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Magnetna resonanca, pojav z velikim
medicinskim potencialom, a zapletenim

fizikalnim ozadjem -

3. del: Osnove slikanja z magnetno resonanco

Magnetic resonance, a phenomenon with a great potential in
medicine, but with a complex physical background -
Part 3: The basic principles of magnetic resonance imaging

vexw 1

Bojan BoZi¢," Luka Kristanc,** Gregor Gomi3cek™

Izviecek

Pri slikovnih tehnikah je klju¢na reSitev dveh
osnovnih problemov - zagotovitve ustreznega
kontrasta in prostorske rekonstrukcije slike. V
tem sestavku sta prikazana osnovna koncepta,
kako se to resuje pri slikanju z magnetno reso-
nanco (MRI). Na primeru spinskega odmeva
si natan¢neje ogledamo tri, za MRI pomembne
nac¢ine optimizacije kontrasta, to je gostotno
poudarjeno, T, poudarjeno in T, poudarjeno
slikanje, omenimo pa tudi pomen uporabe kon-
trastnih sredstev. Opisana je osnovna metoda
prostorskega kodiranja pri MRI, to je dolo¢anje
mesta izvora signala v tkivu z uporabo gradien-
tov magnetnega polja (t. i. princip frekvencnega
kodiranja) in z uporabo Fourierove transforma-
cije. Na koncu je prikazana $e rekonstrukcija sli-
ke s projekcijami.

Abstract

Two basic problems have to be solved when
dealing with imaging techniques - the adequate
image contrast and the spatial reconstruction of
images. In this article, the basic concepts of solv-
ing these two problems in the case of magnetic
resonance imaging (MRI) are shown. Based on
the spin echo, three ways of contrast optimiza-
tion, i.e., spin density, Ti- and T»-weighted MRI,
are dealt with more thoroughly. The use of con-
trast media is also discussed. Furthermore, we
explain the basic method of spatial encoding
in MR, i.e., the determination of the location
of tissue signal source with the use of magnetic
field gradients (“the principle of frequency en-
coding”), and the use of the Fourier transform.
Finally, the back-projection reconstruction tech-
nique is presented.

Uvod

Zdravniki pri vsakodnevni slikovni di-
agnostiki stremijo predvsem k dobri loclji-
vosti in ¢im vedjemu kontrastu med opa-
zovanimi tkivi na slikah. S kompleksnostjo
uporabljene diagnosticne metode narasca
tudi $tevilo dejavnikov, ki vplivajo na kako-
vost slike. Slikanje z magnetno resonanco
(angl. magnetic resonance imaging, MRI)
je brez dvoma zelo kompleksna tehnika, ki
se je v zadnjih desetletjih uveljavila v rutin-
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ski klini¢ni diagnostiki. Zato je smotrno, da
se v zelji po uc¢inkovitejsi uporabi MRI tudi
zdravniki spoznajo s tem, kako nastane kon-
trast na slikah ter kako poteka prostorska re-
konstrukcija slik. To znanje jim bo zagotovo
omogocilo lazje sporazumevanje z radiologi
in drugimi strokovnjaki s tega podrocja.
Tudi v tem ¢lanku bo nase vodilo, da je za
zdravnike predvsem pomembno znanje, po-
vezano z uporabnostjo v medicini. Nekate-
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re dele besedila, ki so tehni¢no zahtevnejsi,
bomo oddelili (v okvirih). Menimo, da so ti
deli pomembni za razumevanje snovi, zlasti
rac¢unski primeri.

Kontrast pri slikanju

Kontrast na sliki bo med opazovanima
tkivoma tem vedji, ¢im bolj se bosta signa-
la iz teh dveh tkiv razlikovala.! Zato si na
primeru spinskega odmeva poglejmo, kako
lahko spreminjamo kontrast na sliki.

Videli smo, da lahko viSino signala spinskega
odmeva (Ise) popisemo z naslednjo odvisnostjo*

-TE/T2

TR/TL
) e

Iseoc pN (L—e€ enactbal

kjer so pn gostota vodikovih jeder, Ty in T2 spin-
sko-mrezZni in spinsko-spinski relaksacijski ¢as,
TR ¢as ponavljanja zaporedja sunkov ter TE ¢as
spinskega odmeva.

Kot nam pokaze enacba 1, je na jakost
signala spinskega odmeva in na kontrast
na sliki mozno vplivati s primerno ¢asovno
nastavitvijo zaporedja sunkov (Slika 1). Pri
zaporedju sunkov spinskega odmeva sta na-
stavljiva parametra TE in TR.? Tako imamo
moznost, da ob razli¢nih vrednostih rela-
ksacijskih ¢asov T;in/ali T, v opazovanih
tkivih (npr. pri tumorju in zdravem tkivu v
okolici) za povecanje kontrasta nastavimo
tak TR in/ali TE, da se bodo signali iz razlic¢-
nih tkiv ¢im bolj razlikovali.

Oglejmo si tri posebne nacine optimiza-
cije kontrasta, pri katerih dobimo:
« gostotno poudarjene slike,
o T, poudarjene slike in
« T poudarjene slike.

Pri slikanju z NMR je velikokrat gostota
magnetnih dipolov (pn) precej enakomerna.
Zato ta bioloski dejavnik obi¢ajno ne prispe-
va h kontrastu med razli¢nimi tkivi na sliki.
Ce pa sta gostoti jeder za opazovani tkivi
razli¢ni, relaksacijska ¢asa (T in T5) pa sta
podobna, uporabimo dolg ¢as med zaporedji
sunkov (TR) in kratek ¢as spinskega odmeva
(TE). V tem primeru govorimo o gostotno
poudarjenih slikah. Tako dobimo najboljsi
kontrast ob najvisjih moznih signalih spin-
skega odmeva, saj ti niso zmanjsani zaradi
relaksacije T; in T, (enacba 1). Gostotno po-
udarjeno slikanje se redko uporablja, ker se
razlicna mehka tkiva med seboj relativno
malo razlikujejo glede na vsebnost vode.>*
V postev pride predvsem pri slikanju obko-
stnih in obsklepnih struktur, saj kostnino
zaradi manjse gostote protonov lahko zane-
sljivo lo¢imo od mehkotkivnih struktur.’~®
Za ta nacin optimizacije kontrasta se odlo-
¢imo lahko tudi, ko Zelimo prikazati edem
kostnine, npr. ob poskodbah ali malignih
kostnih tumorjih.?

Tabela1: IzraCunane jakosti signalov spinskega odmeva (Isg) pri treh razli¢nih ¢asih TE: kratkem,
optimalnem in dolgem. Gostota jeder in ¢as T, sta enaka v obeh tkivih: py=0,6 - 10° mol/m3in T, =
950 ms, ¢as T pa je v zdravem tkivu enak 60 ms in v tumorju 90 ms. Na napravi nastavljivi as TR smo

nastavili na 2500 ms.

20 zdravo tkivo 0,6
20 tumor 0,6
80 zdravo tkivo 0,6
80 tumor 0,6
160 zdravo tkivo 0,6
160 tumor 0,6

0,93 0,72 40
0,93 0,80 45
0,93 0,27 15
0,93 0,41 23
0,93 0,07 4
0,93 017 9

TE — ¢as spinskega odmeva, py — gostota vodikovih jeder, TR — ¢as ponavljanja sunkovnega zaporedja
spinskega odmeva, T; — spinsko-mrezZni relaksacijski ¢as, T — spinsko-spinski relaksacijski ¢as, Ise —

jakost signalov spinskega odmeva
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Slika 1: Prikaz slik
vratnega dela hrbtenice
in zadajSnje lobanjske
kotanje (zgornja vrstica)
pri treh razli¢nih
nastavitvah parametrov
na napravi. Slika na levi
(gostotno poudarjena
slika) je bila dobljena

z nastavitvijo ¢asovnih
parametrovna TE=9,9
ms in TR=3500 ms,
medtem Ko sta bili za
sliko v sredini uporabljeni
nastavitvi enaki TE=10
ms in TR=450 ms (T,
poudarjena slika). Za
sliko na desni sta bila
¢asovna parametra
enaka TE=118 ms

in TR=3500 ms (T>
poudarjena slika). V
spodnji vrstici pa so
prikazane gostotno, T1
in T2 poudarjene slike
moZganskega tumorja.
Pri tem tumoriju je
viden kontrast tudi na
gostotno poudarjeni sliki.
(Slike so bile posnete
na Klini¢nem institutu
za radiologijo, UKC
Ljubljana.)
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Pa poglejmo pri MR tomografiji bolj po-
gost primer, ko je v opazovanih tkivih poleg
gostote jeder priblizno enak tudi spinsko-
-mrezni relaksacijski ¢as (T1) in se razlikuje
le T,. Kot primer privzemimo, da to velja za
tumor in za zdravo tkivo v okolici in da je
v tumorju spinsko-spinski relaksacijski ¢as
(T, daljsi kot v zdravem tkivu (T,). V tem
primeru je edini nacin, da dosezemo dober
kontrast, ustrezna izbira parametra TE, kot
lahko razberemo iz enacbe 1. Vidimo na-
mre¢, da je signal spinskega odmeva v obeh
tkivih lahko razli¢en le zaradi ¢lena e,

Razlika med visinama signalov spinskih
odmevov med bolnim in zdravim tkivom se
v tem primeru klju¢no spreminja namrec¢ le
v odvisnosti od vrednosti parametra TE (ta-
bela 1). A tudi tu ni vseeno, kak$no vrednost
nastavimo na napravi. Ce bi uporabili kratek
cas spinskega odmeva (TE < T_), bi dobili
visoke signale tako iz tumorja kakor tudi iz
okoliskih tkiv, torej povsod svetlo sliko in
temu primerno slab kontrast (Slika 2). Zato
je najbolje uporabiti tak TE, pri katerem je
signal iz okolice Ze nizek, iz tumorja pa osta-
ja $e visok. Ta razlika je teoreticno najvisja,
ko je TE daljsi od T, in krajsi od T Ven-
dar pa v praksi izbiramo tudi daljse TE vre-

Tabela 2: Razli¢ni tipi slik glede na nacin optimizacije kontrasta, ki je povezan z nastavitvijo parametrov
TR in TE. O gostotno poudarjenih slikah govorimo pri dolgem TR in kratkem TE, o T, poudarjenih slikah
govorimo pri kratkem TE in vrednostih TR, ki so krajSe ali primerljive s T;, 0 T2 poudarjenih slikah pa
govorimo pri dolgem TR in vrednostih TE, ki so daljSe ali primerljive s T2.

razli¢en =]

oC pN
podoben razlicen ~1 oc1-g™M
podoben ~1 razliten oc TE/M

TE - Cas spinskega odmeva, pn — gostota vodikovih jeder, TR — ¢as ponavljanja sunkovnega zaporedja
spinskega odmeva, T; — spinsko-mreZni relaksacijski ¢as, T — spinsko-spinski relaksacijski ¢as, Ise —

Jjakost signalov spinskega odmeva
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Slika 2: Odvisnost viSine
spinskega odmeva (Isg)
(@) in njune razlike (Alsg)
(b) od Zasa spinskega
odmeva (TE) za tumor
(¢rtkana ¢rta) in za
zdravo tkivo (polna

¢rta). V prikazanem
primeru je spinsko-
spinski relaksacijski

¢as za tumor (T, ) enak
90 ms, za zdravo tkivo
(T22) pa 60 ms. Spinsko-
mrezna relaksacijska
¢asa za zdravo tkivo in za
tumor sta enaka 950 ms.
Gostota vodikovih jeder je
enaka v obeh tkivih. Cas
ponavljanja sunkovnega
zaporedja je veliko daljSi
od ¢asa T (TR=2500
ms) in govorimo o

T, poudarjeni sliki.
Izratunane vrednosti
signala pri ¢asih TE=20
ms, 80 ms in 160 ms
(Tabela 1) so nakazane

s pik€astimi ¢rtamiin
poudarjene s kroZzci.
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dnosti, saj tudi te nudijo zadovoljiv kontrast,
torej zadovoljive T, poudarjene slike (Slika
2). Omejitev predstavljajo le casi spinskega
odmeva TE, ki so veliko daljsi od T, ker bi
pri njih iz vseh volumnov v rezini dobili niz-
ke signale, ki zaradi Suma ne bi bili primerni

Pa si za nazornejSo predstavo izracunajmo signale, ki dolo¢ajo kontrast med
tumorjem in zdravim okoliSkim tkivom pri treh razli¢nih ¢asih TE: kratkem,
optimalnem in dolgem. Privzemimo, da sta gostota jeder in spinsko-mrezni
relaksacijski ¢as (T1) enaka v obeh tkivih: px=0,6 - 10° mol/m?® in T, = 950
ms, spinsko-spinski relaksacijski ¢as (T,) pa je v zdravem tkivu enak 60 ms in
v tumorju 90 ms. Za ¢as TR, ki ga nastavimo na napravi, izberimo vrednost
2500 ms, za ¢as TE pa vrednosti 20 ms, 80 ms in 160 ms. Ce te vrednosti vsta-

vimo v enacbo 1, dobimo, da za signal iz tumorja pri ¢asu spinskega odmeva

TE=20 ms velja:

|SE oc O 6 . 105 mol/m3 ( l _ e72500 ms/950 mS) e720 ms/90 ms )
oc 0,6-10° (1-e2%%) e02=-06-10°-0,93 - 0,80=45 - 10°.

Preostali signali spinskega odmeva pri TE=20, 80 in 160 ms, ki smo jih v
skladu z navedenimi podatki izratunali za tumor in zdravo tkivo z isto enacbo,
so prikazani v Tabeli 1 in vrisani v Sliki 2.

Takoj vidimo, da zaradi enakih vrednosti gostote in T, relaksacijskega ¢asa ta
dva bioloska dejavnika ne prispevata k razli¢nim viSinam signalov iz obeh tkiv,
ne glede na nastavitev ¢asa ponavljanja zaporedja sunkov spinskega odmeva
(TR). Nazorno pa lahko vidimo razli¢no odvisnost visine signala v obeh tkivih
od nastavitve ¢asa spinskega odmeva (TE). Pri kratkem ¢asu spinskega odme-
va (TE =20 ms) dobimo iz obeh tkiv visoka signala (45 - 10°, 40 - 10%) z majhno
razliko med njima (5 - 10°), pri optimalnem ¢asu (TE =80 ms) se razlika med
signaloma (23 - 10 15 - 10°) poveta (8 - 10°). Pri dolgem ¢asu TE pa dobimo iz
obeh tkiv relativno nizka signala (9 - 10%, 4 - 10°), razlika med signaloma pa se
zmanjsa (5 - 10%). Ugotovimo sicer, da se relativno razlika sorazmerno poveta
pri dolgem casu TE, a signala iz obeh tkiv sta praviloma prenizka za rekon-
strukcijo slike, ki bi bila uporabna za diagnostiko. Na njiju namre¢ Ze znatno
vpliva Sum, ki nastane pri meritvi in ju tako teZje lo¢imo.
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za dobro kvaliteto slike. Cas ponavljanja za-
poredja sunkov (TR) pa pri T, poudarjenih
slikah nastavimo na vec kot trikratnik rela-
ksacijskega ¢asa Ti. Optimalno bi ga lahko
nastavili celo na njegov petkratnik, a s tem
bi preve¢ podaljsali ¢as slikanja. To nam na-
mre¢ zagotavlja visok signal, saj se izmerjeni
signal v tem primeru dodatno ne zmanjsa
zaradi T, relaksacije. Tako dobimo na sliki
optimalen kontrast, to je temno okolico in
svetel tumor (Sliki 1 in 2). Pri takih nastavi-
tvah TR in TE govorimo o T, poudarjenih
slikah (Tabela 2).

Naj navedemo nekaj primerov klini¢ne
uporabe T, poudarjenih slik. Z njimi lahko
prepricljivo razlocujemo med tekocinski-
mi kolekcijami in mas¢obnim tkivom, kar
nam na primer omogoca prikaz hematomov
v mehkih tkivih ali pa cisti¢nih formacij v
tumorjih.>* To slikanje je primerno tudi za
prikazovanje obsega tkivnega edema, kar je
denimo uporabno v primeru tumorjev mo-
zganov ali hrbtenjace, ki so v razli¢ni meri
obdani z obmoéjem edema.’ Dobro lahko
tudi prikazemo vnetna ZzariS¢a ali predele
demielinizacije v centralnem Zziv¢evju (npr.
pri multipli sklerozi).®

T: poudarjeno slikanje uporabljamo v di-
agnosticne namene, ko sta gostota jeder in
relaksacijski ¢as T, za opazovani tkivi zane-
marljivo razli¢na, relaksacijska ¢asa T pa se
razlikujeta. Visina signala spinskega odmeva
iz opazovanih tkiv v tem primeru ne bi bila
razli¢na pri kateri koli izbrani vrednosti pa-
rametra TE (enacba 1). Tako je edini nacin,
da dosezemo dober kontrast, ustrezna izbi-
ra parametra TR, saj se signala iz bolnega
in zdravega tkiva lahko razlikujeta le zaradi
dena 1 - e ™™, Cas med zaporedji sunkov
TR pa mora biti, po podobnem premisleku
kot pri T, poudarjenih slikah, v idealnem
primeru daljsi od T, in krajsi od T, ce je
spinsko-mrezni relaksacijski ¢as v bolnem
tkivu (Ty) daljsi kot v zdravem tkivu (Ti,).
V tem primeru iz enacbe 1 vidimo, da je si-
gnal iz tumorja nizek, iz zdravega tkiva pa
visok. V praksi izbiramo tudi krajse TR vre-
dnosti, saj dobimo tudi pri njih zadovoljiv T,
poudarjen kontrast. Omejitev predstavljajo
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Slika 3: Odvisnost viSine
spinskega odmeva

(Ise) od €asa spinskega
odmeva (TE) za tumor
(¢rtkana €rta) in za
zdravo tkivo (polna ¢rta).
V prikazanem primeru
sta spinsko-spinska
relaksacijska ¢asa Ty in
T,, enaka 90 in 80 ms,
medtem Ko sta spinsko-
mrezna relaksacijska
¢asa Tyrin Ti; enaka
1010 in 890 ms. Zgornji
¢rti pri TR=2500

ms predstavljata T
poudarjeno sliko, spodnji
CrtipriTR=950ms pa Ty
poudarjeno sliko.

Slika 4: T, poudarjena
slika tumorja v glavi

s Slike 1 po dodanem
kontrastnem sredstvu,

ki omogoci natan¢nejso
diferenciacijo komponent
tumorja. (Slika je bila
posneta na Klini¢nem
institutu za radiologijo,
UKC Ljubljana.)

-
S
=

Z(I]O 250
TE [ms]

le ¢asi TR, ki so veliko krajsi od Ty, ker bi v
tem primeru imeli prenizke signale in zaradi
$uma neprimerno kakovost slike. Ce pa bi
uporabili ¢as ponavljanja sunkovnega zapo-
redja, ki bi bil daljsi kot Ty, bi dobili visoke
signale tako iz tumorja kakor tudi iz oko-
liskih tkiv, torej povsod svetlo sliko in zato
slab kontrast. Po analogiji s T> poudarjenimi
slikami nastavimo TE kratek v primerjavi s
relaksacijskim ¢asom T, saj nam to zagota-
vlja kar se da majhno relaksacijo T, in zato

v

0 ' [} L L
0 50/‘ \100 150

TR in TE govorimo o T; poudarjenih slikah.

T: poudarjeno slikanje je primerna iz-
bira, ko Zelimo natan¢no razloc¢evati med
mozgansko sivino in belino, npr. pri ocenje-
vanju obsega sprememb v mozganih, kot so
tumorji ali infarkti (Slika 1).>* V postev pri-
de za dolocitev narave tekocinskih kolekcij.
Relaksacijski ¢as T; vodnih molekul v krvi
ali v cerebrospinalni tekocini je namre¢ pre-
cej daljsi kot pri vodnih molekulah v gnojni
teko¢ini ali edematoznem tkivu.>* Ta nadin
slikanja lahko uporabimo npr. tudi za pri-
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kaz subakutnega subduralnega hematoma,
ki je sicer pri slikanju s CT (angl. computer
tomography) tezko locljiv od mozganovine
(izodenzen), saj ima namre¢ subakutni he-
matom precej krajsi ¢as T; od okoli$nje mo-
zganovine.’

V zadnjih dveh posebnih primerih smo
privzeli, da je bodisi relaksacijski ¢as T ali T
v opazovanih tkivih podoben (Slika 2, Tabe-
la 2). Poudariti pa je treba, da se na splosno
tako relaksacijska c¢asa T) kakor tudi, rela-
ksacijska casa T, razlikujeta v opazovanih
tkivih. Zato so visine spinskih odmevov iz
razli¢nih tkiv in posledi¢no kontrasti med
tkivi najveckrat odvisni tako od relaksacij-
skega ¢asa T kakor tudi od T,. Razmerje
med vi$ino signala spinskega odmeva med
opazovanima tkivoma se tako ne spreminja
le z vrednostjo enega na napravi nastavljive-
ga parametra, kot je ¢as TE pri T, poudarje-
nih slikah (Slika 2) ali TR pri T poudarjenih
slikah.

Ker je vpliv relaksacije T lahko naspro-
ten vplivu relaksacije T,, se je praviloma
pri razli¢nih vrednostih ¢asov Ta,, Tas Ty
in Ty, za optimalen kontrast med tkivoma
potrebno odlo¢iti za primernej$o kombina-
cijo na napravi nastavljivih parametrov TR
in TE.**7 Tako npr. pri vedji relativni razliki
med ¢asoma T v primerjavi z razliko med
¢asoma T, praviloma uporabimo parametre,
ki bolj ustrezajo T) poudarjenim slikam. Ve-
lja tudi obratno. Na tem mestu velja omeniti,
da moramo vcasih upostevati tudi vpliv raz-
li¢ne gostote magnetnih dipolov (p).

Na Sliki 3 je prikazana bolj sploSna odvisnost
signalov od relaksacijskih ¢asov T; in T, Kot
primer preu¢imo mejno situacijo, pri kateri sta
relativni razliki v relaksacijskih ¢asih Ty in T2 pri
opazovanih tkivih enaki. Na Sliki 3 vidimo, da sta
razliki med signaloma pri uporabljenih casih
TR =2500 msin 950 ms podobni, ¢e pri TR = 2500
ms nastavimo dolg TE ali pri TR =950 ms nasta-
vimo kratek TE. Cas TR, enak 2500 ms, priblizno
ustreza 2,5-kratniku povprecne vrednosti obeh
spinsko mreznih relaksacijskih ¢asov, ¢as TR,
enak 950 ms, pa povprec¢ni vrednosti le-teh. Pri
prvi kombinaciji govorimo o T, poudarjeni sliki,
pri drugi pa o Ty poudarjeni sliki.
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Slikas: (a) Lega

rezine z dvema z vodo
napolnjenima valjema

v koordinatnem
sistemu. (b) Ponazoritev
homogenega
magnetnega polja
(B=Bo). Po dogovoru
kaZze Bo v smeri osi z. (c)
Primer, ko se dodatno
magnetno polje —
gradient magnetnega
polja, ki sicer kaZe v
smer o0si z, spreminja le v
smeri 0si x: Bg(x) = Gy * x.
Posledi¢no je celotna
gostota magnetnega
polja odvisna le od
koordinate x (enacba 5).
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Ce povzamemo, za dober kontrast na sli-
kah je v splosnem potrebno, da s primerni-
mi nastavitvami parametrov zaporedij sun-
kov na napravi povecamo razlike v velikosti
izmerjenih signalov. Ti primarno izhajajo iz
razli¢nih tkiv v opazovani rezini zaradi nji-
hovih razli¢nih bioloskih lastnosti - t.j. raz-
licnih vrednosti za pn, Ti ali Ta.

V eno izmed tkiv lahko damo kontrastno
sredstvo in s tem tkivu spremenimo relaksa-
cijski ¢as Ti in/ali T,. Na ta nacin praviloma
povecamo razlike v relaksacijskih ¢asih med
opazovanima tkivoma in tako ustvarimo ve-
¢ji kontrast. Kontrastna sredstva pri MRI so
molekule, ki imajo ve¢je magnetne dipole
(npr. gadolinij - Gd, Gd-DTPA itd.), zato
ustvarjajo veliko vec¢je spremenljivo magne-
tno poje okoli sebe kot jedra vodika in tako
omogocijo hitrejse oddajanje energije vodi-
kovih jeder v okolico (relaksacijo T;) in/ali
vrac¢anje komponente magnetizacije v ravni-
ni x - y proti o (relaksacijo T,).>*°

Naj na tem mestu tudi omenimo, da se v
klini¢ni praksi za prikaz dolocenega telesne-
ga obmocja oziroma za natancno dolocitev
narave neke bolezenske spremembe ponava-
di uporabijo kombinacije razli¢no poudarje-
nih slikanj (z ali brez kontrastnih sredstev in
vecinoma v vec projekcijah) in ne le enega
samega tipa.>*'' Za pravilno izbiro le-teh,
in seveda za ¢im boljSo diagnosti¢no vre-
dnost posnetih slik, pa so poleg teoreticnega
razumevanja MR tomografije potrebne tudi
bogate prakti¢ne izkusnje, podprte z razlic-
nimi ra¢unalniskimi programi.'>*?

Dolocanje mesta izvora signala

V prejsnjih poglavjih smo spoznali, kako
lahko vplivamo na velikost signala pri ma-
gnetni resonanci, da povecamo kontrast
med opazovanimi tkivi. Zdaj pa nas zanima,

kako lahko ugotovimo, iz katerega volumna
v opazovani rezini ¢loveskega telesa prihaja
izmerjeni signal. Le v tem primeru namrec
lahko »izpolnimo« odgovarjajo¢ kvadratek
na sliki te rezine z ustrezno sivino in tako
dobimo (rekonstruiramo) sliko rezine.! Mo-
ramo dodati, da se bomo tega poglavja dota-
knili bolj na hitro in z namenom, da bralec
dobi le osnovni obcutek, kako se dolo¢a me-
sto izvora signala. Po nasem mnenju namre¢
podrobnejse poznavanje same rekonstrukei-
je slike za zdravnike ni tako pomembno kot
razumevanje optimizacije kontrasta.

Pri slikanju z magnetno resonanco na-
¢elno resujemo ta problem z dodatnim
magnetnim poljem, ki se spreminja po opa-
zovani rezini in s pomoc¢jo matemati¢nega
orodja imenovanega Fourierova transfor-
macija.>>*

Spoznali smo, da ima elektromagnetno
valovanje, ki ga moramo dovesti jedrom
med vzbujanjem in ki ga jedra oddajajo med
relaksacijo, natan¢no doloceno frekvenco-
resonancno frekvenco, ki jo imenujemo tudi
Larmorjeva frekvenca®:

v=(y/2m) Bo. enacba 2

Kot vidimo, je resonancna frekvenca odvisna le
od gostote magnetnega polja (BO) ter od giro-
magnetnega razmerja (y), ki ga dolocata ele-
ktri¢ni naboj in masa posameznega jedra in je
specifiéno za vsako vrsto jeder.>>%*

Vrednost resonancne frekvence je pri
enakih jedrih odvisna od vrednosti magne-
tnega polja, ki ga zaznajo jedra. Ce imamo
razli¢ne vrednosti magnetnega polja na raz-
licnih mestih v opazovani ¢loveski rezini, ta-
koj vidimo, da imajo tudi izmerjeni signali iz
razli¢nih mest razli¢ne frekvence. Torej smo
dobili klju¢, s katerim lahko ugotovimo, iz
katerih mest v rezini posamezni signali iz-
virajo: vedeti moramo, kako se magnetno
polje spreminja po opazovani rezini in kako
doloc¢imo frekvence izmerjenih signalov.

Pa poglejmo stvar nekoliko bolj kon-
kretno. Pri slikanju z magnetno resonanco
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Slika 6: Casovni
odvisnosti signalov, ki

ju dobimo z zaporedjem
sunkov spinskega
odmeva brez gradienta
magnetnega polja (a) in z
dodanim gradientom (b).
Frekvenctna spektra teh
signalov brez gradienta
magnetnega polja (c) in z
dodanim gradientom (d),
pridobljena s Fourierovo
transformacijo. Signal,
ki ga izmerimo v
zunanjem magnetnem
polju brez dodanega
gradientom, vsebuje
povsod isto frekvenco
(a) in zato s Fourierovo
transformacijo tega
signala dobimo le eno
frekvenco (c). Signal, ki
ga izmerimo v zunanjem
magnetnem polju z
dodanim gradientom
(b), pa vsebuje

razlicne frekvence

in zato s Fourierovo
transformacijo tega
signala dobimo
frekvencno porazdelitev
preko SirSega obmodja
frekvenc (d). Signal pri
nasi rezini (Slika 5 a)
frekvencah, saj imamo
vedji cilinder v rezini pri
koordinati x z vrednostjo
ni¢. Levo od njega

nam spekter prikazuje
signal, ki prihaja iz
manjSega cilindra (d).
Naj spomnimo, da z
vodo napolnjena valja
vsebujeta jedra, ki
oddajajo signal.

a) b)
le®l ~ A~ _~ =¥ I et N
£[ps] ¢ [ps]
¢) d)
Iw¥) Iﬁfv)| n
v [MHz] v [MHz]

vklju¢imo poleg homogenega (konstantne-
ga) magnetnega polja (Bo) tudi dodatno
magnetno polje (Bg), ki se spreminja po
vzorcu. Kot najenostavnejsi zgled imejmo
Bg, katerega velikost se linearno spreminja
le v smeri osi x, ima pa, tako kot By, smer
osi z (Slika 5). Tako smo v opazovani rezi-
ni dobili gostoto magnetnega polja (B), ki je
vsota stati¢nega in po osi x spremenljivega
magnetnega polja.

Lahko zapiSemo torej

B(xy,2) = Bo+ Bg(xy,2), enacba 3
kjer je
Bo(xy,z) = Gx - X, enacba 4

Gx imenujemo gradient magnetnega polja. Sku-
pno zunanje magnetno polje se tudi spreminja v
smeri 0si X:

B(x) =Bo+ Gy - X. enacba 5

Skladno s spreminjanjem skupnega magnetne-
ga polja se spreminja s koordinato x tudi reso-
nan¢na frekvenca (enacba 2) signalov iz posa-
meznih volumnov v rezini:

v=(y/2m) (Bo+Gx"X). enatba 6

Frekvenca v, ki je odvisna od zunanjega
magnetnega polja (enacba 2), je torej odvi-
sna od lege volumnov, v nasem primeru le
od njihove koordinate x. Ker iz opazovane
rezine dobimo signal, ki je enak vsoti signa-
lov, izhajajocih iz vseh volumskih elemen-
tov, so frekvence teh signalov odvisne le od
koordinate x. Signali, ki izvirajo iz mest, ki
leZijo na razli¢nih koordinatah x, imajo tudi
razli¢ne resonancne frekvence in obratno,
iste resonanc¢ne frekvence imajo signali iz
volumnov z isto koordinato x.

Kot primer si poglejmo razliko v gosto-
ti magnetnega polja in zato razliko v reso-
nan¢ni frekvenci za jedri vodika, ki lezita na
skrajnih robovih bolnikove glave. V nasem
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primeru gre za sen¢na predela, ki sta na od-
daljenosti, enaki bitemporalnemu premeru
glave.

Vzemimo, da je bitemporalni premer glave 20 cm
in da so tipi¢ne vrednosti gradientov v MR tomo-
grafih z gostoto magnetnega polja 1,5 T enake
20 mT/m. Za giromagnetno razmerje vzemimo
2,675 - 10°® s*T in privzemimo, da leZi bolnik v
sredini gradientne tuljave. Tako je desni rob gla-
ve v tocki s koordinato x=-10 cm, levi rob glave
pa v tocki s koordinato x=+10 cm. Tako lahko iz
enacb 5 in 6 dobimo za desni sen¢ni predel pri
polozaju x =-10 cm vrednosti za gostoto magne-
tnega polja in ustrezno frekvenco:

B=Bo+Gyx-x=15T+20mT/m - (-0,1m)=1,498T,

v=(y/2m) B=(2675-10°s'T /2 m) - 1,498 T
=63,815 MHz.

Za levi sencni predel pri polozaju x=+10cm pa
dobimo:

B=Bo+Gx-x=15T+20mT/m-0,1m=1502T,

v=(y/2m B=(2675 10®s'T!/2m) - 1,502 T
=63,985 MHz.

Izratunajmo Se razliko v frekvencah med obema
sencnima predeloma glave:

A v=63,985 MHz - 63,815 MHz=0,17 MHz.

Zaradi razlike v gostoti magnetnega po-
lja, ki je 0,004 T, je sprememba v resonancni
frekvenci med sen¢nima predeloma glave
zaradi dodanega gradienta enaka 170 kHz.

Brez dodatnega magnetnega polja
(Gx=0) bi torej izmerili skupni signal, kjer
bi prispevki k signalu iz vseh volumnov v re-
zini imeli enako frekvenco z vrednostjo 63,9
MHz (Sliki 5 b in 6 a, ¢). Dodatno magnetno
polje pa povzroci, da izmerjeni signal vse-
buje prispevke z razli¢nimi frekvencami z
vrednostmi od 63,815 MHz do 63,985 MHz
(Sliki 5 ¢ in 6 b, d). Ker je odvisnost ma-
gnetnega polja od lege x doloc¢ena z znanim
gradientom, lahko iz izmerjenih frekvenc
ugotovimo koordinato x lege volumnoyv, iz
katerih prihajajo signali.

Tako smo na sorazmerno enostavnem
primeru spoznali t.i. princip frekven¢nega
kodiranja z gradienti magnetnega polja pri
MRL
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Slika 7: Princip
rekonstrukcije homogene
rezine z dvema z

vodo napolnjenima
cilindroma.
Homogenemu
magnetnemu polju
dodamo gradient
magnetnega polja, ki

mu pri slikanju rezine
spreminjamo smer

Vv ravnini x-y. Zato je
gostota magnetnega
polja odvisna le od
koordinat x in y. Signali
in spektri signalov, ki

jih dobimo s Fourierovo
transformacijo, imajo
razli¢ne oblike, ki

so odvisne od smeri
gradienta. Narisani so
spektri za tri izbrane
smeri gradienta: ©®=90°
(1), ®=225°(I) in ®=0°
(1. Visina spektra ima
znatno vigjo vrednost pri
frekvencah, pri katerih
zaradi z vodo napolnjenih
cilindrov dobimo signal
(a). Sliko rekonstruiramo
s preprostim seStevanjem
viSin posameznih
spektrov v ravnini

z upostevanjem
pripadajoCih smeri
spreminjanja
magnetnega polja.
Narisano je seStevanje
za spektre |, I1'in 11 (b).
Naj omenimo, da je slika
manjSega cilindra slabse
izraZena, saj bi bilo zaradi
njegove majhnosti treba
za boljSi kontrast sesteti
veC kot tri projekcije.
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Kot smo spoznali Ze v prej$njem pod-
poglavju, vzbujena jedra med relaksacijo
oddajajo signale. Njihove frekvence so od-
visne od polozaja posameznih jeder, ce je
vrednost magnetnega polja zaradi dodanega
gradienta razli¢na po rezini. Tedaj je skupni
signal, ki je vsota signalov, ki jih oddajajo
posamezna jedra na razli¢nih krajih v rezini,
sestavljen iz razli¢nih frekvenc.

Pri meritvi lahko izmerimo le ¢asovno
odvisnost skupnega signala (Slika 6 a, b), ne
moremo pa izmeriti frekvenc posameznih
signalov, iz katerih je signal sestavljen. Iz ¢a-
sovne odvisnosti skupnega signala pa lahko
dolo¢imo porazdelitev signala po frekven-
cah, kar imenujemo spekter. Spekter doloca
tako frekvence, ki jih izmerjeni signal vse-
buje, pa tudi vi$ine signalov pri posameznih
frekvencah (Slika 6 ¢, d). Ker pa frekvence
signalov pri MRI dolocajo polozaje volu-
mnov v rezini, prav te spektre potrebujemo
za dolocitev mesta izvora signala.

Na sreco pa znamo spektre izra¢unati iz
¢asovne odvisnosti izmerjenega signala - z
matemati¢nim postopkom, t.i. Fourierove
transformacije. Ta transformacija za izmer-
jeni signal, ki je funkcija ¢asa (Slika 6 a, b),
dolo¢i frekvence posameznih signalov in
viS§ine signalov pri posameznih frekvencah
(Slika 6 ¢, d).

Kako uporabimo iz izmerjenih signalov
izra¢unane spektre za rekonstrukcijo slike
opazovane rezine, pa bomo spoznali v na-
slednjem podpoglavju.

Poznamo razli¢ne metode za rekonstruk-
cijo slik presekov telesa. V praksi navadno

generiramo slike s spreminjanjem gostote
magnetnega polja tudi v dve preostali sme-
ri (y in z), saj potrebujemo za dolocitev lege
tocke v prostoru tri koordinate (x, y in z).
Spremenljivo magnetno polje dobimo z dve-
ma dodatnima gradientoma magnetnega
polja. Izkaze se, da je ta dodatna gradienta
potrebno hitro spreminjati. Slikanje z NMR
je torej sestavljeno iz usklajenega vkljuceva-
nja sunkovnih zaporedij in gradientov ma-
gnetnega polja. Iz signalov npr. spinskega
odmeva, ki jih izmerimo ob spreminjanju
gradientov magnetnega polja, dobimo tako
podatke za prostorsko locljivost kakor tudi
za kontrast. Prvi so zapisani v frekvencah (in
faznih zamikih), drugi pa v visini signalov
pri posameznih frekvencah. Nato iz izmer-
jenih signalov s pomoc¢jo Fourirerove trans-
formacije in razli¢nih tehnik za rekonstruk-
cijo slik izracunamo slike opazovanih rezin
Cloveskega telesa.* > 11418

Vedno se postavlja tudi dilema, ali je sploh smiselno
razlagati postopek rekonstrukcije slik, saj so v praksi
uporabljane metode prevec zapletene, da bi jih lahko
po kratkem opisu razumeli. Vendar naj na hitro, vsaj za
osnovno predstavo, vseeno omenimo najpreprostejso
metodo —t. i. rekonstrukcijo iz projekcij, ki se uporablja
tudi pri CT.** Pri tej metodi dodamo le en gradient
magnetnega polja, katerega smer v ravnini x-y pri
vsaki meritvi spremenimo. Signale spinskega odmeva
izmerimo pri izbranih kotih gradienta in s Fourierovo
transformacijo izracunamo spektre teh signalov. Tako
dobimo po en spekter za vsako smer gradienta v rav-
nini x=y (Slika 7 a). Visina spektra pri posamezni fre-
kvenci (to¢ka na spektru) doloca vsoto vseh signalov
iz volumnov, iz katerih izvirajo signali z isto frekvenco.
To pa so le volumni, ki lezijo pravokotno na smer gra-
dienta, saj samo jedra v teh volumnih zaznajo enako
magnetno polje (Slika 7 a). Tako tak spekter dejansko
predstavlja projekcijo opazovane rezine na smer v rav-
nini, ki smo jo doloc¢ili s smerjo gradienta.

Sliko merjene rezine lahko nato sorazmerno preprosto
rekonstruiramo s seStevanjem posameznih spektrov.
Pri tem moramo upoStevati smeri gradientov, ki smo
jih uporabili pri meritvi posameznega spektra. Signali
se pri seStevanju posameznih projekcij (spektrov) na-
mrec ojacajo le na tistih delih slike opazovane rezine,
ki predstavljajo volumne, iz katerih dejansko izvirajo
signali in so zato vidni na vseh projekcijah (Slika 7 b).
Zato dobimo v toc¢kah, kjer so delezi signalov najvisji
na vseh spektrih, pri seStevanju najsvetlejSe kvadrat-
ke. In obratno, v to¢kah, kjer so deleZi signalov najnizji
na vseh spektrih, dobimo pri seStevanju najtemnejse
kvadratke.
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Zakljueki

Pri slikanju z magnetno resonanco se
tako kot pri drugih slikovnih metodah so-
o¢imo z dvema osnovnima problemoma: z
zagotovitvijo ustreznega kontrasta na sliki in
z razre$itvijo, iz katerega dela rezine izvirajo
izmerjeni signali.

Za kontrast so nujno potrebne razlicne
vrednosti signalov (npr. spinskega odmeva),
ki jih izmerimo na opazovanih tkivih. Pri
slikanju z magnetno resonanco dobimo op-
timalen kontrast s pravilno izbiro sunkovnih
zaporedij in z nastavitvijo njihovih ¢asovnih
spremenljivk (npr. TE in TR pri spinskem
odmevu). Osnovni predpogoj pa so seveda
razli¢ne lastnosti opazovanih tkiv, ki se zr-
calijo v razli¢ni gostoti jeder in/ali razli¢nih
relaksacijskih ¢asih T;in To.

Vse informacije, ki jih potrebujemo za
rekonstrukcijo slike, pridobimo s komple-
ksnim nac¢inom merjenja MR signalov, to
je z dodatnimi spreminjajocimi se gradienti
magnetnega polja, ter z uporabo Fourierove
transformacije.>*'*

Za poznavanje pravilnih vrednosti sun-
kovnih zaporedij in vrednosti c¢asovnih
spremenljivk, ki so odloc¢ilne za optimalen
kontrast in diagnosti¢no vrednost slike, sta
potrebna tako teoreti¢no znanje kakor tudi
bogate prakti¢ne izkus$nje.
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Razlaga kratic

o CT - racunalniska tomografija (angl.
computer tomography)

« NMR - jedrska magnetna resonanca
(angl. nuclear magnetic resonance)

« MRI - slikanje z magnetno resonanco
(angl. magnetic resonance imaging)

o« MR - magnetna resonanca (angl. ma-
gnetic resonance)

o TE - cas spinskega odmeva (angl. spin
echo time)

o TR - ¢as ponavljanja zaporedja sunkov
(angl. repetition time)

o T1 - spinsko-mrezni relaksacijski cas
(angl. spin-lattice relaxation time)

o T2 - spinsko-spinski relaksacijski cas
(angl. spin-spin relaxation time)

Literatura

1. Bozi¢ B, Kristanc L, Gomi$c¢ek G. Magnetna reso-
nanca, pojav z velikim medicinskim potencialom,
a zapletenim fizikalnim ozadjem - 1. del: Kratek
pregled. Zdrav Vestn 2013; 82: 746-54.

2. Bozi¢ B, Kristanc L, Gomisc¢ek G. Magnetna reso-
nanca, pojav z velikim medicinskim potencialom,
a zapletenim fizikalnim ozadjem - 2. del: Osnove
magnetne resonance. Zdrav Vestn 2013; 82: 851-8.

3. Demsar F, Jevti¢ V, Ba¢i¢ GG. Slikanje z magnetno
resonanco. Ljubljana: Litera picta; 1996.

4. Brown MA, Semelka RC. MRI: Basic principles
and applications. 4th ed. Hoboken (NJ): Wiley-
-Blackwell; 2010.

5. Lauterbur PC. Image formation by induced local
interactions: examples of employing nuclear ma-
gnetic resonance. Nature 1973; 242 (5394): 190-1.

6. Haacke EM, Brown RF, Thompson M, Venkatesan
R. Magnetic resonance imaging: physical princi-
ples and sequence design. New York: J. Wiley &
Sons; 1999.

7. Fukushima E, Roeder SBW. Experimental pulse
NMR. Reading (MA): Addison-Wesley; 1981.

8. Bydder GM. Clinical applications of gadolinium-
-DTPA. In: Stark DD, Bradley WG, eds. Magnetic
resonance imaging. St. Louis: C.V. Mosby; 1988.

Zdrav Vestn | Osnove slikanja z magnetno resonanco

9. Krause W. Contrast agents I: magnetic resonance
imaging. Berlin: Springer; 2001.

10. Ozura A, Horvat Ledinek A, Starovasnik B, Sever
A, Vodusek DB. Aleksija brez agrafije pri tumor-
ski obliki multiple skleroze: prikaz primera. Zdrav
Vestn 2009; 78: 9-12.

1. Foster MA. Magnetic resonance in medicine and
biology. New York: Pergamon Press: 1984.

12. Zele T, Matos B, Prestor B, Knific J, Bajrovi¢ FE
Racunalnisko podprto predoperativno interaktiv-
no 3-D nacrtovanje operativnega posega v nevro-
kirurgiji. Zdrav Vestn 2006; 75: 703-11.

13. Vovk A, Cox RW, Suput D, Stare ], Saad ZS. Upora-
ba statisti¢nih podpisov za izdelavo verjetnostnih
map zdravih in obolelih mozganov-nov diagno-
sti¢ni pripomocek? Zdrav Vestn 2011; 80: 476-482.

14. Sobol WT. The physics of magnetic resonance
imaging. 1st ed. New York: Taylor & Francis; 2010.

15. Stark DD, Bradley WG. Magnetic resonance ima-
ging. St. Louis (MO): C.V. Mosby; 1988.

16. Abragam A. Principles of nuclear magnetism.
London: Oxford University Press; 1985.

53



