4. Imagistica prin rezonanta
magnetica

http://www.youtube.com/watch?v=n5ryhRuKFgs
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4.1. Introducere

* Imagistica prin rezonanta magnetica (IRM) este un modalitate imagistica
medicala relativ recenta. Desi fenomenul fizic de rezonanta magnetica
nucleara (RMN) a fost cunoscut de la inceputul anilor 1940, aplicarea sa
practica in domeniul imagisticii medicale a fost realizat doar in 1973, cand
Paul C.Lauterbur a facut prima imagine RMN, prin introducerea de
gradiente in campul magnetic.

o In 1974, Peter Mansfield a prezentat teoria matematica pentru scanarea
rapida si reconstructla imaginii, necesare In practica clinica, si a aratat cat
imagistica extrem de rapida ar putea fi obtinuta prin Varlatll de gradient
foarte rapide. Lauterbur si Mansfield partajeaza Premiul Nobel pentru
Medicina si Fiziologie in 2003.



* O dificultate este ca NMR nu poate fi explicata in totalitate folosind fizica
. clasica” (de exemplu, teoriile fizice bazate pe legile lui Newton si Maxwell).
in 1905, Einstein a demonstrat, in teoria lui speciali a relativititii, cii legile lui
Newton sunt doar aproximativ valabile.

 Mai tarziu, in secolul XX teoria mechanicii cuantice a fost dezvoltata
pentru a explica fenomenele fizice la scara atomica si subatomica.

* O descriere concisa a bazelor RMN, proprietatilor momentului unghiular
de spin, are nevoie de teoria electrodinamicii cuantice, care combini teoria
snec1ala a relativitatii si mecanica cuantica. Aceasta teorie este dincolo de
sfera de aplicare a acestui text. O discutie simplificatia RMN pe baza mecanicii
clasice si cuantice este suficienti pentru a expllca principiile de RMN.




4.2. Fizica semnalululi transmis

* In esenta, MRI-ul masoara o proprietate magnetica a tesutului. Urmatoarea sectiune
descrie comportamentul unei singure particule cu moment cinetic si moment magnetic,
intr-un camp magnetic extern. Aceasta problema este studiata din punct de vedere
clasic si mecanicii cuantice.

4.2.1. Momentele unghiulare si momente magnetice
4.2.1.1. O descriere calitativa

e In mecanica clasica, momentul cinetic P
(unghiular) este angajat atunci cand se .
discuta de rotatiea unui obiect in jurul unei
axe.

* De exemplu, asa cum se arata in figura 4.1,
in mecanica cereasca, descrierea de miscare a
Pamantului implica doua momente
unghiulare: unul corespunde rotatiei
Pamantului in jurul Soarelui, si al doilea
corespunde rotatiei sale in jurul axei proprii
(rotire).

Fig. 4.1 In mecanica cereasca, un spin si un momentul cinetic
(unghiular) orbital sunt asociate cu miscarea Pamantului in
jurul Soarelui. In teoria clasica, electronul §i nucleul inlocuiesc
Pamantul si Soarele,respectiv. Deoarece electronul este o
particuld incdrcatd, aceasta are de asemenea un moment
magnetic. Din pacate, modelul clasic este incorect: spin al

particulei elementare nu are analog clasic. 5



« Cand, la sfarsitul secolului nouasprezece a devenit clar
faptul ca atomul are o structura interioara, fizicienii au
folosit modele mecanice pentru a explica fenomenele
atomice. Prin urmare, in modelul de atom Rutherford, un
moment cinetic (unghiular) orbital este atribuit miscarii
orbitale a electronilor in jur de nucleu.

spin

* In plus, deoarece electronul este particula Incarcata,
miscarea orbitala presupune existenta de o bucla de
curent si, astfel, un moment magnetic.

* Cu toate acestea, pentru a explica anumite fapte experlmentale observate in
spectrele_atomice, Uhlenbeck si Goudsmit au postulat in 1925 ca electronul
trebuie si aibi, de asemenea, un moment unghiular de spin (sau spin pe scurt)
cu un moment magnetic associat.




spin

-

o Incercarea de a da electronilor o extensie spatiala, ca in figura 4.1, si
asocierea acestui spin cu rotatia in jurul propriei axe, este incorecta. Spin-ul
nu are analog clasic; originea sa poate fi explicata numai prin combinarea
corecta teoria relativitatii speciale cu mecanica cuantica.

* Electronul nu este singura particula elementara care are spin. Protonii si
neutronii poseda, de asemenea, acesta proprletate. Prin urmare, spinul unui
nucleu atomic este suma vectoriali a spinilor sii constitutivi de protoni si
neutroni.

* Valoarea de spin, astfel, depinde atiat de numarul de masa cat si de numarul
atomic. Pentru ca un nucleu atomic este o distributie de sarcina, momentul net
unghiular de spin este asociatcu un moment magnetic.

* Tabelul 4.1 arata valori de spin a unor izotopi importanti biomedicali si
arata ca proprietatea de spin este mai mult regula decat exceptie in natura.



Table 4.1 Spin values of several nuclei of biomedical
interast.

A given nucleus is characterized by 2 unigue spin value
(the values are explained on p. 66). Mote that the
biomedically important nuclei 1*C and (%0 have no
spin and thus no NME sensitivity [18].

Nucleus Spin 5— (MHz/T)
'H - 4257
2h | 6.54
ke 0

Y = 10.71
N 1 308
N . —431
_E,IE 5

Ly 3 577
1ip - 17.23
135 : 327
Pea Z —285
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A correct version

It is a well known fact that you must spin a
USB three times before it will fit.
From this, we can gather that a USB has
three states.

Up position

Down position C

N

Superposition '

Until the USB is observed it wnll stay in
the superposition. Therefore it will not fit
until observed - except for in cases of
USB tunelling.



It is a well known fact that you must spin a
USB three times before it will fit.
From this, we can gather that a USB has
three states.

http://www.quantum-
physics.polytechnique.fr/en/pages/p06( Up position
tml

http://www.applet-
magic.com/particlespin.htm

Down position

plate trick

the superposition. Therefore it will not fit

N J until observed - except for in cases of
X USB tunelling.



4.2.1.2. Descriere clasica

* RMN studiaza comportamentul a nucleelor atomice cu moment cinetic de spin si
momentul magnetic asociat intr-un cAmp magnetic extern. De-a lungul acestui text,

dll’?(():t(l)a cz)umpulul magnetic extern B este definiti ca axa z a sistemului de coordonate:
B= B,

* Fie J un moment unghiular de spin si # momentul magnetic asociat. Vectorii J si 4 au
aceeasi orientare si relatia lor poatefi scrisa ca

—

— jr 4.1)

* unde y este raportul gyromagnetlc, care este o constanta pentru un anumlt nucleu
(vezi Tabelul 4.1). Interactiunea intre B si p produce o miscare de precesie si 0 energie
potentiala (Figura 4.2).

Fig. 4.2 Daca o particula cu moment unghiular
J si moment magnetic u este
Suspendata fara frecare intr-un cimp magnetic
extern B, o precesie apare. Frecventa unghiulara
e w0 a acestei precesu estep roportionala cu B
=7 Pentru y pozitiv, precesie este sensul acelor de
ceasornic.

Y <
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Motion ecuation

« In mecanica clasici, J indeplineste &/ _ T, (42) )z

* unde 7 _este cuplul (torque) .

extern net care actioneaza -E —_ ﬁ x B (4.3)
asupra sistemului de a fi ’

studiat. In acest caz,

Y<

* care, combinat cu ecuatia (4.2) si i
(4.1), obtinem B o, 4 —HxXYB. 44

px(t) = px(0) cos(wpt) + 11,(0) sin(wy?)
* Solutia acestei ecuatii este (1) = — 1 (0) sin(eot) + 11,(0) cos(wot)

pz(t) = pz(0),
+ cu By =By, (4.6)

(4.5)

14



* Constantele #.(0), u (0) §l u,(0) sunt _
valorile componentelorly 0. Fie p(t) = ,i ixy(r) — MI}J(U)E“WM. 4.7)

Xy
u(Otip () st p(0)=pu, (0) +  1u(0).
omnonenta transversala poate fi scrlsa

* Ecuatiile (4.5) si (4.7) arata ca componenta transversala a u se roteste in
jurul axei z cu frecventa angulara ®, si componenta longitudinala sau z-
componenta este independenta de timp.

* Prin urmare, miscarea u este o precesiune in jurul axei z cu frecventa de
precesie . Pentru y pozmv. sensul de rotatie este sensul acelor de ceasornic.
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* Putem simplifica si mai mult descrierea prin
introducerea unui cadru de referinta, cu axe de
coordonate x, y',z, care se roteste in sensul acelor de pa () = f1x(0)
ceasornic in Jlll’lll axei z'=z cu frecventa angulara o, (1) = p,0) “8)
In acest cadru de rotatie, u" sta pe loc. Presupunénd ca Ry W= Hy
coordonatele stationare si de rotatie a cadre coincid la (t) = u,(0)

i . . Mz Hz(U).
t =0, ecuatia (4.5) devine

* Prin urmare, in cadrul rotativ cimpul magnetic effectiv perceput de u etste
zero. In restul textului fenomenele fizice sunt descrise in acest cadru de
referinta rotativ cu exceptia cazului cand este explicat altfel.

16



Energia

+ Energia potentiali E este E=—ji-B=—uBcos# = —yJBgcosf. (4.9)

* E este minima in cazul in care u si B sunt paralele. in teoriile clasice J si @
poate avea orice valoare, astfel incat ecuatia (4.9) nu implicaca existenta de
restrlctu privind valorile energiei permise. Prin urmare, axa atomica poate
avea orice orientare spatiali, si Jz poate avea orice o valoare in intervalul [-J,
+J].

* Din pacate, descrierea clasica este gresita. in 1921, Stern si Gerlach au
efectuat o serie de experimente cu atomi de argint care a demonstrat ci Jz
poate avea doar un numar limitat de valori si axa atomica poate avea aparent
doar un numar finitde directii. Pentru atomi de argint, doar doua valori sunt
posibile. Acest fenomen a fost numit cuantificare spatiala.

* Descriere a corecta evenimentelor la scara atomica si subatomica necesita
utilizarea mecanicii cuantice

17



4.2.1.3. Descrierea in mechanica quantica

Ecuatia de miscare
 Mechanica quantlca arata ca valorile asteptate a componentelor vectorului de
magnetizare se comporta ca un moment magnetic clasic, deci, acestea indeplinesc

ecuatia (4.6) si figura 4.2.

Energie

« Una dintre diferentele majore intre mecanica clasica si cuantica este
cuantificare (de exemplu, rezultatul de masurare a unei variabile fizice este un
multiplu de o cantitate de bazi (quantum)). Cand se masoara energia, teoria
cuantica prezice ca valorile posibile de energie sunt limitate la

(4.10)

E=-myhBy, with m=-j,—j+1,...,7—1,].

18



E=-myhBy, with m=—j,—j+1,...,/j—1j5. (4.10)

» Prin definitie h- = h/27, cu h constanta lui Planck. . 1 "

Cuanta de energig¢ este yhB,.Constanta j este numarul t=T5Y Bo
cuantic de spin. In functie de numarul de protoni si 4.11)
neutroni in nucleu, valoarea acestuia poate fi 0, 1/2, 1, B = +l hB

3/2, ... (Tabelul 4.1). Pentru particlule cu valoare de e Y150

spin 1 = 1/2, cum ar fi protoni (nucleul 1H) exista doua

valori posibile de energie:

 Acest fenomen de stari energetice cuantificate In prezenta unui camp
magnetic extern este cunoscut sub numele de efectul Zeeman (Figura 4.3).
Cele doua stariate sunt numite'' Spin up" (1) si "spin down" (), respectiv.

19



E A
E,=+3YiBy

=
3
Il
|
(] Y

Fig. 4.3 Efectul Zeeman de particule
cu spin j = 1/2. In prezenta unui
camp magnetic independent de timp
extern B de magnitudinea B0,
particula poate ocupa douad stari
B, diferite de energie, ""Spin up' (1) si
! "spin down'" (|). Diferenta de
energie intrecele doud stairi este

E,—E,~/"Bg proportionala cu B,

E;=—371By

e Stare "Spin up'" are cea mai mica energie si va fi

preferential ocupata, dar mecanica cuantica interzice El - Ef; = ﬁ}/Bu.
ca toti spinii de a fi in aceasta stare. Un proton in |

stare E T poate trece la starea E | prin absorbtia unui (4.12)

foton cu energia egala cu

* Pentru un foton cu o energie E = hogg conditia de
rezonanta este descrisa de frecventa Larmor
(unghiulara)

wrr = ¥Bo. (4.13)

20



 Comparand ecuatia (4.13) cu ecuatia (4.6)

vedem ca frecventa unghiulara Larmor este exact WRF = @y. (4.14)
frecventa unghiulara de precesie momentului

magnetic, care este,

* Daca B, = 1 tesla (1), frecventa Larmor este aproximativ 42.6 MHZ pentru
hidrogen (/'H). Daca B, = 1.5T, acesta valoarea devine aproximativ 63.85 MHz,
Frecventa Larmora acestui element si a altor elemente pot fi gasite in tabelul
4.1. Undele electromagnetice in acest itnerval de frecventa sunt numite de
unde radio-frecvente (RF), sau undele radio mai scurt.

* Deoarece hidrogenul este disponibil din abundenta incorpul uman, MRI se
concentreaza pe vizualizarea tesuturi care contin hidrogen (muschi, creier,
rinichi,CSF, edem, oase, etc.).

* Alte elemente sunt, de asemenea, folosite pentru imagistica, cum ar fi
BC,F si »Na,dar nu frecvent in practica clinicd si numai pentru aplicatii
specifice. Multi din acesti izotopi sunt prezenti In organism In concentratii
mici si sunt folositi in primul rand la etichetarea metaboliti sau farmaceutice
care sunt administrate pacientului. Prin urmare, restul de acest capitol se
ocupa cu vizualizare de hidrogen, de asemenea, mentionata ca protoni.

Animationofnucleus(proton)precession.gif
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* Moleculele de grasime sunt mari si inconjurate de multi electroni, care reduc
campul extern efectiv. Aceasta aduce la frecventa Larmor de grisime la aproximativ
cu 150 Hz mai mica decat cea a apei la 1 T (220 Hz la 1.5 T). Aceasta diferenta
normalizata la frecventa Larmor a elementului de referinta ((CH;),Si), exprimata in
parti per milioane (ppm), este numit schimbare chimica (chemical shift). Prin urmare,
schimbare chimica intre grasime si de apa este de aproximativ 3.5 ppm.

22



4.2.2. Echilibru dinamic:
vector net de magnetizare a materiei

* In imagistica, fiecare element de volum (voxel) este inca
suficient de mare pentru a contlne 0 cantitate mare de protoni,

fiecare proton avand spin propriu asociat cu moment magnetic.

e In fiecare voxel, un echilibru dinamic existsi, in care spini
sunt distribuiti pe cele doua niveluri posibile de energie.
Referindu-ne la Figura 4.2, in starea spin-up punctele
momentelor magnetice sunt sunt indreptate in sus (upwards),
deci, p,(t)> 0, in timp ce in starea spin-down punctul
momentelor magnetlce sunt indreptate in jos (downward)

(adicpd, p, (t) <0).

.‘ z
B

—»
]
X
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* Descriere corecta a acestei echilibru dinamic trebuie, in
principiu, sa fie obtinut de la mecanica cuantica statistica.
Din fericire, se poate dovedi ca comportamentul asteptat a
unui _numar mare de spini este echivalent cu
comportamentul clasic al unui vector net de magnetizare,
reprezentind suma tuturor momentelor magnetice
individuale [14, 19]. In echilibru dinamic, fiecare voxel are
un vector net de magnetizare macroscopic M,:

Mg
Mo=) iy  (415)

* unde ng este numarul de spini in voxel. Pentru ca starea spin-up are cea mai

mica energle, mai multi spini ocupa acest nivel de energie, rezultind intr-o

polarizare netid in directia ciAmpului magnetlc extern. Prin urmare, Zz-

componenta vectorului net-magnetlzarn si_campul extern sunt in aceeasi

directie. Un mai mare cAmp magnetic extern rezulta intr-un mai mare vector
net de magnetizare (a se vedea ecuatia. (4.102) de mai jos) si semnalul mai

mare.*
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* O distributie statistica a unui numdr mare de Spini are

componente transversale in toate directiile posibile a planului &
XV. In medie, suma de toate aceste componente este zero si, My = (0,0, Myp).

in consecmta. vectorul net de magnetizare nu are xy-
componente in echilibru dinamic: (4.16)

* Deoarece toti vectorii de spin poseda un moment
unghiular, poate fi in continuare aratat ca magnetlzarea
neta preceseaza in jurul axei de camp magnetic dt

diﬁﬂ ~ -
= MU X }/’B

extern si M, satisface ec.(4.4):
(4.17)
I * Figura 4.2 este inca actuala, dar pentru caz special 0 =
0.Ca si in descrierea clasica a comportamentului unui
C_D | singur spin, M, se afld inca intr-un cadru de referinta de
L / o rotatie la frecventa unghiulara Larmor.
/ 4 Random Motion (expand the description below for a detailed explanation).mp4
x & Dipole (expand the description below for a detailed explanation).mp4
k‘ - y f\ /\ "f zl Parallel
1 e Lo A A Bo * ‘
e * - .'/ |
SN Py !
N \ - I}' [ 1{ .‘ oy .I, Anti-paralll
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4.3. Interactiunea cu tesutul

* Magnetizarea neta M, intr-un voxel este proportionaldla numarul de spini in
acest voxel. Din pacate, masurarea directa a magnitudinei M, este imposibila
din motive tehnice. Numai componenta transversald de magnetizare poate fi
masuratia. Acest lucru poate fi obtinut prin perturbarea echilibrului.

4.3.1. Perturbarea echilibrului dinamic: camp RF

* Echilibru dinamic este perturbat prin transmiterea de fotoni cu energie

corespunzatoare, asa cum este prescris de catre ecuatia Larmor (ec. (4.13)). In
cazul unui camp magnetic de 1 T, acest lucru poate fi realizat cu o unda
electromagnetica de la o frecventa de 42.57 MHz (Ve11 Tabelul 4.1). Acesta este
o unda de RF. Fotonii sunt absorbiti de tesut, si ocuparea nivelurilor de
energie se schimbi. Rezultatul acestei perturbatll este faptul ca vectorul de
magnetizare neti are atit o componenti longitudinali cit si transversala.

* Unda electromagnetica RF este generata prin

lansarea curentilor alternativi in doui bobine 5

amplasate de-a lungul axei x si y ale sistemului de Bi(1) = Bi(cos(wyt), — sin(wy?), 0).
coordonate. Acesta conﬁguratle este cunoscuta in

electronica ca  transmitator  Quadrature. (4.18)
Componenta magnetica a undei electromagnetlce

este B1, in cadrul de referinta stationara acesta

poate fi sris ca

26



« Componenta longitudinala a B1(t) este zero si Ly (£) = By cO8(ton¥) — 1B, in(2io#)

componenta transversala poate fi scrisa ca = Bye™ ¥,

(4.19)
* Vectorul de magnetizare neta in conditii dM _ o
neechilibru este in continuare notat M. Cu —— =M x y(B+B;(1)).
inlocuirea lui M, cu M si B cu B + B1(t), ecuatia. dr

(4.17) devine (4.20)

27



W i x v B+ By,

dt
* Pentru a rezolva aceasta ecuatie, sau, a gasi
miscarea lui M, vom recurge direct la cadrul de
referinta de rotatle cu frecventa unghiulara o,.
Campul efectiv perceput (perceived) de catre M
este campul stationar B,. Prin urmare, M
preceseaza in jurul B, cu frecventa de precesie

Wy = }’Bl (4.21)

« La t =0 campul magnetic efectiv se afla de-a 1
lungul axei x, si roteste M de latheaxazlaaxay = f yBidt = yBit = wit.
(Figura 4.4 (a)). 0

. Unghiul dintre axa z si M se numeste
unghiul flip a: (4.22)

* Printr-o alegere corespunzatoare a B, si t, orice unghi flip poate fi
obtinut.Un compromis intre acestea doua este 1mp0rtant Daca up-time a
campului RF este injumatatita, B, trebuie sa se dubleze, in scopul de a obtine
acelasi unghi flip. Dublarea B1 implica o marire de patru ori a livrarii de
putere, care este proportionala cu patratul de B,.

28



« Prin componenta electrica a wundei RF, o cantitate
semnificativide energie livrata este transformata in caldura, si o =
crestere importanta a temperaturii tesutului poate aparea. M = (0, Mg, 0).

 In imagistica practica, exista doua unghiuri flip
importante (4.23)
e —— Impuls 90° Acest impuls RF aduce M de-a lungul axei y
(Figura 4.4 (b)):
— Fig. 4.4 ((a) M preceseaza in jurul
B1 i este rotit de la axa 7 la axa y.
Unghiul a dintre axa 7 si M se
numegste ungi flip. (b) a= 90°, care
este obtinut printr-un umpuls RF de
90 °. (c) a= 1807, care este obtinut

: 7§ *, 7 Ly printr-un umpuls RF de 180- , de
" | TR & |V asemenea, numitun impuls de
.

|
o,

X ; inversiune.

X

(@) (b) (c)

 Nu exista nici o magnetizare longitudinala.
Cand transmisia RF este oprita dupa pulsul de
90°, M se roteste in sensul acelor de ceasornic,  *****
in plan transversal, in cadrul de referinta )}
staionar, in timp ce in cadrul de referintd de |
rotatie, se afla in nemiscare. IR .

Equilibrium

29



e -—— 180 © sau puls de inversare. Acest impuls RF roteste
M la axa z negativa (Figura 4.4 (¢)):

M = (0,0,—Mg). (4.24)

-Datorlta pulsului RF toti spini individuali se

rotesc in faza. Aceastii coerenti de fazi explica de ce in
conditiile nonechilibru vectorul de magnetizare neta poate
avea 0 componenta transversala.

 Atunci cand campul RF este oprit, sistemul revine la
echilibru dinamic. Componenta transversala revine la zero,

si_componenta longitudinala devine M, din nou. Aceasta

revenire la echilibru se numeste relaxare

Precession (expand the description below for a detailed explanation)(1).mp4

precession4.gif

=
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4.3.2. Intoarcere la echilibru dinamic: relaxare
4.3.2.1. Relaxare spin-spin

* Relaxare spin-spin este fenomenul care provoaca disparitia componentei
transversale a vectorului de magnetizare net. Fizic, de fiecare vector de spin
prezinta (experiences) un camp magnetic usor diferit, din cauza mediului
chimic diferit (protonii pot apartine H20, -OH,-CH3, ...).

 Ca urmare a acestor asa-numite interactiuni spin-spin, spini se rotesc la
frecvente unghiulare usor diferite (Figura 4.5), ceea ce duce la o pierdere a
coerentei fazei (dephasing) si o scadere a componentei transversale Mtr(t).

Fig. 4.5 Defazare a componentei
transversale a vectorului de
magnetizare netda cu timpul. (a) la t =
0, toti spini sunt in faza (coerenta de
faza). (b) la t = T2, defazarea rezulta
in o scadere acomponentei
transversale la 37 %o din valoarea sa
inifiald. (c) In cele din urma, spini
sunt distribuiti izotropic si nu este
lasata magnetizare neta.
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* Procesul de defazare poate fi descris de un model de ordinul intai.
Constanta de timp a descompunerii exponentiale este numit timp de relaxare
spin-spin T,:

My (t) = Mosina e~ /12, @29

T2 Decay Dispersed -video
T2 Decay Consolidated -video
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M (t) = My sina et/ 12

* Msina este valoarea componentei transversale imediat dupa pulsul RF.

* T, depinde considerabil de tesut. Pentru exemplu, pentru grasimi, T2 =
100ms; pentru lichidul cefalorahidian (CSF), T2 = 2000 ms (Figura 4.6 (a)).
Molecule sunt continuu in miscare si schimba miscarea lor rapid.

* Pentru protoni liberi in lichide, cum ar fi CSF, diferentele cAmp magnetic
experienced sunt mediate, rezultind o mica defazare si valori lungi de T,.

Spin—spin relaxation Spin—lattice relaxation
100 : : " 10 ——————————
F L ///
80 ] - 8ol / Ty=200 ms
= i ) 1 r
e | iy T,= 2000 g | / 63%
= o ms g} b S e T S S R S SR RS e S
E 60 r \ ] g 60
@ \ 1 & F .
2 i 1 Fofo T,=3000 ms
g 40f\ 3% W ] § 4ol ‘
a | T~ 35 /i -~
- . ¥ J = i '
| o 20k 3 o0l /
L - { P
0 i 1 1 — |r~l PR 0 /:/I I I L s L
1000 1500 2000 0 200 500 1000 1500 2000 2500 3000
(a) Time (ms) (b) Time (ms)

Fig. 4.6 Procesul de relaxare spin-spin pentru CSF i grasime (pentru o.=90°). La t = T2,
magnetizarea transversala a scazut la 37 %o din valoarea salat= 0. La t = 5T2, doar 0.67 %o din
valoarea initiala ramdne. (b) Procesul de relaxare spin—retea pentru apa si grasimela 1,51 La T=TI,
magnetizarea longitudinala a ajuns la 63 %o din valoarea sa de echilibru. La t = 5T1, aceasta a ajuns la
99.3 %o. 33



Spin-spin relaxation Spin—lattice relaxation
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* Pentru protoni legati de molecule mari, pe de alta parte, neomogenitatea

campului magnetic este relativ stabila, ceea ce explica timp de relaxare scurt
T,.

* Relaxare spin-spin poate fi considerata ca un fenomen de entropie si este
ireversibil. Tulburarea sistemului creste, dar nu exista nici o schimbare in
energie, deoarece ocuparea a doua niveluri de energie nu se schimba.
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4.3.2.2 Relaxare Spin-Lattice

 Relaxare Spin-Retea este fenomenul care provoaca componenta
longitudinala a vectorului de magnetizare neta de crestere de la M cosa (de
exemplu, valoarea de componenta longitudinala imediat dupa puls R%‘) la M,,.
Fizic, acest lucru este rezultatul interactiunei de spini, cu reteaua (de exemplu,
macromolecule inconjuratoare).

* Relaxare spin-retea este un fenomen energetic. Energia transferata la retea
determina o crestere a Vlbratlllor moleculei retelei, care sunt transformate in
energie termica (care mult mai mica decat caldura vine de la absorbtia RF).
Spinul revine apoi la starea lui mai preferata de energie, si componenta
longitudinala a net-magnetizarii creste spre valoarea sa de echilibru. Din nou,
procesul poate fi descris printr-un model de primul ordin cu timp de relaxare
spin—retea T1:

(4.26)
Mi(t) = Mg cosa e™"/T 4 Mo (1 — /1),
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« Casi T, T, este o proprietate de care
depinde in mod considerabil de tipul de
tesut. De exemplu, pentru gras1m1, T, =
200 ms;CSF, T, = 3000 ms la 1,5 T. (Figura
4.6 (b))

* Notam ca T, depinde de valoarea
campului magnetic extern: cu camp mai
mare, T; mai mare. in plus, pentru fiecare
tip de tesut T, este intotdeauna mai mare
decat

T1 Decay - video

100

)
3

Longitudinal magn. (%

Spin—lattice relaxation

200 900 1000 1500 2000 2500 3000

Time (ms)

Fig. 4.7 (b) Procesul de relaxare
spin—latticepentru apa si grdsime la
L5 T La T=TI,magnetizarea
longitudinala a ajuns la 63 %o din
valoarea sa de echilibru. Lat = 5TI,
aceasta a ajuns la 99.3 %o.
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Recuperare de Inversiune (IR)

* Figura 4.7 arata relaxare T, pentru un unghi de flip a = 180 ° (puls de
inversiune).

Spin—lattice relaxation
1OO""I""I""I""l""'l'

Fig. 4.7 Relaxare Spin-Lattice pentru
apda si grasime, dupa un puls
inversiune (180 °). Valorile negative

.= 3000 ms 1 sunt inversate, deoarecemagnituda
] este de obicei folosita. Dupa
T,=200 ms . . . .o
ol 1 aproximativ 70 %o din T1, numittimp
[ 1 de inversiune (Tl), magnetizarea
longitudinala este desfacuta,
anulatanulled.. Prin urmare, pentru
[ : grasime (T1 =200 msla 1,5T) TI =
o L D T T P 140 ms si pentru LCR(= T1 3000 ms
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 la,5T) TI = 2100 ms.

50 [

-50

Longitudinal magn. (%)

Time (ms)

* Dupa aproximativ 70% din T,, se numeste timp de inversiune (TI),
magnetizarea longitudinala este des%acuta anulata. Deoarece TI depinde de T,
semnalul de un anumit tip de tesut poate fi suprimata prin o alegere corecta
de TI. Scheme de baza de achizitie pentru imagistica, care sunt precedate de
unpuls de inversiune si timp de inversare (180 °-TI), se numesc, secvente de
puls de recuperare inversiune (IR). Suprimarea tesutului gras produc asa-
numite imagini STIR (short TI inversion recovery). Suprimarea lichidelor,
cum ar fi LCR, necesita o secventa FLAIR (fluid attenuated inversion
recovery), care se caracterizeaza printr-un T1 lung.

L d L d [ d 37
Inversion Recovery Attenuation - movie



4.4 Detectarea semnalului si detectoare

. ng%ura 4.8 ilustreaza schematic fenomeneul de relaxare pentru o excitatie, cu un puls
de 90 .

4 4

Thermal Energy
Equilibrium Absorption

Fig. 4.8 Privire de ansamblu
y schematica a unui experiment
RMN.Impuls RF creeazd o
magnetizarea transversala neta
; datoritia absorbtiei de energie si de
A \ T coerentd de faza. Dupa
H

RF pulse

Y

= puls RE, doud fenomene distincte de
relaxareasigura ca echilibrul
dinamic (termic)
este atins din nou.

Spin-spin (T>) /" A Spin-lattice(T)

« Componenta transversala a vectorului de magnetizare neta in fiecare voxel se
roteste In sensul acelor de ceasornic, la frecventa de precesie in cadrul de referinta
stationar si induce un curent alternativ intr-o antena (bobina) plasata in jurul probei
in planul xy. Pentru a mari SNR, un detector de Quadratura (de exemplu, doua bobine
in Quadratura) este utilizat in practica. Cum este ilustrat in Figura 4.9, bobinele
detecteza semnale s (t) si s (t), respectiv:

sx(t) = My et/ 12 cos(—wot)

sy(t) = Mp e~ t/T2 sin(—wot).

(4.27) 38



B Signal Coil A S(”

B L 2
3
Z | ¥

’ g “’ s(t)

Signal Coil B 3

. Wi

Fig. 4-9 Rotatie a vectorului de magnetizare net este detectat cu ajutorul unui

detector de Quadrature. (a) bobind de-a lungul axei orizontalemasoara un
cosinus, si (b) bobina de-a lungul axei verticale mdsuroara sinus.
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s(t) = sx(t) + 15, (1)

* Folosind notatia complexa, VY, — (4.28)

» Acesta este semnalul in cadrul de referinta
stationar. Descrierea in cadrul de referinta de 1 —t/T> 4.29
rotatie corespunde din punct de vedere tehnic ° (t) =Moe ' ( )
corespunde demodulatiei si ecuatia (4.28) devine,

e In cazul In care experimentul se repeta dupa /
un timp de repetitie TR, componenta M (TR) = M, (1 — e~ TR/T) )
longitudinala a vectorului de magnetizare neta a
revenit la o valoare care este exprimata de

ecuatia (4.26), care este, (4.30)

« Dupi o excitatie noud, cu un puls de 90° — ] e~ LRPEYY ~RFly
semnalul detectat devine s(1) Mo (1 (4831) ) e )
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* Dupa o excitatie noua, cu un puls de 90 s(t) = A/I() (1 - e—TR/Tl) e—t/Tz,

semnalul detectat devine
(4.31)

* care depinde de cantitatea de spini sau protoni si puterea B, a campului magnetic
extern (a se vedeaEcuatia. (4.102) de mai jos I)) Tl, TR si momentul t de masurare.

* Retineti ca suma (cantitatea) de spini, T, sfi’ sunt dependente de parametrii
tesutului in timp ce B,, TR si t sunt dependente de sistem sau de oneratorl Ecuatia
(4.31) detine pentru un unghi flip 90 °. Pentru unghiuri mai mici unghiul de clapa
trebuie sa fie modificata si devine dependenta de o, un parametru suplimentar
dependent de operator.

 Semnalul s (t) nu contine informatii pozitionale. Ecuatia (4.31) nu ne permite sa
recuperam contributia asupra semnalului a fiecArui voxel. Urmatoarea sectiune
explici modul in care informatiile pozitionale pot fi codate in semnal, in scopul de a
achizitiona imagini ale distributiei de spinin corpul uman.

A
1.0 =
x-y plane '1
$ os{lilin
LT
E 0.0 i l||i||||ll||l| Ilrllllﬂl'l."ﬁﬂnﬁnnnnn -
< [T |-|||' R CLLRL
= Il ‘””U”ui (Vv Time
Receiver [ 5 05— ‘ '\]Iu' i
Coil w i

41



Coil

1.0 —
""""" 3 05—
E' 0.0 E :\Iﬂnﬂnmnﬂﬁuﬂuﬁuﬂvnﬁnu _
Receiver [, | T - E} 05 i JUWWWW Time
B “ r|| i
-1.0
Static magnetic field B Amplified signal Signal vs

ﬁ 4} Q 4} ﬁ vs time frequency

" o) e S\

RF excitation U Proton e nul B e lal
o U quency
to raise proton relaxation )
spins to upper signal received Proton NMR signal
|g,9| [ at only one frequancy
’ bacause of the
constant magnetic
field.

Yy

M- £ ﬁﬁwm gl [\ 1\

RF excitation | ‘_J Proton — time I ' — frequency
" “ I relaxation Proton NMR frequenc
gtn?:;\bat:dad gradlenl signal received varies with position d
cover resonance T A because of the gradient
magnetic field.

at all field values



4.5 Imagistica
4.5.1 Introducere

e In aceasta sectiune, vom arata cum informatii spatiale pot fi codificate in semnalul
detectat prin efectuarea dependentei campului magnetic de spatiu. Acest lucru se face
prin suprapunereala o serie de gradiente liniare de cAimp magnetic indirectii de x, y, si
z pe z-componenta a campului principal. Gradientele campului magnetic propuse sunt
selectii de felie (sau selectie de volum), codificare pozitionala in cadrul feliei selectate
(sau volum).

4.5.2 Selectarea feliei sau volumului

« In acest text, vom explica codificare pentru o felie sau plata* transversala (de
exemplu, perpendlcular pe axa z. Notam, totusi, ca o felie in orice directie poate fi
selectata, de asemenea. Pentru a selecta o felie perpendiculara la axa z, un camp
magnetic care variaza liniar cu z este suprapune pe campul magnetic principal B. Este
numit un gradient de cAmp magnetic liniar:

S e a8 0 B;
(J - ((-Jx, (J}', (Jz) - ( y Uy - y (4.32)

unde Gz este amplitudinea constanta a gradientului de selectie a feliei.

*0 placi este o felie de grosime foarte subtire. In jargonul RMN, felie este de obicei folosit pentru imagini

2D si placa (sau volum), pentru imagini 3D (vezi p. 79.) 143



 Dimensiunea unui gradient de camp magnetic este tesla/metru, dar, in practica,
millitesla/metru este utilizat, ceea ce arata ca valoarea campului magnetic suprapus
este pus pe ordinea de 1000 de orimai mica decat valoarea a campului magnetic
principal. Frecventa Larmor devine acum

w(z) = y(Bo + G;2). (4.33)

« O felie sau fplatz'l cu grosimea Az contine o gama Aw = szA Z.
binedefinita de frecvente de precesie in jurul valorii de y
B, (4.34)

* Fie ca mijlocul feliei sa fie In pozitia z,. Un puls RF cu latime de banda diferita de
zero BW = Ao si centrata in jurul valorii de frecventa y(B, + G,z,) este necesar pentru
a excita spini (Figura 4.10).

« Un profil al sensibilitatii feliei dreptunghiular necesita pulsul RF sa fie o functie sinc.
Cu toate acestea, acest lucru este imposibil, deoarece o functie sinc are o extesie
infinita. Prin urmare, functia sinc este trunchiata. Profilul sensibilitatii feliei
dreptunghiular ca rezultat nu va fi, desigur un dreptunghi perfect, ceea ce implica
faptul ca spini de lafelii vecini vor fi, de asemenea, excitati.

* Notam ca, prin schimbarea frecventei centrale a pulsului RF, o felie de la o pozitie
spatiala diferita este selectata; miscare de masa nu este necesara.

» Grosimea de feliei selectate sau platei este & Aw BW
- Ao — :
Y G, Y G,

e care arata ca grosimea feliei este proportionala cu latime de banda a pulsului RF si
invers proportionala cu gradientul in directia de selectie felie sau volum (Figura 4.10).
44
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......................................................

BW = Aw

Fig. 4.10 Principiul de selectie felie.Unpuls RF
narrow-banded cu latime de banda BW=Aw se aplica
in prezenta unui gradient de selectie felie. Acelasi

principiu se aplica la selectie placa, dar ldtimea de
Z, - andda a impulsului RFeste atuncimult mai mare. Plici
sunt utilizate in imagistica 3D.

» Ecuatia (4.35) arata ca orice valoare pentru Az poate fi aleasa, in practica, insa, felii
foarte subtiri nu pot fi selectate din urmatoarele motive.

»Din motive tehnice si de siguranta, exista o limitd superioara la puterea
gradientului (50 - 80 mT / m).

»Un impuls RF cu o latime de banda (foarte) mica este dificil pentru a genera
electronic: o latime de banda mica implica un lob principal mare al functiei sinc,
care necesita o durata lunga on-time.

>0 felie foarte subtire ar implica faptul ca au fost selectati putini spini. Astfel,
raportul semnal-zgomot (SNR) ar deveni prea mic. SNR ar putea fi crescut prin
cresterea intensitatii campului. Totusi, exista o limita superioara (7 T) pentru
camp magnetic extern din motive tehnice, de siguranta si economice

- In imagistica practicii, grosime minimi defelie (FWHM), utilizeazi de obicei 2 mm la
un Sistem imaginistica de 1,5 T si 1 mm la un Sistem imaginistica de 3 T.
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4.5.4. Codificae pozitie: teorema k

* Pentru a codifica pozitia in cadrul feliei, gradienti de cAamp magnetic suplimentari
sunt folositi. Mai intai vom arata ce se intampla daca o panta constanta in x-directie se
aplica, inainte de cazul general, numit Kk-teorema, sa fie discutat.

« Am aratat deja ca cadrul rotativ este mai convenabil pentru discutia noastra. Noi,
prin urmare, continuam sa folosim cadrul, care se roteste cu frecventa unghiulara o,.
In acest cadru, campul magnetic efectiv nu include B,,.

* Dupa un puls RF 90 o, componenta transversala a magnetizarii net la fiecare pozitie
(X, y) In felie este (a se vedea ecuatia. (4.31))

~TR/Ty\ o=t/ T
My (X, y,t) = Mp(x,y) (1 —e™ /") e™ %2, (4.36)

e Daci o panta (gradient) 1 G Y
constant Gx in directia x se
aplicala t = TE (Figura 4.11
(a)), 5 componenta | R
transversala de magnetizare 0 Ky
neta nu se afla in continuare
pe loc In cadru ce se roteste, .
dar se roteste la o frecventa TE t

temporala care difera cu x: (@) (b)

Fig. 4.11 Atunci cindun gradient pozitiv in x-directie se

w(x) = 14 Gix, for t = TE, aplici(a), frecventa spatiali kx creste(b).
4.37) y



* Pentru t > TE aceasta miscare circulara poate
fi descrise cu ajutorul notatiei complexe:

* Receptorul masoara un semnal de la spini
excitati pe un plan intreg, ceea ce corespunde
unt;i integrari pe intreg XY-spatiu pentru (t >
TE):

« unde p(X, y) este densitatea magnetizarii neta
in (x,5) la momentul t = 0, care este
proportionala cu densitate de spini sau protoni
In (I))(, y). Pentru a facilita lectura, vom numi p
pur si simplu densitatea de spini sau de protoni.

. Poate fi demonstrat ca semnalului
masurat s(t) descrie o traiectorie in domeniul
Fourier a imaginii f(x,y) de a fi reconstituita,
deci,

Y

T

* daca Kk este definit ca k, =

si f(x,y) este densitatea de spin ponderata,
definita ca

Gy (t — TE)

FiE Y= plxy)

i\/I,r(x, Vs f) — ;\/Io(x, }/) (1 - e“TR/ITI)

. o—t/T2 ,—iyGxx(t—TE)
(4.38) ¢ e :

+0¢

S(t) o [f p(x,)l) (1 - e—TR/JTI) e—f/T.?
—0o0

(4.39)

. e~ 17 Gxx(t=TE) 4, dy,

s(t) = F{f(x,y)}(ks,0), for t > TE,

(4.40)
(4.41)

(1 — e~ TR/Ti) ¢~ TE/T2,
(4.42)
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* Figura 4.11 arata modul in care aplicarea unui gradient Gx schimba frecventa k_
spatiala (ec. (4.41)) in timp.
ke = zlcx(t — TE)

4

A Gx Ak

° e Fig. 4.11 (Atunci cindun
gradientpozitiv inx-directie se aplicd(a),
frecventaspatiala kxcreste(b).

Y

TE t
(a) (b)

 Pentru a reconstrui f(x,y), de la semnalul masurat, valorile din domeniul Fourier
pentru k, diferita de zero sunt, de asemenea, necesare. Acestea pot fi obtinute prin
aplicarea unui gradient in directia y.

* Pentru a intelege cum si in ce ordine gradiente diferite trebuie sa se aplice pentru a
esantiona intreg spatiul Fourier, k-teorema este necesaria. K-teorema este o
generalizare a cazului special discutate mai sus. Ea nu se limiteaza la date plane, dar
poate fi aplicata la semnalele masurate la volume 3D, de exemplu, in cazul de selectie a
placii sau de volum, de asemenea.
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k-teorema

* Vectorul de pozitie r = (X, y, z) si densitatea de () r 1) = (_j ) - r t
magnetizare sunt functii 3D. Frecventa unghiulara ( ’ ) ¥ ( ) ( ) "

poate fi scrisa ca (4.40)
e si, prin urmare, semnalul masurat devine +oc
s(t) = [[fp(x,y,z) (1 —e~TR/T) e=t/T2
—oc
e~i¥ oG dr g dydz. (4.47)

* K-teorema prevede ca semnalul de timp

s(t) este echivalent la transformarea

Fourier a imaginii f(x,y,z) de a fi s(t) = F{f(x,y, 2) M ks, kyy k2), (4.48)
reconstituita, adica,

o w — 1 t —
unde K(t) este definita ca k(t) = é / G(t)dr (4.49)
/ 0

~TRIT\ ~TR/Ts
e 450

* unde p(x, y, z) este densitatea de spin sau protoni si f(x,y,z) este densitatea ponderata
de spin. Notam ca f (x, y, z) este o imagine reala, de exemplu, imaginea de faza este

teoretic zero.

* Ecuatia (4.48), detine doar pentru spini statici, de exemplu, r (t) =r. Asa cum va fi
explicat mai jos, miscarea produce pierderi in semnal si alte artefacte.

sl f(x,y,2) = p(x,y,2) (1 — e
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» Atunci cand toate datele au fost colectate in spatiul Fourier (sau k-spatiu), FT
inverse produc imaginea reconstruita f (x, y, z), ceea ce reprezinta distributia densitatii
de spin sau protoni ponderata, in felie sau volum selectat (Figura 4.12).

Fig. 4.12 Ilustratie de k-teorema.
(a) Modul de datele brute
masuratede sistemul de
imagistica MR (pentru a fisa
scopurile, logaritmul modul este
prezentat). (b) Modul de
imagine obtinuta de la o FT 2D
inversd dedatele brute la litera

(a).

——————————————————————— 63.833715 mHz
———————————————————— --- 63.837973 mHz
———————————————————————— 63.842229 mHz
------------------------ 63.848486 mHz
——————————————————————— 63.850743 mHz
----------------------- 63.855000 mHz
--------------------- 63.859257 mHz
i il Sl 63.863514 mHz
—————————————————————— 63.867771 mHz
————————————————————— 63.876285 mHz
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* Densitatea de spin p * este ponderata prin multiplicarea cu doua functii, una ce
descrie cresterea componentei longitudinale si cea din urma ce descrie descompunerea
componentei transversale. Prin urmare imaginile RM nu sunt "pur" imagini de
densitate protoni, dar reprezinta o densitate de protoni ponderata, care depinde de
parametrii dependenti de tesut de T1 si T2, precum si parametrii dependenti de
operator TR (timp de repetitie) si TE (moment de masurare).

* Daca este ales un TR scurt, imaginea este declarata a fi T1 ponderata. Daca TE este
lung,este declarata a fi T2 ponderata. Un TR lung si scurt TE produce o imagine p-
ponderata sau ponderata de densitatea de protoni.

. Notam, ca ne-am asumat un puls de 90° RF. pentru unghiurile flip o mai mici de
90 ecuatiile de mai sus trebuie sa fie modificate §i imaginea reconstruita va depinde
de a, de asemenea, care poate fi, de asemenea, modificat de catre operator.

* De fapt, p este densitatea de magnetizare neta, care nu depinde denumai pe densitatea de spin, dar, de
asemenea, pe puterea B0 a campului magnetic extern

* (asevedea ecuatia. (4.102) de mai jos).
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4.5.4. Fenomene de defazare

* Vector de magnetizare neta este suma de un mare numar de momente magnetice
individuale (ec. (4.15)). Daca vectori diferiti de spin experimenteaza campuri
magnetice diferite ei preceseaza cu frecventa Larmor diferitd. Defazarea rezultata
distruge coerenta de faza, iar receptorul poate detecta un semnal mic sizgomotos! Prin
urmare, este important sa se minimalizeze fenomenele de defazare.

 Trei tipuri de defazare pot fi distinse.

»defazare de interactiuni spin-spin. Acesta este un proces ireversibil descris de
constanta de timp T2.

»defazare de inomegenitate de camp. Cum va fi prezentat mai jos, acesta este un
proces reversibil exprimata de catre constanta de timp T2* <T2. Inomegenitatile sunt
datorate unei neomogenitiati de camp magnetic principal si diferentelor in sensibilitate
magnetica a tesuturilor.}

»defazare de gradienti de cAmp magnetic. Prin definitie, un gradient provoaca un
camp magnetic inomogen, ceea ce reduce si mai mult T2*. Este un proces reversibil
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90° 180° 90° 180°
| I | I

RF

: TE/2! TE/2 : + TE/2 | TE/2,

Anulare defazarilor neomogenitatilor
campului magnetic

 Pentru a anula acest tip de defazare, un
impuls de 180 © se aplica. Daca acest impuls
se aplica la t = TE/2, un semnal-ecou, asa-
numitul spin-echo (SE). este creat la t = TE

(Figura 4.13). Repeat (TR) J/T/ :
TE N e
. \’

\ Spin E:cho Signal : a

(b)

7Sensibilitate magnetica indica cat de bine o anumita substantapoate fi magnetizata. Cu cdt mai mare
easte aceastd valoare, mai mult substantaeste capabila sa perturbe omogenitatea de campul magnetic
local. Fierul este un exemplu bine-cunoscut. Aceasta este o substantia asa-numita feromagnetic §i poate fi
magnetizat extrem de bine. In consecintd, particulele de fier in organism sunt capabile sa perturbe
omogenitatea cmpului local in mod semnificativ. 55
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maxim la T = (. Masurarea traiectoriei in |
k-spatiu trebuie sa aiba loc In timpul unui i TE |
interval de timp scurt in jurul valorii de T @)

=TE.

* Din cauza acestui interval de timp scurt,
excitatii mai multe sunt de obicei necesare .
pentru a esantiona complet k-spatiu. O 7] 90° pulse
excitatie noua incepe dupa un timpTR,
timp de repetitie, care poate fi mult mai
mult timp decat de timp_dintre excitatie si

de colectare a datelor. In timpul pierdut \

pin Echo -——)-
Spin Echo (90° TZE) 180°

dupa masurare si inainte de TR aceeasi N7 | heoe puise
procedura poate fi repetata, pentru a —— 2, J
excita alte felii si sd obtini informatii cu ’ TL/
privire la distribuirea lor de spin \ : e

Spin E.'choSignalf‘
>

(b)
Fig. 4.13 Imediat dupdpuls 90 °> semnalul se depfazeaza cauza interactiunii spin-
spin si neomogenitatilor de cimp magnetic. La litera (b) doar influenta

Neomogenitatilor cdmpului magnetic este indicata.

Aceastd parte a defazare este restaurata de catre aplicarea unui impuls de
180°-T=TE/ 2, care inverseaza fazele. Deoarece spini continud sa defazeze,
defazarea lor, din cauza neomogenitatilor de camp magnetic este anulata la T=TE .
Semnalul se masoara in jurul valorii de T=TE. La acel moment, aceasta este
afectata doar de relaxare T2, care este ireversibila. Timpul intre doud excitatii 90 &4

RF este timpde repetitie TR.



* Acest mod duce la calea de traiectorii de
felii multiple pot fi masurate intr-un TR.
Aceastd _metoda de achizitiese numeste
imagistica multi-felii.

* Numarul de felii depinde atat de TR si
TE. Notam ca, in practica, profilul de
sensibilitate felie nu este un dreptunghi
perfect si spinii feliilor vecine vor fi, de
asemenea, partial excitati. Prin urmare,
acetti spini sunt excitati de doua ori fara
sa le dea timp TR sa se relaxeze intre,
rezultand un semnal redus. Acest fenomen
se numeste cross-talk. Acesta poate fi
evitat prin introducerea unei diferente
fizice dintre felii vecine.

90° 180° 90° 180°
| | |

RF " Ll
TE2' TE/2, v TE/2! TE/2
hi : . :
{ T | T2 |
. i), : 1l illl; 1
Slgnal il‘hhip. : Aﬂ.ljilnz _____ !i mllm ; %Ilh’ll .
1 ] i e
[.u i r
TE_ ! ' TE |
: TR : '

(@

pin Echo - —)-180°
Spin Echo (90° T2E 180°

90° pulse

Repeat (TR)

.

(b)

Fig. 4.13 Imediat dupdpuls 90 °> semnalul se depfazeaza cauza interactiunii spin-
spin si neomogenitatilor de camp magnetic. La litera (b) doar influenta
Neomogenitatilor cdmpului magnetic este indicata.

Aceastd parte a defazare este restaurata de catre aplicarea unui impuls de
180°-T=TE/ 2, care inverseaza fazele. Deoarece spini continud sa defazeze,
defazarea lor, din cauza neomogenitatilor de camp magnetic este anulata la T=TE .
Semnalul se masoara in jurul valorii de T=TE. La acel moment, aceasta este
afectata doar de relaxare T2, care este ireversibila. Timpul intre doud excitatii 90 &4

RF este timpde repetitie TR.



Defazare de gradient camp magnetic

esantiona k-spatiu. Schimbare in faza din cauza
la un gradient magnetic in timpul de masurare
(TE) poate fi calculata prin integrarea ecuatiei

TE
» Acest tip de defazare este necesara pentru a ®(TE) = f y(;:(t) . r(t) dt
0

o o o o L o P TE -h (4.54)
(4.46) dintre excitatie si de citire: ®(TE) = 7. [ v G() d
* Presupunand spini statici, adica, r(t) = r, 0
aceasta ecuatie poatefi rescrisa ca — 27 7. K(TE) (4.55)

 Defazare este anulata la t = TE daca (TE) = 0. Prin urmare, k (TE) = 0 si
masuratorile sunt raspandite in jurul valorii de origine a k-spatiu, rezultand in cel mai
bun SNR (Figura 4.12).
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 Pentru a anula efectul defazare de un gradient de camp magnetic, integralul in
Ecuatia (4.55) trebuie sa fie zero, care poate fi obtinut prin aplicarea unui alt gradient,
cu aceeasi durata, dar cu polaritate opusa. Acest lucru creeaza un semnal de ecou la t =
TE, numit gradientul-ecou (GE), ilustrat in Figura 4.14.

Signal| /| Fig. 4.14 Defazare Gradient pot fi anulati prin

: aplicarea unuial doilea gradient, cu aceeasi

amplitudine, dar polaritate opusa. Plotarea

Gradient etichetatd "'faza'’, descrie comportamentul de fazd

la doua pozitii spatiale diferite si faza de dispersie
spectrala si recuperare

Phase % x care are loc prin aplicarea celor doud impulsuri de
Dephasing Rephasing gradient.
Y
echo
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4.5.5. Secventele pulsului de baza

» Bazat pe k-teorema, cateva scheme practice de achizitie, fost dezvoltate pentru a
masura k-spatiul. Doua clase de baza sunt secvente puls spin-echou (SE), si secvente
puls gradient-echou (GE).

Secvente puls spin-echo

« Imagistica SE cu transformarea Fourier bi-dimensionala este temeliea RMN clinice,
deoarece secvente de impulsuri SE sunt foarte flexibile si permit utilizatorului sa
obtina imagini, in care fie T1 sau T2 (dominant) influenteaza intensitatea semnalului
afisat in imagini MR.

* Secventa impuls 2D SE este ilustrata in Figura 4.15 si consta din urmatoarele
componente.

 90° § 180°
RF___J, il ‘ ”

Y

(a) (b)

Fig. 4.15 a) ilustrare schematicd a unei secvente puls spin-ecou 2D. (b) traiectoria
asociatd a k-vector pentru o valoare de gradient codare de faza pozitiva Gy. Prin
modificarea acestei valori, o linie diferita in k-spatiu este deplasata.
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* Secventa impuls 2D SE este ilustrata in Figura 4.15 si consta din urmatoarele
componente.
» gradient de selectare felie Gz se aplica impreuna cu puls RF 90 si 180c. Deoarece al
doilea puls gradient de selectare felie este simetric in jurul valorii de t=TE/ 2, efectul
initial defazare este automat compensat dupa pulsul RF. Pentru a anula defazare de la
primul gradient de selectare felie, polaritatea dg acest gradient poate fi inversat in timpul
dplzcam sale. Din motive tehnice, cu toate acestea, este mai usor de a aplica gradientul al
oilea un timp pic mai mult. Intr-adevar, un gradient pozitiv dupa puls 180° are acelasi
efect ca un gradient negativ inainte de puls 180-.
» "Scara", in Figura 4.15 reprezinta Gy, care se numeste gradient de codificare de
faza. Aplicarea Gy inainte de masurare se obtine o schimbare de fazi temporala y-
dependenta ¢(y) a s(t):

¢(y) = vy GyyTph, (4.56)
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| 90° j 180° Ay k:,-

E. S i :
Gx - y BN / 0 K
Signal ’."‘ I JM I >

@) v (b)
p(y) = VG;'}'Tpha
* Unde T, este un interval constant de timp,

reprezentand on-time a gradientului de codare de faza Gy = mgy, (4.57)

Gy. In imagistica practici, Gy are o amplitudine ’ ‘

variabila:

* m este un numar intreg pozitiv sau negatlv si este Gy .

constanta. Utilizand ecuatia (4.49) obtinem k, = ’ng} bh- (4.58)
’ T

* Fiecare treapta a scarii, astfel, pregateste masurarea diferitor traiectorii diferita in
k-spatiu. Notam ci defazarea acestui gradient nu trebuie sa fie compensata, pentru ca
este obligatorie pentru codificare pozitie

e In timpul aplicirii G, care se numeste gradient de codare frecventa, semnalul s(t) este
masurat. Pentru a anula efectul de defazare Gx in timpul citirii, un gradient de
compensare se aplica inainte de de masurare, d¢ obicei, inainte de puls 180 °, care
inverseaza semnul k (a se vedea Figura 4.15 (b)). In_acest fel, o linie orizontala centratd
in jurul valorii de k, = 0 se masoard.
- O imagine se obfine prin esantionarea k-spatiu complet si calcularea transformatei
Fourier inversa. In acest fel datele brute aclmzitionate formeaza o matrice de, sa
zicem,512 x S12 de elemente (valori mai mici si mai mari sunt, de asemenea, posibile).
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* Prin aplicarea 512 gradiente diferite Gy=mg, m € [-255, 256], 512 de randuri de la
k-spatiu pot fi miasurate. Pe rand 512 probe sunt luate in timpul aplicarii gradientului
Gx.

* Fiecare pozitie in k-spatiu corespunde la 0 combinatie unica de gradiente Gx,
Gy si timpul in care au fost apllcate la momentul masurarii. Prin urmare, gradientele
Gx si Gy sunt gradiente de codare in plan pentru pozitia in k-spatiu.

* Fizic, gradientele codifica prin intermediul frecventei unghiulare si faza initiala a

vectorului de magnetizare in timpul masurarii. Relatia intre un gradient si ® frecventa

zlngl(liulz;)a este data de ecuatia(4.46). Din aceasta ecuatie faza initiala poate fi derivata
ec. (4.5

* Aplicarea unui gradient Gx in timpul de masurare produce o frecventa angulara ®
care depinde de x. Un gradient Gy este aplicat inainte de a incepe masurare, care
provoaca o dependenta a schimbarii de faza initiala de y. Aceasta explica de ce Gy se
numeste gradientul de codificare faza si Gx gradientul de codificare de frecventa.
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 Pentru a scurta timpul de achizitie, mai
putini pasi de codificare faza ar putea fi
aplicati (de exemplu, 384 in loc de 512, cu m
€ [-192, 191]). Aceasta se numeste imagistica
Fourier trunchiata (a se vedea Figura 4.16
(a)). Un inconvenient al dobandirii de randuri
mai putine este faptul c¢a imaginile
reconstruite au o rezolutie spatiala mai mica
in directie codificare faza.

Fig. 4.16 (a) imagistica Fourier trunchiat si (b) jumatate Fourier.

Numai linii orizontale paralele sunt masurate. In practicd, imagistica
jumatateFourier dobdndeste cdteva linii de mai sus jumdatate de plan,

precum §i necesitd un algoritm de corectie de faza in timpul

reconstructiei. Odiscutie detaliata este dincolo de sfera de aplicare a

acestei carti.



* Imaginea f (x, y, z) (ec. (4.50)) sa fie reconinstruita ¥
este o functie reala si, transformata Fourier a unel
functii reale este Hermitian. Prin urmare, este, in
principiu, suficient pentru a masura jumatate din k-
spatiu, de exemplu, pentru m € [-255, 0](a se vedea

k i

Figura 4.16 (b)). Aceasta se numeste imagistica _ ' P
jumatate Fourier. Desi imagistica jumatate Fourier "
Injumaitateste timpul achizitie, se reduce SNR a
imaginilor reconstruite.

(b)

Fig. 4.16 (a) imagistica Fourier trunchiat si (b) jumatate Fourier.
Numai linii orizontale paralele sunt masurate. In practicd, imagistica
jumatateFourier dobdndeste cateva linii de mai sus jumatate de plan,

precum §i necesitd un algoritm de corectie de faza in timpul
reconstructiei. Odiscutie detaliata este dincolo de sfera de aplicare a
acestei carti.
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Demo Spin-Eco

Spin Echo Dispersed (expand the description below for a
detailed explanation)

Spin Echo Consolidated (expand the description below for a
detailed explanation)



Secventa puls gradien-ecou

* Dupa cum s-a explicat mai sus, neajunsul major al imagisticii SE este nevoia de timp
relativ lung pentru imagistica, in special in protocoale imagistice p- si T2 — ponderate,
al carui TR este lung pentru a minimiza influenta relaxare T1.

« O abordare pentru a depasi aceasta problema este utilizarea de secvente de
impulsuri GE. In comparatie cu secvente SE, acestea difera in doua privinte, care au
un impact profund asupra imaginilor rezultate.

»unghiul lor flip este de obicei mai mic de 90 °, De obicei, o valoare intre 20° si 60 °
este utilizata. Cu toate acestea, se poate demonstra ca, pentru o valoare (foarte) scurta
TR, starea de echilibru a semnalului este mai mare decat semnalul obtinut cu
impulsuri 90 ° (Figura 4.17).Unghiul flip poate fi utilizat pentru a influenta contrastul
in imagine.

Fig. 4.17 Pentru timp(foarte) scurt de
repetare, semnal in starea de
b echilibru format de unghiurile low-
[flip depaseste pe cea recuperat cu

90° impulsuri 90-.

small angle
(<80°)

TR
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» Ei nu au spin-ecou, deoarece nu existd impuls de 180 . Refazarea se face numai
prin intermediul inversare a gradientului. Acest lucru implica faptul ca
caracteristicile de semnal sunt influentate de T2 * (Figura 4.18).

Fig. 4.18
Efectul de puls 180°.(a) imagine spin-ecou
sagital a unui genunchi in care o cauze mici
parttculedferomagnetlce
neomogenitatilor de camp magnetic locale.
Puls 180 ° a SE compenseazd defazare
rezultate. Notam, totusi, cd
abatere de camp magnetic determind in
continuare o distorsiune geometricd in zona
de de particule (modele albe). (b) Gradient-
ecou imagine din felie. Nu existd nici o
compensare neomogenitatilor campului
magnetic (T 2* in loc de T2), determindnd o
pierdere completa semnalului in zona de
substanta feromagneticd. (Prin amabilitatea
Dr. P.Brys, Departamentul de Radiologie.)

(a)

* Secventele GE ar putea, in principiu, sa fie utilizate cu acelasi valori TR si TE, in
secvente de SE. Cu toate acestea, in acest caz, nu exista nici o diferenta in tlmpul de
achizitie. Mai mult decat atat, din cauza lipsei de puls 180 - si efect de defazare
rezultant T2*, Imaginile T2 * - ponderate vor fi obtinute si semnalul ar putea fi prea

scazut.
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* Prin urmare, secvente GE sunt utilizate in principal pentru achizitie rapida 2D si 3D
de imagini T1-ponderate.

* Un exemplu de o secventa GE 2D este secventa puls rapida unghi-scazut shot
(FLASH-fastlow-angle shot), aratata inFigura 4.19.

Fig. 4.19 Caracteristica de orice
secventa de impulsuri 3D este
" arhn prezenta a doua mese de gradient de
' codare de faza. Aici o secventi GE
RF 3D este indicata, deoarece nu existda
nici un puls 180-.

* Caracteristica care distinge FLASH de secventa GE de baza este puls de gradient cu
magnitudinea variabila, numit spoiler, aplicata dupa colectarea datelor. Scopul pulsului
spoiler este de a distruge (adica, defaza) orice magnetizare transversala care ramane
dupi colectarea datelor.

 Notam ca semnul gradientilor de refazare in slice-selectie si directia de citire este
opus decat in secventa de impulsuri SE (a se vedea figura 4.15), deoarece nu existapuls
180 .
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Magnetic Field Gradients (expand the
description below for a detailed
explanation)

Gradient Echo (expand the description
below for a detailed explanation)



4.5.6. Imagini tri-dimensionale

 Mai sus am vazut ca felii foarte subtiri, nu pot fi selectate. Cu toate acestea, mai
multe examene radiologice (de exemplu, incheietura mainii, glezna, genunchi), necesita
felii subtiri, si imagistica 3D ofera solutia la aceasta problema. In tehnicile imagistice
3D, un volum in loc de o felie este selectat. Z-pozitia este apoi codificata in semnal de
doua scare de gradient de codificare a fazei ng,,

o(1,2) = y(mgyTon + ng;2T5), (4.59)
)7

* unde Tss este on-time a gradientului de codificare a fazei in directia de selectie placa.
Valori diferite de n corespund planurilor diferite in k-spatiu.

* Cea mai importanta diferenta intre secvente de puls 2D si 3D este faptul ca
secventele 3D au doua tabele de gradiente de codificare a fazei, intrucat secventele 2D
au doar unul (Figura 4.20).

| o echo
RF :
Fig. 4.20 (Caracteristica deorice
secventade impulsuri3Desteprezenta
G, adouamesede gradientde codare de
faza. Aici osecventaGE
3Desteindicata, deoarece nu
G, existanici unpulsl80-.
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o In imagini 3D, reconstructia se face prin intermediul unei transformate Fourier
inversa 3D, rezultand o serie de felii 2D (16, 32, 100, ...).

* Pentru exemplu, in cazul in care o slab cu grosimea 32 mm este impartita in 32 de
partitii, o grosime de felie eficienta de 1 mm este obtinuta. Aceste felii subtiri sunt
imposibile in imagistica 2D. SNR a imaginilor 3D este, de asemenea, mai buna decat in
imagini 2D deoarece fiecare excitatie selecteaza toti spinii in intregul volum in loc de o
singura felie.

* Dezavantajul imagisticii 3D este o crestere in timpul de achizitie, dupa cum va fi
indicat mai jos. Va {i indicat ca secvente SE 3D sunt mult mai lente decat secvente de
impulsuri GE 3D.
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4.5.8. Timpul de achizitie si reconstructie

» Imagini de inalta calitate sunt inutile in cazul in care zeci de minute sunt necesare
pentru a le obtine. Atat timpul de achizitie si de reconstructie trebuie sa fie scurt.
Timpul de reconstructie poate fi neglijat, deoarece iIn practica clinicad actuala,
calculatoarele calculeaza transformata Fourier inversa in timp real.

* Evident, timp de achizitie TA este egal cu numarul de excitatii ori intervalul dintre
doua excitatii succesive. Prin urmare,

» pentru secvente de impulsuri 2D TAp = +'1"'~'Tph TR; (4.66)
» pentru secvente de impulsuri 3D Fhap; = Nph N, TR, (4.67)

* unde Nph este numarul de pasi de codificare faza in-plan si Vg este numarul de pasi
de codificare faza in directia selectie de placa.
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* De exemplu, pentru o secventa SE 3D T,-ponderata cu TR = 2000 ms, o achizitie si
32 de felii, fiecare avand 256 etape de codificare de faza, TA este mai mare de 4 ore!
Pentru o secventa puls 7,-ponderata cu TR =500 ms, AT este inca si mai mult de o ora.
Evident, acest lucru este practic imposibil, deoarece nimeni nu poate ramane imobil in
acest timp. Imagistica tri-dimensionala in cea mai mare parte face cu secvente de puls
GE. Pentru exemplu, in cazul in care TR este de 40 ms, AT se reduce la mai putin de
sase minute, ceea ce este destul de acceptabil pentru multe examene.
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4.5.9. Secvente imagistica foarte rapida
Ecouri multiple pe excitatie

* Secvente foarte rapide de imagistica au fost dezvoltate pentru N..TR
imagistica multi-slice si au in comun faptul ca ecouri multiple sunt T4, — h
generate si esantionate in cadrul aceleiasi excitatii. Ecuatia (4.66) ETL

ar trebui sa fie modificata, astfel ca (4.68)

 unde ETL este lungimea trenului ecou (de exemplu, numarul de ecouri per excitatie).
Ecuatia (4.68) arata ca timpul de achizitie poate fi redus prin

» (1) micsorarea TR (cf. GE fata de secvente SE),
» (2) micsorarea N,, (trunchiate si imagistica Fourier injumatatita), si
> (3) cresterea ETL.

. Daca ETL>1, randurile de k-spatiu sunt esantionate la momente ecou diferite.
Efectul defazare rezultat de la T2 pentru SE sau de la T2* pentru secventele GE nu pot
fi neglijate intre doua ecouri diferite, si semnalul masurat S(k,, k ) este, prin urmare, o
versiune filtrati a semnalului, care ar fi fost obtinuta cu o achizifie cu ETL = 1:S (k,, k,)

§ (ko ky) = Hike k) S(hin k), 4

* unde H (k,, k) este functia de filtru. Desi conditiile de k-teorema sunt incalcate, in
practica transformata Fourier inversa este direct folosita pentru a reconstitui datele
brute. O consecinta este faptul ca rezolutia spatiala degradeaza deoarece imaginea
reconstruita este o convolutie cu inversa FT a H (k,, k) (vezi Figura 4.21).
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Fig. 4.21 Ecouri multiple per
excitatie cauzeaza neclaritate. Sa
presupunem ca imaginea de a fi
reconstruita este un impuls Dirac,

in origine cu argplitudinea egala cu
1. (@) Modulul de date masurate in
k-spatiu. Degi datele brute sunt mai
mult sau mai putin constante in
directia de citire, defazarea in mod
clar afecteaza masuratorile in
directia codificare de faza. Fara
2*(sau T2, in functie de
secventa)modul de date brute ar fi
fost constant. (b) o coloana de
modulul de imagine reconstruita,
care arata clar ca impulsul Dirac a
fost incetosat.

* Mai jos sunt doua bine-cunoscute scheme de achizitie care sunt folosite in prezent in

practica clinica.

e o TurboSE si TurboGE. Secvente Turbo SE si turbo GE sunt secvente in care 2-128

ecouri sunt generate in aceeasi excitatie. Prin urmare, imediat dupa primul ecou, un

nou gradient codificare faza se aplica pentru a selecta o alta linie in k-spatiu, un ecou

nou este generat, si asa mai departe. K-spatiul este impartit in segmente 2-128 distincte.

In cadrul unei singure excitatii, o linie de fiecare segment este esantionata.

* Secventele turboSE sunt utilizate in mod regulat pentru imagistica T2-ponderata a
creierului. Pentru o imagine 256 X 256 T2-ponderata (TR = 2500 ms), cu patru ecouri,

de exemplu, timp de achizitie TA este
256 x 2.5
A= —m

= 160 seconds < 3 minutes.

(4.70)

78



https://www.youtube.com/watch?v=1iph1A
0OhP3U




* imagistica eco-planara (EPI-Echo planar imaging) Acesta este cea mai rapida
secventa imagistica 2D disponibila in prezent. Este o secventa SE sau GE, si lipsa de

impulsuri 180 o explica castigul de timp. Toate ecourile sunt generatemtr—

excitatie (figurile 4.22 si 4.23).

singura

Fig. 4.22(a) reprezentare
schematica a secventa GE EPI
T2*-ponderata blipped. O serie de
ecouri-gradiente sunt create §i
esantionate. (b) traiectoria
corespunzdtoare in k-spatiu.

TE

* Di cauza defazarii T2*, cu toate acestea, exista
o limita a numarului de ecouri, care poate fi
masurata mai sus de nivelul de zgomot. O
dimensiune tipicA a matricei de date brute a
imaginilor EPI este de 128 X 128. Timpul de
achizitie AT pentru o singura imagine este de 100
ms si chiar mai mici.

* Secventa EPI este folosita, de exemplu, in IRM
si imagistica de difuzie si perfuzie.

https://www.youtube.com/watch?v=1iph1A0hP3

U

Fiecare "blip" in directia
codificare-faza selecteaza un riand
nou in matricea de date brute.

RF I, il

Signal T W

EE

Fig. 4.23 Pentru o secventa SE EPI T,-
ponderatd, un singur puls RF 180 °
estea plicat intre impuls RF 90 ° si
trenul gradientul-ecou pentru a

esantionak-spatiul. 20



4.7. Echipament

* Spre deosebire de imagistica CT, este neobisnuit sa vorbim despre generatii de
scanere MR.

« Mai degraba, calitatea imaginii a fost continuu imbunatatita prin evolutia tehnica de
magneti, sisteme de gradient, si steme RF si hardware calulatoare si software.

* De-a lungul anilor, magnetii imbunatatiti au rezultat intr-un design compact, cu un
camp principal de omogenitate mai mare.

 Magneti superconductori sunt utilizati exclusiv pentru putere mare de camp
(Figura4.39 (a)).

Fig. 4.39 (a) scaner de corp total 3T,
conceput pentru a vizualiza fiecare
parte a corpului. Acest sistem are un
magnet supraconductor cu un camp
principal orizontal, solenoidal.
Pacientul este pozitionat in centrul de
tunel, care cauzeazd probleme,
uneori, pentru copii sau pentru
persoanele care suferdide
claustrofobie. (b) sistem MR in forma
de C 1.5T deschis, cu camp magnetic
vertical. Design deschis reduce riscul
de claustrofobie. Spatiumai
marepentru pacient si de masa
detasabila a imbunatati foarte mult
manipularea. Sistemul poate fi, de
asemenea, utilizat pentru proceduri
MR-ghidate. (Amabilitatea
dePhilipsHealthcare.)

* Pentru puteri mici de cimp, magnetii permanenti si rezistivi sunt angajati. Acestea

sunt mai ieftine decat magneti superconductori dar au o mai mica SNR si
omogenitatea campului este relativ slaba. Figura 4.39 (b) arata un scaner MR in forma

de C deschis cu un camp magnetic vertical. o
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* Sisteme MR deschise pot fi folosite pentru
proceduri MR-ghidate. MRI interventionale
(iMRI) (Figura 4.40) ofera imagini in timp real jn
timpul interventiei chirurgicale sau terapie. In
acest mod chirurgul este capabil sa manipuleze
instrumentul chirurgical. Acest instrument poate
fi, de exemplu, un ac biopsie, 0 sonda pentru
drenajul chisturilor, un cateter pentru a
administra antibiotice, sau un laser sau un cateter
criogenic pentru termoterapie (de exemplu,
entru a distruge tesutul patologic la nivel local,
ie prin incalziresau congelare). Retineti ca
introducerea unei unititi de MRintr-o camera de
operare necesita cdteva masuri de precautie.

U materialele MR-compatibile trebuie sa fie
utilizate pentru toate instrumentele chirurgicale.
Componente feromagnetice sunt periculoase,
deoarece ele sunt atrase de camp magnetic si
inutile, deoarece acestea produc artefacte mari de
semnale nule in imagini.

U Echipament electronic care genereaza radiatiile
RF trebuie sa fie protejat de camp RF al
sistemului de imagistica MR si vice-versa.

U combinatie de cabluri electrice cu cimpul RF
pot produce pete fierbinti, care pot provoca arsuri

ale pielii. Jehnologia fibrelor optice este,
prin urmare, recomandatd.

Fig. 3.5 Medtronic PoleStar® iMRI
Navigation Suite, un sistem RM de
ghidare-imagine intra-operativ, care
functioneaza la 0,15 T(pasul de
gradient 25 mT / m), potrivit pentru o
camerda de operare existenta. (Prin
amabilitatea profesorului B. ter Haar
Romeny, Maastricht AZ siTU
Eindhoven.)
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* Sistemul de _gradient este caracterizat prin gradul sau de liniaritate, amplitudinea
maxima si timpul de crestere (de exemplu, timpul necesar pentru a ajunge la
amplitudinea maxima). Liniaritatea este obligatorie pentru pozitia-codificare corecta.
Neliniaritatea este de obicei 1 -2% intr-un FOV cu diametrul de 50 cm. Cel mai rau
este la marginea de FOV. Amplitudinea maxima a crescut de la 3 mT / m, in primele
zile la 50 mT / m pentru sisteme actualele state-of-the-art de formare a imaginii fara
cresterea semnificativa a timpului de crestere. Aceasta este unul dintre factori
importanti in descoperirea imagisticii ultrarapide.

» Sistemul RF a fost imbunatatit in mod semnificativ, de asemenea. Omogenitatea si
sensibilitate in-plan a detectarii de semnal au crescut.

« In prezent, existii bobine speciale pentru aproape fiecare regiune anatomica (Figura
4.41). Acestea sunt toate proiectate pentru a detecta cel mai slab semnal MR posibil.

th 4.41 ((a) bobina de
apsi(b) bobina decorp,
osue pentru a detecta
opttm semnalele RF primite
de la parte a corpului
inconjurat.

* Cererile pe amplificatoare RF au crescut, de asemenea. Intrucat, pentru secvente SE
conventionale, a fost activate de doua ori in fiecare TR, secvente ultraraplzl bazate pe
SE, cum ar fi HASTE (half Fourier single shot turbo spln-echo) necesita o performanta
mult mai mare de amplificator. Sisteme de imagistica prezente momtorlzeaza de
asemenea, depunerea de putere RF.



* In ceea ce priveste toate modaliatile digitale MRI a beneficiat de evolutia hardware si
software-ului. Mult efort afost cheltuiti pe reducerea timpului de manipulare si
cresterea timpului de transfer a pacientului. In plus, diagnosticul de seturi de date
dinamice 3D este In prezent sprijinita de postprocesare puternic pentru analiza (de
exemplu, prelucrarea statistica de fMRI) si vizualizare (de exemplu, MIP a unui MRA
sau reslicing de-a lungul unei directii arbitrare).
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4.9. Efectele biologice si de siguranta
4.9.1. Efectul biologic
Undele RF

* In conditii normale de functionare, MRI este o modalitate de imagistica de
siguranta. De exemplu, femeile gravide pot fi supuse unui examen RMN, dar
nu un CT sau PET scanare. Acest lucru se datoreazi faptului ca RMN are
unde RF neionizante, si energia de fotoni RF este mult mai mica decat fotoni
X-ray ionizante (vezi Figura 2.1).

* Energie RF absorbita creste vibratiile de atomi si molecule, ceea ce duce la
cresteri micia temperaturii tesutului.

« In plus, in elemente conductive, cum ar fi electrozi, componenta magnetici a
undelor RF induce un curent, daci nu este in mod corespunzitor izolat.
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* Puterea RF, care poate fi absorbita in conditii de siguranta, este prescrisa de

rata_de absorbtie specifica sau valoarea SAR (specific absorption rate),
exprimata in watts per kilogram de greutate corporald. Bazat pe masa corporala
determinata la inregistrarea pacientului, sistemul MR calculeazi SAR de
fiecare secventa de puls selectata de catre operator. Daca valoarea este prea
mare, secventa de impulsuri nu se va porni.

* Utilizatorul trebuie apoi sa schimbe parametrii de secventa (de exemplu,
prin crestereaTR sau reducerea numarului de felii), pana cand puterea RF
este In limite SAR. Ca regula generala cresterea temperaturii corpului ar
trebui sa fie limitata la 1°C. Limitele medii SAR sunt de ordinea 2 la 10 W/kg.
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Gradienti magnetici

* Fluxul magnetic dB / dt a unui camp magnetic de comutare induce un
curent electric de joasa frecventa in materiale conductoare.

 Comutatia rapida, a campurilor de gradient inalt poate genera un curent in
tesuturi, cum ar fi vasele de sange, muschii si nervii in special, in cazul In care
pragul de stimulare este depisit. Prin urmare, sistemele MRI moderne,
contin un monitor de stimulare, si secventa puls incepe numai
daca pragul de stimulare a nervului periferic nu este depasit.
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e Stimulare cardiaca sau fibrilatie ventriculara ar avea nevoie de

campuri electrice induse de gradient mult mai mari decat sunt in
acest moment si, prin urmare, sunt foarte putin probabile.

* Impulsuri de gradiente magnetice sunt obtinute prin aplicarea curentilor de
impulsuri in bobine. Acesti curenti in combinafii cu camp magnetic static
produce fortele Lorent;. Prin urmare, bobinele fac miscari repetitive, cauziand
zgomot tipic de gaurit de inalta frecventa. Intensitatea ar trebui sa fie tinuta sub
100 dB. Acesta poate fi indirect redus cu dopuri pentru urechi sau castide
anulare a zgomotului

http://www.youtube.com/watch?v=9GZvd 40t04
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Camp magnetic static

* Obiectele feromagnetice experimenta o forta de translatie si de cuplu atunci
cand sunt plasate intr-un camp magnetic. Consecutiv, ele pot suferi o
deplasare sau provoca defectiune a echipamentului care contine componente

magnetice.

* Un alt efect al unui camp magnetic static este o schimbare in
electrocardiograma (EKG), atunci cand pacientul este iIn interiorul
magnetului. Din cauza camp magnetic principal extern, ionii din fluxul de
sange experimenta forte Lorentz care separa 10n1 1ncarcat1 pozitiv si negativ in
directii opuse. Acest lucru creeazi un mic cAmp electric si o diferenti de
potential, care modifica distributia de sarcini normala.
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* ECG devine contaminata (altitudine T-undei), cu un flux de sange legat de
potential de suprafata. Acest fenomen este Intotdeauna prezent dar este cel
In aceste examene, secventa de
impulsuri este, de obicei, declansata, prin fire de pe pieptul pacientului, ECG
este masurat, si excitatie RF este intotdeauna pornita la acelasi timp, ca ciclu
de inima (aceasta minimiza umbre de pulsare a inimii). In cazul in care
pacientul ese din campul magnetic, ECG se intoarce la valoare sa normala.

 Dupa cum in prezent este cunoscut, aceste distorsiuni mici a ECG nu are
efecte negative biologice pentru campuri magnetice exterioare de pana la 4 T.
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4.9.1. Securitatea

* Obiecte feromagnetice nu trebuie sa fie aduse in camera examinare MR,
deoarece campul magnetic static puternic ar atrage astfel de obiecte spre

centrul cimpului magnetic. Acest lucru ar distruge bobina si poate
afecta serios un pacient in interiorul bobineli.

* Trebuie sa fie absolut sigur ca toate materialele si echipamente (de exemplu,
respirator artificial, foarfece, ace de par, agrafe de hartie) aduse in interiorul
cameri de examenMR sunt pe deplin MR-compatibile. Compusi
nonferomagnetici metalice sunt in siguranta. De exemplu, o scara de aluminiu
poate fi utilizate in siguranta atunci cand becul in interiorul sala de examen
MR trebuie sa fiei nlocuit.
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* Obiecte metalice din interiorul corpului, nu sunt neobisnuite (de exemplu,
suruburi de fixare ortopedice, proteze de sold, stenturi, plombe dentare, valve
cardiace, stimulatoare cardiace, siclipuri chirurgicale). Pacientii cu valve
cardiace, stimulatoare cardiace si clipuri chirurgicale recente (prezente de
mai putin de 3 luni) nu trebuie sa fie scanate cu ajutorul RMN.

* Pacientii cu proteze foarte vechi sau suruburi de fixare ortopedice nu
trebuie sa fie scanate in cazul in care compusul metalic exact este necunoscut.
Cu toate acestea, in cazul in care implanturile sunt recente, este in conditii de
siguranta pentru a scana pacientului.

* Atentie este necesara, in speaal pentru pac1ent11 Cu un corp
strain metalic In ochi sau cu un chp anevrism intracranian care
chiar la 0 mici miscare poate duce Ia hemoragie.
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* Elemente conductoare, cum ar fi electrozi, pot produce leziuni de arsura
datorate curentului indus si trebuie sa fie izolate. In mod similar, atunci cand

pozitionarea pacientului, bucle conductive ar trebui sa fie evitate. Un
exemplu este un pacient cu manlle incricitate pe abdomen. Impulsurile de RF
va determina curenti electrici, in bucle conductoare, care pot provoca arsuri.
Exemple de arsuri grave cauzate de pozitionarea necorespunzitoare au fost
deja raportate in literatura de specialitate MR.

* Pacientii cu dispozitive implantate cu activarea magnetica sau electronica nu
ar_trebui, in principiu, sa fie examinate cu ajutorul MRI. De exemplu,
impulsuri RF poate reseta sau modifica ritmul de un stimulator cardiac, care
poate fi pericol de viata pentru pacient. Un stimulator cohlear poate fi grav
deteriorate.
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4.10. Asteptarile viitoare

Desi contributia MRI la numarul total de examinari radlologlce este in
prezent, limitat la doar cateva procente, poate fi de asteptatca aceasta valoare
va creste in continuu in viitor, deoarece RMN produce imagini de inalta
rezolutiede anatomie si functlonale cu specificitate mare si fara a utiliza unde
electromagnetice ionizante daunatoare.

* Cu exceptia a osului (de exemplu, schelet) si aer (de exemplu, plamani,
tractului gastro-intestinale) tesuturi umane contin din belsug hidrogen si
acestea pot fi distinse optim prin RMN din cauza flexibilitatii de ajustare de
contrast cu secvente de impulsuri adecvate.
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* Alte nuclee, cum ar fi izotopi PC.UF si *Na, care desi contributia MRI la
numarul totalade examinari radlologlce este in prezent, limitat la doar cateva
procente, poate fi de asteptatca aceasta valoare va creste in continuu In viitor,
deoarece RMN produce imagini de inalta rezolutiede anatomie si functlonale
cu specificitate maresi fara a utiliza unde electromagnetice ionizante
daunatoare.

* Quantitative analysis of function, perfusion, and diffusion with high
resolution and contrast will progress continuously. An example is diffusion-
weighted imaging for detection, quantification and therapy response in
oncology.

* New contrast agents will become routinely available to study the
morphology and function (e.g., hyperpolarized 3He for dynamic ventilation
studies) as well as molecular processes (e.g., ferritin to show gene expressions
in vivo (see Figure (5.26)).
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* Din punct de vedere tehnic, dezvoltarea de MRI-ul se va concentra pe o
calitate mai buna a imaginii (mai mare rezolutie, SNR mai bin), si un timp de
achizitie mai scurt. Acestva fi obtinuta cu mari cAmpuri magnetice externe,
pante mai mari (de exemplu, bobine de cap evita stimulare cardiaca) in
fiecare directie, mai multe bobine, si algoritmi de reconstructie, care nu sunt
bazate pe teoria Fourier.

* Ca de obicei in istoria MRI, noi secvente de puls va continua sa fie
dezvoltate inviitor. Acesta poate fi, de asemenea, de asteptat ca hibrid de
scaner PET / MR, care exista astazi si dobandeste imagini PET si MR in
acelasi timp, va deveni o modalitate imagistica clinica importanta datorita
specificitatii sale mai mari decat o unitate de sine statatoare PET sau RMN
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http://www.youtube.com/watch?v=n5ryhRuKFgs

http://vam.anest.ufl.edu/forensic/nmr.html
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Multislice acquisition — spin echo
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N = number of phase encoding steps/ matrix size (64, 128, 256, ...)
TR = repetition time for each acquisition
NA = number of acquisitions (1, 2, 3, ...)

Acquisitiontime = N x TR x NA

(with N = 256, TR = 18, NA =1 = 256s = long acquisition time)





