ZOBRAZENI MAGNETICKOU REZONANCI
(MRI — MAGNETIC RESONANCE IMAGING)

Pribéh zacal roku 1938 Isidor Rabi

ptedvedl signal nukledrni magnetické rezonance na
molekulach chloridu lithného v roce 1937.

Nositel Nobelovy ceny za fyziku — rok 1944

MRI - nejucinngj$i neinvazivni diagnostickd technika pouzivana
v klinické medicin€ a medicinskem vyzkumu.
PouZiti: zobrazeni tkani a informace o jejich fyzikalné — chemickém
stavu.

UvVoD

Obraz MR — mapa velmi slabych magnetickych poli, jejichz zdrojem
jsou jadra fyziologickych prvki, vykazujicich magneticky moment:

» jadra izotopi 1H, 13C, 23Na, 31P, K. (1p — 60% télesné hmotnosti
tvoii H,0).

» Vysledny kontrast MR obrazu mekkych tkéni je potom mnohem
vysS$i nez u rtg. technik (skiaskopie, skiagrafie, CT)

Hlavni rozdily mezi CT a MRI

Absorpce rtg. zareni rozdil tkan
zdrava tkan 4,2 % | mozek x jatra
nadorova x zdrava 1,6% mozek x
tkan mozkovy nador
MRI-T; relaxacni ¢as
zdrava tkan 103,1% | mozek x jatra
131,5% | mozek x stfevo
nadorova tkan x 182,3% | Jatra x nador
zdrava tkan jater




Vlastnosti jader atomiu

Splnéni dvou podminek pro vznik jevu magnetické rezonance v MRI:

1. atomova jadra musi mit nenulovy spin I.h (podminka existence
magnetického momentu),

2. atomova jadra musi mit staly magneticky moment p=y.I.h | kde
I je jaderny spinovy operator (1/2), 7= h/2rx a y je gyromagneticky
pomeér. Misto ného se Casto udava bezrozmérné €islo, tzv. faktor g

_yh _eh
= B, kde B\ je jaderny magneton By =
N

2mp

Dalsi charakteristicka veli¢ina jadra:

jaderny magneticky moment My =yl =glp,

Jaderna Castice se chova jako
Iy magmetic momert - getrvaénik v gravitanim poli
Zemg:

”@:ilm:ing Ti1c lenas

—

Larmortv teorém — vliv magnetického pole B, na vektor

magnetického dipoloveho momentu lze nahradit rotaci soufadné
soustavy s thlovou rychlosti

@, = B,
w,= 0, Vopraxi [, =0,/27 a
misto 7 [rad.s’.T'] 7' =y /27 [HzT!].
@, ~ je tméma B, (supravodivé solenoidy v MRI k dosaZeni
velkého By .



Makroskopicky popis

Rezonujici Castice ve vzorku interaguji mezi sebou a se svym okolim.
Pro makroskopicky popis je podstatnd jeho magnetizace M uréena

souCtem magnetickych momenti # ¢astic v objemove jednotce
vzorku.

—

Pro Bo = (0 — orientace momentd # nahodnaa M =0.

Pro By#0  energie E=-ji B,

—

» po ,,zapnuti“ pole B, podélna slozka magnetizace M, se ke své

rovnovazné hodnoté M, blizi postupné

ML(t):Mo[l_eXp(_t/Tl)]

kde konstanta T1 1e tzv. podélna relaxacni doba
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Spin-mrizkova interakce (souhrn vSech stupiii volnosti v latce, s
nimiz spinovy systém interaguje)

konstanta 7} — spin—miiZkova relaxaéni doba

—

Pouze B, — Larmorova precese jednotlivych magnetickych momentt
neni makroskopicky pozorovatelna (v rovnovazném stavu ma spinova

magnetizace M smér shodny s timto polem).



vznik magnetické rezonance — ,,vychyleni* spinové magnetizaci ze

sméru Eo

» sttidavym magnetickym polem (malé amplituda, kolmé slozka mg.
indukce ke sméru statického mg. pole éo , @ v blizkosti rezonan¢ni

hodnoty ®,) = pti¢na slozka magnetizace M, = (M oM y,O)

Pulsni reZzim = dostatecné siln¢ stfidavé budici pole je zapnuto pouze
v jednom nebo nékolika kratkych pulsech a signal se snima teprve po
skonceni téchto pulst.

Vypnuti budiciho stfidavého pole — postupny pokles velikosti rotujici
pficné magnetizace k rovnovazné hodnoté (0)

z

Vysvétleni:

disledkem rozdiln¢ thlové rychlosti precese
jednotlivych dipolovych momenti se vytvofi
VeI (velikost vektorového souctu jejich
, pricnych slozek klesa).

Pokles Ize popsat exponencidlni casovou
zavislosti

M :MT(O)'GXP(_t/Tz),

kde I » — pricna relaxaéni doba.
pficné relaxace zplsobuji:
» interakce spin-miizkova,
» vzajemné ovliviiovani magnetickych momentt jednotlivych spint,
spinového systému — tzv. spin—spinova interakce.
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RADIOFREKVENCNi EXCITACE JEDNOTKOVEHO OBJEMU
(voxel magnetizace)

objevena soucasné F. Blochem a E. Purcellem v roce 1946

Radiofrekvenéni rezonancni excitace jadernych spinlt konajicich
precesni pohyb v magnetickém poli a nasledné¢ sledovani odezvy
spinového systému na radiofrekvencni (RF) podnét.

Bo zavedeni magnetického RF pole By s
pfiblizné¢ stejnou frekvenci, jako je
frekvence precesniho pohybu jadernych

Bi(1] momentil ve vnéjSim poli B,,.

K’X y

Radiofrekvencni generator (pulsni rezim — doba pulsu 17),
vytvafi proménné magnetické pole v civce kolmé k B,

Situace z pohledu soufadného systému meéniciho se kolem By s

uhlovou frekvenci @y

a) stav po vychyleni mg. momentu jader plsobenim RF pole

b) situace po vypnuti pole (jadra ztraci svou energii a emituji
méftitelny RF signal).

=
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plsobeni pole (a) vypnuti pole (b)



Jadra budou konat precesni pohyb s odpovidajici frekvenci o, = y. B;.

L

jen By po RF pulsu — precese

Po RF pulsu s trvanim 7 sekund bude spinova magnetizace M, v
pritomnosti statického pole By rotovat okolo B; s vychylkou

O=w.r=y.B.7
coz vede ke vzniku nenulové transverzalni magnetizacni slozky

MT = M() . sin@

Tl e=w2

|"u"| -
B=YBiT 1
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"y B,
M= M. sens
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0=wr=yB.7r 0 =m/2 0=n

RF pulsy produkujici tuto rotaci se nazyvaji 7/2 pulsy a w pulsy
(vyznam pii vybuzeni nebo potlaceni jaderné magnetizace).



Meéreni "voxel" magnetizace

Po n/2 pulsu dojde k vybuzeni magnetizace voxelu (kolmo k By) a
umérné rovnovaznému stavu M, = dojde k precesi v transverzalni

roving s @y Pro M+(?)
M+(t) = M1(0) exp(iayt) exp(-/T3),

M+(0) — vychozi hodnota
exp(-#/T;) predstavuje relaxaci tohoto nerovnovazného stavu
(ptechodna pti¢na slozka)

Induced emf

A b)

A FID
1 f iy A S >
K U ‘\j VoA

[V

—

signal volné precese
"FID - Free Induction Decay"

civka L k By

voxel dv md moment My(f).dv = ekvivalent malého otacejiciho se
magnetu, ktery indukuje v pfijimacich civkdch proménné
elektromagnetické pole s frekvenci @y se snizujici se amplitudou.

ze vztahu Mt = M, . sinf vyplyva:

» nejvétsi signal volné precese — po pulsu (2k+1)m/2

» nulova precese —puls  kn

Zavér:
Amplituda FID signalu je mirou "voxel magnetizace" jader a z toho
vyplyva, ze je umérna lokalni hustoté proton.



Relaxa¢ni mechanizmy

Navrat do rovnovéazného stavu po excitaci /2 pulsem zahrnuje dva
procesy (probihaji soucasné, ale s riznou rychlosti):

1. relaxace pticné slozky Mr— pti¢na (transverzalni) 7, relaxace
2. relaxace podélné slozky M; — podélna (longitudinalni) 7,
relaxace.

wrwe

nahodnym uspofadanim tkanovych molekul (pro protony ve tkani
dip6l — dipolova interakce mezi jadernymi momenty )

Vyjadieni lokalniho magnetického pole tvofeného dipdlem u v
misté

1Bio| = (3 cos® 8- 1)/

kde @je tihel mezi vektorem r a vnéjSim polem B,

Rezonan¢ni harmonicka sloZka transverzalniho mistniho pole vytvari
nahodné rotace lokalniho momentu g, coZ vede ke dvéma efektiim:

1. faze jednotlivych precesi spinli se méni ndhodné¢ vzajemnym
ruSenim fazovych koherenci, tedy redukci M (ptispévek k 75)

2.  zména slozky g4 rovnobézné k B, umoziuje vymeénu energie
mezi magnetickou energii jadra (E = 4 . By) a energii termickeého
procesu, ktery uvede podélnou magnetizaci do rovnovazné hodnoty
M, (relaxacni Cas T).



T, je vzdy Kratsi nez 7;
(transverzalni magnetizace Mt relaxuje rychleji nez M)

Vysvétleni:

Slabé fluktuujici rovnob&zné mistni pole pfispiva k By, ndhodnymi
lokdlnimi zménami v jadernych Larmorovych frekvencich, coZz
urychluje nékteré jaderné procesy oproti ostatnim a tak se rusi jejich
fazoveé koherence. Tento mechanismus take ptispiva k 75.

graitation Y

M = Mo enm —
\

_ M= Na ] - e )

Yoo

\

<
e

Te = TN t

chovani jadernych momentt g po /2 excitaCnim pulsu
(z toho plynouci podélna a pti€na magnetizace M a Mr)



Nerovnomérné magnetické pole — spinova echa

Ptipad nehomogenniho pole B, (s primérnou kvadratickou odchylkou
<AB> od By ptislusného voxelu).

Primérny rozptyl precesnich frekvenci Aw = y <AB> bude urychlovat
rozfazovani jadernych spinli =
Efektivni transverzalni relaxacéni ¢as (7 , << T 2)

T, =2n/ y<AB> = 1/f,<0B>,
kde fy je rezonanc¢ni frekvence a <dB> nehomogenita pole (v ppm).

Pozn: Pro magnety MRI s polem By = 0,5 T a nehomogenitou 10 ppm
je T L = 5 ms.

T, jsou vysledkem vyvoje spinovych fazi (T ) proces je principialné
vratny).
spinové echo

(a)
ni2 n/2  excitatni  puls
RF pulses *' nésledovany © — pulsem
, s v Case 1T do vysilacich
: f 2“ RF civek podle
Signal : (b)
| Osciloskop ptipojeny k
' piijimacim civkam
ukdze  FID  signal

slozeny z m/2 pulsu a
ptidavny signal v ¢ase 21, (v ¢ase T sekund po pulsu n)

Spinové echo (objevil Erwin Hahn v roce 1951)
Signal SE znaci znovuobjeveni transverzalni magnetizace, po jejim
zaniku v Case za T,

Vyvoj spinovych ech
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vyvoj spinovych izochromati (skupin spinli ukazujicich shodna mistni

(a)
(b)

(©)
(d)

(€)

pole) v rotujicim systému pii primérné rezonanc¢ni frekvenci.

fazovani excitaénim pulsem

proces rozfazovani (razné izochromaty preceduji s mirné
odliSnymi frekvencemi danymi mistnimi hodnotami vnéjSiho
pole. V rotujicim systému se budou zdat "pomal¢" izochromaty
rotujici proti smyslu "rychlych" izochromati).

[zochromaty pokracuji v rozevirani po dobu, dokud je aplikovan
7 — rotaéni puls

V tomto okamziku je kazdy jaderny moment g otocen o 180 °
okolo B; (pfetoCeni roviny x,y na sebe samu a obraceni
jadernych spint). NejrychlejSi spiny se dostanou dozadu a
nejpomalejsi dopiedu.

Po uplynuti stejného casového intervalu ¢ = 27 se faze
jednotlivych  spint  opét sejdou. V tomto okamZziku
zaregistrujeme signdlovy puls — spinové echo.

11



Kodovani pozice gradientnim polem — jednodimenzionalni obraz.
Princip vzniku obrazu v MRI

> Vyskyt mikroskopické magnetizace M(F) v pritomnosti
magnetického pole je tmérny hustoté protont o, (7).

> Mapovani M (7¥)— prostorové koédovani pozic jader (vychazi ze
zavislosti precesnich frekvenci na magnetickém poli).

» Magnetické pole v prostoru je tvoieno superpozici statického,
homogenniho pole By, a linearné proménného pole s nim
rovnob&znym (tzv. gradientni pole)

B(r) =By + Gyx
nebo aXr) =vy( By + Gy.x).

Priklad:  prostorova zavislost @ na rozloZeni a hustoté protond,
/rf”T/ﬂ Pozice 3 tenkych zkumavek naplnénych

%3 riznym mnozstvim vody — x;, x, a x3, kde
~G_ Jsou magneticka pole B;, B, a B;.

4

1 , ; a) Po vybuzeni jadernych spini—magnetizaci

1 A 2 A‘* 2
A{ 1“!’\(\ ﬂﬁf\

| R | " |

precesni pohyb s frekvenci @, = yB,,®, = yB, a @, = }B;,

i ' sloZzeny signal s(¢)

Interpretace uzitim Fourierovy transformace
a2 Aﬁ FT signélu s(r) poskytuje jeho spektralni slozky
L—LL LI (jak velky signdl je pfitomny pro kazdou frekvenci)

¢ = 3 slozky s frekvencemi @, @, a @; (amplitudy

jsou A, A, a Ay (tmérnost poctu jader — proton
atomu vodiku v kazdé zkumavce). Zname-li vztah mezi frekvencemi a
pozicemi, je toto spektrum ve skuteCnosti 1D obraz naSeho
puvodniho objektu (vime kolik vody je v kazdé pozici).

12



Celistvy linearni objekt s rovnovaznou magnetizacni hustotou M(x)

Po excitaci je v misté x lokalizovan transverzalni magneticky moment
objemového elementu dx

dm(x, £) = My (x). €““".e ™ dx

t

+00 v
_ iyt iy.Gxt T,
Vysledny signél S(1) =& [ M, (x).e" e "

— modulovany radiofrekven¢ni signal s Larmorovou frekvenci, kde je
ukrytd informace o prostorovém rozloZeni spindi.
— Zavedenim nové proménné k() = y.G.t tato obalova funkce
pfechazi na vyjadieni
k() 4w

S(k(t)) =e 7" j My (x)." " dx

V podstaté¢ mizeme S(k(¢)) brat jako vysledek souc¢inu dvou funkci

k()

W(k(t)) —e y.G.T, q G(k(l)) — J.MO(X).ei.k(l).xdx |

13



Uzitim konvolu¢niho teorému a piepisem Fourierovy transformace
dostaneme pro exponencialni ubytek relaxa¢niho Casu 7, funkci

1
1-(GT,)*x*

P(x)
Point Spread Function — PSF

V tomto ptipad¢ je P(x) Lorentzovou funkci x s polositkou

Ax=1/ Y .G. T 2
Ax — minimalné¢ mozna velikost obrazového bodu (pixelu) — limituje
rozliSeni v obraze

Vztah mezi velikosti a vzdalenosti mezi pixely v rozliSeném obraze ox
a maximalni prostorovou frekvenci obsaZenou ve vzorkovaném
signalu Ay

Ox =1/ kpax pro k=7v.G.t potom Ox = 1/7.G.tyax

Rozliseni dvou bodl (Rayleighovo kritérium) — jejich vzdalenost ox
musi byt vétsi nez jejich Sitka Ax

8x > Ax nebo  1/4.G.tyax >1/7.G. T
(misto 75 je pouZzito k vypoctu nehomogenity pole Casu 7’ 2*)
MoZnosti zlepSeni rozliSeni:
» zvyseni gradientu amplitudy

» zlepSeni homogenity pole proﬂgllouienim gasu T» . (Cim bude
silnéj8$1 magnet tim bude delsi 75 )

14



Kodovani v 2D a 3D dimenzi

Reseni 2D a 3D piipadu spoéiva ve zméné amplitudy gradientd a

sméru, s proménnou vektorovou funkci G(?) se slozkami

z

z BZ
%B; |t, Gy(t):% |t7 G.(1) = >

Ox

G, ()=

ts

oz

Gradienty jsou generovany tfemi specialné konstruovanymi civkami,
které vytvari pole rovnob&Zna s B, pficemz kazdé se méni podle
ptislusné osy

kG a) k b) . o

s H‘hTf ] . I .

| AT
Pole B(#,t) = B, + 7.G(t)

davaji
o(7,1) = w, + y.7.G(t)
oje funkci ¥ a t

Gradientni funkce é(t) definuje okamzity smér a rychlost zmény

signalu S (l; ).

2D vzorkovani NMR signalu

Prestoze je mozné generovat v MRI objemové obrazy, nutné dlouh¢
skenovani ptfedpoklada, ze tfezy objekti by mély byt excitovany
selektivné.

Vybér ftezi spoiva v aplikaci 0¢inné dlouhého a specialné
tvarovan¢ho pulsu.

15



Nejbezn€jsi metoda pro 2D zobrazovani se nazyva SE-2DDFT (Spin
Echo Two Dimensional Direct Fourier Transform).

sled déja a odpovidajici popis trajektorie v k—prostoru (fazovv)

/2 " o
rr_]] T
i .
Gy__| E -| - <. oA
G i L T J &
_ FIL ECHO - f et
Big 1R .-...-,*“ i | - I:;" Z for
f - f T E — > c
0 tmTat 2t t |-
|Prepa.ratiﬂn | Readout | B'| e e | s B e
a b

Po excitaci, jsou vSechny spiny ve zvoleném fezu nasmérovany do

transverzalni roviny a konaji koherentni precesni pohyb.

» podminky po excitaci (obr. a); ¢as t = 0 odpovida pocatku 0 v i—
prostoru (obr. b).

» Z 0 se vyviji magnetizace kazdého pixelu v dusledku frekvencné
kodovaného gradientu Gy a fazov€ kodovaného gradientu Gi,.
(vyvoj probihajici v Case 7je znazornén v obr. b segmentem OA).

» V Case t, = 7 je aplikovan w puls. Ten magnetuje kazdy voxel o
180° z pozice A do do konjugované pozice B na hranici k-

prostoru. V tomto misté ma vektor k slozky

k.=-y.G .t a k,=-y.G,

x_

» V Case t = tg zaCina vystupni perioda po aplikaci G,. Ta odpovida
segmentu BC, kdy je signal S(k(1)) vzorkovan. Tady ma k slozky
k(t)=—yG .c+yG(t—7) a k,=-y.G,.t

Casovée zavisla faze magnetizace voxelu v pozici (x,y) je dana
vk, +xk (t)nebo—yy.G .t -xy.G.1+xy.G(t-7)

16



kazdy voxel vyvola signal
—i(=y.7.G,.7=x.y.G,.7+x.y.G, (1-7))
s(1) = My (x,y).e
Celkovy signal z kazd¢ho voxelu v daném fezu bude echo signalem

50— J'MT (x, y).e—l.(—y.;/.Gy—x.;/.Gx-v—x.;/.Gx(t—r))dx.dy

X,y
Tento proces se opakuje m—krat az pokryje interval [-Gy max, Gy max];
vzorkujci echo signal a—krat v kazdém nacitacim cyklu.

Vysledkem je soubor dat S(K) pies vybranou oblast k—prostoru
S(k,,k,)=8(Gt,Gt)= J.M(x, y).e O e g dy

x’y

2D rozdéleni magnetizace M(x,y) je ziskano z 2D FFT signalu S(k,,k,)
jehoZz modul je uréen k regulaci intenzity pixelu ve zobrazovacim
zatizeni, tvoriciho konecny obraz ve vybraném fezu

ni2 -
RF
Cx__ | L] L
FID ECHD
Signal | M\MM\,U [l Ay

D tlltitn ZT t:
|

| Preparation FEeadout |

Pribéh zakladnich krokti ve voxelu podle vySe popsaného postupu
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KONTRAST V MRI OBRAZECH: VLIV T A T,

Vyjimecnost MRI oproti jinym zobrazovacim metoddm (CT):

» mapovat tkanovou hustotu

» odhalit zmény chemické struktury

Proc?

hodnoty T a 75 jsou signifikantn¢ odliSné a zejména pro patologické
tkan€ se vyznamné lisi (odchylka miize byt az 50 %) a to zajistuje
vEtsi kontrast a napft. zietelny rozdil mezi nadorovou a zdravou tkani.

kontrast T,
Diilezitymi parametry jsou Cas opakovani Ty a Cas vyvoléani echa 7.

I —

- TR —e TE —a Ptedpokladejme objekt, kde
jsou dvé oblasti, které
predstavuji napf. zdravou a
nadorovou tkan.

Oblast A — kratsi €as 775 (500 ms) a oblast B s relaxaCnim ¢asem

delsim, 7’5 (2000 ms)

» Pokud je volen Cas opakovani 7Tx mnohem delSi nez relaxacni Cas
Tig , magnetizace obou oblasti bude mit dostatek ¢asu pro dosazeni
termodynamické rovnovahy. Jejich velikost v zacatku kazdé
excitace bude blizka maximalni hodnoté M, a proto bude stejna pro
ob¢ oblasti tkan¢. Proto obraz nebude vykazovat prakticky Zadny
kontrast.

» Upravime opakovaci ¢as 7Tg na hodnotu mnohem kratsi nez T, ale
delsi nez 77,. Nyni mame delSi magnetizaci v oblasti A, coZ neplati
pro oblast B (Mp nema dostatek cCasu k navratu z ptedchozi
excitace). To povede ke sniZzeni signalu a nasledné redukci jasu
obrazu v oblasti B.

18



kontrast 7,

Zobrazujme dvé tkan¢ s odliSnymi hodnotami 7, napt. 7, cca 50 ms a

T55 cca 200 ms.

Ptredpokladejme ze Tk je delSi a umoziiuje obéma tkadnim Uplné
zotaveni M mezi excitacemi.

» Pokud volime 7y mnohem Kkrat$i nez jsou oba relaxacni ¢asy Tr, a
T,g, prispévek k echu od obou oblasti tkané bude stejny, protoze
Mt mél velmi kratky zotavovaci Cas.

» Pokud zvolime pom¢ér Casti takovy, ze Tog > T > Th4, potom signal
z oblasti A bude klesat s transverzalni relaxaci, zatimco signal z
oblasti B bude pfiblizné stejny jako diive. To vede k redukci jasu
oblasti A.

T1 obraz T2 obraz
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Tvary a pouziti RF civky

RF civky jsou "anténou" MRI systému, ktera vysila RF signal do
pacienta a piijima zpétny signal. RF civky mohou pouze pfijimat (v
piipad¢ télovych civek jako vysilacil) nebo byt pouZity jako vysilace a
piijimace.

Povrchové RF civky

maji vétSinou nejjednodussi konstrukci. Je to
drat stoCeny do kruhu nebo obdélnika a
pfiloZzeny k analyzované oblasti téla. Jsou

pouzivany pro relativné mal¢ oblasti téla (patef,
rameno, (tm) kloub...)

Surface Coils

Dvojice sedlovych civek je pouZita pro zobrazeni kolena. Tyto civky

poskytuji lepsi (homogenni) RF pole ve sledované

N—mp0 oblasti. Jsou pouzZivany jako civky objemové a
O—J  vyvolavaji gradientni pole v x a y sméru.

Paired Saddle
Coil

Dvojice Helmholtzovych civek
predstavuje par civek sloZzenych ze dvou kruhovych
civek umisténych paralelné vici sob&. PouZivaji se
% jako civky gradientni, ale take jako RF civky pro
zobrazeni panve a kréni patete.

Helmholtz
Pair Coil

Civky pripominajici ptaci klec,

poskytuji nejhomogennéjSi RF pole. Pouzivaji se
zejména pro zobrazeni hlavy ptipadné kloubtl.

Bird Cage
Coil
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MRI SKENER PHILIPS
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MOZEK (SKEN V UROVNI OC)
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ZDRAVA PATER

VYHREZ MEZIOBRATLOVE
PLOTENKY
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