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� � 摘 � 要: � 提出一种基于像素运动模型的数字造影系统成像畸变的校正方法.通过在一些间隔均匀的方位上获取

标志板图像,利用单幅图像的畸变校正算法计算出各幅图像中的像素受畸变影响而产生的运动,并据此求得像素运动

模型的参数.利用该模型可以校正 C 型臂在任意方位下获取的造影图像的畸变. 实验证明, 该算法具有较高的精度和

较快的速度.
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Distortion Correction Based on Pixel�Movement
Model in Angiography System
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Abstract: � A new algorithm for distortion correction based on pixel�movement model( PMM) in angiography sy stem is pro�

po sed. The parameters of PMM are derived by analyzing the pixel movement induced by the distortion( calculated by a single�image
distortion correction method) in a series of phantom images acquired by a certain interval of orientation angle. The model allows dis�

tortion correction of angio graphic images acquired in any arbitrary C�arm orientation. Experimental results demonstrate that the pro�
po sed algorithm is fast with high accuracy for distortion correction of angiography images.
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1 � 引言

� � 医生利用数字造影设备可以从不同角度观察造影
部位的生理结构、定位病灶并进行手术.像增强器是数

字造影设备的重要成像装置,通常会引入了两种类型的

畸变:与探测器方位无关的畸变, 包括枕形失真 ( Pin�
cushion)和 S 型畸变;与探测器方位有关的畸变, 它是由

成像设备和地球磁场的相互作用引起的[ 1~ 3] .造成畸变

的原因还包括邻近的监视器、磁场源和图像增强器发热

等.对于监视器和磁场源引入的干扰,可以并入到探测

器方位的因素中.对于发热引起的畸变, E. Coste 等
[ 1, 4]

在文献中指出,像增强器加热两个小时后, 这种因素带

来的畸变保持数月不变.畸变的存在会严重影响基于图

像的定量分析的精度,因此必须进行校正.

现有畸变校正算法主要有两种分类.根据采用的校

正模型可分为全局校正算法和局部校正算法.前者将畸

变在整幅图像中的分布看作是连续变化的,一般用高次

多项式建模[ 5, 6] ;后者先将图像划分为一定的子块[ 1, 7] ,

分块进行校正.两者各有不足, 全局校正算法不能有效

地校正图像局部的畸变,局部校正算法不能保证校正后

图像的连续性,为此有学者将两种方法结合起来[ 8] , 并

取得较好的效果.但上述算法都是针对单个角度下的成

像畸变提出的.根据畸变校正算法的适用范围可分为特

定角度下的校正算法和任意角度下的校正算法.前者仅

对一个或者多个特定角度下的畸变进行校正[ 8~ 10] , 精

度较高,但需在获取临床图像之前标定出选定角度下的

畸变,操作繁琐.后者通过建立关于 C型臂方向参数的

校正模型[ 11]自动校正畸变,精度相对稍低,但一经标定

便可自动校正任意方位下的畸变,操作简单.

本文提出一种像增强器成像畸变校正的新方法,通

过建立关于 C型臂方位角的像素运动模型,可以校正

任意角度下图像的畸变.
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2 � 数字造影系统成像原理和成像畸变

� � 数字造影系统是透射投影成像,成像原理与相机成

像类似,均为针孔成像模型,成像过程可表示为:

u

v

s

= K R T

Xw

Yw

Zw

1

( 1)

式中( u, v , s)T为图像坐标, K 为系统设备内参矩阵( 3� 3),
R和 T 为旋转和平移矢量, (Xw , Yw , Zw, 1)为世界坐标.

图1 所示为两种典型的畸变: 枕型畸变和 S 型畸

变.畸变导致各像素产生了不同程度不同方向的移动,

同时确定了理想图像和畸变图像之间的一种映射.如果

理想图像中每个像素的位置为( u , v ) , 相应的畸变坐标

为( u , v ) ,则两者之间的关系为:
� = �+ ��

  =  + � 
( 2)

式中 2维向量( ��, � )的模和方向分别表示畸变的大小

和方向.

3 � 畸变校正

� � 畸变校正中所用的标志板如图 2所示,是一块印刷

电路板,其尺寸为266mm � 266mm,网格线长宽为 260mm

� 1mm,网格线间距 10mm.为了便于建立坐标系和精确

定位,在标志板上增加了一些标志点: 中心圆点( 直径

3mm)和网格内的圆点 (直径 1mm) . 网格线和标志点与

普通电路板上的导线成分相同.

3�1 � 单幅图像的畸变校正

3�1�1 � 网格交叉点提取
将标志板紧贴于像增强器前并使之与像面平行获

取图像.首先对图像进行预处理,利用中值滤波消除噪

声,并从原图中减去利用形态学闭运算提取的背景以消

除灰度不均匀.然后,利用大津法阈值分割[ 12]和细化算

法提取单像素宽的网格线,并根据 8 邻域内的特征初步

判断出网格交叉点.为了提高精度,需要对网格交叉点

进行优化.

畸变导致图像中的网格直线产生形变,但仍可将其

任意一小段当作直线.首先在预处理后的图像中利用形

态学闭运算提取横竖网格线,如图 3. 然后分别在竖线

和横线图像中的网格交叉点周围提取相应的子块,利用

Canny算子检测网格线的边缘后利用线性回归拟合出

边缘直线进而求得精确的网格中心线,如图 4 所示, 两

1474 � � 电 � � 子 � � 学 � � 报 2008年



条中心线的交点即为优化后的网格点.为了提高直线检

测的成功率和精度,采用多尺度策略优化所有网格点,

图 5为优化流程图.

3�1�2 � 网格交叉点
校正坐标计算

首先建立世界

坐标系 ( Ow - Xw -

Yw ) 和图像坐标系

( O- u- v ) ,如图 6

所示. 当标志板平

行于像增强器的成

像面时, 在不考虑

畸变的情况下世界

坐标系到图像坐标

系的变换是相似变

换:

u

v
=

scos! - ssin! t�

ssin! scos! t 

Xw

Yw

1

( 3)

式中( u , v )为理想图像坐标, ( Xw , Yw )为世界坐标.参数

s、tu、tv 和!可以通过下式求出:

arg min
s, !, tu, t v

!
i

ui - ui
2
+ vi - vi

2
( 4)

式中 i 为网格点索引, ( ui , v i )和( ui , vi )为第 i 个网格

点的畸变坐标和理想坐标.提取出网格点的图像坐标和

物理坐标后,结合式( 3)和式 ( 4)可以求出四个参数,然

后根据式(3)可求得网格点的校正坐标.

3�1�3 � 利用薄板样条插值恢复图像
薄板样条( Thin�Plate Spline, TPS)可以将空间变换分

解为全局反射变换和局部非反射变换之和[ 13] .在空间

对应点集的约束下,通过最小化薄板的弯曲能,能够求

出变换特征点集之间的匹配矩阵和映射参数.利用网格

交叉点的校正坐标和畸变坐标构造从校正坐标到畸变

坐标的薄板样条函数,并结合灰度插值技术对图像的畸

变进行校正:

I( �,  ) = I ( � ,   ) = I ( TPS( �,  ) ) ( 5)

式中 I 和 I 分别为校正图像和畸变图像, TPS 为薄板样
条函数, ( u , v )和 ( u , v )分别为校正图像和畸变图像

的坐标.采用灰度插值技术是因为校正图像的像素坐标

所对应的畸变坐标未必与畸变图像的某一像素坐标重

合.现有的灰度插值方法主要有最邻近法 ( nearest neigh�
bor)、双线性法 ( bilinear) 和三次卷积法 ( cubic convolu�
tion) ,这里选择双线性内插法.

3�2 � 畸变校正模型
当 C型臂绕床的经向旋转时, 其方位角称作左前

斜( Left Anterior Oblique, LAO) 和右前斜 ( Right Anterior

Oblique, RAO) ,绕床的纬向旋转时, 其方位角称作头位

( Cranial, CRA)和足位( Caudal, CAU) .定义 ∀为左右前斜

方位角的角度,当 ∀> 0 时为左前斜,当 ∀< 0时为右前

斜;定义 #为头足方位角的角度,当 #> 0 时为头位,当

# 0时为足位. C型臂的方位与 ∀和 #的关系如图 7所

示.此外,发射源和像增强器之间的距离( Source�Intensi�
fier Distance, SID)也是 C型臂的重要参数, SID变化引起

的畸变改变非常小,可以忽略[ 11] .

畸变表现为图像中的所有像素在像面内的移动,而

由于方向相关畸变的存在,每个像素均随 C型臂方位

的变化而运动. 建立关于 C型臂方位角的多项式像素

运动模型:

uu, v � ( ∀, #)= !
N

n= 0
!
n

m= 0

au , v, j∀
n- m#m

v u, v � ( ∀, #) = !
N

n= 0
!
n

m= 0

bu, v, j∀
n- m#m

( 6)

式中 j = n( n+ 1) / 2+ m, ( uu, v � ( ∀, #) , vu , v � ( ∀, #) )为在

( ∀, #)角度下与校正图像中的像素( u , v )对应的畸变图

像坐标.模型中的参数 au, v, j和 bu, v, j可以分别通过式

( 7)、(8)求出:

min !
k

u u, v � ( ∀k, #k) - u ( u , v) , k � � 2
( 7)

min !
k

v u, v � ( ∀k, #k) - v ( u , v) , k � � 2 ( 8)

式中 k 为不同角度下获取的图像的索引号, ( ∀k , #k )为

第 k 幅图像的方位角, ( uu , v, k � , vu , v, k � )为第 k 幅图像中

像素( u , v )对应的畸变坐标.将每个像素对应的运动参

数 au , v, j和 bu , v, j存入三维索引表, 便可通过查询该表校

正任意角度下获取的图像:

I ( u,  ) = I u ( u, v) � ( ∀, #) ,  ( u, v) � ( ∀, #) ( 9)

式中 I 和 I 分别为获取的畸变图像和校正后图像.

4 � 实验和讨论

� � 所有实验数据均采集自 Philips 公司生产的 Integris

Allura数字造影系统, 其视场可选为 23cm、17cm、14cm.
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将标志板固定于像增强器前并保证与像增强器的成像

面平行,图像为 512 � 512的灰度序列图像.所有实验均
在一台处理器为 PIV3�20G,内存为 1G 的微型计算机上

完成.

4�1 � 基于 TPS的单幅图像畸变校正精度分析

在某个方位下先获取一幅图像 E,保持 C型臂的方

位不变将标志板旋转一定角度获取另一幅图像 T .利用

图像 E 建立TPS,并用以校正图像 T . 校正后图像 T 中

网格点的畸变残差计算公式如下:

D= di | di= TPS( uTi , v
T
i ) - ( u

^ T
i , v

^T
i ) ( 10)

TPS∀ uEi , v
E
i # u

^ E
i , v

^E
i ( 11)

式中 i 为网格点索引, ( u
T
i , v

T
i )和( u

^ T
i , v

^ T
i )为图像 T 中相

对应的校正坐标和畸变坐标, ( u
E
i , v

E
i )和( u

^ E
i , v

^E
i )为图像

E中相对应的校正坐标和畸变坐标, D 为经TPS 校正后

图像 T 中网格点的校正残差集合. 利用该集合的最大

值、平均值、标准差和均方根来评价校正精度,如式( 12)

所示.由于在不同视场下图像的畸变不同, 选取临床常

用的 17cm和 23cm两种视场分别进行精度分析.当视场

为 17cm时,优化网格交叉点时的尺度选取为 15、20 和

25个像素,当视场为 23cm时,相应的尺度选取为 10、15

和 20 像素.

Mean= mean( D ) = !
n

i= 1

di n

Max= Max ( D) = dj ( dj ∃di , i= 1, %, n , � i & j )

RMS= rms ( D) = !
n

i= 1

d2i n

Std= std( D) = !
n

i= 1

( di - Mean) 2 ( n - 1)

( 12)

表 1� SID= 1000mm FOV= 23cm 时

基于 TPS 的单幅图象畸变校正精度分析(单位:像素)

方 位
Mean Max RMS Std

A B A B A B A B

1 3. 00 0. 10 12. 00 0. 59 4. 33 0. 14 3.14 0. 09

2 3. 69 0. 11 15. 21 0. 95 5. 35 0. 32 3.92 0. 15

3 3. 48 0. 12 14. 61 0. 96 5. 07 0. 22 3.69 0. 22

4 3. 70 0. 13 15. 31 0. 80 5. 40 0. 25 3.87 0. 20

5 2. 99 0. 12 11. 94 0. 90 4. 33 0. 19 3.14 0. 14

6 3. 38 0. 11 16. 58 0. 92 4. 92 0. 24 3.59 0. 20

7 3. 49 0. 10 14. 91 0. 88 5. 09 0. 20 3.71 0. 20

注: A 列为校正前畸变统计指标, B列为校正后畸变残差统计指标

� � 表 1和表 2是多个角度下的精度分析结果.对比可

以看出,视场为 23cm时畸变更明显,畸变最大值和均值

分别为 15个像素( 6�7mm)和 3 个像素( 1�35cm)左右;视

场为 17cm时图像畸变的最大值和均值分别为 3 个像素

( 1mm) 和 0�7 个像素 ( 0�23mm) 左右. 校正后, 视场为
23cm时畸变残差最大值小于 1个像素( 0�4mm)、均值为
0�1个像素 ( 0�04mm)左右,视场为 17cm时畸变残差最

大值为 0�5 个像素 ( 0�17mm) 左右, 均值为 0�1 个像素
( 0�03mm)左右.

表 2 � SID= 1000mm FOV= 17cm时

基于 TPS 的单幅图象畸变校正精度分析(单位:像素)

方位
Mean Max RMS Std

A B A B A B A B

1 0. 70 0. 10 2. 80 0.50 0.84 0. 14 0. 46 0. 09

2 0. 68 0. 13 2. 60 0.42 0.80 0. 16 0. 42 0. 09

3 0. 72 0. 11 3. 28 0.59 0.88 0. 16 0. 51 0. 12

4 0. 71 0. 08 3. 55 0.40 0.85 0. 10 0. 48 0. 05

5 0. 74 0. 10 3. 07 0.51 0.89 0. 15 0. 49 0. 11

6 0. 66 0. 10 2. 39 0.47 0.77 0. 13 0. 40 0. 09

7 0. 69 0. 12 2. 88 0.58 0.83 0. 16 0. 46 0. 11

注: A 列为校正前畸变统计指标, B 列为校正后畸变残差统计指标

4�2 � 像素运动模型多项式次数的确定和精度分析
在间隔均匀的多个角度下获取标志板图像,并分别

提取网格交叉点的畸变坐标和校正坐标. P i 和 P
^

i 分别

为第 i 个网格交叉点的校正坐标和畸变坐标,根据像素

运动模型计算出与 Pi 对应的畸变坐标为 Pi , 从而 P
^

i

和P
^

i 间的欧式距离表征了在网格点处像素运动模型的

误差,则像素运动模型在所有网格点处的误差集合 D

为:

D= di di= P
^

i- Pi ( 13)

当 Pi 的坐标值不是整数时不能直接求出 Pi ,这里可以

采用双线型插值, 如

图 8 所示:

� � 图中 Plu , Pru , Prd ,

Pld为 Pi 周围 4个像素

的图像坐标, Plu , Pru ,
Prd , P ld 分别为通过像

素运动模型求得的与

Plu , Pru , Prd , P ld对应的

畸变坐标, 则与 Pi 对

应的畸变坐标为:

P i = P lu ( 1- u) ( 1- v ) + P ru (1- v ) u

+ P ld ( 1- u) v+ Prd uv ( 14)

可用式( 12)所定义的统计量作为像素运动模型的精度

评价标准.

畸变校正模型为二元多项式,次数的不同选择会影

响精度,下面以像增强器的视场选取 17cm的情况为例
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说明多项式次数的确定.首先在 25个不同角度下( ∀=

[ - 40, - 20, 0, 20, 40] , #= [ - 40, - 20, 0, 20, 40] )获取

图像用于确定像素运动模型的参数, 然后在 16个角度

下( ∀= [ - 30, - 10, 0, 10] , #= [ - 30, - 15, 15, 30] )获取

图像用于确定多项式模型的次数, 实验结果如表 3 所

示.最后,像素运动模型的精度分析在 20 个角度 ( ∀=

[ - 30, - 15, 0, 15, 30] , #= [ - 30, - 10, 10, 30] )下进行,

实验结果如表 4 所示.
表 3 � 多项式模型次数的确定(单位:像素)

∀ #
Mean Max RMS Std

1次 2次 3次 1次 2次 3次 1次 2次 3次 1次 2次 3次

- 30∋ - 30∋ 0. 11 0. 11 0.11 0.67 0. 54 1. 0 0. 14 0. 13 0.15 0.08 0. 08 0. 10

- 30∋ - 15∋ 0. 10 0. 09 0.10 0.63 0. 68 0. 65 0. 14 0. 12 0.13 0.09 0. 08 0. 08

- 30∋ 15∋ 0. 13 0. 12 0.13 0.90 0. 82 0. 74 0. 16 0. 14 0.15 0.09 0. 08 0. 08

- 30∋ 30∋ 0. 10 0. 09 0.09 0.46 0. 45 0. 39 0. 12 0. 11 0.11 0.06 0. 06 0. 06

- 10∋ - 30∋ 0. 13 0. 10 0.10 0.45 0. 88 0. 73 0. 15 0. 14 0.13 0.07 0. 09 0. 08

- 10∋ - 15∋ 0. 12 0. 07 0.07 0.53 0. 42 0. 35 0. 15 0. 09 0.09 0.08 0. 06 0. 06

- 10∋ 15∋ 0. 13 0. 08 0.08 0.59 0. 44 0. 37 0. 16 0. 10 0.10 0.09 0. 06 0. 05

- 10∋ 30∋ 0. 12 0. 08 0.08 0.58 0. 50 0. 36 0. 14 0. 10 0.10 0.08 0. 07 0. 06

0∋ - 30∋ 0. 11 0. 10 0.11 0.72 0. 70 0. 81 0. 13 0. 13 0.14 0.08 0. 08 0. 08

0∋ - 15∋ 0. 14 0. 08 0.07 0.71 0. 44 0. 45 0. 17 0. 10 0.10 0.10 0. 06 0. 06

0∋ 15∋ 0. 15 0. 08 0.08 0.58 0. 43 0. 38 0. 17 0. 11 0.10 0.09 0. 07 0. 06

0∋ 30∋ 0. 09 0. 08 0.08 0.50 0. 47 0. 43 0. 12 0. 10 0.10 0.07 0. 06 0. 06

10∋ - 30∋ 0. 08 0. 08 0.08 0.43 0. 43 0. 48 0. 10 0. 10 0.11 0.06 0. 06 0. 07

10∋ - 15∋ 0. 13 0. 08 0.08 0.84 0. 81 0. 87 0. 17 0. 12 0.13 0.11 0. 09 0. 09

10∋ 15∋ 0. 14 0. 11 0.11 0.64 0. 43 0. 46 0. 17 0. 13 0.13 0.09 0. 06 0. 06

10∋ 30∋ 0. 12 0. 13 0.13 0.52 0. 49 0. 45 0. 14 0. 15 0.15 0.08 0. 07 0. 07

注: 1次、2次和 3次三列分别对应多项式的最高次取 1、2和 3时的统计指标

表 4 � FOV= 17cm 时图象畸变校正精度分析(单位:像素)

方位
Mean Max RMS Std

A B A B A B A B

1 0. 79 0. 11 3.88 0. 54 0. 97 0. 13 0. 57 0. 08

2 0. 74 0. 09 3.34 0. 68 0. 88 0. 12 0. 47 0. 08

3 0. 71 0. 12 3.71 0. 52 0. 86 0. 14 0. 49 0. 08

4 0. 72 0. 09 3.45 0. 45 0. 88 0. 11 0. 50 0. 06

5 0. 74 0. 10 3.54 0. 44 0. 89 0. 13 0. 51 0. 08

6 0. 76 0. 08 2.94 0. 28 0. 91 0. 10 0. 49 0. 05

7 0. 77 0. 08 3.41 0. 50 0. 93 0. 10 0. 52 0. 07

8 0. 73 0. 08 3.24 0. 55 0. 88 0. 10 0. 49 0. 06

9 0. 72 0. 10 3.11 0. 74 0. 86 0. 13 0. 46 0. 08

10 0. 80 0. 08 3.54 0. 44 0. 96 0. 10 0. 54 0. 06

11 0. 80 0. 08 3.45 0. 43 0. 96 0. 10 0. 54 0. 07

12 0. 76 0. 08 3.32 0. 47 0. 91 0. 10 0. 52 0. 06

13 0. 74 0. 08 3.30 0. 43 0. 88 0. 10 0. 49 0. 06

(续表)

方 位
Mean Max RMS Std

A B A B A B A B

14 0.77 0. 08 2. 99 0. 81 0. 92 0. 12 0. 50 0.09

15 0.71 0. 11 2. 83 0. 43 0. 86 0. 13 0. 48 0.06

16 0.68 0. 13 2. 84 0. 49 0. 83 0. 15 0. 47 0.07

17 0.67 0. 12 2. 91 0. 59 0. 80 0. 14 0. 45 0.07

18 0.67 0. 13 2. 91 0. 53 0. 80 0. 15 0. 45 0.07

19 0.61 0. 10 2. 29 0. 32 0. 72 0. 18 0. 38 0.06

20 0.70 0. 11 2. 89 0. 27 0. 81 0. 13 0. 44 0.06

注: A 列为校正前畸变统计指标, B列为校正后畸变残差统计指标

� � 从表 3 可以看出,当多项式的次数为 2时误差平均

值在 0. 1像素左右,与次数取 3时所得到的结果相当且

很稳定,故选取二元二次多项式作为像素运动模型.表

4为像素运动模型选取二元二次多项式时各方位下的

校正精度.可以看出, 校正算法的平均误差在 0�1 像素
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(0�03mm)左右,最大误差在 0�5像素 ( 0�17mm)左右,且
在各方位下比较稳

定.图 9 为经过校正

后图像畸变残差的

分布图, 畸变残差大

于 0�2 像素主要分
布在图像边缘, 而临

床中经常用到的图

像中心部位具有较

高的校正精度.

Canero[ 11] 提 出

一种依次校正方位

相关畸变和方位无关畸变的方法,大量实验表明该算

法具有较高的精度.将本文方法与之比较,结果见表 5.

本文提出的算法校正一幅图像所需要的时间不到 1s,

并通过将方向相关畸变和方向无关畸变一起处理简化

了模型.两者校正残差均值均约为 0�1像素,精度相当.
表 5 � 算法比较

用 时 校正残差均值 方向相关和无关畸变处理

像素运动模型 < 1s 0.11像素 一起处理

Canero 方法 1~ 2s 0.13像素 分开建模

� � 图 10是两种算法校正后的效果, ( a)为原图, ( b)

为经过本文提出的校正算法处理后的图像, ( c )为经

Canero的方法处理后的图像. ( d) , ( e) , (f )分别与 ( a) ,

( b) , ( c )中标记的子块相对应.可以看出两种方法均可

以有效对畸变进行校正.

5 � 结论

� � 数字造影设备的成像畸变随成像方向变化, 将畸

变看作所有像素运动的结果.分析图像中每个像素的

运动并建立像素运动模型,进而可以对各个方向的图

像进行畸变校正. 实验结果表明该方法具有较高的精

度,特别是在图像的中心区域.目前认为每个像素由畸

变引起的运动是不相关的,可以考虑进一步研究相邻

像素间运动的相关性从而减小计算量, 提高算法速度.

我们将在接下来的工作中将该方法应用于实际冠脉造

影图像分析和三维重建中,并研究该畸变校正算法对

于改善三维重建精度所起到的作用.

致谢: 作者感谢北京朝阳医院的李延辉医生为我们提供了大

量的冠状动脉造影数据.
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