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摘要 

在 CT 影像中，采用迭代重建技术(IRTs)可以显著减少辐射剂量和抑制噪声。然而，来自

IRTs 的图像存在异常值和非高斯噪声结构，这是人类视觉系统无法接受的。常规的平均值、

标准差等噪声测量方法在图像出现不理想的噪声结构时，难以全面地提供图像噪声特性信

息。在本次研究中，采用加权滤波反投影(WFBP)和基于图像的图像迭代重建(SAFIRE 和 SafeCT)
对不同辐射剂量下的常规噪声统计、高阶噪声统计、调制传递函数(MTF)和层厚敏感曲线(SSP)
进行了比较。结果表明，常规噪声统计和高阶噪声统计所考虑的噪声特性和空间分辨率特性

因迭代重建技术、重建参数和辐射剂量水平而不同。本研究有助于通过减少辐射剂量，优化

迭代重建技术的图像质量，且通过迭代重建技术的发展克服不理想的噪声结构带来的问题。 
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1、说明 

迭代重建技术（IRTs）已经发展了几十年，在医疗和工业领域被用于生成层析图像【1-
2】。在 CT 影响方面，迭代重建技术的主要优点是通过限制角度扫描减少辐射剂量和抑制噪

声。然而，迭代重建算法使用正投影模型，每次迭代需要一个正投影和一个反投影，因此对

计算能力要求较高，而滤波反投影（FBP）算法只需要一个反投影【3】。为了克服这个限制，

最近引入了基于图像的迭代重建技术，如 sinogram认证的迭代重建（SAFIRF，西门子，德国）

【4】和 SafeCT （Medic Vision，以色列）【5】。SAFIRE 是一种基于原始数据和系统模型的迭

代重建技术，它将原始数据重新投影到原始数据空间中，从而校正初始重建的几何缺陷，减

少图像伪影。该技术还采用了一种动态的基于原始数据的噪声模型来降低噪声，且不会显著

降低清晰度【4】。SafeCT 技术是基于迭代重建算法对低剂量 CT 扫描进行容积回溯重建，可

以显著减少噪声，恢复细节信息【5】。 
在低剂量 CT 图像中，由于异常值和非高斯噪声结构，迭代重建技术产生的图像是无法

被人类视觉系统接受的【6-7】。此外，使用迭代重建技术重建的图像的视觉特性，如噪声、

空间分辨率和对比度也与全剂量 FBP 图像不同。常规的平均值、标准差等噪声测量方法，在

图像出现不理想的有色噪声时，难以全面地提供图像噪声特性信息。图像中像素值的高斯分

布发生了扭曲，因为常规的噪声测量只能提供噪声分布的波幅信息，而不能提供噪声分布的



类型【6】。另一方面，高阶噪声统计，如偏度和峰度，可用于评估非高斯噪声分布。因为这

些指标对有色噪声、异常值和非高斯结构很敏感，这些可以反映噪声分布的强度和分类【7】。 
在本研究中，我们将加权 FBP (WFBP)、SAFIRE 和 SafeCT 算法重建的图像，与相同的原

始数据集在多个辐射剂量水平下的噪声和分辨率进行比较。在常规噪声统计的基础上，利用

高阶噪声统计对噪声特性进行了评价。通过测量调制传递函数(MTF)和层厚敏感曲线(SSP)来
评估空间分辨率特征。为了综合分析辐射剂量下迭代重建技术的图像质量，我们常规噪声统

计、高阶噪声统计、MTF、SSP 和辐射剂量水平。利用这些新指标对 WFBP、SAFIRE 和 SafeCT
重建的图像进行评估和比较。 
 
 
 

2、方法 

2.1 体模扫描和重建 
在四管电流时间乘积(24, 108, 162 和 378 mAs) 和 120kVp 管电压下，用商业双源

CT(SOMATOM Definition Flash；西门子医疗，德国) 扫描体模(CATPHAN 600，体模实验室，美

国) 。该模型包含多种模块，我们选择图像均匀性模块(CTP486)和带有珠点源的高分辨率模

块(CTP528)分别评估噪声和空间分辨率。原始数据集的层厚为 0.6mm，数据之间不存在缝隙

和重叠。对得到的原始数据集采用带 B30f核的 WFBP 进行重建，重建后的图像与 1mm 层厚

对应的图像进行双重配准。利用双重配准图像作为 SAFIRE 和 SafeCT 的输入数据。使用 SAFIRE
和 SafeCT 进行不同参数的重建(SAFIRE: S1、S2、S3 和 S4；SafeCT：ABD, ABD0.5, ABD1, ABD2)。
这些参数与控制噪声模型的降噪和自适应有关，而与迭代次数无关【4-5】。 
 
2.2 噪声特性评估 
偏度是第三种标准矩，它描述了实值随机变量概率分布的不对称性。如果概率分布是对

称的，分布的均值接近中位数，偏度将接近于零。另一方面，如果偏度为正或负值，则概率

分布会有一个长尾和呈现非高斯结构【8】。峰度表示概率分布的峰值，是方差平方归一化的

第四个矩，以确定统计分布与高斯分布的偏差。一般情况下，当峰度值大于 3 时，与高斯分

布相比，概率密度函数(PDF)在均值附近尾部较厚和峰值较高，导致图像出现椒盐噪声【9】。
偏度β1 和峰度β2 的计算公式如下: 

 
 
     
其中μ3为第 3 阶矩，μ4为第 4 阶矩，υ为方差，x为均值。图像的扫描温度为 540mAs，



本研究中假设以 WFBP为标准进行重建，在不同管电流时间乘积减去扫描图像，再用 WFBP、
SAFIRE、SafeCT 进行重建，得到标准图像与重建图像的差值。减去的图像中，我们测量了

CTP486 模块内的 5 个均匀剖面的偏度和峰度的均值和标准差。我们将常规噪声统计、高阶

噪声统计和管电流时间乘积相结合，得到了噪声特性的辐射剂量水平品质因数(FOM)，如下

所示: 

 
其中 M、SD、SK、KU 和 M, SD, SK, KU 和 C 分别为图像 i 的均值、标准差、偏度、峰度

和管电流时间乘积。我们可以利用辐射剂量效率来综合评价重建图像的噪声特性，用常规噪

声统计和高阶噪声统计的倒数除以管电流时间乘积。 
 
2.3 空间分辨率特性评估 

使用 CTP528模块中直径为 0.2mm 的珠点，测量 MTF 和 SSP 来评估重建图像的空间分

辨率特性。测量珠点周围多个角度上的点扩散函数(PSF)，然后对 PSF 进行二维傅里叶变换，

得到MTF 曲线。计算 10%和 50% MTFs 的空间频率来评估轴向分辨率。用矩形感兴趣区(ROIs) 
测量 SSP，该区域大小为 5×5cm2 和选择在珠点周围。我们将 ROIs 沿 z 轴方向叠加，然后

计算每层上珠点截面的平均值，并以实际的 z轴位置作图。计算 SSP的半最大值全宽度(FWHM)
和十分最大值全宽度(FWTM)来评估纵向分辨率。 
    通过将 10%和 50% MTFs、FWHM 和 FWTM 的空间频率合并到一个方程中，提出一个

FOM 来评估重建图像的空间分辨率特性，如下所示: 

 
    其中 f50%和 f10%分别为 50%和 10% MTFs 下的测量空间频率(线对/cm)。fsinc 和 hnorm
是珠点和层厚 sinc 函数的空间频率(线对/cm)。单位分别是(cm)。该测度可为迭代重建图像的

空间分辨率提供全面信息。在(4)中，分子除以 fsinc 和 hnorm，分别假定 fsinc 和 hnorm为轴
向和纵向分辨率的理想值，计算归一化值。 

 

3、结果 

图 1 和图 2 分别使用 WFBP、SAFIRE 和 SafeCT 算法在 CTP486模块的不同重建参数的四

管电流时间乘积下重建的图像和噪声统计。我们可以观察到在同一管电流时间乘积和重建参

数下，SafeCT 重建图像比 SAFIRE 重建图像更平滑。使用 WFBP、SAFIRE 和 SafeCT 重建的图

像均值和偏度值根据重建参数函数和辐射剂量水平无太大差异。与 SAFIRE 相比，SafeCT 重

建图像的标准差值更小。在 24mAs 扫描后，SAFIRE 重建的图像标准差平均值比 SafeCT 重建

的高 1.51倍。 
在相同剂量水平下，SAFIRE 重建参数由 S1改为 S4，SafeCT 重建参数由 ABD改为 ABD2，

标准差分别降低 20.98%和 38.01%。使用 SAFIRE 方法重建的图像峰度随重建参数函数而增



大，而使用 WFBP 和 SafeCT 重建的图像峰度基本一致。SAFIRE 重建参数由 S1改为 S4 时，

峰度平均值增加 10.11%。图 3 显示 108mAs 下扫描图像中珠点的 MTF 曲线和 SSP，并使用

WFBP、SAFIRE 和 SafeCT 进行重建。采用 SAFIRE 重建的图像中，10%和 50% MTFs 对应的空

间频率，以及 SSPs 的半最大值和十分最大值全宽度，分别高于和小于使用 WFBP 和 SafeCT
重建的图像。在相同的迭代重建条件下，空间频率、半最大值全宽度(FWHMs)和十分最大值

全宽度(FWTMs)随重建参数函数变化不大。 

 

图 1。在四管电流时间乘积中(378、162、108和 24mAs) ，WFBP、 SAFIRE (S1、S2、S3和 S4)和 SafeCT(ABD、

ABD0.5、ABD1和 ABD2)算法下的重建图像。所有图像显示在相同的窗口范围——200到 300亨斯菲尔德单

位 

 
图 2。使用 WFBP、SAFIRE 和 SafeCT 算法作为重建参数和管电流时间乘积的函数的重建图像的均值(左上)、

标准差(右上)、偏度(左下)、峰度(右下) 

 



 
 
图 3。108mAs下扫描图像中珠点的(a) MTF曲线和(b) SSP，采用WFBP(实线和白框)、SAFIRE(实线)和 SafeCT(虚

线)进行重建。sinc函数的MTF曲线和 1 mm层厚的剖面展示(点线) 

 

图 4。(a) FOM1和(b)FOM2是WFBP(实线和白框)、SAFIRE(实线)和 SafeCT(虚线)作为重建参数和管电流时间

乘积的函数 

 
我们根据 FOM1(图 4(a))评估了不同辐射剂量水平和重建参数的综合噪声特性。在相同

的辐射剂量水平下，使用 SafeCT ABD1 和 ABD2 重建的图像比使用 WFBP 和 SAFIRE 重建的图

像在辐射剂量效率方面具有更好的噪声特性。在 108mAs 扫描后，SafeCTABD2 重建图像的

FOM1 分别是 WFBP 和 SAFIRE S4 重建图像的 2.81 和 1.89倍。 
图 4 (b)显示了不同水平辐射剂量、重建技术和重建参数在 10%和 50% MTFs、FWHMs 和

FWTMs 的结合空间频率的空间分辨率特性。在 FOM2 方面，SAFIRE 重建图像的空间分辨率

特性优于 WFBP 和 SafeCT 重建图像。在相同的重建迭代技术和不同水平的辐射剂量下，FOM2
随重建参数的增大而增大，在所有水平的辐射剂量下，SAFIRE S4 重建图像中 FOM2 的值最

高。在 108mAs 扫描并使用 SAFIRE S4 重建的图像中，FOM2 分别是使用 WFBP 和 SafeCT ABD2
重建的 1.29 和 1.37倍。 

 
 
 

 

4、结论 



传统的度量方法由于存在异常值、非高斯结构和迭代边缘增强效应而限制了迭代重建的

图像质量。在本研究中，我们使用相同的原始数据集，评估对比 WFBP、SAFIRE 和 SafeCT 的

体模扫描的图像质量。同时测量传统的噪声统计、高阶噪声统计、MTF 和 SSP，并提出了一

种新的度量方法，该方法可以综合反映辐射剂量水平和空间分辨率的噪声特性。SafeCT 重建

图像具有较好的噪声特性，尤其是峰度，它支配着统计分布的峰度并对图像产生椒盐噪声。

另一方面，SAFIRE 比 SafeCT 具有更好的空间分辨率特性。结果表明，本研究提出的高阶噪

声统计和新的度量方法，可用于综合分析迭代重建技术的图像。本研究也有助于迭代重建技

术的发展，克服不良噪声结构带来的问题。 
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