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摘　要：基于经典３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型，应用射线追踪和射线衰减定律得到锥束ＣＴ的模拟仿真

数据．利用ＦＤＫ三维重建算法实现锥束ＣＴ图像重建，采用仿真图像对重建算法进行了验证，通过

搭建的锥束ＣＴ系统和自制仿体进行了层析成像和图像重建．结果表明：算法可较为准确地重建出

原物体的空间分布和密度关系，针对仿真数据的中心断层重建图像的空间分辨率可达到８ｌｐ／ｍｍ．

关键词：锥束ＣＴ；重建算法；ＦＤＫ

中图分类号：ＴＮ２１／２７　　　　文献标识码：Ａ　　　　 犱狅犻：１０．３７８８／ｇｚｘｂ２０１０３９０９．１５８８

０　引言

小动物荧光分子层析成像已经获得了越来越高

的重视，例如研究利用活体光学成像追踪并标记细

胞在体内的活动及标记基因在体内的表达．而Ｘ射

线ＣＴ由于可以提供高分辨的内部结构信息，在多

模态荧光分子层析成像中起着重要作用．

但传统ＣＴ技术仍具有空间分辨率较低、扫描

周期较长、切片不连续以及成本较高等缺点［１２］．锥

束ＣＴ是一种加速ＣＴ扫描数据收集的新技术，它

所采用的锥束Ｘ射线光源覆盖整个待测物体，因此

尤其适合于小动物成像．在锥形束ＣＴ中，光源与平

面点阵探测器同步地绕被测物旋转，仅需一次圆轨

道扫描便得到数百幅断层图像．因此相比于传统

ＣＴ技术，锥束ＣＴ不仅扫描速度更快（相当于传统

ＣＴ扫描时间的几十分之一）、Ｘ射线的利用效率

高，而且由２Ｄ图像直接重建出被测物的３Ｄ图像可

获取更高的空间分辨率．虽然锥束ＣＴ图像重建的

运算量较大且对探测器等硬件要求较高，但随着其

所需的Ｘ光面阵探测器技术的出现和计算机处理

能力的大幅提高，锥束ＣＴ技术的研究与应用已经

成为ＣＴ领域的研究热点
［２］．

锥束ＣＴ的图像重建算法大致可分为两类
［３］：

１）迭代重建算法；２）解析重建算法．其中迭代重建算

法适用于那些图像数据不可靠或被截断的重建过

程，解析重建算法包括近似算法和精确算法．解析重

建算法速度高，适合于数据完整的重建过程．在解析

算法中，近似重建具有扫描过程易于实现、计算相对

简单等优点［２］．

本文针对小动物锥束ＣＴ开展研究．首先描述

了用于评估重建算法的正向模拟数据的产生，包括

对光源和探测系统的模拟、基于３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ

模型的成像对象、射线的产生；发展了基于锥束ＣＴ

的ＦＤＫ（ＦｅｌｄｋａｍｐＤａｖｉｓＫｒｅｓｓ）近似重建算法，并

由模拟仿真数据对图像重建算法进行评估；利用已

有的小动物Ｘ射线透视装置搭建了锥束ＣＴ系统；

最后用所搭建的系统对自制的仿体进行实验和图像

重建．

１　锥束犆犜系统模型仿真

为了分析系统各参量对成像结果的影响并对图

像重建算法进行评估，采用图１的锥束ＣＴ成像结

构建立仿真模型，将系统划分为射线源、平板探测

器、成像对象几个部分进行数学建模．

图１　锥束ＣＴ投影成像

Ｆｉｇ．１　ＰｒｏｊｅｃｔｉｏｎｉｍａｇｉｎｇｄｉａｇｒａｍｏｆｃｏｎｅｂｅａｍＣＴ

１．１　锥束犆犜射线源

对光源进行描述的参量主要有射线源焦斑形

状、大小及能谱．理想的Ｘ射线源是点光源，但实际

的Ｘ射线源的焦斑是有一定尺寸的，这也是导致投

影出现伪像的原因．为了模拟实际的光源，本文将点



９期 缪辉，等：针对小动物的锥束ＣＴ重建的研究及验证

光源离散成为位于０．０５ｍｍ×０．０５ｍｍ正方形顶

点的四点光源，分别计算单个光源对物体的投影成

像，最后将全部结果叠加得到最终的投影图像．射线

束的最大锥角为１０°左右．虽然实际的Ｘ射线光源

能谱具有较宽的光谱结构，但经过射线硬化以后，低

能Ｘ射线成分会大大减少，因此得到的为较窄带宽

的Ｘ射线．但为了简化模拟过程，本文假设通过成

像对象的射线为单色的Ｘ射线束．

１．２　平板探测器

描述探测器的参量有探测器的分辨率及像素矩

阵的大小（或探测器的尺寸）等．本文采用正方形平

板探测器的像素点阵为５１２×５１２像素，单个像素尺

寸为０．０５ｍｍ×０．０５ｍｍ，且探测器对Ｘ射线具有

均一的灵敏度，忽略探测器的噪声的影响．系统采用

平板探测器，并进一步假设经过被测物散射的射线

对探测造成的影响可通过安装准直设备如准直器、

防散射滤线栅等方法得以有效控制．

１．３　成像对象

模拟验证中采用的ＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型由１０个

对Ｘ射线具有不同线性衰减系数的椭球叠加而成．

本文 采 用 的 ３Ｄ ＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ 模 型 是 基 于 ２Ｄ

ＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型原理而设计，其三维立体示意图

如图２．

图２　３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型示意图

Ｆｉｇ．２　Ｓｃｈｅｍａｔｉｃｄｉａｇｒａｍｏｆ３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎｍｏｄｅｌ

对成像对象所设置的参量有：各椭球对Ｘ射线

的衰减系数、几何位置和尺寸大小．物体对Ｘ射线

的衰减系数取决于物体本身结构密度，及Ｘ射线源

的能量强度．因此，文中采用相对密度值模拟小动物

组织对Ｘ射线的衰减系数，即单位长度下小动物组

织对Ｘ射线的衰减强度．椭球的几何位置和大小设

计考虑了实际中的体内较小组织和早期病变，设计

了体积不同、空间位置有交错的椭球，以满足评价图

像重建算法空间分辨率的需求［５］．所设计的３Ｄ

ＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型中各个椭球的大小、空间位置、密

度值如表１．各个椭球的相对密度值是为了反映小

动物的皮肤、骨骼及其他器官组织的Ｘ射线的衰减

系数［５，７］．

１．４　射线的产生及仿真投影图像

在图１中，设探测器到旋转中心犗 的距离为

４００ｍｍ，光源犗′绕旋转中心犗 旋转一周得到的投

影图像共３６０幅．假设物体重建域的尺寸为２５６×

２５６×２５６像素，每个体素尺寸为０．１ｍｍ×０．１ｍｍ×

０．１ｍｍ．

应用射线追踪和射线衰减定律得到锥束ＣＴ的

模拟仿真数据．由ＣＴ值的定义可得某组织的衰减

系数（单位ｍｍ１）为

μ组织＝（ＣＴ组织／１０００＋１）·μ水 （１）

一般来说，致密骨的ＣＴ值为＋１０００，脂肪的

ＣＴ值为－１００，肌肉的ＣＴ值为１００
［６］．

设由源发出的射线的强度为犐０，则经过射线路

径上的犻个椭球衰减之后到达探测器的射线的强度

犐为

犐＝犐０·犲
－ 
犻

犼＝１
μ犼
·犔
犼 （２）

式中，犔犼为射线在第犼个椭球内掠过的距离，单位

ｍｍ．

最后由到达探测器的射线组成投影图像，根据

表１所设参量计算，由上可知，投影图像表示组织对

Ｘ理投影图像如图３，其中β为犗犗′与犡 轴所成角

度．

图３　锥束ＣＴ下３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型部分典型投影图像

Ｆｉｇ．３　ＴｙｐｉｃａｌＳｈｅｐｐＬｏｇａｎｐｒｏｊｅｃｔｉｏｎｓｕｎｄｅｒｃｏｎｅｂｅａｍＣＴ

９８５１
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表１　３犇犛犺犲狆狆犔狅犵犪狀模型各椭球的参量

犜犪犫犾犲１　犈犾犾犻狆狊狅犻犱狆犪狉犪犿犲狋犲狉狊狅犳３犇犛犺犲狆狆犔狅犵犪狀

Ｎｏ．
ＳｐｈｅｒｅＣｅｎｔｅｒＣｏｏｒｄｉｎａｔｅ／ｍｍ

狓 狔 狕

ＳｅｍｉａｘｉｓＬｅｎｇｔｈ／ｍｍ

狓 狔 狕

Ｒｏｔａｔｉｏｎａｎｌｇｅ

狓 狔 狕

Ｄｅｎｓｉｔｙ

狔

１ ０ ０ ０ ６．９ ９．２ ９ ０ ０ ０ １０００

２ ０ ０ ０ ６．６２ ８．７４ ８．８ ０ ０ ０ －８００

３ －２．２ ０ －２．５ ４．１ １．６ ２．１ ０ ０ －１０８ －２００

４ ２．２ ０ －２．５ ３．１ １．１ ２．２ ０ ０ －７２ －２００

５ ０ ３．５ －２．５ ２．１ ２．５ ５ ０ ０ ０ １００

６ ０ １ －２．５ ０．４６ ０．４６ ０．４６ ０ ０ ０ １００

７ －０．８ －６．５ －２．５ ０．４６ ０．２３ ０．２ ０ ０ ０ １００

８ ０．６ －６．５ －２．５ ０．４６ ０．２３ ０．２ ０ ０ ９０ １００

９ ０．６ －１．０５ ６．２５ ０．５６ ０．４ １ ０ ０ ９０ １００

１０ ０ １ ６．２５ ０．５６ ０．５６ １ ０ ０ ０ １００

２　图像重建算法及仿真验证

２．１　图像重建算法

三维锥束重建算法中，ＦＤＫ重建算法一直是实

际应用的主流．相比于其他重建算法，ＦＤＫ算法具

有扫描轨迹简单、扫描数据更易获取、算法更简化、

重建速度快可并行执行、占用资源较少等特点，而且

在小锥角（锥角介于±１０°）条件下可以得到满意的

重建效果，因此，医学成像领域有着广泛的应用前

景［７８］．

ＦＤＫ重建算法的几何意义是计算滤波后的投

影图像沿锥束射线方向对算法的三维扩展．

图４　锥束ＣＴ扫描轨迹的几何坐标关系

Ｆｉｇ．４　Ｇｅｏｍｅｔｒｉｃｃｏｏｒｄｉｎａｔｅｏｆｓｃａｎｎｉｎｇｔｒａｃｋ

ｉｎｃｏｎｅｂｅａｍＣＴ

滤波反投影算法的理论基础是傅里叶切片定

理：某个角度下平行投影的一维傅里叶变换等同于

原始物体的二维傅里叶变换的一个切片，如图５．

图５　傅里叶切片定理示意图

Ｆｉｇ．５　ＳｃｈｅｍａｔｉｃｄｉａｇｒａｍｏｆｔｈｅＦｏｕｒｉｅｒｓｌｉｃｅｔｈｅｏｒｅｍ

根据中心切片定理可知，在θ角度下投影值狆

（ρ，θ）的傅里叶变换等于原物体的二维傅里叶变

换［８］

犉［狆（ρ，θ）］＝犉２［犳（－ρｓｉｎθ，ρｃｏｓθ）］ （３）

式中，犉狋 表示傅里叶变换，犉２ 表示二维傅里叶变

换．最后，将离散的投影值进行二维离散傅里叶逆变

换就得到了空间域的密度函数

犳（狓，狔）＝犉
－１
２ ［犉狋（狆（ρ，θ））］ （４）

ＦＤＫ算法是扇形束算法的三维扩展，所以要先

对投影进行余弦加权，预加权系数为锥束锥角ξ的

余弦 值［１０１１］，根 据 图 ４ 可 得 预 加 权 系 数 为

犇

犇２＋狊２＋狏槡
２
，其中犇为射线源犗′到旋转中心犗 的

距离，若投影角β下对应坐标（狊，狏）采集到的投影数

据为 狆（狊，狏，β），则 预 加 权 后 的 投 影 数 据 为：

犇

犇２＋狊２＋狏槡
２
·狆（狊，狏，β）．然后，对已加权的投影进

行一维ｒａｍｐ滤波

槇
狆（狊，狏，β）＝

犇

犇２＋狊２＋狏槡
２
·狆（狊，狏，β（ ））犺（狊）（５）

式中，犺（狊）为狉犪犿狆滤波函数，犺（狊）＝∫
＋∞

－∞
｜ω｜犲

犻２πω狋ｄω

最后，对每个投影角β下相应离散的
槇
狆（狊，狏，β）

进行反投影并求和，得到最终重建图像．犉犇犓 算法

公式得到坐标为（狓，狔，狕）体素的体素值：

犳（狓，狔，狕）＝∫
２π

０

１

犝（狓，狔，β）
２

犇

犇２＋狊２＋狏槡
２
·狆（狊，狏，β（ ））

犺（狊）ｄβ （６）

式中：犝（狓，狔，β）＝犇＋狓·ｓｉｎβ－狔·ｃｏｓβ．

２．２　仿真体的重建

本文中物体重建域划分为２５６×２５６×２５６个体

素，且单个体素尺寸为 ０．１ ｍｍ×０．１ ｍｍ×

０．１ｍｍ．利用编程实现对３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型仿

真数据的图像重建．

０９５１
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图６　模型沿Ｚ轴原图像和重建图像对比和图（ａ）中虚线处密度值对比

Ｆｉｇ．６　Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｓｂｅｔｗｅｅｎｏｒｉｇｉｎａｌｉｍａｇｅｓａｎｄｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎｉｍａｇｅｓａｔｘｙｐｌａｎｅ

　　图６（ａ）和（ｂ）分别给出狕＝－２．５ｍｍ和狕＝

６．２５ｍｍ处原图像与重建断层图像的对比（显示灰

度条表示密度值），图６（ｃ）中给出了狕＝－２．５ｍｍ，

狔＝０（图６（ａ）虚线表示）的原图像与重建图像的灰

度对比．结果表明，模型重建图像中重建目标的灰度

值误差不超过７％．图７分别给出沿犡 轴和犢 轴方

向原图像与重建的断层图像的对比．重建结果可见，

本重建算法较真实地重构出了原目标的分布状况．

图７　对３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型沿Ｘ轴和沿Ｙ轴的原图像和重建图像的对比

Ｆｉｇ．７　Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｂｅｔｗｅｅｎｏｒｉｇｉｎａｌｉｍａｇｅｓａｎｄｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎｉｍａｇｅｓａｔ狔狕ａｎｄ狓狕ｐｌａｎｅ

　　本文还实现了物体三维可视化显示．图８给出

了３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型的三维重建剖面图．

图８　３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型在狕＝０．２５ｍｍ处三维重建剖面图

Ｆｉｇ．８　３Ｄｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｅｄｃｒｏｓｓｓｅｃｔｉｏｎａｌｐｒｏｆｉｌｅａｔ狕＝０．２５ｍｍ

２．３　空间分辨率的模拟验证

采用黑白线对（ｌｉｎｅｐａｉｒｓ）的中心断层图像重建

实验对ＦＤＫ重建算法的空间分辨率进行评价．

论文采用对比度来描述重建算法对原对象还原

能力，其定义为：图像中极大灰度值（犐１）与极小灰度

值（犐２）之差和极大灰度与极小灰度值之和的比值

Ｃｏｎｔｒａｓｔ＝
犐１－犐２
犐１＋犐２

（７）

正常人的眼睛能够分辨的最低对比度为０．１以

上．图９给出了在不同线对于中心断层图像处时得

图９　重建的断层图像的空间分辨率

Ｆｉｇ．９　Ｔｈｅｓｐａｔｉａｌｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎｏｆｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｅｄｉｍａｇｅ
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到的对比度．由图可知，根据人眼极限分辨率，本算

法的 中 心 断 层 重 建 图 像 空 间 分 辨 率 可 接 近

８ｌｐ／ｍｍ，基本满足对小动物内部器官及组织的成

像要求．

３　实验系统及仿体实验验证

搭建的系统基于美国Ｂｉｏｐｔｉｃｓ公司的小动物Ｘ

射线透视系统Ｐｉｘａｒｒａｙ１００，Ｘ射线源的有效焦斑

为０．０５ｍｍ，探测器点阵为１０２４×１０２４像素，单

个像素尺寸为０．０５ｍｍ×０．０５ｍｍ．该系统具有体

积小、无需额外的外屏蔽等优点，因此更加适合于实

验室采用．

设计的模拟小动物仿体如图１０，仿体基底是直

径为３０ｍｍ、长度为３５ｍｍ的有机玻璃圆柱，用以

模拟小动物的软组织．基底内部打上不同直径、不同

长度的小圆柱，分别使其中充斥铝棒（棒１）、面粉

（棒２）及空气（棒３），用以模拟小动物的骨骼、肌肉

图１０　有机玻璃圆柱仿体结构图和狕＝０处截面图

Ｆｉｇ．１０　Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｐｈａｎｔｏｍｓｔｒｕｃｔｕｒａｌｄｒａｗｉｎｇ

ｃｒｏｓｓｓｅｃｔｉｏｎａｔ狕＝０ｐｌａｎｅ

组织和体腔结构［５］．棒１、２、３的长度分别为３０ｍｍ、

３５ｍｍ 和 ２５ｍｍ，直径分别为７ｍｍ、４ｍｍ 和

６ｍｍ．仿体其它参量参见表２．

由于该仪器的源与探测器无法相对旋转，本文

根据锥束圆形轨道扫描原理设计了仿体旋转支架，

从而可使仿体绕其纵轴（也即图１和图９中的狕轴）

精密旋转，调整Ｘ射线源到旋转中心犗的距离并使

之为４５０ｍｍ，从而满足锥束ＣＴ成像的基本要求．

实验中，仿体旋转一周得到的投影图像共１８０幅．

实验时管电压采用４５ｋＶ，管电流０．５ｍＡ，曝光时

间３～５ｓ．

利用ＦＤＫ算法实现图像三维重建．为了便于计

算，我们在重建前将投影图像压缩成５１２×５１２的投

影图像．实验中三维重建的仿体划分为５１２×５１２×

５１２个体素，且单个体素大小为０．１ｍｍ×０．１ｍｍ×

０．１ｍｍ．图１１给出了仿体在纵向狕＝０和狓＝０处断

层图像．重建图像与图１０的对比如表２．

图１１　仿体的重建截面图像

Ｆｉｇ．１１　Ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎｃｒｏｓｓｓｅｃｔｉｏｎｓａｔ狕＝０ａｎｄ狓＝０

由表２可以看出该重建图像较为精确地反映出

仿体中各个部分的位置和密度关系．

表２　仿体的目标参量和重建出的参量对比

犜犪犫犾犲２　犘犪狉犪犿犲狋犲狉犮狅犿狆犪狉犻狊狅狀狊狅犳狆犺犪狀狋狅犿犪狀犱狉犲犮狅狀狊狋狉狌犮狋犻狅狀

Ｃｙｌｉｎｄｅｒｒａｄｉｕｓ

Ｐｈａｎｔｏ／ｍ Ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔ

Ｐｏｓｉｔｉｏｎａｎｇｌｅ

Ｐｈａｎｔｏ／ｍ Ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔ

Ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔ

Ｖａｌｕｅ

１ ８．５ ８．４ ９０ ９０ ２００

２ ８ ７．９ ３１５ ３１５ １３０

３ ８ ７．８ ２２５ ２２５ －９

４　结论

本文针对小动物锥束ＣＴ成像进行了模拟和实

验研究．根据所搭建的小动物锥束ＣＴ系统参量和

３ＤＳｈｅｐｐＬｏｇａｎ模型进行投影仿真得到锥束 ＣＴ

模拟数据；利用三维近似重建算法对模拟数据进行

三维重建，从重建图像的灰度和几何位置等角度对

算法进行了评价，采用线对实验对重建图像的空间

分辨率进行了验证，结果表明算法对中心断层重建

图像的空间分辨率可达到８ｌｐ／ｍｍ；在透射成像设

备的基础上，通过设计的旋转机构和自制圆柱仿体

实现了锥束ＣＴ成像，通过ＦＤＫ算法进行图像重

建，结果表明，可以准确地重建出物体内部目标的相

互位置和密度关系．

ＦＤＫ算法是一种近似的重建算法，其固有的不

精确导致空间分辨率的下降．此外，物体重建域划分

尺寸也影响重建图像的空间分辨率．物体重建域划

分的体素越多，则重建的空间分辨率越好，但重建的

计算量会相应增大．因此如何改进重建算法以提高

重建计算速度和图像重建质量将会是下一阶段的工

作重点．
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