
前 言

图像配准作为一项关键技术广泛应用于放射治

疗领域中，配准使放射治疗前的信息（治疗前采集的

患者图像信息及其重建模型、靶点和放射治疗计划

等）和放射治疗中的信息（治疗中采集的患者图像信

息）统一到同一个坐标系统中，并保证治疗中的模型

与治疗前的模型是匹配的，提高靶点照射准确率。

目前，临床应用较为广泛的是治疗前采集患者的计

算机断层扫描图像（CT），治疗中获取的是 X 光实时

图像或者锥形束CT图像（CBCT）。在 2D/3D图像配

准应用中，X光实时图像与参考 CT图像生成的数字

重建放射影像（DRR）进行图像配准，计算出患者治

疗前与治疗中的模型偏差并传输到治疗床进行位置

纠正，从而保证治疗过程中的靶点准确性［1-4］。

目前，2D/3D配准方法主要分为 3类［5-6］：（1）基于

图像特征方法［7-12］。图像特征配准方法依赖于三维

CT图像以及二维 X光图像的几何特征提取，寻找能

使两组几何特征之间最小欧式距离的刚性变换，该

类方法能够有效降低数据计算量，在较大的搜索范

围内进行快速匹配，但由于此类方法的配准精度依

赖于特征提取以及特征匹配方法，因此缺乏鲁棒性
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以及精确性。（2）基于图像灰度方法［13-18］。图像灰度

配准方法寻找使得两幅图像相似度量化指标最大的

刚性变换，利用三维CT图像生成的DRR图像与二维

X光图像的相似度作为迭代框架中的目标函数，此类

方法的精确性以及鲁棒性会高于基于图像特征的方

法，但由于需要多次生成DRR图像进行相似度计算，

该方法的执行时间比基于图像特征方法长。（3）混合

方法［19-20］。混合方法融合了几何特征匹配以及灰度

相似度测度，将二维图像信息反投影至三维空间并

且与CT图像进行相似度匹配，该类方法配准精度高

于基于图像特征方法。

本研究提出一种在频域空间内 2D/3D 刚性配准

方法，利用频域中傅里叶梅林变换后的幅度谱消除

图像噪声以及灰度不一致性对图像配准的影响，通

过频谱分析寻找三维 CT 图像生成的 DRR 图像与二

维X光图像的二维几何偏差，将此偏差反投至三维空

间，更新 DRR 图像并拟合此条件下一定搜索范围内

的 DRR 图像与 X 光图像之间相似度测度的曲线，精

确匹配到两者之间的全局最优配准变换。该方法能

够在较大搜索范围内进行配准，只需要生成少量

DRR 图像进行计算，大幅度提升 2D/3D 配准方法性

能和鲁棒性。

1 方 法

本研究提出一种基于傅里叶梅林变换的分步配

准方法，第一步采用 DRR 图像以及 X 光图像的交叉

能量频域进行快速粗配准，将误差限制在一定范围

内，从而解决搜索范围有限的问题。第二步基于

DRR 图 像 与 X 光 图 像 之 间 的 归 一 化 互 相 关

（Normalized Cross Correlation, NCC）图像相似度配

准，以第一步粗配准结果作为初始搜索点，在其邻域

附近生成若干 DRR 图像并计算出这些 DRR 图像与

对应 X 光图像之间的 NCC，亚像素级别的最优解可

通过拟合NCC与几何参数之间的多项式曲线获得。

1.1 几何模型

本研究中，世界坐标系建立在三维物体（三维CT

图像）的中心，摄像机坐标系建立在X射线源位置，几

何模型如图 1 所示，D 表示射线源与旋转中心的距

离，f表示射线源与探测器距离。

三维物体的投照关系可以通过式（1）获取,其中

探 测 器 像 素 物 理 坐 标 为 (u, v )，摄 像 机 坐

标为( )xc, yc, zc ：
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其中，f代表射线源与平板探测器的距离，u = U/S，v =

V/S。其中 3×4矩阵代表内参数投影矩阵P Image
Camera，世界

坐标 ( xw, yw, zw)与摄像机坐标 ( xc, yc, zc)的转换关系

如下所示：
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其中，( tx, ty, tz)代表刚性平移向量，D代表射线源距离

旋转中心的距离。其中 4×4矩阵代表世界坐标与摄

像机坐标的转换矩阵 T Camera
World ，本研究研究仅考虑 3 个

自由度的刚性配准。三维空间到二维平面之间的映

射关系可用以下公式表示：
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1.2 配准框架

本研究方法包括粗配准和精配准两大步骤。粗

配准包括图像预处理、侧位 X 光图像与对应侧位

DRR图像计算、正位 X光图像与对应正位 DRR图像

计算、反投影计算、更新正侧位DRR图像。精配准包

括优化平移向量。具体配准流程框架如图2所示。

1.3 图像预处理

对正侧位X光图像以及对应DRR图像进行配准

前，需要对图像进行预处理。对于精确的图像配准，

图像中的低频信号没有包含待配准物体的特征信

息，对配准精度作用较小，因此在配准前需要对图像

进行高频增强。本研究采用对比度受限的自适应直

方 图 均 衡 化（Contrast Limited Adaptive Histogram

Equalization, CLAHE）方法对 X 光图像以及对应

DRR图像进行增强［21］。

1.4 基于傅里叶梅林变换的粗配准

1.4.1 原理 傅里叶梅林变换利用图像频谱的相位相

关性实现平移、旋转和缩放的两幅图像配准［22］。设

DRR图像是 f1，X光图像是 f2，图像之间的几何变换只

图1 成像系统几何模型

Figure 1 Geometry model of imaging system
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有二维的平移关系，假设平移向量为 (u0,v0)，则两幅

图像之间关系可用式（4）表示：

f2 ( )x, y = f1 ( x - u0, y - v0) （4）

f1 和 f2 对应的傅里叶变换为F1 和F2，两者关系如

式（5）所示：

F2 ( )ε, η = e-j2π ( εu0 + ηv0)*F1 ( )ε,η （5）

f1 与 f2 之 间 的 交 叉 能 量 频 域（Cross Power

Spectrum, CPS）可通过式（6）计算：

CPS ( ε, η ) =
F1 ( ε, η ) F *

2 ( )ε, η

|| F1 ( ε, η ) F *
2 ( )ε, η

= ej2π ( εu0 + ηv0) （6）

其中，F *
2 ( )ε, η 代表 F2 ( )ε, η 的共轭复数，对 CPS 图像

进行反傅里叶变换得到时域中的冲击响应，冲激响

应在图像上的像素坐标代表平移向量 (u0, v0)。

1.4.2 算法实现 根据傅里叶梅林变换计算正位X光

图像与正位 DRR 图像之间的平移向量 (u1, v1)，侧位

X 光图像与侧位 DRR 图像之间的平移向量 (u2, v2)，

由几何模型可得出平移向量与 CT 图像的三维平移

向量 ( tx, ty, tz)存在以下关系：
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其中：
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CT图像的三维平移向量 ( tx, ty, tz)与二维平移向

量之间的关系如图 3所示，可通过最小二乘法求解得

到，因此可通过正侧位的平移向量反投影计算得到

三维空间的平移向量。

1.5 基于图像相似度的精配准

1.5.1 原理 NCC 配准算法［23］是一种经典的统计匹

配算法，通过计算模板图像和配准图像的互相关值

图2 配准流程框架图

Figure 2 Registration flowchart

图3 反投影计算三维平移向量

Figure 3 Back-projection to calculate the 3D translation vectors
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确定配准程度。设 X 光图像是 f1，DRR 图像是 f2，矩

阵大小为 M × N，它们之间的 NCC 系数可通过以下

计算得到：

γ =
∑i = 1

M ∑j = 1

N ( f1 ( )i, j - f̄1) ( f2 ( )i - u, j - v - f̄2)

∑i = 1

M ∑j = 1

N ( f1 ( )i, j - f̄1)2∑i = 1

M ∑j = 1

N ( f2 ( )i, j - f̄2)2

（11）

其中，f̄1和 f̄2分别表示图像 f1和 f2的均值。

1.5.2 算法实现 NCC 作为衡量 X 光图像与 DRR 图

像配准误差的目标函数，利用最优化函数对目标函

数进行最优解的搜索。用傅里叶梅林变换粗配准的

结果作为初始解，最优解会在初始解的小范围内搜

索得到，因此只需在初始解某一个维度上生成小范

围的若干 DRR图像，计算出与 X光图像之间的 NCC

测度，拟合二次曲线获取最高点即可得到该维度上

的最优解。

2 结 果

本研究数据在医科达Synergy直线加速器上采集，

该机器上配备CBCT采集系统，CBCT系统的探测器大

小为（410×410）mm2，探测器距离旋转中心536 mm，射

线源距离探测器1 536 mm，射线源与探测器可围绕旋

转中心进行360°旋转。实验数据采用Medical University

Vienna的金标准猪头数据［24］，猪头上面镶嵌着标记物，

可以获得金标准平移向量，通过本研究方法实验结果

与金标准结果进行对比验证本研究方法的配准精度。

配准误差使用点配准基准配准误差（Fiducial Registration

Error, FRE）［25］表示：

FRE = || T - Tgold （12）

其中，T为本研究算法得到的三维平移向量，Tgold为金

标准三维平移向量。具体算法实验步骤及结果如

下：（1）以初始平移向量（0, 0, 0）生成正侧位 DRR 图

像；（2）图像预处理，对正侧位 kV图像以及对应的正

侧位DRR图像进行CLAHE方法增强，增强结果如图

4 所示；（3）计算增强后的正侧位 kV 图像、正侧位

DRR图像的傅里叶频谱以及交叉能量频域，如图 5所

示，对交叉能量频域进行反傅里叶变换获取冲击函

数最大值的位置；（4）反投影计算并更新三维平移向

量；（5）根据三维平移向量重新生成正侧位 DRR 图

像，重复步骤 1~4直到参数变化小于固定阈值，参数

变化计算可根据公式计算 ∆T = || ∆tx + || ∆ty + || ∆tz ，

本研究设置变化阈值 Δ为 1 mm，实验结果如表 1 所

示；（6）以步骤（5）的最终三维平移向量作为初始位

置，在其 3个方向的邻域范围以一定步长生成正侧位

DRR图像并计算正侧位 kV图像与正侧位 DRR图像

之间的NCC，形成NCC与平移量之间的关系，通过二

次曲线拟合得到最优极值所对应的平移参数，步长

设置为 0.2 mm，邻域区间范围设置为-1~1 mm，结果

如图6所示。

b：侧位DRR图像 c：侧位kV图像经过CLAHE
增强后的图像

d：侧位DRR图像经过

CLAHE增强后的图像

a：侧位kV图像

图4 图像增强结果

Figure 4 Results of image enhancement

最终实验结果如表 2所示，计算得出的FRE值为

0.576 5 mm，临床要求的配准精度为 2 mm，本研究方

法满足临床精度要求。该方法在 Matlab 2017b 编程

平台运行，平均运行时间为 3.34 s，满足临床实际应

用要求。

3 结 论

本研究提出一种2D/3D配准方法，包括粗配准及

精配准阶段，粗配准阶段使用傅里叶梅林变换进行

快速匹配，大大减少传统方法逐步迭代搜索时间，在

粗配准结果的附近进行小范围的邻域搜索，有利于

寻找到最优的配准结果，保证配准精度。临床上配

准误差要求小于 2 mm［26］，因此本研究算法配准精度

在临床可接受范围内。本研究方法限于对 CT 图像
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的三维刚性平移偏差校正，下一步计划将引入三维

旋转对摆位误差的影响计算，为精准放疗计划准确

实施提供重要保障。
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Figure 5 Frequency spectra
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表1 粗配准阶段反投影结果（mm）

Table 1 Back-projection results in coarse registration (mm)
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Figure 6 Results of precise registration
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本文研究方法
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表2 本文研究方法配准结果与金标准结果对比（mm）

Table 2 Comparison of registration result between the
proposed method and gold standard (mm)
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