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Ozetce—Difiizyon agirhkh manyetik rezonans
goriintilleme (MRG), normal MRG’ye gore oldukca diisiik
sinyal-giiriiltii orammma (SGO) sahiptir. Yiiksek uzamsal
¢oziiniirliikkle birlikte makul bir SGO elde etmek icin bir
kesite ait goriintii pek ¢ok kez alinmakta, ve bu tekrarlarin
ortalamasi alinarak SGO artinlmasi hedeflenmektedir.
Ancak difiizyon agirhklandirmayr saglayan gradyan
manyetik alanlarin uygulanmasi esnasinda bireyin hareket
etmesi, goriintii tekrarlarmin farkh fazlara sahip olmasina
sebep olmaktadir. Bu faz farklan, tekrarlarin dogrudan
karmasik degerli ortalamasi alindiginda faz séoniimlenmesine
ve konumu tahmin edilemeyen yerel sinyal kayiplarina yol
a¢cmaktadir. Burada eszamanh olarak faz diizeltimi yapan ve
giirilltiilyii azaltmak icin yerel olmayan ortalama siizgeci
kullanan bir teknik dnermekteyiz. Bu teknigin basaris1 3T
MRG tarayici ile servikal omurilikte alinan difiizyon agirhikh
goriintiilerde gosterilmistir.

Anahtar Kelimeler — Difiizyon agirhklh MRG; yerel
olmayan ortalama siizgeci; faz diizeltimi

Abstract—Diffusion-weighted imaging (DWI) suffers
from low SNR when compared to regular MRI images. To
attain reasonable SNR levels with high spatial resolution,
multiple acquisitions of each slice have to be acquired. These
repetitions are then averaged, with the goal of increasing the
SNR. However, subject motion during diffusion-sensitizing
gradients creates varying phases between repeated
acquisitions. When direct complex averaging is performed,
these phase offsets can cause unpredictable phase
cancellations and local signal drops. Here, we propose a
technique that simultaneously corrects phase and performs a
non-local means filtering to reduce noise. The success of the
proposed technique is demonstrated in vivo at 3T with DWI
of the cervical spinal cord.

Keywords — Diffusion-weighted MRI; Non-local means
filtering; phase correction
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I. GIRIS

Difiizyon agirlikli manyetik rezonans gdriintiilemede
(MRG), normal MRG sekanslarna ek bir gradyan
manyetik alan uygulanir, ve sayesinde MRG sinyali su
molekiillerinin 6z diflizyonlarma hassas hale getirilir.
Molekiillerin difiizyonlart mikroskopik diizeyde bir Brown
hareketi olarak modellenir. Diflizyon agirhkli MRG ile
hastalik teshisi yapilmasmi saglayan mekanizma ise,
diflizyonun doku yapisina bagli olarak degismesi, saglikli
ve hastalikl1 dokularda farkli 6zelliklere sahip olmasidir.

Difiizyon agirlikli MRG’deki en temel sorunlardan biri
bu teknigin olduk¢a diisiik sinyal-giiriiltii oranina (SGO)
sahip olmasidir. Difiizyon MRG’de elden edilen sinyal, S,
su sekilde yazilabilir:

S=S,ebP (1)

Burada S, difiizyon agirliklandirma olmadan elde
edilen normal MRG sinyali, D [mm%s] dokuya ait
diftizyon  katsayisi, b  [s/mm°] ise  diflizyon
agirliklandirmayi saglayan gradyan alanin siddeti ve siiresi
degistirilerek kontrol edilebilen bir parametredir. Kisacasi,
b degeri artirildik¢a difiizyon katsayisi farkli dokularin
MRG goriintiisiindeki kontrastin1 da artmakta, ve boylece
saglikli/hasta doku ayrmmi yapmak kolaylasmaktadir. Ote
yandan, b degeri artinca sinyal seviyesi diigmektedir, ve bir
noktadan sonra sinyal seviyesi giiriiltiiniin altinda kalacagi
i¢in, kontrast-giiriiltii oran1 sifira diisecektir. Bu nedenle b
degerinin dikkatli secilmesi gerekmektedir [1]. Diflizyon
katsayisi, D, ve b degerinin SGO’ya olan etkisi 6zellikle
yiksek uzamsal ¢oOziinirlik gerektiren  omurilik
goriintiilemelerinde oldukca kritiktir. Ornegin b = 500
s/mm’ igin omurilikteki beyaz sinir hiicrelerinin superior-
inferior yoniindeki difiizyonunda (beklenen D = 1.8x107
mm?%/s) SGO dogrudan %40 seviyesine diismektedir (yani
bu degerler ile e ?P =~ 0.4). Yaklasik 8 dB SGO kaybina
denk gelen bu durum, difiizyon agulikh MRG
goriintiilerinin kritik bir SGO seviyesinin altinda kalmasima
yol agmaktadir.



Yiiksek uzamsal ¢oziiniirliikle birlikte makul bir SGO
elde edebilmek icin, bir kesite ait diflizyon agirlikli MRG
gOriintiisii birden ¢ok kez tekrarlanir, ve bu tekrarlarin
ortalamast alinir [2]. Normal sartlar altinda SGO’nun
tekrar sayisinin karekdkil ile dogru orantili olarak artmasi
beklenir. Ne var ki, difiizyon agirlikih MRG’de uygulanan
gradyan manyetik alanlar sirasinda bireyin hareket etmesi,
verinin alindig1 k-uzayinda (goriintiiniin Fourier déniisiim
uzayl) tahmin edilemeyen ek fazlara ve k-uzaymnin
merkezinin kaymasina neden olmaktadir. Tam da bu
nedenle, kesit tekrarlarinin karmagik degerli ortalamasini
almak faz séniimlenmesine ve yerel sinyal kayiplarina yol
acmaktadir (Sekil 1). Burada, difiizyon agihikli MRG
goriintiilerinin fazimi diizelten, ve es zamanl olarak yerel
olmayan ortalamalarmi alarak SGO seviyesini artiran bir
yontem Onermekteyiz.

Sekil 1. Servikal omurilikte difiizyon agirlikli MRG goriintiileri. 16 tane
goriintli tekrarindan ornek 2 tanesi gosterilmistir (bu MRG verilerinin
detaylar1 Boliim I1.A’da agiklanmustir). (a-b) Ilk goriintii tekrari m,’in
mutlak deger ve fazi. (¢-d) Ikinci goriintii tekrart my’nin mutlak deger ve
fazi. (¢) Tim 16 goriintii tekrarinin karmagsik degerli ortalamasinda faz
soniimlenmesi kaynakli sinyal kaybr goriilmektedir (yesil oklar). Burada
bu sorunu ¢ézmeyi hedefleyen bir teknik 6nermekteyiz.

II. METODLAR

A. MRG ile Veri Toplama

3T MRG tarayicida 6 kanalli serviko-torasik-lumbar
bobin  kullanilarak, saglikli bir bireyin servikal
omuriliginde sagital diizlemde difiizyon agirlikli MRG
goriintiileri alinmustir. Bu diizlemde yiiksek ¢oziintirlik
elde edebilmek igin, faz kodlama ydniindeki goériintiileme
alan1 iki boyutlu RF darbe yardimiyla azaltilmistir [3-7].
Eko-planar  goriintiileme ile 192x48  goriintiileme
matrisinin %62.5’ine karsilik gelen veri toplanmistir (k-
uzaymda her birinde 192 veri noktasi olan 30 dogru).
Kismi Fourier veri alimi olarak adlandirilan bu yontem
Bolim I1.C’de agiklanmustir. Diflizyon agirlikh MRG
goriintiileri birbirine dik 3 ana yonde, b = 500 s/mm” ile
alinmustir. Diger goriintiileme parametreleri, 0.9x0.9 mm?
uzamsal ¢oziiniirlik, goriintiileme alan1 = 18x4.5 cm?, 4

mm kesit kalinligi, 6 kesit, TE (eko siiresi) = 51.3 ms, TR
(tekrar aralig) = 3600 ms, tekrar sayisi = 16, ve toplam
goriintiileme siiresi 3 dakika 52 saniyedir.

B. Yerel Olmayan Ortalama

Yerel olmayan ortalama (YOO) siizgeci, bir pikselin
etrafindaki komsuluk bolgesine benzer yapilarin tim
goriintii icerisinde aranarak ortalama alinmasma dayanir.
Kisaca, ortalama alinirken kullanilan katsayilar pikselin
diger piksele yakinhigiyla degil, o iki pikselin komsuluk
bolgelerinin benzerligiyle alakalidir [8-9].

my (X, y) = Zw(xi'Yi » X, Vi )m(leyj) (2)

J

Burada m(x;, y;) pikselinin siizgegten sonraki degeri olan
my (x;,y;), goriintiideki tim m(xj,yj) piksellerinin bir
katsayi ile agirliklandirilip toplanmast ile elde edilir. Bu
katsay ise su sekilde hesaplanir:

) |m(N(xi,yi))—m(N(xj’y1'))|2

= 3)

W(xi'yi > X Yj ):Zil e

Burada m(N(x;,y;)), (x;,y;) konumundaki pikselin
komsuluk bolgesini (6rnegin  3x3  komsuluk) ifade
etmektedir. h, SGO-¢oziiniirliik dengesini ayarlamayi
saglayan bir parametre, Z; ise asagidaki esitligi saglayacak
sekilde belirlenen normalizasyon parametresidir:

Zw(xi'yi; x,y;) =1 4)
J
Bu asamalar goriintiideki her piksel i¢in tekrarlandiginda,
giiriiltii giderimi yapilmig my,; goriintiisii elde edilir.

YOO siizgecinde, SGO-¢oziiniirliik arasinda ters iligki
bulunmaktadir. Burada onerdigimiz yontemde SGO-
¢Oziiniirlik dengesini ayarlayan parametre olan h, [9]’da
onerildigi gibi kullanici miidalehesi olmadan otomatik
olarak belirlenmektedir.

C. Kismi Fourier Geri¢catimi

MRG goriintiisii reel degerli olsaydi, k-uzayinin
sadece yarist Orneklenip diger yarisi eslenik simetri
denklemi ile elde edilebilirdi:

M, (ky ky) = M (—ky —k,) (5)

Ancak farkli rezonans frekansindaki dokulardan veya
manyetik alandaki homojensizliklerden dolay, MRG
goriintlisii aslinda karmagik degerlidir. Yine de bu
kaynaklardan dogan fazin goriintii igerisinde yavas
degistigi  varsayimi ile kismi  Fourier teknikleri
gelistirilmistir. Buna goére k-uzaymin %350’sinden bir
miktar fazlasinin Orneklenmesi (6rnegin %75) ve geri
kalan kismin ise tek seferde veya yinelemeli olarak
gerigatilmasi miimkiindiir.
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Sekil 2. Onerilen yontem sirayla yukarda gosterilen islemleri gerceklestirmektedir. Once elden edilen 16 tane gdriintii tekrarinin fazlar1 geri odaklama
gerigatimi ile diizeltilir. Bu adimin ardindan yan yana konulan 16 tane goriintii tekrari, yerel olmayan ortalama (YOO) siizgecinden gegirilip, tekrar 16
tane ayr1 gorintiiye ¢evrilir. Bu adimdaki YOO siizgecinin en 6nemli 6zelligi karmagsik degerli gorintiiler iizerinde uygulanmasi, ve boylece faz
bilgisini de kullanmasidir. k-uzaylari hala %62.5 dolu olan bu gbriintiilerin, digbiikey kiimelere izdiisiim (DKI) kismi Fourier gerigatim algoritmasi ile
geri kalan k-uzaylar1 doldurulur. Elde edilen 16 gériintiiniin ortalamasi alinarak son gériintii elde edilir. Onerilen yontemle elde edilen gériintiide, daha
onceki yontemlerde goriilen faz soniimlemeleri, ya da gorintiideki diisik SGO’lu bolgelerin ayirt edilememesi problemleri basariyla giderilmektedir.

Onerilen yontemde, yinelemeli bir algoritma olan
digbiikey  kiimelere izdiisim (DKIi) kismi Fourier
gerigatimi kullanilmistir [10]. Bu gerigatim igin 6ncelikle
k-uzaymin 6rneklenmis kismi M, (kx, ky), k-uzaymin
merkezi etrafinda simetrik olarak Orneklenmis kismi ise
Ms(kx,ky) olarak adlandirilir. Bu iki matriste de k-
uzayinin geri kalan kismi sifir ile doldurulur. M
matrisinin iki boyutlu ters Fourier doniisimi ile disiik
¢ozlinlirliklii mg goriintiisii elde edilir, ve bu goriintiiden
faz bilgisi alinir:

ms(x,y) = Tz_Dl{Ms (kx' ky)} (6)
plr,y) = ei4imst) 9

Yineleme algoritmasinin baslangi¢ goriintiisii sudur:
my(x,y) = Tz_Dl{Mpk (kx'ky)} C)

Her tekrarda goriintii uzayr ve k-uzayr arasinda gidip
gelinerek asagidaki adimlar izlenir:

1. m;(x,y)’nin fazi, disik ¢ozinirlikli goriintiinin
fazina zorlanir:

Mipe(x,y) = Im;(x, y)| p(x, y) €))

2. Fazi zorlanmis goriintiiniin Fourier dontisiimi alinir:

Mi,pc (kx' ky) = TZD{mi,pc (x, Y)} (10)

3. M;,. matrisinin gergekte toplanmus veriye denk gelen

noktalart My, matrisinin dolu kismiyla degistirilerek

Mi+1(kx,ky) matrisi elde edilir. Bdylece veri
tutarliligr saglanmis olur.

4. Bir sonraki tekrarda kullanilacak goriintii belirlenir:

mi 1 (x,y) = Tz_Dl{MHl(kx'ky)} (11)

Yinelemeler arasi goriintiide olusan degisiklik giirtilti
seviyesine indiginde (genellikle 3-4 yinelemede),
algoritma su adimla sonlandirilir:

m(x,y) = Re{m;(x,y) p*(x,¥)} (12)

D. Onerilen Yontem ve Karsilastirmalar

3T MRG tarayicidan elde edilen veriler, MATLAB
ortaminda gelistirdigimiz goriintii olusturma rutinlerinde
islenmistir. Oncelikle her biri diisiik SGO’ya sahip 16
goriintii tekrarmm fazlar1 k-uzayinda geri odaklama
gericatimi ile kismi olarak diizeltilmistir [11]. Bu yontem
global faz farklarini ortadan kaldirsa da yerel faz farklarmi
diizeltememektedir. Bu islemden sonra, 5 farkli gerigatim
yontemi karsilastirilmustir.

a) k-uzaymnda kannaslk degerli ortalama alinmis, ve
ardindan DKI kismi Fourier gericatimi kullanilmistir
(Sekil 3a).

b) (a)’daki goriintiinlin  giiriiltiisii  eniyilenmis YOO
stizgeci kullanilarak azaltilmigtir (Sekil 3b).

¢) Her bir tekrar, DKI kismi Fourier gericatimiyla
islenmis, daha sonra goriintii uzayinda tekrarlarin
mutlak deger ortalamasi alinmustir (Sekil 3c).

d) (c)’deki gorintiiniin  giiriiltiisic  eniyilenmis YOO
stizgeci kullanilarak azaltilmigtir (Sekil 3d)

e) Onerilen yontem: Karmasik degerli goriintii tekrarlari,
burada anlatilan durum igin 6zel olarak degistirilmis
YOO siizgeciyle islenmistir. Buna gore, 16 goriinti
tekrar1 goriintii diizleminde yan yana konulmus, benzer
komsuluklar (3x3 piksel) bulmak igin arama alan
(11x11 piksel) goriintii tekrarlarindaki ayni konumlara
denk gelen arama alanlar1 da katilarak genisletilmistir.

Ayn1 zamanda YOO siizgeci karmagik degerli goriintiiler
iizerinde uygulanarak faz bilgisini de kullanir hale
getirilmistir.  Bu  degisiklikler, YOO  siizgecinin
performansmi ciddi diizeyde iyilestirirken, gerigatim
stiresinde yalnizca asgari bir artisa sebep olmustur. Ortaya
cikan goriintiller yeniden 16 pargaya ayrilmis, ve DKI
kismi Fourier gerigatimima sokulmustur. En son goriintiiyii
olusturmak i¢in, 16 tane gorlintii tekrarmin ortalamasi
almmustir.  Bu siire¢ Sekil 2 de gosterilmistir. Onerilen
yonteme ait sonug ise Sekil 3e’de gosterilmektedir.



Karmagik ort. YOO(karmasik ort.)

Mutlakort.  YOO(mutlak ort.)  nerilen yontem

Sekil 3. Servikal omurilige ait sonuglar. (a) Karmasik degerli ortalama
alindiginda sinyal soniimlemeleri olusmakta ve (b) bu sorun YOO
siizgeci ile diizeltilememektedir (pembe oklar). (¢) Mutlak deger
ortalamasi alimdiginda arka planda giiriiltii birikmekte ve omuriligin alt
kistmlarinin - ayirt edilmesi  zorlagmaktadir (turuncu ok). (d) Bu
goriintiiniin YOO siizgecinden ge¢mesi sorunu ¢ézememektedir. (e)
Onerilen yontem ile elde edilen goriintide bu iki sorun da
goriilmemektedir, ve goriintii kalitesi basariyla artirilmstir.

Karsilastirilan Yontemler G anizotropi
(a) Karmasik ort. goriintiisii 0.0217
(b) Karmagik ort YOO siizgeci 0.0241
(¢) Mutlak ort. goriintiisii 0.0117
(d) Mutlak ort. YOO siizgeci 0.0102
(e) Onerilen yontem 0.0213

Tablo 1. Dogal Sahne Istatistigi (DSI) temelli anizotropiyi 6lgen bir
teknik ile elde edilen sonuglarin karsilastirilmasi. Burada yiiksek
anizotropi degeri goriintii kalitesinde iyilesmeye isaretgidir. Onerilen
yontemde hem anizotropi degeri karmasik ortalama yontemlerindekine
yakindir, hem de faz soniimlenmesi sorunu engellenmistir.

III. SONUCLAR VE TARTISMA

Sekil 3’te oOnerilen yontem dort alternatif teknik ile
kargilagtirmistir. Karmagsik degerli ortalama alininca
goriintlide yerel sinyal kayiplar1 yasanmaktadir (Sekil 3a).
Bunu takip eden YOO siizgeci bu sinyal kayiplarindan
kurtulamaz (Sekil 3b). Servikal omurilikteki yerel ve ani
faz degisimleri, omurilik ¢evresinde beyin omurilik sivisi
pulsasyonundan ya da kardiyak dongiiye bagli omurilik
hareketinden kaynaklanabilir [12], ve bu istem dis1
hareketlerin 6nlenmesi miimkiin degildir. Sekil 3a ve
3b’de goriilen yerel sinyal kayiplari oldukca problemlidir,
¢linkii omurilikte diflizyon artis1 ile Kkarigtirilabilir
(6rnegin lokal beyaz sinir hiicresi deformasyonu). Faz
soniimlenmesini tamamen engellemek igin Sekil 3c’de
tekrarlarin mutlak deger ortalamasi alinmistir. Ne var ki
SGO diisiik oldugunda, bu yontem arka plandaki
giiriiltiiniin ~ birikkmesine ve servikal omuriligin alt
kisimlarinda  disik SGO’ya sahip yerlerin  ayirt
edilememesine yol agmaktadir. Bunu takip eden YOO
stizgeci bu problemi ¢ozmede basarisizdir (Sekil 3d). Son

olarak Sekil 3e’de, oOnerilen yontem yerel sinyal
kayiplarimi azaltmistir. Arka plan giiriiltiisii ciddi oranda
azaltilmis, ve bu sayede servikal omuriligin alt
kisimlarmin ayirt edilmesi kolaylasmistir.

Canli bireyden alinan MR goriintiilerinde ¢ogu zaman
bir referans goriintiisii yoktur. Bu nedenle, referans
olmadan goriintii kalitesini degerlendirmeyi saglayan ve
MR goériintiilerinde kullanim i¢in uygun olan Dogal Sahne
Istatistigi (DSI) teknigiyle sonuglar karsilastirilabilir [13].
DSI, goriintiideki anizotropiyi Renyi entropisi ile dlgerek
ozellikle bulaniklagsmalardan ve dogal olmayan kdselerden
kaynaklanan kalite diislisinii hesaplamaktadir [14]. Bu
metrik anizotropinin standard sapmasini hesaplamakta,
standart sapmadaki artma ise goriintii kalitesinde
iyilesmeye isaret etmektedir. Tablo 1°de verilen DSI
sonuglarma goére Onerilen teknik, mutlak deger
ortalamasina gore oldukga yiikksek goriintii kalitesine
sahiptir (yiiksek anizotropi degeri). Ote yandan, karmasik
ortalama goriintiileri i¢in DSI sonuglar yiiksek ciksa da,
faz soniimlenmeleri nedeniyle bu gorintiilerin gercegi
yansitmadigmi biliyoruz (referans goriinti olmadan
degerlendirme yapan bu metrikte faz soniimlenmeleri
tespit edilmemektedir). Onerilen yontem ile hem yiiksek
gOoriintii kalitesi elde edilmekte, hem de faz soniimlenmesi
engellenmektedir.
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