Mágnesesrezonancia-képalkotás

(Magnetic Resonance Imaging, MRI)

- ahhoz, hogy az emberi test belsejéről nem-destruktív módon képet lehessen alkotni, olyan sugárzás szükséges, amelyre nézve az emberi test féligáteresztő!

- az elektromágneses spektrumnak az UV-től a rádiófrekvenciás hullámokig terjedő tartományában az emberi test átlátszatlan → az orvosi képalkotó módszereknek ezen tartományon kívüli frekvenciákon kell működniük!


- ezek közül a magas frekvenciájú tartományban működik a röntgentomográfia


- az alacsony frekvenciás tartományban, a rádiófrekvenciákon a hullámhossz túl nagy (100 MHz-nél (vákuumban) 3 m) ahhoz, hogy az elektromágneses sugárzás abszorpcióján alapuló, elég jó térbeli feloldású (~mm-es) leképezési módszer alapja lehessen!

→ másfajta leképezési elvet kell felhasználni!
- ez az új elv: a sugárzás (elektromágneses sugárzás!) abszorpciója mágneses momentummal rendelkező atommagok által, mágneses tér jelenlétében (NMR), és a térbeli elhelyezkedés információjának a jelekbe való bekódolása a mágneses tér gradiense segítségével
1. A képalkotás alapelvei

- az NMR Larmor-egyenlete szerint a mag rezonanciafrekvenciája (ν0) arányos a mágneses indukcióval (B0):
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Figure 1
(a) In the absence of the field gradient (G, =G, = G.=0) both samples sense the same field: the free induction

decay therefore consists of a single frequency. (b) In the presence of a gradient G,, the two samples sense the
different fields, resulting in a free induction signal consisting of two frequencies (courtesy of GE Medical Systems)




1. ábra

az ábrán bemutatott, két, vízzel töltött hengerből álló fantom (leképezendő modell) esetén:

(a) ha a mágneses tér gradiense zérus (→ homogén mágneses tér): → a gerjesztő impulzust követően minden mag (a mintán belül) ugyanolyan frekvenciájú elektromos jelet indukál a vevő tekercsben (amint relaxálódnak) → a jelet digitalizálják, transzformálják (Fourier-transzformáció!) → egyetlen lorentzi vonalat ad!
(b) mágneses tér gradiens (kicsi gradiens!) jelenlétében:

- mutasson a mágneses tér gradiense a (pozitív) x tengely irányába:
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→ a két henger tartalma eltérő mágneses indukcióvektort érzékel → a * Larmor-egyenlet értelmében két frekvenciát indukál a fantom → a Fourier-transzformáció két vonalat tartalmaz!

- ha a gradiens konstans (a tér indukcióvektorának értéke x lineáris függvénye), akkor a frekvenciáik különbsége arányos a két hengernek az x tengely irányában mérhető távolságával
→ azaz a tér gradiense bekódolja a térbeli elhelyezkedést megadó információt az NMR-jelbe!

|Ez minden NMR leképezési módszer alapelve!
- a gerjesztőimpulzust követő NMR-jelből mintákat vesznek és digitalizálják azokat; jelöljük t2-vel azt az időintervallumot, amelyen belül a digitalizációt elvégzik, a vett minták számát jelölje n; az n db mintát az időben ekvidisztáns módon (egyenletesen elosztva) veszik → t2/n távolságban lesznek egymástól az időben

→ ezek Fourier-transzformáltja a frekvenciatartományban ugyancsak egyenletesen elosztott (ekvidisztáns) pont-sorozatot eredményez → ez pedig – lineárisan változó tér, azaz konstans gradiens esetén - egyenletes eloszlást jelent az indukció nagyságának, azaz a térbeli elhelyezkedésnek függvényében

→ ha tehát n növekszik, akkor vele a térbeli feloldás is növekedni fog!

2. Képalkotási módszerek

- két hengerből álló modellünk képének megalkotásához több információ szükséges, mint a fentebb leírt egyetlen projekció az x tengelyre

- egy egyszerű y-gradiens (egy második, független kísérletben megfelelő lenne egyszerű modellünk kétdimenziós képének rekonstruálásához, azonban általános esetben TÖBB INFORMÁCIÓ SZÜKSÉGES!)

- egy lehetséges megoldás – ezt valósították meg eredetileg – az, hogy x és y irányú gradiensek keverékét használjuk fel projekciók sorozatának és azáltal – a röntgen-CT területén használt – szűrt visszaprojekciók (filtered backprojection) segítségével a kép rekonstruálásához

- ezt a módszert napjainkban kevéssé használják az MRI területén!

[image: image4.png]Figure 2
The principle of Fourier imaging is that the NMR signal evolves in the successive presence of two orthogonal

gradients. The effect of the first gradient on the evolution of the spin system is “phase encoded” onto the starting
point of the second period. In the original procedure (a) the duration of the first gradient was varied, the more
normal procedure (b) is to vary the magnitude of the gradient




2. ábra
- a ma alkalmazott leképezési módszerek a Fourier-transzformáció tulajdonságot használják fel:

- amint korábban tárgyaltuk: n adatpont felvétele x-gradiens jelenlétében a Fourier-transzformáció után n számú adatpontot szolgáltat, amelyekbe a tér-információ be van kódolva

- 2 dimenziós kép megalkotásához az y-tengely menti térinformációt is be kell kódolni az adatokba

- ezt eredetileg úgy oldották meg, hogy változó t1 ideig y-gradienst alkalmaztak → ez meghatározza a jel fázisát a t2 időintervallum kezdetén, amely t2 alatt „kiolvasó” gradienst hoztak létre az x tengely mentén (2/a ábra) t1-et változtatták és az ezt követő t2 időtartam alatt n adatpontot gyűjtöttek t1 minden értékére (ez utóbbinak m számú értékénél) → végül a kapott, 
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 elemből álló adatsort Fourier-transzformációnak vetették alá, amelynek eredményeképp 
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 számú, ekvidisztáns beosztású pontot kaptak a térbeli xy síkban
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Figure 3

Data collected with two time periods #; and 1, are
subjected to a two-dimensional Fourier transform to
produce an xy image




- a t1 változtatása megzavarja a kísérlet időbeli szervezését → a gyakorlatban t1 változtatása helyett az y-gradiens értékét szokták növelni m számú, egyenlő nagyságú lépésben, miközben t1-et állandó értéken tartják: ez az ún. „spin-elhajlítás” (spin warp), másnéven fáziskódolás technikája (2/b ábra)

- Az MRI megvalósításának eredeti módszere tehát a következő (3. ábra):

- a spin-rendszer gerjesztése

- fáziskódoló gradiens (gy) alkalmazása állandó t1 időtartamig

- gx kiolvasó gradiens alkalmazása mellett n számú adatpont gyűjtése 

- m számú lépésben, a gy kódoló gradiens értékét mindig 1-1, azonos nagyságú       lépéssel növelt megismétlése az előző három algoritmus-elemnek

- 2-D Fourier-transzformáció elvégzésével 
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 képpontból álló kép alkotása

3. Szelet-kiválasztás

A fenti eljárás háromdimenziós (3-D) képalkotásra is általánosítható, de:

- általában célszerűbb ennél síkbeli (2-D) képek sorozatának elkészítésével megvalósítani a 3-D képalkotást; az xy síkbeli 2-D képeket véges vastagságú szeletekről készítjük, ezekből áll össze az egész test

- a szeletek kiválasztása úgy történik, hogy z-gradiens jelenlétében a rendszert nem derékszögű, hanem sinc(t) (vagyis 
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) lefutású impulzussal gerjesztjük → a sinc(t) típusú gerjesztés (mint korábban láttuk) téglalap alakú frekvenciaspektrummal rendelkezik, azaz csakis egy adott frekvenciaintervallumban gerjeszt

→ állandó z-gradiens esetén ez konstans vastagságú szeletet választ ki a leképezendő testből (az xy síkban)

- a z gradiens szükségszerű jelenléte miatt a kiválasztott szeletben káros fázis-elvándorlás lép fel, amely – ha nem korrigáljuk – a detektálandó jel elveszítésével jár 

→ erre „idő-megfordító gradiens” alkalmazásával korrigálnak, amely a szelet-kiválasztó (gerjesztő) impulzus után bekapcsolt, az eredeti (kiválasztó) z-gradienssel ellentétes irányú z-gradiens

4. A spinvisszahang használata
- korábban már tárgyalt spinvisszhangot az MRI-ben az adatgyűjtés késleltetésére használják 

- az adatgyűjtés késleltetése kettős célt szolgál az MRI-ben:

- (1) időt ad arra, hogy a spin-spin relaxáció előrehaladjon, amely a kép kontrasztját hivatott kialakítani (lásd később, a 6. részben!)

- (2) (ez tisztán instrumentális szempont!)

- a rádiófrekvenciás adó- és vevő áramkörök ki/be kapcsolásához időre van szükség
- az adó által generált gerjesztő impulzus alatt a vevő áramkört (annak védelme érdekében) ki kell kapcsolni → véges idő kell a bekapcsolásához!

- ezen (holt) idő alatt a jel egy része elvész a (szabad indukciós lecsengés alatti) fázis-elvándorlás következtében

- e probléma kiküszöbölésére spinvisszhangot generálnak, amelynek segítségével az adatgyűjtés milliszekundumokkal a gerjesztés után is elvégezhető, amikor a vevő áramkör már stabil
- ráadásul a spinvisszhang szimmetrikus (ellentétben az aszimmetrikus szabad indukció lecsengéssel, amelyet a 180°-os spinvisszhang-geresztő impulzus nélkül kapnánk), amely javítja a képminőséget

→ a spinvisszhangot mindig használják az MRI-ben!

- az „inverzió-visszafordító” (IV) és „részleges telítési” (RT) szekvenciákban (lásd alább: 6. és 7. rész) igen rövid (< 20 ms) visszhangkésleltetést használnak (a fenti instrumentális okokból), amely a kép kontrasztját csak elhanyagolható mértékben rontja

- a „spinvisszhang”-impulzusszekvenciákban a visszhang késleltetési ideje hosszabb, T2-vel összemérhető; ez a kontrasztképzésre szolgál
- a spin-elhajlítás (spin warp) teljes impulzusszekvenciáját a 4. ábra mutatja.
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Figure 4

The spin warp imaging sequence. The slice is first
selected by a selective 90° pulse; the unwanted
dephasing effects are then removed by a time reversal
gradient. The y information is encoded onto the fid.
Finally, the detection period is established by
generating a spin echo to compensate for magnet
inhomogeneity effects and a time reversal gradient
which is applied prior to the read gradient




4. ábra
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The principle of multislice imaging. Within the period
TR, the length of which is dictated by image contrast
considerations, more than one slice can be recorded,
saving valuable time




5. ábra 

5. Szeletelő képalkotás összehasonlítása a térfogati képalkotással

- a szeletelő képalkotási technika 3-D esetre általánosítható: kétfázisú bekódoló gradiens kell ehhez a kiolvasó intervallum előtt; ehhez az n pontból álló adatsorból 
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 számút kell gyűjteni

- az eljárás ↑ leginkább időigényes része: a szükséges mértékű relaxációkhoz biztosítandó időkésleltetések → a 3-D térfogati képalkotáshoz szükséges idő L-szer hosszabb az egyetlen szelet felvételéhez felhasznált időnél

- ez igen nagy ár, viszont így valódi izotrop kép alkotható (amely ferde szeleteket is tud szolgáltatni)

- kevésbé időigényes alternatíva: a „sokszeletes” (multislice) képalkotás (5. ábra)
- mialatt az 1. gerjesztett szelet relaxál, újabb szelete(ke)t gerjesztünk; a TR (relaxációra hagyott) idő alatt ≈ 20 szelet gerjeszthető!

- ez maximum szeletszám: 
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(ahol TE az egy szelet gerjesztéséhez és adatgyűjtéséhez szükséges idő)

6. Impulzus-szekvenciák és kontrasztok

- az MRI-képek kontrasztjának eredete:

- proton-sűrűség: [H]

- spin-rács relaxációs idő (T1)

- spin-spin relaxációs idő (T2)

- áramlás (véráram)

- kémiai eltolódás

- ha a TR relaxációs időintervallum hosszú a T1-hez képest: akkor csak a proton-sűrűség ad kontrasztot 

- de a lágy szövetek protonsűrűség eltérései kicsik a T1 illetve T2-beli eltéréseikhez képest → azokat is fel kell használni!

- a T1-kontraszt (egyszerűbb módja: a relaxáció előtt alkalmazott második 90°-os impulzussal (részben) telítésbe visszük a mintát

(miközben a TE spinvisszhang-késleltetést rövidre választjuk a T2-effektusok elkerülésére)
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Figure 6
The four basic imaging methods used in NMR imaging
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6. ábra
[image: image15.png]Figure 7

The effect of different spin-spin relaxation times on
spin echo images. In (a) it has been assumed that

TR > T,. Note that if TR ~ T; (b), the resulting
images exhibit T, as well as T, dependence, while for
short interpulse delays, areas pertaining to short T
are highlighted, the opposite behavior is observed at
long ¢ values. (Compare TE, vs. TE,) (courtesy of GE
Medical Systems)




7. ábra

- a 7a ábrán láthatóan a hosszú T1-ű szövetek (agyvíz, CSF: cerebrospial fluid) jele jobban
   telítődik, mint a rövid T1-ű  szöveteké (agyszövetek) → a kontraszt nő

[image: image16.png]Figure 8
A sagittal head image with TR =400.ms (3 mm slice)
(© General Electric Co. Reproduced with permission)





- A 8. ábra telítési képet mutat, szignifikáns T1-súlyozással 

- T2-kontraszt (6. ábra 2. sora) 

létrehozása: TE (visszhang-idő) növelésével

7 (b) ábra: TE változtatása különböző T2-kontrasztokat ad 

- progreszív T2-kontrasztú képek sokszoros visszhangok alkalmazásával kaphatók (6. ábra, 3 sor)
(hosszabb T2 relaxációs idő → nagyobb T2-kontraszt)

de: a relaxáció miatt progresszív jelcsökkenéssel jár!

[image: image17.png]Figure 9

A series of sagittal spin echo images of the human
head. TR =200 ms and TE =20, 50, 75 and 100 ms
in (a), (b), (c) and (d), respectively

Electric Co. Reproduced with permission)





9. ábra

- 9. ábra: spin-visszhang képek sorozata

- inverzió-visszafordító (IV) szekvencia

(6. ábra, 4. sora)

- az egyensúlyi mágnesezettséget először 180°-os impulzussal invertáljuk, majd a képet egy 90°-os impulzussal alkotjuk meg, amelyet TI időkésleltetéssel alkalmazzuk

- az invertáló és a kiolvasó impulzusok közti idő alatt a jel –MZ-ről MZ felé relaxál
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→ ez a szekvencia nagyon erős kontrasztot ad!


- viszont hosszabb ideig tart, mint a másik két szekvencia

7. Az áramlás hatása az MRI-re

- a (vér-) áramlást az MRI-ben a következőképpen detektálhatjuk: 

- (a) egyszerű planáris leképezési protokoll, RT részleges telítéssel (RS = PS, partial saturation): az áramló folyadék (vér) fényesnek látszik, mert a képbe folyó protonok nem telítettek!

- (b) más lehetőség: az adatgyűjtési visszhang előtt egy új gradiens-periódus alkalmazása, amelyet egy második, ellentétes irányú, ugyanolyan hosszú idejű gradiens követ

- ennek nincs hatása az áramlásmentes közeg képére (ugyanis a 2. gradiens újragenerálja az 1. során fázisban elvándorolt rendszert)

- de az áramló folyadékok az 1. és 2. gradiens alatt MÁS teret éreznek → nem áll vissza bennük az eredeti fázisviszonyokkal bíró spinrendszer 

→ jelcsökkenés → képkontraszt!

8. Kémiai eltolódásos leképezés
(chemical shift imaging: CSI)

- a fenti leképezési eljárásokban a kiolvasó gradiens "elmossa" a kémiai eltolódásból eredő kis frekvenciaeltolódásokat 

→ ha ehelyett az adatgyűjtés kiolvasó gradiens NÉLKÜL, az x és y információ fázis-bekódolással a jelbe bevitelével történik a (δ) kémiai eltolódás leképezhető

9. A röntgen-CT és az MRI közti különbségek

- a képek teljesen különböző fizikai folyamatok eredményeként jönnek létre

- az MRI-jel a lágy szövetekben lévő protonoktól származik → a csontok zérus-jelként jelennek meg
- CT: a csontok gyengítési tényezője igen nagy

=> az MRI-képen nem látható csontos képződmény!

- a képek különböző módon jönnek létre:

- MRI: a térbeli információt három azonos vevőtekercs szolgáltatja 

- CT: egyetlen állványzatra szerelt detektorsík

=> az MRI során készíthető kép bármely ferde sík mentén is!
- különbözik a képrekonstrukció módja: 

- MRI: 2-D Fourier-transzformáció

- CT: visszaprojekció

=> ezek az eljárások különböző módon érzékenyek a szöveti “hibákra”!

=> a visszaprojekció során az egyes pontok kölcsönhatnak egymással, a Fourier-transzformáció azonban nem keveri azonos módon a pontokat

=> a “hibák” (mozgás, nemlinearitás) az MRI során nem befolyásolják olyan erősen 
      a képet, mint a CT esetén
- habár az MRI-képek elkészítése percekig tart, a mozgás kevésbé befolyásolja a leképezést, ugyanis az adatok összegyűjtése kb. 5 ms-ig tart, mely a mozgáshoz szinkronizálható (pl. dobogó szív)

[image: image19.png]Figure 12

An oblique section image of the heart, gated to the
ECG signal (© General Electric Co. Reproduced with
permission)
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