
 scola ècnica uperior nginyeria

Departament d´Enginyeria Electrònica

Intelligent Data 
Analysis Laboratoryσ

h!p://idal.uv.es

Imágenes por Resonancia 
Magnética (MRI)
Diagnóstico por la imagen 
Sistemas e Imágenes Médicas

Diagnóstico por la imagen [SIM – Máster IB] Joan Vila Francés

Resonancia Magnética

Introducción

Resonancia Magnética Nuclear

Imágenes por RM

Instrumentación

Características de imagen

Diagnóstico por la imagen [SIM – Máster IB] Joan Vila Francés

Introducción
Resonancia Magnética

La Imagen por Resonancia Magnética (MRI) es una 
técnica no ionizante:


con capacidad tridimensional

excelente contraste para los tejidos blandos

alta resolución espacial (~1 mm)


Se basa en la medición de las propiedades 
magnéticas de los tejidos, en especial de los 
protones (núcleos de H) presentes en el agua y, en 
menor medida, en los lípidos.
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Obtención de imágenes
Resonancia Magnética

El paciente es colocado dentro de un potente imán que 
produce un campo magnético estático muy intenso (1-3 T).

Se aplica un señal de RF a través del cuerpo.


Los protones absorben parte de la energía de la RF al entrar en 
resonancia magnética.


Al cesar la señal de RF, la energía absorbida es re-emitida 
en forma de señal de RF.


 Este emisión de RF es medida mediante una bobina sintonizada
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Obtención de imágenes
Resonancia Magnética

La técnica de RMI mide el contenido en hidrógeno de los 
vóxeles individuales de cada corte transversal del paciente.


Los átomos de H producen una señal debido a su resonancia 
magnética.


La información espacial se obtiene al utilizar gradientes de 
campo magnético en las tres dimensiones.


Las frecuencias de resonancia de cada vóxel varían linealmente 
con su localización.
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Magnetismo nuclear
Resonancia Magnética

Los núcleos con un número impar de protones presentan la 
propiedad de la resonancia magnética:


Cada protón es una carga positiva que gira alrededor de un eje 
produciendo un pequeño bucle de corriente que genera un dipolo 
magnético.

Este dipolo tiene un momento magnético m, representado por un 
vector apuntando de N a S.


En ausencia de un campo magnético, los núcleos apuntan 
en direcciones aleatorias.


El efecto magnético neto es cero.
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Magnetismo nuclear
Resonancia Magnética

En presencia de un campo eléctrico B, los dipolos 
magnéticos se alinean con un cierto ángulo respecto a la 
dirección paralela o antiparalela al campo magnético.


Debido al menor coste energético que tiene alinearse en paralelo 
al campo, un número algo superior de dipolos se orientan en esta 
dirección (aprox. 3 ppm).

Esta pequeña diferencia de orientaciones provoca un momento 
magnético neto Mz en la dirección de B

La MRI sólo puede detectar el exceso de dipolos en esta 
orientación, no el número total de protones.

simulación: http://www.bjopg.se/Coherence/Coherence.html
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Magnetismo nuclear
Resonancia Magnética

Los dipolos sometidos a un campo magnético estático  
sufren un movimiento de precesión orientado hacia la 
dirección del campo.


comienzan a girar alrededor del eje que define la dirección del 
campo con una frecuencia fija (frecuencia de Larmor).

El vector magnético m de cada dipolo se descompone en:


una componente longitudinal mz que apunta a la dirección Z

una componente transversal mxy que gira en el  plano XY


Considerando todos los protones detectables de un vóxel, los 
vectores mz se suman formando una magnetización longitudonal 
neta Mz, mientras que los vectores mxy se cancelan entre sí.

a situation where the compass needle described above constantly and quickly rotates around
its own length direction (has spin or angular momentum). Such a needle would swing around

north in a conical motion if the mounting allowed for this, rather than swing in a plane through
north. This movement is called precession and it is illustrated in figure 4. Think of it as a variant
of the normal needle oscillation. Similarly, a pendulum can swing around a vertical axis rather
than in a vertical plane, but basically there is no great difference. In the rest of this section, the
consequences of spin are elaborated on. The finer nuances are not important for understanding
MR scanning.
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Figure 4: A magnetization M
that precess around the magnetic
field B0 because of spin (rotation
around M).

Precession around the direction of a field is also known from a
spinning top (the gravitational field rather than the magnetic field,
in this example): A spinning top that rotates quickly will fall
slowly, meaning that it will gradually align with the direction of
the gravitational field. Rather than simply turning downwards, it
will slowly rotate around the direction of gravity (precess) while
falling over. These slow movements are a consequence of the fast
spin of the spinning top.

The same applies to a hypothetical magnetic needle that rotates
quickly around its own length axis, as the atomic nuclei in the
body do. In the experiment described above, such a magnetic
needle with spin would rotate around north (precess) after having
received a push. It would spiral around north until it eventually
pointed in that direction, rather than simply vibrate in a plane as a normal compass needle. It
would meanwhile emit radio waves with the oscillation frequency, which we may now also call
the precession frequency. This frequency is independent of the amplitude, i.e., independent of
the size of the oscillations. This consequence of spin is another difference to the situation shown
in figure 2 since the natural oscillation frequency of a normal compass is only independent of
amplitude for relatively weak oscillations.

Like before, it is possible to push the magnetic needle with a weak, perpendicular magnetic
field that oscillates in synchrony with the precession (meaning that it oscillates at the resonance
frequency). Just as the magnetic needle precess around the stationary magnetic field, it will
be rotated around the weak, rotating magnetic field, rather than (as before) moving directly
in the direction of it. In practice, this means that a perpendicular magnetic field, that rotates
in synchrony with the precession of the needle, will rotate it slowly around the rotating fields
direction (meaning a slow precession around the weak rotating magnetic field).

We have now in detail described the magnetic resonance phenomenon, as employed for
scanning: The influence of spin on the movement of the magnetic axis can, at first glance, be
difficult to understand: That the force in one direction can result in pushes towards another
direction may appear odd (that the pull in a magnet needle towards north will make it rotate
around north, if the needle rotates around its own length axis (has spin)). It does, however, fall in
the realms of classical mechanics.

One does not need to know why spinning tops, gyros, nuclei and other rotating objects act
queer in order to understand MR, but it is worth bearing in mind that the spin axis rotates around

the directions of the magnetic fields. The precession concept is thus of importance, an it is also
worth remembering that spin and precession are rotations around two different axes.
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Resonancia nuclear
Resonancia Magnética

La frecuencia de precesión (Larmor) es proporcional a:

La intensidad del campo magnético

Una constante del núcleo denominada ratio giromagnético γ


Para el núcleo de hidrógeno la frecuencia de precesión es:


f = γ · B0 

donde γ es 42,58 MHz / T

esta frecuencia corresponde a una energía de 0.2 
μeV, que es la energía requerida para cambiar un 
dipolo de la orientación paralela a la antiparalela
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Resonancia nuclear
Resonancia Magnética

Resonancia magnética:

Al someter a un dipolo a una señal de RF a la frecuencia de 
Larmor, se le aplica justo la energía requerida para cambiar su 
orientación de paralelo a antiparalelo.


Mientras se mantiene la señal de RF, más dipolos cambian 
de orientación, girando el momento magnético neto M.


Pulso de 180º:

Se aplica un pulso de RF con una duración y energía tal que produce un 
giro completo del momento magnético M, invirtiendo su componente Mz


Pulso de 90º:

Se aplica un pulso de RF con una duración y energía tal que produce un 
giro de 90º del momento magnético M, cancelando su componente 
longitudinal Mz y creando un momento magnético transversal Mxy 
perpendicular a B y que gira en el plano XY a la frecuencia de Lamor
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Resonancia nuclear
Resonancia Magnética

Chapter 4: Magnetic resonance imaging
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Figure 4.4 (a) M⃗ precesses about B⃗1 and is rotated away from the z-axis to the y′-axis. The angle α between the z-axis and M⃗ is called the flip
angle. (b) α = 90◦ , which is obtained by a 90◦ RF-pulse. (c) α = 180◦ , which is obtained by a 180◦ RF-pulse, also called an inversion pulse.

reference frame, whereas in the rotating reference
frame, it stands still.

• The 180◦ or inversion pulse This RF pulse rotates
M⃗ to the negative z-axis (Figure 4.4(c)):

M⃗ = (0, 0,−M 0). (4.24)

Due to theRFpulse all the individual spins rotate in
phase. This phase coherence explains why in nonequi-
librium conditions the net magnetization vector can
have a transverse component. When the RF field is
switched off, the system returns to its dynamic equi-
librium. The transverse component returns to zero,
and the longitudinal component becomes M 0 again.
This return to equilibrium is called relaxation.

Return to dynamic equilibrium: relaxation
Spin–spin relaxation
Spin–spin relaxation is the phenomenon that causes
the disappearance of the transverse component of the
net magnetization vector. Physically, each spin vector
experiences a slightly different magnetic field because
of the different chemical environment (protons can
belong to H2O,−OH,−CH3,…). As a result of these
so-called spin–spin interactions, the spins rotate at
slightly differing angular frequencies (Figure 4.5),
which results in a loss of the phase coherence (dephas-
ing) and a decrease of the transverse component
Mtr(t ). The dephasing process can be described

by a first-order model. The time constant of the
exponential decay is called the spin–spin relaxation
time T2:

Mtr(t ) = M 0 sin α e−t/T2 . (4.25)

M 0 sin α is the value of the transverse component
immediately after the RF pulse.

T2 depends considerably on the tissue. For exam-
ple, for fat,T2 ≈ 100ms; for cerebrospinal fluid (CSF),
T2 ≈ 2000 ms (Figure 4.6(a)). Molecules are continu-
ously in motion and change their motion rapidly. For
free protons in fluids, such as CSF, the experienced
magnetic field differences are averaged out, yielding
little dephasing and longT2 values. For protons bound
to large molecules, on the other hand, the magnetic
field inhomogeneity is relatively stable, which explains
the short T2 relaxation time. Spin–spin relaxation can
be considered as an entropy phenomenon and is irre-
versible. The disorder of the system increases, but
there is no change in the energy because the occupancy
of the two energy levels does not change.

Spin–lattice relaxation
Spin–lattice relaxation is the phenomenon that causes
the longitudinal component of the net magnetization
vector to increase from M 0 cosα (i.e., the value of
the longitudinal component immediately after the RF
pulse) toM 0. Physically, this is the result of the interac-
tions of the spins with the lattice (i.e., the surrounding
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rotura del equilibrio magnético por resonancia magnética
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La señal de resonancia magnética
Resonancia Magnética

Cuando el pulso de 90º cesa, el vector magnético 
Mxy continúa girando en el plano transversal XY 
durante un tiempo.


Este giro induce una señal de RF en una bobina a la 
frecuencia de resonancia.


Mediante técnicas de codificación espacial y procesado de la 
señal se pueden identificar las señales procedentes de cada 
vóxel de la matriz de adquisición.


Sólo el componente Mxy produce la señal medible, pero 
su valor es proporcional al valor de Mz previo al pulso.
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La señal de resonancia magnética
Resonancia Magnética

El valor de pico de la señal inducida es proporcional a:

La densidad de protones (PD, el número de protones por mm3) 
del vóxel

El ratio giromagnético del núcleo

La intensidad del campo magnético estático B


Sólo los protones móviles generan señales:

los que forman parte de moléculas complejas o están 
inmovilizados en el hueso no contribuyen a la señal.

La mayor parte de la señal procede del agua corporal.

El aire atrapado no produce ninguna señal.

La grasa tiene un PD algo superior al resto de tejidos blandos.

La  materia gris tiene un PD algo superior a la materia blanca.

Los tejidos blandos en general tienen una PD similar.
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Free induction decay (FID)
Resonancia Magnética

Inmediatamente después del pulso de 90º la señal de MR 
es máxima.

A partir de ese instante los dipolos comienza a volver a su 
orientación original. Como consecuencia:


Mz empieza a crecer hasta su valor original

Mxy decae, reduciéndose proporcionalmente la amplitud de la 
señal de RF inducida (sin embargo la frecuencia permanece igual)


El vector del momento magnético M es la suma de sus 
componentes longitudinal y transversal.


Mientras Mz aumenta y Mxy decrece, el vector M se mueve en 
espiral del plano transversal al longitudinal.

simulación: http://www.drcmr.dk/BlochSimulator/
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Free induction decay (FID)
Resonancia Magnética

El fenómeno de relajación se debe a dos procesos 
independientes:


Relajación spin–lattice (recuperación T1) 
Los protones excitados van cediendo su exceso de energía a la 
estructura  molecular (lattice) y se vuelven a alinear en paralelo al eje Z.

La componente Mz reaparece lentamente de manera exponencial con 
una constante de tiempo T1


Relajación spin–spin (decaimiento T2)

Los núcleos, que estaban girando en el plano XY de manera coherente 
(en fase), empiezan a cederse energía entre ellos, perdiendo la 
coherencia de fase.

La componente Mxy decae rápidamente de manera exponencial con una 
constante de tiempo T2
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Free induction decay (FID)
Resonancia Magnética

Chapter 4: Magnetic resonance imaging
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Figure 4.8 Schematic overview of an NMR
experiment. The RF pulse creates a net
transverse magnetization due to energy
absorption and phase coherence. After the
RF pulse, two distinct relaxation phenomena
ensure that the dynamic (thermal)
equilibrium is reached again.

a proper choice of TI. Basic acquisition schemes for
imaging (see p. 77) that are preceded by an inversion
pulse and inversion time (180◦–TI) are called inversion
recovery (IR) pulse sequences. Suppression of fatty tis-
sue yields so-called STIR images (short TI inversion
recovery). Fluid suppression, such as CSF, requires a
FLAIR sequence (fluid attenuated inversion recovery),
which is characterized by a long TI.

Signal detection and detector
Figure 4.8 illustrates schematically the relaxation phe-
nomena for an excitation with a 90◦ pulse. The
transverse component of the net magnetization vector
in each voxel rotates clockwise at the precession fre-
quency in the stationary reference frame and induces
an alternating current in an antenna (coil) placed
around the sample in the xy-plane. To increase the
SNR, a quadrature detector (i.e., two coils in quadra-
ture) is used in practice. As illustrated in Figure 4.9,
the coils detect signals sx(t ) and sy (t ), respectively:

sx(t ) = M0 e−t/T2 cos(−ω0t )
(4.27)

sy (t ) = M0 e−t/T2 sin(−ω0t ).

Using the complex notation,

s(t ) = sx(t ) + isy (t )

= M0 e−t/T2 e−iω0t . (4.28)

This is the signal in the stationary reference frame.
The description in the rotating reference frame cor-
responds technically to demodulation and Eq. (4.28)
becomes

s(t ) = M0 e−t/T2 . (4.29)

If the experiment is repeated after a repetition time TR,
the longitudinal component of the net magnetization
vector has recovered to a value that is expressed by
Eq. (4.26), that is,

Ml(TR) = M 0
(
1 − e−TR/T1

)
. (4.30)

After a new excitation with a 90◦ pulse the detected
signal becomes

s(t ) = M0
(
1 − e−TR/T1

)
e−t/T2 , (4.31)

which depends on the amount of spins or protons
and the strength B0 of the external magnetic field (see
Eq. (4.102) below), T1, T2, TR and themoment t of the
measurement. Note that the amount of spins, T1 and
T2 are tissue dependent parameters while B0, TR and
t are system or operator dependent. Equation (4.31)
holds for a flip angle of 90◦. For smaller flip angles
it must be modified and becomes dependent on α as
well, an additional operator dependent parameter.

The signal s(t ) contains no positional information.
Equation (4.31) does not allow us to recover the signal
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Figure 4.5 Dephasing of the transverse
component of the net magnetization vector
with time. (a) At t = 0, all spins are in phase
(phase coherence). (b) At t = T2, dephasing
results in a decrease of the transverse
component to 37‰ of its initial value. (c)
Ultimately, the spins are isotropically
distributed and no net magnetization is left.
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Figure 4.6 The spin–spin relaxation process for CSF and fat (for α = 90 ◦). At t = T2, the transverse magnetization has decreased to 37‰ of
its value at t = 0. At t = 5T2, only 0.67‰ of the initial value remains. (b) The spin–lattice relaxation process for water and fat at 1.5 T. At t = T1,
the longitudinal magnetization has reached 63‰ of its equilibrium value. At t = 5T1, it has reached 99.3‰.

macromolecules). The spin–lattice relaxation is an
energy phenomenon. The energy transferred to the
lattice causes an increase of the lattice molecule vibra-
tions, which are transformed into heat (which is much
smaller than the heat coming from the RF absorp-
tion). The spins then return to their preferred lower
energy state, and the longitudinal component of the
net magnetization grows toward its equilibrium value.
Again, the process can be described by a first-order
model with spin–lattice relaxation time T1:

Ml(t ) = M 0 cosα e−t/T1 + M 0
(
1 − e−t/T1

)
. (4.26)

Like T2, T1 is a property that depends considerably on
the tissue type. For example, for fat, T1 ≈ 200 ms;
for CSF, T1 ≈ 3000 ms at 1.5 T. (Figure 4.6(b)). Note
that T1 depends on the value of the external magnetic
field: the higher the field, the higher T1. Furthermore,
for each tissue type T1 is always larger than T2.
Inversion recovery (IR)
Figure 4.7 shows the T1 relaxation for a flip angle
α = 180 ◦ (inversion pulse). After about 70% of T1,
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Figure 4.7 Spin–lattice relaxation for water and fat after an
inversion pulse (180◦). Negative values are inverted because the
magnitude is typically used. After about 70‰ of T1, called the
inversion time (TI), the longitudinal magnetization is nulled.
Consequently, for fat (T1 ≈ 200 ms at 1.5 T) TI ≈ 140 ms and for CSF
(T1 ≈ 3000 ms at 1.5 T) TI ≈ 2100 ms.

called the inversion time (TI), the longitudinal mag-
netization is nulled. Because TI depends on T1 the
signal of a particular tissue type can be suppressed by
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Free induction decay (FID)
Resonancia Magnética
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Relajación spin–lattice
Resonancia Magnética

T1 depende del campo magnético y el tipo de tejido: 
Moléculas grandes con poco movimiento y cercano a la 
frecuencia de resonancia absorben muy bien la energía de los 
dipolos excitados (T1 corto). Ejemplos:


La grasa (moléculas grandes con poca energía inherente) y el agua unida 
a la superficie de las proteínas.


Moléculas ligeras y pequeñas, con poca inercia, no son eficientes 
para absorber la energía de excitación (T1 largo). Ejemplos:


El agua libre, urea, fluidos amiónico y cerebroespinal y otras soluciones 
salinas. A mayor proporción de agua libre en el tejido, mayor valor de T1.


Los átomos de sólidos y macromoléculas rígidas son los menos 
efectivos para absorber la energía de excitación (T1 muy largo). 
Ejemplos:


Huesos compactos, dientes y cálculos.
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Relajación spin–spin
Resonancia Magnética

T2 depende de: 
Las variaciones del campo magnético B cercano producido por 
los protones vecinos.

Esta variación local es mayor en sólidos y macromoléculas 
rígidas.


Huesos compactos, dientes y cálculos tienen un T2 muy corto.

Las moléculas ligeras tienen un movimiento térmico rápido que 
suaviza las variaciones del campo local.


 El agua libre, urea, fluidos amiónico y cerebroespinal y otras soluciones 
salinas tienen un T2 largo. A mayor proporción de agua libre en el tejido, 
mayor valor de T2.


Las moléculas grandes y con poco movimiento aumentan el 
efecto de la variación local (T2 corto). Ejemplos:


El agua unida a la superficie de las proteínas y la grasa.
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Interacción con los tejidos
Resonancia Magnética

T2 es siempre más corto que T1

T2 no se ve afectado por el campo magnético

T1 se incrementa con la intensidad del campo magnético

Los tejidos anormales suelen tener un mayor PD, T1 y T2 
que los tejidos sanos, debido al incremento en su 
contenido de agua o vascularidad

T1 y T2 tienen un rango de variación mayor entre distintos 
tejidos que PD


El rango de valores de T1 y T2 para los tejidos cerebrales es 
mucho más amplio que la variación de números CT, lo que 
mejora la capacidad de la RMI sobre el TAC para resolver el 
contraste en tejidos blandos.
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Interacción con los tejidos
Resonancia Magnética

T2 no se puede medir directamente, sino que se mide T2*.

Es un tiempo más corto debido a la no-homogeneidad de B por 
las imperfecciones del imán permanente.


Se puede calcular el valor real de T2 aplicando una 
secuencia de pulsos de señales de RF conocida como 
secuencia spin-echo.

ejemplos de secuencias: 
http://www.bjopg.se/SpinDemo/SpinDemo.html
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Codificación espacial
Imágenes por RM

Para obtener una imagen, se analizan las señales emitidas 
por el paciente en función de su amplitud, frecuencia y fase 
y se transforman al dominio de Fourier para crear los 
píxeles de la imagen.


Se usan gradientes magnéticos para localizar la señal de RM

Esta señal se codifica a distintas frecuencias mediante gradientes 
de fase y de frecuencia


Procesos necesarios:

Selección del corte (gradiente Z)

Codificación en fase (gradiente Y)

Codificación en frecuencia (gradiente X)


Estos procesos se realizan mediante una secuencia que 
consiste en una sucesión de pulsos de RF determinados.
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Codificación espacial
Imágenes por RM

Selección de corte 

Se aplica un gradiente magnético en el eje Z

Las frecuencias de resonancia son proporcionales al gradiente


Se aplica una señal de RF que contiene un rango estrecho de 
frecuencias


Sólo los protones de un corte fino del paciente, cuyas frecuencias de 
resonancia coinciden con la señal de RF, se excitarán y producirán señal

Los distintos cortes se seleccionan variando la frecuencia central del 
pulso, y su grosor variando el ancho de la señal de RF o el gradiente

Chapter 4: Magnetic resonance imaging

longer be a perfect rectangle, implying that spins from
neighboring slices will also be excited. Note that by
changing the center frequency of the RF pulse, a slice
at a different spatial position is selected; table motion
is not required.

The thickness of the selected slice or slab is

!z = !ω

γ Gz
= BW

γ Gz
, (4.35)

which shows that the slice thickness is proportional to
the bandwidth of the RF pulse and inversely propor-
tional to the gradient in the slice- or volume-selection
direction (Figure 4.10). Equation (4.35) shows that any
value for !z can be chosen; in practice, however, very
thin slices cannot be selected for the following reasons.

• For technical and safety reasons, there is an upper
limit to the gradient strength (50–80 mT/m).

• An RF pulse with a (very) small bandwidth is dif-
ficult to generate electronically: a small bandwidth

z

z

z

BW = v

gGz

z0

v BW =

Figure 4.10 Principle of slice selection. A narrow-banded RF pulse
with bandwidth BW = !ω is applied in the presence of a
slice-selection gradient. The same principle applies to slab selection,
but the bandwidth of the RF pulse is then much larger. Slabs are
used in 3D imaging (see p. 79).

implies a large main lobe of the sinc function,
which requires a long on-time.

• A very thin slice would imply that few spins were
selected. Thus, the signal-to-noise ratio (SNR)
would become too small. The SNR could be
increased by increasing the field strength. How-
ever, there is an upper limit (7 T) to this external
magnetic field for technical, safety, and economic
reasons.

In practical imaging, the minimum slice thickness
(FWHM) used is typically 2 mm on a 1.5 T imaging
system and 1 mm on a 3 T imaging system.

Position encoding: the k⃗-theorem
To encode the position within the slice, additional
magnetic field gradients are used. We will first
show what happens if a constant gradient in the x-
direction is applied, before the general case, called the
k⃗-theorem, is discussed.

We have already shown that the rotating frame
is more convenient for our discussion. We therefore
continue to use the frame that rotates with angular
frequency ω0. In this frame, the effective magnetic
field does not include B 0.
After a 90◦ RF pulse, the transverse component of the
net magnetization at every position (x , y) in the slice
is (see Eq. (4.31))

Mtr(x , y , t ) = M0(x , y)
(
1 − e−TR/T1

)
e−t/T2 . (4.36)

If a constant gradient Gx in the x-direction is applied
at t = TE (Figure 4.11(a)), the transverse component
of the net magnetization does not stand still in the
rotating frame but rotates at a temporal frequency that
differs with x :

ω(x) = γ Gx x , for t ≥ TE. (4.37)

TE

Gx
ky

kx

t

0

(a) (b)

Figure 4.11 When a positive gradient in
the x-direction is applied (a), the spatial
frequency kx increases (b).
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simulación: 
http://www.bjopg.se/SliceSelect/Slice2.html
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Codificación espacial
Imágenes por RM

Selección de corte 

Se aplica un gradiente magnético en el eje Z

Las frecuencias de resonancia son proporcionales al gradiente


Se aplica una señal de RF que contiene un rango estrecho de 
frecuencias


Sólo los protones de un corte fino del paciente, cuyas frecuencias de 
resonancia coinciden con la señal de RF, se excitarán y producirán señal

Los distintos cortes se seleccionan variando la frecuencia central del 
pulso, y su grosor variando el ancho de la señal de RF o el gradiente

Chapter 4: Magnetic resonance imaging

longer be a perfect rectangle, implying that spins from
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changing the center frequency of the RF pulse, a slice
at a different spatial position is selected; table motion
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implies a large main lobe of the sinc function,
which requires a long on-time.

• A very thin slice would imply that few spins were
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would become too small. The SNR could be
increased by increasing the field strength. How-
ever, there is an upper limit (7 T) to this external
magnetic field for technical, safety, and economic
reasons.

In practical imaging, the minimum slice thickness
(FWHM) used is typically 2 mm on a 1.5 T imaging
system and 1 mm on a 3 T imaging system.

Position encoding: the k⃗-theorem
To encode the position within the slice, additional
magnetic field gradients are used. We will first
show what happens if a constant gradient in the x-
direction is applied, before the general case, called the
k⃗-theorem, is discussed.

We have already shown that the rotating frame
is more convenient for our discussion. We therefore
continue to use the frame that rotates with angular
frequency ω0. In this frame, the effective magnetic
field does not include B 0.
After a 90◦ RF pulse, the transverse component of the
net magnetization at every position (x , y) in the slice
is (see Eq. (4.31))

Mtr(x , y , t ) = M0(x , y)
(
1 − e−TR/T1

)
e−t/T2 . (4.36)

If a constant gradient Gx in the x-direction is applied
at t = TE (Figure 4.11(a)), the transverse component
of the net magnetization does not stand still in the
rotating frame but rotates at a temporal frequency that
differs with x :
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simulación: 
http://www.bjopg.se/SliceSelect/Slice2.html
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Codificación espacial
Imágenes por RM

Codificación en fase 

En un eje distinto al eje que define el corte (normalmente Y), se 
aplica un gradiente magnético que produce un cambio de fase en 
la señal proporcional a la posición en Y. Este desfase se va 
incrementando secuencialmente en cada pulso durante n pulsos.


Codificación en frecuencia 

A la hora de leer cada pulso, se aplica otro gradiente en el eje 
perpendicular (eje X). La frecuencia de resonancia emitida es 
proporcional a la posición en X.
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Codificación espacial
Imágenes por RM

Reconstrucción de la imagen 

Las señales medidas van rellenando una matriz de datos 
codificada en frecuencia y fase (espacio K).

Al terminar la secuencia después de realizar n pulsos, la matriz en 
el espacio K se convierte en matriz de imagen mediante una 
transformada de Fourier.
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Secuencia de codificación espacial (SE)
Imágenes por RM

Cada corte del paciente se analiza con una secuencia de 
pulsos de gradiente.

Un gradiente en Z define el 
corte. Se aplica al mismo tiempo 
que los pulsos de RF (SS).

Un gradiente ortogonal (en Y) 
codifica en fase entre los pulsos 
de RF de 90º y 180º (PE).

Un tercer gradiente ortogonal a 
los otros (en X) codifica en 
frecuencia mientras se mide la 
señal (FE).
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Secuencia de codificación espacial (SE)
Imágenes por RM

Cada corte del paciente se analiza con una secuencia de 
pulsos de gradiente.

Un gradiente en Z define el 
corte. Se aplica al mismo tiempo 
que los pulsos de RF (SS).

Un gradiente ortogonal (en Y) 
codifica en fase entre los pulsos 
de RF de 90º y 180º (PE).

Un tercer gradiente ortogonal a 
los otros (en X) codifica en 
frecuencia mientras se mide la 
señal (FE).
La secuencia se repite n veces para 

las distintas fases.
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Secuencia de codificación espacial (SE)
Imágenes por RM

Cada corte del paciente se analiza con una secuencia de 
pulsos de gradiente.

Un gradiente en Z define el 
corte. Se aplica al mismo tiempo 
que los pulsos de RF (SS).

Un gradiente ortogonal (en Y) 
codifica en fase entre los pulsos 
de RF de 90º y 180º (PE).

Un tercer gradiente ortogonal a 
los otros (en X) codifica en 
frecuencia mientras se mide la 
señal (FE).
La secuencia se repite n veces para 

las distintas fases.
Toda la secuencia se repite Nex veces para reducir 

el ruido
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Instrumentación
Imágenes por RM

El equipo está formado por:

un núcleo magnético principal

un conjunto de bobinas para generar los gradientes

un conjunto de bobinas para emitir y recibir las señales de RF

la electrónica asociada

http://www.magnet.fsu.edu/education/tutorials/
magnetacademy/mri/fullarticle.html
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Instrumentación
Imágenes por RM

Imán principal: 

Un imán permanente, formado por dos polos planos de metal 
magnetizado (hasta 0.3T)

Un electroimán resistivo (hasta 0.5T)

Un electroimán superconductor (hasta 7T)
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Instrumentación
Imágenes por RM

Bobinas:

Las bobinas de shim, alimentadas en DC, se usan para ajustar la 
uniformidad del campo magnético principal.

Tres conjuntos de bobinas de gradiente, alimentadas en DC, 
generan un gradiente magnético en cada eje (unos 20mT/m).

Bobinas de RF (transmisión/recepción). Se sintonizan a la 
frecuencia de resonancia. Tipos:


de cuerpo: transmite los pulsos de RF

de cabeza: se pone en un casco y transmite y recibe las señales de la 
cabeza

locales o de superficie: se ponen lo más cerca posible de la superficie 
para recibir con más sensibilidad la señal

Bobinas en phase array: múltiples antenas que se combinan para 
mejorar la transmisión / sensibilidad de recepción
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Instrumentación
Imágenes por RM

Bobinas:

http://www.magnet.fsu.edu/education/tutorials/
magnetacademy/mri/fullarticle.html
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Relación señal-ruido
Calidad en imágenes por RM

El ruido en RM procede de:

Paciente: el movimiento térmico del hidrógeno en el paciente 
produce un ruido blanco de fondo

Escáner: los circuitos de lectura tienen ruido electrónico 

Entorno: interferencias de RF


Se puede mejorar la SNR:

Incrementando la señal 

incrementando el tamaño de vóxel

decrementando el tiempo TE

incrementando el tiempo TR


Reduciendo el ruido 
incrementando Nex (nº de excitaciones)

reduciendo el ancho de banda del receptor

posicionando las bobinas más cerca del paciente
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Contraste
Calidad en imágenes por RM

El contraste es la diferencia en SNR entre tejidos 
adyacentes.

Se mejora:


usando técnicas de ponderación en PD, T1 o T2, según el tejido a 
resaltar

usando agentes de contraste paramagnéticos

imágenes ponderadas 
en T1 (izq.) y T2 (dcha.) 

de un cerebro
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Contraste
Calidad en imágenes por RM

Ponderación en PD, T1 o T2

se ajusta según los valores del tiempo de repetición TE y de eco 
TE

Tipo TR TE

ponderada en largo corto

ponderada en corto corto

ponderada en largo largo
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Resolución espacial
Calidad en imágenes por RM

La resolución de imagen viene dada por el tamaño de 
vóxel.

Se controla mediante el tamaño de matriz de codificaciones 
y el grosor del corte.

Es inversamente proporcional al SNR.
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Tiempo de exploración
Calidad en imágenes por RM

El tiempo de exploración depende del tiempo TR, el número 
de codificaciones de fases de la matriz K y el número de 
excitaciones (Nex).


Reducción de TR:

Reduce el SNR

Reduce el número de cortes por adquisición

Aumenta la ponderación en T1


Reducción de la matriz de fases:

Reduce la resolución


Reducción de Nex:

Reduce el SNR

Decrementa las aberraciones por movimiento


