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Od potowy lat osiemdziesiatych XX w. rezonans magnetyczny najczesciej koja-
rzony jest z medycyna, za sprawa tomografow, ktore trafily do szpitali. Uzy-
skiwane dzigki nim obrazy tomograficzne réznych czgsci ciata ludzkiego sta-
nowig cenne narzedzie diagnostyczne w rekach lekarzy. Metoda tomografii
magnetyczno-rezonansowej (TMR), zwana réwniez tomografia rezonansu ma-
gnetycznego albo obrazowaniem metoda rezonansu magnetycznego (MRI, od
angielskiej nazwy magnetic resonance imaging), jest juz rutynowo stosowana
na $wiecie i coraz czgsciej takze w Polsce, jako nieinwazyjna metoda diagno-
styczna [1-7]. Obecnie w naszym kraju zainstalowanych jest ponad sto tego
typu tomografow.

Idea obrazowania metoda rezonansu magnetycznego si¢ga roku 1973, kiedy
to niezaleznie od siebie Paul Lauterbur [8] i Peter Mansfield [9] pokazali moz-
liwos¢ wykorzystania gradientow pola magnetycznego do odrdznienia sygna-
low jadrowego rezonansu magnetycznego pochodzacych z roznych miejsc ba-
danej probki. Dzigki temu mozliwe stato sig¢ uzyskiwanie dwuwymiarowych lub
trojwymiarowych obrazéw tomograficznych badanej probki w dowolnym prze-
kroju. Od roku 1973 do dnia dzisiejszego obrazowanie metoda rezonansu ma-
gnetycznego ciagle si¢ rozwija. Metoda ta juz nie tylko stuzy do obrazowania
anatomii narzadow, ale takze do tworzenia obrazow przeptywu krwi w tetnicach
i zytach bez uzycia $rodkéw kontrastowych i promieniowania jonizujacego,
a takze pozwala na lokalizacj¢ obszaru mézgu odpowiedzialnego za konkretng
czynnos¢, np. méwienie, stuchanie, ogladanie obrazéw, rozwiazywanie proble-
méw matematycznych itp. Pierwsza z tych metod zwana jest angiografia ma-
gnetyczno-rezonansowa (MRA) [10, 11], a druga — funkcjonalna tomografia
magnetyczno-rezonansowa (fMRI) [12, 13]. Ciagle ulepszanie samej techniki
otrzymywania obrazoéw tomograficznych, a takze ich opracowan komputero-
wych, prowadzi do uzyskiwania obrazoéw o coraz lepszej rozdzielczo$ci prze-
strzennej (obecnie nawet 1 um x 1 pm x 1 um), lepszym stosunku sygnatu do
szumu i w coraz krotszym czasie. Dzigki temu obecnie tomografia MRI nie
tylko jest powszechnie stosowana metoda diagnostyczna w szpitalach, ale tez

! Na podstawie wyktadu wygloszonego podczas XXXVIII Zjazdu Fizykéw Polskich w War-
szawie (wrzesien 2005) na sesji ,,Fizyka fazy skondensowanej”. Obszerniejszy tekst zamieszczo-
ny jest w Postepach Fizyki 57/2006, zeszyt 4, str. 157.
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jako tzw. mikrotomografia stata si¢ bardzo przydatnym narzedziem w nauko-
wych badaniach podstawowych. Najlepszym za$ dowodem ogromnej roli, jaka
TMR odgrywa w zyciu wspotczesnego cztowieka, jest przyznanie jej tworcom,
Lauterburowi i Mansfieldowi, Nagrody Nobla z medycyny w 2003 r.

Podstawowe wiadomosci o jadrowym rezonansie magnetycznym
Tomografia magnetyczno-rezonansowa opiera si¢ na zjawisku jadrowego rezo-
nansu magnetycznego (NMR, ang. nuclear magnetic resonance), odkrytym
w roku 1945 przez dwa niezalezne zespoly badawcze: Blocha i Purcella [14,
15]. Wielkoscia fizyczna wykorzystywana w NMR-ze jest spin i zwiazany
z nim jadrowy moment magnetyczny, zwany tu dalej momentem magnetycz-
nym. Momenty magnetyczne jader oddziatuja z polem magnetycznym i wlasnie
to oddziatywanie stanowi istot¢ zjawiska NMR oraz dostarcza informacji
o badanej probce. Do obserwacji rezonansu wykorzystuje si¢ dwa rodzaje pola
magnetycznego: pole state o indukcji By 1 zmienne pole B; o czgstosci radiowe;.
Zrédlem pola B, sa magnesy, obecnie glownie nadprzewodnikowe, natomiast
pole B, jest wytwarzane przez generator o czestosci radiowej zasilajacy cewke
indukcyjna bedaca elementem obwodu rezonansowego. Aktualna technologia
umozliwia konstrukcje magnesow nadprzewodnikowych, ktére wytwarzaja pola
o indukcji przekraczajacej 20 tesli. Pole B, jest znacznie stabsze, rzedu 10~ T.
W stalym polu o indukcji B spiny jadrowe i zwiazane z nimi momenty ma-
gnetyczne u wykonuja precesjg z czgstoscia wy, zwana czgstoscia Larmora:

o = yBy. (D

We wzorze (1) y oznacza wspolczynnik giromagnetyczny, wielko$¢ charaktery-
styczna dla danego jadra. W celu zaobserwowania NMR nalezy umiesci¢ prob-
ke w dodatkowym, zmiennym polu Bj, czyli — inaczej moéwiac — poddac probke
dziataniu fali elektromagnetycznej o czgstosci radiowej. Gdy czgstos$¢ tej fali
jest rowna lub prawie réwna czgstosci precesji momentow magnetycznych,
okreslonej wzorem (1), wystepuje absorpcja promieniowania przez uktad spi-
noéw badanej probki. Efektem tej absorpcji jest wlasnie sygnat NMR [16-18],
ktorego amplituda jest proporcjonalna do wypadkowej magnetyzacji M:

N
M = ;”7 )

gdzie N oznacza liczbe spindw w badanej probee, a V' — jej objetosc. Polozenie
magnetyzacji w stalym polu magnetycznym i pod wplywem impulsu pola o czg-
stosci radiowej przedstawia rys. 1.
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Rys. 1.Wypadkowa magnetyzacja M: a) w warunkach rownowagi termodynamicznej skierowana
jest wzdhuz kierunku statego pola magnetycznym By, b) pod wplywem impulsu pola B, nastgpuje
wychylenie magnetyzacji z potozenia rownowagowego i pojawiaja si¢ sktadowe magnetyzacji:
podtuzna M. i poprzeczna M,,

Do obserwacji rezonansu mozna stosowa¢ metodg fali ciagltej albo — uzywa-
ne obecnie znacznie czg$ciej — metody impulsowe. W metodzie fali ciaglej pole
magnetyczne jest zmieniane liniowo wokot indukcji rezonansowej By, a pole B,
o czgstosci radiowej dziata na probke przez caty czas obserwacji. W metodach
impulsowych pole magnetyczne jest state, a pole B; ma posta¢ impulsow. Naj-
powszechniej stosuje si¢ impuls 90°, ktéry obraca wypadkowa magnetyzacje
o kat prosty na plaszczyzne xy uktadu laboratoryjnego, lub impuls 180°, obraca-
jacy magnetyzacj¢ o kat potpelny na 0§ —z. W warunkach rownowagi termody-
namicznej (przed dziataniem impulsu pola o czgstosci radiowej, wywolujacego
rezonans) wypadkowa magnetyzacja skierowana jest wzdtuz osi z uktadu labo-
ratoryjnego, ktéry ma swoj $rodek w izocentrum magnesu (x,y,z) = (0,0,0).
Wzdhuz tej osi dziata rowniez pole By.

W klasycznej metodzie NMR rejestrowany sygnat rezonansowy pochodzi od
wszystkich spinéw jadrowych znajdujacych si¢ w badanej probce, pobudzonych
impulsem pola o czgstosci radiowej. Najtatwiej rezonans obserwuje si¢ dla jader
atomu wodoru, czyli protonéw. W metodzie TMR, dzigki stosowaniu gradien-
tow pola magnetycznego, rejestrowany sygnal rezonansowy pochodzi od spi-
néw jadrowych znajdujacych si¢ w réznych miejscach badanej probki. Dzigki
temu uzyskujemy przestrzennie selektywne informacje o parametrach charakte-
ryzujacych probke.

Doswiadczenie Lauterbura
Ideg obrazowania metoda rezonansu magnetycznego chyba najlepiej przedsta-
wi¢ omawiajac doswiadczenie podobne do wykonanego w 1972 r. przez Lau-
terbura, ktory wykorzystat gradienty pola magnetycznego do odroznienia sy-
gnatow NMR pochodzacych od dwoch probek z woda i otrzymal pierwszy
dwuwymiarowy obraz tomograficzny tych probek [8].

Przedmiotem modelowego doswiadczenia sa dwie probowki z woda (rys.
2a), oznaczone odpowiednio 1 oraz 2, a rezonans jadrowy obserwujemy dla
protonow. Objetos¢ wody w probowce nr 2 jest dwukrotnie wigksza niz w pro-
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boéwce nr 1. Probowki, umieszczone w stalym, jednorodnym polu magnetycz-
nym o indukcji By, zajmuja odpowiednio potozenia x; oraz x, na osi x. Amplitu-
de By wzdhuz tej osi przedstawiono na rys. 2b za pomoca wektorow.
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Rys. 2. Doswiadczenie Lauterbura w statym polu magnetycznym B,: a) proboéwki z woda o roz-
nym potozeniu na osi x; b) state pole magnetyczne By; c) sygnaly NMR — krzywe FID dla oby-
dwu probek; d) obserwowany sygnat FID — interferogram sygnatow z obu probek; e) transformata
Fouriera (widmo NMR) wypadkowego sygnatu FID

Zgodnie ze wzorem (1), czgstosci w; oraz w, precesji protondw w obydwu
probkach sa identyczne (w; = w, = @), bo obydwie probki, niezaleznie od po-
lozenia, znajduja si¢ w takim samym polu By, a y; = y, = y dla protonéw. Odpo-
wiedzia protonéw na dziatanie impulsu pola B; o czgstosci radiowej, spetniaja-
cego warunek rezonansu, jest sygnat rezonansowy, ktory nosi nazwe krzywej
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indukcji swobodnej (FID, od ang. frree induction decay). Na rysunku 2c przed-
stawiono sygnaly FID emitowane przez badane probki. Obydwa charakteryzuja
si¢ ta sama czestoscia, ale r6zna amplituda. W probee nr 2 znajduje si¢ wigksza
ilo§¢ wody, zatem podczas dziatania impulsu pola B, probka ta pochtania wig-
cej promieniowania elektromagnetycznego i tym samym emituje wigksza ilo$¢
energii (wytwarza wigksze napigcie w cewce odbiorczej), czego wynikiem jest
krzywa indukcji o wigkszej amplitudzie. Amplituda sygnatu FID zawiera wigc
informacje o liczbie spindw (w omawianym do$wiadczeniu — protonow) w ba-
danej probce. W realnym doswiadczeniu obserwujemy krzywa FID, ktora jest
superpozycja sygnatow rezonansowych emitowanych ze wszystkich potozen
wzdhuz osi x, w omawianym do§wiadczeniu — x; oraz x, (rys. 2d). Poddajac te
krzywa transformacji Fouriera, otrzymujemy widmo rezonansu jadrowego

Dla omawianego przypadku jest ono ztozone z jednego maksimum rezonan-
sowego, ktorego polozenie odpowiada czgsto$ci w, precesji protondw w polu
B,. Klasyczne doswiadczenie NMR nie pozwala wigc odrézni¢ sygnatow rezo-
nansowych pochodzacych od dwoch probowek z woda. Podobnie wygladataby
sytuacja dla wigkszej liczby badanych probek, pod warunkiem, ze wszystkie
znajdowalyby si¢ w jednorodnym polu B,.

Uzyskanie oddzielnych sygnalow rezonansowych pochodzacych od kazdej
badanej probowki lub z réznych miejsc danej probki jest mozliwe dzigki odpo-
wiedniej modyfikacji statycznego pola magnetycznego. W celu zrozumienia
na czym polega ta modyfikacja, powtérzmy omoéwione doswiadczenie, zmienia-
jac troche warunki jego przeprowadzenia. Probki nr 1 i 2 umieszczone s teraz —
jak moéwimy w zargonie — w polu magnetycznym o liniowym gradiencie (rys.
3a) wytworzonym za pomoca specjalnych cewek, tzw. cewek gradientowych
(rys. 3b). Dzigki takiej modyfikacji wartos¢ indukcji By w punkcie x; jest mniej-
sza niz w punkcie x,, a to oznacza, ze protony w x; wykonuja precesje z czgsto-
$cia Larmora mniejsza niz w x,. Emitowane przez probki sygnaty przedstawio-
no na rys. 3c. Sygnaly maja rozna amplitudg, jak na rys. 2c, ale tez i r16zna czg-
stos¢. Czestos¢ sygnatu pochodzacego od probki nr 1 jest mniejsza od czestosci
sygnatu z probki nr 2, bo Bo(x;) < Bo(xz). W ten sposob czgstos¢ sygnatu rezo-
nansowego staje si¢ zwiazana z potozeniem probki na osi x. Znajomos$¢ czgsto-
$ci oznacza informacje o miejscu, z ktorego pochodzi sygnat rezonansowy.
Podobnie jak w doswiadczeniu przedstawionym na rys. 2, amplituda sygnatu
FID zawiera informacje o gestosci spinow w badanych probkach. Rzeczywista
krzywa indukcji swobodnej (rys. 3d) jest superpozycja sygnatow FID z rys. 3c.
Transformacja Fouriera tej krzywej prowadzi do widma przedstawionego na
rys. 3e. Tak wigc zastosowanie gradientu pola magnetycznego umozliwia uzy-
skanie oddzielnych widm rezonansowych dla dwoch probdéwek z woda,
umieszczonych w tym samym magnesie wytwarzajacym pole o stalym kierun-
ku. Omoéwione doswiadczenie pokazuje ide¢ otrzymywania obrazéw tomogra-
ficznych dowolnych obiektow zawierajacych spiny jadrowe.
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Rys. 3. Doswiadczenie Lauterbura w polu magnetycznym B, modyfikowanym przez gradient:
a) probowki z woda; b) zmiana By na skutek dziatania gradientu wzdtuz osi x; c) sygnaty NMR —
krzywe FID dla obydwu probek; d) obserwowany sygnal FID — interferogram sygnaléow z obu
probek; e) transformata Fouriera (widmo NMR) wypadkowego sygnatu FID

Powstawanie obrazu tomograficznego

W obrazowaniu metoda rezonansu magnetycznego badana wielko$cia jest ma-
gnetyzacja jadrowa w jednostkowej objetosci badanej probki (tzw. wokselu).
Celem metody jest rejestracja sygnaldow NMR z tych elementow objetosci,
arealizacja metody polega na modyfikacji pola B, za pomoca pdél magnetycz-
nych wytwarzanych przez cewki gradientowe. W ten sposob wprowadza si¢
zalezno$¢ czestosci rezonansowej spinow jadrowych od ich potozenia. Do wy-
twarzania pozadanej zmiany pola By wzdtuz okreslonego kierunku stuza cewki
gradientowe. Zwykle jest to uktad trzech wzajemnie prostopadlych cewek, kaz-
da dla jednego z kierunkow x, y Iub z. Zgodnie z ogdlnie przyjeta umowa, pole
B, dziata wzdhuz osi z tego ukladu, a stabe pole B; o czgstosci radiowej przy-
ktadamy prostopadle do pola By. W takim przypadku wypadkowe pole statycz-
ne dzialajace na probke w kierunku z ma wartos$¢
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B=By+G-r, 3)

gdzie wektor r charakteryzuje okreslone miejsce w objgtosci probki, a G = [G,,
Gy, G.] jest gradientem modyfikujacym pole By. W standardowym doswiadcze-
niu TMR sktadowe gradientu pola magnetycznego sa state, a jego maksymalna
warto$¢ nie przekracza 0,01 By. W obecnos$ci gradientéw pola, czgstos¢ rezo-
nansowa wykonujacych precesje momentéw magnetycznych zalezy od potoze-
nia w probce, a wzor Larmora (1) przyjmuje postaé

o(xy,z) =B+ Gx+ Gy + G2). (4)

Wzér (4) opisujacy liniowa zaleznos$¢ czgstosci od polozenia jest podstawg to-
mografii magnetyczno-rezonansowej. Jest on prawdziwy tylko wtedy, gdy
uktad wspotrzednych gradientowych jest rownolegty do uktadu laboratoryjnego
(x,,2), w ktorym wzdtuz osi z dziata pole B,.

Jesli do obrazowania badanego obiektu wykorzystamy tylko gradient w jed-
nym kierunku, to uzyskamy obraz jednowymiarowy, tzn. profil bedacy rzutem
gestosci spindw na kierunek, w ktorym przylozony zostat gradient. Profil od-
zwierciedla ksztalt badanego obiektu. Aby uzyskaé¢ tomograficzny obraz dwu-
lub trojwymiarowy, gradienty B, nalezy przylozy¢ odpowiednio w dwoch lub
trzech kierunkach.

Na rysunku 4 przedstawiono uproszczony diagram sekwencji impulsow do
dwuwymiarowego obrazowania tomograficznego z wykorzystaniem transfor-
macji Fouriera.

| etap - wybor warstwy

RF

G:

|l etap - kodowanie fazy

AG,

11l etap - kodowanie czestosci

li i rejestracja sygnatu
Gz
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Rys. 4. Sekwencja impulséw wykorzystywana do uzyskania dwuwymiarowego obrazu tomogra-
ficznego
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Zachowanie si¢ uktadu spindow w badanej probce pod wptywem dziatania im-
pulséw w przedstawionej sekwencji jest nastgpujace.

1 etap: wybor warstwy

Uzyskiwany w metodzie TMR obraz tomograficzny przedstawia najczgsciej nie
cala badana probke, ale tylko pewna jej warstwe. W celu wybrania tej warstwy,
uktad spindw jadrowych poddajemy rownoczesnemu dziataniu impulsu pola
o czestosci radiowej 1 gradientu By. Gradient dziala wzdtuz osi prostopadtej do
warstwy, ktora chcemy wybra¢ z badanej probki. Jezeli np. probke umiescimy
w cewce wytwarzajacej pole i warstwa, ktora chcemy obrazowac, jest prostopa-
dta do osi z uktadu laboratoryjnego zwiazanego z magnesem, to gradient nalezy
przytozy¢ wzdtuz osi z. Jest to tzw. gradient wyboru warstwy, czgsto oznaczany
symbolem G,. Gradient G, wprowadza liniowa zalezno$¢ czgsto$ci precesji
spinéw od ich potozenia wzdhuz osi z w calej badanej probce. Dzialajacy na
probke, rownoczesnie z gradientem G,, impuls pola B; nie jest monochroma-
tyczny — jego widmo zawiera pewien przedzial czgstosci roztozony symetrycz-
nie wokoét czestosci rezonansowej w,. Impuls pola B; wywola rezonans tylko
dla tych spinow polozonych wzdhuz osi z (wzdhuz tej osi dziata gradient G,),
ktorych czgstosci Larmora wywolane gradientem pola B, odpowiadaja czgsto-
sciom wystepujacym w widmie czgstosci impulsu. Mimo ze gradient wprowa-
dza zaleznos¢ czestosci od potozenia wzdhuz osi z w catej probee, to dzigki te-
mu, ze przyktadany impuls B, ma okre$lona szeroko$¢ widmowa, momenty
magnetyczne spinéw jadrowych zostaja wychylone z polozenia réwnowagi
tylko w okreslonej warstwie badanej probki.

Grubo$¢ warstwy wybranej wskutek rownoczesnego dziatania na probke
gradientu G i impulsu pola o czgstosci radiowej okresla wzor

_Aw
=36, ®
gdzie Aw oznacza szeroko$¢ widmowa impulsu radiowego. Po dokonaniu wy-
boru obrazowanej warstwy, impuls B; i gradient zostaja wylaczone.
Nastepnym celem jest uzyskanie informacji o obrazie wybranej warstwy —
o wartosci amplitudy i fazie sygnatu rezonansu jadrowego, pochodzacego z roz-
nych miejsc w warstwie. Do uzyskania tej informacji wykorzystuje si¢ dwa
procesy, zwane odpowiednio procesem kodowania fazy i procesem kodowania
czgstosci, ktore polegaja na przylozeniu gradientow wzdhuz kierunkow glow-
nych obrazowanej warstwy.

11 etap: kodowanie fazy

Spiny jadrowe w obrazowanej warstwie zostaja poddane dzialaniu gradientu
o okreslonej warto$ci, ktory powoduje systematyczna zmiang fazy rejestrowa-
nego sygnatu NMR. To wlasnie w fazie sygnatu zachowywane sa informacje
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o potozeniu pikseli (najmniejszych elementow obrazowanej warstwy w prze-
strzeni dwuwymiarowej) wzdtuz kierunku dziatania gradientu (proces kodowa-
nia fazy). Przyjeto umowe, ze 6w gradient kodowania fazy G, przykltada sig
wzdhiz osi y uktadu wspoétrzednych x,y,z, ktory ma swoj srodek w izocentrum
magnesu (x,y,z) = (0,0,0). Przypomnijmy, ze wzdtuz osi z tego uktadu dziata
gradient wyboru warstwy G i ze jest to kierunek pola By. Kierunki gtéwne war-
stwy pokrywaja si¢ z kierunkami x,y tego uktadu. Gradient kodowania fazy G,
(rys. 4) wprowadza zalezno$¢ fazy ¢, wektora magnetyzacji poprzecznej (tzn.
sktadowej magnetyzacji wychylonej z potozenia réwnolegtego do kierunku
statycznego pola B, wskutek dziatania impulsu pola o czgstosci radiowej) od
potozenia w kierunku gtownym y obrazowanej warstwy:

@ = (Bo + yG))t,, (6)

gdzie ¢, oznacza czas trwania (dziatania) gradientu G,. Zmiang fazy mozna uzy-
ska¢ zmieniajac czas dziatania gradientu G, przy stalej jego amplitudzie, albo —
tak jak w sekwencji impulséw pokazanej na rys. 4 (ang. spin-warp) — zmienia-
Jjac amplitudg gradientu G, w rownych odstgpach, od maksimum do minimum.
Rozdzielczo$¢ obrazu tomograficznego w kierunku osi y okresla wzor

F
Ay = & == > (7
Ny }/Gyty

gdzie Ny jest liczba r6znych wartoSci przytozonego gradientu G,, a pole widze-
nia F), zalezy od rozmiaru probki w kierunku osi y.

Po zadzialaniu gradientu G, i jego wylaczeniu nastgpuje realizacja III etapu
sekwencji przedstawionej na rys. 4 — etapu kodowania czestosci i rejestracji
sygnatu NMR.

111 etap: kodowanie czestosci i rejestracja sygnatu NMR

Gradient przyktadany wzdhuz drugiego kierunku gtownego x obrazowanej war-
stwy wprowadza zalezno$¢ czgstos$ci precesji momentdow magnetycznych od
polozenia w tym kierunku, zgodnie ze wzorem

wx = (Bo T xGy), ®)

1 nosi nazwe gradientu kodowania czestosci G, lub gradientu odczytu, poniewaz
podczas jego dziatania nastgpuje rejestracja sygnatu rezonansu jadrowego. Roz-
dzielczos¢ obrazu tomograficznego w kierunku osi x okresla wzor

_Fo
Ax_Nx_nyt’ )
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gdzie N, oznacza liczbg probkowanych punktéw krzywej indukcji swobodnej
(albo echa spinowego), ¢ — czas probkowania sygnatu, a pole widzenia F, zalezy
od rozmiaru probki w kierunku osi x.

Sekwencja impulséw przedstawiona na rys. 4 i opisana powyzej jest powta-
rzana zazwyczaj 128, 256 albo 512 razy. Czas migdzy powtorzeniami sekwencji
to tzw. czas repetycji Tr. Przy kazdym powtdérzeniu sekwencji zmieniona zosta-
je amplituda gradientu kodowania fazy G,, natomiast amplituda gradientu ko-
dowania czgstosci G, ma warto$¢ statg. Uzyskane sygnaly NMR, np. krzywe
FID albo sygnaly echa spinowego, poddaje si¢ nastgpnie podwojnej transforma-
cji Fouriera: najpierw w kierunku kodowania czgstosci (kierunek x), a potem
w kierunku kodowania fazy (kierunek y). W celu opisu tej procedury rozwazmy
obrazowana warstwe, dla prostoty przyjmujac, ze tylko w dwoch pikselach tej
warstwy znajduja si¢ protony, ktorych momenty magnetyczne daja wkiad do
wypadkowej magnetyzacji w danym pikselu (rys. 5a). Dla kazdej warto$ci gra-
dientu G, rejestruje si¢ podczas dziatania gradientu G, sygnat echa spinowego,
ktory dla omawianego przypadku dwoch pikseli jest interferogramem ztozonym
z dwoch czgstoscei (rys. Sb).

a) b} ]

t I =
G, e _ﬁ«.ﬁm— FT E—
= =Rd=t
HH ]

G e) d) ﬂ

FT
I

Rys. 5. Schemat powstawania obrazu tomograficznego

Na tym samym rysunku mozna réwniez dostrzec dwie czgstosci oscylacji
w kierunku kodowania fazy. Dane w domenie czasowej i fazowej nazywane sa
czesto danymi nieprzetworzonymi. Sa one identyczne, jesli chodzi o czgstosc,
czyli w domenie czasowej (0$ x), ale roznia sig¢ faza (o$ y). Dane te poddaje sig
najpierw transformacji Fouriera w kierunku kodowania czgstosci. Otrzymuje si¢
dwie serie maksiméw o czestosciach odpowiadajacych potozeniom pikseli ze
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spinami na osi x (rys. 5¢). Ich amplituda oscyluje w kierunku kodowania fazy,
co widac¢ lepiej, gdy zmienimy kierunek patrzenia na wyniki (rys. 5d). Nastep-
nie dokonujemy transformacji Fouriera w kierunku kodowania fazy i otrzymu-
jemy dwa maksima, ktorych potozenia odpowiadaja potozeniom dwoch pikseli
ze spinami w obrazowanej warstwie (rys. 5e).

Wyniki podwdjnej transformacji Fouriera sa przedstawiane jako obraz to-
mograficzny poprzez zamiang nat¢zenia maksimoéw rezonansowych na inten-
sywnos$¢ pikseli w obrazie (rys. 6), ktory najczesciej jest wyswietlany z 256
odcieniami szaro$ci. Sygnatowi o maksymalnej amplitudzie przypisuje si¢ licz-
be 255 (biel), o minimalnej — liczbe 0 (czern), a wszelkie inne wartosci ampli-
tudy sygnalu sg zawarte migdzy stopniami 0 a 255.

W celu uzyskania tréjwymiarowego obrazu tomograficznego nalezy w se-
kwencji przedstawionej na rys. 4 zamiast gradientu wyboru warstwy przytozy¢
gradient kodowania fazy rowniez w kierunku osi z.

Rys. 6. Obraz tomograficzny powstaje w wyniku zamia-
ny w odpowiedni sposob amplitudy sygnatéw NMR re-
jestrowanych dla poszczegdlnych pikseli obrazowanej
warstwy (lub catej badanej probki) na odcienie szaro$ci

Czy diagnostyka TMR jest bezpieczna dla czlowieka?

W tomografii rezonansu magnetycznego wykorzystuje si¢ statle pole magne-
tyczne, pole o czestosci radiowej i pola gradientowe. Wszystkie te pola moga
niekorzystnie wptywac na cztowieka poddanego ich dziataniu podczas obrazo-
wania. W silnych polach magnetycznych nastgpuje porzadkowanie si¢ biatek
i lipidow w btonach komoérkowych, a to moze prowadzi¢ do zaklocen natural-
nych funkcji tkanek. Gloéwnym skutkiem dziatania pola o czestosci radiowej jest
nagrzewanie si¢ tkanek. Natomiast sktadowa zmienna pola magnetycznego
indukuje w przewodnikach, a wigc i w ciele cztowieka prady, co prowadzi do
polaryzacji bton. Poza zjawiskami natury elektrycznej, zmienne pole magne-
tyczne wywotuje deformacje mechaniczne, ktore sa przyczyng znanych od
dawna efektow odczuwanych przez pacjentdow jako wrazenia optyczne.
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Mimo potencjalnych negatywnych skutkow dziatania p6l magnetycznych na
cztowieka uwaza si¢, ze metoda TMR jest metoda bezpieczng i nieinwazyjna.
Wyznaczono bowiem S$cisle okreslone graniczne wartosci pol dopuszczalne
w diagnostyce szpitalnej. Sa one nieco ré6zne w Europie i Stanach Zjednoczo-
nych, jak pokazuje tabela 1. W ostatnich latach w USA dopuszczono do wyko-
rzystania w badaniach klinicznych magnesy wytwarzajace state pola magne-
tyczne o indukcji nawet 8 T. Ze wzrostem By ro$nie stosunek sygnatu do szumu,
co jest bardzo istotne w stosowaniu metody MRA oraz fMRI.

Tabela 1. Dozwolone wartosci poél w tomografii rezonansu magnetycznego wykorzystywanej
w diagnostyce szpitalnej

Typ pola, . ,
wielkos¢ fizyczna W. Brytania USA

Statyczne pole

magnetyczne, 40T 80T

indukcja By

Szybkos¢ zmian 20 T/s niesprawiajaca bolu,
pola magnetycznego (czas narastania dyskomfortu

dBy/dt >3 ms) i podraznienia
Pochlonigta energia 2,0 W/kg 4,0 W/kg

pola o czgstosci (cale ciato, (cale ciato,

radiowej w czasie > 30 min) w czasie > 15 min)

“Dane z 2002 r. zatwierdzone przez Narodowa Rad¢ Ochrony Radiologicznej
b Dane z 2003 r. zatwierdzone przez Departament Zywnosci i Lekow

Przykladowe obrazy tomograficzne

Pracownia Mikroobrazowania NMR Instytutu Fizyki Molekularnej PAN
w Poznaniu wyposazona jest w spektrometr jadrowego rezonansu magnetycz-
nego AVANCE firmy Bruker z uktadem cewek gradientowych i glowica do
mikroobrazowania. Tym samym spektrometr jest tomografem, dzigki ktoremu
mozemy uzyskiwaé obrazy, stosujac metode¢ TMR. Magnes nadprzewodnikowy
wytwarza state pole magnetyczne o indukcji 7,1 T. Czgsto$¢ precesji protonow
w tym polu wynosi 300 MHz. Gtowica do mikroobrazowania ma wymienne
cewki nadawczo-odbiorcze o $srednicy 5, 10, 15 oraz 25 mm. Maksymalna war-
tos¢ gradientow wynosi 1 T/m. Tomograf jest sterowany przez stacj¢ graficzna
Silicon Graphics wyposazona w specjalistyczne programy XWIN-NMR 2.6
i Para Vision 2.1. Ten ostatni umozliwia uzyskiwanie obrazow tomograficznych
przy uzyciu standardowych sekwencji impulsow, np. echa spinowego czy gra-
dientowego, jak tez sekwencji impulsow stuzacych do obrazowania ciat statych
metoda SPI (ang. single point imaging).
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Na rysunku 7 przedstawiono obrazy tomograficzne, w przekroju poprzecz-
nym, owocu kiwi i fodygi fiotka afrykanskiego. W obydwu przypadkach obra-
zowano warstwe o grubosci 2 mm, a rozdzielczo$¢ w plaszczyznie wynosita:
dla kiwi 49 pm x 49 pm, a dla todygi fiotka 11 pm x 11 pum. Rozdzielczo$¢ ta
byla wystarczajaca do odtworzenia wnetrza badanych obiektow, np. pestek
w owocu kiwi czy ,.kanatow wodnych” w todydze fiotka, a nawet jego struktury
komoérkowej. Stosowano sekwencje impulséw przedstawiong na rys. 4. Podsu-
mowujac, mozna powiedzie¢, ze tomograf rezonansu magnetycznego to taki
szczegllny aparat fotograficzny do uzyskiwania obrazow wngtrza badanych
obiektéow w sposob nieinwazyjny, bez koniecznosci ich specjalnego przygoto-
wania.

Rys. 7. Obrazy tomograficzne owocu kiwi (z lewej, zob. tez ilustracj¢ na oktadce) i todygi fiotka
afrykanskiego, uzyskane przy zastosowaniu sekwencji impulsow przedstawionej na rys. 4 z roz-
dzielczo$cia rowna 49 um x 49 pm dla kiwi, 11 pm x 11 pm dla todygi fiotka
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Przyklady obrazowania réznych cze$ci ciala zamieszczamy na tylnej stronie
oktadki.

Precesja
Wirujace wokot whasnej osi ciato posiada kret, czyli moment pedu L skierowany zgodnie

z osig obrotu. Zgodnie z zasada zachowania momentu pedu, wektor L nie ulega zmianie dopo-
ki na cialo nie dziala moment sity, posiadajacy skladowa prostopadta do wektora momentu
pedu. Jesli ciato zostanie poddane dziataniu takiego prostopadtego momentu sity, to wowczas
0§ obrotu zaczyna wykonywaé ruch zwany precesja. W czasie precesji, wektor krgtu, zacho-
wujac swoja wartos¢, zakresla powierzchnig boczna stozka o wierzchotku w punkcie podparcia.

(@) (b (©)

A
L

mg mg

Rys. (a) bak wirujacy pionowo — moment sity cigzkosci wzgledem punktu podparcia jest rowny
zero, (b) bak wirujacy z osia odchylona od pionu — moment sity cigzkosci jest rézny od zera
i skierowany prostopadle do ptaszczyzny rysunku, (c) ruch precesyjny wektora momentu pedu
— 0§ obrotu zakres$la powierzchni¢ boczna stozka
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