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Introduzione 

 

La Risonanza Magnetica è una tecnica di diagnostica clinica che fonda le sue 

origini sul fenomeno di Risonanza Magnetica Nucleare (RMN). Con 

lôevoluzione tecnologica nel campo degli elaboratori elettronici e delle tecniche 

di magnetismo superconduttivo si è giunti ad utilizzare campi magnetici di 

intensità fino a 3T per le apparecchiature attualmente in commercio per scopi 

misti di diagnostica e ricerca. Lôaumento dellôintensit¨ del campo magnetico 

statico della risonanza porta ad un netto miglioramento del rapporto 

segnale/rumore (SNR) con un miglioramento nella risoluzione spaziale 

dellôimmagine. In ambito oncologico lôimaging di Risonanza Magnetica (RM) 

riveste un ruolo cruciale nella identificazione e stadiazione della patologia 

tumorale, nella verifica dei trattamenti farmacologici, chemioterapici e/o 

radioterapici e nel follow up del paziente. La possibilità di ottenere immagini di 

tipo anatomico ad alta risoluzione spaziale e di contrasto, ma anche 

contemporaneamente informazioni sui processi metabolici, è una caratteristica 

unica di questa tecnica. Questo è un vantaggio rispetto alla tomografia 

computerizzata (TC) che fornisce solo diagnosi sulla morfologia dei tessuti o 

alla tomografia ad emissione di positroni (PET) che invece permette di ottenere 

immagini funzionali del corpo umano. Inoltre la RM è una tecnica di imaging 

che sfrutta radiazioni non ionizzanti e quindi priva completamente di effetti 

stocastici dovuti allôutilizzo di radiazioni ionizzanti. 
Nellôambito oncologico, la RM multiparametrica riveste un ruolo importante per 

la diagnosi del tumore alla prostata combinando diverse metodiche: immagini 

pesate in T2, immagini pesate in diffusione (DWI), acquisizione mediante mezzo 

di contrasto (perfusione) e spettroscopia nucleare. Questa combinazione si è 

rivelata un potente mezzo per migliorare la performance della RM nella 

identificazione dei tumori prostatici [1] e sebbene sia gi¨ chiara lôimportanza 
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della RM nella diagnosi del carcinoma della prostata sono ancora molti gli studi 

in atto per fornire dei dati pi½ precisi nellôidentificazione univoca di parametri 

di imaging da utilizzare nella pratica clinica. 

A tale scopo, presso lôA.O.E. Cannizzaro di Catania, è nata una collaborazione 

tra lôU.O.S. di Fisica Sanitaria e lôU.O.C. di Diagnostica per Immagini per uno 

studio dettagliato di analisi di immagini provenienti da esami RM della prostata, 

da pazienti provenienti dallôU.O.C. di Urologia del medesimo presidio 

ospedaliero. I pazienti con un sospetto clinico di tumore della prostata sono stati 

sottoposti ad una prima biopsia prostatica e, successivamente, allôindagine di 

RM, per fornire anche informazioni sullôeventuale esecuzione di una seconda 

biopsia prostatica più mirata nelle zone dichiarate come sospette dalla RM. I casi 

sono stati acquisiti nel periodo che è andato dal gennaio 2013 al dicembre 2015 

per un totale di circa 200 pazienti. Lôapparecchiatura utilizzata per lôindagine 

RM è stata una Philips Achieva con unôintensit¨ di campo magnetico di 3T.  

Il ruolo naturale dellôEsperto in Fisica Medica impone una stima di tutti quei 

bias che possono inficiare la qualità dellôimmagine. Lôassicurazione di qualità 

standard in RM dovrebbe sicuramente essere integrata laddove esista un utilizzo 

clinico multiparametrico con delle metodiche come la diffusione e la 

spettroscopia. Uno degli obiettivi è stato quindi quello di integrare un 

programma di controlli di qualità in diffusione ed in spettroscopia, per valutare 

la riproducibilità del dato clinico. Lôutilizzo di queste acquisizioni senza dei 

controlli di qualità potrebbe portare delle imprecisioni nelle valutazioni del 

clinico. Inoltre non esistono dei protocolli internazionali per controlli di qualità 

in diffusione e in spettroscopia, quindi queste misure possono essere di spunto 

per lôimplementazione di futuri programmi standardizzati e riconosciuti di 

assicurazione di qualità. 

Il secondo passaggio dellôEsperto in Fisica Medica ¯ stato quello di supportare 

il gruppo multidisciplinare nellôinterpretazione del dato diagnostico.  

È stato creato un database per tutti pazienti con informazioni anagrafiche, 

diagnosi complessiva del Radiologo dalla RM e singole valutazioni per le 
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diverse tecniche dellôacquisizione multiparametrica. Questi dati sono stati oi 

incrociati con il risultato della biopsia prostatica, proveniente dalla U.O.C di 

Anatomia Patologica, per effettuare un confronto tra diagnosi di imaging e 

responso della biopsia. Lôobiettivo dello studio è stato quello di effettuare 

unôanalisi statistica tra parametri di imaging e dato della biopsia prostatica per 

valutare lôefficacia diagnostica della metodica della RM multiparametrica. 

Lôelaborato di tesi è stato così impostato: nel primo capitolo è stata trattata la 

RM con particolare descrizione delle metodiche oggetto dellôindagine 

multiparametrica nel carcinoma della prostata e del ruolo dellôEsperto in Fisica 

Medica in questo settore; nel secondo capitolo è stato approfondito il tema del 

carcinoma della prostata, identificando il ruolo della RM; nel terzo capitolo sono 

stati esposti i protocolli di controlli di qualità in diffusione ed in spettroscopia 

con relativa analisi dei dati. Infine lôultimo capitolo ¯ stato riservato allôanalisi 

del dato clinico confrontando lôesito della RM con quello della biopsia prostatica 

ed ad una quantificazione del dato della diffusione e della spettroscopia.  

La seguente tesi conferma pertanto la poliedricità dellôEsperto in Fisica Medica 

allôinterno di una struttura sanitaria. La sua figura non si deve fermare 

allôimportante programma per la garanzia della qualità in tutte le procedure 

radiologiche ma deve anche garantire una fattiva collaborazione in tutte le 

attivit¨ di ricerca correlate allôattivit¨ clinica dei reparti interessati dal suo ruolo, 

come la Radioterapia, la Medicina Nucleare, e, in questo caso, la Radiologia. Il 

background culturale dellôEsperto in Fisica Medica nel campo scientifico e 

statistico è importante in un team multidisciplinare di ricerca in ambito clinico e 

questo lavoro ne è un esempio. 
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1. La Risonanza Magnetica  

 

1.1 Introduzione  

La Risonanza Magnetica è una metodica che ha fatto la sua comparsa nel campo 

della diagnostica medica solamente negli ultimi 40 anni. Nel recente periodo ha 

conosciuto importanti sviluppi tecnologici che hanno migliorato questa tecnica 

ampliandone le possibilità di utilizzo sia in ambito clinico che di ricerca. Un 

upgrade decisivo è stato quello di potere sfruttare i diversi metodi di scansione, 

da acquisizioni anatomiche standard a tecniche con mezzo di contrasto e 

spettroscopiche. La combinazione di queste informazioni rende più completo il 

quadro clinico ed aumenta il successo della diagnosi del medico. 

La Risonanza Magnetica Nucleare (RMN) è un fenomeno fisico che può 

avvenire con i nuclei di alcuni elementi presenti in natura con numero dispari di 

protoni e/o neutroni, come ad esempio 1H, 31P, 13C o 23Na. Questi nuclei sono 

dotati di spin intrinseco e possono subire il fenomeno se immersi in un campo 

magnetico statico (B0) ed esposti ad un secondo campo magnetico oscillante 

generato da una radiofrequenza (RF) [2]. Un segnale di RM è pertanto un 

fenomeno fisico macroscopico, ma ha la sua origine come somma di 

comportamenti microscopici di tutti i nuclei coinvolti dal fenomeno. Tutti i 

nuclei citati in precedenza sono presenti nel tessuto biologico ma quasi tutti i 

sistemi RM in funzione producono immagini sfruttando solamente il segnale del 

nucleo di idrogeno, poich® ¯ lôelemento pi½ abbondante nel corpo umano (con 

una concentrazione nei tessuti di circa 109 atomi/mm3) e quindi produce il 

segnale più intenso. I campi magnetici statici usati in ambito clinico variano da 

0,5T a 1,5T, mentre campi di ulteriore intensità (3T e superiori) vengono usati 

ancora prevalentemente in ambito di ricerca e sono regolamentati da parametri 

ed ordinamenti legislativi specifici. La formazione del segnale di RM è dovuta 

allôapplicazione del secondo campo magnetico oscillante, dellôordine di qualche 
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Gauss, generato da una RF. Utilizzando questo principio fisico si sono sviluppate 

apparecchiature come quella in figura 1.1, che rappresentano uno strumento 

fondamentale nella diagnosi radiologica. 

 

 

 

Figura 1.1 La RM 3T è lo strumento odierno più potente a disposizione dei clinici nella diagnostica 

mediante questa metodica. 

 

Lôutilizzo clinico della RM ¯ diventato sempre più determinante nello studio di 

determinate regioni anatomiche, come il sistema nervoso centrale (SNC), 

lôapparato cardiovascolare e le articolazioni. Inoltre sfruttando le funzioni 

multiparametriche di questa metodica, lôapplicazione clinica si è recentemente 

ampliata anche al campo dellôoncologia, in particolare nello studio di alcune 

patologie come il carcinoma della mammella e della prostata.  

Nel caso del SNC lôimaging RM si è dimostrato estremamente efficace nello 

studio della patologia degenerativa e infiammatoria (ad esempio lôAIDS [3] o 

demielinizzazione nervosa [4]) oltre a fornire una buona definizione anatomica 

delle varie strutture nervose grazie allôelevato potere di contrasto tra i tessuti 

molli, combinato con lôassenza del segnale dovuto alle ossa del cranio. 



 

6 

 

Nellôambito dellôapparato cardiovascolare lôimaging RM consente non solo uno 

studio anatomico molto preciso, ma anche uno studio dinamico funzionale 

confermando le molteplici capacità di questa metodica. Lôesame viene prescritto 

per valutare malformazioni e tumori cardiaci o per studi cardiaci successivi ad 

un infarto [5]. 

Nelle valutazioni delle strutture articolari, come ad esempio i menischi e le 

componenti legamentose, lôimaging RM si pone in una condizione di vantaggio 

o addirittura di unica scelta di elezione per lôelevata risoluzione di contrasto, 

aumentata anche con lôintroduzione di sostanze paramagnetiche come il 

gadolinio. Nella medicina sportiva ¯ lôesame pi½ frequente in caso di traumi e 

lesioni da sovraccarico di tendini ed ossa. 

Nel campo oncologico lôimaging RM ha una importante espressione nello studio 

dellôadenocarcinoma prostatico, oggetto di questa tesi di specializzazione e il cui 

studio verrà esposto in maniera articolata. Un altro settore emergente è la 

spettroscopia con RM nella diagnosi del tumore alla mammella [6]. La tecnica 

spettroscopica si basa sullôanalisi di determinati voxel di tessuto mammario. Le 

variazioni in aumento della concentrazione dei metaboliti cellulari basati sulla 

colina, sostanza presente nellôorganismo, sono state correlate con la 

trasformazione del tessuto sano della mammella in tessuto neoplastico. Questa 

procedura è stata dimostrata come coadiuvante delle altre tecniche di indagine 

radiologica per aumentare la specificità1 nel differenziare tumori benigni e 

maligni, ma anche potenzialmente utile per monitorare lôefficacia del 

trattamento chemioterapico del tumore alla mammella, nellôambito di uno studio 

combinato con la PET [7]. La spettroscopia è comunque una tecnica già 

utilizzata anche in altri contesti clinici, come quello cerebrale, epatico e 

muscolare. In figura 1.2 è rappresentato un esempio di spettro proveniente da 

unôanalisi cerebrale. 

 

                                                 
1 In medicina la specificità è la capacità di un test di individuare i soggetti sani. 
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Figura 1.2 Spettroscopia RM del distretto cerebrale. Si notano i picchi dovuti ai diversi metaboliti presenti 

nel voxel selezionato. Nella figura vi sono presenti i picchi di colina, citrato ed N-acetil-aspartato (NAA). 
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1.2 Lôimaging in Risonanza Magnetica 

1.2.1 La fisica della Risonanza Magnetica 

Il principio fisico della RM consiste nel moto di precessione dei nuclei dotati di 

spin intrinseci intorno al campo magnetico statico B0, e nel rilevamento delle 

variazioni di magnetizzazione quando tali nuclei sono sottoposti allôeffetto di 

unôonda elettromagnetica. 

Quando dei nuclei atomici, dotati di momento magnetico di spin definito da 

‘ ά , con  fattore giromagnetico del nucleo e ά  momento angolare di 

spin, vengono posti allôinterno di un campo statico B0, essi assumono 

unôorientazione che dipende dallôintensit¨ e dal verso del campo magnetico 

introdotto. In particolare, un nucleo di spin 1/2 come lôidrogeno, posto in un 

campo magnetico statico può assumere due diverse orientazioni, parallela o 

antiparallela, rispetto al verso di B0 (figura 1.3). 

 

 

 

Figura 1.3 Nuclei di idrogeno orientati secondo il campo magnetico statico B0. Lôorientamento pu¸ essere 

parallelo o antiparallelo al campo con una distribuzione che segue la statistica di Boltzmann. 

 

Lôeffetto risultante è la creazione di un vettore macroscopico di magnetizzazione 

M di modulo diverso da zero, direzione e verso parallelo rispetto a B0, perché, 

secondo la statistica di Boltzmann, quello è lo stato energetico più popolato. 

Questa statistica, come noto, esprime lôandamento del rapporto tra le popolazioni 

di particelle allo stato fondamentale (N0) e quello eccitato (Ne) in funzione della 
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temperatura [8]. A temperatura ambiente il numero di nuclei con spin parallelo 

supera quelli con spin antiparallelo. Tale andamento è di tipo esponenziale ed è 

espresso dalla seguente relazione, dove compare la costante di Boltzmann K 

(ρȟσψπϽρπ ), lôenergia dei nuclei, e la temperatura T: 

 Ὡ
Ў

  (1.1) 

Dallôequazione 1.1 allôaumentare della temperatura diminuisce la differenza di 

popolazione tra i due stati. Inoltre i singoli momenti magnetici nucleari 

cominciano a ruotare attorno a B0 descrivendo un moto di precessione come in 

figura 1.3. 

La frequenza di risonanza con cui i protoni ruotano attorno al campo magnetico 

statico è detta frequenza di precessione di Larmor [9] e dipende dal tipo di nucleo 

e dallôintensit¨ di B0. Nel caso dellôimaging clinico queste frequenze sono 

dellôordine di 42,6 MHz per ogni Tesla di campo magnetico statico. In tali 

condizioni inoltre la componente della magnetizzazione trasversale alla 

direzione di B0 è nulla perché a causa della diversa fase di precessione le 

componenti trasverse dei singoli nuclei sono sparpagliate casualmente nel piano. 

Lo stato di equilibrio dei nuclei immersi in un campo statico B0 cambia 

introducendo delle onde elettromagnetiche la cui frequenza sia uguale a quella 

di precessione di Larmor. In queste condizioni si verifica il fenomeno di 

risonanza con passaggio di energia dalla radiazione elettromagnetica ai nuclei. 

Viste le frequenze dellôimaging dellôordine dei MHz, lôimpulso elettromagnetico 

di alcuni microsecondi sar¨ dellôordine della RF. La RF ¯ introdotta mediante un 

campo magnetico B1 rotante in un piano ortogonale a B0, ed è di intensità molto 

inferiore rispetto a B0, ovvero di qualche Gauss. Lôeffetto della RF sar¨ quello 

di creare una precessione dei nuclei anche attorno a B1 sincronizzando le fasi di 

precessione sui due piani. In aggiunta la popolazione di nuclei nello stato eccitato 

aumenterà a causa della RF. Il vettore di magnetizzazione macroscopica M 

tenderà a perdere la condizione di parallelismo con B0 avvicinandosi verso il 

piano trasverso su cui è stata generata la RF (figura 1.4). 
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Figura 1.4 Il vettore magnetizzazione macroscopica M0 tende a spostarsi sul piano XôYô a causa dellôeffetto 

della RF applicata e del conseguente B1 oscillante. 

 

La durata dellôapplicazione dellôimpulso a RF determina lôentit¨ della rotazione 

ottenuta dal vettore M. Se il tempo trascorso è sufficiente per produrre una 

rotazione di 90Á o 180Á si parla di impulso a 90Á o 180Á. Lôimpulso a 90Á ¯ quello 

che produce lôequivalenza tra le popolazioni di nuclei nei due livelli energetici, 

annullando quindi completamente la componente longitudinale a B0 (figura 1.5). 



 

11 

 

 

Figura 1.5 Nel caso di impulso RF a 90° le due popolazioni di nuclei si equivalgono annullando la 

componente parallela a quella antiparallela a B0. Lôeffetto ¯ quello di ottenere una risultante del vettore 

magnetizzazione M interamente sul piano XôYô. 

 

Lôenergia acquisita dai nuclei nella fase di eccitazione viene riemessa durante il 

rilassamento sotto forma di onde elettromagnetiche che costituiscono il segnale 

di risonanza. Il segnale ha ampiezza, durata e conformazione che dipendono da 

vari parametri intrinseci della struttura in esame. I parametri più importanti sono: 

la densit¨ protonica ɟ e i tempi di rilassamento T1 e T2. Esistono anche altri fattori 

che influiscono sul fenomeno come il chemical shift ed il Free Induction Decay 

(FID). Ecco una breve descrizione dei singoli parametri: 

¶ Densit¨ protonica ɟ: numero dei protoni risonanti per unità di volume di 

tessuto. Allôaumentare di tale valore, tenendo costanti gli altri parametri, 

aumenta lôintensit¨ del segnale. Il ruolo di questo fattore ¯ analogo a 

quello della densità elettronica nella tomografia computerizzata con la 

precisazione che la dipendenza dallôintensit¨ del segnale ¯ modulata dai 

valori dei tempi di rilassamento.  

¶ Tempo di rilassamento spin-reticolo T1: T1 è definito come il tempo 

necessario per cambiare il valore della componente longitudinale del 
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vettore magnetizzazione di un fattore e. T1 è infatti noto anche come 

ñtempo di rilassamento longitudinaleò ed ¯ una costante di tempo 

caratteristica per ogni tessuto o struttura in esame ed è pari al tempo 

necessario al vettore magnetizzazione per portarsi al 63% del suo valore 

di equilibrio. Nei tessuti biologici i valori di T1, che dipendono anche dal 

campo magnetico B0, oscillano tra centinaia di millisecondi a qualche 

secondo. 

 

 

 

 

Figura 1.6 Andamento della magnetizzazione longitudinale con costante di tempo T1. 

 

¶ Tempo di rilassamento spin-spin T2: T2 è definito come il tempo 

necessario al ritorno in equilibrio del vettore di magnetizzazione 

trasversa. Eô noto anche come ñtempo di rilassamento trasversaleò ed 

indica il tempo necessario per ridurre del 37% il valore assunto dalla 

magnetizzazione trasversale dopo il fenomeno di risonanza. Nei tessuti 

biologici T2 ha valori compresi nellôordine di decine o centinaia di 

millisecondi.  
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Figura 1.7 Andamento della magnetizzazione trasversa con costante di tempo T2. 

 

¶ Chemical shift: il chemical shift di un nucleo è la variazione relativa della 

frequenza di risonanza del nucleo rispetto ad una frequenza presa come 

riferimento. Tale variazione è riportata in parti per milione (ppm), si 

identifica con il simbolo ŭ ed ¯ di cruciale importanza nella tecnica 

spettroscopica che verrà affrontata successivamente in maniera 

approfondita. 

¶ Free Induction Decay (FID): Lôeccitazione attraverso lôimpulso a RF 

produce un segnale che è unôeco dellôimpulso iniziale. Il segnale presenta 

unôampiezza massima al momento dellôemissione dellôimpulso che è 

ridotta dalle disomogeneità del campo magnetico, tali da avere dei valori 

diversi da B0 in alcuni punti dello spazio. Questo segnale è proprio il Free 

Induction Decay. Le RM sono dotate di una bobina ricevente che rileva 

il segnale FID che risulta essere unôoscillazione smorzata che tende a 

zero in maniera quasi esponenziale. 
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Figura 1.8 Segnale di FID in funzione del tempo. Lôandamento di decrescita verso zero ¯ molto rapido nel 

tempo. 

 

Lôinformazione utilizzata per la ricostruzione dellôimmagine RM ¯ dovuta alla 

conversione del segnale di RMN per mezzo della trasformata di Fourier. Le 

diverse tecniche di acquisizione si ottengono da una combinazione di tutti i 

parametri che dipendono dalla formazione del segnale e dalla sua successiva 

conversione. Nella materia biologica la densità protonica è pressoché simile nel 

tessuto sano e in quello malato mentre sono diversi i tempi T1 e T2 quindi il 

contrasto dellôimmagine ¯ determinato dalla differenza tra questi tempi. Esistono 

molteplici metodiche di sequenze di impulsi oltre a quelle pesate in T1 e T2, come 

la tecnica di perfusione, la diffusione e la spettroscopia.  

La combinazione di queste tecniche è propedeutica al miglioramento 

dellôinformazione clinica. Ad esempio, nel caso del carcinoma della prostata, le 

immagini ottenute mediante tecnica pesata in T2 sono sensibili, ma mancano di 

specificità in quanto non permettono di distinguere adeguatamente tra iperplasia 

prostatica benigna e tumore. Eô stato infatti dimostrato che le immagini in T2 

hanno una specificità del 43% ed una sensibilità2 dellô85% per la diagnosi di 

tumori non palpabili situati nella zona ghiandolare posteriore [10]. Vi è quindi 

necessità di migliorare le immagini pesate in T2 con altre metodologie di 

imaging. Pertanto ¯ stata sviluppata lôacquisizione di un immagine relativa alla 

                                                 
2 In medicina la sensibilità è la capacità di un test di individuare i soggetti malati. 
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ñdiffusivit¨ apparenteò, con evidenze in letteratura dellôutilizzo del coefficiente 

di diffusione apparente (ADC) per differenziare tra struttura sana e tumorale 

[11]. 

 

1.2.2 La generazione dellôimmagine e il k-spazio 

La generazione delle immagini in RM avviene attraverso la ripetuta acquisizione 

di segnali provenienti dal corpo e lôopportuna modulazione delle bobine di 

gradiente. Ci¸ comporta che ogni voxel dellôimmagine abbia una frequenza e/o 

una fase diversa rispetto a tutti gli altri, in modo tale da separare i segnali 

provenienti da una singola zona. 

Lôimaging avviene attraverso tre gradienti separati dovuti allôapplicazione dei 

campi oscillanti: 

¶ Gradiente di selezione della sezione, che consiste nella scomposizione 

del volume campione in slice di spessore desiderato. Lôeffetto del 

gradiente è quello di modificare il campo magnetico complessivo e, 

conseguentemente, la frequenza di Larmor nella fetta eccitata. Sapendo 

in quale area del volume è stato applicato il gradiente e misurando il 

segnale di ritorno è possibile assegnare al segnale una posizione nel 

campione. Lo spessore della slice è inversamente proporzionale 

allôintensit¨ del gradiente di selezione e direttamente proporzionale al 

range di frequenza dellôimpulso. 

¶ Gradiente di codifica in frequenza, che avviene applicando un gradiente 

dopo lôimpulso a RF e durante lôacquisizione del segnale emesso lungo 

uno dei due assi ortogonali alla sezione (per fissare le idee ci riferiremo 

alla direzione x). Il segnale acquisito è la somma di segnali a frequenze 

diverse, le quali possono essere ottenute tramite la trasformata di Fourier. 

Con la corrispondenza di ogni frequenza ad una posizione spaziale, si 

ottiene una localizzazione in una dimensione. Per localizzare gli spin 
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anche nella seconda direzione ortogonale (y), è necessario utilizzare la 

codifica di fase. 

¶ Gradiente di codifica in fase, che avviene applicando il gradiente lungo 

y dopo lôimpulso a RF ma prima dellôacquisizione. Si ottiene uno shift 

delle fasi lungo y. Per acquisire informazioni spaziali e dunque ottenere 

un campionamento significativo lungo la direzione della fase è 

necessario che la sequenza venga ripetuta un certo numero di volte. 

 

Come gi¨ accennato, lôutilizzo dellôanalisi di Fourier ¯ di fondamentale 

importanza per elaborare il segnale. Lo spazio ottenuto dalla conversione di ogni 

singolo voxel dal dominio delle frequenze a quello delle posizioni è detto k-

spazio. Il k-spazio è una rappresentazione bidimensionale di tutte le posizioni 

della slice al variare dellôampiezza del gradiente di fase. Il tempo trascorso tra 

lôerogazione dellôimpulso e il picco di segnale eco ¯ detto tempo di eco (TE). I 

segnali eco sono acquisiti sotto gradiente (frequency encoding). Ogni volta che 

si ripete la sequenza dopo un tempo di ripetizione (TR) si acquisisce un nuovo 

eco con un gradiente di codifica di fase diverso. Alla fine dellôacquisizione il k-

spazio risulta tutto riempito ed attraverso una trasformata di Fourier 

bidimensionale si ottiene lôimmagine (figura 1.9). 

 

Figura 1.9 Alla fine dellôacquisizione di tutti i segnali di eco risulta riempito il k-spazio. Lo spazio k risulta 

costituito da frequenze spaziali, quindi ¯ necessaria unôantitrasformata di Fourier per ottenere lôimmagine 

nello spazio. 
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Dal punto di vista matematico il k-spazio è il dominio della trasformata di 

Fourier dellôimmagine di RM che si vuole ottenere. Il k ¯ il numero dôonda 

k=2ˊ/ɚ con ɚ lunghezza dôonda, ed essendo un vettore esso ha tre componenti 

nello spazio, ovvero kx, ky e kz. Le immagini possono essere decomposte nelle 

somme di onde seno e coseno con differente frequenza ed orientazione. Il k-

spazio consiste nellôinsieme dei coefficienti che costituiscono il fattore peso di 

queste onde seno e coseno. Le coordinate del k-spazio si esprimono in cicli per 

unità di lunghezza. La distanza dei punti dal centro del k-spazio determina la 

frequenza delle linee ripetute: in particolare la frequenza cresce allôaumentare 

della distanza dal centro del k-spazio; quindi ne segue che il centro del k-spazio 

contiene informazioni pi½ grossolane sulla struttura dellôimmagine ed in 

particolare sullôintensit¨ del segnale, mentre le regioni più lontane codificano i 

dettagli, prevalentemente i margini delle strutture. La transizione dalle 

informazioni grossolane ai dettagli è graduale dal centro del k-spazio ai suoi 

estremi. Talvolta può essere utile non acquisire tutto il k-spazio ma anche solo 

la metà di esso, riducendo il tempo di acquisizione dei dati. Ad esempio, 

applicando il metodo ñHalf Fourierò vengono acquisiti solamente i segnali che 

riempiono la parte positiva del k-spazio e le righe più centrali della metà 

negativa. 

Per ricostruire le immagini RM viene utilizzata lôoperazione della trasformata 

discreta di Fourier (DFT) piuttosto che una continua [12]. Questo perché i dati 

memorizzati nel k-spazio sono discreti. La DFT e la sua inversa sono definite 

come una serie matematica in cui il numero di termini corrisponde al numero dei 

campioni della curva da trasformare. I termini della serie sono sommati per 

calcolare il valore di un pixel nellôimmagine finale RM. La trasformata di 

Fourier veloce (FFT) è un algoritmo ormai riconosciuto come il più efficiente 

per il calcolo della DFT, ed è quello implementato in tutte le apparecchiature di 

RM. Una DFT bidimensionale ricostruisce unôimmagine 2D dal k-spazio. La 

DFT a 2D è implementata come tante FFT separate, una per ogni riga del k-

spazio, su cui vengono poi calcolate le FFT lungo le colonne, tante quante le 



 

18 

 

colonne del k-spazio. Per cui, ad esempio, se il k-spazio contiene 256 righe e 

256 colonne, la ricostruzione dellôimmagine richiede in tutto 512 FFT. La 

trasformata di Fourier volumetrica (3D) ¯ unôestensione della DFT. 

 

1.2.3 Acquisizioni pesate in T1 e in T2 

Le tecniche di imaging radiologico e medico-nucleare più diffuse permettono di 

ottenere informazioni da una sola grandezza fisica: ad esempio, lôattenuazione 

dei raggi X in TC ed in diagnostica tradizionale, o la concentrazione del 

tracciante radioattivo in Medicina Nucleare. La tecnica di imaging in RM invece 

produce immagini sfruttando diverse grandezze fisiche, a seconda del tipo di 

sequenza di eccitazione utilizzata. 

Affinché una patologia o, più in generale, un qualsiasi tessuto risulti visibile, è 

necessario che ci sia contrasto (ñweightingò), ovvero una differenza di intensit¨ 

di segnale tra la struttura di interesse e i tessuti adiacenti.  

Le sequenze RM sono un insieme di impulsi di RF che danno la possibilità di 

ottenere immagini dipendenti dal T1 o dal T2. Nel caso delle acquisizioni pesate 

in T1, si impostano TR e TE molto brevi (rispettivamente minore di 500 ms e 

minore di 30 ms) in modo da ottenere un TE molto minore del T2 nel tessuto e 

minore del TR. In questa condizione lôequazione del segnale prodotto S (1.2) si 

potrà approssimare alla (1.3): 

Ὓ  ”ϽὩ ρ ςὩ Ὡ    (1.2)   

Ὓ  ”Ͻρ Ὡ    (1.3)   

Al contrario, nel caso delle acquisizioni pesate in T2 vi è sia un TR molto lungo 

(maggiore di 1500 ms) che un TE lungo (maggiore di 80 ms) in modo da 

approssimare la (1.2) alla (1.4): 

Ὓ  ”ϽὩ    (1.4)   
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Le sequenze reali sono determinate da compromessi sui parametri per cui la 

dipendenza dalla densit¨ protonica ɟ, da T1 e da T2 è sempre presente ma con 

scelte diverse a seconda che si voglia esaltare un contrasto rispetto ad un altro. 

La sequenza pesata in T1 è detta di tipo Partial Saturation, in quanto formata da 

una serie di impulsi RF di 90° ad intervalli di tempo regolari, ciascuno della 

durata sufficiente per ruotare i momenti magnetici dei protoni di 90°.  

La sequenza pesata in T2 è detta di tipo Spin-Echo; in essa vengono applicati due 

impulsi RF, uno a 90° ed uno a 180°. Il primo impulso a 90° ruota tutta la 

magnetizzazione nel piano trasverso rispetto al campo magnetico applicato, e 

produce un segnale FID che tende a zero con la costante di tempo T2. Applicando 

dopo un certo intervallo di tempo di eco TE/2 un impulso a 180°, il verso in cui 

gli spin precedono cambia. Visto che ogni spin si trova immerso nello stesso 

campo magnetico precedente, esso tenderà a ritornare alla posizione iniziale con 

la stessa velocit¨ di prima, causando un ñriavvolgimentoò delle fasi ed una nuova 

acquisizione della coerenza da parte del segnale. 

I segnali RM formano unôimmagine in cui le tonalit¨ di grigio dei tessuti 

rappresentati sono tanto più chiare quanto più intenso è il segnale emesso da essi. 

Ad esempio il tessuto adiposo ha un T1 breve a differenza dellôacqua quindi se 

si vuole esaltare questo contrasto si deve utilizzare una pesatura in T1. Il T2 

elevato è invece caratteristico di molecole di piccole dimensioni, mentre le 

molecole pi½ grandi come lôacqua hanno un T2 molto più breve.  

Un esempio di come la pesatura scelta modifichi unôimmagine dellôencefalo ¯ 

visibile in figura 1.10. 
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Figura 1.10 Immagini RM cerebrali con acquisizione in T1 a sinistra e T2 a destra. In T1 la sostanza bianca 

è più chiara della grigia e il liquor appare scuro. In T2 invece la sostanza bianca è più scura della grigia e il 

liquor ¯ chiaro. In entrambe le sequenze lôosso appare scuro perché contiene pochi atomi di idrogeno. 

 

Un altro esempio di come la pesatura della sequenza esalti diversi particolari 

anatomici è evidente nel caso della prostata (figure 1.11-1.12). Lôanatomia della 

prostata, così come descritta da McNeal nel 1981 [13], si compone di 4 zone, la 

cui individuazione ¯ fondamentale perch® nel 70% dei casi lôorigine 

dellôadenocarcinoma ¯ sito nella porzione periferica [14], con tipica 

localizzazione posteriore. Le sequenze di RM pesate in T2 costituiscono la 

metodica ideale per lo studio dellôarchitettura interna della prostata come si può 

evincere dalla figura 1.11. Nelle sequenze pesate in T1 invece la suddivisione in 

zone non è possibile e la prostata appare omogeneamente di basso segnale, 

nonostante questa tecnica viene anchôessa utilizzata per evidenziare eventuali 

fenomeni emorragici post-biopsia (figura 1.12). 
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Figura 1.11 Anatomia della prostata individuata tramite una sequenza di acquisizione in T2. È possibile 

individuare tramite la freccia rossa la regione periferica in basso, dove si forma la maggioranza dei tumori 

alla prostata. 

 

 

 

Figura 1.12 Sequenza in T1 dove è possibile individuare eventuali ematomi post esame bioptico, come 

evidenziato dalla freccia rossa che indica la zona pi½ chiara, dove si trova lôematoma. 
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Nellôimaging RM della prostata la sequenza in T2 è essenziale per ottenere una 

corretta differenziazione tra la regione periferica e quella centrale-transizionale, 

che si basa esclusivamente su una lieve differenza in termini di contenuto 

acquoso. I limiti che conducono alla necessità di integrare la sequenza in T2 con 

tecniche multiparametriche di acquisizione sono la difficoltà di identificazione 

di lesioni uniche in zona transizionale, la sottostima di forme multicentriche, la 

scarsa specificità nella caratterizzazione e la non riconoscibilità di recidive. 

 

1.2.4 Perfusione  

Lôimaging di perfusione permette di studiare il passaggio transiente di un bolo 

di mezzo di contrasto mediante una scansione dinamica rapida. Durante i primi 

anni di applicazione della RM si pensava che questa tecnica non avrebbe avuto 

bisogno di mezzi di contrasto artificiali, grazie allôelevato contrasto intrinseco 

della metodica. I mezzi di contrasto paramagnetici più utilizzati nella pratica 

clinica sono basati sul gadolinio. Sono dette paramagnetiche quelle sostanze che, 

essendo dotate di elettroni spaiati, presentano suscettibilità magnetica positiva. 

Il gadolinio spesso viene legato ad agenti chelanti per neutralizzare lôeffetto 

tossico degli ioni liberi. 

Il meccanismo di azione dei mezzi di contrasto in RM è quello di influenzare la 

densità protonica o i tempi di rilassamento. I mezzi di contrasto basati sul 

gadolinio abbreviano sia T1 che T2 con effetto preponderante sul T1 a basse dosi 

di mezzo di contrasto e sul T2 a dosi pi½ alte. Nellôesame della prostata si sfrutta 

lôaccorciamento del T1 secondo lôequazione di Solomon-Bloembergen [15]: 

  ὶὋὨ  (1.5) 

In questa equazione T10 rappresenta il T1 prima dellôiniezione del contrasto, T1 

quello dopo lôiniezione e r1 il coefficiente di rilassamento molecolare (misurato 

in mmol-1s-1), che dipende dalla concentrazione di gadolinio nei tessuti. 

Lo studio dinamico della prostata si basa sulla valutazione della neo angiogenesi 

del tumore con un aumento del segnale T1 del tessuto neoplastico per maggiore 
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accumulo di mezzo di contrasto nello spazio extra-cellulare rispetto al tessuto 

sano (figura 1.13). 

 

 

 

 

Figura 1.13 Acquisizione in perfusione assiale durante la somministrazione del mezzo di contrasto 

paramagnetico mediante iniettore automatico (25 fasi ï 3 minuti). Le zone più chiare sono quelle che 

prendono maggiore contrasto: al centro della prostata, indicata dalla freccia rossa, si trova un maggiore 

accumulo dovuto a tessuto neoplastico; le frecce blu invece indicano i vasi linfonodali, anchôessi 

caratterizzati da un accumulo di sostanza paramagnetica di contrasto. 

 

Lo studio dinamico di perfusione ha una sua interpretazione semi quantitativa 

attraverso le curve dellôintensit¨ del segnale in funzione del tempo. Una prima 

classificazione è stata effettuata tramite i diversi comportamenti della curva dopo 

aver raggiunto il picco di massima intensità (figura 1.14). Se il plateau post-picco 

presenta un progressivo aumento del segnale il comportamento è di tipo benigno; 

se invece il plateau si mantiene costante nel tempo allora la situazione è 

indeterminata; se infine il plateau è caratterizzato da un suo wash-out rate, 

ovvero di perdita di presa di contrasto nel tempo, è sintomatico di una lesione 

neoplastica. Uno degli scopi della collaborazione dellôEsperto in Fisica Medica 

col clinico è quella di aiutarlo in unôinterpretazione sempre pi½ oggettiva delle 

immagini, ad esempio cercando di estrarre nuovi parametri eventualmente 
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correlabili alla valutazione clinica del caso. A questo proposito esistono altri 

fattori della curva che si potrebbero analizzare come ad esempio: il wash in, 

ovvero la pendenza massima della curva nel TTP (Time To Peak) della figura 

1.14; lôonset time, ovvero il tempo di comparsa dellôenhancement; il PE (peak 

enhancement), valore di enhancement del picco.  

 

Figura 1.14 Classificazione delle curve di perfusione a seconda del comportamento del plateau seguente 

al picco di massimo segnale di presa del mezzo di contrasto.   

 

1.2.5 Spettroscopia  

La spettroscopia in RM consente di analizzare ñin vivoò la concentrazione di 

specifici metaboliti coinvolti nello sviluppo del tumore permettendo una 

mappatura di tutti i tessuti in maniera non invasiva. Sin dalla sua introduzione 

questa tecnica ha permesso di fornire al clinico informazioni quantitative sugli 

spettri di ciascun metabolita con un approccio molto diverso rispetto al comune 

imaging radiologico.  

Il principio fisico su cui si basa è dovuto al concetto già introdotto di ñchemical 

shiftò che adesso verrà affrontato in maniera più approfondita. Il campo 

magnetico esterno B0 è generato per mezzo del magnete. Lôintensit¨ del campo 

magnetico al nucleo è direttamente proporzionale alla frequenza di risonanza 

mediante il noto fattore giromagnetico ɔ. Nellôesame di RM il segnale ¯ dovuto 

per la quasi totalit¨ dai protoni, il cui ɔ ¯ precisamente 42,58 MHz/T [16],  quindi 

in unôapparecchiatura 3T i protoni risuonano a circa 129 MHz. Le differenze di 
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frequenza dovute allôalone elettronico che scherma i diversi metaboliti sono 

nellôordine di alcune centinaia di Hz rispetto al segnale protonico di 129 MHz, 

ma ogni elemento chimico ha una sua frequenza di risonanza che permette di 

identificarlo univocamente in unôanalisi spettroscopica fornendo al clinico 

informazioni sulla composizione dei tessuti oggetto dellôindagine clinica. 

Lo spostamento chimico viene calcolato come la differenza rispetto a una 

frequenza di riferimento e, come già descritto, si misura in ppm (equazione 1.6).  

 ρπ   (1.6) 

Negli spettri di protoni lo zero di riferimento era un composto che in realtà non 

è presente nello spettro, ma che viene utilizzato per ragioni storiche [17]. Eô pi½ 

utile una scala in frequenza (figura 1.15) che tenga conto delle differenze rispetto 

al valore di frequenza dellôacqua, preso come riferimento. 

 

Figura 1.15 Rappresentazione di una scala di spostamento chimico. Lo zero della scala in Hz è la frequenza 

dellôacqua mentre nella scala ppm lo zero ¯ la frequenza di un composto di riferimento. 

 

Lo spettro protonico è ottenuto da una trasformazione di Fourier del segnale. La 

trasformata è un metodo che calcola le intensità del segnale in funzione della 

frequenza. In figura 1.16 vi è la rappresentazione pittorica di un segnale di 
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spettroscopia RM (b) ottenuto dalla somma di frequenze diverse (a). Dal segnale 

complessivo si ottiene lo spettro (figura 1.17), la cui larghezza di banda dipende 

dalla velocità di campionamento del segnale di dominio temporale che è 

dellôordine di poche centinaia di Hertz. 

 

 

Figura 1.16 Il segnale di spettroscopia RM è ottenuto dalla somma di segnali di frequenza diversa. Se si 

sommano le tracce in (a) si produce un segnale complessivo come quello in (b). Il segnale in (b) è un tipico 

segnale di spettroscopia, definito come FID, di cui sono illustrate solo le parti reali. Lo spettro ottenuto da 

questo segnale è in figura 1.17. 

 

 

Figura 1.17 Trasformata di Fourier del segnale della figura 1.16. Il segnale di sinistra ha un decadimento 

breve e, di conseguenza, un picco ampio. Il segnale a destra ha invece il decadimento più lungo. Le aree di 

picco sono uguali poich® lôintensit¨ del primo punto ¯ uguale per tutte e tre le componenti del segnale. 
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La figura 1.17 mostra tre diverse risonanze con la stessa area di picco, che può 

essere stimata dallôaltezza del picco moltiplicata per la FWHM dello stesso. La 

FWHM è inversamente proporzionale alla costante del tempo di decadimento 

del segnale RM (equazione 1.4). La costante di decadimento è parzialmente 

influenzata anche dallôomogeneit¨ del campo magnetico. In tal senso è utile 

lôapplicazione di uno ñshimmingò, ovvero di una procedura di massimizzazione 

dellôomogeneit¨ del campo magnetico, che allunga il T2 e riduce la possibilità di 

sovrapposizione dei picchi aumentandone lôaltezza. Grazie allôaumento 

dellôaltezza del picco il rapporto segnale/rumore migliora. 

I software utilizzati per elaborare gli spettri protonici hanno come comune 

denominatore la soppressione del segnale dellôacqua, di intensit¨ di diversi 

ordini di grandezza superiori rispetto a quella dei metaboliti oggetto 

dellôindagine. Per ottenere le informazioni sul tessuto specifico si deve definire 

il volume di interesse. Sono disponibili diversi metodi di selezione del volume, 

ma nello studio svolto in questa tesi la tecnica utilizzata è stata la PRESS (Point 

RESolved Spectroscopy), il metodo dôelezione negli spettri protonici. La 

sequenza di acquisizione include un impulso di eccitazione a 90 gradi seguito da 

due impulsi di eco a 180 gradi. 

Nella spettroscopia della prostata i metaboliti di interesse sono: citrato (Ci), 

creatina (Cr) e colina (Ch). Lo studio valuta la concentrazione nella prostata di 

questi tre composti: il citrato, che è normalmente presente nella prostata sana; la 

creatina, che può aumentare nella flogosi ed in tutti i processi proliferativi; la 

colina, specifico metabolita di una trasformazione neoplastica. Il risultato è uno 

spettro (figura 1.18) che diventa caratteristico nel distinguere un sospetto di 

neoplasia da uno di flogosi o di ipertrofia. 
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Figura 1.18 Tipico spettro da una prostata sana, con elevati valori di citrato e bassi valori di colina. Si noti 

la voxelizzazione della prostata (prima figura in alto a sinistra) in 30 zone. In ciascuno di questi voxel è 

possibile ottenere uno spettro relativo a quella localizzazione anatomica. 

 

Il parametro analitico più comune nella valutazione degli spettri generati nello 

studio spettroscopico della prostata è il rapporto tra la somma delle aree dei 

picchi gaussiani della colina e creatina con quello del citrato [18]. Valori 

maggiori di 1 di (Ch+Cr)/Ci sono generalmente indicatori di neoplasia, sebbene 

la tecnica sia ancora in fase di consolidamento nel fornire soglie quantitative 

oltre le quali ci sia certezza di presenza di una neoplasia [19]. Malgrado tali 

incertezze, la metodica appare, nel caso specifico della prostata, di ausilio 

allôimaging morfologico RM pesato in T2 grazie soprattutto alle seguenti 

prerogative: maggiore accuratezza nella misura del volume del tumore, 

compatibilmente con la risoluzione della metodica (circa 0,5 cm3) [20]; 

localizzazione del tumore intra ghiandolare; accertamento dellôaggressivit¨, con 

correlazione tra lôelevato valore di colina e la classificazione istologica [21]. 
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1.2.6 Diffusione 

La diffusione (DWI) sfrutta il movimento delle molecole dôacqua attraverso i 

componenti tissutali (membrane cellulari, macromolecole) valutandone la libertà 

di movimento, in un classico esempio di moto browniano. Questa tecnica 

fornisce informazioni qualitative e quantitative che riflettono la cellularità e 

lôintegrit¨ delle membrane ed è quindi integrativa rispetto alle informazioni 

fornite dalla RM morfologica convenzionale. Il grado di diffusione dellôacqua 

nei tessuti biologici è inversamente proporzionale alla cellularità tissutale e 

allôintegrit¨ delle membrane [22ï24]. Il movimento di molecole di acqua è più 

limitato nei tessuti ad alta densità cellulare e con membrane intatte, come ad 

esempio in un tessuto neoplastico. Questo movimento può essere rilevato alla 

DWI come unôattenuazione nellôintensit¨ di segnale che a sua volta ¯ 

proporzionale al grado di moto dellôacqua.  

Lôimaging di diffusione ¯ tipicamente eseguito utilizzando una sequenza Spin-

Echo nella quale vengono aggiunti impulsi di gradiente che fanno variare 

linearmente lôomogeneit¨ del campo magnetico. In particolare, finch® la 

precessione è proporzionale alla forza magnetica, i protoni danno inizio alla 

precessione a ritmi diversi, con conseguente dispersione della fase e perdita di 

segnale. Un altro impulso di gradiente viene applicato nella stessa direzione ma 

con magnitudo opposto per rimettere in fase gli spin. L'orientamento non sarà 

perfetto nel caso in cui i protoni si siano spostati durante l'intervallo di tempo tra 

gli impulsi e il segnale misurato dalla RM sarà ridotto. Questa riduzione del 

segnale a causa dell'applicazione del gradiente di impulsi può essere correlato 

alla quantit¨ di diffusione che sta avvenendo tramite lôequazione 1.4. La 

sensibilità di tali sequenze può essere variata modificando il gradiente di 

ampiezza, la sua durata, e lôintervallo di tempo tra coppie di gradienti. Nella 

pratica clinica questa sensibilità può essere modificata mediante un parametro, 

detto ñb-valueò, termine storico tratto dallôarticolo di riferimento di Stejskal e 

Tanner del 1965, dove veniva descritto il metodo di gradiente di diffusione [25]. 
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Il b-value ¯ un fattore che indica lôampiezza e la durata dei gradienti. Pi½ alto ¯ 

questo valore e maggiore sar¨ lôeffetto di diffusione. Se S0 è il segnale RM alla 

baseline (con b=0) e D è il coefficiente di diffusione, il segnale S dopo 

lôapplicazione del gradiente di diffusione ¯ dato da: 

Ὓ ὛὩ  (1.7) 

Il termine esponenziale si comporta in maniera analoga a quello e-T
E

/T
2 introdotto 

nellôequazione 1.4. Il valore di b ¯ selezionato prima dellôacquisizione e varia 

generalmente da 0 a 2000 s/mm2. La scelta ottimale del b-value non è 

chiaramente definita e dipende da numerosi fattori quali lôintensit¨ del campo 

magnetico, il numero medio di segnali, le caratteristiche anatomiche e la 

patologia esaminata. Nellôesame della prostata con magnete ad alto campo (3T) 

comunemente vengono utilizzati b-value 0, 400, 1000 e 2000 per la migliore 

caratterizzazione con diverse intensità di gradiente, condizione non realizzabile 

con campi di minore intensità (1,5T) che garantiscono un b-value massimo di 

1200. Il passaggio successivo è la ricostruzione della mappa del coefficiente 

apparente di diffusione (ADC) mediante la seguente equazione:  

ὃὈὅ ÌÎ    (1.8) 

Lôequazione 1.8 fornisce informazioni quantitative sui processi diffusivi, 

eliminando gli effetti dovuti alla pesatura in T2 per lôacquisizione. Questo perch® 

lôimmagine originale acquisita non è una mappa di ADC, bensì pesata in 

diffusione e in T2. Lôeffetto della pesatura in T2 potrebbe ñcontaminareò 

lôimmagine rendendola pi½ o meno scura in lesioni con breve o lungo T2. Per 

ovviare a questo problema si preferisce passare ad una mappa. 

La mappa è una pura visualizzazione di valori di ADC. Le intensità del segnale 

sono opposte a quelle dellôimmagine di diffusione, e questo pu¸ creare 

confusione al Radiologo in fase di visualizzazione (figura 1.19). 
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Figura 1.19 Differenze tra unôimmagine in DWI e lôequivalente mappa di ADC. Nellôacquisizione in DWI 

vi ¯ evidenziata unôarea iperintensa nellôemisfero cerebrale di destra, che in ADC si ribalta trasformandosi 

in ipointensa. Lôimmagine ADC risulta banalmente il ñnegativoò della DWI. 

 

I tessuti con valore basso di ADC appaiono scuri, con un contrasto sempre più 

chiaro allôaumentare dellôADC. Il valore di ADC ¯ espresso in mm2/s e nel 

tessuto sano è comunemente attorno a valori superiori a 1000*10-3 mm2/s. 

Tuttavia non esiste attualmente una soglia che distingua il tessuto sano da quello 

malato. A causa di ciò, molti studi odierni sono orientati alla ricerca di una 

correlazione tra il grading della malattia e il valore di ADC, ovvero 

allôidentificazione di un biomarker da utilizzare sia in fase di stadiazione che di 

successiva verifica dellôefficacia della terapia [26ï28].  

Sebbene unôinformazione tridimensionale sia sufficiente a descrivere lo spazio, 

spesso si usano anche più direzioni usando un tensore di diffusione (DTI) [29]. 

Il tensore è calcolato per queste immagini da sorgenti multi-direzionali usando 

una tecnica di calcolo attraverso una regressione lineare che migliora 

lôaccuratezza e il rapporto segnale/rumore dellôimmagine. 

Lo spostamento di una singola molecola di acqua che si verifica nel corso di un 

processo di diffusione è stimato in circa 8 µm. Considerando che le dimensioni 

delle cellule nel corpo umano sono attorno ai 10 µm [30], le informazioni fornite 

dalla DWI riflettono i cambiamenti che si verificano in una scala cellulare. 
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Grazie a ciò, la DWI risulta essere uno strumento vantaggioso per valutare i 

cambiamenti nel microambiente tumorale. 

Lôimaging di DWI ¯ caratterizzato da elevata sensibilità di movimento e, di 

conseguenza, richiede lôutilizzo di sequenze di eccitazione molto rapide. 

Recentemente sono state sviluppate bobine di gradiente ultraveloce come lôecho-

planar imaging (EPI), con acquisizioni intorno ai 100 millisecondi, che vengono 

usate per misure di diffusione di organi intra-addominali e della prostata [31]. 

LôEPI ¯ per¸ molto sensibile alla distorsione geometrica e agli artefatti da 

suscettivit¨, quindi, nellôacquisizione della RM della prostata ¯ necessario un 

buono shimming ed una riduzione del tempo di eco. Lo shimming si ottiene 

posizionando di alcune bobine supplementari oltre a quelle di gradiente. Queste 

bobine hanno lôobiettivo di creare campi magnetici, e quindi correnti, per 

annullare le imperfezioni e le non linearità del campo magnetico principale, in 

modo tale da rendere B0 il più omogeneo possibile mantenendo costante la 

frequenza di Larmor nella zona in cui si vuole generare lôimmagine. 
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1.3 Il ruolo dellôEsperto in Fisica Medica 

nellôimaging multiparametrico di Risonanza 

Magnetica 

 

Il ruolo dellôEsperto in Fisica Medica ¯ inquadrato in tre diverse aree di attivit¨: 

la garanzia della qualit¨ delle prestazioni radiologiche allôinterno di una struttura 

ospedaliera, un compito di didattica e di ricerca scientifica ed un ruolo da trait 

dôunion in un gruppo multidisciplinare di figure eterogenee presenti nei reparti 

di Diagnostica per Immagini, Radioterapia e Medicina Nucleare. Le tre aree 

dovrebbero teoricamente essere praticate alla stessa maniera nel percorso 

lavorativo del professionista, sebbene la realtà spesso imponga una maggiore 

concentrazione nella garanzia della qualità della prestazione, per mancanza di 

forza-lavoro allôinterno del reparto. 

Uno degli scopi di questa tesi ¯ di dimostrare come la figura dellôEsperto in 

Fisica Medica sia di cruciale importanza allôinterno di un team multidisciplinare 

nellôottica di un lavoro di ricerca. La formazione universitaria dellôEsperto in 

Fisica Medica lo pone in un ruolo fondamentale nei metodi di quantificazione e 

valutazione delle immagini e del dato clinico. Lôanalisi di tipo quantitativa deve 

però essere integrata dal parere clinico del medico, in una collaborazione 

continua e con lôobiettivo finale di migliorare la qualit¨ della prestazione clinica.  

I possibili settori dellôimaging multiparametrico di RM in cui lôEsperto in Fisica 

Medica può fornire un importante contributo sono:  

¶ Lo sviluppo e lôottimizzazione dei software di post-elaborazione di RM 

in collaborazione con le aziende costruttrici. Lôottimizzazione dei 

software di acquisizione di RM è un processo importante per migliorare 

la qualit¨ dellôimmagine radiologica. Il miglioramento dei protocolli ¯ un 

lavoro complesso che si pu¸ ottenere solo dopo unôattenta valutazione ed 

una lunga fase di testing, da svolgere spesso anche in collaborazione con 
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le case costruttrici delle apparecchiature. Il ruolo dellôEsperto in Fisica 

Medica è cruciale perché può tradurre le esigenze cliniche del radiologo 

in modifiche dei software, soprattutto in quelli di post-elaborazione 

dellôimmagine. Nella RM multiparametrica ciascuna delle tecniche ha il 

proprio protocollo di acquisizione, quindi lôottimizzazione deve essere 

mirata al tipo di metodica. In un discorso di carattere generale lôobiettivo 

è quello di ottenere dei compromessi tra le diverse proprietà 

dellôimmagine riducendo tutti gli effetti di distorsione o alterazione 

dellôimmagine, che provocano una rappresentazione non corrispondente 

alla realt¨. Ad esempio nellôelaborazione del segnale sottoposto ad 

analisi spettroscopica, lôutente pu¸ personalizzare il tipo di metaboliti 

che vuole mettere in risalto, scegliendolo a seconda della caratteristiche 

del tessuto oggetto dellôindagine.  

¶ I controlli di qualità in RM, integrando i classici controlli con analisi più 

focalizzate sulle nuove tecniche di acquisizione. Una trattazione più 

completa è riservata nel paragrafo seguente, dove vengono prima 

descritti brevemente i controlli di qualità classici e poi gli innovativi 

controlli di qualità legati alle nuove acquisizioni multiparametriche in 

RM. 

¶ Il contributo nellôanalisi statistica del dato clinico, con un lavoro di 

modellizzazione dellôinformazione clinica per renderla interpretabile e 

valutabile oggettivamente. Questo è un settore che dovrebbe essere 

assegnato ad uno statistico, ma spesso questa figura è assente nel 

supporto alla ricerca clinica e quindi può essere demandato ad una figura 

con unôottima formazione di tipo matematico, come lôEsperto in Fisica 

Medica. Il primo passo è quello della raccolta di informazioni finalizzata 

ad ottenere una migliore comprensione delle cause, dellôevoluzione e 

delle modalità di diagnosi e di trattamento. Successivamente si passa ad 

una pianificazione ed una definizione degli obiettivi specifici che il 
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clinico vuole raggiungere e che verranno ottenuti mediante una specifica 

tecnica statistica, scelta dallôEsperto in Fisica Medica. I risultati del 

report statistico vengono poi discussi col medico prima di una 

validazione definitiva in termini di pubblicazione scientifica. 

 

1.3.1 I controlli di qualità classici in Risonanza 

Magnetica 

I controlli di qualità delle apparecchiature di RM sono definiti in Italia dal D.M. 

del 02/08/1991 [32] e si limitano a pochi parametri di imaging, quali lôuniformit¨ 

dellôimmagine, la distorsione geometrica ed il rapporto segnale/rumore [33]. 

Non esistendo dei protocolli di qualità definiti in ambito nazionale, i riferimenti 

sono quelli Eurospin [34,35], della National Electric Manufacturers Association 

(NEMA) [36] e dellôAmerican Association of Physicist in Medicine (AAPM) 

[37]. I protocolli Eurospin sono caratterizzati dallôutilizzo di fantocci specifici, 

acquisizioni a strato singolo e con lôobiettivo di valutare la capacità di 

caratterizzazione tissutale da parte dei tomografi RM. La NEMA si concentra 

anche su parametri di non imaging come il rumore acustico, i gradienti magnetici 

ed il tasso di assorbimento specifico (SAR) della radiazione elettromagnetica nel 

corpo umano. LôAAPM fornisce un ottimo protocollo di qualit¨, grazie a molte 

indicazioni sulle tolleranze da seguire nei controlli.  

Le procedure dôesecuzione dei controlli sono inoltre determinate da una grande 

varietà e tipologia di fattori legate alla modalità di acquisizione del tipo di 

sequenza. In generale è importante seguire alcune indicazioni fornite dai 

protocolli internazionali per garantire la bontà del risultato. Per effettuare le 

misure esistono dei fantocci prodotti dallôEurospin (figura 1.20) o dallôAAPM, 

o, nella maggior parte delle realtà ospedaliere, si utilizzano i fantocci forniti dalle 

case madri delle apparecchiature, coi quali però non è sempre possibile effettuare 

tutti i controlli. 
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Figura 1.20 Fantoccio EUROSPIN. Sono illustrate le diverse sezioni del fantoccio: la TO1 si utilizza per 

lôuniformit¨, il ghosting e il SNR; il TO2 per le distanze, il profilo e lo spessore dello strato; il TO3 per le 

eventuali deformazioni e la posizione dello strato; il TO4 per la risoluzione spaziale; il TO5 per 

lôaccuratezza di T1 e T2. 

 

Unôaltra discriminante nei controlli di qualit¨ ¯ sicuramente data dal software di 

analisi presente sul tomografo. Si troveranno quasi sempre i ñtoolsò per ottenere 

il valore medio del pixel di una ROI e la sua deviazione standard, ma per 

analizzare tutti i parametri, soprattutto quelli di non imaging, è necessario spesso 

estrarre i dati per analizzarli con dei software separati. 

Lôavvento clinico di tecniche come la diffusione e la spettroscopia ha aperto la 

questione di proporre adeguati protocolli per verificare la qualità delle immagini 

di queste acquisizioni. Non esistono ancora direttive definite ma sono state 

effettuate diverse proposte di verifiche da vari gruppi di studio [38]. Presso 

lôA.O.E. ñCannizzaroò sono stati approntati dei controlli di qualit¨ specifici per 

queste due tecniche, in aggiunta ai protocolli già esistenti, dopo una verifica della 

letteratura esistente.   

 

 



 

37 

 

1.3.2 I controlli di qualità in diffusione  

La tecnica di diffusione è ampiamente utilizzata sia nella clinica che nelle 

applicazioni di ricerca in RM. La ripetibilità delle misure di ADC deve però 

essere adeguatamente verificata mediante lôesecuzione di protocolli di qualit¨ 

che garantiscano lôaffidabilit¨ del dato. Sono diverse le questioni da considerare 

nella redazione di un protocollo:  

1) data lôampia variabilit¨ delle misure di ADC riportate in letteratura 

[39,40], è necessario uno studio preliminare della composizione dei 

fantocci. La letteratura descrive fantocci composti da materiali, come ad 

esempio gli alcani, che riproducono le proprietà di diffusione tissutale 

[41].  

2) Eô necessario il monitoraggio della temperatura, fattore cruciale in un 

moto browniano [42,43]. In caso di misure a temperature diverse è 

importante calcolare dei fattori per rinormalizzare ad una temperatura di 

riferimento.  

3) La possibilit¨ di eseguire lôacquisizione clinica a diversi b-value, quindi 

la valutazione della dipendenza da parametri come i gradienti di 

sensibilità di diffusione e di imaging per i bassi b-value [44], ed il rumore 

dalla distribuzione di Rice ad alti b-value [45]. 

4) Unôaltra criticit¨ ¯ quella di minimizzare gli artefatti dovuti alle correnti 

parassite. Queste correnti sono dovute alle variazioni di campo 

magnetico che attraversa un conduttore. Il moto relativo genera la 

circolazione di elettroni, e quindi di corrente, nel conduttore. 

 

Esistono dei protocolli standardizzati di controlli di qualità in diffusione, come 

riportato da Jones [46] e da De Santis et al. [47]. Lôidea ¯ quella di utilizzare 

fantocci cilindrici pieni dôacqua e drogati con una certa quantit¨ nota di altre 

sostanze con alcune indicazioni: lasciare il fantoccio dentro la sala di RM almeno 

un giorno prima per raggiungere lôequilibrio termico; piazzare il fantoccio al 
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centro della bobina a radiofrequenza e impostare questo centro come lôisocentro 

dello scanner; aspettare almeno 30 minuti dopo aver posizionato il fantoccio per 

stabilizzare lôacqua al suo interno; registrare la temperatura della sala prima e 

dopo lôacquisizione in una posizione il pi½ vicino possibile al fantoccio. Una 

volta ottenuto il dato, si può analizzare prendendo il valore medio del pixel in 

una regione dôinteresse (ROI), al centro del fantoccio (figura 1.22). Per tenere 

conto delle variazioni di ADC in funzione della temperatura, è utile normalizzare 

rispetto ad un temperatura di riferimento [46]. Generalmente si usa il valore di 

20°C assumendo una dipendenza lineare della temperatura tra 18°C e 24°C.  

 

Figura 1.21 Immagini assiali da un fantoccio di tipo PDMS (polidimetilsiloxane) a b value di 0 s/mm2 

(a,b), 1000 s/mm2 (c,d) ed in sottrazione dôimmagine (e,f). Le immagini sottratte rappresentano lôimmagine 

a b=0 sottratta da quella a b=1000. Le scale di grigi indicano i valori di ADC allôinterno del fantoccio. 



 

39 

 

 

Figura 1.22 Valutazione dellôuniformit¨ dellôADC in un fantoccio (immagine a sinistra) con il relativo 

profilo (immagine a destra). 

 

Lôobiettivo futuro ¯ quello di fornire un protocollo riconosciuto dalla comunit¨ 

scientifica internazionale per garantire la qualità della tecnica di diffusione, 

tenendo conto di tutte le problematiche dipendenti dalla singola macchina che 

possono fuorviare nella stima dei valori di ADC. Un potenziale passo in avanti 

si potrebbe fare acquisendo dati in vivo, da pazienti o volontari, oppure 

quantificando le differenze tra i diversi scanner presenti sul mercato. Questa 

tematica è stata affrontata recentemente in uno studio multicentrico di ADC in 

pazienti affette da tumore alla mammella [48]: nellôarticolo si afferma che 

considerando le differenze tra i gradienti non lineari attraverso dei parametri di 

correzione, gli interconfronti coincidono. 

In un futuro non remoto le grandezze relative alla diffusione come lôADC 

potrebbero diventare dei potenziali biomarkers negli studi clinici. Il loro ruolo 

diventerebbe analogo a quello degli indici metabolici PET in Medicina Nucleare 

[49]. Ovviamente un tale risultato presupporrebbe lôobiettivit¨ dei dati, 

indipendentemente dal centro e dallo scanner con cui sono stati ottenuti.  

 

1.3.3 I controlli di qualità in spettroscopia 

Il controllo di qualità nella spettroscopia localizzata in vivo è dettato da 

numerose esigenze, tra cui particolare rilievo assume quella di verificare, su base 
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quantitativa, la localizzazione spaziale ottenuta dallôimpiego di una data 

sequenza di impulsi. 

Per localizzazione si intende il processo per cui viene massimizzato il segnale 

spettroscopico proveniente dal volume di interesse (VOI) in un corpo, 

minimizzando al tempo stesso i contributi dei segnali provenienti dalle regioni 

esterne a tale volume [50]. Numerosi fattori possono creare incertezze nella 

localizzazione realizzata mediante spettroscopia nucleare. Perdite di segnale 

possono essere dovute ad imperfezioni nellôinversione o nella focalizzazione 

della magnetizzazione allôinterno del voxel stesso, ad effetti di rilassamento o a 

deviazioni del profilo di strato dalla forma ideale. Possono anche avvenire 

contaminazioni di segnali provenienti da regioni adiacenti al volume selezionato, 

errori di sottrazione del segnale o imperfezioni nel profilo degli strati selezionati 

[50] (figura 1.23). 

 

 

Figura 1.23 Perdita e contaminazione del segnale di spettroscopia in VOI selezionato mediante una 

sequenza di impulsi di localizzazione mono-dimensionale. 

 

Come per le altre tecniche esistono diversi fantocci per testare la qualità 

dellôacquisizione ma il principio basilare ¯ che il fantoccio sia pieno dôacqua e 

di sostanze di quantità nota, tali da dare luogo a segnali spettroscopici singoli, 

aventi spostamenti chimici diversi, ŭ1 e ŭ2, e rispettivi tempi di rilassamento 

longitudinale T11 e T12. A titolo esemplificativo viene mostrato il fantoccio della 

figura 1.24. 
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Figura 1.24 Rappresentazione dei segnali di spettroscopia ottenuti da fantocci con due zone caratterizzate 

da sostanze con diversi spostamenti chimici ŭ1 e ŭ2. Le acquisizioni sono ottenute con e senza lôapplicazione 

di sequenze di localizzazione di volume. 

 

I parametri specifici dellôacquisizione di spettroscopia sono:  

- La linearità tra lôintensit¨ del segnale con la concentrazione del 

metabolita o con il VOI selezionato. Per la verifica della dipendenza dalla 

concentrazione si possono usare dei volumi uguali prefissati di 

concentrazioni differenti della stessa sostanza, mentre per la verifica 

della dipendenza dal volume è sufficiente effettuare misure cambiando 

la dimensione del VOI selezionato. 

- Lo spostamento chimico, la cui differenza può variare col metodo 

utilizzato. La misura pu¸ dare informazioni sullôomogeneit¨ di B0 e 

sullôeventuale presenza di correnti parassite, indotte dallôaccensione e 

dallo spegnimento veloce dei gradienti di campo. Per misurare questo 

valore si riporta la differenza di spostamento chimico dello stesso 

metabolita in due acquisizioni differenti, ad esempio tra lo spettro 

localizzato e quello non localizzato. 

- La risoluzione spettrale, definita come la larghezza del segnale tra 1/2 ed 

1/10 dellôaltezza massima di picco. 


