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摘　要　提出了一种基于两幅未标定单平面造影图像的冠状动脉树三维重建新方法．该方法在不对设备和图像进

行标定的情况下，仍然能够对低阶的畸变进行校正，对Ｃ型臂运动模型进行估计，并且充分利用到了病床的运动信

息；同时，该方法不仅能够用于投影焦距不变的系统，同样也能够应用于投影焦距发生较大改变的系统，具有较大

的灵活性．实验结果统计表明：该文提出的冠状动脉三维重建方法具有较高的有效性和鲁棒性，能够获得小于

０．２６ｍｍ的重投影误差，大大提高了基于非标定造影图像冠状动脉三维重建的精度．
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１　引　言

Ｘ射线血管造影是临床中最为常用的冠状动脉

疾病诊断和治疗的成像方法之一．尽管目前已有多

种能够替代Ｘ射线血管造影术的成像方法，包括断

层Ｘ射线血管造影术（ＣＴＡ）
［１］、磁共振血管造影术

（ＭＲＡ）
［２］和三维超声［３］等等，但是Ｘ射线血管造影



术以其较高的分辨率和对比度仍然成为心血管疾病

诊断和治疗成像方法中的“金标准”．由于Ｘ射线血

管造影是３Ｄ空间到２Ｄ空间的投影成像，在这一

过程中丢失了血管解剖结构丰富的空间立体信息，

因而严重影响医生对冠状动脉疾病如动脉硬化、动

脉瘤、动脉畸形等的诊断．在临床过程中，医生只能

通过有限的造影图像对病灶进行判断，主观性较强，

难度较大．血管三维重建技术能够有效地弥补Ｘ射

线造影设备在成像方面的不足，可以为医生提供血

管造影图像上不可见的三维空间信息，能够辅助医

生定性和定量地对病灶进行分析和评估，有效地进

行心血管疾病的诊断和治疗．

在过去的二十年间，已经有大量的学者对血管

的三维重建技术进行了研究并提出了很多创新性的

方法．根据所使用的几何模型，这些方法大致可以分

为两类：标定重建［５７］和非标定重建［８１０］．其中标定

重建首先需要对设备的内部参数进行标定，然后通

过针孔摄像机模型求解设备的外部参数，进而迭代

求解血管的空间结构．而非标定重建不需要对设备

的内部参数进行标定，只需在不同视图中直接进行

采样，构造匹配点对，迭代优化空间几何关系，然后

通过该几何关系便可求解血管的空间坐标．为了避免

求取对应特征点的复杂问题，Ｒａｄｅｖａ
［５］和Ｃａｅｒｏ

［６］

等使用形变模型构造了血管分枝；Ｍｏｖａｓｓａｇｈｉ
［７］等

对多视图的冠状动脉三维重建进行了定量的分析，

他的研究结果表明图像之间的初始投影角度在

３５°～１４５°之间时能得到比较可靠的重建结果．尽管

Ｒａｄｅｖａ、Ｃａｅｒｏ和 Ｍｏｖａｓｓａｇｈｉ等人的研究工作都

是基于标定重建，但是都没有考虑到病床的运动，而

在临床过程中为了使像增强器能够包络整个血管

树，医生需要根据实际情况随机调整病床的位置，这

种调整使得投影过程变得异常复杂，常规的针孔摄

像机模型不再能够满足血管三维重建的需求．Ｃｈｅｎ

和Ｃａｒｒｏｌｌ等人
［８１０］则对非标定重建进行了大量的

研究工作，他们使用血管的分叉点和方向矢量来对

Ｃ型臂的变换参数进行优化，然而由于没有对投影

图像畸变和投影轴的形变进行校正，因此不能得到

很高的重建精度．同时，目前存在的绝大部分方法只

适用于成像焦距，即ＳＩＤ不变的系统，这就大大降

低了这些方法的适用性．以上分析可以看出，虽然前

人已经做了大量的工作，基于２Ｄ投影图像的三维

重建技术仍然存在大量有待解决的问题．

在本课题组前期研究的基础之上［１１］，本文提出

了一种基于两幅未标定单平面造影图像的冠状动脉

三维重建新方法，主要创新之处在于：（１）深入研究

了单幅造影图像的投影原理和两个投影视图之间的

数学模型；（２）提出了一种简单和有效的血管中心

线三维重建的透视投影模型；（３）提出了一种用于

血管结构和投影参数优化的非线性模型．本文提出

的三维重建方法在不对设备和图像进行标定的情况

下，仍然能够对低阶的畸变进行校正，对Ｃ型臂运

动模型进行估计，并且充分利用到了病床的运动信

息；同时本方法能够适用于成像焦距发生改变的系

统．本文与文献［８］的主要区别在于：（１）不但估计

了系统的外部参数，同时优化和调整了系统的内部

参数，包括像素宽度（ｐｉｘｅｌｓｐａｃｉｎｇ）、焦距（ｆｏｃａｌ

ｌｅｎｇｔｈ）、主点（ｐｒｉｎｃｉｐｌｅｐｏｉｎｔ）等，而Ｃｈｅｎ等人只对

系统的外部参数进行了估计；（２）使用目标空间点

的运动结合投影参数来模拟床的运动，而Ｃｈｅｎ等

人仅仅对图像的运动矢量进行了估计．

本文中用到的所有图像均来自于常规的造影数

据，为了获得同一心动时刻的图像，使用心电门

控［１２］的方法采集数据．为了进行三维重建，需要获

取造影设备的成像参数，包括发射源到像增强器

之间的距离（ｓｏｕｒｃｅｔｏｉｍａｇｅｉｎｔｅｎｓｉｆｉｅｒｄｉｓｔａｎｃｅ）、

发射源到目标的距离（ｓｏｕｒｃｅｔｏｏｂｊｅｃｔｄｉｓｔａｎｃｅ）、视

场（ｆｉｅｌｄｏｆｖｉｅｗ）、辐射放大率（ｒａｄｉｏｇｒａｐｈｉｃｍａｇｎｉ

ｆｉｃａｔｉｏｎｆａｃｔｏｒ）、像素宽度（ｉｍａｇｅｐｉｘｅｌｓｐａｃｉｎｇ）、左

右角（ｌｅｆｔ／ｒｉｇｈｔａｎｔｅｒｉｏｒｏｂｌｉｑｕｅａｎｇｌｅ）、前后角

（ｃａｕｄａｌ／ｃｒａｎｉａｌｏｂｌｉｑｕｅａｎｇｌｅ）等；同时还要提取出

血管的基本特征，包括中心线、直径、分叉点、方向矢

量、拓扑结构等．本文使用文献［１３］中提出的半自动

的方法来获取图像中血管的基本信息，同时通过图

像的 ＤＩＣＯＭ 头文件得到造影设备成像参数的初

始值．

２　三维重建方法

２１　系统成像的数学模型

从成像本质来说，Ｘ光造影设备的成像模型类

似于计算机视觉领域常用的针孔摄像机模型，两者

都是透视投影成像［１４］，然而又不尽相同：针孔模型

成倒像而Ｘ光造影设备成的是放大的正像，同时两

者成像的焦点位置也不一样．

假设三维空间中血管中心线上一点 犡犻＝

（狓犻，狔犻，狕犻）
Ｔ投影到造影设备像面上点的坐标为

狌犻（狌
狓
犻
，狌狔犻），基于透视投影模型，该过程的几何关系

可描述为（如图１所示）

５９５１９期 杨　健等：基于未标定单平面造影图像的冠状动脉树三维重建
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图１　单平面造影系统成像模型

狌狓犻 ＝犛犐犇·狓狓／狕狓，狌
狔
犻 ＝犛犐犇·狔狔／狕狔 （１）

该三维欧式空间犐犚３到二维欧式空间犐犚２的映

射过程可表示为

（狓犻，狔犻，狕犻）
Ｔ
! 犛犐犇·

狓犻
狕犻
，犛犐犇·

狔犻
狕（ ）
犻

Ｔ

（２）

如果空间和像面坐标均表示为齐次向量的形

式，则该透视投影过程可以表述为这两个齐次坐标

之间的线性映射，从而可以得到如下的矩阵关系：

狓犻

狔犻

狕犻

熿

燀

燄

燅１

!

犛犐犇·狓犻

犛犐犇·狔犻

狕

熿

燀

燄

燅犻

＝

犛犐犇 ０

犛犐犇 ０

熿

燀

燄

燅１ ０

狓犻

狔犻

狕犻

熿

燀

燄

燅１

＝ｄｉａｇ（犛犐犇，犛犐犇，１）［犐狘０］

狓犻

狔犻

狕犻

熿

燀

燄

燅１

　 （３）

其中ｄｉａｇ（犛犐犇，犛犐犇，１）为对角矩阵，［犐｜０］为一个

单位矩阵和一个列向量的组合．上述等式成立的条

件是假定图像原点与主点相重合［１５］，然而在实际成

像过程中，由于畸变等原因，这种假设是不成立的，

因此可以用一个平移矢量表示这种关系：

（狓犻，狔犻，狕犻）
Ｔ
! 犛犐犇·

狓犻
狕犻
＋狓犮，犛犐犇·

狔犻
狕犻
＋狔（ ）犮

Ｔ

（４）

其中（狓犮，狔犮）
Ｔ为主点的坐标．引入图像中每单位长

度的像素数和畸变因素等，式（３）可以改写为

狓犻

狔犻

狕犻

熿

燀

燄

燅１

!

犛犐犇·狓犻＋狕犻狆狓

犛犐犇·狔犻＋狕犻狆狔

狕

熿

燀

燄

燅犻

＝

犛犐犇

α狓

犛犐犇

α狔
·狊 狓犮 ０

犛犐犇

α狔
狔犮 ０

熿

燀

燄

燅１ ０

狓犻

狔犻

狕犻

熿

燀

燄

燅１

（５）

其中α狓和α狔分别是狓和狔方向的像素间距，狊为扭

曲参数．当空间点和其在像面上的投影坐标分别表

示为犡犻＝［狓犻，狔犻，狕犻，１］
Ｔ和狌犻＝［狌

狓
犻
，狌狔犻，１］

Ｔ，同时用

犘表示投影矩阵，可以得到如下关系式：

狌犻 ＝犓［犐狘０］犡犻 ＝犘犡犻 （６）

其中矩阵

犓＝

犛犐犇

α狓

犛犐犇

α狔
·狊 狓犮 ０

犛犐犇

α狔
狔犮 ０

熿

燀

燄

燅１ ０

（７）

为成像系统的内部参数．

当引入两个造影视图时，如图２所示，它们之间

的位置关系可以通过一个旋转矩阵犚和一个平移

矢量狋来表示．于是空间中的点犡犻到两个视图间的

投影关系可以表示为

狌１，犻＝犘１犡犻＝犓１［犐狘０］犡犻，狌２，犻＝犘２犡犻＝犓２［犚狘狋］犡犻

（８）

其中狌１，犻，犘１和犓１分别为第一幅视图的图像坐标、投

影矩阵和内参矩阵；与之对应，狌２，犻，犘２和犓２为第二

幅视图的图像坐标、投影矩阵和内参矩阵．［犚｜狋］为

确定这两个视图位置关系的外参矩阵．
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图２　两个视图间的几何关系
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将式（８）中的两个方程合并为齐次形式犃犡＝０

时可以得到

犃犡 ＝

狌狓１狆
３Ｔ
１ －狆

１Ｔ
１

狌
狔
１狆
３Ｔ
１ －狆

２Ｔ
１

狌狓２狆
３Ｔ
２ －狆

１Ｔ
２

狌
狔
２狆
３Ｔ
２ －狆

２Ｔ

熿

燀

燄

燅２

犡＝０ （９）

其中狆
犼Ｔ
犻
为投影矩阵犘犻的第犼行，犻＝１，２，犼＝１，２，３．

由此可见如果能够准确知道这两个视图的投影矩阵

和视图间血管结构上点的对应关系，血管的空间结

构就可以通过上述公式求出．

２．２　非线性优化方法

由以上数学模型可知投影矩阵是二视图三维重

建方法的关键因素．尽管从ＤＩＣＯＭ 图像的头文件

中能够得到计算投影矩阵所需的参数，然而直接利

用这些参数所计算出的视图之间的投影关系极为不

准确，其原因在于：

（１）造影设备的内部参数未知；

（２）两幅造影图像分别在不同的心动时刻获

取，血管的结构对应存在着相对误差；

（３）病床的运动以及病人自身的运动引入了

误差；

（４）设备记录参数的误差使得其不能正确反映

Ｃ型臂的姿态；

（５）设备的安装误差使得两次成像的同心点

（ｉｓｏｃｅｎｔｅｒ）不能重合；

（６）像增强器在放大了图像的同时也放大了成

像轴之间的误差．

因此，为了进行冠状动脉的三维重建，需要对设

备的成像参数进行优化，并利用从ＤＩＣＯＭ 图像的

头文件中获得的参数作为非线性优化函数的初始估

计．对于内参矩阵，假设扭曲参数为０，同时主点位

于像面中心，可以采用以下初始参数：

犓犻＝

犛犐犇犻／α
犻
狓 ０ 狑／２ ０

犛犐犇犻／α
犻
狔 犺／２ ０

熿

燀

燄

燅１ ０

，犻＝１，２

（１０）

其中犻分别对应第一和第二幅图像，狑 和犺分别代

表图像的长度和宽度，α
犻
狓和α

犻
狔分别表示第犻幅图像

在狓和狔方向单位距离的像素数．两个视图之间的

初始外部参数犚０和狋０可通过式（１１）和（１２）估计：

犚０ ＝犚狓（α１）犚狔（β１）犚狔（β２）犚狓（α２） （１１）

狋０ ＝ 狋１ 狋２ 狋［ ］３
Ｔ

＝ ００犛犗犇［ ］１
Ｔ
－犚

－１
０ ００犛犗犇［ ］２

Ｔ （１２）

其中α１和β１分别表示第一幅视图的左右角和前后

角，而α２和β２分别为第二幅视图的左右角和前后

角，均从 ＤＩＣＯＭ 图像的头文件中读出．犚狓（α）和

犚狔（β）则分别表示相对于狓和狔轴旋转α和β后的

旋转矩阵．

在得到犚和狋的初始估计值的基础上，通过如

下方法建立优化目标函数：（１）最小化重建后的血

管３Ｄ中心线在两幅视图中的投影和其对应２Ｄ中

心线的欧式距离；（２）最小化重建后的３Ｄ血管段

在两幅视图中的投影和其对应２Ｄ方向矢量的代数

距离，所建立的优化函数可以表示为

ａｒｇｍｉｎ犉（犚，狋）＝∑
狀

犻＝１

犱（狌１，犻－狌^１，犻）
２
＋犱（狌２，犻－狌^２，犻）

２
＋

∑
狀－１

犼＝１

狏１，犼－狏　^１，犼
２
＋ 狏２，犼－狏　^２，犼

２

（１３）

其中狀为两个视图中对应点对的数目，狌１，犻和狌２，犻分

别为２Ｄ图像中提取出的血管中心线的点的坐标，

狌^１，犻和狌^２，犻分别对应重建后的３Ｄ中心线在两个视图

中的投影点的坐标；狏１，犼和狏２，犼为两个视图中提取出

的血管段的方向矢量，而狏　^１，犼和狏　^２，犼则分别对应于３Ｄ

血管段的方向矢量在图像中的投影．

通过实验发现仅对投影过程的外部参数进行优

化不能得到很好的重建结果，实际上设备的内部参

数，如主点位置、扭曲参数、焦距等等都是决定两幅

图像几何关系的重要因素．将式（８）代入式（１３）有

ａｒｇｍｉｎ犉（狊，狓犮，狔犮，犚，狋）＝

　∑
狀

犻＝
（

１

犱（狌１，犻－犘１犡犻）
２
＋犱（狌２，犻－犘２犡犻）

２
＋

　
狌１，犼－狌１，犼－１

狌１，犼－狌１，犼－１
－
犘１犡１，犼－犘１犡１，犼－１

犘１犡１，犼－犘１犡１，犼－１

２

＋

　
狌２，犼－狌２，犼－１

狌２，犼－狌２，犼－１
－
犘２犡２，犼－犘２犡２，犼－１

犘２犡２，犼－犘２犡２，犼－１
）

２

（１４）

此外，在临床成像过程中，血管在两个视图中的

成像位置不可能正好都位于像增强器的像面中心部

分．为了使整个血管树在像增强器中都清晰可见，医

生需要根据实际情况调整病床的位置，而这种调整

使得视图之间的几何关系变得非常复杂．Ｃｈｅｎ
［８］等

人提出的方法虽然考虑到了病床的运动，但该方法

仅在优化函数的像面中加入了优化矢量，由于血管

结构在空间中的线性运动表现在像面中的运动不仅

仅是一个线性过程，而是与投影参数密切相关的非
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线性运动，因此所加入的矢量对于血管结构的运动

描述是不够精确的．为此，本文提出将一个运动矢量

犿＝［犿狓，犿狔，犿狕，１］
Ｔ直接加到目标物体中来模拟整

个成像过程，于是式（１４）变为

ａｒｇｍｉｎ犉（狊，狓犮，狔犮，犚，狋，犿）＝

∑
狀

犻＝
（

１

犱（狌１，犻－犘１犡犻）
２
＋犱（狌２，犻－犘２（犡犻＋犿））

２
＋

狌１，犼－狌１，犼－１

狌１，犼－狌１，犼－１
－
犘１犡１，犼－犘１犡１，犼－１

犘１犡１，犼－犘１犡１，犼－１

２

＋

狌２，犼－狌２，犼－１

狌２，犼－狌２，犼－１
－
犘２（犡２，犼＋犿犻）－犘２（犡２，犼－１＋犿犻）

犘２（犡２，犼＋犿犻）－犘２（犡２，犼－１＋犿犻）
）

２

（１５）

对于该目标函数，不同的参数化方法有着不同的计

算量和复杂程度．为了降低计算量，采用３个坐标轴

的旋转角来参数化旋转矩阵犚，表示为

犚（α，β，γ）＝犚狓（α）·犚狔（β）·犚狕（γ） （１６）

其中，γ，β和α分别为第二个视图相对于第一个视

图的犣，犢 和犡 轴顺序旋转的角度．由此式（１５）所

示的目标函数一共有１２个函数需要被优化．

通过上述非线性优化方法，可以得到两个视图

最优的投影参数，然后通过极线约束［１６１８］的方法能

够建立起两幅视图中所有血管中心线点的对应

关系．

２３　血管表面重建

在计算得到的血管３Ｄ中心线之后，结合投影

参数、血管２Ｄ信息等条件，就能恢复出整个血管树

的表面结构．绝大部分研究者使用圆来拟合血管截

面，然而真实血管内壁截面近似椭圆，仅在有病变或

者是节点的位置呈现不规则的几何形状．为了尽量

逼近血管的真实形态，同时充分利用两个视图的投

影信息，本文采用椭圆来拟合血管截面．首先用π犻表

示血管中心线（狓犻，狔犻，狕犻）上的每一个椭圆横截面，该

截面的法线矢量犖犻为血管中心线在该点的切线方

向．然后，通过血管截面π犻与平面π狔狕的交线来确定

３Ｄ空间中血管的一个直径方向犃犻，另外一个直径

方向则通过犅犻＝犃犻×犖犻计算得到，如图３（ａ）中所

示．而血管在３Ｄ空间中犃犻和犅犻方向的直径犪犻和犫犻

则通过下式得到

犪犻＝犱１，犻·（狓
２
犻＋狔

２
犻＋狕

２
槡 犻／ （狌狓１，犻）

２＋（狌狔１，犻）
２＋犛犐犇槡

２
１
）

犫犻＝犱２，犻·（狓
２
犻＋狔

２
犻＋狕

２
槡 犻／ （狌狓２，犻）

２＋（狌狔２，犻）
２＋犛犐犇槡

２
２
）

（１７）

其中犱１，犻和犱２，犻分别是两幅造影图像中对应于中心

线狌１，犻和狌２，犻的血管直径；狌
狓
１，犻
和狌

狔
１，犻
分别是第一幅图

像中血管中心线上的点狌１，犻的两个坐标分量，与之

相同狌狓２，犻和狌
狔
２，犻
分别为第二幅图像中血管中心线上

的点狌２，犻的两个坐标分量．最后，在每一个椭圆上进

行等间隔采样，对于每一个局部坐标系下的采样点

（狓′犻，狔′犻，０），可以通过式（１８）变换到血管树的全局坐

标系下，如图３（ｂ）所示：

狓狊犻

狔狊犻

狕

熿

燀

燄

燅狊犻

＝犚
Ｔ
犻

狓′犻

狔′犻

熿

燀

燄

燅０

＋狋犻 ＝

犪犻狓 犫犻狓 狀犻狓

犪犻狔 犫犻狔 狀犻狔

犪犻狕 犫犻狕 狀

熿

燀

燄

燅犻狕

狓′犻

狔′犻

熿

燀

燄

燅０

＋

狓犻

狔犻

狕

熿

燀

燄

燅犻

（１８）

其中（狓狊犻，狔狊犻，狕狊犻）为血管表面上的点，而旋转矩阵犚犻

通过以下归一化的方向矢量确定：

狀犻 ＝
犖犻
犖犻

＝ （狀犻狓，狀犻狔，狀犻狕），

犪犻 ＝
犃犻
犃犻

＝ （犪犻狓，犪犻狔，犪犻狕），

犫犻 ＝狀犻×犪犻 ＝ （犫犻狓，犫犻狔，犫犻狕） （１９）
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　　通过上述方程式，可以得到一系列分布于血管

树表面的采样点，如何通过这些散乱采样点建立血

管树空间自由曲面是一个富有挑战型的工作．本文

中使用文献［１９］中提出的基于Ｄｅｌａｕｎａｙ三角化的

方法来建立血管树的曲面网格．

３　实验结果

为了对本文中提出的算法进行验证，我们对不

同的冠状动脉造影图像进行了三维重建实验．实验

中的数据来源于北京朝阳医院的 ＧＥＩｎｃ．Ｉｎｎｏｖａ

２０００血管造影系统．算法均采用Ｃ＋＋语言编写，

所有实验在一台中央处理器为ＰＩＶ３．２ＭＨｚ，内存

为１ＧＢ的微型计算机上完成．

图４给出了一组冠状动脉三维重建的结果．（ａ）和

（ｄ）为原始造影图像，造影角度分别为（－１．８°ＬＡＯ，

９２．６°ＣＡＵＤ）和（－２６．７°ＲＡＯ，－１８．５°ＣＲＡＮ），

犛犐犇分别为８４２．２２和５４０．３６ｍｍ，辐射放大率为别

为１．６１和１．０３；（ｂ）和（ｅ）为重建后的冠状动脉三

维模型在对应视角的图像；（ｃ）和（ｆ）为三维重建的

３Ｄ中心线在原始图像中的重投影曲线；（ｇ），（ｈ）和

（ｉ）分别为重建的冠状动脉三维模型在其它三个视

角中的图像．由这些图像可以看到，虽然这两个角度

的图像的焦距和放大率存在着较大的差异，本文提

出的方法仍然能够得到非常好的三维重建结果，隐

藏的血管拓扑结构得到了恢复，同时重投影的血管

中心线与原始图像有很好的重合．
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).&+++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++)/&++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++++)0&

图４　冠状动脉三维重建结果１

　　图５给出了上述数据三维重建迭代优化的结

果．从图中可以看到，初始计算时两个视图中的重

投影误差都相对较大，随着迭代次数的增加，误差

迅速降低，当迭代达到１１２次以后误差达到一个稳

定值．优化前第一幅视图重投影的最大误差、最小误

差、平均误差和均方差分别为７．６６９ｍｍ，０．００３ｍｍ，

２．０７９ｍｍ和３．０２９ｍｍ，优化之后这些误差相应的

降低到０．７９９ｍｍ，０，０．１４９ｍｍ和０．２２４ｍｍ；同样地，

９９５１９期 杨　健等：基于未标定单平面造影图像的冠状动脉树三维重建
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图５　三维重建迭代优化的结果

对于第二幅视图优化前重投影的最大误差、最小误

差、平均误差和均方差分别为１４．５８８ｍｍ，０．００７ｍｍ，

３．８２ｍｍ和５．５６５ｍｍ，优化之后，这些误差相应的

降低到０．８５４ｍｍ，０，０．１４８ｍｍ 和０．２１９ｍｍ．优化

前后，两幅视图的血管中心线重投影误差都在很大

程度上得到了降低，充分表明了本方法的有效性．

图６中给出的是另外一例冠状动脉造影图像三

维重建的结果．（ａ）和（ｄ）为原始造影图像，造影角度

分别为（３８．７°ＬＡＯ，－１．４°ＣＲＡＮ）和（－３．１°ＲＡＯ，

３０°ＣＡＵＤ），犛犐犇和辐射放大率则各自相等，分别为

８２５．３１ｍｍ和１．６０．（ｂ）和（ｅ）为重建后的三维模型

在对应视图中的图像；（ｃ）和（ｆ）分为三维重建模型

在其它两个视角中的图像．由图中可以看到，我们的

算法依然非常有效，得到了很好的三维重建结果．

为了进一步验证本方法的鲁棒性，我们对大量

的造影图像进行了三维重建实验．表１给出了５组
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图６　冠状动脉三维重建结果２

表１　三维重建误差分析（该重投影误差为重建后的血管３Ｄ中心线在两幅视图中的投影和其对应２Ｄ中心线的欧式距离）

图像

优化前

最大误差／

ｍｍ

最小误差／

ｍｍ

平均误差／

ｍｍ

均方差／

ｍｍ

优化后

最大误差／

ｍｍ

最小误差／

ｍｍ

平均误差／

ｍｍ

均方差／

ｍｍ

第１套
图１ ７．６６９ ０．００３ ２．０７９ ３．０２９ ０．７９９ ０ ０．１４９ ０．２２４

图２ １４．５８８ ０．００７ ３．８２０ ５．５６５ ０．８５４ ０ ０．１４８ ０．２１９

第２套
图１ １５．３０８ ０．１１８ ５．７３１ ６．７４０ １．１０１ ０ ０．２６２ ０．３４７

图２ １５．２０１ ０．１２４ ５．６５０ ６．６５４ ０．８９３ ０ ０．２５４ ０．３３５

第３套
图１ １２．４１２ ０．０７１ ４．３５８ ５．６８１ ０．７７９ ０ ０．１２ ０．１８３

图２ １１．７５２ ０．０６６ ４．２７８ ５．５４３ ０．７１７ ０ ０．１２１ ０．１７９

第４套
图１ １９．３０９ ０．１７４ ６．９６２ ７．９１６ １．３０１ ０ ０．２９４ ０．３５３

图２ １５．５３９ ０．１１９ ６．０３０ ６．９０７ １．１９８ ０ ０．２６３ ０．３２８

第５套
图１ １３．３５１ ０．０３１ ４．６６８ ６．０９６ ０．６５０ ０ ０．１６４ ０．２１５

图２ １２．８００ ０．０７８ ４．０３９ ５．６６８ ０．６４５ ０ ０．１５４ ０．２０３

平均值 １３．７９３ ０．０７９ ４．７６２ ５．９８０ ０．８９４ ０ ０．１９３ ０．２５９
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不同造影图像优化前后误差定量分析的结果．如

表中所示，优化前第一幅视图重投影的最大误差、

最小误差、平均误差和均方差的平均值分别为

１３．７９３ｍｍ，０．０７９ｍｍ，４．７６２ｍｍ 和５．９８０ｍｍ，优

化之后这些误差的平均值分别降低到了０．８９４ｍｍ，

０，０．１９３ｍｍ和０．２５９ｍｍ．这些实验结果有效地证

明了本方法的有效性和鲁棒性．

４　结论和讨论

本文提出了一种由两幅未标定单平面造影图像

进行冠状动脉三维重建的新方法．本文深入研究了

单幅造影图像的投影原理和两个投影视图之间的数

学模型；提出了一种简单有效的血管中心线三维重

建的透视投影模型；提出了一种用于血管结构和投

影参数优化的非线性模型．实验结果证明本方法非

常的有效和鲁棒，能够得到小于０．２６ｍｍ的投影误

差，大大提高了目前非标定图像血管三维重建的精

度．本方法在不对设备和图像进行标定的情况下，可

以对低阶的畸变进行校正，对Ｃ型臂运动模型进行

估计，并且还对病床的线性运动进行了估计；同时，

本方法不仅能够用于投影焦距不变的系统，同样也

能够应用于投影焦距发生较大改变的系统，具有较

大的灵活性．本方法基于临床造影图像提出，因而非

常适合用到临床诊断当中．
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