 说明 sIVPA可用于检测新生血管。

6. 2. 4　 分子 IVPA成像

巨噬细胞是粥样硬化斑块的主要成分， 由血液单核细胞形成。 在粥样硬化病变的早期， 巨

噬细胞出现在病变区域， 在斑块发展的进程中， 巨噬细胞渗入斑块纤维帽导致基质金属蛋白酶

（Matrix Metalloproteinases， MMPS） 释放， 使得纤维帽脆弱进而导致斑块破裂［43］。 很明显， 巨

噬细胞的分布和活动提供了斑块进展的重要信息， 因此需要开发对斑块的细胞成像方法。
在 IVPA成像中， 可以通过引入造影剂进一步增强动脉组织不同成分之间的光吸收差

异。 相对于传统的染料， 金属纳米粒子的光吸收效率更高， 且可以通过改变纳米粒子的形状

和大小对其吸收光谱进行调整， 它们趋向于聚集在斑块活跃的巨噬细胞体内， 对于分子 IV-
PA成像而言是一种有效的造影剂［44］。 Wang 等［45］分别在 532 nm 和 680 nm 处对含 4 个内室

的动脉模型成像， 其中 4 个内室分别含有一定浓度的金纳米粒子、 明胶、 含有金纳米粒子的

小鼠巨噬细胞和不含金纳米粒子的小鼠巨噬细胞。 IVUS ／ IVPA 组合图像说明在 532 nm 处在

含有金纳米粒子的巨噬细胞和金纳米粒子内室处均有 IVPA信号， 在 680 nm时只有含金纳米

粒子的巨噬细胞处有 IVPA信号， 这是因为金纳米粒子在装载进巨噬细胞后其光谱发生了变

化。 他们分别在 700 nm、 750 nm、 800 nm下， 对在内膜和外膜均注射了含金纳米粒子巨噬细

胞的兔粥样硬化动脉进行 IVUS ／ IVPA组合成像。 结果表明在 700 nm处， 注射了巨噬细胞的

位置有强 IVPA信号； 而在 800 nm 处， 注射位置的 IVPA 信号几乎不可见， 如图 6－5 所示。
上述结果说明可以通过使用造影剂对巨噬细胞进行分子成像， 了解斑块进展程度。 此后， 该
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研究小组又用波长为 680 nm的激光， 对 4 个内室均为含金纳米粒子的巨噬细胞的动脉模型

进行 IVUS ／ IVPA组合成像， 4 个内室中每个细胞内的金纳米粒子数不同且细胞浓度不同。
结果表明单个细胞内金纳米粒子多的内室 IVPA信号强， 而且他们的实验还证明在有金纳米

粒子这种高光吸收物时 IVPA成像仍是安全的［46］。

图 6－5　 内膜和外膜均注射了含金纳米粒子巨噬细胞的兔粥样硬化

动脉图像 （箭头标记的为注射位置） ［45］

a） IVUS图像　 b） ～ d） 不同波长的 IVPA图像　 e） ～ g） 不同波长的 IVUS ／ IVPA组合图像

Doug等［47］在实验中发现二氧化硅包裹的金纳米棒被红外激光照射导致的温度变化与

IVPA信号强度有线性关系， 且斜率比样本组织的斜率大。 证明在 IVUS ／ IVPA 组合成像中，
金纳米粒子可在激光照射期间用于局部温度监测， 将连续激光器与集成导管结合可有选择地

加热金纳米粒子造影剂， 并同时对斑块进行温度监测。
虽然使用造影剂可以提高光声图像的对比度， 但由于背景组织的内源性生色团体积较

大， 其光学吸收仍会显著降低光声成像的对比度和分辨率。 脂质体纳米粒子 （ Liposomal
NanoParticle， LNP） 同时具有光吸收性和磁性， Qu 等［48］介绍了使用 LNP的磁光声 （Magne-
toPhoto － Acoustic， MPA） 组合成像， 即磁超声和 PA成像的组合。 他们将 LNP注入小鼠体内

的肿瘤中， 由于肿瘤附近组织和 LNP之间显著的磁特性差异， LNP 的磁动超声 （Magneto －
Motive UltraSound， MMUS） 信号抑制了背景组织产生的 PA信号， 从而提高了成像的对比度。
该实验说明使用双对比纳米粒子可得到高对比度的 MPA 图像， 将其应用于血管内的粥样硬

化斑块成像， 可提高图像对比度。

6. 2. 5　 冠状动脉支架的 IVPA成像

冠状动脉支架置入术是治疗冠脉粥样硬化性病变的常见介入疗法， 置入支架有可能导致

管腔再狭窄、 增生和支架移位等问题， 对支架进行成像对于指导手术过程、 引导支架置入和

术后评价治疗效果等具有重要意义［49］。 对于支架成像 IVPA具有 IVUS和 IV － OCT所不可比

拟的优势。 例如， Wang等［50］将一个临床常用的血管支架置入聚乙烯醇血管模型中， 并对其

进行 IVUS ／ IVPA组合成像。 由于血管模型不同位置的腔径不同， 支架的不同部位与血管壁
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有嵌入、 贴合和脱离 3 种关系。 采用 80 个截面的 IVUS ／ IVPA图像进行了三维重建， 可清晰

地展示支架与血管模型的位置关系。 同时还对内置支架的兔动脉进行了离体成像， IVUS ／ IV-
PA组合图像可清晰显示支架与动脉管腔壁的贴合关系， 如图 6－6 所示。

图 6－6　 内置支架的离体兔粥样硬化动脉图像［27］

a） IVUS图像　 b） IVPA图像　 c） IVUS ／ IVPA组合图像， 其中支架贴合在管壁上

6. 2. 6　 IVPA成像导管

根据在血管腔内的工作模式可将 IVPA成像导管分为旋转型和非旋转型两类。 前者一般

用单元式换能器接收光声信号， 需要通过导管近端的电动机驱动导管做 360°旋转来获取一

帧血管横截面图像； 后者一般用电子阵列式换能器接收光声信号， 换能器呈环形置于导管顶

端， 激光可对组织进行全方位的照射， 不需对导管进行旋转， 电子阵列式换能器就可同时接

收 360°方向的光声信号［51］。 下面分别介绍两种类型的 IVPA成像导管的研究现状。
（1） 旋转型导管

Wang 等［52］将侧射光纤 （side － fire optical fiber） 和一个 40MHz的 IVUS成像导管紧固在

一个热缩管内制成 IVUS ／ IVPA集成导管。 其中， 侧射光纤由直径 600 μm的光纤制成， 将光

纤头打磨并密封在一个石英管内， 石英管两端用环氧树脂密封以使光纤头周围形成一个封闭

的空间， 使从光纤头射出的激光以所需的角度 （当导管浸入水中时， 射出的激光方向与光

纤轴呈 60° ～ 70°） 照射在血管壁内表面上， IVUS 导管中的超声换能器检测超声 ／光声信号。
在实验中对内含石墨颗粒内容物的聚乙烯醇血管模型成像， 将模型旋转 360°以获得一帧横

截面图像； 对内含模拟新生血管螺旋形内容物的血管模型进行三维成像， 结果显示集成导管

可对粥样硬化动脉进行 IVUS ／ IVPA组合成像和三维成像， 其成像深度约为 10 mm。
Krista等［53］将侧射光纤与一个 30 MHz 的单元式超声换能器组合制成外径 1. 25 mm 的

IVUS ／ IVPA集成导管， 使用 4 μm厚的银箔对超声换能器进行光绝缘， 目的是消除 IVPA 成

像中由换能器产生的环晕伪影。 但是在将集成导管做 360°旋转时， 由于换能器不完全的光

隔离， 在 IVPA图像中仍然会有环晕伪影。
文献 ［29］ 中开发了外径 1. 1 mm的 IVUS ／ IVPA集成导管， 该导管由多个光学和声学元

件组装在一个不锈钢管壳内制成， 单模光纤、 用于聚焦激光的梯度折射率透镜与用于将聚焦

的激光束反射到血管壁内表面的微棱镜被固定并密封在一个聚酰亚胺管内， 在管的末端开孔

用以透光， 中心频率 40 MHz的超声换能器与上述光学元件依次排列用以发射超声波和检测

超声 ／光声信号。 他们对血管模型和支架的成像结果显示采用该集成导管可进行高分辨率
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（横向分辨率约为 19. 6 μm） 的 IVUS ／ IVPA成像。
（2） 非旋转型导管

Hsieh等［54］开发了一种由单晶环形换能器、 多模光纤和一个光学聚合微环共振器构成的

外径 3 mm的集成扫描头。 其中环形换能器用于 360°超声波传输， 光纤通过锥型微控制镜提

供 360°光照， 微环共振器可同时从 360°方向检测超声 ／光声信号［55］。 微环共振器具有体积

小 （一般为 10 μm ～100 μm）、 高带宽和高信噪比的特点， 且易于制作， 不需要复杂的后端

电路。 为了使扫描头进一步小型化， 该研究组又开发了一种使用二向色滤光片的全光学换能

器［56，57］， 它由一个在两种成像模式之间切换的二向色滤光片、 一个用于产生超声波的薄膜

和一个用于声学检测的微环共振器构成。 光源为双波长激光系统， 当波长为 532 nm 时， 滤

光片吸收激光并照射在薄膜上， 由于光声效应产生超声波， 用于 IVUS 成像； 当波长为 750
nm时， 滤光片使激光完全通过并直接照射在成像目标上用于 IVPA 成像。 光声信号和超声

信号都可以被微环共振器接收， 因而整个扫描头是全光学的， 这样通过变换激光波长， 就可

以在 IVUS ／ IVPA成像模式之间进行切换， 使成像扫描头的结构简化和小型化。 他们还对用

合成孔径聚焦技术 （Synthetic Aperture Focusing Technique， SAFT） 处理前后图像的成像效果

进行了对比， SAFT使图像对比度提高了 5 dB， 说明 SAFT可提高图像的分辨率和对比度。
上述两种类型的成像导管都有其自身局限， 旋转型导管使用单元式换能器， 可使系统频

率达到 60 MHz， 但由于光源的脉冲重复频率低 （一般为几十赫兹）， 很难实现实时成像， 而

且由于需要机械旋转， 其故障率较高， 且易产生运动伪影； 基于阵列换能器的成像导管通过

使用 SAFT可以提供几乎实时的成像， 由于不需对导管进行旋转， 可使图像的帧率与激光脉冲

重复频率一致， 使成像帧频提高， 缩减获取数据的时间， 降低临床应用中血液结块的风险， 且

可避免由于导管转动产生的运动伪影， 然而， 该类导管目前局限于 64 阵元且系统最大频率仅

为 20 ～25 MHz。 此外， 血管内光声成像导管的直径一般要求小于 1 mm， 由于制作工艺的限制，
此类导管的尺寸很难满足要求， 这严重影响了非旋转型导管在实验研究和临床中的应用［58］。

临床应用中要求 IVPA导管具有高带宽、 高频、 微型和高灵敏度等特性， 然而传统压电

换能器的设计和制作工艺均已无法满足导管微型化、 集成精密化的发展趋势。 对于旋转型导

管， 可通过利用小脉冲能量激发光声信号从而使用更高重复频率的激光器以提高成像速

度［29］； 对于非旋转型导管， 除了光学聚合微环共振器［54］之外， 将可在单个硅晶片上制作多

个阵列的高带宽、 高灵敏度电容式微加工换能器 （capacitive Micromachined Ultrasonic Trans-
ducers， cMUT） 应用于 IVPA导管作为今后发展的方向［58，59］。

6. 2. 7　 IVPA成像存在的问题与技术难点

目前， IVPA成像技术的研究主要集中在成像系统的研制与改进上。 成像系统主要包括

电子和光学硬件部分， 以及软件控制平台， 其中硬件部分 （成像导管的尺寸， 激光源脉冲

重复频率） 是研究的重点。 由于 IVUS ／ IVPA 组合成像需要将集成导管置于目标血管腔内，
且光纤需要与导管结合从管腔内部照射， 这对集成导管的尺寸和工艺都有及其严格的要求。
如上节所述， 虽然研究者对集成导管做了一系列的改进， 但仅限于实验阶段， 与临床应用仍

有很大差距， 且受激光源脉冲重复频率 （几十赫兹） 的限制， 成像时间较长， 一次 B －型

扫描需要 160 s［29］， 再加上图像后续处理的时间， 这在临床介入成像中是不允许的， 成像时

间的延长也会使图像的信噪比降低， 图像质量下降。
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血管内集成的光声成像系统目前仍处于实验研究阶段， 其集成性、 可移动性、 可操作

性、 成像速度、 成像可靠性等都无法达到临床应用标准。 因此， 要想实现 IVPA成像技术的

临床应用， 成像导管的小型化、 成像系统的集成化和一体化、 成像速度、 稳定性和可靠性的

提高是今后需要努力的方向［60］， 相信通过对成像导管和图像重建算法的进一步改进， 在不

久的将来会发掘出更多 IVPA成像的潜能， 并逐步应用于冠心病的临床诊断和介入治疗。

6. 3　 光声图像的建模与仿真

IVPA图像内容的差异由目标血管结构、 斑块类型和重构图像的参数等造成， 此外成像

仪器的校准和微小的参数差异都会影响成像效果［61］。 医师根据图像判断病情的准确程度、
改善成像导管的参数设置以及优化图像的计算机后处理算法等都建立在分析大量的病历图像

数据的基础上。 然而， IVPA成像技术目前尚未广泛应用于临床， 可用的病历数据不足。 此

外， 临床病理性实践是一种比较有效的手术训练途径， 但需要较多训练时间和有经验医师的

专门指导， 训练条件较为烦琐和严苛［62］。
对 IVPA图像进行建模与计算机仿真， 在建立血管横截面模型和相应参数模型的基础

上， 对激光脉冲照射血管壁组织的过程进行模拟， 仿真来自血管壁组织的光声信号并重建血

管横截面的二维 IVPA图像， 可在有限的硬件设备、 较短的时间内得到大量的 IVPA 图像，
为 IVPA成像算法和图像后处理算法的研究和性能测试等提供数据源， 为训练医师提供图像

库。 同时， 有助于分析不同的成像参数对成像效果的影响， 为临床获取更高质量的 IVPA图

像提供有益的参考。
IVPA图像建模与仿真的一般步骤是： 首先建立含有粥样硬化斑块的血管横截面模型，

成像导管位于模型中心， 将血管横截面等角度分为若干份， 每一份近似为多层血管壁组织；
其次， 对成像导管在每个角度从模型中心沿径向发射激光脉冲的过程进行仿真， 对每个角度

对应的多层血管壁组织进行光的蒙特卡罗 （Monte Carlo， MC） 模拟， 得到空间电磁吸收分

布函数； 再次， 仿真生物组织吸收激光产生光声信号的过程， 根据空间电磁吸收分布函数利

用时域有限差分 （Finite Difference Time Domain， FDTD） 算法仿真出多层血管壁组织的光声

信号； 最后， 利用直线扫描模式下基于精确解的图像重建算法得到极坐标系中的血管横截面

图像， 并转换为笛卡尔坐标系中的横截面图像。

6. 3. 1　 建立横截面模型

血管横截面模型包括成像导管 （接收光声信号的超声换能器位于成像导管顶端）、 内腔

（血液）、 内膜 ／中膜 （肌肉组织）、 外膜 （结缔组织） 和斑块 （纤维、 钙质、 脂质等） 四部

分， 如图 6－7 所示。 其中成像导管位于模型的中央， 周围依次为内腔 （血液）、 斑块、 内膜

／中膜和外膜。 建立模型时忽略超声换能器的孔径效应， 将其看作理想的点换能器， 其扫描

轨迹为平行于成像平面、 半径趋近于零的圆形轨迹。 根据斑块的类型 （钙化、 纤维化、 脂

质、 或者混合型斑块） 和大小， 以及血管内腔、 血管壁内膜 ／中膜或者外膜的厚度建立不同

的血管横截面模型。
IVPA成像导管在角度 θi处发射激光脉冲并接收光声信号的示意图如图 6－8 所示， 以血

管横截面模型的中心为起始点将模型等角度分为 m 份， 在对每一份进行激光照射和接收光

声信号的仿真过程中， 成像导管所处的成像角度为
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图 6－7　 血管横截面模型［63］

a） 含有薄纤维帽和脂质斑块的血管横截面模型

b） 含有薄纤维帽、 钙化斑块和纤维 －脂质斑块的血管横截面模型

θi ＝ 360（ i － 1） ／ m （6－6）
式中， i ＝ 1， 2， …， m。 成像导管在 θi处进行成像时对应的成像区域角度 （即以 X 轴正半

轴为基准逆时针旋转得到的角度） 范围为

θi － 180 ／ m≤θ≤θi ＋ 180 ／ m （6－7）
图 6－9 是用极坐标系 θ － ρ表示的一份多层血管壁组织模型， 其中 θ 轴正方向为水平向

右的方向， ρ轴表示多层血管壁组织的厚度， 其正方向为垂直于 θ 轴向上的方向。 多层血管

壁组织的表面平行于 θ轴且垂直于 ρ轴。 确定每个角度对应的多层血管壁组织中每层的参数

（包括吸收系数、 散射系数、 平均折射率、 散射各向异性因子、 厚度） ［64］， 形成多层血管壁

组织的光学参数模型。
例如， 当 m ＝ 256 时， 将图 6－7a 中的含有薄纤维帽和脂质斑块的血管横截面模型示例

以所在坐标系原点为中心等分为 256 份， 成像导管在对每一份进行激光照射和接收光声信号

的过程中所处的角度分别为 θ1 ＝ 0， θ2 ＝ 360 ／ 256， . . . ， θi ＝ 360（ i － 1） ／ 256， . . . ， θ256 ＝ 360
×255 ／ 256。 以成像导管角度位置为 θ1 ＝ 0 时为例， 如图 6－9 所示， 将对应的成像区域近似

为多层血管壁组织， 该多层血管壁组织的光学参数见表 6－1。 i ＝ 2，3，. . . ， 256 时， 成像角

度为 θi时对应的多层血管壁组织的光学参数与成像角度为 θ1时相比， 仅厚度参数不同， 当成

像角度为 θi时对应的多层血管壁组织不包含斑块时， c、 d层的厚度参数为 0。

图 6－8　 IVPA成像导管在角度 θi处发射

激光脉冲并接收光声信号的示意图
图 6－9　 用极坐标系 θ － ρ表示的一份

多层血管组织模型
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表 6－1　 多层血管壁组织的光学参数［64］

序号
多层血

管壁组织
组织成分

平均
折射率

吸收系数
／ cm － 1

散射系数
／ cm － 1

各向
异性因子

厚度
／ cm

a 外膜层 结缔组织 1. 41 0. 2 5 0. 8 0. 13

b 内膜 ／中膜层 肌肉组织 1. 41 0. 2 5 0. 8 0. 0738

c 脂质池层 脂质 1. 46 0. 5 500 0. 8 0. 0632

d 纤维帽层 纤维组织 1. 46 0. 01 20 0. 75 0. 03

e 内腔层 血液 1. 34 1 400 0. 99 0. 1

6. 3. 2　 仿真激光脉冲照射血管壁的过程

IVPA成像导管从血管横截面模型的中心沿径向发射激光脉冲， 激光穿过管腔中的血液

照射血管壁。 忽略光的波动特性， 将激光照射多层血管壁组织看成大量光子与生物组织相互

作用的过程， 由于折射率不同， 光子在两层生物组织的交界处会发生散射或透射。 参照文献

［15， 65］ 中提出的方法， 对每个角度的多层血管壁组织中激光的传播过程进行蒙特卡罗模

拟， 可得到空间电磁吸收分布函数 A（ r）， 流程如图 6－10 所示。

图 6－10　 光子在多层血管壁组织中的 MC模拟流程图［15］

382



6. 3. 3　 仿真多层血管壁组织产生的光声信号

描述光声信号在声学均匀介质中传播的物理模型如下［66］：

2pi（ r，t） －
1
c2
∂2

∂ t2
pi（ r，t） ＝ －

β
CP
Ai（ r）

∂
∂ tI（ t）

＝ ∂∂θ j
→ ＋ ∂∂ρk

→

 

 

 

 
 

 
 

（6－8）

式中， 为哈密顿算子； j→和k→分别为 θ － ρ坐标系的 θ方向和 ρ方向的单位矢量； pi（ r， t）为
t时刻在位置 r处的光声信号； Ai（ r）为位置 r的电磁吸收分布函数； c为光声信号波速； β为
等压膨胀系数； CP为比热； I（ t）为激光脉冲函数， 这里近似为冲激函数。

光声信号的本质是超声波， 分析声波的传输需引入声压 p、 质点振动速度 v 和密度变化

量 P′这三个物理量［67］。 声振动满足牛顿第二定律、 质量守恒定律和描述压强、 温度与体积

等状态参数关系的物态方程， 根据这些基本定律导出 p、 v和 P′的关系式［67］如下：

Ρ ∂v∂ t ＝ － p （6－9）

∂P′
∂ t ＝ － .（P v

→） （6－10）

p ＝ v2P′ （6－11）
式中， P为血管壁组织的密度， 假定为常数。 式 （6－4）、 式 （6－5） 和式 （6－6） 分别是运

动方程、 连续性方程和物态方程， 可将式 （6－8） 改写如下［68］：
∂p
∂ t ＝ － Ρ.c

2 ∂vθ
∂θ ＋

∂vρ
∂ρ

 

 
 

 

 
 ＋ β.c

2

CP
A（ r）.I（ t）

∂vθ
∂ t ＝ －

1
Ρ
∂p
∂θ

∂vρ
∂ t ＝ －

1
Ρ
∂p
∂ρ

 

 

 

 
 
  

 
 
  

（6－12）

式中， vθ和 vρ分别为质点在 θ方向和 ρ方向的振速。
将式 （6－12） 离散化为时域有限差分 （FDTD） 形式［69］公式如下：

pn ＋ 1（ j，k） ＝ pn（ j，k） － Ρ.c2（ j，k）.Δt. 1
Δθ［v

n ＋ 1 ／ 2
θ （ j ＋ 1 ／ 2，k） － vn ＋ 1 ／ 2θ （ j － 1 ／ 2，k）］{

＋ 1Δρ［v
n ＋ 1 ／ 2
ρ （ j，k ＋ 1 ／ 2） － vn ＋ 1 ／ 2ρ （ j，k － 1 ／ 2）］} ＋ β.c

2（ j，k）.Δt
CP

A（ j，k）.In

vn ＋ 1 ／ 2θ （ j － 1 ／ 2，k） ＝ vn － 1 ／ 2θ （ j － 1 ／ 2，k） － Δt
Ρ.Δθ［p

n（ j，k） － pn（ j － 1，k）］

vn ＋ 1 ／ 2ρ （ j，k － 1 ／ 2） ＝ vn － 1 ／ 2ρ （ j，k － 1 ／ 2） － Δt
Ρ.Δρ［p

n（ j，k） － pn（ j，k － 1）］

 

 

 

 
 
 
 
 

 
 
 
  

（6－13）

式中， （ j， k）为位于 θ － ρ平面内的多层血管壁组织上一点的坐标； Δθ 和 Δρ 分别为平行和

垂直于多层血管壁组织表面的离散平面间距； Δt 为离散时间间距； n 为离散时刻。 根据式

（6－13） 即可仿真得到成像导管在角度 θi（ i ＝ 1，2，…，m）时接收到的多层血管壁组织产生的

光声信号 pi（ t）。
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6. 3. 4　 重建横截面的 IVPA图像

光声成像的图像重建即由光声信号 p（ t）计算出生物组织电磁吸收分布函数 A（ r）， 是一

个典型的逆问题。 例如， 可采用直线扫描模式下基于精确解的重建算法［70］， 其具体步骤为

首先， 根据 m个光声信号｛p1（ t）， p2（ t），…， pm（ t）｝求出（1 ／ t）［∂pi（ t） ／ ∂t］（ i ＝ 1，2，…，m）。
然后， 进行多个测量位置带权重 z0 ／ ri － r 的反投影累加， 得到近似电磁吸收分布 A（ r）， 其

公式如下：

A（ r） ＝ － 1
πc4
4πCPc
β ∑

m

i ＝ 1

z0
ri － r

1
t
∂pi（ t）
∂ t t ＝

ri－r
c

（6－14）

图 6－11　 重建光声图像的直线

扫描模式示意图

式中， z0为位置 r处距多层血管壁组织表面 （即图 6－11 中

的 θ轴） 的距离； pi（ t）为成像导管在角度 θi处接收到的光

声信号； ri为 θ － ρ平面中与成像导管在图 6－8 中的成像角

度 θi相对应的位置， 如图 6－11 所示。 根据式 （6－14） 即

可求出位置 r处血管横截面极坐标视图的灰度值。
设 θ － ρ 坐标系中一点的坐标为（ j， k）， 其灰度值为 f

（ j，k）， 该点在 X － Y坐标系中对应点的坐标为（ j′， k′）， 灰

度值为 g（ j′， k′）， 其中 j∈［0，360］， k∈［0，d］， j′∈［ － d，
d］，k′∈［ － d， d］， d 为极坐标图像的极径的最大值。 那么

有下式：

g（ j′，k′） ＝ f（θ， j′2 ＋ k′2 ） （6－15）
其中

θ ＝

arctan（ k′ ／ j′ ）， if　 j′ ＞ 0，k′ ＞ 0
180° － arctan（ k′ ／ j′ ）， if　 j′ ＜ 0，k′ ＞ 0
180° ＋ arctan（ k′ ／ j′ ）， if　 j′ ＜ 0，k′ ＜ 0
360° － arctan（ k′ ／ j′ ）， if　 j′ ＞ 0，k′ ＜ 0

 

 

 

 
  

 
 

（6－16）

6. 4　 光声图像的重建

对采集到的光声信号使用合适的算法实现图像重建， 是 IVPA 成像必不可少的组成部

分， 算法的选择对改善图像的质量至关重要。 目前对于 IVPA 图像重建的研究还处于起步阶

段， 主要是借鉴其他比较成熟的成像技术的重建方法并加以改进。 本节对现有的 IVPA 图像

重建算法进行总结和归纳， 指出目前存在的实际问题， 并对未来的发展方向进行展望。
其他的光声计算层析扫描成像系统， 扫描设备是围绕物体旋转的， 而 IVPA是在封闭的

血管腔内成像， 也就是说其扫描孔径在成像物体内是封闭的， 使数据的采集方式受到高度限

制， 对于这样的几何成像并不存在可靠的重建算法， 只能探索和分析应用传统重建方法实现

IVPA图像重建的可行性和有效性［66］。 尽管这些近似方法对于 IVPA 成像并不精确， 但是为

我们提供了物体的大致图像和分界面信息。
光声图像重建方法的选取与采集信号的方式有直接的关系， 不同类型的探测器和信号扫

描方式对应不同的图像重建算法。 目前常用的光声信号采集方式有三种： 采用聚焦超声传感
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器的线性扫描采集； 采用非聚焦超声传感器的旋转扫描采集； 采用阵列超声传感器的扫描

采集［71］。
聚焦超声传感器扫描方式类似于 B 超的线性扫描采集， 可以直接进行成像， 不需要图

像重建算法， 且这类系统有很好的分辨力， 但是成像深度有限［72］。 为了接近临床研究的标

准， 需要增加成像深度， 而使用非聚焦探测器和超声阵列扫描能实现这点。 另外， 利用非聚

焦超声传感器可获得更大的成像范围， 在一定条件下可视为点探测器， 能有效地提高成像空

间分辨力［73］； 阵列传感器采用多通道并行采集信息， 大大缩短了信号采集和图像重建时间，
能够实现实时成像。 因此大多数研究者选择使用非聚焦探测器和超声阵列扫描采集光声信

号。 在采用这两种信号采集方式的前提下， 对平面、 柱面和球面三种典型几何扫描方式的光

声图像重建方法的研究较为深入［70，74，75］。 但由于血管内封闭结构成像的特殊性， 目前对 IV-
PA成像系统的研究主要限于单阵元的二维圆周扫描和超声阵列平面扫描， 还没有可以用于

血管内三维扫描模型的光声图像重建算法。
基于此， 研究者从不同的应用角度出发， 借鉴其他成像技术， 提出了多种可以应用于

IVPA成像的重建算法， 其中较为成熟的有时间反演算法、 滤波反投影法 （Filtered Back Pro-
jection， FBP）、 相控聚焦算法、 基于傅里叶变换的重建算法、 反卷积重建 （Deconvolution
Reconstruction， DR） 算法和迭代重建算法 （Iterative Reconstruction Method， IRM）。

6. 4. 1　 时间反演算法

时间反演算法［76 － 78］是一种应用广泛、 鲁棒性很强的光声成像算法， 其主要步骤是： 计

算重建图像每一点的像素值时， 取出超声换能器所有位置接收到的声压信号对应该点的数

值， 进行微分累加。 相对其他重建算法， 它的假定初始条件更少， 不需要设定声介质的初始

速度。 它可以对任意形状的封闭表面进行测量， 不受测量表面外的声源影响， 甚至在一些假

定条件不成立 （如非均匀的声速分布） 时， 该算法仍可以得到较为理想的结果， 图像重建

效果优于滤波反投影算法， 因此该算法被认为是具备 “最少约束条件” 的光声图像重建算

法［4］。 但是时间反演算法是一种近似算法， 而且重构时需要探测器 360°圆周旋转全方位采

集完备信息， 否则由于测量位置稀疏， 产生的散射波导致重建出的图像存在伪影。

6. 4. 2　 滤波反投影算法

滤波反投影法的主要步骤和时间反演算法类似， 但对声压信号要多做一次希尔伯特变

换［79］。 这是由于探测器接收到的信号不是实际的光声信号， 而是光声压和探测器的脉冲响

应的卷积。 把光声压和脉冲响应信号都变换到频域处理， 然后再逆变换到时域， 就能滤去探

测器的脉冲响应。
文献 ［80］ 用单阵元超声探测器沿着圆周线扫描待测组织以接收信号， 并直接借用 CT

成像的滤波反投影算法进行光声图像重建。 这种方法只有在探测组织比扫描半径小很多的情

况下效果较好。 在此之后， 不少研究者研究了光声图像重建的数学模型， 陆续提出了更精确

的滤波反投影算法［81］。 目前， 滤波反投影算法在单阵元光声成像中已经发展得相当成熟，
其算法简单而且计算速度快。 但该算法也存在一定的局限性， 在 CT成像模式中， 反投影重

建是沿着 X射线的传输方向进行的， 即直线反投影； 而在光声成像中， 反投影是沿着采集

信号的圆弧 （圆弧的中心即测量点的位置） 方向进行的， 这样可能会使原图像上像素值为
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零的点在重建图像上的像素值不为零， 产生伪影现象。 另外由于滤波反投影算法是利用探测

器采集信号作反投影重建， 通过各个方向的多次叠加的结果呈现物体的位置和结构， 这就决

定了其投影数据必须是完备的， 也就是说探测器必须要绕待测目标旋转 360°均匀采集各个

方向的投影数据， 因而降低了重建速度， 难以实现实时成像。

6. 4. 3　 相控聚焦算法

使用阵列探测器的光声成像系统， 探测器不需要围绕待测组织进行旋转， 只需要在一个

方向上接收光声信号就能够重建出图像， 采集和重建速度都比采用单阵元的系统快得多， 可

以实现实时成像， 但是对信号采集电路的处理速度和缓存空间都有较高的要求。 另外， 采用

这种方式成像， 重建图像的空间分辨力完全取决于探测器的阵元密度和聚焦能力等参数， 导

致图像中的细节缺失、 横向分辨力低、 伪影现象严重等问题。 针对采用阵列探测器观测时的

这些不足， 研究者提出了相控聚焦重建算法。
相控聚焦重建算法［71，82］是目前基于阵列探测器的光声成像模式中应用最广泛的重建算

法之一， 它的基本原理是： 光声源产生的光声信号被各个阵元接收， 由于光声源到各个阵元

的距离不同， 因此有不同的相位延时。 为了求得组织样品中任意点的光声信号， 依据该探头

到点的距离对探测器各个阵元接收到的信号做一个时间延时， 然后再相加求和， 最终得到目

标点的聚焦信号。 相控聚焦重建算法有效减少了声学伪影， 增强了对生物组织细节及边界的

分辨能力。

6. 4. 4　 基于傅里叶变换的重建算法

基于傅里叶变换的重建算法［83］的基本思想是： 激光照射到组织后， 采集空间某平面内

一定时间间隔内的光声声强， 对其进行傅里叶变换， 在频域进行反投影运算， 最后再通过逆

傅里叶变换求出组织产生光声信号时的初始声压分布； 然后根据均匀激光激励下， 初始声强

分布和组织的空间吸收分布成正比的原理， 求出空间吸收分布， 达到图像重建的目的。 该算

法是在频域内进行反投影运算， 因而可以有效地避免时域空间反投影产生的伪影现象， 同时

可以大大减少计算量， 重建速度快。 文献 ［84］ 通过使用这种算法配合超声换能器阵列，
实现了实时、 可用于活体的光声成像系统。

但是在实际应用中， 基于傅里叶变换的重建算法也有不可避免的缺陷， 一方面傅里叶变

换会出现 Gibbs现象， 影响重建效果； 另一方面采集到的光声信号通常都存在很强的背景白

噪声， 而白噪声在进行反投影重建之后变为非白噪声， 出现严重的伪影现象， 会降低重建图

像的信噪比和对比度［71］。

6. 4. 5　 其他重建算法

目前的 IVPA图像重建算法研究还处于起步阶段， 以上的几种算法都是建立在理想的条

件下， 不能很好地解决实际应用中的诸多问题。 针对实际应用中可能存在的问题， 研究者提

出了以下的方法。
（1） 有限角度下的图像重建

目前的 IVPA成像系统多采用单探测器旋转扫描的方式采集数据， 全方位的数据采集需

要较长的时间。 而且在实际应用中， 由于各种条件所限， 只能在某些有限角度采集光声信
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号。 因此有必要研究只需要有限角度的光声信号数据就可以重建出较高质量图像的新算法。
目前， 已提出的适用于有限角度数据的重建算法主要有以下几种：
1） 插值法［85］： 针对测量位置稀疏导致图像出现伪影的问题， 最简单的方法是采用插值

法， 根据采集到的光声信号， 通过特定的插值函数求出没有测量到的位置上对应的信号值，
然后再进行图像的重建。
2） 迭代重建算法： 文献 ［86］ 提出将代数重建算法 （ART） 应用于有限角度的光声图

像重建中， 其实验结果证明对于有限角度的数据， ART 的重建效果优于传统的滤波反投影

算法。 但是 ART每次迭代只校正一条射线和所有经过该射线的像素， 使得重建的速度和质

量都受到影响。 此后， 文献 ［87］ 提出一种改进的同步迭代重建算法 （Modified Simultane-
ous Iterative Reconstruction Technique， MSIRT）， 它是与 ART 算法并行的一种迭代重建算法。
与 ART算法不同的是， MSIRT每次对每个像素的校正值进行迭代， 即对通过该像素的所有

投影数据的误差值累加， 不是只与一条投影数据有关， 这样就使得测量数据中的噪声得到了

有效抑制， 同时通过线性搜索调整确定速度更新的步长， 提高了迭代收敛的速度。
3） 基于压缩感知的重建算法： 文献 ［88］ 根据光声图像的稀疏性提出一种基于压缩感

知的光声图像重建算法。 针对采集到的光声信号的不完备性， 压缩感知算法可以通过求解一

个非线性优化问题， 从采集到的少量观测值中以高概率重构出原信号。 最终的重建图像质量

主要取决于基于压缩感知的观测矩阵和重建算法。 其实验证明通过线性阵列超声探头机械旋

转少量的观测位置来采集数据， 采用压缩感知算法最终获得的图像重构效果要优于反投影重

建算法和反演算法。 文献 ［89］ 中讨论了光声图像重建过程中伪影的产生原因， 并且采用

阵列式超声探头实现了基于压缩感知算法的有限角度下的光声成像， 有效抑制了伪影现象，
提高了重建效果， 同时降低了系统的硬件成本。
4） 基于频域反卷积的重建方法： 文献 ［90］ 中提出在全角度和有限角度扫描下基于频

域反卷积的重建方法， 将光声成像看作离散问题， 并将其转换成一个求线性时不变系统最优

解的问题， 目的是通过反卷积计算出重建图像的有限个像素的值。 其他重建算法多是将光声

成像看做解析问题， 目的是得到光声信号与组织图像之间的解析关系， 这相对于离散问题要

难得多。 反卷积重建法［91］非常适用于有限角度扫描的光声成像。 事实上， 用有限角度测得

的光声信号来精确计算未知信号的过程是不稳定的［92］， 原因就是难以计算出其高频成分。
反卷积重建法寻求的是图像重建的近似最优解， 它从高频成分已被消除的采样后的光声信号

出发， 避免了精确重建高频成分这一难题， 仅有低频成分被重建出来。 反卷积重建法的优点

是可以应用快速傅里叶变换和快速反傅里叶变换算法， 计算速度快、 适用于有限角度扫描的

光声成像， 而缺点是其本质上是近似算法。
（2） 声速不均匀性

目前， 针对声速不均匀的情况［93］， 还没有能够推导出声压函数的准确解析表达式的相

关方法。 主要原因在于： 一方面现有的算法只能在一定程度上对声速不均匀性进行补偿， 还

不能完全消除声速不均匀性带来的影响； 另一方面， 这些算法大都需要一些理想条件。 有的

需要预先知道组织内的声速分布［94］， 而这在实际中较难得到； 有的假设组织内声速仅有几

个固定值， 且声速分布的边缘结构已知［95］或与光吸收分布的边缘结构一致［96］， 而这些假设

有时也不成立。 尤其在有限角度扫描的情况下， 声速差异对图像重建的影响尤为明显［97］。
对声速不均匀性进行补偿的常用方法有以下几种：
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1） 忽略介质分界面对声波的折射因素， 估计光声信号从组织内到超声换能器的实际传

播时间。 这种方法在计算任意两点之间声波传播时间时， 都认为声波沿直线传播。 将传播时

间代入采集到的光声信号中加以修正， 即可得到声压函数的近似解析表达式。 文献 ［98］
提出利用不同位置探测到的光声信号之间的相关性来估计空间两点之间的声波传播时间， 以

补偿声速的不均匀性， 然后基于反卷积方法直接解出待测组织内的电磁波吸收分布， 该方法

无需预先知道待测组织的声速分布， 无需迭代， 速度快， 但不适用于声速分布结构过于复杂

的情况。 用该方法修正其他的光声图像重建算法 （包括滤波反投影和傅里叶变换重建法

等）， 可以得到多种各具优点的图像重建算法［91］。
2） 有限元法［99］。 采用目前非常成熟的有限元模型来解决图像重建问题， 是现在仅有

的、 可以只利用光声信号同时重建出组织的光吸收分布和声速分布的低频成分的算法。 但是

和前面所述的其他补偿声速不均匀性的算法一样， 有限元法采用前向模型结合反复迭代的方

法来逼近待测图像， 计算速度很慢， 且只能重建出待测组织图像的低频成分。

6. 4. 6　 IVPA图像重建存在的问题

当前 IVPA图像重建研究中存在的主要问题包括： 第一， 绝大多数算法需要对光声信号

作全角度扫描探测 （如二维圆周扫描）， 而实际应用中受硬件条件及空间位置的限制， 超声

换能器的探测角度有限， 无法采集到完备的光声数据， 导致重建图像的细节损失， 伪影现象

严重； 第二， 大多数算法都是建立在待测生物组织内声速恒定的理想条件下， 而实际情况

下， 人体组织的声速差异最大可达 10％ ， 这会导致重建图像的模糊及目标错位［100］。 除此以

外， 还要考虑对信号的前处理、 系统噪声和光散射性等因素， 重建问题就会变得非常复杂，
所以对于 IVPA图像的精确、 快速重建算法的研究还有漫长的路要走。
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