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基于犐犞犝犛图像配准的动脉壁位移估计

李新伟，汪友生
（北京工业大学 信息学部，北京　１００１２４）

摘要：：心血管疾病是死亡的主要原因之一，考虑到大部分事件是由于病变难以分析和检测造成的，提出一种针对ＩＶＵＳ图

像的血管壁位移估计方法；该方法采用非刚性配准，结合正则函数计算位移场；针对血管内超声图像噪声较大问题，引入灰度平

滑约束和光流梯度约束，使用改进的多尺度迭代方法最小化配准函数；将正则权重改进，避免陷入配准函数局部最小值；引入与

尺度相关的比例阈值法，实现了迭代均匀化；提出一种结合尺度位移估计值的窗口搜索方法，提高了位移准确性；将位移矢量进

行编码，清晰直观的展示；实验结果表明，与改进前方法比较，配准精度提高约２５％，运行时间减少２０．８ｓ。

关键词：血管内超声 （ＩＶＵＳ）；位移估计；非刚性配准；多尺度
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０　引言

随着年龄的增长，心血管事件如冠状动脉疾病或动脉

粥样硬化，常常引起生物组织硬度变化和动脉粥样硬化斑

块的产生，最终导致中风或心肌梗死。最初，将安装超声

仪的导管进入血管内获得ＩＶＵＳ成像，来识别动脉壁形态，

纤维斑块位置和厚度以及内腔面积，改善心血管疾病 （如

动脉粥样硬化）的诊断。因此，其临床应用局限于辅助性

的超声波检查工具或精湛的血管内手术。

然而，弹性成像是一种非常有前景的方法来表征血管

壁的力学性能。分析血管弹性对预防斑块硬化、易损斑块

的早期发现以及指导动脉治疗手术具有十分重要的意义［１］。

生物力学研究表明［３］，动脉粥样硬化斑块某个位置的应力

超过局部阈值时易发生破裂。但是，如何准确评价血管斑

块弹性及预测斑块破裂风险的方法仍然缺乏［４］。

非刚性图像配准一直是医学图像处理领域研究的热

点［５］，可以用来计算血管壁变形，研究斑块破裂风险，从

而为预防和治疗心血管疾病提供依据［６７］。ＬｉａｎｇＹｕｎ等人
［７］

使用有限元网格和三次Ｂｓｐｌｉｎｅ基函数作为配准模型，采用

列文伯格－马夸尔特 （ＬＭ）法方法最小化配准函数。然

而，三次Ｂｓｐｌｉｎｅｓ的离散初始化过分平滑应变值，使测量

的应变不准确。Ｒｉｃｈａｒｄｓ等人
［９１０］使用半范数正则化配准模

型，采用牛顿下降法最小化配准函数。但位移较大时，变

形效果不太真实。ＴａｎｇＺ
［１１］等人在配准能模型引入平衡系

数，一定程度缓解了配准精度较低问题，但计算速度较慢。

由于处理ＩＶＵＳ图像本身不足以解决由于高噪声造成的

位移模糊问题，因此使用正则化方法为整合这些约束信息

提供了必要的理论框架。由于血管内外膜运动的复杂性和

空间异质性，全局参数正则化模型是不合适的。而光流方

法是一个更好的模型，它允许估计局部变形。因此，为了

进一度提高位移估计的配准精度和计算速度，本文提出一

种结合光流的非刚性配准模型，使用改进的多尺度方法最

小化配准函数，得到了较好的位移结果。

１　改进的图像配准模型

非刚性图像配准被认为是一种优化问题，其目标是最

小化配准函数。在本文中，所提出的配准函数包括表示前后

两帧ＩＶＵＳ图像的相似性项，以及结合组织位移平滑约束增

加位移鲁棒性的加权项。

经典的配准模型［１２］，如式 （１）：

犈＝犛犻犿＋λＲｅ犵 （１）
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　　犈表示图像配准函数，犛犻犿 表示图像配准项，用来评价

前后两帧图像的相关性。Ｒｅ犵表示正则项，用来平滑位移函

数。λ表示正则项比重。

其中，犛犻犿 采用平方和差 （ＳＳＤ）准则
［１２］，，如式 （２）：

犛犻犿 ＝∑
狓∈Ω
∑
狔∈Ω

（犐（狓，狔）－犑（狓，狔）犇）
２ （２）

　　犐（狓，狔）代表前一帧ＩＶＵＳ图像，犑（狓，狔）代表后一帧

ＩＶＵＳ图像。犇表示图像犐和图像犑 的变换矩阵，即待求解

的位移场。Ω表示ＩＶＵＳ图像中计算位移的区域。

Ｒｅ犵采用灰度平滑约束和光流梯度约束，用来提高位

移估计的鲁棒性，如式 （３）：

犚犲犵＝ （犐（狓，狔）－犑（狓，狔））
２
＋犙（犇：犇） （３）

　　 犐（狓，狔）表示前一帧ＩＶＵＳ图像的灰度梯度，犑（狓，

狔）表示后一帧ＩＶＵＳ图像的灰度梯度，（犐（狓，狔）－犑（狓，

狔））
２表示灰度平滑约束。犇 表示光流梯度，：符号表示矩

阵内积，（犇：犇）表示光流梯度约束。犙表示空间权重函

数，用于调节光流梯度约束，本文以血管内膜距血管中心

的径向距离犚（狓，狔）表示即犙＝犚
４。

将式 （２）和式 （３）代入式 （１）中得到最终配准模

型，如式 （４）：

犈＝∑
狓∈Ω
∑
狔∈Ω

（犐（狓，狔）－犑（狓，狔）犇）
２
＋

λ∑
狓∈Ω
∑
狔∈Ω

（（犐（狓，狔）－犑（狓，狔））
２
＋犙（犇：犇））（４）

２　多尺度迭代算法及其改进

最小化能量函数是一个经典的优化问题，能量函数是

非凸的，可能包含几个局部最小值。其次，最小化计算时

间是一个重要的考虑因素。如模拟退火等随机算法在理论

上向能量函数的全局最小值收敛。然而，随机松弛算法需

要大量的迭代非常缓慢；迭代条件模式 （ＩＣＭ）算法等确定

性算法会更快地收敛，但可以能陷入能量函数的局部极小

值中。为了避免选择局部最小值，同时减少迭代时间，多

尺度方法通过在更精细的配置空间内搜索提供了这种可

能性。

多尺度迭代方法［１３１４］如图１所示。

将连续两帧ＩＶＵＳ图像与可变尺度的二维高斯函数

犌（狓，狔，σ）卷积运算得到尺度空间犔（狓，狔，σ），对两个尺度

空间划分模块后进行匹配。在尺度犻计算配准函数的最小

化，得到位移场犇犻，对尺度犻插值得到尺度犻－１，再对尺

度犻－１的配准函数最小化，得到新的位移场犇犻－１，重复相

同的操作直到尺度犻＝０。

其中，犻表示第犻层尺度空间，犻∈ （０，．．．，犐）。狀表示第

狀个模块，狀∈（１，，，犖犻）。犽×犾表示每个模块大小犽＝２
犻＋２，

犾＝２
犻。犇犻表示第犻个尺度空间的位移，如式 （５）：

犇犻＝ｍｉｎ∑
犖
犻

狀＝１
∑
狓，狔∈犅

犻

狀

（（犐（狓，狔）－犑（狓，狔）犇犻）
２
＋

λ犻（（犐（狓，狔）－犑（狓，狔））
２
＋犙（犇犻：犇犻））） （５）

　　本系统实现过程需要调整三个关键参数：正则化系数，

比例阈值和搜索范围。这些参数通常是根据图像凭经验选

图１　多尺度迭代方法优化示意图

图２　系统实现流程图

择的，本文针对三个参数做了改进，进一步提高方法的

性能。

２１　改进的正则项权重

通常在选择正则项权重λ时采用常数，每个尺度的图像

配准进行相同的正则化导致位移估计过平滑或欠平滑，同

时由于原始尺度较大，最小化时易陷入配准函数局部最小

值。为此，本文将正则化权重λ犻进行改进：

对于原始尺度犐的正则化权重λ犻设为零，即λ犐 ＝０。

对于犻＜犐尺度下的正则化权重λ犻 采用模块归一化因

子，如式 （６）：

λ犻 ＝∑
犖
犻

狀＝１
∑
犖
犻

狀′＝１

（犅犻狀－犅
犻
狀′）

∑
犖
犻

狀＝１

（犅犻狀）槡
２

∑
犖
犻

狀′＝１

（犅犻狀′）槡
２

（６）

　　犅
犻
狀表示尺度犻的第狀个模块，犅

犻
狀′表示与模块犅

犻
狀相邻的

模块。原始尺度犐的权重采用一般初始化，相当于原始尺度
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图像的配准仅进行平方和差，降低因过分约束陷入能量函

数局部最小值的可能性。犻＜犐尺度的权重不使用常数，而

是取决于归一化因子，实现权重自适应化，避免了位移估

计的过平滑或欠平滑。

２２　改进的比例阈值

通常在配准函数最小化过程中采用固定迭代次数，每

次迭代都会依次扫描各模块。然而，不同尺度模块数量相

差较大，导致迭代次数选择过大时，较大尺度模块已完成

配准，不能立即停止迭代，运行时间较长；迭代次数选择

较小时，划分精细的尺度未完成配准，位移误差较大。

为了使迭代均匀化，保证不同尺度图像既可以完成配

准又可以及时停止迭代。定义了一个比例阈值η犻，如式

（７），在较大尺度上完成配准后，停止迭代；在模块划分精

细的尺度上，若未计算的模块像素数量小于总模块像素数

量的百分之一时，停止迭代。

η犻 ＝０，犻＞２

η犻 ＝犖犻／１００，犻≤｛ ２
（７）

　　其中：选取尺度犻＝２是因为ＩＶＵＳ图像尺寸为２５６×

２５６，尺度空间构建７层，若尺度犻选取过大，模块数量较

少使用比例阈值会增加估计误差；若尺度犻选取过小，当模

块数量很大时未能及时停止迭代，阈值效果不明显。选择

尺度阈值犻＝２，此尺度以下模块数量以千量级增加最快。

选取百分之一比例保证了加快迭代的同时不影响位移估计

准确性。改进的比例阈值法减少了配准过程的迭代次数，提

高了计算速度。

２３　改进的搜索窗口

经典多尺度方法在不同尺度下扫描模块进行配准时，

搜索窗口为固定窗口，如式 （８）所示：

犻∈ ０，．．．，｛ ｝犐 ，犺犻＝犺 （８）

导致估计的位移误差增加，计算缓慢。

针对ＩＶＵＳ图像相似性大、位移较小的特点，使用上一

级尺度位移来定义下一级尺度的搜索窗口，也就是根据所

计算的块本身来定义搜索窗口，如式 （９）：

犺狀
犻
＝

（犇狓
犻（狀）－１，．．．，犇狓

犻（狀）＋１）×

（犇狔
犻（狀）－１，．．．，犇狔

犻（狀）＋１）犻＝犐

犇狓
犻＋１（狀）－

犇犿狓
２
，．．．，犇狓

犻＋１（狀）＋
犇犿狓（ ）２ ×

犇狔
犻＋１（狀）－

犇犿狔
２
，．．．，犇狔

犻＋１（狀）＋
犇犿狔（ ）２ 犻＜

烅

烄

烆
犐

（９）

　　犺
犻
狀表示搜索窗口，犇

犻
狓（狀），犇

犻
狔
（狀）表示尺度犻的位移在狓

和狔方向的估计值犇犿狓 和犇犿狔
是狓和狔方向的最大估计值。

在最大尺度犐中，搜索窗口由单位矩阵决定。在小于犐尺度

空间中，搜索窗口由上一级尺度位移估计值决定。

这种搜索方法使计算位移过程中各模块区内的点朝向

最佳的相邻点进行计算。如果一个块的位移估计值在计算

过程中没有被修改，可能意味着这个块属于一个同质区域，

并且它的估计已经达到一个稳定状态。改进的搜索方法允

许灵活地计算能量函数的最小值，减少计算时间，提高了

位移估计准确性。

３　实验结果及分析

本文首先利用三类图像分别是医院获得序列ＩＶＵＳ图

像，文献采用的序列ＩＶＵＳ图像，人工变形的ＩＶＵＳ图像，

进行了四组实验，从径向和角向位移图验证结果有效性。

最后从均方根误差 （犚犕犛犈）、运行时间、迭代次数等

数据方面比较本文方法和改进前方法。

３１　基于医院的连续两帧犐犞犝犛图像配准实验

用内外膜分割方法提取ＩＶＵＳ图像的ＲＯＩ区域，如图３

所示。利用本文方法和改进前方法进行ＩＶＵＳ图像配准计算

ＲＯＩ区域位移，结果如图４和图５所示。

图３　ＲＯＩ区域图

本文方法的位移结果如图４所示。

图４　位移结果图

改进前方法的位移结果如图５所示。

图５　位移结果图

结果图颜色轴０以上代表正向位移增加，０以下代表负

向位移增加。径向图以图像的中心为圆心，沿径向方向为

正。角向图以顺时针为正，逆时针为负。从结果图看出改

进前和改进后均满足内膜附近位移较大，外膜附近位移较

小的特点，这与实际情况是符合的。但改进前方法的位移

结果更粗糙，尤其是角向位移变化很不明显，误差较大。

本文径向位移图和角向位移图平滑性优于改进前方法，从

角向图明显血管内外膜位移分布情况。
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３２　基于文献 ［８］中犐犞犝犛图像的实验

图６为文献 ［８］采用的连续两帧ＩＶＵＳ图像，图７为

本文实验结果，图８为改进前的实验结果：

图６　连续两帧ＩＶＵＳ图像

本文实验得到的径向位移和角向位移：

图７　本文实验结果

改进前方法的径向位移和角向位移：

图８　改进前的实验结果

利用文献 ［８］的ＩＶＵＳ图像得到的实验结果图中同样

看出，改进前的算法内外膜位移变化很小，基本无变化，

与实际不太符合。本文位移结果与改进前位移结果相比，

清晰看出从内膜区域到外膜区域的位移变化，在十二点到

六点区域径向和角向位移较大，六点和十点区域位移较小，

因此本文实验结果优于改进前的结果。

３３　基于人工变形犐犞犝犛图像的实验

由于血管变形是无法获取到的，本文使用液化方法对

一帧ＩＶＵＳ图像内膜１２点－１点方向施加压力。变形前

ＩＶＵＳ图像如图９ （ａ），变形后ＩＶＵＳ图像如图９ （ｂ）。其

中，图像的内膜变形大于外膜变形。使用本文方法对变形

前和变形后ＩＶＵＳ图像进行配准，得到图像ＲＯＩ区域的径

向和角向位移结果，如图１０ （ａ）和 （ｂ）。

从结果图看出，径向和角向位移均满足在１２点－１点

方向的位移最大，且内膜的位移大于外膜的位移，与人工

变形情况一致。

３４　量化位移实验

选取斑块较明显的ＩＶＵＳ图像进行配准，对得到的径向

图９　ＩＶＵＳ图像

图１０　径向位移和角向位移

位移图像进行定量分析。图１１为连续两帧ＩＶＵＳ图像，在

１１点到１点区域和３点区域两处存在钙化斑块。图１２为径

向位移图。表１为径向位移量化表。

表１　 径向位移量化表

点 Ａ Ｂ Ｃ Ｄ Ｅ Ｆ Ｇ Ｈ

位移 ０．０１ ０．０３ ０．００５０．０１２ ０．３ ０．４２ ０．０６ ０．１３

位移差 ０．０２ ０．１９５ ０．１２ ０．０７

图１１　平共处五项原则

图１２　向位移

从表格中能够看出，犆犇和犎犌 间位移最大，犃犅和犈犉

间位移最小。与图１１的ＩＶＵＳ图像比对，犃犅和犈犉 区域正

是ＩＶＵＳ图像存在钙化斑块区域，而犆犇和犌犎 区域钙化

斑块较少。生物力学研究表明［１５］，钙化斑块弹性模量较大，

不易变形；纤维和脂质斑块模量较小，易变性，证明本文

得到的位移与生物力学是一致的。
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３５　参数比较

最后，利用犚犕犛犈、运行时间、迭代次数等参数比较本

文方法和改进前方法。

犚犕犛犈 参数定义：

犚犕犛犈 ＝
１

犖∑
犖

犻＝１

（（狓犻－狓′犻）
２
＋（狔犻－狔′犻）

２

槡 ） （１０）

　　配准实验进行１０次，将１０次结果的平均值作为最终结

果。对比结果如表２：

表２　本文方法与改进前方法参数比较

方法 犚犕犛犈 平均运行时间／ｓ 迭代次数

本文方法 ３．２４ｅ
－３ ９．５２ ５５

改进前方法 ４．４６ｅ
－３

３０．３５ ９６

从表２看出，本文方法的犚犕犛犈 ，运行时间和迭代次

数均低于改进前方法。实验结果表示，本文方法配准精度

提高约２５％，运行时间减少２０．８ｓ。

４结论

基于ＩＶＵＳ图像对血管壁位移进行精确估计是一个复杂

且有挑战性的课题，在计算局部组织位移后导出轴向应变

就可以获得组织弹性的量度。通过最小化能量方程来估计

位移场，施加灰度平滑约束和光流梯度约束，这样结合了

局部和全局信息的优势，得到精确并且低噪声的位移场。

寻找全局能量的最小值是非常耗时的，为了加速收敛，使

用了从粗到细的多尺度最小化。提出的正则权重，避免了

位移估计过平滑；改进的比例阈值，实现了不同尺度迭代

次数均匀化，加快了计算速度；结合上一级尺度位移估计

值的窗口方法，朝向最佳方向进行搜索配准，提高了位移

估计的准确性。

该方法的局限性在于，当血管的角向位移较小或硬化

斑块轴向偏大时，前后两帧图像包含较少的角向位移信息，

导致计算角向位移存在偏差，这一问题的解决方式是尽量

降低导管的回拉速度增加轴向采样率。

总之，实验结果表明提出的非刚性图像配准方法在

ＩＶＵＳ图像位移估计方面的有效性。虽然结果是初步的，但

这种方法所得位移图效果较好，值得进一步深入研究。
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ｂａｓｅｄｓｔｒａｉｎｅｓｔｉｍａｔｏｒｆｏｒｉｎｔｒａｖａｓｃｕｌａｒｕｌｔｒａｓｏｕｎｄＥｌａｓｔｏｇｒａ

ｐｈｙ［Ｊ］．ＵｌｔｒａｓｏｕｎｄｉｎＭｅｄｉｃｉｎｅ＆ Ｂｉｏｌｏｇｙ，２０１３，３９ （３）：

５１５ ５３３．

［１３］ＷｕＪ，ＴｉａｎＺ，ＬｉｕＸ．Ｐｒｏｐｏｓｉｎｇａｎｅｆｆｅｃｔｉｖｅｍｅｔｈｏｄｆｏｒｉｍａｇｅ

ｍｕｌｔｉ－ｓｃａｌｅｒｅｇｉｓｔｒａｔｉｏｎｂｙｃｏｍｂｉｎｉｎｇＳＩＦＴ ｗｉｔｈ ｗａｖｅｌｅｔ

ｔｒａｎｓｆｏｒｍ （ＷＴ） ［Ｊ］．ＪｏｕｒｎａｌｏｆＮｏｒｔｈｗｅｓｔｅｒｎＰｏｌｙｔｅｃｈｎｉｃａｌ

Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ，２０１１，２９ （１）：１７ ２１．

［１４］ＪｉａｎＹ ，ＹｕｅＬ ．Ｍｅｄｉｃａｌｉｍａｇｅｅｌａｓｔｉｃｒｅｇｉｓｔｒａｔｉｏｎｍｅｔｈｏｄ

ｃｏｍｂｉｎｅｓｔｈｅｃｏｎｖｅｘｈｕｌｌｏｆｍｕｌｔｉｓｃａｌｅｍａｔｃｈｉｎｇａｎｄｇｒａｄｉｎｇ

ｐｏｌｉｃｙ［Ｐ］．ＣＮ１０３３１０４５８Ｂ．２０１６．

［１５］ＭａｎｔｅｒｏｌａＨＬ，ＦｒｅｓｎｏＭ Ｄ．Ａｎａｎａｌｙｓｉｓｏｆｍｅｃｈａｎｉｃａｌａｎｄ

ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎａｌｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓｆｏｒｎｏｎｉｎｖａｓｉｖｅｖａｓｃｕｌａｒｅｌａｓｔｏｇｒａｐｈｙ

［Ａ］．ＩｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌＳｙｍｐｏｓｉｕｍｏｎ ＭｅｄｉｃａｌＩｎｆｏｒｍａｔｉｏｎＰｒｏ

ｃｅｓｓｉｎｇａｎｄＡｎａｌｙｓｉｓ［Ｃ］．ＩｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌＳｏｃｉｅｔｙｆｏｒＯｐｔｉｃｓａｎｄ

Ｐｈｏｔｏｎｉｃｓ．２０１５．


