
技术学之窗

430030  武汉,同济医科大学附属协和医院放射科 MR室

K-空间与MR图像质量控制

刘定西  于群  彭振军  肖学宏  孔祥泉

  MRI 与其它影像学根本区别在于使用者能够控制

采集数据及图像重建的方式与方法, 即通过改变一些

软件控制、脉冲时间、数据采集顺序、辅助磁场的强度

与变化率,就可以改变对比度、分辨力、采集速度、视野

(FOV)、伪影效应等等
[ 1]

, 这些控制的核心是 K-空间

(K-space)。

K-空间与付理叶变换

K-空间是一个抽象空间(三维空间)或平面(二维

空间) , MR成像数据根据不同的空间频率编排在特定

的K-空间位置,最后被变换成图像。由于K-空间以空

间频率为单位( Hz/ cm ) , 空间频率 K又是由空间互垂

的3个分量Kx、Ky、Kz来描述, Kx、Ky、Kz正好对应一

个三维频率空间,所以将该抽象空间称为K-空间。所

谓空间频率是指在一定方向上的单位空间(距离)波动

的周期数, 它不仅具有大小而且具有方向, 是一个矢

量。如一列波在 Kx 方向频率为 3Hz/ cm, 在Ky 方向上

频率为 4Hz/ cm,则该波在Kx-Ky 二维空间的空间频率

为( 42+ 32) 1/ 2= 5Hz/ cm,其相位(即波动传播方向)由

Kx与 Ky 值决定,为 arctg4/ 3。空间频率用来描述某些

以波的形式在空间传播的能量, 与时间频率(Hz/ s)不

同。

K-空间与付理叶变换有密切关系,所以认识 K-空

间首先应认识付理叶变换。付理叶变换是将强度-时

间的对应关系, 转变为强度-频率的对应关系。某种含

有多种频率的信号,如复色光、射频、MR信号等,强度

随时间的变化关系可转变为强度-频率的相关关系(图

1) ,转换后的每条线位置对应于其频率,高度对应相应

频率信号的幅度,这种将混合频率信号的强度与频率

的对应关系在一维数组上的表达方法称一维付理叶转

换[ 2]。

有些信号的频率, 具有矢量性,如空间频率,一维

付理叶变换不能完全表达其物理意义, 必须将信号与

图 1 一维付理叶变换。时间-强度关系与频率-强度关系变

换示意图。

频率的对应关系在二维空间上才能完全表达出来, 这

种方法称二维付理叶变换。如将一组连续空间频率的

波进行二维付理叶变换, 结果是产生一个二维空间频

率矩阵,即二维 K-空间, 二维 K-空间中每一点对应一

个具有一定空间频率的信号,信号强度 SI( Kx, Ky)决

定于该点的亮度(图 2)。

图 2  二维付理叶变换对应产生二维 K-空间示意图。K-空

间内每一点对应 Kx、Ky及信号强度, 越近K-空间中心

部, 频率越低,反之则越高。

更加复杂的信号必须在三维空间才能表达其信

号,这种方法称三维付理叶变换。三维付理叶变换产

生一个三维空间频率矩阵,即三维 K-空间, 矩阵中每

一点数据决定于 MR信号强度。

K-空间是一个无法观察到的空间, 但我们可以通

过适当的方法认识它,了解它在 MR中的作用, 并充分

利用对K-空间的控制技术优化MR图像质量。

137放射学实践  1999, 14( 2)B137-140



K-空间与图像的关系

为了进一步认识 K-空间,首先认识一下简单的光

学成像(图 3) , 在第一个透镜前一倍焦距处的物体发

射的光线经第一透镜折射后,在其后一倍焦距平面处

放一纸即可观察到规律分布的所谓干涉图形,再于第

一透镜后二倍焦距处放置第二透镜, 则其后一倍焦距

处产生图像。这个过程中,第一透镜的作用既是所谓

的二维付理叶变换, 它将物体发射的连续频率的光波

折射后在一倍焦距处形成一个以空间频率顺序分布的

图形(干涉图形) ,其中心点光波频率最低,并以此中心

由近及远的顺序依次排列低频率至高频率光波。由此

可见,该平面即为一个二维K-空间,也称付理叶平面。

图 3 透镜成像原理示意图。1f为一倍焦距, 第一透镜后一

倍焦距光线分布平面即为K-空间。

第二透镜将 K-空间发射的光线处理后形成图像。

它将 K-空间中每一点所代表的光波按其空间频率和

相位的不同进行还原,并相互叠加在一点产生图像。

这个过程称为付理叶逆变换或反向付理叶变换。

在以上透镜成像中, 图像的特征如大小、空间分辨

力、对比度等等在很大程度上取决于付理叶变换的过

程,如图像的分辨力与透镜的大小成正比, 即透镜越

大,图像的分辨力越高。

MR成像与透镜成像类似, 也分 2 个过程: 首先,

射频激发样体在二维梯度场的作用下, 每次产生一组

具有Ky 空间频率相同,而Kx空间不同的 MR信号,并

按其 Kx 空间频率顺序依次写入一行 K-空间线, 改变

相位编码梯度磁场强度, Ky 值随之改变, 每改变一个

Ky值填写一行 K-空间线,直至所有 Ky 对应的 K-空间

线完全填写(图 4) ,便产生了一个由MR信号组成的二

维K-空间或二维付理叶平面
[ 3]
。二维付理叶平面与

光学成像的付理叶平面相似,其内的每一点都对应于

一列具体的波, 因此将K-空间的数据进行逆向付理叶

变换, 即将所有的波相互叠加产生 MR图像,这个过程

与透镜产生图像的过程完全相同。只是 MRI中 K-空

间数据的填写可人为控制。

图 4 SE 序列中 K-空间的填写顺序示意图。每一个 TR填

写一行 K-空间线( Ky)。

无论是 MR图像还是光学影像,图像上每一点与

K-空间内每一点不是一一对应关系, 图像上每一点的

信号来源于 K-空间所有点; K-空间内每一点参与图像

上所有点信号的形成。

当我们使用照像机照像时,缩小照像机的光圈后,

原来可以成像的物体,缩小光圈后仍可成像, 但其亮度

下降,如果在镜头正中央贴上一片不透光物, 则图像上

无法显示对比, 只能显示边缘影像。由此可见,镜头的

边缘区域(高频率区域)信号主要影响图像的分辨力,

而中心区域(低频率区域)则决定图像的对比,且镜头

越大则图像越清晰。

同样,MR成像中 K-空间的中央区域(低频率区

域)数据决定 MR图像的对比, 而边缘区域(高频率区

域)则影响图像的空间分辨力, 且K-空间越大(包括的

空间频率范围越大)则图像越清晰。因此我们可以借

用光学成像原理来理解抽象的K-空间对MR图像质量

的控制作用,并通过对K-空间的控制,优化MR图像质

量。

K-空间不同填写方式对图像质量的影响

1. 自旋回波序列中 K-空间对图像的影响

在SE序列中,一个 90b激发脉冲后填写一行K-空

间线, K-空间线的长度与读出梯度和其持续时间的积

成正比, K-空间线的位置由相位编码梯度决定,所以填
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图 5 光栅散射效应产生高序影像(伪影)。

写一个 K-空间所需的时间为 N @ TR, 其中 N为相位编

码行数, TR 为脉冲重复时间。由于每填写一条 K-空

间线需要一个 TR 时间, 减少相位编码行数 ( K-空间

线)即可相应减少成像时间。如相位编码行从 512减

至256,则成像时间节约 50% ,如减到 128, 则成像时间

降到 25%。

K-空间线的减少对图像质量所产生的影响, 取决

于K-空间线填写的两种不同方式。如果保持相位编

码梯度磁场的增幅不变, 则相位编码线即 K-空间线的

距离保持不变, 当K-空间线从 512减至 128时,相位编

码方向的 K-空间减小 75% , 所有 K-空间线都集中 K-

空间中心部, 由于 K-空间的大小控制图像的分辨力,

所以图像的空间分辨力下降。但是, K-空间只是在相

位编码方向减少,而频率编码方向未变,所以空间分辨

力也只有一维的下降,因为图像大小并没有变化。

如果保持 K-空间的大小不变, 增加 K-空间线间

距,则由于 K-空间大小决定图像分辨力, 所以图像分

辨力不变, 但图像的大小( FOV)发生了改变, 即相位编

码方向FOV减至25% ,信噪比也下降了50%。这是由

于K-空间的不同填写方式所致的两种完全不同的结

果, FOV与 K-空间的关系如下:

FOV W1/ D,其中 D为 K-空间线间距。

2. 重叠影

在光学成像中, 付理叶平面的数据是连续的频率

分布, 而MR图像的K-空间数据却是不连续的节段有

限频率,这就相当于在成像透镜表面放置一个单频散

射光栅(图 5) , 由于光栅的散射效应, 使物体影像两端

产生多个/复制影像0, 技术上称之为高序影像 ( higher

orders)。高序影像之间的距离与光栅间距呈反比, 即

栅间距越大则高序影像距离越近, 反之亦然。

MR图像的 K-空间数据, 由于不是连续频率,所以

也存在/光栅效应0。在MR成像中也经常见到/高序0

影像, 即我们平时所见的/回卷0伪影。K-空间线的间

距与高序影像间呈反比, 所以减小 K-空间线间距可使

高序影像与主图像间距增加,从而使其消失在视野之

外。其方法有: 增加 K-空间线数或增加 FOV。

K-空间与影像之间还存在如下关系:

Kmax W1/ d     Nk= Ni

Kmax表示最大空间频率, d 则表示像素行间距,

即最大空间频率越高则像素行间距越小, 即空间分辨

力越高; Nk 表示 K-空间线数, Ni 表示像素行数, K-空

间线数越多,则空间分辨力越高。

3. 半付理叶变换及半回波序列中 K-空间对图像

的影响

在前面的讨论中已知,可以通过减少 K-空间线以

减少采集时间, 但减少K-空间大小会使空间分辨力下

降;而增加 K-空间线的距离则导致 FOV减少。如果仔

细认识一下 K-空间的数据特点, 就会发现, K-空间的

数据不是孤立的,而是一个对称的频率空间, 例如, 如

果知道了 K-空间中 K( 3, 4) , 则一定还有(-3,-4)、( 3,-

4)及(-3, 4)三个点存在, 也就是说, 如果知道了一个相

限K-空间( 1/ 4K-空间)的数据, 理论上就可以完全推

算出整个 K-空间的数据,这样就不必去耗费大量时间

填写 K-空间, 又可使 K-空间大小保持不变, 既提高了

成像速度又保持了图像的空间分辨力, 但由于数据采

集量减少, 所以信噪比下降。所以一般采用填写一半

K-空间,而另一半则根据对称法则推算出来。由于利

用对称法则, 所以K-空间的填写采用上下 1/ 2或左右

1/ 2, 这两种K-空间填写方式在MR 中方法不同,前一
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种为部分相位编码采集, 每一次采集一个完整回波信

号,一共填写一半K-空间线, 称为半付理叶变换采集,

或半激发次数( 1/ 2NEX)采集;而后一种为部分频率编

码采集,每次仅采集半个回波或3/ 4个回波,所以又称

部分回波或 3/ 4激发次数( 3/ 4NEX)采集[ 4]。这两种

K-空间数据填写, 一般都应超过一半 K-空间, 由于 K-

空间中心部数据对图像的贡献至关重要。

半付理叶变换减少K-空间线的填写而提高速度,

部分回波技术则是通过缩短回波时间, 从而缩短重复

时间TR,以提高成像速度。

K-空间填写对图像性质的影响

在SE序列中由于TE相同, 所以无论K-空间线填

写顺序如何, 中心 K-空间线对应的回波时间都不变,

但在快速多回波 SE 序列 (TSE)中, 每个回波的TE 都

不相同,如果 K-空间填写的顺序不同, 则产生的图像

性质也不同。如中心 K-空间线对应的回波时间 TE为

20ms,则图像为质子加权图像,若 TE为 100ms, 则图像

为T2加权像。一般序列中,将相位编码梯度为 0时对

应回波写在中心 K-空间线, 若 TSE 序列有 128 个回

波,第一回波时间为 20ms, 按照相位编码由低至高的

顺序,相位编码梯度为 0对应的回波时间 TE= 64 @ 20

= 1280ms(有效回波时间, Teff ) , 则图像为极度 T 2 加

权,可能只有边缘增强效应信号。因此, 在 K-空间填

写时,应根据需要设定填写顺序,如需要质子加权像则

将第一回波填入中心K-空间线;如需要T2加权像则将

回波时间为100或120ms左右的回波时间填入中心K-

空间线。由于 K-空间线的位置是由相位编码梯度决

定,所以可通过控制相位编码梯度, 随意安排 K-空间

线的写入顺序, 以满足我们对图像特定性质的要求[ 5]。

综上所述, MR 成像与其它影像学的主要区别在

于,MR操作者对 K-空间数据的控制力。通过对 K-空

间数据的控制, 达到控制图像对比度、分辨力、FOV、成

像速度。通过改变K-空间数据的写入方式, 可以控制

伪影, 换取对比度、分辨力。作为 MRI工作者应对抽

象的 K-空间概念有一个较具体的认识,并进一步理解

K-空间对MR图像的影响作用及其原因。
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