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1 Introduzione 
L’utilizzo della Risonanza Magnetica (RM) ad uso diagnostico è in crescente aumento, sia 

in ambito della diagnostica di base che della ricerca clinica. Fra le tecniche RM non 

convenzionali, vi è un ampio interesse per le immagini pesate in diffusione [1] 

(DWI diffusion-weighted imaging), sensibili al moto incoerente (moto browniano [2]) delle 

molecole d’acqua dovuto all’agitazione termica, per mezzo dell’applicazione di un 

gradiente di pesatura in diffusione (come inizialmente proposto da Stejskal e Tanner [19]) 

in sequenze veloci di acquisizione tipicamente di tipo eco planari (echo planar imaging – 

EPI). L’impiego di tali tecniche richiede competenze specifiche in termini di ottimizzazione 

delle sequenze di acquisizione e analisi dei dati quantitativi. Pertanto, le tecniche DWI 

rappresentano un importante campo di applicazione e sviluppo per la fisica medica. In 

particolare, a livello internazionale è in discussione la definizione di protocolli di garanzia 

della qualità (quality assurance – QA) per il confronto dei risultati ottenuti in centri 

differenti, che permettano di garantire un’adeguata valutazione dei parametri significativi e 

delle tolleranze permesse [3][4][5][6]. 

Lo scopo di questo report è di definire delle procedure specifiche per la garanzia della 

qualità nelle tecniche DWI, che comprendano anche l’identificazione di parametri 

quantitativi di riferimento misurabili tramite fantocci standard appositamente sviluppati. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



  

 5 

2 Immagini di diffusione mediante RM 

2.1 Elementi di base 

La diffusione è un fenomeno di trasporto microscopico della materia conseguente al moto 

dovuto all’agitazione termica, delle molecole di un mezzo [16]. I tessuti biologici possono 

svolgere le loro funzioni vitali all’interno dell’intervallo di temperatura compreso fra 273 K e 

315 K. In tali condizioni la maggior parte dei componenti biologici si presenta allo stato 

liquido o in soluzione acquosa. L’acqua rappresenta, inoltre, il 65%-90% in volume dei 

tessuti biologici, funge da mezzo di trasporto dei composti biochimici ed è elemento 

fondamentale di molte reazioni chimiche. I tessuti biologici, a livello microscopico, 

presentano una struttura eterogenea e sono suddivisi in molteplici compartimenti e 

strutture. Le membrane cellulari ed i vari organuli intracellulari modificano ed ostacolano la 

libera diffusione delle molecole di acqua. Misurazioni di mobilità delle molecole di acqua 

possono fornire, quindi, rilevanti informazioni sulla struttura dei tessuti e sulla presenza di 

eventuali alterazioni patologiche. Attualmente l’unica tecnica non invasiva per studi in vivo 

di diffusione protonica è rappresentata dalla RM [8]. Le rilevanti potenzialità delle immagini 

di diffusione mediante RM derivano dalla possibilità di sfruttare le molecole di acqua come 

tracciante endogeno per sondare a livello cellulare le strutture tissutali di interesse [9]. 

Il principio su cui si basano le tecniche di immagini realizzate mediante RM per studi di 

diffusione è l’effetto connesso al moto incoerente e casuale delle molecole [10]. Le 

immagini DWI possono essere ottenute inserendo, in opportune sequenze veloci di 

acquisizione (EPI [11]), un gradiente di pesatura in diffusione [12] prima della registrazione 

dell’eco di segnale (Figura 1). Il primo impulso di gradiente sfasa i singoli momenti 

magnetici elementari mentre il secondo impulso tende a rifasarli.  

Se il gradiente di diffusione di ampiezza G è applicato lungo la direzione z lo sfasamento 

netto (φ ) di un singolo momento magnetico elementare risulta: 

 

)( 21 zzG −⋅⋅= δγφ      (1) 

 

dove γ è il rapporto giromagnetico del protone (γ/2π = 42.58 MHz/T), δ la durata temporale 

di ciascuno dei due impulsi di gradiente, z1 e z2 la posizione di una molecola di acqua 

durante l’applicazione rispettivamente del primo e del secondo impulso di gradiente. 
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Sommando i contributi di tutte le molecole all’interno del voxel di interesse si ha: 

 

∑=
j

i je
S
S φ

0

      (2) 

 

dove S e S0 corrispondono rispettivamente al segnale rilevato in presenza ed in assenza 

del gradiente di pesatura in diffusione. L’effetto netto che si registra è un’attenuazione di 

segnale nelle regioni a maggiore diffusione molecolare lungo la direzione del gradiente di 

pesatura in diffusione. Il moto browniano delle molecole comporta, infatti, uno sfasamento 

incoerente di ogni singolo momento magnetico elementare. 

Per una descrizione completa e quantitativa dei processi diffusivi e dei relativi effetti in RM, 

considerando processi di diffusione Gaussiana, è possibile utilizzare l’equazione di Bloch 

per mezzi diffusivi [13]: 

 

RF 

TR 

TE/2 TE/2 

90° 180° 

Gi 

G G 

Gj 

Gk 

Δ  
δ 

Figura 1: Sequenza a singolo eco EPI pesata in diffusione. G rappresenta l’ampiezza del 

gradiente di pesatura in diffusione, δ  la durata temporale di ciascuno dei due impulsi di 

gradiente e Δ l’intervallo fra gli stessi. Gi,j,k rappresentano i gradienti di formazione dell’immagine 

lungo i tre assi. 
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dove M = (Mx, My, Mz) rappresenta la magnetizzazione, Me il modulo della 

magnetizzazione di equilibrio, B = (0, 0, B)  il campo di induzione magnetica, T1 e T2 i 

tempi di rilassamento longitudinale e trasversale, D il tensore simmetrico di diffusione.  

La soluzione generale di tale equazione è data da: 

 

⎟
⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛
−= ∫

t
T du(u)(u)(t)(t)

0

exp kDkMM 0     (4) 

 

dove M0 è la magnetizzazione in assenza di processi diffusivi e k(t) corrisponde a: 

 

ττγ dt
t

∫=
0

)()( Gk       (5) 

 

dove tutti i gradienti (G) di formazione dell’immagine e di diffusione applicati dopo un 

eventuale impulso RF a 180o si intendono invertiti di segno. Relativamente ad un mezzo 

isotropo la diffusione è la stessa in tutte le direzioni ed il tensore di diffusione è 

rappresentato da una matrice diagonale con gli elementi sulla diagonale pari al 

coefficiente di diffusione (D). In questo caso particolare si ottiene che l’attenuazione di 

segnale (S/S0) di un’immagine pesata in diffusione risulta pari a: 

 

Dbe
S
S ⋅−=
0

      (6) 

 

dove: 

 

∫ ⋅=
TE

db
0

)()( τττ kk       (7) 
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con TE pari al tempo di eco della sequenza. Il parametro b è denominato b-value (o 

semplicemente b) e quantifica il grado di pesatura in diffusione di una sequenza di 

acquisizione. L’unità di misura è s/mm2. 

Vari indici quantitativi di diffusione [14][15] (apparent diffusion coefficient (ADC), mean 

diffusivity (MD), fractional anisotropy (FA)) si sono dimostrati utili bio-marker in numerose 

applicazioni cliniche sia in ambito neuroradiologico sia nel caso di immagini dell’addome e 

del torace (prostata, mammella, fegato). In particolare, le misure quantitative di diffusione 

non richiedono la somministrazione di alcun mezzo di contrasto.  

L’ADC, il più semplice indice di diffusione che esprime il coefficiente di diffusione lungo 

una specifica direzione, può essere stimato, per singolo voxel, acquisendo ed elaborando 

un’immagine pesata in diffusione (Sb) e la corrispondente immagine non pesata in 

diffusione (S0):  

Sb/S0=exp(-b·ADC)            (8) 

Il b dipende solo dalle caratteristiche del gradiente di diffusione applicato in termini di 

ampiezza (G), durata temporale dello stesso (δ ) e dal tempo che intercorre tra i due 

impulsi di gradiente (Δ). In particolare, nel caso di un gradiente di diffusione di forma 

(temporale) rettangolare, risulta b=γ2δ2(Δ-1/3δ)G2. Per un fissato valore di b, l’effettiva 

realizzazione della sequenza DWI (in termini di ampiezza, tempi e forma del gradiente di 

pesatura in diffusione) può variare a seconda del modello e del produttore dello scanner 

RM.  

In letteratura, per i controlli di qualità delle immagini in diffusione in RM, è stato proposto 

l’uso di fantocci specifici, al fine di poter considerare dei limiti di tolleranza sui parametri 

misurati, indipendentemente dallo scanner utilizzato [20][21][22][23]. Studi recenti hanno 

evidenziato l’importanza di sviluppare un fantoccio appropriato per un controllo di qualità in 

DWI: sono stati proposti fantocci composti da vari materiali (al fine di riprodurre le 

proprietà di diffusione dei tessuti) e varie strategie per tenere sotto controllo la temperatura 

(il coefficiente di diffusione dell’acqua varia di circa il 2.7% per variazione di 1 °C della 

temperatura) [3][24][25][26][27]. 

II valori di b ottimali da impiegare variano in funzione dello specifico distretto anatomico 

oggetto di studio per via del diverso effetto che ha la diffusione nei diversi tessuti.  

Ad esempio, per l’encefalo è consolidato l’impiego di b dell’ordine di 1000 s/mm2, mentre 

valori minori e maggiori di b sono impiegati per studi del fegato [39] e della prostata [35], 

rispettivamente.  
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La corretta applicazione del gradiente di pesatura in diffusione e del b impostato è 

elemento imprescindibile per ottenere misure accurate degli indici di diffusione. Inoltre, 

l’accuratezza delle misure di diffusione può essere influenzata anche da altri fattori, fra cui 

l’effetto dei gradienti di creazione dell’immagine (prevalentemente a bassi b) [44] ed il 

rumore riciano delle immagini pesate in diffusione (prevalentemente ad alti b) [45]. 

In questo contesto diventa fondamentale adottare un protocollo per la valutazione della 

qualità della quantificazione in DWI, rigoroso ma che al tempo stesso risponda a criteri di 

semplicità e praticità al fine di garantire una larga diffusione. Il protocollo descritto in 

questo report, sviluppato nell’ambito dell’attività del gruppo di lavoro AIFM 

“Quantificazione e Interconfronti in RM”, prevede l’utilizzo di un fantoccio standard e 

l’acquisizione di due serie di immagini DWI con diversi valori di b. 

2.2 Applicazioni cliniche 

Le tecniche DWI sono intrinsecamente quantitative e sono ampiamente utilizzate sia nella 

ricerca che nella pratica clinica. In ambito neuroradiologico, le tecniche DWI 

rappresentano il principale strumento diagnostico dell’ischemia cerebrale in fase acuta. 

Inoltre, queste tecniche trovano applicazioni nello studio delle malattie neurodegenerative 

(quali la malattia di Parkinson, Alzheimer e la sclerosi laterale amiotrofica), sclerosi 

multipla, epilessia, tumori, infezioni, traumi cranici [17][18][29][30][31]. Le tecniche di 

diffusione mediante RM trovano sempre più largo utilizzo anche nell’applicazione al torace 

e all’addome (tecniche body), in riferimento allo studio dei tumori, alla discriminazione fra 

lesioni maligne e benigne, al monitoraggio della risposta al trattamento chemioterapico e 

radioterapico [4][32][33][34][35][36][37]. 

2.3 Hardware e sequenze 

Una caratteristica importante delle tecniche DWI è quella di essere implementate su quasi 

tutti i tomografi attualmente in commercio. Tuttavia, per effettuare acquisizioni utili a 

misure quantitative di diffusione (dalla più semplice stima dell’ADC fino alla stima di 

parametri derivanti da modelli più complessi gaussiani e non), è necessario poter ottenere 

immagini pesate in diffusione (0<b<3000 s/mm2) lungo un numero possibilmente elevato 

(consigliato>32) di direzioni. Inoltre, il segnale DWI e la misura degli indici di diffusione 

sono influenzati da molti fattori che dipendono dalle prestazioni del tomografo utilizzato, in 

termini di SNR, uniformità spaziale dei gradienti di pesatura in diffusione e sensibilità delle 

bobine a radiofrequenza. 
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È importante sottolineare come, a parità di parametri impostati, su tomografi diversi si 

possano ottenere risultati differenti per le acquisizioni DWI a seconda di come è 

implementata, sia a livello hardware che software, la sequenza. Scanner con 

caratteristiche tecniche simili (quali intensità del campo statico di induzione magnetica, 

intensità massima e slew-rate dei gradienti), possono produrre risultati non confrontabili 

degli indici di diffusione. Ad esempio sistemi di gradienti con identica slew-rate ed intensità 

massima, ma diverso sistema di compensazione per le eddy currents, possono presentare 

artefatti o alterazioni di segnale nelle immagini DWI a parità di sequenza, con 

conseguente diverso grado di accuratezza nelle successive stime quantitative degli indici 

di diffusione. Analizzare preventivamente tali problematiche a questo livello di dettaglio 

richiede accesso ad informazioni su hardware, software, disegno della sequenza, che non 

sono di solito disponibili all’utilizzatore finale e va oltre gli scopi di questo report. Per 

quanto riguarda la scelta della sequenza da utilizzare per acquisizioni DWI, è necessario 

definire la grandezza che si intende misurare sia nella pratica clinica sia nell’esecuzione 

dei controlli di qualità. La scelta del singolo b o dei vari b per applicazioni cliniche dipende 

dall’organo che si vuole studiare e dal tipo di modello di diffusione che si vuole utilizzare 

per le successive stime quantitative. Al riguardo esiste una vasta letteratura; per quanto 

riguarda il DWI body, si segnala la recente pubblicazione di Rosenkrantz et al. [38].  

Alla luce di ciò appare utile definire ed applicare un protocollo di controllo di qualità in DWI 

che permetta di monitorare l’impatto di questi effetti sull’accuratezza delle misure di 

diffusione. In particolare, il protocollo illustrato si propone di valutare l’accuratezza e la 

riproducibilità di alcuni parametri di base stimabili con DWI, senza bisogno di entrare nei 

dettagli relativi al disegno della sequenza, in modo da fornire uno strumento che sia 

utilizzabile in qualsiasi centro. 
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3 Protocollo per i controlli di qualità 

3.1 Materiali e metodi 

Il fantoccio proposto nel presente protocollo è costituito da: 

• contenitore di plastica cilindrico del diametro di circa 10 cm e altezza 15 cm   

• soluzione acquosa 2 mM di NiCl2 esaidrato + 0.5 g/l di NaN3. 

 

Il protocollo prevede l’esecuzione di due tipologie di serie di acquisizione DWI, che 

differiscono tra loro per l’intervallo dei valori di b. Le serie sono state nominate DWIl (valore 

massimo di b=1000 s/mm2, incremento di b di 100 s/mm2) e DWIh (valore massimo di 

b=3000 s/mm2, incremento di b di 500 s/mm2).  

Queste due serie sono state selezionate per valutare le prestazioni del tomografo RM in 

condizioni il più possibile simili a quelle cliniche. In particolare, nella sequenza DWIl è stato 

indicato un minore incremento del valore di b perché a bassi b (< 300 s/mm2) le variazioni 

del segnale DWI possono essere impiegate per una stima della perfusione mediante il 

modello IVIM (Intravoxel incoherent motion) [39][40][41]. 

In entrambe le serie, DWIl e DWIh, i gradienti di diffusione devono essere applicati in 

sequenza lungo le tre principali direzioni ortogonali del tomografo (x, y, z). Tutte le 

acquisizioni devono essere effettuate nel piano assiale utilizzando la bobina a 

radiofrequenza per la testa. Non deve essere impiegata alcuna tecnica di acquisizione in 

parallelo ed i parametri da utilizzare sono riportati in Tabella 1. 

 

Si riportano di seguito le indicazioni da seguire per una ottimale esecuzione del protocollo. 

 

 Preparazione 

• Lasciare il fantoccio all’interno della sala magnete il tempo sufficiente a 

raggiungere un buon equilibrio termico (per praticità si consiglia di depositarlo in 

sala magnete il giorno prima dell’inizio delle misure).  

• Posizionare il fantoccio possibilmente al centro della bobina ed effettuare il 

centraggio in modo che il centro del fantoccio si venga a trovare all’isocentro 

dello scanner. 

• Attendere almeno 10 minuti (30 minuti ottimale) una volta posizionato il 

fantoccio. 
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• Registrare la temperatura in prossimità del fantoccio all’inizio e alla fine 

dell’acquisizione. Se possibile misurare direttamente la temperatura del liquido 

con un termometro. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Protocollo di acquisizione 
Orientamento Assiale 

Numero di fette 1 

Spessore della fetta (mm) 5 

Tempo di ripetizione (ms) 3500 

Tempo di eco (ms) Minimo 

Campo di vista (mm2) 200x200 

Matrice di acquisizione 

(fase x frequenza) 
96x96 

Fattore di EPI 96 

Numero di medie 2 

Direzione di fase AP 

Half Fourier 100% 

b per la sequenza DWIl 

(s/mm2) 

0, 100, 200, 300, 400, 500, 

600, 700, 800, 900, 1000 

b per la sequenza DWIh 

(s/mm2) 

0, 500, 1000, 1500, 2000, 

2500, 3000 

 

Tabella 1: Parametri di acquisizione previsti nel protocollo. 

 

Posizionamento del fantoccio all’interno della 

bobina. 

Fantoccio utilizzato per il 

controllo di qualità in DWI. 
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 Acquisizione 
• Eseguire una scout di localizzazione. 

• Eseguire, se previsto dal sistema, una scansione di calibrazione della bobina 

(se multicanale). 

• Effettuare le seguenti acquisizioni DWI-EPI single-shot multi-b con le pesature in 

diffusione riportate di seguito: 

o b da 0 a 1000 s/mm2 con passi di 100 s/mm2 (DWIl) 

o b da 0 a 3000 s/mm2 con passi di 500 s/mm2, in alternativa passo di 

250 s/mm2 (DWIh) 

 seguendo le indicazioni qui riportate: 

• non impiegare tecniche di imaging parallelo, 

• massima intensità gradienti di pesatura in diffusione (se disponibile), 

• campionamento del 100% delle codifiche di fase, 

• codifica di fase lungo direzione AP, 

• TE = 70 ms oppure minimo possibile (importante: il TE deve essere uguale nelle 

due acquisizioni DWI multi-b), 

• nel caso di fantoccio contenente acqua pura distillata o con T1 non noto 

TR = 3500 ms (come nel caso del fantoccio proposto in questo protocollo), 

• nel caso di fantoccio con T1 noto TR≥4·T1, 

• campo di vista (diametro) ≈ 130% diametro fantoccio, 

• matrice acquisizione = 96x96 (o più simile possibile),  

• ricostruire le immagini mantenendo la risoluzione originaria (senza 

interpolazione), 

• spessore di strato = 5 mm, 

• numero di strati = 1, 

• numero di medie (misure) = 2, 

• piano di acquisizione assiale, col singolo strato posizionato al centro del 

fantoccio e all’isocentro. 

 

In una prima fase devono essere acquisite 6 serie di immagini, una per ciascuna direzione 

di applicazione del gradiente di pesatura in diffusione, per entrambe le sequenze (DWIl e 

DWIh). La seconda fase consiste nell’applicazione della sequenza DWIl ripetuta per cinque 

volte, a distanza di un minuto, per valutare la riproducibilità a breve termine.  

Il tempo di acquisizione è di circa 7 e 5 minuti rispettivamente per ciascuna serie DWIl e 

DWIh. 
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3.2 Analisi dei dati 

Il calcolo dell’ADC viene effettuato a partire dalle immagini pesate in diffusione relative 

all’applicazione dei gradienti in direzione x, y, z. Può essere utile, se disponibile, salvare 

l’immagine “traccia” (media geometrica del segnale delle singole immagini pesate in 

diffusione lungo x, y e z). 

 

Ogni serie di immagini deve essere analizzata come segue: 

• individuare una regione di interesse circolare (ROI), contenente circa 300-400 pixel, 

al centro del fantoccio, avendo cura di verificare che nella regione di analisi non vi 

siano artefatti da ghost di Nyquist (artefatto caratteristico delle sequenze EPI che si 

manifesta come un artefatto simile al phase-folding). Ad esempio se è presente una 

forte disomogeneità di segnale in una direzione, scegliere una ROI ellittica con 

l’asse minore diretto lungo la direzione di disomogeneità); 

• misurare il valore medio del segnale DWI all’interno della suddetta ROI; 

• ripetere la misura per tutti i valori di b della serie; 

• per ciascun set di dati, stimare l’ADC con un fit mono esponenziale del segnale 

DWI per i vari b utilizzati in ciascuna sequenza (6 fit di ADC); 

• calcolare l’ADC medio come media dell’ADC stimato per ciascuno dei tre assi 

ADC=(ADCx+ADCy+ADCz)/3, per ciascuna delle due serie, DWIl e DWIh. Di seguito 

i valori medi di ADC stimati con bassi e alti b sono chiamati rispettivamente ADCl e 

ADCh. 

Considerato che il coefficiente di diffusione varia con la temperatura [24], i valori di ADC 

alla temperatura T devono essere normalizzati ad una temperatura di riferimento in modo 

da rimuovere le variazioni (non del tutto trascurabili) dovute alla temperatura stessa. Nel 

presente protocollo la temperatura di riferimento (T0) adottata è 20°C. La normalizzazione 

dei dati può essere effettuata assumendo l’ipotesi di dipendenza lineare dell’ADC dalla 

temperatura nell’intervallo 18-24°C e considerando come temperatura del fantoccio la 

media tra le temperature misurate prima e dopo ciascuna acquisizione. Il valore 

sperimentale del coefficiente di variazione con la temperatura, CT, risulta essere di 

57.6 10-6 mm2/(°C s) [57]. 

     ADC(T0)=ADC(T) - CT (T- T0) 

Al fine di studiare la dipendenza dell’ADC con il b, calcolare l’ADCb per ogni acquisizione a 

diverso b della sequenza DWIl: 

ADCb=1/b ln(S0/Sb) 
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Calcolare il massimo della differenza percentuale fra ADCb e ADCl al variare di b.  

 

A titolo di esempio in Figura 2 è riportato un report con i risultati del controllo di qualità. In 

particolare nelle figure sono riportate le intensità di segnale lungo le tre direzioni (x, y, z) al 

variare del b per le due acquisizioni DWIl (in alto a sinistra) e DWIh (in basso a sinistra) e il 

fit mono esponenziale per ciascuna direzione; le altre figure rappresentano, sempre per 

ciascuna direzione e ciascuna acquisizione, lo scarto in percentuale tra il fit e i valori 

misurati (DWIl in alto a destra) e DWIh (in basso a destra). La miglior stima dell’ADC è 

stata determinata come media tra quelli stimati lungo le tre direzioni con la sequenza a 

bassi b. Sotto sono riportati i valori di ADC stimati dal fit per ciascuna direzione e ciascuna 

sequenza, il valor medio e il valore riportato a 20°C. Nella tabella “Differenze Miglior stime 

ADC riportate a T=20°C” sono riportate le stime di ADC e quella dell’acqua, riportate a 

20°C. 

3.3 Criteri da applicare 

Per quanto riguarda la valutazione dell’ADC descritta, non vengono fornite tolleranze 

specifiche, essendo queste ultime anche funzione delle applicazioni cliniche o di ricerca 

per le quali viene utilizzata la metodica. Un indice di qualità è desumibile dai risultati 

dell’interconfronto riportati in Appendice che ha visto l’applicazione del protocollo su 34 

tomografi di diversi produttori.  

Il protocollo descritto può essere utilizzato anche per determinare una linea di base al fine 

di valutare la stabilità temporale della risposta del singolo tomografo RM. 

3.4 Periodicità 

Riguardo alla frequenza con la quale ripetere il controllo di qualità in DWI,  si suggerisce di 

seguire almeno la periodicità individuata nei protocolli di garanzia della qualità dell’imaging 

previsti dall’Esperto Responsabile (generalmente semestrali), aumentando la frequenza 

nel caso che il tomografo sia utilizzato in studi di tipo trasversale o a maggior ragione 

longitudinale (frequenza suggerita: mensile). 
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Figura 2: Esempio di report del QA con il protocollo proposto. 
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4 Discussione 
Tra le applicazioni non convenzionali in RM una di quelle che ha trovato maggiore 

diffusione è sicuramente quella delle immagini DWI, che essendo una tecnica 

intrinsecamente quantitativa richiede un’accurata valutazione delle prestazioni del 

tomografo. In particolare il segnale può essere affetto da una non corretta calibrazione dei 

gradienti di pesatura in diffusione, unitamente a fenomeni di non-linearità e non-uniformità 

spaziale degli stessi. Ciò può impattare considerevolmente sul grado di accuratezza nella 

stima degli indici di diffusione. Si evidenzia che a livello nazionale ed internazionale non è 

ancora definito un protocollo specifico e condiviso per la valutazione della qualità nelle 

tecniche quantitative di diffusione in RM, nonostante il crescente interesse su questo 

tema, imprescindibile per quanto concerne la concreta realizzazione di studi clinici 

multicentrici. 

In questo report si propone un protocollo per la valutazione della riproducibilità della 

misura dell’indice di diffusione. Il protocollo è stato strutturato in modo da essere 

facilmente implementato su ogni scanner RM utilizzando misure in fantoccio. In letteratura 

sono stati proposti differenti tipi di fantoccio, basati su specifiche caratteristiche come 

l’affinità con il tessuto umano [26][27][49], una debole dipendenza delle proprietà dalla 

temperatura [3][39] o un’elevata sensibilità a variazioni di ADC nei controlli di qualità [50]. 

Tuttavia, considerato che la semplicità è un elemento chiave di un protocollo perché possa 

essere applicato in ogni centro, in questo protocollo è stato suggerito l’impiego di un 

fantoccio contenente una soluzione acquosa di sali paramagnetici. 

Nel protocollo proposto, si misura non solo la media dell'ADC, ma anche l'ADC lungo tre 

direzioni ortogonali, utilizzando un ampio intervallo di b (da 100 a 3000 s/mm2), al fine di 

poter evidenziare un’eventuale non corretta calibrazione dei singoli gradienti di pesatura in 

diffusione. In generale, i tessuti presentano sempre un grado più o meno elevato di 

anisotropia. Pertanto, la pratica di effettuare misure di diffusione lungo una sola direzione 

può risultare non adeguata. 

Eventuali variazioni fra il b nominale e quello effettivamente applicato possono impattare in 

maniera rilevante sull’accuratezza della misura degli indici di diffusione. Considerando che 

teoricamente il decadimento del segnale DWI con il b è di tipo mono esponenziale nel  

caso di un fantoccio ad acqua [35], le differenze tra l'ADCl e l'ADCb possono in parte 

essere ricondotte a differenze tra il valore nominale e quello effettivo di b. Le più alte 

differenze in genere si riscontrano per valori bassi di b (100 s/mm2), dove l'accoppiamento 

tra i gradienti di formazione delle immagini e quelli di diffusione è più rilevante [17]. Questo 
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influenza l'attendibilità della misura di ADC e può contribuire a spiegare la vasta variabilità 

riportata in letteratura [23][42]. 

Il limite principale del protocollo proposto è legato alle dimensioni ridotte del fantoccio. Ciò 

non consente un'adeguata valutazione dell'uniformità spaziale delle mappe di ADC [3], 

elemento di particolare importanza nelle tecniche body dove vengono impiegati campi di 

vista di ampie dimensioni e si potrebbe avere una variabilità spaziale non trascurabile nel 

grado di accuratezza della stima degli indici di diffusione. Questo limite può essere 

superato utilizzando un fantoccio sferico con la caratteristica di avere un volume tale da 

permettere di studiare anche l’accuratezza dell’ADC fuori dall’isocentro. Il protocollo 

proposto potrebbe essere migliorato, in accordo con quanto fatto in altri studi [46][53], 

includendo anche acquisizioni di DTI. Un'ultima limitazione di questo protocollo è che non 

è stata specificamente considerata l'influenza né dell'ampiezza dei gradienti né dello slew 

rate nella sequenza di acquisizione. Ad esempio, un elevato slew rate dei gradienti di 

diffusione nella sequenza di acquisizione induce delle correnti parassite (eddy currents) 

che, se non adeguatamente compensate [55][56], possono influire sull’accuratezza della 

misura degli indici di diffusione. 

 

5 Conclusioni 
In futuro gli indici di diffusione potranno essere largamente adottati come bio-marker negli 

studi clinici di routine. Tuttavia, ciò richiede che l’accuratezza delle misure di diffusione 

effettuate sia sufficientemente elevata ed indipendente dallo scanner RM. Pertanto, 

l'impiego di un protocollo specifico per la garanzia della qualità nella tecniche quantitative 

DWI è fortemente consigliato. 

Il protocollo proposto, la cui applicabilità su larga scala è stata validata da uno studio di 

interconfronto multicentrico, fornisce indicazioni pratiche ai fisici sanitari coinvolti nelle 

procedure di messa a punto di adeguate procedure sia di acquisizione che di garanzia 

della qualità nella metodica di DWI, con un’attenzione particolare per quanto riguarda 

l’analisi del dato quantitativo e la valutazione della relativa incertezza a supporto dello 

specialista in radiodiagnostica. 

Viene così accolto anche quanto auspicato per le tecniche di alta specializzazione in RM 

dall’INAIL, nella sua pubblicazione “Indicazioni operative dell’Inail per la gestione della 

sicurezza e della qualità in Risonanza Magnetica” [7]. 
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Appendice: Interconfronto in DWI 
Il protocollo descritto è stato utilizzato nell’interconfronto multicentrico per l’immagini in 

diffusione realizzato dal Gruppo di Lavoro AIFM “Quantificazione ed interconfronti in RM”. 

A questo interconfronto hanno partecipato 26 centri per un totale di 34 scanner con campo 

magnetico statico da 1.0 T, 1.5 T e 3.0 T. I risultati ottenuti sono stati recentemente 

pubblicati sulla rivista Journal of Magnetic Resonance Imaging [57] e possono essere 

impiegati come valori di riferimento per le misure effettuate utilizzando lo specifico 

fantoccio descritto in questo protocollo.  

La dipendenza del coefficiente di diffusione della soluzione del fantoccio standard dalla 

temperatura è stata misurata sperimentalmente utilizzando una sequenza DOSY su uno 

spettrometro RM a 60 MHz (Bruker, Billerica, MA), acquisendo il valore per cinque 

differenti temperature nel intervallo 18-22°C. Questo è stato fatto per valutare se il 

drogaggio della soluzione del fantoccio potesse aver alterato i valori della diffusività 

rispetto a quelli presenti in letteratura [24]. La variazione misurata sperimentalmente 

dell’ADC del fantoccio con la temperatura è stata di 57.6•10-6 mm2/s/°C. 

Nell’interconfronto è stato eseguito un t-test per campioni indipendenti al fine di individuare 

eventuali effetti dell’intensità di campo magnetico su ADCl e ADCh, oltre ad un’analisi della 

varianza (ANOVA) della misura dell’ADCl per individuare possibili differenze tra diversi 

produttori di scanner RM. Inoltre, è stato effettuato un test di correlazione lineare (test di 

Pearson) per individuare eventuali associazioni tra variazioni dell’ADCl e il numero di 

canali riceventi. Infine, è stata valutata la riproducibilità a breve termine delle misure di 

diffusione, considerando la massima variazione percentuale tra le cinque misure dell’ADCl.  
 

 
ADCl  

(10-6 mm2/s) 

ADCh  

(10-6 mm2/s) 

Media  2022 1805 

Deviazione standard  71 151 

Intervallo  1875 - 2217 1466 - 2050 
 

 

Tabella 2: sintesi dei risultati della misura dell’ADC. 
 

In Tabella 2 è riportata una sintesi dei principali risultati ottenuti. Il t-test non ha mostrato 

alcuna differenza significativa per l’ADCl tra gli scanner a 3T e 1.5T, mentre è stata trovata 

una differenza statisticamente significativa dell’ADCh (p = 0.002). In Figura 3 è riportata la 
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stima dell’ADCl per ciascuno scanner RM, mentre in Figura 4 è riportato l’ADCl lungo le tre 

direzioni ortogonali (x, y, z). La massima differenza dei valori di ADCl, lungo le varie 

direzioni è maggiore del 4% per quattro scanner su 34. Il test ANOVA non ha mostrato 

nessuna differenza significativa della misura di ADCl tra i vari produttori. Il test di Pearson 

non ha evidenziato alcuna significativa correlazione (p = 0.16) tra l’accuratezza dell’ADCl 

ed il numero di canali della bobina ricevente. In Figura 5 è riportata la massima differenza 

tra l’ADCb e l’ADCl. Tale differenza risulta maggiore del 5% solo per tre scanner RM, 

mentre per tutti gli scanner è minore del 4%. I risultati della riproducibilità a breve termine 

sono riportati in Figura 6. In particolare, il valore assoluto della massima deviazione tra le 

cinque stime dell’ADC è sempre <1.5% e per un solo scanner RM è <2.5%. 

  

Figura 3: stima dell’ADC dall’acquisizione DWIl. I valori sono riscalati a 20°C. 

Figura 4: stima dell’ADC lungo le tre direzioni, dalla sequenza DWIl . 
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Figura 6: riproducibilità a breve termine: massima differenza in percentuale tra 

le cinque stime di ADC dalla sequenza DWIl . 

Figura 5 massima differenza in percentuale tra la valutazione dell’ADC (utilizzando 

la sequenza DWIl) e quella stimata utilizzando ciascun b. 
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