Capitulo 3

Imagenes Médicas

En este capitulo se estudiaran algunas de las técnicas empleadas en la ac-
tualidad en la medicina. Estas técnicas han proporcionado métodos no inva-
sivos de examinar la anatomia interna del paciente, mejorando la informacion
disponible a la hora de emitir un diagnostico o de decidir que tratamiento
aplicar. En particular nos centraremos en la Resonancia Magnética para pa-
sar en el siguiente capitulo en su variante, la DT-MRI, dado que es el centro
de interés de éste trabajo. La referencia basica para éste capitulo es [1].

3.1. Tomografia Computerizada de Rayos X

La tomografia computerizada de rayos X (Rayos X CT,Computer To-
mography) es un método empleado para obtener una representacién 3D del
interior del paciente, proporcionando informacién sobre diversas patologias o
sobre la distribucién anatémica del paciente de cara a intervenciones quirtirgi-
cas.

Tradicionalmente, los rayos X han sido empleados para obtener solamente
imédgenes 2D del cuerpo humano (figura 3.1). El paciente es colocado entre
una fuente emisora de rayos X y una placa sensible a estos rayos. Se expone
al paciente a un bombardeo de rayos X y la placa recogerd los rayos que
atraviesen el cuerpo. Como el interior del cuerpo humano no es homogéneo,
cada rayo habra atravesado tejidos con diferentes densidades, lo que produ-
cird en la placa puntos de diferente intensidad en funcién de los tejidos que
se hayan interpuesto en su camino. Si definimos la densidad en cada punto
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Figura 3.1: Ejemplo de radiografia tradicional.
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Figura 3.2: En la Radiografia tradicional, el emisor y el detector o sensor son
fijos. Cada punto del sensor recibird una intensidad Sy, en funcion del camino
recorrido Ly, generando una imagen 2D.
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como /i (x,y, z), la intensidad en un punto da la placa sera

S:/Lu(x,y,z) dl (3.1)

siendo L la trayectoria que ha seguido el rayo que ha impactado en dicho
punto (figura 3.2). La radiografia convencional sigue siendo hoy en dia muy
utilizada, ya que es mucho mas sencilla que la CT y proporciona suficiente
informacion en determinadas aplicaciones. Sin embargo, una gran cantidad

de informacién se pierde y no es accesible, ya que se trata de una proyeccion
2D de un objeto 3D.

En la CT, lo que se hace es tomar varias radiografias tradicionales desde
diversos angulos (figura 3.3), para reconstruir una representaciéon 3D de la
anatomia. El resultado seran varias secciones 2D que se apilardn para formar
una reconstruccion 3D. Las secciones suelen tomarse perpendicularmente al
plano axial, coincidiendo con la toma de la radiografia. Sin embargo, es po-
sible matematicamente obtener una representacion de secciones en cualquier
angulo a partir del volumen reconstruido, aunque éste tipo de manipulacién
conlleva una degradacién de la imagen y una pérdida de detalle.

Figura 3.3: Toma de imdgenes en la CT de rayos X.

El problema de la CT se puede dividir en dos partes: por un lado, la ad-
quisicion de los datos de las secciones y por otro, la reconstruccion de dichas
secciones. Para la adquisicion de las imagenes, el método que se sigue consis-
te en fijar en una estructura el emisor de rayos X y los sensores (figura 3.4)
que transformaran la cantidad de radiacion recibida en informacion que se
almacenard en un ordenador. Entre ambos (emisor y detector) se colocard al
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Figura 3.4: Esquema del mecanismo de la toma de datos para la CT.

paciente en la posicién adecuada para la zona que se quiera estudiar. Esta
estructura ird rotando alrededor del paciente para cada seccién, hasta com-
pletar un arco de 180°, tomando datos para un nimero suficiente de angulos.

Una vez disponibles todos los datos necesarios para una seccién, se pa-
sard a reconstruir la misma. Hay que recalcar que aunque el problema general
consiste en recuperar un volumen 3D a partir de una serie de proyecciones
2D, a la hora de trabajar con los datos lo que tenemos son secciones 2D
separadas unas de otras, para cada una de las cuales se dispone de una serie
de proyecciones 1D. Una vez recuperada individualmente cada seccion, se
apilaran para obtener el volumen 3D. Para recuperar cada seccion, el algo-
ritmo que mas se usa es el de la retroproyeccion filtrada. Para una seccion
tendremos

g9=g(n.0) = / w (. 2) dl (3.2)

donde n es un entero que identifica un sensor en el array detector de los rayos
X y 6 es la posicién angular del emisor al tomar esos datos. Para obtener la
secci6én a partir de g (n, 0) lo primero que se hace es filtrarlo, obteniendo

g(n,0) = g(n,0) @ h(n) (3.3)
donde ® es la convolucién y h(n) un filtro paso-alto.

Una vez filtrada, se “retroproyecta” g (n, ) de la siguiente manera: prime-
ro se supone al emisor lo suficientemente lejos como para poder considerar la
trayectoria de cada rayo paralela. Con ésto, podemos considerar que para un
angulo 0, solamente pasa por el punto (z,y) un unico rayo, que impactard en
el sensor en la posicién ny (figura 3.5).




Capitulo 3. Imagenes Médicas 55

Figura 3.5: Recuperacion de la funcion de los datos f(x,y) a partir de las
proyecciones g(n, ).
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Lo que hace la retroproyeccion es sumar la contribucion de todos los
g(ng,0) para cada punto (z,y). Puesto que ny coincide con 2’ tras rotar el
sistema de coordenadas un dngulo 6 !, la ecuacién de retroproyeccién queda
asi:

fzy) = / G (zcosf +ysinb, 0)do (3.4)
0
donde f(z,y) es la seccién reconstruida.

Si repetimos esta operacion para cada secciéon y apilamos las secciones
recuperadas, habremos reconstruido el volumen 3D, donde cada voxel indi-
card la densidad relativa de los tejidos en ese voxel, como la de la figura 3.6.

Figura 3.6: Ejemplo de seccion de CT de Rayos X.

3.2. Tomografia Computerizada por Emision

La principal diferencia de esta técnica es que no produce una imagen de
la anatomia interna del paciente, sino un mapa de las funciones fisiolégicas.
Al contrario que las técnicas de transmision (tenemos un emisor y un recep-
tor), las técnicas de emision se basan en detectar las emisiones de algin tipo
de fuente interior al paciente (figura 3.7). En el caso de la tomografia com-
puterizada por emisién (ECT, Emission Computed Tomography), las fuentes
de radiacion son radioisétopos introducidos en el organismo del paciente y
que han sido distribuidos por el metabolismo por varios 6rganos y tejidos.

'El cambio de coordenadas de una rotacién para un adngulo 6 es ' = xcosf + ysend
yy =ycosf — xsenb.
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Nuestro objetivo es, por tanto, obtener la distribucion de éstos isétopos, de
manera que se pueda conocer la localizacién de los mismos.

Detector

Emisores

Figura 3.7: En la tomografia por emision, el emisor se encuentra dentro del
paciente.

3.2.1. CT por Emisiéon de Foton Unico

Las técnicas SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography,
Tomografia Computerizada por Emisién de Fotén [jnico) utilizan radioisoto-
pos que emiten un solo fotén gamma al desintegrarse. Existen bastantes
isétopos de éste tipo, y en concreto, los mas usados son el Tc-99m, 1-125 y
[-131, que tienen un bajo coste y una larga vida media (tiempo hasta que
el 50 % de los dtomos se han desintegrado). La vida media larga permite su
fabricacion fuera del hospital donde se va a aplicar.

Al desintegrarse el nicleo de un atomo, se emite un fotén gamma en
una direccién aleatoria, uniformemente distribuida. Para poder distinguir la
direccion que lleva el fotén, el detector necesita un colimador, que bloquea
todos los fotones excepto los que provienen de una determinada direccion.

El problema es que los fotones emitidos interactiian con la materia y
por tanto, la informacién que ofrecen estara falseada principalmente por dos
fenémenos:
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Absorcién fotoeléctrica: Al chocar contra un atomo, el fotén cede su
energia al mismo y no sera detectado.

Dispersion Compton: Al chocar con un electrén de un dtomo, el foton
cambia de direccién y disminuye su energia. Por tanto, no seguird una
linea recta desde su lugar de origen.

Para la deteccién, los tltimos sistemas emplean matrices de sensores que
producen un pulso eléctrico cuando un fotén incide sobre ellos. Normalmente
se configuran para que sélo se detecten los fotones que provengan de una
determinada seccién, por medio de los colimadores. Debido a ésto, y a los
fenémenos de absorcion y dispersion, la radiacién que llega a los detectores
no sera mas que un pequeno porcentaje de la total, normalmente alrededor de
un 5 %. Por ello es especialmente importante que la eficacia de los detectores
sea proxima al 100 %, ya que la cantidad de radiacién que es posible emitir
no puede incrementarse mas alla de unos limites, debido a los danos que
provocarian en el paciente.

Ademas del problema de la poca radiaciéon que se recoge, estd el de la
dispersiéon Compton, que producird una incorrecta determinacion del lugar
de origen del fotén. Muchos de éstos fotones dispersados pueden ignorarse
sabiendo que los isétopos emiten fotones con energias muy bien definidas
(normalmente uno o dos niveles). Si se limita el rango de energia de los fotones
detectados, conseguiremos anular un poco los efectos de la dispersion, aunque
seguird siendo importante. Puede mejorarse intentando estimar la atenuacion
de los tejidos, bien sea considerandola uniforme o calculandola utilizando
medidas adicionales mediante un emisor de fotones gamma externos.

GO, U 2 T 0

Figura 3.8: Ejemplo de imdgenes SPECT extraidas del cerebro. Puede apre-
ciarse la baja resolucion de la imagen.
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La resolucion obtenida con las técnicas SPECT es bastante pobre, como
puede verse en la figura 3.8, de unos 10 o 20 mm, sobre todo si se compara
con las técnicas de transmisién, que consiguen resoluciones de 1-2 mm.

3.2.2. Tomografia Computerizada por Emision de Po-
sitrones

En la técnica PET (Positron Emision Tomography), los isétopos emplea-
dos se desintegran emitiendo positrones, que son las antiparticulas de los
electrones. Cuando un positrén es emitido, viaja una corta distancia (1mm,
aproximadamente) y choca con algin electrén cercano. Esto produce una
aniquilacion del par de particula-antiparticula, y la emision de un par de
fotones en direcciones opuestas y colineares. Gracias a éstos dos fotones, se
pueden emplear detectores sin colimadores, tratando de aislar las parejas de
fotones emitidos desde el mismo sitio. Cuando se detectan dos fotones coin-
cidentes, se guardan las posiciones y se traza la recta entre ambos puntos, en
algin punto de cual se han originado los fotones (figura 3.9).

Figura 3.9: Deteccion de fotones coincidentes en PET. A) Deteccion correc-
ta de una aniquilacion positron-electron. B) Deteccion incorrecta debida a la
dispersion Compton. C) Deteccion incorrecta de una coincidencia accidental.

La resolucién de las imagenes obtenidas dependera de la distancia entre
las filas de detectores. Esta distancia no debe ser mayor que la distancia
entre los puntos que queremos distinguir en la reconstruccién. Esto conlleva
el problema de disenar sensores lo suficientemente pequenos, y de poner el
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suficiente nimero de ellos. En la practica, la resolucion tipica estd entre los
4 y los 6 mm (vease un ejemplo de imagegen PET en la figura 3.10).

De nuevo aparecen los problemas de la dispersion Compton y de la absor-
cién. Aproximadamente, solo el 15% de los pares de fotones que se dirigen
inicialmente hacia un sensor son detectados; el resto son atenuados. Por tanto
hay que aplicar un factor de correccién para no subestimar la concentracion
de radisétopos. Este factor puede calcularse calibrando los detectores con un
emisor de positrones en un extremo de la zona a escanear y haciendo medidas
con y sin el paciente.

La dispersion produce falsas coincidencias, ya que aunque se identifique
correctamente un par de fotones en el que alguno de ellos haya sufrido disper-
sién, la linea entre los sensores que los han detectado no contendra el origen,
puesto que la trayectoria ha sido modificada. Para reducir su efecto, se aplica
la misma solucién que para el SPECT, aunque sus resultados son limitados
y se estan estudiando nuevas técnicas para paliar el efecto de la dispersion.

Como 1ltimo factor que afecta a la degradacion de las imagenes obte-
nidas mediante ésta técnica, citaremos las “coincidencias accidentales”, que
se producen cuando se detectan dos fotones como coincidentes aunque no lo
sean, debido a que alcanzan simultaneamente los sensores. Para solucionarlo,
se pueden estimar el nimero de coincidencias accidentales mateméaticamente
y sustraerlas del total.

Figura 3.10: Ejemplo de imdgenes PET extraidas del cerebro.
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3.3. Imagenes por Ultrasonidos

Las técnicas basadas en ultrasonidos estan muy extendidas y son muy
utilizadas debido a varios motivos: por un lado, permite obtener imégenes
en tiempo real, debido al poco tiempo que necesita de procesado. Esto hace
posible observar el movimiento de las zonas de estudio, muy 1til en pediatria
y cardiologia. Ademas, el equipo empleado para los ultrasonidos tiene un bajo
coste, y existen equipos portatiles. Por iltimo, las senales de ultrasonido que
se inyectan en el paciente no producen efectos negativos a los niveles en los
que se aplican, por tanto, es un método bastante seguro.

Los ultrasonidos son ondas sonoras de alta frecuencia. Las empleadas en
medicina se sitian en el rango de 1 a 10 Mhz. Estas frecuencias pueden ge-
nerarse por un transductor de ultrasonidos que transforma senales eléctricas
en senales sonoras. Ademas, este mismo transductor puede emplearse para
realizar la operacion inversa, obtener unas senales eléctricas a partir de unas
sonoras.

Las ondas generadas se dirigen hacia la zona de estudio del paciente y
atravesaran diferentes tipos de tejidos, con diferentes propiedades actsticas.
Al pasar de un tipo de tejido a otro, se producird una reflexién y parte de
la onda incidente sera reflejada, volviendo en direccién contraria; otra parte
de la onda continuara su camino. El aparato de ultrasonidos se encargara de
detectar las ondas reflejadas (figura 3.11). Hay que tener en cuenta que el
proceso total es mucho més complejo, puesto que también existiran refraccio-
nes y otras interacciones entre los distintos tipos de tejidos que produciran
una dispersion en las ondas reflejadas.

I_:_l Emisor/Detector

A[M Las ondas reflejadas llegan en distintos

:|! instantes de tiempo en funcion de la distancia
//‘% Tejido A
\\\ \R\g& \& Tejido B
: Tejido C

Figura 3.11: Esquema del funcionamiento de las imagenes por ultrasonidos.

Los aparatos de ultrasonidos registran el tiempo desde que se envia un
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pulso de ultrasonidos hasta que se van recibiendo las distintas ondas refleja-
das, y a partir de estos datos se calcula la distancia a la que se han encontrado
los distintos tejidos con la siguiente formula

_ta—t

2

donde c es la velocidad de propagacién del sonido en el medio.

T

(3.5)

Los resultados obtenidos pueden presentarse de varias maneras. La mas
empleadas son:

A-Mode (Amplitude Mode): Presenta la amplitud de las sefiales refle-
jadas con respecto al tiempo, tal y como las recoge el receptor. Esta
practicamente en desuso y no conlleva ningin procesado.

B-Mode (Brightness Mode): Presenta los mismos datos pero en una
sola linea, en la que cada punto tiene un brillo en funciéon de la am-
plitud de la senal recibida. Por si solo no es muy usado, sino que se
emplea, mediante un array de detectores, para formar imagenes bidi-
mensionales, uniendo las lineas de cada detector (ver figura 3.12)

M-Mode (Motion Mode): Usa lineas B-mode con respecto a un eje de
tiempo adquiridas moviendo el sensor por la zona de interés (ver figura
3.13).

FZ 0B-2/3

HI<E. 4 AO=44%

Figura 3.12: Union de imdgenes B-mode para formar una imagen bidimen-
stonal.

Una de las aplicaciones mas difundida del ultrasonido era la obtencién
de imégenes del corazon. De forma simultanea se comenzé a desarrollar la
técnica Doppler. Se comenzdé utilizando el modo continuo, para mas tarde de-
sarrollar el modo pulsado, ampliando las posibilidades de estudio al permitir
el estudio de flujos en localizaciones seleccionadas.
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Normal Left Yentricular M-Mode

Figura 3.13: Imagen M-mode de la seccion representada por una linea de
puntos. Muy usada en cardiologia.

Modo continuo: Emite una senal constante y recibe ecos continuamente.
Para lograr esto hay dos cristales piezoeléctricos (emisor y receptor)
uno al lado del otro. Estos transductores pueden, ademas, proporcionar
imagen ecogréafica (DUPLEX) o exclusivamente Doppler (PEDOFF).
Tiene el defecto de ser imposible detectar el origen exacto de la senal
(detecta todo movimiento a lo largo del haz de ultrasonido).

Modo pulsado: A diferencia del anterior tiene un solo cristal que emite
ultrasonidos en rafaga siendo el eco captado por el mismo cristal. Esto
permite identificar flujos en zonas determinadas, superando asi la am-
bigliedad del continuo, ya que el sistema tiene una compuerta de tiempo
electronica que permite analizar solo aquellas senales que retornan al
transductor en un momento determinado, o sea, de una profundidad
determinada. Estas emisiones estdn separadas por un periodo de la-
tencia denominado “zona de muestreo” en la que se sobreimprime la
imagen ecogréfica (diplex) de modo que el operador puede ubicar el
volumen de muestreo en el sitio deseado. El volumen de muestreo posee
un tamano determinado que puede modificarse dependiendo el ancho
del grosor del haz de ultrasonido.

3.4. Resonancia Magnetica

Este tipo de imagenes (MRI, Magnetic Resonance Imaging) proporcio-
nan una visién del interior del cuerpo humano de forma no invasiva. Aunque
el fenémeno de la resonancia magnética se conoce desde hace casi 60 anos,
su aplicacién a la medicina es relativamente reciente. En el sentido fisico,
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entendemos por resonancia la absorcién de energia de una fuente a una de-
terminada frecuencia, que normalmente se denomina frecuencia natural o
resonante. En concreto, en la resonancia magnética (RM), el objeto reso-
nante es el nicleo de los atomos en presencia de un campo magnético, y la
energia, electromagnética. Explicar la teoria fisica en su totalidad esta més
alla del alcance de este trabajo y requeriria un amplio conocimiento de la
fisica nuclear moderna. En vez de eso, daremos una presentacién simplifica-
da de fenémenos fisicos basicos, que moldean la base de la MRI. Se trata de
un resumen de la teorfa presentada en [1, 17].

3.4.1. Spin

La propiedad fisica fundamental que permite la MRI es el spin. Todas
particulas elementales, protones, electrones y neutrones, poseen spin. Cada
particula elemental individual posee un spin de % y puede ser positivo o
negativo. Cuando las diferentes particulas elementales forman un atomo, la
particula resultante tendra tanto un spin electrénico como un spin nuclear.
Por ejemplo el 4tomo de deuterio, 2H, que consta de un electrén, un protén
y un neutron, tendran un spin electrénico de % y un spin nuclear de 1. Si dos
o mas particulas tienen spins con signos opuestos se pueden emparejar para
eliminar los signos observables del spin. Este es el caso del helio, pero casi
cada elemento en la tabla periddica tiene al menos un isétopo con un spin
nuclear distinto de cero.

Las particulas con spin pueden verse como pequenos imanes cuyo vector
de magnetizacion, fi, coincide con el spin. Si se aplica un campo magnético
externo B de fuerza By sobre las particulas, estas pueden alinearse de dos
maneras: paralela o antiparalelamente al campo exterior, alcanzando un nivel
de energia superior o inferior. Ademas adquieren un movimiento de precesion
alrededor de la direccién del campo B (figura 3.14).

3.4.2. Transiciéon entre niveles de energia

Las particulas pueden realizar una transicion entre los dos estados de
energia, paralelo o antiparalelo. Una particula en el nivel de energia mas
bajo que absorbe un fotén pasara al nivel de energia superior. Sin embargo,
no todos los fotones pueden ser absorbidos por una particula. La energia
del foton absorbido debe corresponder exactamente a la diferencia entre los
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Figura 3.14: Representacion del spin de una particula y su polarizacion bajo
un campo magnético.

dos niveles de energias. La energia E de un foton estd relacionado con su
frecuencia, v, segun la constante de Planck

E = hv (3.6)

Por tanto, una particula con un spin neto a la que se aplique un campo
magnético By puede absorber un fotén de frecuencia v si

v = Byy (3.7)
donde v es el coeficiente giromagnético, que varia para cada particula.

Estas dos ecuaciones pueden ser combinado en una ecuacion que describe
la energia del fotén necesaria para producir una transicion entre los dos
estados de spin

E = hByy (3.8)

Cuando la energia de un fotén corresponde a la diferencia de energia entre
los dos estados de spin, se produce una absorcién de energia. La frecuencia
que causa una transicién entre los dos niveles de energia de spin de un nicleo
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se llamada frecuencia de Larmor, o frecuencia de resonancia, que se escribe
como sigue

fLa’rmor - ’YBO (39)

que es caracteristica para cada nucleo. Ademas, el movimiento de precesién
mencionado anteriormente posee una frecuencia igual a la de Larmor.

E b’?’ % antiparalelos

= A

v = Byy v = Byy

AVAVAN” By VAV hBay

! 4

Ygﬁ Wﬁ paralelos

Figura 3.15: Saltos entre los dos estados de energia: Al absorber un foton de
frecuencia v, una particula puede pasar del estado paralelo al antiparalelo, de
mayor energia. De igual manera, puede descender al estado paralelo emitiendo
un foton de frecuencia v.

De acuerdo con las leyes de termodinamica, a temperatura ambiente, el
nimero de spins en el nivel de energia bajo supera ligeramente en niimero
de spins en el nivel superior. La diferencia es muy pequena, pero importante
y viene dada por las estadisticas de Boltzmann

N-
N+

=€

%o

(3.10)

donde N~ representa el niimero de spins en el nivel de energia superior anti-
paralelos), N el nimero de spins en el nivel de energia més bajo (paralelos),
k es la constante de Boltzmann, T es la temperatura en grados Kelvin y E
es la diferencia entre los dos estados de energia, hByy. Por tanto, a tempera-
turas cercanas a 0°K, casi todas las particulas se encontraran en un estado
paralelo, mientras que a medida que aumente la temperatura, el niimero de
particulas en ambos estados se ird igualando.

3.4.3. Momento Magnético

Es complicado visualizar el funcionamiento de la resonancia magnética
a escala microscépica. Al pasar al nivel macroscépico conviene reemplazar
los vectores de spin individuales por un tnico vector de magnetizaciéon que
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represente el spin de todas las particulas experimentando el mismo campo
magnético externo. En un escaner de MRI, a temperatura ambiente, hay
aproximadamente el mismo numero de particulas alineadas con el campo
magnético externo B como alineadas en sentido contrario. El estado alineado
con el campo, es decir, el estado mas bajo de energia, cuenta con aproxima-
damente una particula mas por cada milléon de las no alineadas. Esto produce
una magne‘mzamon resultante en la direccién del campo magnético principal
B, denominada M, que serd propor(nonal a (NT — N7). Las componentes
transversales a la direccién de B se cancelaran entre sf debido a que los mo-
vimientos de precesion de las distintas particulas tienen fases aleatorias. Por
convenio, se colocara el eje de coordenadas de manera que ambos vectores
estén orientados en la direccion z.

o estado paralelo Z

<

(®) estato antiparalelo

©00®00
0®»000®
OX + JOX + X + JO

Figura 3.16: Muestra de los spins de particulas en equilibrio: existe un ligero
exceso de estados paralelos que generan una magnetizacion neta en la direccion
del campo B.

Y

3.4.4. Excitacion

En MRI se aplica un pulso de RF (Radio Frecuencia) a frammer dirigido
al drea del cuerpo que quiere examinarse, previamente en equilibrio (figura
3.16). Este pulso es mucho més débil que el campo magnético externo, B.
Esto proporciona la energia necesaria para que las particulas en esa zona
cambien de un estado de energia mas bajo hacia el més alto. La exposicion
al pulso de RF causa que el vector de la magnetizaciéon longitudinal M,
cambie (figura3.17), y en funcién del tiempo que se esté aplicando energia,
puede llegar a hacerse negativo.

Ademas de variar el balance de estados energéticos, la aplicacion del pulso
RF produce una coherencia de fase en el movimiento de precesién de las
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particulas que producira la aparicién de una componente transversal de M
en el plano zy. Esta componente rotara a la frecuencia de Larmor en torno
al eje z.

Pulso RF

0000
[+ JON + BON + JORWENS'
ORROX + X + JO
Figura 3.17: Efecto del pulso RF sobre la figura 3.16: algunas particulas (li-
neas discontinuas) en estado paralelo realizan la transicion al estado antipara-

lelo. Al ser un pulso de 90°, el resultado neto es que la componente longitudinal
del vector de magnetizacion M se anula.

En MRI se habla de un pulso de 90° cuando se mantiene el pulso RF el
tiempo suficiente para que desaparezca la componente transversal, es decir,
cuando M forma un angulo de 90° con el eje z (figura 3.19). Ese tiempo
dependera de la amplitud del pulso. Es mas, se puede lograr cualquier angulo
con la correcta combinaciéon de tiempo y amplitud del pulso.

3.4.5. Rotacion del eje de coordenadas

Debido al movimiento de precesion a la frecuencia de Larmor, los vectores
de magnetizacién rotaran alrededor del eje z. Por este motivo, se suele em-
plear como eje de coordenadas uno rotatorio (z’, ', z), con frecuencia frqrmor-
De esta manera, los vectores que rotaban en el eje fijo, pueden representarse
como estacionarios en este nuevo eje de coordenadas. Sin embargo, hay que
tener en cuenta que cualquier vector que gire a una frecuencia diferente de
frarmor S que aparecerd rotando, aunque a distinta frecuencia.

Ademas, el pulso RF (que denominaremos ]_3>1) puede representarse apro-
ximadamente en el eje rotatorio como un vector constante en la direccion
2’ (suponiendo que la bobina generadora se encuentra alineada con el eje x
fijo). Una explicacion de este hecho puede encontrarse en [17].
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3.4.6. Relajacion

Cuando el pulso de RF desaparece, las particulas comienzan a regre-
sar a su orientacion natural dentro del campo magnético externo, es decir,
a descender del estado superior de energia al mas bajo hasta alcanzar de
nuevo el estado de equilibrio dictado por la ecuacién (3.10). Al cambiar de
niveles energéticos, las particulas que lo hagan emitiran un fotén de energia
hByy, que puede ser detectado por una bobina en el escaner MRI. Ademas,
comenzara a producirse una pérdida progresiva de la coherencia de fase en
el movimiento de precesién.

Relajacion T;

T} relaciona el tiempo que tarda la componente longitudinal en alcanzar
el valor que tenia antes de la aplicacién del pulso, a su valor de equilibrio. La
vuelta al valor de equilibro es debido a los cambios de estado antiparalelos a
paralelos, a través de la emisién de energia (fotones con frecuencia frarmor). 11
es también la constante de tiempo exponencial que gobierna dicha transicion
(figura 3.18).

Mzo

T1

Figura 3.18: Grdfica de la recuperacion de M, tras aplicar un pulso RF de
90°.
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Relajacion 15

La relajacion 75 y T7 ocurren simultaneamente, y son fundamentalmente
independientes, aunque en general, 75 es mucho més pequeno que 717. 15
esta relacionado con el tiempo en que la componente transversal de 1\71, M,
recupera su valor de equilibrio, es decir, se anula. Dado que M,, aparece
debido a la coherencia de fase de las particulas, su desaparicion sera debida
al desfase entre las particulas. Este desfase ocurre mucho més rapidamente
que la liberacion de la energia hacia el entorno.

La pérdida de coherencia de fase se debe a que cada nucleo se encuentra
sometido a un B diferente (debido a las inhomogeneidades del campo estético
y del tejido), y por tanto evolucionan a distintas (aunque muy cercanas)
frecuencias. Segun la ecuacién (3.9), los nicleos en presencia de campos mas
fuertes girardan a mayor frecuencia. Por tanto, la suma de las componentes
transversales no puede volver a alcanzar un méximo (figura 3.20). Un M,
mas pequeno resultara en una senal de RM mas débil con lo que, conforme
el tiempo avanza, la senial de RM va desapareciendo debido a procesos de
desfase. Tras un tiempo suficientemente largo, las componentes transversales
de los spins toman fases totalmente aleatorias y desaparece la senal (figura
3.21). La senal RM decae siguiendo una exponencial con constante de tiempo
T, (figura 3.22).

Se generan dos tipos de no homogeneidades en el campo local que causan
el desfase. Los efectos de desfase que aparecen debido solamente a variaciones
intrinsecas microscépicas en el campo se denominan 75. T5 es una medida
del tiempo que dura el decaimiento de M,, debido solamente a no homoge-
neidades intrinsecas y es un parametro caracteristico del tejido. El desfase
debido tanto a las variaciones de campo microscopicas como a no homoge-
neidades del campo estatico externo (B,) no deseadas, se denomina T5. T
es significativamente mas pequeno que 75, ya que las no homogeneidades del
campo estatico son varios érdenes mayores que las variaciones microscépicas
del campo. La informacién sobre T representa sobre todo las caracteristi-
cas del campo estatico externo del escaner. Existen métodos para eliminar
los efectos de las no homogeneidades de campo externos y poder obtener un
valor lo mas fiel posible de T5.
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gijulso RF 90°
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Figura 3.19: FEl pulso RF hace que todas las particulas adquieran la misma
fase, con lo que My, es mdzimo y M, se anula (se trata de un pulso de 90°).El
grupo de circulos inferior representa la proyeccion del movimiento de precesion
sobre el plano xy, para ver mejor la fase de cada particula.
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Figura 3.20: Comienzo de la pérdida de fase: ya no tienen la misma fase,
pero conservan aprozimadamente la misma direccion, por lo que My, no se
anula, sino que disminuye.
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Figura 3.21: Al cabo de un tiempo la fase se ha perdido completamente,

desapareciendo la componente transversal, My,. La trayectoria que sigue es
una espiral.

3.4.7. Localizacion espacial en imagenes de RM

Esta seccion analiza los métodos a través de los cuales podemos conse-
guir imagenes utiles a partir de los conceptos expuestos anteriormente. Para
la generacién de dichas imégenes dividiremos la zona de tejido a estudiar
en voxels, que son pequenos elementos de volumen. Los voxels deben tener
un volumen finito suficiente para contener ntcleos que causen una senal re-
gistrable. Los voxels no necesitan ser ctbicos, y a menudo son rectangulos
alargados. Atn asi, se asumiran voxels cubicos en las siguientes explicaciones,
sin pérdida de generalidad.

Todo lo explicado anteriormente ocurre simultaneamente en cada uno de
los voxels en los que se divide el volumen. Los sensores detectaran a la vez
todos los campos magnéticos emitidos, como una tnica senal, denominada
FID (Free Indction Decay), por lo que para que la RM tenga utilidad se hace
necesario un sistema que permita detectar el origen de cada senal individual.
La senal que se recibiria de una tunica particula, o conjunto de particulas
homogéneas tendria la forma de la figura 3.23. Esto es debido al movimiento
de precesion, que genera un campo magnético que rota con respecto al eje
longitudinal, como se ha visto anteriormente.

La localizacién espacial de los voxels se consigue a través del uso de gra-
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Mxyo

T2

Figura 3.22: Grdfica del decaimiento de la componente longitudinal, My, .

dientes de campo magnético. Los gradientes magnéticos son campos magnéti-
cos débiles no uniformes, siendo sus maximos solamente un porcentaje del
campo magnético estatico, By. Las pendientes se superponen al campo estati-
co para crear un campo magnético que varia espacialmente en el tejido.

El campo magnético eficaz experimentado por un protéon después de la
superposicién de la pendiente es By + G,z (para un gradiente en la direc-
ciéon x. En cada punto a lo largo de la direccién de la pendiente, el campo
magnético posee un valor tinico. Por lo tanto, segin la ecuacién (3.9), tam-
bién tendra una frecuencia de Larmor tnica para cada punto a lo largo de la
direccion de la gradiente, dado por

fLarmor - ’YBO + 'YGJ; - X (311)

En la figura 3.24 puede verse la FID que se detectaria en los sensores en
presencia de dos voxels con distintas frecuencias de Larmor.

Otra forma de codificar la posicion en la senal RM es a través de la fase.
Para ello primero se aplica un gradiente como el de la codificacién en frecuen-
cia. Esto hace que las distintas posiciones giren a diferentes frecuencias. En
un momento dado se elimina el gradiente, con lo que solo se estara aplicando
el campo uniforme By, con lo que todos recuperaran la misma frecuencia.
Sin embargo, al haber estado girando a distintos ritmos, las fases ya no seran
iguales en los diferentes voxels y cada FID estara identificada por una fa-
se. La FID resultante tendréd la misma frecuencia (figura 3.25). Este tipo de
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[ia componente transversal es perpendicular
y apunta a la bobina del escaner

La componente transversal es paralela
a la bobina del escaner. No se detecta senal

1
JLarmor

AN

La componente transversal es perpendicula
y apunta en direccién contraria al escaner

Figura 3.23: Free Induction Decay: es la senal recogida por el escaner. Da-
do que la componente transversal de magnetizacion gira con la frecuencia de

Larmor, el escaner fijo captard una senal sinusoidal dentro de la envolvente
de T2.

FID

| FID,+FID,
1/f

n | / 0

1/2f

Figura 3.24: Ejemplos de FID producidas con diferentes codificaciones de
frecuencia, y la resultante de ambas.
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FID con fase 0

FID resultante con fase 7

FID con fase 3

Figura 3.25: La resultante de las seniales de dos zonas codificadas con dife-
rentes fases es otra senal con distinta fase.

codificacién necesita repetir la secuencia de pulsos variando la amplitud del
gradiente un nimero de veces determinado por la resolucion que se busca.

Existen métodos que permiten localizar espacialmente la senial RM. Estos
métodos se dividen en estrategias 2D (planares), o estrategias 3D (voltime-
nes). Las estrategias 2D se tratardn primero, cuesto que las estrategias 3D
son extensiones simples de las técnicas 2D.

3.4.8. Seleccion del plano

Al aplicar técnicas 2D, el primer paso es seleccionar un plano en el tejido
a estudiar. Se selecciona un plano aplicando un gradiente en la direccion de z
a un volumen de tejido al que se ha aplicado un campo magnético uniforme.
Cada posicion a lo largo de z experimenta un campo magnético unico, y
por tanto una frecuencia de Larmor tnica. En cada punto a lo largo de z se
define un plano zy en nuestro sistema de coordenadas. Todos los nicleos en
ese plano experimentan el mismo campo magnético y resonaran en la misma
frecuencia, a frarmor = YBo + V(G2 - 2p). Si se aplica un pulso de RF de
90° correspondiente a la frecuencia de Larmor en z,, todo el plano z = z,




76 3.4. Resonancia Magnetica

adquirird un magnetizacion transversal diferente a cero, M,, # 0. Cualquier
senal RM recibida posteriormente provendra solamente de los protones del
plano seleccionado.

El gradiente de seleccién de plano es distinto del de codificacion de fre-
cuencia: se aplica de forma simultanea al pulso RF, y se retira una vez cesa
el pulso. Los protones regresan entonces a la frecuencia dada por la ecuacion
(3.9) para By inicamente. Los tnicos volimenes (los planos tienen un ancho
finito) con el componente transversal diferente a cero son aquellos en el plano
2 = zp, por lo que son los unicos de los que se recibird senal.

t

-
[frr
Pulso RF _\/\J\/W\f/\/\— Gz
S s W
Z g

— frr=Bo
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Figura 3.26: Secuencia de seleccion de plano.

3.4.9. Recoleccion polar de datos

La recoleccion de datos polar es la mas simple de las estrategias de recolec-
cién y la més analoga a la tomografia por transmision. Primero se selecciona
una seccion a través de la técnica anteriormente descrita. Durante la medi-
cion de la senal en TE, se anaden gradientes adicionales en las direcciones x
ey, Gyx 'y Gyy (ver figuras 3.27 y 3.28). Esto hace que todos los protones en
el dngulo ¢ = arctg(G,/Gy) estén sometidos al mismo campo, es decir, que
existe un gradiente en la direccién ¢ + 7/2. La aplicacién simultanea de G,
y G, dividen el plano seleccionado en lineas.
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Figura 3.27: Diagrama de tiempo y esquema del gradiante para la recoleccion
polar de datos.

Linea de Gradiente -
(y frecuencia) constante ....---"" "

Gx+Gy ...~

0

Figura 3.28: Representacion de un gradiente para la recoleccion polar de

datos. La relacion % es %
Y
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La informacién recibida de la seccion seleccionada esta compuesta de va-
rias frecuencias. Cada frecuencia representa las senales combinadas de los
protones en una linea a lo largo del plano. La informacién puede organizarse
de forma que los datos se tomen de lineas uniformemente espaciadas a lo
largo de la direccién ¢ + w/2. Este método obtiene una proyeccién del tejido
en el plano seleccionado. Las proyecciones se recogen para 0 < ¢ < 7, permi-
tiendo posteriormente el uso de algoritmos de reconstruccién de tomografias
computerizadas.

3.4.10. 2DFT (2D Fourier Transform Collection)

La estrategia de colecciéon polar anteriormente descrita consiste en selec-
cionar el plano seguido por la aplicacién simultanea de los gradientes G, y G|,
para reducir la dimension de un plano a una linea. Por consecuencia, se ne-
cesitan algoritmos que reorganicen la informacién en una imagen. La técnica
2DFT permite una segmentacién adicional de una linea en pixels (los pixels
en la imagen representan los voxels en la realidad). Puede demostrarse [1§]
que los datos obtenidos a través de este método son la transformada de Fou-
rier de la imagen tomografica. Por tanto, al aplicar la transformada inversa
de Fourier a los resultados obtenemos la imagen deseada y no se necesitan
algoritmos adicionales.

El método funciona de la siguiente manera (ver figura 3.29). Se selecciona
una seccion de tejido a través del gradiente G,. Tras esto, se aplica otro
gradiente en la direccién y. Los spins en campos magnéticos diferentes a
lo largo de la direccién del gradiente resuenan a frecuencias diferentes. Los
spins a lo largo de la direccion de y empiezan a desfasarse por las diferentes
frecuencias a las que giran. Después de un breve intervalo de tiempo, At,
se elimina G,,. Los spins regresan a la frecuencia de resonancia determinada
por el campo externo. Sin embargo, los spins estan todavia fuera de fase
linealmente, debido a la breve aplicaciéon de G. Con esto, conseguimos que
la localizacién espacial a lo largo del eje y esté codificada en la fase de los
spins. Durante la lectura de la senal, se aplica el gradiente GG, para codificar
espacialmente la ubicacion a lo largo del eje x en la frecuencia de la senal
RM. Cada punto en el plano tiene un par fase - frecuencia inico, que puede
ser escrito como (frecuencia, fase) = (f(x),0(y)).

Desafortunadamente, dicha codificacién de fase es insuficiente para codi-
ficar la ubicacién espacial completamente en la fase de la senal de RM: como
puede verse en la figura 3.25, la suma de dos senales provenientes de voxels
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Figura 3.29: Diagrama de tiempo para 2DFT, con la direccion x codificada
en fase y la direccion y en frecuencia.

con diferente codificacion de fase, es otra senal cuya fase depende no solo
de las fases, sino también de las amplitudes. Por ello, la secuencia de obten-
ciéon de imagenes descrita anteriormente debe repetirse con el gradiente que
codifica la fase incrementado en una pequena cantidad cada vez para poder
contar con mas datos. Al combinar todos estos datos se puede determinar la
posicion a lo largo del eje y mediante la transformada de Fourier. El ntimero
de los pasos que se utilice en la codificacion de fase define la resolucién en la
direccion de y. La resolucion en la direccién x viene dada por el nimero de
muestras tomadas durante la lectura.

3.4.11. Tiempo de toma de imagenes y resolucién

El tiempo necesario para el proceso anterior vienen dado por

Timagen = TR+ N - NEX (3.12)

donde Tjagen €s el tiempo de toma de imdgenes, TR es el tiempo de
repeticion, es decir el tiempo que le lleva al plano regresar al equilibrio de
forma que pueda ser excitado de nuevo. N es igual al niimero de pasos de
codificacién de fase que se realizan en la toma de las imagenes en 2DFT, y al
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numero de visualizaciones angulares para la recoleccién polar, que determi-
naran la resolucion de las imagenes. NEX es igual al nimero de excitaciones,
el nimero de veces en que se repite todo el proceso de toma de imégenes (para
determinar la media de la senal y asi mejorar la relacién senal a ruido). Para
TR = 1.5 segundo, N = 120, y NEX = 2, el tiempo necesario para la toma de
los datos de un nivel es de 384 segundos. Para 20 secciones, de 1.0 milimetros
de grueso cada una, el examen requeriria mas de 2 horas. Es evidente que
el tiempo de toma de imagenes puede ser un problema. Afortunadamente,
existen técnicas que permiten acortarlo.

3.4.12. 3DFT

Es una simple extension de la 2DFT en la que no hay seleccién de plano,
sino que se capta todo el volumen simultaneamente mediante la aplicacion de
tres gradientes en las tres direcciones x, y y z. Se codifica a través de la fase las
direcciones x e y. La direccion z se codifica con la frecuencia. Sin embargo, el
ahorro de la repeticion para cada plano de la secuencia de pulsos, se traduce
en un aumento en las codificaciones de fase necesarias para alcanzar la misma
resolucion, ya que hay que realizar todas las combinaciones posibles para los
dos gradientes codificadores de fase. Puede verse el diagrama de tiempo de
la secuencia en la figura 3.30.

t
%
Pulso RF _ \A.,\,W\m

G, | codificacién de frecuencia

G, codificacion de fase

G, codificacion de fase

Senal ’\/V"“‘”‘—

Figura 3.30: Diagrama de tiempo para SDFT, con las direcciones x e y codi-
ficadas en fase y la direccidn z en frecuencia. Aparece un pulso de seleccion de
plano, salvo que en éste caso, se selecciona un plano mucho mds grueso, para
abarcar el volumen deseado.
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Figura 3.31: Diagrama de tiempo de la secuencia “Spin FEco”.

3.4.13. Aplicacion practica

A través de una correcta aplicacién de RF, a través de secuencias de pul-
sos, es posible adquirir informacion respecto a cualquiera de las caracteristicas
del tejido a estudiar proporcinadas por la RM, T} y T,. Los diagramas de
tiempo que se han presentado hasta ahora son una simplificacion de los que
realmente se utilizan. Aunque no se pretenden estudiar en profundidad, se
citardn junto con una breve explicacién de los mismos. Un desarrollo més
detallado puede encontrarse en [17]. Dado que los mecanismos de seleccién
de plano y codificacién en fase o frecuencia son similares, se omitiran.

Spin Eco: Esta secuencia se diferencia basicamente en la aplicacion de un
segundo pulso RF, esta vez de 180°, cuando los spins comienzan a
desfasarse. Lo que se consigue es invertir el proceso de desfase durante
un tiempo hasta que otra vez vuelven a desfasarse, de ahi la forma de
la segunda senal. La ventaja de ésta secuencia es que la amplitud de la
transformada de Fourier del eco depende, ademas de T}, de Ts. (figura
3.31)

Recuperacion de la inversién: El pulso RF produce la inversiéon total de
la componente longitudinal, en lugar de anularla (figura 3.32). la am-
plitud de la transformada de Fourier también depende de T} y T5
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Figura 3.32: Diagrama de tiempo de la secuencia “Recuperacion de Inver-
o))
sion”.

Dentro de cada secuencia de pulsos, hay un intervalo especifico de tiempo
durante el cual se captan los datos de la RM. Este periodo coincide con TE.
Cada secuencia se repite cada TR, ya sea para conseguir més tomas con las
que promediar para eliminar ruido o para las diferentes codificaciones de fase.
Mediante la correcta seleccion de TE, TT y TR se consigue un contraste ade-
cuado entre los distintos tipos de tejido, en funcion del tipo de caracteristica
que deseemos resaltar en la imagen: 77, T5 o la densidad de spins.

En MRI clinico el pulso de RF es elegido normalmente para que coincida
con la frecuencia de Larmor del ntcleo de hidrégeno, el protén. La energia
liberada es una estimacion aproximada del niimero de ntcleos de hidrogeno,
que en principio corresponde a la cantidad del agua. La relajacion T pro-
porciona informacién sobre las propiedades quimicas del medio que rodea al
agua y la relajacion Ts refleja el entorno de cada atomo individual. Con estas
variables es posible separar tejidos ya que mostraran las caracteristicas dife-
rentes en 17 y T5. Las imagenes adquiridas para obtener el mayor contraste
en funcion de los tiempos de relajacion son llamadas generalmente, imdgenes
T1 y TQ.




Capitulo 4

DT-MRI

Las imagenes DT-MR utilizan una técnica que permite medir la difusién
del agua dentro de un voxel a través de la resonancia magnética. En concreto,
modela la difusién del agua como una funcién Gaussiana 3D y busca el tensor
que la define que mejor se ajusta a los datos obtenidos. Existen otras técnicas
mas modernas que miden la difusién del agua modelandola de otra forma,
y tomando muchas mas muestras angulares de la difusién, llamadas HARD
(High Angular Resolution Diffusion), y dentro de ellas, la DSI (Disffusion
Specrum Imaging), que representa la difusion en el espacio-q.

4.1. Funcionamiento fisico

La Diffusion Tensor Magnetic Resonance Imaging (DT-MRI) es una mo-
dalidad de obtencién de imégenes de RM relativamente reciente usada para
relacionar la intensidad de la imagen con la movilidad de las moléculas de
agua del tejido endégeno. En DTMRI, lo que se persigue es obtener un tensor
que describa la difusion local del agua para cada voxel a partir de las medi-
ciones de la difusion en varias direcciones. Para medir la difusion, se emplea
la secuencia de pulsos de Stejskal - Tanner [30]. Esta secuencia usa dos pulsos
con un fuerte gradiente (figura 4.1), colocados simétricamente en el tiempo
alrededor de un pulso de de reenfoque de 180° de fase. El primer gradiente
produce un cambio de fase en todos los spins; el segundo gradiente, al actuar
tras el pulso de 180° invertird este cambio de fase, anulando el efecto total
para los spins que no se hayan movido. Los spins que hayan sufrido un cam-
bio de posicion debido a movimiento browniano durante el periodo de tiempo

83
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Figura 4.1: Secuencia de pulsos aproximada de Stejskal-Tanner, para recons-
truccion 2DF'T.

entre pulso y pulso, experimentaran diferentes cambios de fase para cada uno
de los dos gradientes, con lo cudl no se recuperara la fase inicial totalmente
y como resultado aparecera una atenuacién mayor de la senal devuelta.

En la figura 4.2 puede observarse el efecto de los dos gradientes y del
pulso de 180° sobre el momento magnético. Cuando se inicia la aplicacion del
gradiente de difusion, la componente transversal del campo magnético tiene
una fase 6y (en la figura 4.2, 6y = 0 (a)). Tras la aplicacién del gradiente, la
fase ha cambiado hasta 6y + 6, (figura 4.2(b)). El incremento ¢, dependera de
la posicién y desplazamiento de la particula:

61:/0 fLarmor(t)dt:/O v(Bg—l—Gt(r(t)))dt (4.1)

donde G es el gradiente total al que esta sometida la particula, y que va-
riard con la posicion, r(t). Al aplicar el pulso de 180°, el momento rota 180°
alrededor del eje X (figura 4.2(c)), con lo que la fase serd m — 6y — 6;. Por
ultimo, se aplica el segundo gradiente de difusion, idéntico al primero, in-
crementando la fase en 0, (figura 4.2(d)). Este incremento tiene la misma
expresion que la de la ecuacién (4.1), con lo que la fase final serd igual a
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Figura 4.2: Fvolucion del momento magnético de una particula sometida a
los gradientes de difusion.

Of =7 — 0y — 01 + 0. Si los gradientes aplicados a la particula son iguales
(lo cual sélo es posible si la particula estd quieta o si el recorrido durante el
segundo gradiente es igual al del primero, que es imposible en la préactica),
los incrementos también lo serdn, con lo que la fase final serd 0y = 7 — 0,
que produce la misma senal que 6.

Para eliminar la dependencia con la densidad de spins, deben tomarse
al menos dos RM que tengan una sensibilidad diferente a la difusién pero
que sean idénticas en los demas aspectos. Usando, por ejemplo, una RM
aplicando gradiente de difusion difusion, A y otra sin él, Ay, puede calcularse
la difusion en la direccién del gradiente usando la siguiente ecuacién [30]:

A= A()G_bD (42)

siendo D el valor de la difusion y b el factor de ponderacion de difusion,
definido como [6]

b= (A5 ) el (43)

donde v es el coeficiente giromagnético del protén (42 MHz / Tesla), |g|
la fuerza del pulso gradiente para sensibilizar la difusion, ¢ es la duracion
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de los pulsos de gradiente de difusién, y A es el tiempo entre los pulsos de
RF de pendiente de difusion. Los valores de difusion, D, son conocidos tam-
bién como “Componentes de difusién aparentes” (o valores de ADC, apparent
difusion components), que enfatiza el hecho de que los valores de difusién ob-
tenidos por este procedimiento son medidas macroscopicas de las estructuras
microscopicas existentes en un voxel.

El caso anterior supone una difusiéon igual en todas direcciones. Cuando
la difusién es anisotropa, hay que escribir la ecuacién (4.2) de forma mas
general:

A = Age 9 [A-(/3)lg" Dg (4.4)

Esta formula equivale al caso isétropo haciendo D = 1D, donde I es la
matriz identidad. Insertando los vectores de gradiente normalizados, g =
g/ |gl, podemos escribir (4.4) usando el factor de ponderacién de difusion
(4.3),

A= Age b8 D8 (4.5)

Este modelo puede ser demasiado simplificado, sobre todo en los puntos
donde existe un cruce de fibras. Para mejorar este aspecto es para lo que
aparecen las técnicas HARD. Algunas de ellas [33] modelan la difusién dentro
de un véxel como

A=) fe B Dit (4.6)
k=1

siendo n el niimero de poblaciones diferentes de tejidos en un mismo voxel,
cada una de ellas con un tensor Dj. Sin embargo, este modelo necesita de
muchas més medidas angulares de difusién para su resolucion, de ahi el nom-
bre de éstas técnicas. Otras técnicas HARD (QBIL, Q-balls Imaging [32]), sin
embargo, tratan de buscar una representacion no dependiente de modelos
mediante la utilizacién de una serie de superficies que dan una medida de
la difusién en funcién de la direccién, ODFs (Orientation Distribution Func-
tion).

En el caso DT-MRI, el tensor de difusion D es simétrico de tamano 3 x 3,
lo que significa que tiene seis grados de libertad (ndmero de coeficientes
independientes en la representacién matricial). Para calcular el tensor, por
tanto, hay que tomar al menos seis RM (con gradientes en direcciones no
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colineales), ademds de la RM de referencia. Para obtener D a partir de las
diferentes RMs existen varias estrategias [22]:

Calculo directo

Desarrollado en [35], éste método necesita solamente 7 conjuntos de da-
tos con diferentes ponderaciones de difusion y gradientes. Al insertar los
gradientes gy y las senales {Ak}’,:j en la ecuacién (4.4) para la pérdida en la
intensidad de la senal, se tiene que obtenemos un sistema de seis ecuaciones
a partir del cual puede calcularse el tensor

Ak == Aoe_bgngk (47)

o bien
In(4;) = In(Ag) — bg{ Dg}, ,para k = 1..,7 (4.8)

El célculo de ésta solucién se hace a través de la descomposicién de D
en una base ortonormal de tensores. La desventaja de éste método es que no
pueden utilizarse més de las 7 RM para obtener una mayor robustez frente
al ruido.

Estimacion mediante minimos cuadrados

Busca la solucién para D en cada punto que minimice el criterio de mini-
mos cuadrados [3, 20]:

N A 2
. 0 T
min ,;1 (ln 1 T ng) (4.9)

donde N es el nimero de conjuntos de datos empleados, que en éste caso
pueden ser todos los que se desee, lo cual permite dar mayor robustez frente
al ruido, a cambio de tener que obtener mas datos.

Calculo Variacional

Propuesto en [31], introduce una fuerte carga de regularizacién, ademéds
de la propia estimacion del campo tensorial. Para ello, busca minimizar la
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siguiente expresion:

o [

2 p—1

A
In A—Z — gZng > + a¢ (||VD]|) d2 (4.10)

donde 1 es una funcién real, ¢ una funcién que favorezca la regularizacion,
« es una constante y ||-|| la norma de Frobenius de una matriz. La solucién
se busca unicamente entre los tensores semidefinidos positivos, por la razén
que mas adelante se expondra.

4.2. Caracteristicas de los datos

Los datos de una imagen DT-MRI son tensores de difusién, matrices
simétricas 3 x 3. La movilidad de las moléculas en entornos anisétropos es
diferente para cada direccion, por lo que para calcular el coeficiente de di-
fusion es necesario un tensor. De hecho, la difusién del agua en un medio
homogéneo, anisétropo, la distribucién de probabilidad del desplazamiento
viene dada por la siguiente férmula [9]:

1 —r'D1r
Prry) = ——— oxp (T) (4.11)
ID| (4774)° ¢
Dy, D:py D,.
D=| D, D, D, (4.12)
sz Dzy Dzz

donde D es el tensor de difusion, r es el vector de desplazamiento y 74 es el
intervalo de tiempo. Como se ve, el tensor de difusion actiia como una matriz
de covarianzas. En el caso en que el sistema de coordenadas sobre el que se ha
realizado la medicion coincida con el del autosistema, todos las componentes
del tensor salvo las de la diagonal serdan nulos. De ser asi, los desplazamientos
en cada una de las direcciones perpendiculares serian independientes entre si.
Como en la mayoria de los casos no estan alineados, no sera asi en general.

Es importante comprender esto porque determina las propiedades que
debe tener D. Un estudio mas detallado del significado matematico y fisico
puede verse en [2]. Para visualizar el tensor, se aprovecha la forma cuadrati-
ca que toma en las ecuaciones (4.4) y (4.11) para representarlo como un
elipsoide. La mas intuitiva es el elipsoide de difusion, que consiste en ob-
tener las superficies equiprobables de la ecuacién (4.11). Para ello, lo mas
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sencillo es hacer constante el interior del exponente, con lo cual tenemos
que(considerando 74 constante e igual a % para simplificar)

r'Dlr=1 (4.13)

az? + by? + c2 + doy + exz + fry 4+ gyz =1 (4.14)

donde r = (z,y, z) y los coeficientes del polinomio, a-g, son funcién de las
componentes de la matriz D. A la ecuacién (4.14) se denomina forma candni-
ca del elipsoide. Los términos cruzados (zy, zz e yz) desaparecen cuando los
ejes de coordenadas corresponden con los del autosistema de D. Si se de-
sarrolla un poco la ecuacién (4.13), y separando D~! en sus autovalores y
autovectores

r'Dlr=1 (4.15)

r'VIA'Vr =1 (4.16)

donde V es la matriz columna de autovectores (los autovectores de D y de
D! son iguales), y A~! es la inversa de la matriz diagonal de los autovalores

de D, que se obtiene directamente invirtiendo los autovalores correspondien-
tes a D [21].

Puede verse como r' = Vr es un cambio de base, en el que ' = (2/, ¢/, 2’)

estd expresado en la base formada por los autovectores. A su vez, r’ VT = /T,
como puede comprobarse facilmente. Por tanto,
/A 0 0
0 1/ 0 =1 (4.17)
0 0 1/X3

que desarrollando
1‘, 2 y/ 2 Z/ 2

Es decir, que tenemos un elipsoide cuyos ejes y radios son los autovectores
y las raices de los autovalores, respectivamente, de D (figura 4.3). La relacién
grafica con las componentes D;; de la matriz no es tan sencilla, y pierde el
significado intuitivo, por lo que no se utilizara.

Por ultimo, dado que en ultima instancia, el tensor de difusién D aparece
como término responsable en el proceso de atenuacién en la ecuacién (4.4),
es imprescindible que se cumpla que
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Figura 4.3: Ejemplo de un elipsoide de equiprobabilidades.

§"Dg > 0, Vg (4.19)

Esta condicién se corresponde con la condicién PSD (Positive Semi-
Definite, Semi-definida Positiva), que también puede escribirse como [21]

\>0,i=1,2,3 (4.20)

donde \; son los autovalores del tensor de difusion D. Es decir, que a la hora
de restaurar el autosistema habra que garantizar que los resultados sean
positivos. Esta es otra ventaja de trabajar con el autosistema directamente,
dado que garantizar la condicién PSD a priori a partir de las componentes
del tensor es una tarea complicada, puesto que no existe una equivalencia
sencilla entre las componentes del tensor y sus autovalores.

4.3. El fendmeno de la difusion en el cerebro

El concepto que representan estos tensores son difusiones aparentes. Esto
quiere decir que los valores que se observan son en realidad una media de las
difusiones en las diferentes estructuras que pueden existir, se trata de una
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Figura 4.4: El coeficiente de difusion aparente es la resultante de todos los
movimientos producidos en cada vozxel, tanto el de las moléculas en el interior
de las células (con una reducida movilidad), como el de las del exterior (con
una mayor movilidad).

medida macroscopica, frente al fendmeno microscopico que es el movimiento
Browniano dentro de la estructura cerebral. Asi, el valor de difusiéon aparente
tomado de un voxel se correspondera tanto al movimiento de las moléculas
de agua dentro de las células, con un movimiento limitado como al del fluido
exterior a ellas (figura 4.4), que dependerd de la estructura en la que se
mueva.

La anisotropia, un fenomeno puesto en relieve a la luz de esta nueva
técnica, es una caracteristica que aparece sobre todo en las zonas de materia
blanca (figura 4.5)(aunque no solamente en esos casos), causada fundamen-
talmente por la mielina que recubre los nervios, actuando como aislante. Este
recubrimiento restringe principalmente la difusién del agua en la direccién
de los nervios, aunque sigue existiendo una difusién a través de las paredes
de mielina, pero menor.

4.4. Parametros obtenidos de la DT-MRI

Dada la dificultad para representar tensores graficamente, se suele recurrir
a valores derivados de éstos para la exploracion de los datos obtenidos. En
general se pueden clasificar en medidas de difusividad, medidas de anisotropia
y parametros relacionados con la orientacion.
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Materia blanca

Materia gris

Figura 4.5: La materia blanca en el cerebro.

4.4.1. Difusividad media

Para la obtenciéon de una magnitud de la difusion en un véxel, se de-
ben evitar efectos de anisotropia y proporcionar un valor invariante con la
direccién u orientacién del tejido. De esta manera, tejidos con las mismas ca-
racteristicas de difusividad media apareceran idealmente con el mismo valor
independientemente de su orientacion.

Una forma de hallar esta magnitud es a través de la traza

(D) — Traz;(D) _ D, + D?)yy +D.. _ AL+ )2))2 + A3 (4.21)

que como puede verse, debido a que depende tinicamente de los autovalores,
y ademas, independientemente de su orden, es una cantidad invariante con
la direccién.

4.4.2. Indices de Anisotropia

De nuevo se trata de buscar una magnitud que represente la anisotropia
del tejido, pero que sea invariante con la direccion. La medida de la aniso-
tropia representa el grado variacion de la difusion dependiendo de la direc-
cién. Existen numerosas variantes, pero solo expondremos tres aqui, los tres
obtenidos a partir de los autovalores.
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Anisotropia Relativa (RA,Relative Anisotropy)

Es el coeficiente de la variacién de los autovalores. Varfa entre 0 (isétropo)
v V2 (idealmente anisétropo).

Vi — (D) + (A2 — (D))* + (A — (D))?
3(D)

RA =

(4.22)

Anisotropia Fraccional (FA,Fractional Anisotropy)

Este parametro caracteriza la excentricidad del elipsoide. Se define como
V3 — (D)2 + (A2 — (D)) + (As — (D))?]
V20 + A3+ 2)

con valores entre 0 (totalmente is6tropo) y 1 (totalmente anisétropo)

FA= (4.23)

Coeficiente de Volumen (VR, Volume Ratio)

Es el cociente entre el volumen del elipsoide y el de una esfera con la
misma difusividad media.

M)

VR 8
(D)

(4.24)

Como sus valores son entre 1 (totalmente isétropo) y 0 (totalmente anisétro-
po), a veces se emplea 1 — VR, para que tenga un comportamiento analogo
al de los demas indices de anisotropia.

4.4.3. Datos sobre la orientacién de las fibras

Una de las caracteristicas mas interesantes de DT-MRI es que proporcio-
nan informacion sobre la direccion que siguen las fibras en la materia blanca.
Por ello existe interés en desarrollar formas de representar esta informacién
de una forma clara. De hecho, méas que de parametros se debe hablar de
representaciones.

Entre las mas corrientes estan la representacion mediante el mapeo de las
direcciones de las fibras a través de colores, a través de elipsoides 3D, vectores
y representacion de lineas continuas en el espacio siguiendo las direcciones
hipotéticas de las fibras (fiber tracking).
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4.5. Fuentes del ruido en el autosistema

4.5.1. Movimiento del paciente

El movimiento del paciente durante la toma de los datos puede causar
una alteracion en la difusién medida de las senales recogidas. Las distorsiones
causadas por movimientos de cuerpos rigidos son mas sencillas de corregir,
puesto que la translacién que sufre la imagen es uniforme, pero este no es
el caso. Este problema se trata de subsanar mediante la aplicacion de ecos
de navegacion en la secuencia de pulsos que permiten medir el movimiento
producido para reparar la imagen.

Sin embargo, existen otro tipo de movimientos fisiolégicos no tan sencillos
de de subsanar, como las pulsaciones del fluido cerebroespinal e incluso el
movimiento de los ojos. Aunque existen soluciones parciales, no existe ningtin
modelo para este tipo de ruido en particular.

4.5.2. Corrientes en remolino

Estas corrientes son inducidas en las estructuras conductoras del escaner,
producidas por grandes gradientes de campos magnéticos variando rapida-
mente, como los generados durante las secuencias de difusion en la DT-MRI.
Esto genera a su vez campos magnéticos no deseados. Esto genera dos efec-
tos: el campo real aplicado es distinto del esperado, por lo que los datos se
calcularan falseados; ademas genera una distorsién en la geometria de la RM.
Estos errores son graves en tanto que son sistematicos, sobre todo el debido
a la variacion efectiva del pardmetro b, que recuérdese, depende de la inten-
sidad del gradiente e influye de forma determinante en las ecuaciones para
obtener los valores de difusion.

4.5.3. Efectos de la susceptibilidad magnética

Grandes discontinuidades en la susceptibilidad magnética (como las de las
interfaces aire-tejido) producen gradientes del campo magnético localizados
no deseados. De nuevo aparece un problema similar al anterior, aunque en
este caso el efecto queda mitigado debido a que este tipo de variacion en el
campo aparece tanto en las imagenes ponderadas como en las no ponderadas,
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por lo que el efecto queda parcialmente cancelado. Aun asi, este efecto se
acentia en las regiones adyacentes a los senos del cerebro (cavidades llenas
de aire). También se agrava a causa de los cada vez més grandes campos
magnéticos (sobre todo a partir de 3 Teslas).

4.5.4. Ruido de la imagen

A medida que el nivel de ponderacién de la difusién, b, aumenta, el factor
Ay /Ay disminuye, debido a que la atenuaciéon de Ay va siendo progresiva-
mente mayor. Esto hace que a medida que crece b, se alcance un umbral de
ruido, en el que la senal A recibida sea de la misma magnitud que el ruido
de fondo. Incluso aunque no se cruce dicho umbral, el ruido puede introducir
errores significativos en la estimacion de los autovalores, alterando los facto-
res de anisotropia. De hecho, este ruido es el causante de que no se cumpla la
condicién psd. También es este error el que impide que sea factible emplear
momentos mayores que los de segundo orden para caracterizar los tensores.

Segun [16], el ruido en imagenes RM viene definido por una distribu-
cién Rician [27]. Esta distribucién aparece al recuperar mediante las técnicas
DFT de procesado de la senal RM (apartados 3.4.10 y 3.4.12), y se basa en
la amplitud de un nimero complejo cuyas partes reales e imaginarias son
variables aleatorias Gaussianas. Sin embargo, cuando la SNR es alta, este
tipo de distribucién se asemeja a la distribuciéon Gaussiana [28].

4.5.5. Ruido relacionado con el hardware

Ademas de las fuentes anteriores que pueden generar variaciones no de-
seadas en el gradiente del campo, el campo de fondo puede diferir del es-
perado por causas técnicas. Para evitarlo, se puede medir directamente el
campo aplicado para corregir el valor de b. Aun asi, puede haber errores en
el gradiente, de manera que el tensor D calculado conservara dichos errores.
Pueden ser debidos a interferencias entre las bobinas que generan el campo,
entre otras causas.
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4.6. Aplicaciones clinicas de la DT-MRI

La técnica DT-MRI es una mejora con respecto a otra técnica denomi-
nada DWTI ( Diffusion- Weighted Imaging), que proporciona una medida de la
difusividad total de las moléculas de agua. Las principales diferencias de la
DWI frente a la DT-MRI fundamentalmente son la gran dependencia de la
medida proporcionada con la anisotropia del tejido y que solo ofrece un esca-
lar; con lo que no hay informacion sobre la orientacién. Por ello, la DT-MRI
proporciona la ventaja de ofrecer medidas de la anisotropia de los tejidos,
que ha demostrado ser un parametro clinico de interés (puede consultarse un
resumen de los estudios realizados al respecto en [19]), asi como la posibilidad
de estudios estructurales y de conectividad del cerebro.

En la actualidad, las aplicaciones estan centradas fundamentalmente en
el estudio del cerebro, debido a que los tiempos de relajacion de los tejidos
del resto del cuerpo son mas cortos, y dejan poco tiempo para la aplicacién
de los gradientes de campo magnético necesarios para la DT-MRI [7].

Isquemia cerebral La DWTI es la técnica que mejores resultados ofrece pa-
ra el diagnéstico de esta patologia. Sin embargo, la DT-MRI permite observar
los efectos a largo plazo, fundamentalmente en los valores de anisotropia, en
los que pueden detectarse los cambios producidos incluso meses después del
ataque.

Trauma Cerebral Para este tipo de lesiones, la DT-MRI es una herra-
mienta que posibilita la inspeccién detallada de los nervios afectados, asi como
los procesos degenerativos que puedas ocurrir a posteriori.

Tumor Cerebral Fundamentalmente detecta las disrupciones o desplaza-
mientos en las fibras nerviosas producidos por el tumor. También es 1til en
la deteccién de metastasis en la médula.

Esquizofrenia La DT-MRI en personas con este desorden ha presentado
un descenso en la anisotropia de la materia blanca, asi como pérdida de
orientacién y organizacién de las fibras nerviosas.






