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FORMAZIONE DELL’IMMAGINE
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T1

Il T1 esprime un processo di «recupero» 
della MML iniziale, legato all’efficienza 
del reticolo nell’effettuare scambi 
energetici con l’atomo di idrogeno: tale 
efficienza è massima quando la 
frequenza di vibrazione termodinamica 
del reticolo stesso è simile a quella di 
precessione dei nuclei, per una data 
intensità di CMS.
Il rilassamento T1 può essere quindi 
immaginato come espressione della 
tendenza al ritorno alla minima energia 
potenziale e restituzione dell’energia 
acquisita durante l’impulso RF.
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T2

Il T2 descrive una «perdita» di 
segnale durante il processo di 
defasamento degli spin sul piano 
trasversale e, più precisamente, il 
venir meno della sincronia di fase 
costituitasi dopo l’impulso a 90°.
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Densità Protonica: TR - TE

Valori tipici di TR e TE per le sequenze SE 

Timing T1W T2W PDW

TR Short, <600ms Long, >2000ms Long, >2000ms

TE Short, <25ms Long, >90ms Short, <30ms
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TR 

Il TR può essere considerato come il tempo concesso al sistema di spin per il 
ripristino della MML prima dell’invio del nuovo impulso: tanto più corto il TR, 
quanto minore il numero di protoni che ritorna allo stato di equilibrio (ritornano 
allo stato di equilibrio solo i protoni con T1 molto corto).
Con opportuni TR, è possibile acquisire il segnale quando solo le strutture a T1 
relativamente breve hanno recuperato completamente la MML e, pertanto, 
possono subire il nuovo impulso RF a 90°, mentre le strutture a T1 più lungo 
non avranno ancora recuperato globalmente la MML e subiranno in modo 
parziale l’effetto del nuovo impulso RF a 90°.
In questo modo, un TR  molto lungo (2-3 volte il T1 dei tessuti in esame) 
annullerà le diversità dei tessuti stessi nel tempo T1 perché consentirà a tutti i 
tessuti il completo recupero della MML.
Ne deriva perciò che per ottenere una sequenza T1 ponderata (in cui la scala dei 
grigi dell’immagine finale sia funzione del T1 dei diversi tessuti) è necessario 
prescrivere un TR corto (più corto del T1 dei tessuti a T1 lungo e nell’ordine 
temporale del T1 dei tessuti con T1 corto)

TR
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TR 

TR

Per TR corto s’intende un TR compreso tra 150 e 500-600 
msec. Con tale TR i tessuti a T1 corto, come il tessuto 
adiposo, la metaemoglobina extracellulare o i tessuti 
impregnati di gadolinio, hanno recuperato completamente 
la MML prima dell’impulso RF a 90° successivo e sono in 
grado di rispondere con un elevato segnale (iperintensi), 
mentre i tessuti con T1 lungo non hanno ancora recuperato 
completamente la MML e rispondono solo parzialmente 
all’impulso RF a 90° successivo, fornendo un segnale meno 
intenso (ipointenso). 
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TE

TE
Il TE esprime, viceversa, la quantità di tempo concessa al verificarsi del 
defasamento protonico, prima della registrazione del segnale: tanto più lungo è il 
TE, quanto maggiore è la perdita della coerenza di fase al momento del 
campionamento.
Tessuti con T2 lungo (come i fluidi) avranno una coerenza di fase duratura e 
pertanto, se si campiona il segnale dopo un TE relativamente lungo, avranno 
ancora una discreta coerenza di fase e forniranno un segnale di echo con alta 
intensità (iperintensi). Nel caso di due strutture rispettivamente a T2 lungo e 
breve, a parità di TE, il campionamento del segnale troverà la prima con MMT 
ancora elevata  e, quindi, con forte induzione nella bobina e segnale elevato 
(iperintensità di segnale). La seconda, viceversa, avrà già perduto la gran parte 
della MMT e indurrà una debole fem, determinando scarso segnale (ipointensità 
di segnale).

Il T2 è in stretta relazione con il TE
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TE
TE
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TE
TE

TE brevi producono:
❑Aumento del contrasto e T1 e DP
❑Aumento del SNR
❑Aumento del numero di slices con acquisizioni 

multiplanari

TE lunghi producono:
❑Aumento del contrasto T2
❑Diminuzione del SNR
❑Diminuzione del numero di slices
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TE
TE
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TE
TE
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TE
TE
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TE
TE
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TR 

TR

TE

Allungare il  TR comporta, come conseguenza, ridurre la 
pesatura in T1 della sequenza ma, al contrario, ottenere 
un miglior rapporto S/R (maggior recupero della MML) e 
un maggior numero di scansioni nelle sequenze 
multislice (grazie al maggior tempo disponibile per 
eccitare strati diversi dopo aver raccolto il segnale di 
echo, nell’attesa di inviare il nuovo impulso a 90° 
dell’eccitazione successiva).

Allungare il TE comporta, invece, aumentare la pesatura in 
T2 della sequenza, ridurre il rapporto S/R (solo le strutture 
a T2 lungo danno segnale) e ridurre leggermente il numero 
di scansioni ottenibili in tecnica multislice (minor tempo  
disponibile per eccitare strati diversi dopo aver raccolto il 
segnale di echo, nell’attesa di inviare il nuovo impulso a 
90° della eccitazione successiva)
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TR 
TR
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TR 

TR
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TR 
TR
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TR 
TR



nov. ’25 24

TR 
TR
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TR - TE

Nelle sequenze ad echo di spin la variazione di TR permette di 
modulare la dipendenza della sequenza dal T1, mentre la variazione 
del TE consente di modificare la dipendenza dalla densità protonica e 
dal T2.
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TR e TE

Effetti del TR e del TE sul contrasto dell’immagine MR

Tecnica di Imaging TR TE

T1 Weighting Breve Breve

T2 Weighting Lungo Lungo

Proton-Density Weighting Lungo Breve

Valori tipici di TR e TE per le sequenze SE e GRE

TR TE

Sequenza Breve Lungo Breve Lungo

SE 250-700 >2000 10-25 >60

GRE <50 >100 1-5 >10

N.B. i valori sono espressi in millisecondi
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TR - TE

Valori tipici di TR e TE per le sequenze SE 

Timing T1W T2W PDW

TR Short, <600ms Long, >2000ms Long, >2000ms

TE Short, <25ms Long, >90ms Short, <30ms

Per ottenere sequenze ad echo di spin dipendenti da T2 si adottano TR e TE lunghi. 
L’impiego di TR lunghi, genericamente maggiori del T1 della struttura in esame, 
permette il completo recupero della MML delle varie strutture fra una stimolazione 
e la successiva, con conseguente annullamento delle differenze di T1.
Viceversa, l’allungamento del TE fa in modo che il segnale di echo venga rilevato 
quando la perdita di coerenza di fase, derivante dalle disomogeneità intrinseche 
delle strutture in esame, è già avanzata (vedi diapositiva successiva).
In questo modo si enfatizzano le differenze relative a T2 fra i diversi tessuti.

In sintesi:
L’allungamento del TR annulla la dipendenza del contrasto dal tempo di 
rilassamento T1, mentre un lungo TE esalta le differenze di contrasto 
dipendenti dal tempo di rilassamento T2.
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TR - TE

Se si prescrive  una sequenza  spin-echo  in cui 
l’intensità di segnale sia funzione del tempo  
T1, il  TR dovrà essere breve, al  fine di 
accentuare  le differenze di recupero della  
MML (T1( tra i vari tessuti, mentre il TE dovrà 
essere il più breve possibile, per minimizzare 
le differenze in persistenza della coerenza di 
fase del protone (T2). Al contrario se si prescrive una acquisizione spin-

echo in cui l’intensità di segnale  sia funzione del 
tempo T2, il TR dovrà  essere sufficientemente 
lungo da consentire a tutti i tessuti il recupero 
globale  della MML e, così, annullare le differenze 
in T1 dei vari tessuti, mentre il TE dovrà essere 
lungo per consentire di fornire un segnale solo alle 
strutture con coerenza di fase persistente (T2 
lungo)
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TR - TE

Pertanto, nelle sequenze spin-echo  e ad echo di gradiente T1 pesate (TR breve per 
accentuare le differenze in T1 e TE breve per annullare le differenze in T2), 
• le strutture a T1 intermedio (tessuto muscolare) appaiono isointense o 

normointense (tonalità di grigio intermedia), 
• le strutture a T1 lungo ipointense (tonalità di grigio scura, tendente al nero nei 

gradi estremi), 
• mentre le strutture a T1 corto appaiono iperintense (tonalità di grigio chiara, 

tendente al bianco nei gradi estremi). 
Al contrario, in una sequenza spin-echo T2 pesata (TR lungo per annullare le 
differenze T1, TE lungo per accentuare le differenze in T2)
• Le strutture a T2 intermedio (tessuto muscolare) appaiono isointense o 

normointense (tonalità di grigio  intermedia), 
• le strutture a T2 lungo iperintense (tonalità di grigio chiara, tendente al bianco 

nei gradi estremi),
•  mentre le strutture a T2 corto appaiono ipointense (tonalità di grigio scura, 

tendente al nero nei gradi estremi).
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TR - TE



nov. ’25 31

TR - TE

ISOINTENSO – IPERINTENSO - IPOINTENSO

Terminologia e Semeiotica del Segnale
La terminologia classica che viene utilizzata per descrivere il 
segnale è:
IPERintenso: bianco, bianco saturo
Discretamente IPERintenso: grigio molto chiaro
Lievemente IPERintenso: grigio chiaro
ISOintenso/Intensità Media: grigio medio
Lievemente IPOintenso: grigio
IPOintenso: grigio scuro
Marcatamente IPOintenso: grigio molto scuro
Assenza di segnale: nero
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FLIP ANGLE Flip Angle

FLIP 
ANGLE

Il Flip Angle, FA, è l’angolo di deviazione - causato 
dall’impulso di eccitazione RF - della magnetizzazione netta 
rispetto alla direzione del campo magnetico statico. FA 
influenza il contrasto dell’immagine nelle sequenze ad eco di 
gradiente (Gradient Echo) 
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FLIP ANGLE e Gradient Echo 

FLIP 
ANGLE
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FLIP ANGLE

Flip AngleFLIP 
ANGLE

Indica di quanti gradi, rispetto all’asse della MML, viene abbattuto il vettore dello 
spin dall’impulso RF all’inizio della sequenza spin-echo o ad echo di gradiente. Nelle 
sequenze spin-echo classiche e nelle sequenze ad echo di gradiente con 
TR>100msec, tale angolo viene mantenuto a 90°.
Nel caso di sequenze ad echo di gradiente con TR corti (TR<100 msec), quasi tutti i 
tessuti non sono in grado di recuperare in modo completo la MML nel tempo tra un 
impulso RF a 90° e il successivo (cioè nel TR). 
A causa del non completo recupero della MML di quasi tutti i tessuti, la serie di 
impulsi RF a 90° troverà gli spin sempre più deflessi, con minor capacità di 
rispondere all’impulso stesso e, quindi, con un segnale sempre più basso (scarso 
rapporto S/R). Inoltre si perde la possibilità di differenziare l’intensità di segnale in 
base ai diversi T1 dei tessuti perché quasi tutti più lunghi del TR stesso.
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FLIP ANGLE

Flip AngleFLIP 
ANGLE

Per ovviare a tale fenomeno, è possibile ridurre l’angolo di abbattimento della 
MML a valori proporzionalmente minori con TR molto corti.
In pratica, si utilizzano angoli di abbattimento (FA) di 50-60°, quando il TR 
è>50msec. Nelle sequenze 3D, in cui il TR può arrivare a 8-15msec, l’FA utilizzato 
per avere una pesatura T1 è di circa 25°.
Al contrario, se si utilizzano FA<25° in sequenze ad echo di gradiente con TR 
relativamente lunghi (>50msec) si darà tempo sufficiente a tutti i tessuti di 
recuperare la MML, perché l’angolo di abbattimento è stato minimo, con netta 
riduzione del tempo di recupero. In questo modo anche tessuti con T1 
relativamente lungo avranno recuperato completamente la LLM nel TR. Questo 
consente di annullare le differenze in T1 dei tessuti, senza dover allungare il TR 
della sequenza (come invece avviene nelle sequenze spin-echo), e consentire una 
relativa pesatura in T2 sulla base del TE utilizzato.
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TI (Inversion Time)
TI (inversion Time)

TI 
(Inversi

on 
Time)
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TI (Inversion Time)
TI (inversion Time)

TI 
(Inversi

on 
Time)
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TI (Inversion Time)
TI (inversion Time)

TI 
(Inversi

on 
Time)
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ETL (Echo Train Length)
ETL
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ETL (Echo Train Length)
ETL
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MATRICE

MatriceMATRICE

Ogni immagine è suddivisa tramite linee 
orizzontali e verticali in tante piccole aree 
uguali (pixel) ordinate in righe (orizzontali) 
e colonne (verticali); l’insieme prende il 
nome di MATRICE.

I pixel sono la rappresentazione  bidimensionale 
degli elementi di volume (voxel) nei quali si è 
suddiviso ogni strato del campione  in esame. La 
terza dimensione del voxel si identifica nello 
spessore di strato.
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MATRICE

MatriceMATRICE

La matrice viene caratterizzata tramite il 
numero dei suoi pixel (128*128 – 
256*256 …). Esistono anche matrici 
rettangolari (per esempio 190*256). 

La scelta di un tipo di matrice comporta implicazioni: le varie sequenze di invio di 
impulsi vengono ripetute, con metodo di ricostruzione  2DFT, un  numero di volte 
pari al numero delle righe  della matrice (numero delle righe della direzione della 
codifica di fase).
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MATRICE

MatriceMATRICE

MATRICE 256*256
Numero di invii RF doppio rispetto a quella di 128*128, con 
conseguente raddoppio del tempo di acquisizione
Risoluzione spaziale migliore (essendo i pixel più piccoli, a parità di 
campo di vista)

MATRICE 128*128
Fa aumentare l’intensità di segnale di 4 volte 8 al raddoppiare del 
lato, l’area, e quindi la quantità di protoni, quadruplica).
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MATRICE

Matrice
MATRICE
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MATRICE Matrice
MATRICE
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MATRICE

Campo di vista
CAMPO 
DI VISTA 

(FOV)

Il campo di vista (Field of View, FOV) indica l’area espressa in 
millimetri della zona su cui si deve eseguire l’acquisizione.
La scelta del FOV deve essere effettuata tenendo conto  delle 
dimensioni della zona che interessa: così facendo, si concentrerà 
l’acquisizione sulla superficie d’interesse, aumentando la definizione 
dell’immagine.
Bisogna, tuttavia, evitare di scegliere un campo di vista troppo 
piccolo, perché ciò potrebbe dar luogo al cosiddetto  artefatto da 
aliasing, dovuto al ribaltamento di strutture escluse  dal FOV  stesso 
all’interno dell’immagine, con relativo deterioramento di 
quest’ultima.
È importante ricordare che il FOV, rapportato alla matrice, determina 
la grandezza del pixel, in quanto 

         FOV/matrice = area del pixel
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MATRICE

Campo di vista
CAMPO 
DI VISTA 

(FOV)
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CAMPO 
DI VISTA 

(FOV)

In MR images pixel size depends on both the selected field of view
(FOV) and matrix. In-plane pixel size is determined as :

𝐹𝑂𝑉

𝑀𝑎𝑡𝑟𝑖𝑥
= 𝑃𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑠𝑖𝑧𝑒

The images below have different FOV and matrix, but the same pixel
size, and thus the same spatial resolution in the area of interest
within the orange square.

As this example 
demonstrates: pixel 
size, not matrix, 
determines
spatial resolution.
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MATRICE Campo di vista

CAMPO 
DI VISTA 

(FOV)

While pixel size reflects in-plane resolution, voxel size
represents three-dimensional resolution by taking slice
thickness into account as well. Voxel size is inversely
proportional to spatial resolution.
In other words: high spatial resolution is equivalent to
small voxels.

A voxel is a small volume element 
that represents resolution in 
measurement, phase encoding and 
slice encoding directions.
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MATRICE Campo di vista

CAMP
O DI 

VISTA 
(FOV)

Un'elevata risoluzione spaziale (pixel 
da 0,166 mm) può essere ottenuta 
con una gamma di diverse 
combinazioni di FOV e matrice.

Combinando una matrice di 512 
pixel con diversi FOV si 
ottengono pixel di dimensioni 
diverse.
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MRIMATRICE Campo di vista

CAMP
O DI 

VISTA 
(FOV)

The Info page displays ACQ voxel MPS which is the voxel sizes in
measurement, phase and slice encoding directions respectively.
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MATRICE

Phase FOV
Dimensione del FOV nel senso della FASE

Il risultato finale è un’immagine di dimensioni quadrate, anche se 
l’immagine acquisita potrebbe avere dimensioni rettangolari 

Immagine acquisita 
FOV 200 mm 
Phase FOV  50% 
100mm 

Immagine finale 
200mm*200mm
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PFOV
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PFOV
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PFOV
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MATRICE

Numero di rilevamenti
NUMERO 

DI 
ACQUISIZI

ONI 
Per ottenere un campionamento del segnale 
più esatto possibile, è possibile inviare più di 
una volta la RF e di riceverne altrettanti 
segnali, per ogni settore della matrice.
La media  dei valori ottenuti consentirà di 
campionare un segnale tanto più esatto 
quanti più rilevamenti saranno stati eseguiti; 
naturalmente, raddoppiando il numero di 
misure, raddoppia automaticamente il tempo 
di acquisizione
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MATRICE
Numero di rilevamenti NUMERO 

DI 
ACQUISIZI

ONI 
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Selezione dello strato e suo spessore
Lo spessore della sezione è determinato dall’altezza (o ripidità) del 
gradiente e dall’ampiezza della banda RF di eccitazione (eccitazione 
selettiva). 
In RM diminuendo lo spessore di sezione, diviene minore anche il numero 
di protoni posti in risonanza, con conseguente diminuzione del rapporto 
S/R. 

Una volta selezionato lo strato da eccitare per ottenere la localizzazione spaziale 
del segnale all’interno della sezione effettuata, un nuovo gradiente deve essere 
applicato.
Considerando l’esempio di una scansione trasversale, un gradiente in direzione X, 
detto gradiente di lettura.
Questo secondo gradiente viene applicato dopo l’invio dell’impulso RF 90-180° e, 
precisamente durante l’ascolto della sua echo e fa in modo che ogni colonna di 
voxel perpendicolare alla X abbia una sua propria frequenza.
L’analisi del segnale risultante, effettuata tramite la trasformata di Fourier, 
permetterà di risalire al contributo proveniente da ogni colonna.

SPESSO
RE DI 

STRATO
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Selezione dello strato e suo spessore
SPESSO

RE DI 
STRATO
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BANDWIDTH
SPESSO

RE DI 
STRATO
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BANDWIDTH
SPESSO

RE DI 
STRATO
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BANDWIDTH
SPESSO

RE DI 
STRATO
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BANDWIDTH
SPESSO

RE DI 
STRATO
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Selezione dello strato e suo spessore

SPESSO
RE DI 

STRATO

L’informazione circa la coordinata y (righe) viene ottenuta tramite 
un terzo gradiente, che determina uno sfasamento iniziale dei vari 
nuclei che riflette la loro posizione sull’asse y (codifica di fase – 
gradiente di preparazione).
Il gradiente di codifica di fase, acceso per brevissimi istanti, porterà i 
vari nuclei a diversificare le loro frequenze di precessione e, 
pertanto le loro velocità.
Al cessare di tale gradiente y, i vari nuclei, pur tornando a precedere 
ad uguale velocità, resteranno sfasati tra di loro e tale sfasamento 
rimarrà anche quando essi verranno sottoposti al gradiente in 
direzione x; ciò li porterà a differenziare la loro frequenza di 
precessione colonna per colonna (codifica di frequenza – gradiente 
di lettura).
.
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Selezione dello strato e suo spessore

SPESSO
RE DI 

STRATO

Pertanto, sul piano xy selezionato, le colonne avranno 
una codifica di frequenza, mentre le righe una codifica 
di fase.
Ogni pixel del piano è individuato da due coordinate: le 
frequenze forniscono l’ascissa, mentre le fasi indicano 
l’ordinata.
Questo procedimento viene ripetuto tante volte 
quante sono le righe della matrice, variando 
progressivamente il valore del gradiente di fase



nov. ’25 66

SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Bandwidth SPESSO
RE DI 

STRATO
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Bandwidth

SPESSO
RE DI 

STRATO
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Bandwidth SPESSO
RE DI 

STRATO

Fat protons resonate at slightly lower frequencies than water. The
frequency difference is called chemical shift. It depends on the
magnetic field strength:

Because MRI also uses resonance frequencies for spatial encoding, this frequency
difference causes a small shift between the fat and water position in the frequency
direction in the MR image. Water-fat shift (WFS) is defined as the displacement of
the water signal with respect to fat signal in the image. Water-fat shift is expressed
in number of pixels (e.g. 3 pixels).
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Bandwidth

The anatomy imaged determines how much water-fat shift is
acceptable. The parameter water-fat shift can be used to optimize a
scan.
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Bandwidth is the range of frequencies represented in an image. If
bandwidth gets larger, the number of Hz per pixel gets larger. Water-
fat shift (in pixels) is inversely proportional to bandwidth (if other
parameters don’t change).

Bandwidth



71nov. ’25

Example: if bandwidth is about 30
kHz for the full FOV, and matrix is
512, then a pixel’s width is 30
kHz/512 = about 60 Hz. The water-
fat frequency difference at 1.5T is
220 Hz, which then corresponds to 
220/60 = 3.7 pixels.

Bandwidth

n.b. 1kHz = 1000 Hz
(30kHz = 30000 Hz)
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

Bandwidth SPESSO
RE DI 

STRATO

Water fat shift

The corresponding term is the water fat shift and can be 
changed in the contrast parameter table.

Lower bandwidth = higher water fat shift

https://www.mr-
tip.com/serv1.php?type=fo_r1&entry=339&p=MRI+Forum&h=What+Philips+calls+bandwidth

Lower bandwidth (measured in Hz) = higher water fat 
shift (measured in pixel shift).

https://www.mr-tip.com/serv1.php?type=db1&dbs=Water%20Fat%20Shift
https://www.mr-tip.com/serv1.php?type=db1&dbs=Water%20Fat%20Shift
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SPESSORE DELLO STRATO E SUO SPESSORE

SPESSO
RE DI 

STRATO

Water fat shift

https://mrimaster.com/technique%20bandwidth.html
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WATER FAT SHIFT

SPESSO
RE DI 

STRATO

Philips has a somewhat obtuse way of prescribing bandwidth -

the "fat/water shift" in pixels. At 1.5T the resonant frequencies

of fat and water protons differ by about 220 Hz causing them to

refocus in slightly different positions in the image. This is
known as the chemical shift artifact

Continuing the example above, a BW of 195 Hz/pixel at 1.5T

would be reported by Philips as 220/195 = 1.1 pixels (Px). At

3.0T the chemical shift difference is about 440 Hz, so the
Philips BW at this field would be reported as 2.2 pixels.

https://mriquestions.com/receiver-bandwidth.html
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SPESSO
RE DI 

STRATO

WATER FAT SHIFT
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Setting the water-fat shift parameter

The Water-fat shift parameter appears on the Contrast page. Possible 
values are:
Minimum: smallest possible WFS
User defined: WFS will not exceed the user defined value
Maximum: largest possible WFS
Make sure to always check the actual WFS on the Info page.

WATER FAT SHIFT
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WATER FAT SHIFT

Calculating bandwidth from WFS or vice versa

To calculate bandwidth from WFS for 3.0T:
BW [kHz] = 0.22 x matrixfreq / WFS [pixels]

To calculate WFS from bandwidth for 3.0T:
WFS [pixels] = 0.22 x matrixfreq / BW [kHz]

For other field strengths the same formulas 
apply, but replace 0.22 by 0.11 for 1.5T, or by 
0.074 for 1.0T.

Example: if WFS is 1.76 pixels for a
3.0T scan with matrix 512, then BW =
0.22 x 512 / 1.76 = 64 kHz

Example: if bandwidth is 62.5 kHz for a
3.0T scan with matrix 384, then: WFS 
= 0.22 x 384 / 62.5 = 1.35 pixels
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WATER FAT SHIFT
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WATER FAT SHIFT
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WATER FAT SHIFT
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PARAMETRI MR



nov. ’25 84

TR - TE

Acquisizione a sezione singola
Per acquisizioni a sezione singola il tempo  di acquisizione  di una 
immagine è dato dal TR (tempo di ripetizione dell’intera sequenza), 
moltiplicato per il numero delle applicazioni  del gradiente di codifica di 
fase, moltiplicato per il numero  delle misure (Nex)
(tecnica convenzionale (spin-warp) bi- e tridimensionale)
ta = TR * Ny * NEX     (procedura 2D)
Ta = tempo di acquisizione
TR = impulso RF di eccitazione
Ny = numero di linee di codifica di fase(righe della matrice)
NEX = numero delle misure
L’espressione rende conto di come l’acquisizione di matrici fini, 
incrementando il numero delle righe (linee di codifica di fase), possa 
portare in sequenze convenzionali ad un notevole incremento del 
tempo di acquisizione.
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TR - TE

La durata del TR è relativamente lunga ed include  la durata del TE  
(tempo di eco, che è il tempo al quale viene campionato il segnale) 
ed il tempo necessario  all’applicazione dei gradienti.
ta = TR * Ny * Nz * NEX     (procedura 3D)
Nz = numero delle partizioni della codifica di strato. 
Tempo di acquisizione delle sequenze Hybrid RARE (Fast Spin 
Echo), molto minore di quello delle sequenze spin-warp.
ta = TR * Ny/ETL * NEX (acquisizioni bidimensionali)
ta = TR * Ny/ETL * Nz * NEX (acquisizioni 3DFT)
dove ETL = Echo Train Length o lunghezza del treno di echi
Tecnica EPI, variante single shot, tutte le righe della matrice sono 
codificate in un unico TR
ta = TR * NEX
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TR - TE

Acquisizione  multisezione
La differenza tra il TR e il TE  è un tempo morto. Tale tempo  può 
essere utilizzato  eccitando con un impulso a RF leggermente 
diverso  i protoni dello stato successivo  selezionati con il gradiente 
di stato. 
Nello stesso TR vengono  applicati più impulsi a RF (con relativa 
lettura dell’echo) e quindi riempita  la prima linea del K spazio  
relativa a sezioni diverse. Al TR successivo viene variata la codifica 
di fase  con riempimento della  linea successiva  del K spazio delle 
stesse sezioni. 
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TR - TE

Acquisizione volumetrica  con trasformata di Fourier tridimensionale
Il volume viene selezionato dal gradiente di selezione della sezione (Gs), il cui 
lobo di di rifasamento ha intensità variabile.  Vi è quindi una codifica di fase  
sia sull’asse di codifica  di fase sia su quello  di selezione della sezione.  È 
possibile acquisire i  dati immagine con tecnica tridimensionale: in questo 
caso i dati  vengono campionati non strato per strato, ma su un intero 
volume.  Ciò si ottiene  apponendo  un gradiente di codifica  di fase anche 
lungo  l’asse Z.  il vantaggio è che  si ha più segnale  a parità di risoluzione 
spaziale.
Acquisizione del volume 3D-FT: l’intero volume è eccitato da ciascun  impulso 
di eccitazione.  Il TR è il  tempo che intercorre  tra le eccitazioni successive ed 
è quindi,  in genere, molto più breve  di quello per le acquisizioni 2D-FT  
multi sezione. La codifica di fase viene fatta su due assi diversi. 
Mappa 3D del K spazio: ogni punto del K spazio è rappresentato da una sfera. 
Ogni eco fornisce  una linea di dati  lungo l’asse  di codifica di frequenza.
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TR - TE
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RAPPORTO SEGNALE/RUMORE   S/R

Il rapporto segnale/rumore rappresenta un parametro estremamente 
importante nell’imaging diagnostico.
In RM dal volume in esame non proviene solamente il segnale utile, ma 
anche il rumore generato dal corpo umano; il volume, visto dalla bobina, e 
la quantità di rumore rilevabile, sono strettamente correlabili.
Una bobina di ampie dimensioni vedrà un volume ampio ma riceverà una 
grande quantità di rumore;
Una bobina piccola, al contrario, vedrà un piccolo volume del corpo 
umano, ma sarà caratterizzata anche da un basso livello di rumore
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RAPPORTO SEGNALE/RUMORE   S/R

Parametro 
di 

scansione

SNR RISOLUZ. 
SPAZIALE

TEMPO 
SCANSIO

NE

CONTRASTO 
T1

CONTRASTO 
T2

CONTRASTO 
PD

TR 
aumenta

Aumenta N/P aumenta Diminuisce Aumenta Aumenta

TE 
aumenta

diminuisce N/P N/P Diminuisce Aumenta Diminuisce

RBw 
aumenta

dimininuisce N/P N/P aumenta N/P Aumenta

ETL 
aumenta

Non 
pertinente

N/P diminuisc
e

diminuisce aumenta diminuisce

Frequenza 
aumenta

diminuisce aumenta N/P diminuisce N/P N/P
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RAPPORTO SEGNALE/RUMORE   S/R

Parametro 
di 

scansione

SNR RISOLUZ. 
SPAZIALE

TEMPO 
SCANSIO

NE

CONTRASTO 
T1

CONTRASTO 
T2

CONTRASTO 
PD

FASE 
aumenta 

(Pixel 
quadrato)

aumenta N/P aumenta

Il contrasto è influenzato direttamente dai 
parametri del tempo di scansione, (TR, TE, 

TI e angolo di deflessione). L'SNR può 
aumentare o ridurre il contrasto, ma non 

può modificare il peso dell'immagine da un 
tipo di contrasto a un altro.

FASE 
aumenta 

(pixel rett.)

diminuisce aumenta aumenta

NEX 
aumenta

aumenta N/P aumenta

FOV 
aumenta

aumenta diminuisce N/P

Slice 
Thickness 
aumenta

aumenta diminuisce N/P

Spacing 
aumenta

aumenta N/P N/P
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RAPPORTO SEGNALE-RUMORE

SNR SIGNAL NOISE RATIO

Il SNR, rapporto segnale rumore, è il rapporto tra ampiezza del 
segnale e rumore, ovvero ampiezza del segnale emesso dai protoni 
del paziente, divisa per la quantità di rumore del paziente e rumore 
elettronico proprio di qualsiasi strumento elettronico.
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PARAMETRO DI SCANSIONE SNR
Quando TR aumenta Aumenta

Quando TE aumenta Diminuisce

Quando ETL aumenta Non applicabile

Quando la RECEIVE BANDWIDTH  (RBw) aumenta Diminuisce

Quando aumenta la  matrice di FREQUENZA Diminuisce

Quando aumenta la matrice di FASE(pixel  quadr.) Aumenta

Quando aumenta la matrice di FASE(pixel  rett.) Diminuisce

Quando aumenta il FOV e/o il PHASE FOV Aumenta

Quando aumenta INTENSITA’ DI CAMPO Aumenta

Quando NEX aumenta Aumenta

Quando Slice Thickness aumenta Aumenta

Quando SPACING aumenta Aumenta
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RAPPORTO CONTRASTO-RUMORE

CNRCONTRAST TO NOISE RATIO

CNR (Contrast-to-Noise Ratio). Rapporto della 
differenza assoluta di intensità tra due regioni a 
livello di variazioni di intensità dovute a rumore.
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K-SPAZIO

Il k-spazio è un formalismo matematico introdotto nel 1983 per spiegare in 
maniera semplice e univoca la formazione dell'immagine nell‘Imaging a 
risonanza magnetica.

Il K spazio è una matrice  grafica della digitalizzazione  del segnale RM 
che non corrisponde allo spazio fisico. Ogni eco è un segnale 
analogico  che viene convertito  in digitale (ADC). Ogni punto di 
campionamento viene posto nel K spazio fino a riempire una riga. I 
punti alla periferia  contengono informazioni  sulla risoluzione  
spaziale della immagine, i punti al centro  informazioni sulla 
differenza di contrasto. Il segnale che riempie i vari punti  del K 
spazio è un segnale  complessivo costituito  dalla sovrapposizione  di 
molte frequenze: queste possono essere  discriminate  una dall’altra 
sono con complesse operazioni matematiche  (trasformata di 
Fourier). 

http://it.wikipedia.org/wiki/Imaging_a_risonanza_magnetica


nov. ’25 96

K-SPAZIO

Concetto di K space 
Il concetto di K-space è spesso impiegato nella discussione di come si realizzano i 
dati di acquisizione. Il K-space è la rappresentazione dei dati grezzi di un 
immagine acquisita come matrice bidimensionale di punti. Le coordinate di ogni 
punto rappresentano un'unica combinazione di frequenze (Kx) e fase (Ky) che 
corrisponde all'integrale di tempo dei gradienti di frequenza e codifica 
rispettivamente. 
Le strutture che hanno i contorni ben netti sono descritte come alte freqeunze 
spaziali, quelle con meno dettagli, invece, sono descritte come basse frequenze 
spaziali. La porzione centrale del k-space contiene le più basse frequenze 
spaziali, che principalmente contribuiscono al contrasto nell'immagine. La 
porzione esterna del k-space contiene le frequenze più alte, che determinano la 
risoluzione dell'immagine. 
Ogni punto del k-space non corrisponde direttamente ad un singolo punto 
nell'immagine risultante, ma ogni punto contribuisce all'aspetto totale 
dell'immagine risultante. 
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K-SPAZIO

Rappresentazione grafica del K-space. 

K-Space (chiamato K, il simbolo di numero d'onda) è una matrice di voxel entro il 
quale i dati grezzi delle immagini sono memorizzati nel sistema di imaging MR. 
L'asse orizzontale (asse x) della matrice corrisponde normalmente alla frequenza, 
e l'asse verticale (asse y) di solito corrisponde alla fase (sebbene gli assi di 
frequenza e di fase possono essere facilmente intercambiabili) .
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K-SPAZIO

La Trasformata di Fourier (o FFT) è l’operazione matematica  che consente di 
passare  dal dominio delle frequenze a quello dello spazio  e di creare 
l’immagine visibile. I punti al centro del K spazio (basse frequenze) 
contengono informazioni sulla differenza di contrasto dell’immagine; i punti 
alla periferia  (alte frequenze)  contengono informazioni sulla risoluzione 
spaziale. Una immagine ottenuta  dalla sola porzione centrale  del K spazio 
sarà priva  di risoluzione spaziale, una immagine ottenuta  dalla sola periferia 
sarà  priva di contrasto.
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K-SPAZIO

Si definisce K spazio la rappresentazione dei dati grezzi acquisiti come una matrice 
bidimensionale di punti; le coordinate di ciascun punto sono costituite da un’unica 
combinazione di valori di frequenza (Kx, righe) e fase (Ky, colonne) (figura sotto).
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K-SPAZIO

Schematic and corresponding MR images show the characteristics
determined by data at the periphery of k-space (ie, spatial
resolution, or definition of edges) and those determined by data at
the center of k-space (ie, gross form and image contrast).
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO
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K-SPAZIO

K-space (Spazio k) è la trasformata di Fourier di immagini standard bi- e 
tridimensionali (spazio) e viene utilizzata quando si discutono le strategie di 
acquisizione dei dati in imaging mediante RM. 
Proprio come per le posizioni spaziali nelle frequenze, è possibile rilevare 
informazioni temporali nelle informazioni k. Per questo si dice che la RM 
acquisisca dati in spazio k. Una trasformata di Fourier converte i dati dello spazio 
k nei dati di immagine. Dal momento che un'immagine occupa almeno uno 
spazio 2D, si parla di spazio k, che è un piano per imaging 2D mediante RM e uno 
spazio 3D per imaging 3D mediante RM.
Tipicamente nell'imaging mediante RM, il campionamento dei punti di dati nello 
spazio k avviene riga per riga. Sono state, tuttavia, consigliate molte altre 
strategie per il campionamento dei punti di dati nello spazio k. 
Da questa finestra CV utente, è possibile selezionare cinque diversi tipi di 
riempimento dello spazio k: sequential (sequenziale) centric (centrico), elliptical 
centric (Ellittico centrico), reverse centric (centrico inverso) e reverse elliptic 
centric (centrico ellittico inverso). 
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K-SPAZIO

There are three different types of K-space filling, sequential, centric and
elliptic centric. All are available with FSPGR and FGRE sequences.
Sequential ordering is the default setting when not using the Smartprep
option. It acquires the contrast sensitive information along the Ky axis at
the middle of the scan, filling contrast sensitive data equally along the Kz
(slice) axis throughout the total scan time.
Centric ordering is the default setting when using the Smartprep feature.
The sequence acquires the contrast sensitive data along the Ky axis at the
beginning of the scan, the higher spatial resolution. Along the Kz (slice)
axis data is recorded throughout the total scan.
Elliptic Centric ordering can be selected at anytime, within the User CV
page, with or without the use of the Smartprep feature. The sequence
acquires first the contrast sensitive information in both the Ky and the Kz
(slice) axes simultaneously. This is only applicable in 3D sequences. This
means that this data is collected in a much shorter time than in sequential
or centric ordering.
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K-SPAZIO

L'ordinamento Sequential (Sequenziale) acquisisce le informazioni sensibili al 
contrasto lungo l'asse Ky a metà della scansione, riempiendo i dati sensibili al 
contrasto in modo uniforme lungo l'asse Kz (sezione) durante il tempo complessivo di 
scansione.
L'ordinamento Centric (Centrico) acquisisce i dati sensibili al contrasto lungo l'asse Ky 
all'inizio della scansione. I dati vengono registrati lungo l'asse Kz (sezione) durante il 
tempo complessivo di scansione. Con ordinamento centrico, le linee centrale vengono 
riempite per prime e devono essere utilizzate quando è necessario catturare il 
miglioramento del contrasto arterioso di picco. Consente un'acquisizione 
relativamente lunga per raggiungere il contrasto dell'immagine associato al momento 
in cui i dati sullo spazio k centrale sono acquisiti. 
L'ordinamento Elliptic Centric (Ellittico-centrico) acquisisce innanzitutto le 
informazioni sensibili al contrasto contemporaneamente sull'asse Ky e sull'asse Kz 
(sezione). I dati vengono raccolti in un tempo molto più breve rispetto all'ordinamento 
sequenziale o centrico. Le linee centrali vanno acquisite durante il miglioramento del 
contrasto del picco. La selezione ellittico centrica di 2 per il ritardo acquisisce il centro 
dello spazio k 3 secondi dopo l'avviamento dell'acquisizione 3D. Questa impostazione 
è disponibile solo nelle sequenze 3D ed è indipendente dall'impostazione SmartPrep. 
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Selezione Spazio K Opzioni di riempimento

Ellittico-centrico inverso Riempie le linee centrali e le sezioni dello spazio k 
durante l'ultimo 1/9 del tempo di scansione complessivo

Ellittico-centrico Riempie le linee centrali e le sezioni dello spazio k 
durante il primo 1/9 del tempo di scansione complessivo

Centrico Riempie le linee centrali dello spazio k per tutte le sezioni 
durante il primo 1/3 del tempo di scansione complessivo

Centrico inverso Riempie le linee esterne dello spazio k per tutte le sezioni 
durante l'ultimo 1/3 del tempo di scansione complessivo
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K-SPAZIO

Applicazioni
Il riempimento Reverse Centric (Centrico inverso) può risultare utile quando si 
effettuano esami CEMRA run-off. Questa scelta consente di avviare l'acquisizione 
delle scansioni alla prima stazione anche prima di praticare l'iniezione del 
contrasto. Poiché il contrasto resta nel sistema vascolare per un periodo di tempo 
più breve mentre il lettino avanza nelle stazioni centrali e inferiori, la comparsa di 
contaminazione venosa può essere ridotta nel momento in cui il lettino raggiunge 
le stazioni inferiori. Non utilizzare con SmartPrep o Fluoro Trigger (Triggering a 
fluorescenza).
Reverse Elliptical-centric (Ellittico centrico inverso) è utilizzato per le stazioni 
superiore e intermedia di un esame CEMRA mentre quello Elliptic-centric (Ellittico 
centrico) è spesso impiegato per le stazioni inferiori quali i piedi. 
Elliptic-centric (Ellittico centrico) è utilizzato anche per aumentare il contrasto tra il 
contrasto EV e il tessuto di fondo. Si raccomanda per l'uso con Fluoro Trigger 
(Triggering a fluorescenza), specialmente per le applicazioni alla carotide. La 
selezione Elliptical-Centric (Ellittico centrico) di 2 per il ritardo è disponibile con 
scansioni 3D vascolari TOF GRE/SPGR. È più robusto relativamente agli errori di 
temporizzazione del bolo a confronto dell'ellittico-centrico standard. La scansione 
può essere avviata all'inizio dell'arrivo del contrasto che cattura una fase più 
arteriosa con meno contribuzione venosa.

mk:@MSITStore:C:/Users/MARINO/Desktop/RISONANZA/MANUALI/MANUALI%20VARI/App%20Rad%20e%20manuali/RM%20GE/Manuale%20GE%20RM/HDx%20manuale%20operatore2.chm::/PSDs/Vascular_Family/Vascular_Family_Orientation.htm
mk:@MSITStore:C:/Users/MARINO/Desktop/RISONANZA/MANUALI/MANUALI%20VARI/App%20Rad%20e%20manuali/RM%20GE/Manuale%20GE%20RM/HDx%20manuale%20operatore2.chm::/PSDs/Vascular_Family/Vascular_Family_Orientation.htm
mk:@MSITStore:C:/Users/MARINO/Desktop/RISONANZA/MANUALI/MANUALI%20VARI/App%20Rad%20e%20manuali/RM%20GE/Manuale%20GE%20RM/HDx%20manuale%20operatore2.chm::/PSDs/Vascular_Family/Vascular_Family_Orientation.htm
mk:@MSITStore:C:/Users/MARINO/Desktop/RISONANZA/MANUALI/MANUALI%20VARI/App%20Rad%20e%20manuali/RM%20GE/Manuale%20GE%20RM/HDx%20manuale%20operatore2.chm::/PSDs/Vascular_Family/Vascular_Family_Orientation.htm
mk:@MSITStore:C:/Users/MARINO/Desktop/RISONANZA/MANUALI/MANUALI%20VARI/App%20Rad%20e%20manuali/RM%20GE/Manuale%20GE%20RM/HDx%20manuale%20operatore2.chm::/PSDs/Vascular_Family/Vascular_Family_Orientation.htm
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Considerazioni
Non utilizzare il triggering automatico di SmartPrep con il tipo ellittico 
centrico inverso o centrico inverso. È necessario invece effettuare un 
bolo di test e calcolare il ritardo. Qui di seguito alcune formule 
suggerite.
Se si utilizza il tipo Reverse Centric (Centrico inverso):
Ritardo di iniezione = Tempo di transito mezzo di contrasto + 2 
secondi-90% della durata della scansione.
Se si utilizza il tipo Elliptic Reverse Centric (Ellittico centrico inverso):
Ritardo d'iniezione = Tempo di transito mezzo di contrasto-1/2 durata 
della scansione.

Se il risultato è un numero positivo, utilizzare un ritardo di 
scansione. Se il risultato è un numero negativo, utilizzare un 
ritardo di iniezione.



nov. ’25 120

K-SPAZIO

Il metodo con il quale le frequenze spaziali sono collezionate 
determina la traiettoria del k-space. La traiettoria del k-space in una 
sequenza d'impulsi deve coprire tutti i punti lungo la frequenza (Kx) 
e la fase (Ky), per generare un immagine completa. 
Con una sequenza standard SE o FE, dopo ogni impulso di 
eccitazione RF, che corrisponde ad un profilo di codifica di fase, i dati 
collezionati contengono tutte le informazioni di frequenza lungo ogni 
singola linea del Ky. Questo processo deve essere ripetuto per tutte 
le linee della codifica di fase (Ky), fino a quando tutti i dati sono 
acquisiti, dopo di che comincia la ricostruzione. 
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Il tempo di acquisizione è così uguale a: 
(Np) x TR x NSA x pacchetti 
dove Np rappresenta il numero delle linee e NSA il numero di quante 
volte i profili vengono eccitati. 
L'acquisizione delle traiettorie del k-space per il fast imaging, sono 
differenti dall'imaging tradizionale. Invece di acquisire delle linee 
singole di fase (Np) sono generate delle linee multiple da ogni singola 
eccitazione. Per fare ciò, però, sono necessarie particolari forme 
d'onda generate da gradienti ad alto campo. Questi gradienti sono 
particolarmente utilizzati nell'imaging ecoplanare
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In una scansione FSE, ogni eco viene acquisita con un valore diverso di 
gradiente di codifica di fase e quindi per ogni intervallo TR vengono 
riempite linee multiple di spazio k. Ad esempio, se 4 linee di spazio k 
vengono riempite con ogni TR, il TR deve essere ripetuto solo 64 volte 
per riempire lo spazio k per una scansione 256x256 (256 linee/4 linee-
intervallo TR = 64 intervalli TR). Il tempo di scansione associato a questa 
tecnica è 2 sec x 64 ripetizioni x 1 NEX Number of EXcitations (Numero 
di eccitazioni) = 2:13. Nella sequenza di impulsi FSE, l'impulso iniziale a 
90 gradi viene seguito dall'acquisizione di 2 + echi (il numero di echi si 
basa sull'ETL Echo Train Length (Lunghezza treno di echi) selezionato 
nel protocollo). Il numero di echi selezionato viene chiamato l'ETL e il 
tempo che intercorre tra ogni eco è detto ESP Echo Space (Spazio eco) . 
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Ogni eco viene acquisito con un diverso gradiente di codifica di fase, il 
che significa che per un'immagine 256x256, sono necessarie solo 128 – 
16 ripetizioni (TR) per acquisire informazioni sufficienti per creare 
l'immagine; se 16 echi = 16 codifiche di fase, allora 256 ÷ 16 = 16 
ripetizioni. In una scansione FSE, ogni eco viene acquisita con un valore 
diverso di gradiente di codifica di fase e quindi per ogni intervallo TR 
vengono riempite linee multiple di spazio k. Ad esempio, se 4 linee di 
spazio k vengono riempite con ogni TR, il TR deve essere ripetuto solo 
64 volte per riempire lo spazio k per una scansione 256x256 (256 
linee/4 linee-intervallo TR = 64 intervalli TR). Il tempo di scansione 
associato a questa tecnica è 2 sec x 64 ripetizioni x 1 NEX Number of 
EXcitations (Numero di eccitazioni) = 2:13. 
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KSPAZIO e FSE

FSE utilizza un gradiente di codifica di fase diverso per ogni eco 
generata. Di conseguenza, per ogni TR viene completata più di una 
linea dello spazio k. In questo esempio, per ogni TR vengono 
completate quattro linee/codifica di fase. Tempo di scansione = (TR) 
(n. codifiche di fase/4) (NEX). 
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KSPAZIO e FSE

Le linee centrali dello spazio k vengono acquisite nel tempo TE selezionato 
dall'operatore (TE effettivo). Tenere sempre presente che le linee centrali 
dello spazio k sono associate con i segnali più alti, per cui hanno l’impatto 
maggiore sul contrasto. Le linee periferiche dello spazio k (alte frequenze 
spaziali) hanno un impatto minore sull’SNR Signal-to-Noise Ratio (Rapporto 
segnale-rumore) ed un'influenza minore sul contrasto. Se le codifiche di fase 
centrale (linee centrali nello spazio k) si concentrano intorno ad un TE di 80 
ms, il contrasto sarà maggiormente influenzato dal decadimento T2 
confrontabile con tale tempo di eco. 
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KSPAZIO e FSE

Le ampiezze più basse del gradiente della codifica di fase risultano al momento del 
TE effettivo selezionato dall’operatore. Queste ampiezze più basse generano il 
segnale più alto (viste centrali nello spazio k) 
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