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Resumen

El uso de la técnica de Imagenes por Resonancia Magnética adicionando una secuencia es-
pecifica de pulsos de gradiente de campo magnético, es actualmente el tinico método capaz
de cuantificar la difusion in vivo de los protones ligados a moléculas de agua. Aprovechan-
do la relaciéon existente entre el coeficiente de difusion del agua, que disminuye con la
densidad celular, y los diferentes tipos de neoplasias, el presente estudio pretende analizar
mediante modelos matematicos, uno mono-exponencial y otro bi-exponencial conocido
como modelo IVIM, la correlacion de los ajustes en dichos modelos, a medida que la can-
tidad de gradientes de difusion se reduce buscando una disminucién del tiempo de examen.

Este estudio se enfoco en imégenes de prostata puesto que gran parte de las enfermedades
de tipo oncologico en hombres adultos se alojan en dicha glandula, aumentando su tamano
en determinadas regiones, lo que incrementa la densidad celular y con ello el desplazamien-
to de moléculas de agua se ve reducido. Para implementar dichos modelos se selecciond
un corte axial representativo de la region prostatica que fue adquirido con 14 gradientes
diferentes de difusion “b”, seleccionados en la rutina de adquisicién del equipo de resonan-
cia magnética. Con ayuda de un algoritmo disenado en matlab que toma en cuenta a cada
uno de estos modelos matematicos, asi como la cantidad de gradientes y sus magnitudes,
se evaluo a partir del coeficiente de correlacion, la minima cantidad de gradientes de di-
fusion necesarios para mantener una buena aproximacion a cada modelo disminuyendo el
tiempo total por estudio.

Con base en los resultados obtenidos se concluyd que no es recomendable realizar un estu-
dio de este tipo con menos de 8 gradientes de difusion por corte, ya que la incertidumbre
asociada por debajo de 8 gradientes no corresponde con una buena correlacion entre los
datos, sin embargo, este estudio no es concluyente dado el tamano de la muestra, por
lo que se recomienda ampliar la cantidad de pacientes para verificar la estabilidad del
método.

Palabras clave: Resonancia magnética, difusion, perfusion, modelo IVIM.
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Abstract

The use of the technique of Magnetic Resonance Image adding a sequence-specific of gradi-
ent pulses of magnetic field, is currently the only method capable of quantify the diffusion
in vivo of protons associated to water molecules. Advantage the relationship between the
diffusion coefficient water, wich decreases with the cell density, and the different types of
diseases, this study intended analyze by mathematical models, a mono-exponential and
other bi-exponential known as IVIM model, correlating adjustments to the models, as the
amount of diffusion gradients reduced searching a decreased of the exam time.

This study focused in prostate images because many of the deseases oncological in adult
men stay in this gland, increasing its size in certain regions as well as cell density, re-
ducing the displacement of water molecules. An axial section was selected, acquired with
14 gradients of diffusion “b” selected in the acquisition routine in the magnetic resonance
equipment. Using an algorithm designed in matlab, that takes into account each of these
mathematical models, and the quantify of gradients and their magnitudes, was evaluated
from the coefficient of correlation, the minimum amount of diffusion gradients required
to maintain a good approximation to each model decreasing the total time for study.

Based on the results obtained it was concluded that it is not recommended perform an
study of this type with less that eight diffusion gradients by section, since the uncertainty
associated below eight gradients doesn’t correspond with a good correlation between the
data, however, this study isn’t conclusive because of the size of the sample, recommended
expanding the number of patients to verify the stability of the method.

Keywords: Magnetic resonance, diffusion, perfusion, IVIM model.
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Contenido

Inicialmente se presenta una explicacion del fenéomeno fisico de la resonancia magnética,
asi como la manera en la que las imagenes son reconstruidas a partir de la informacion
captada por las antenas que reciben la senal. Debido a que por medio de la técnica de
resonancia magnética se desea cuantificar la difusion del agua, se muestra la descripcion
del fenémeno de difusion y los modelos matematicos empleados para cuantificar esta can-
tidad, que varia debido a cambios en la densidad celular de los tejidos.

Ya que el estudio se realiz6 a partir de imégenes de prostata ponderadas en difusion,
debido a la alta incidencia de patologias en esta glandula, se describe su anatomia y el
sitio donde existe mayor recurrencia de la enfermedad.

Finalmente se presentan los materiales y métodos, el analisis y los resultados, conclusiones

y perspectivas. Como un apéndice al final se halla el codigo fuente del algoritmo empleado
para evaluar los modelos matematicos empleados.
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Justificacién y objetivos

Motivacién y justificacion

Pablo Soffia S.[15] hace énfasis en la importancia de la técnica de imégenes por resonan-
cia magnética ponderadas en difusiéon puesto que no es una técnica invasiva, ademas de
ser el inico método capaz de detectar y medir la difusiéon molecular in vivo, es decir, la
traslacion de los protones presentes en las moléculas de agua.

Otros autores [16] reportan la disminucion del coeficiente de difusion aparente (ADC) en
6rganos y/o tejidos en presencia de neoplasias. Dicho coeficiente en la glandula prostatica
tiene un valor elevado en la zona periférica ya que en dicha zona no es comun este tipo
de patologia, ademas, debido a la alta densidad celular que caracteriza a los tumores, el
espacio extracelular se reduce considerablemente, razéon por la cual, la traslacion de las
moléculas de agua se ve reducida. Estos autores ademés recalcan la facilidad operacional
del examen, puesto que no requiere de medio de contraste y ademas, de todas las técni-
cas funcionales de MRI, el método de imagenes ponderadas en difusion (DWI) es el mas
practico y simple de implementar.

La gran mayoria de las enfermedades oncolédgicas del sistema genito urinario masculino se
localizan en la grandula prostéatica, que aumenta de tamano en ciertas regiones e incre-
menta su densidad celular. Se ha demostrado (|12], [18]) que existe una correlacion entre
los diferentes tipos de tumores y el coeficiente de difusiéon del agua, que varia dependien-
do de la facilidad en la que ocurra la traslacion de las moléculas de agua en los tejidos,
principalmente en los espacios extracelulares.

Mediante la técnica de resonancia magnética es posible cuantificar el desplazamiento de
los protones presentes en moléculas de agua (difusion) adicionando gradientes de difusion.
La cantidad de estos gradientes varia el tiempo de duraciéon del estudio, por tal motivo se
analizaréd la cantidad minima de gradientes de difusién necesarios para tener una buena
técnica, ganando de esta manera tiempo por paciente.
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Objetivos

Objetivo general

Analizar mediante modelos matematicos el coeficiente de difusion del agua en imégenes
de prostata mediante la técnica de Resonancia Magnética.

Objetivos especificos

1) Desarrollar un protocolo para el analisis de la difusiéon en imégenes in vivo mediante
la técnica de Resonancia Magnética.

2) Analizar los coeficientes de difusion y fraccion de perfusion mediante el modelo IVIM
y su aproximacion monoexponencial.

3) Comparar ambos modelos, el monoexponencial y el IVIM evaluando pardmetros
como el tiempo total de adquisicion y la eficiencia del ajuste.

4) Evaluar la bondad del ajuste mediante el coeficiente de correlacion para cada modelo
en funcion de la cantidad de gradientes de difusion empleados en el corte.
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Introduccion

Investigaciones han consolidado a la imagen potenciada en difusion (diffusion weighted
image [DWI]) en resonancia magnética como una importante herramienta para la detecci-
6n y caracterizacion de lesiones en las que la difusion de las moléculas de agua se reduce,
principalmente en los espacios extra celulares debido a la alta densidad de células. Por
otro lado se resalta, tanto la ausencia de radiaciones ionizantes como el hecho de no ten-
er que emplear medio de contraste paramagnético, lo que permite realizar el estudio en
pacientes con insuficiencia renal.

La secuencia empleada es una secuencia potenciada en Ty que es modificada al aplicar un
gradiente bipolar de difusion. En las DWI, los tejidos en los que se restringe la difusion
muestran una senal hiperintensa y aquellos en los que la difusion esta facilitada arrojan
una senal més baja o hipointensa. Sin embargo, la intensidad de la sefial obtenida ademés
de depender del movimiento de las moléculas de agua, también guarda relaciéon con la
amplitud, duraciéon e intervalo del gradiente aplicado. Proporcional a estos tres factores,
existe un parametro conocido con el nombre de “valor b” ajustable en el equipo, que al
modificarse, altera la sensibilidad de la difusion y la senal se modifica.

La senal detectada no solo surge de la difusion de los protones presentes en moléculas
de agua en los tejidos, sino que ademaés incluye la difusion debida a la microcirculacion
dentro de la red capilar o perfusion. Ambos procesos resultan en una dispersion de fase,
conduciendo a la atenuaciéon de la senal. Estas contribuciones son incluidas dentro del
modelo IVIM, de ahi que en éste resulten dos coeficientes de difusion.

En este estudio se presenta un analisis del coeficiente de difusiéon del agua en imégenes
de pelvis de un paciente de género masculino adquiridas con un equipo de resonancia
magnética de 3.0 T y 14 gradientes de difusion por corte. Como consecuencia, los protones
unidos a moléculas de agua que se encuentren difundiendo en el medio, experimentaran
una intensidad de campo magnético diferente, producto del cambio en su ubicacion fisica
relativa al gradiente. Debido a la incapacidad de dichos protones de recuperar su fase
inicial, se producird una atenuaciéon de la senal en comparacién con la senal previa a
la aplicacion de los gradientes. La razon entre estas senales, es utilizada dentro de cada
modelo matematico para describir el decaimiento de la senal debido a la difusion.
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Capitulo 1

Fundamento tedérico

1.1. Resonancia Magnética Nuclear (RMN)

La Resonancia Magnética Nuclear (RMN) es el fenomeno en el que se fundamenta la
adquisicion de senales en técnicas de Imégenes de Resonancia Magnética (IRM), cuya
base fisica es la interaccion entre un nicleo atémico con momento magnético distinto de
cero y un campo magnético externo.

El fenomeno de RMN es observado cuando un sistema de niicleos en presencia de un
campo magnético estatico By experimenta una perturbaciéon por un campo magnético
oscilante. La frecuencia w de oscilacion del campo debe satisfacer la condicion:

hw = |E; — Ey| (1.1)

Donde E; y E; son dos energias Zeeman' de la interaccién magnética entre un ntcleo y

By. Para determinar la frecuencia a la cual ocurre el fenémeno de resonancia, se considera
0 )

que la interaccion es descrita por el Hamiltoniano? [2]

H = —ji- By, (1.2)

donde ji es el momento magnético del ntcleo, el cual se puede expresar como

fi =7hl, (1.3)

donde %l es el momento angular J del ntcleo y 7 es una constante llamada razdn giro-
magnética. La energia de interaccion en la ecuacion 1.2 depende de la orientacion relativa
de los momentos magnéticos al campo aplicado. En el caso cuando I = 1/2, las energias
de interaccion estan dadas por (ver figura 1.1)

AE_ ) T2 S esta en direccion a By

L2200 siop esté en direccion contraria a Bj.

!Cada nivel energético del d4tomo se desdoblara en varios subniveles al someter a éste a un campo
magnético externo.

2En principio, la ecuacién de Schrédinger involucra el movimiento de todos los niicleos y todos los elec-
trones, de esta manera, el operador Hamiltoniano involucra las interacciones entre todas estas particulas.
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B#0

Figura 1.1: Interaccion entre protones y el campo magnético externo B resultando en la sep-
aracion de los niveles de energia. Los protones que se alinean en la direcciéon del campo tienen
méas baja energia que los protones que se alinean contra él. En el estado de equilibrio, la razén
del ntiimero de protones que pueblan los dos niveles energéticos n_ 1 /n 1es gobernada por la
distribucion de Boltzmann. Imagen tomada y adaptada de [1].

De forma general las energias Zeeman se pueden expresar como FE,, = —m~yhB,, donde
m = —I,—1 +1,...,1. De la teoria de perturbaciones se sabe que un campo magnético
oscilante puede producir transiciones entre los estados con niimero magnético m y m’, solo
sim—m’ = £1. Dicho de otro modo, Ginicamente las transiciones entre niveles adyacentes
Zeeman separados por una energia AE = vhBj son permitidos. Este resultado deja claro
que la frecuencia de resonancia en la ecuaciéon 1.1 esta dada por

w=AE/h=~DB, (1.4)

Esta frecuencia se denomina frecuencia de Larmor y depende tanto de la razén giromag-
nética como del campo magnético estatico aplicado. En las técnicas MRI clinicas es del
orden de 50 MHz, el rango de radio frecuencias.|3]

En RMN un campo de radio frecuencia (r.f) aplicado sobre un sistema de ntcleos atémicos,
induce transiciones entre los niveles de energia Zeeman adyacentes. Considerando el nticleo
de hidréogeno con espin I = % y en equilibrio térmico, la probabilidad de encontrar un
nticleo en un estado particular con energia F,, estd dado por

1 -E,

donde Z =) e es la funcion de particion, k es la constante de Boltzmann y T es
la temperatura. Debido a que E1 < E_ 1 el equilibrio en la poblaciéon de los niicleos de
hidrégeno (nl) con la menor energla Ey excede a la poblacion de nticleos (n_ 1) con mayor
energia F 1. “Como consecuencia, hay mayor transiciones inducidas desde el nivel de baja
energia al nivel de alta energia que en el caso contrario. Aunque la diferencia de poblacion
en los niveles energéticos es muy pequena (por ejemplo, (n% —nfé)/n% ~ yhBy/kT ~ 107°
a 1 Tesla)?, el gran ntimero de nicleos involucrados en las transiciones inducidas entre es-
tos niveles hace posible observar la absorcion de energia de r.f en muestras macroscopicas
de solidos, liquidos o gases. Debido a la probabilidad de que las transiciones inducidas

3A 0K, todos los espines estaran orientados paralelos a By y el vector de magnetizacion serd maximo. |3
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alcancen su maximo cuando la frecuencia r.f sea 7By, se puede esperar que la energia de
absorcion sea maxima a la frecuencia de resonancia. |2]

Debido a que la energia de interacciéon magnética en la ecuacién 1.2 alcanza su maxi-
mo cuando g esté orientado en la direccion de By, la probabilidad de que un momento
magnético esté paralelo a By es mayor a que esté antiparalelo a By. Como consecuen-
cia, en equilibrio térmico mas momentos magnéticos en una muestra son alineados con
el campo externo que contra él (figura 1.2). Queda por lo tanto claro que el momento
nuclear promedio p es paralelo al campo aplicado y debido a que la magnetizacion M es
proporcional a p , el equilibrio de la magnetizacion satisface las condiciones:

M-g Y @

Protones en V

M,=My>0, My=0 y M,=0 (1.6)

Donde el eje z es tomado en la direcciéon de By. La ecuaciéon que describe la magnetizacion
en un sistema de ntucleo con espin [ y razén giromagnética vy puede ser escrita como

nih?yiI (I + 1)
3kT

Se asume que la diferencia de energia entre los niveles adyacentes Zeeman es mucho menor
que la energia térmica del nucleo, que es, hy; By /kT << 1. |2]

My =

By, (1.7)

1.2. Ecuacion de movimiento de los momentos magnéti-
cos (1)

Usando tanto la acuacion 1.3 (donde J = kl) entre el espin y el momento magnético y la
expresion N = TR Bo para el torque sobre un momento magnético debido a un campo

magnético externo Bo, se encuentra que & d" = N se reduce a
. di  dJ dji -
=~J — =y i X B 1.8
gl =T o = VA x Bo (1.8)

Esta ecuacion fundamental de movimiento explica en la teoria clasica el movimiento de
un momento magnético i en un campo magnético externo 50 ya que el correspondiente
movimiento de precesion es importante en las aplicaciones de RM, una de las aproxima-
ciones a su solucion se muestra a continuacion.

Representacion geométrica
Cuando el cambio en la tasa del tiempo de un vector es proporcional al producto cruz

que involucra a ese vector (i), su magnitud p = |ji| permanece constante, tal como en el
movimiento predicho por el torque magnético en la ecuacion 1.8, por lo que % —’i =0.
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Figura 1.2: Precesion en el sentido de las agujas del reloj del espin de un proton sobre un campo
magnético. Como se muestra, el diferencial d¢ es negativo. Imagen tomada y adaptada de [1].

La magnitud puede estar fija pero la direccion esta cambiando. El cambio instantdneo en
la direcciéon del momento magnético es equivalente a una rotaciéon instantédnea hacia la
izquierda sobre go, el otro vector en el producto cruz. El cambio diferencial del momento
en el tiempo dt es dii = yji x B, dt, que es perpendicular al plano definido por p y
By. Esto empuja la punta de ji (cuando es visto desde arriba con By apuntando hacia el
observador) a una precesion en sentido horario alrededor de una trayectoria circular. La
punta podria permanecer en el mismo circulo si go fuera constante en el tiempo. Si d¢ es
el angulo subtendido por dji, y 6 es el angulo entre ji y 50, la geometria de la la figura
1.2 muestra que

|dji| = pusin 0|dg| (1.9)
En el otro caso,
\dji| = ~|fi x Bo|dt = vpuBy sin Odt (1.10)
Una comparacion da yBy|dt| = |d¢| con By = |§0|, dando la conocida férmula de precesion
de Larmor,
do
. 1.11
“ ‘ |~ (L11)

a lo largo de un eje instantaneo definido por una rotaciéon en sentido horario sobre B.
Que es,

a _

= — 1.12
T (1.12)

por lo que el vector de velocidad angular es
& =—-w? (1.13)

Si el campo esta a lo largo del eje z y es constante en el tiempo, go = Byz, la soluciéon de
la ecuaciéon 1.12 es

¢ = —wot + ¢o (campo constante) (1.14)
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donde ¢ es el dngulo inicial. De nuevo, se nota el signo menos (¢ es el angulo azimutal
usualmente definido por la ley de la mano derecha a lo largo del eje z); la ecuacion 1.14
muestra una precesion constante hacia la izquierda a lo largo de la direccion del campo.
Ahora se define la frecuencia de Larmor para el caso del campo contante como

wr(campo constante) = wy = 7By (1.15)

y
Wy T
u cosg 1 )
= A 0 E
B—BOZ /] H’x \ x
N> Gy B
/W, sing

K, cos§ + 1 sing

=
Z.
=
S
|
1
;:O
o
]
72}
Sie

(a) (b)

Figura 1.3: El vector fi(t) es obtenido por la rotacién en sentido horario de i(0) a través de un
angulo & = wot sobre el eje z (¢ = —& + ¢p). Las coordenadas cartesianas de ji(t), muestran en
(a), puede ser encontrado rotando las componentes individuales de fi(0), como se muestra en (b).
Note que (1) = 41,(0), 1§ = p1,,(0). La componente z del vector no esté cambiando, inicamente las
componentes transversales se muestran en las figuras. La rotacién en sentido horario corresponde
con la precesiéon del momento magnético sobre el campo magnético estatico ByZz. Imagen tomada
y adaptada de [].

Representacion cartesiana

En términos de los ejes cartesianos la solucion para ji(dt) puede hacerse a partir de
la ecuaciéon 1.14 usando la figura 1.3 junto con trigonometria para derivar la respuesta
para EO = Byz. La componente z del momento magnético no esta cambiando durante la
rotacion, ademés las nuevas componentes x e y resultan de las rotaciones separadas de los
dos vectores 11,(0)Z y p,(0)y tal como se muestra en la figura 1.3. Las féormulas para las
componentes x e y totales de [i pueden hallarse, y la respuesta combinada en términos de
sus valores iniciales tiene la forma de rotacion.

Por tanto, en el caso de go estéatico, una solucion para la ecuacion 1.8 esta dada por [4]

Filt) = pa (1) + 1y (D)7 + p ()3 (1.16)
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con

() = e (0) cos wot + pyy(0) sin wpt
py () = 11y (0) coswot — 1 (0) sin wot (1.17)
p=(t) = p(0

1.3. Movimiento de momentos magnéticos

Se considera a continuacién el efecto conjunto de dos campos ubicados perpendicular-
mente entre si, es decir, un campo estéatico y otro de r.f menos fuerte que el primero. El
movimiento de un momento magnético inmerso en estos campos es analizado mediante
el uso de un sistema de referencia inercial el cual se define en términos de la frecuencia
del campo (figura 1.4). Esto permite que el momento magnético sea maés eficiente rotando
lejos de la direccion del campo estatico cuando la frecuencia del campo de r.f coincide con
la frecuencia de precesion de Larmor, lo cual constituye una condiciéon para que ocurra el
fenomeno de resonancia. |4]

En la presencia de un campo de r.f By de frecuencia w, el movimiento de i en el sistema
de coordenadas de referencia es descrito por la ecuacion

di L
d_/Z = [i X v(Bo + B1) (1.18)

z z, )
kBol k(B,-0/y)+iB, ;

a b

Figura 1.4: (a) Precesion del momento magnético i sobre By en el sistema coordenado de
laboratorio; (b) precesion de /i sobre el campo magnético efectivo k(By — w/v) + iB, ¢ en el
sistema coordenado inercial. Imagen tomada y adaptada de |2].

Para obtener la solucién a esta ecuacion se considera un sistema coordenado rotando sobre
el eje z con una frecuencia angular —w. La relacion entre las componentes de un vector
arbitrario @ en el sistema coordenado de laboratorio (dz, d,, d.) y el sistema de referencia
inercial (a,,ay,a; ) esta dado por

(1.19)

Qi

(g = Gy cOswt — a, sinwt, (y = Qg sinwt + ay coswt, ay
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Ahora se considerara el caso cuando el campo B; esta linealmente polarizado y perpen-
dicular a By. Que es,

BLE = B, cos wt, B;,y =0, B:’Z =0 (1.20)

La linealidad del campo magnético polarizado en la ecuacion 1.20 puede ser considerada
como la suma de dos componentes circulares polarizadas rotando alrededor del eje z a
la misma frecuencia pero en direcciones opuestas. Se hard enfoque en el efecto de la
componente que rota en la direccién de la precesion de Larmor en el sistema coordenado
de laboratorio. Debido a que se contrarresta la rotacion, la componente solo perturba
levemente el movimiento de momentos magnéticos nucleares y sin embargo puede ser
despreciada. Usando las ecuaciones 1.18 - 1.20 se obtienen las siguientes ecuaciones de
movimiento en el marco de referencia rotado:

i A N
donde 7 y k son los vectores unitarios en las direcciones z’ y 2’ en el sistema de referencia

inercial, B, ; = %. De acuerdo a esta tultima ecuacion 1.21 la dinamica de fi esta definida
por el campo magnético estdtico efectivo

—

Begs = (By — &/7) + 1B, (1.22)

Sin embargo, en el sistema de referencia inercial, ji precesa sobre éef ¢ a una frecuencia
angular v[(By — w/7)? + Bf.f]% (figura 2.4 (b)).

De la ecuacion 1.21 se puede ver que a la frecuencia de resonancia (J = fygo) el campo
magnético efectivo en el sistema de referencia inercial es igual a iB,. #. Para considerar el
efecto en la irradiacion de r.f de resonancia se asume que inicialmente (antes de comenzar
la irradiacion) i esta orientado en la misma direccion del campo estatico By. Durante la
irradiacion el momento magnético precesara sobre iB, 7 en el plano y' - 2’ en el sistema
de referencia inercial a una frecuencia angular 753,,. ¢. Por ejemplo, una rotacion de 90°
del momento magnético serda completado en un tiempo ¢ = 7/ 273}_ ¢ cuando el momento
se encuentre a lo largo del eje ¢/. Si la r.f de irradiacion finaliza inmediatamente después
de completar la rotaciéon de 90°, luego ji precesara sobre éo en el plano transversal en el
sistema coordenado de laboratorio. Tal excitacion se conoce como un pulso de 90°. Un
pulso de excitacion que rote a ji 180° en el sistema de referencia inercial, es referido como
un pulso de 180°. Es de notar que una resonancia incluso a un campo r.f relativamente

débil puede causar rotacion en un angulo arbitrario en el plano y' - 2’

Debido a que la magnetizacion M es proporcional al momento magnético promedio <
i >, la ecuacion 1.21 puede emplearse para describir la dinamica de M en una muestra
bajo la suposicion de que las interacciones internucleares durante la irradiacién con r.f
pueden ser despreciadas. Con base en el hecho de que Eeff forma un angulo 6 con By

tal que tanf = ér,f/(éo — /%), se halla que en el caso cuando Er,f << \ED —d/v la
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magnetizaciéon nuclear inicial paralela a By permanecera alineada a lo largo de By con
una muy pequena componente transversal de M producida durante la excitacion. De esto
se sigue que la condicién de resonancia & = 'yég es necesaria para una excitacion efectiva
de la magnetizacion transversal por un campo de r.f relativamente débil B;, << Eo
normalmente usado en imagenes de NMR y espectroscopia. [2]

1.4. Tiempos de relajacion y ecuaciones de Bloch

Las interacciones de los espines con sus alrededores son modelados en presencia de los
efectos de un campo externo por las ecuaciones de Bloch cuya solucion es dada para
campos armonicos y constantes. Los tiempos de relajacion Ty, Ty, Ty y T3 son introducidos.

4]

Vector Magnetizacion

Para la obtencion de imégenes de estructuras macroscopicas, el enfoque es hecho sobre los
protones y su momento magnético local por unidad de volumen, o magnetizacion M (7,t).
Considerando un elemento de volumen (“voxel”) con volumen V' suficientemente pequeno
para que los campos externos tengan una buena aproximacioén constante sobre V| pero
suficientemente grande para contener un gran nimero de protones y obtener una buena
senal, asi, la magnetizacion se expresa como

-1 .
M= > (1.23)

Protones en V

El conjunto de espines en V', pueden definirse como un dominio de espines que poseen la
misma fase. Una suma sobre las ecuaciones de movimiento para los rendimientos de los
espines individuales

1 dig; v -5
— — 1N 2 x B, 1.24
0
aM o - .
e YM X Beyy (sin interaccion de protones) (1.25)

Es mas til analizar la magnetizacion, y su ecuacion diferencial, en términos de los compo-
nentes paralelos y perpendiculares definidos como relativos al campo magnético estatico
principal, es decir, B... = By?. La componente paralela, o “longitudinal” de la magneti-
zacion es

M= M, (1.26)
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Por otro lado, las componentes transversales son

—

M,, = M,z + Myj (1.27)

Las componentes del producto cruz en la ecuacion 1.25 da las ecuaciones desacopladas

dM, o :
i 0 (Sin interacciéon de protones) (1.28)
y
dM,, . = . g
ke My X Byt (Sin interacciéon de protones) (1.29)

Para modelar la interaccion entre protones deben ser adicionados términos a las ecuaciones
1.28 y 1.29 que dependen de parametros de decaimiento, los cuales difieren en ambas
ecuaciones. Esto es debido a que la magnetizacién macroscopica no esta fija, se ve afectada
por la suma vectorial de espines de los protones. De ahi que la componente de M paralela
y perpendicular al campo externo se “relaje” de manera diferente en la cercania a sus
valores de equilibrio.

1.4.1. Tiempos de relajaciéon

Inmediatamente después de la excitacion, la magnetizacion ahora rota en el plano xy
por lo que toma el nombre de magnetizacion transversal o ]\@y. Esta magnetizacion
transversal da un aumento en la senal de la bobina receptora. Sin embargo, la senal RM se
desvanece rapidamente debido a dos procesos independientes que reducen la magnetizacion
transversal, y de esta manera producen un retorno al estado de minima energia presente
antes de la excitacion: la interaccion espin - red y la interaccion espin - espin. Estos dos
procesos producen los tiempos de relajacion T y 15, respectivamente.

Tiempo de relajacion longitudinal 77 (espin-red)

La magnetizacion transversal decae y los momentos magnéticos gradualmente se vuelven
a alinear con el eje z del campo magnético principal By. La magnetizacion transversal
permanece dentro del plano zy, es decir, la proyeccion del vector magnetizacion en el
plano zy decrece lentamente y la senal de RM se desvanece proporcionalmente tal como
se muestra en la figura 1.5. Como la magnetizacion transversal decae, la magnetizacion
longitudinal M, (proyeccion del vector magnetizacion en el eje z) es restaurada lentamente.
Este proceso es conocido como relajacion longitudinal o recuperacion T7.

El nicleo puede retornar al estado base solo disipando el exceso de energia a sus alrede-
dores: la “red” (por lo que esta clase de relajacion es también llamada relajacion espin -
red). La constante de tiempo para esta recuperacion es T; y es dependiente de la inten-
sidad del campo magnético externo, By, y el intervalo de movimiento de las moléculas
(movimiento browniano). Los tejidos biologicos tienen valores de 77 que van desde medio
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Figura 1.5: Relajacion T;. El decaimiento de la magnetizacion transversal y la reorganizacion

2

M“

de la magnetizacion a lo largo del eje z requiere de un intercambio de energia. Imagen tomada y
adaptada de [5].

segundo hasta varios segundos. "]

Una constante de proporcionalidad de la interaccion de los protones con la red implica
que la tasa de cambio en la magnetizacion longitudinal, dM,(t)/dt, es proporcional a la
diferencia My — M, . La constante de proporcionalidad es determinada empiricamente, por
lo que la ecuaciéon 1.28 es remplazada por

dM, 1
=—(My— M
dt Tl( 0~ M)
donde T} es el “tiempo de relajacion espin-red” experimental. Los rangos del pardametro
de relajacion 77 van desde décimas hasta miles de milisegundos para protones en tejido
humano sobre la intensidad del campo By de interés. Valores tipicos para varios tejidos
se muestran en la Tabla 1.1.

(Beatl|2) (1.30)

| Tejido | Ti(ms) | To(ms) |
Materia gris (MG) 950 100
Materia blanca (MB) 600 80
Misculo 900 50
Fluido cerebroeespinal (FCE) | 4500 2200
Grasa 250 60
Sangre 1200 | 100-200*

Tabla 1.1 Valores representativos de los parametros de relajaciéon Ty y Ts, en milisegundos, para com-
ponentes de hidrogeno de diferentes tejidos del cuerpo humano a By = 1,5 T y 37 °C (temperatura del

cuerpo humano). Estos son solo valores aproximados. Tabla tomada y adaptada de [4].

La solucion de la ecuacion (1.30) esta dada por

M (t) = M,(0)e /T + My(1 — e t/™1) (Beat||2) (1.31)

Después de la aplicaciéon de un pulso de rf, la magnetizaciéon longitudinal muestra una
forma exponencial dando la evolucion desde el valor inicial, M, (0), hasta el valor de equi-
librio, M, (figura 1.6: (a)).



CAPITULO 1. FUNDAMENTO TEORICO 11
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M, M,
1
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E 0.368
T, time T, time
a b

Figura 1.6: (a) Relajacion de M, después de un pulso de 90°; (b) decaimiento de My, después
de un pulso de 90°. Imagen tomada y adaptada de |2].

Esta solucion corresponde a la situacion donde B= Byz y My es el valor de equilibrio.|]
Cuando el tiempo transcurrido a partir del pulso inicial (t) sea igual a Ty, M., (t)/M.(0)
serd igual a 1 —e ! =1—0,37 = 0,63, lo que es equivalente a decir que el T} es el tiempo
que tarda la magnetizacion en recuperar un 63 % de su valor. Por lo que el 77 no es el
tiempo que dura la relajacion. [0]

Tiempo de relajaciéon transversal T, (espin-espin)

Inmediatamente después de la excitacion, parte de los espines precesaran sincronicamente.
Estos espines tienen una fase de 0° y se dice que se encuentran en fase. Este estado es
llamado coherencia de fase. |5]

El mecanismo mediante el cual decae la magnetizacion transversal indica que los espines
experimentan campos locales que son combinaciones del campo aplicado y de los campos
de sus vecinos.

Debido a variaciones en los campos (locales) principales a diferentes frecuecias de prece-
sion, los espines individuales tienden a desplegarse en el tiempo, reduciendo el vector de
magnetizacion neta (figura 1.8). La magnetizacion transversal total es el vector (o com-
plejo) suma de todas las componentes transversales individuales tal como se muestra en
la figura 1.7.

La caracterizacion de la tasa global de reduccion en la magnetizacion transversal trae otro
parametro experimental, el tiempo de relajacion Ty “espin - espin”. La ecuacion diferencial
1.29 es modificada por la adicién de un término por tasa de decaimiento

ah, o . 1.
— M., X B.y — — M,
ar ey X Beat ™ May

(1.32)

El término adicional conduce al decaimiento exponencial de cualquier valor inicial para
M,,,. Esto se puede observar mas facilmente en el sistema de referencia inercial, donde la
ecuacion diferencial tiene una forma estandar de tasa de decaimiento
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X X X

Figura 1.7: La imagen A muestra un conjunto de espines apuntando a 90° en el plano transversal,
tal que todos ellos caen a lo largo del eje y (sistema de laboratorio) en el mismo instante de tiempo
como se muestra en la figura B. La precesion de los espines individuales en el plano x —y continia
inmediatamente (figura C) (la recuperacion de la magnetizacion longitudinal es ignorada dado
que el enfoque esta en los efectos de desfase de la magnetizacion transversal). La secuencia D, E,
F muestra el mismo proceso en términos de la magnetizacién neta que disminuye en magnitud
durante la precesion debido al despliegue de los espines. Imagen tomada y adaptada de [1].

dM, 1 -
(#) = _EMM (Sistema inercial) (1.33)
Con la soluciéon
My, (t) = My, (0)e™/T2 (Sistema inercial) (1.34)

La ecuacion 1.34 describe el decaimiento exponencial de la magnitud ]\foy = |]\2xy| de la
magnetizacion transversal en el sistema de referencia de laboratorio o en el sistema de
referencia inercial.

Debido al hecho de que las interacciones “espin - espin” incluyen el efecto de desfase
colectivo, donde no se pierde energia, asi como el mismo acoplamiento “espin - red” dando
lugar a efectos de T7, la ecuacion 1.32 corresponde a una mas alta tasa de relajacion que
en la ecuacion 1.30. Se definen las tasas de relajaciéon como
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Figura 1.8: Los espines van perdiendo su coherencia de fase, resultando en una pérdida de la
magnetizacion transversal sin disipacion de energia. Imagen tomada y adaptada de |7].

luego

Ry > Ry o) T, < T} (136)

El pardmetro de relajacion T; es del orden de las décimas de milisegundos para protones
en la mayoria del tejido humano (ver tabla 1.1). Esto se mantiene aproximadamente cons-
tante sobre el rango de By de interés para un tejido determinado. Los valores de T son
mucho mas cortos para solidos (del orden de los microsegundos) y mucho méas grandes
para liquidos (del orden de los segundos).

Ty T

Existe una pérdida de fase adicional de la magnetizacion introducida por las inhomogenei-
dades del campo externo. Esta reducciéon en un valor inicial de ]\7[%, puede algunas veces
ser caracterizada por un tiempo separado de decaimiento 7;. La tasa de relajacion total,
definida como Rj, es la suma de las tasas de relajacion interna y externa

R, =Ry +R, (1.37)

En términos de un tiempo de relajacion total Ty = 1/R3,

L L L 1.38
L -39
La pérdida en la magnetizacion transversal debida a T3 es “recuperable”. Ya que los efectos
de T} dominan el despliegue mostrado en la figura 1.7, se puede emplear un pulso adicional
para refasar los espines, una inversion del desfase provocado por las inhomogeneidades del
campo externo. Es posible recuperar la fase inicial correspondiente al valor inicial de ]\7[xy
referido como la “creacion de un eco”. Es importante notar que las pérdidas intrinsicas
del tiempo 75 no son recuperables ya que estdn relacionadas con variaciones del campo
locales, aleatorias y dependientes del tiempo.
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1.4.2. Ecuaciones de Bloch

Ya que el modelo clasico que involucra el movimiento libre de momentos magnéticos no
puede explicar muchos de los fendémenos ocurridos durante las interacciones entre ntcleos,
F. Bloch en 1946 introduce las ecuaciones que describen la dinamica de la magnetizacion
nuclear las cuales han sido extremadamente ttiles para elaborar analisis tedricos tanto en
imagen como espectroscopia mediante la resonancia magnética.

El fundamento del modelo planteado por Bloch considera la relajacion de la magnetizacion
nuclear M en una muestra después de un pulso de r.f y sugiere que el estado de equilibrio
es establecido debido a dos procesos diferentes que gobiernan la dindmica de M: pertur-
baciones térmicas e interacciones internucleares. Dichas perturbaciones térmicas son la
causa de la relajacion de la magnetizacion longitudinal M, (suponiendo que el eje z es
tomado a lo largo de la direccion de By) a su estado de equilibrio con la minima energia
de los espines EF = —ByM, por otro lado, las interacciones entre niicleos en la muestra
producen decaimiento de la magnetizacion transversal M,, = {M,, M, } sin afectacion de

la E. 2]

Las ecuaciones diferenciales 1.30 y 1.32 para la magnetizacion en la presencia de un campo
magnético y con términos de relajacion pueden ser incluidas en una tnica ecuacion,

aM o 1 1 -

—— = YM X Begt + —(My — M,)z — —M, 1.39
dt Y ext Tl( 0 Z) Tg Ty ( )
Esta ecuacion empirica se conoce como la ecuacion de Bloch. Los términos de relajacion
describen el retorno al estado de equilibrio, pero solo para un campo apuntando a lo largo
del eje z. A partir de la ecuacion 1.39, la dinamica de la magnetizacion transversal M,

en el sistema coordenado de laboratorio es descrito por las siguientes ecuaciones:

dgfl’ = _ﬁjﬂ” +vM, By, d;\fy = —yM,B, — % diz\fz = MOT_lMZ (1.40)
teniendo en cuenta wy = v B, el conjunto de soluciones para la ecuacion 1.40 es

M, (t) = e7"/™2(M,(0) cos wot + M, (0) sin wot) (1.41)

M, (t) = e=/T2(M,,(0) cos wot — M, (0) sin wot) (1.42)

M. (t) = M_(0)e "t + My(1 — e7/T1) (1.43)

La solucion en el estado estable o de equilibrio se encuentra tomando el limite asintotico
t — oo de las ecuaciones 1.41 - 1.43. En este limite, todos los exponenciales son eliminados
obteniendo la solucion para el estado estable [1]

M, (00) = M,(00) = 0, M. (00) = My (1.44)
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Figura 1.9: La trayectoria del vector magnetizacién muestra la recuperacion de la magnetizacion
longitudinal y el decaimiento de las componentes transversales. El valor inicial fue tomado a lo
largo del eje y y el sistema de referencia es el de laboratorio. Imagen tomada y adaptada de [1].

La solucion general dependiente del tiempo para las componentes transversales en las
ecuaciones 1.41 y 1.42 tiene componentes sinusoidales modificadas por un factor de de-
caimiento. Los términos sinusoidales corresponden al movimiento de precesion, y el factor
amortiguante viene del efecto de la relajacion transversal. La magnitud |M | no es fija:
La componente longitudinal se relaja desde su valor inicial a el valor de equilibrio Mj; la
componente transversal rota en sentido horario y decrece en magnitud. Esto es ilustrado
en la figura 1.9.

1.5. Formacién y reconstrucciéon de la imagen

1.5.1. Localizacién espacial

La base para la localizacion espacial se encuentra en la relacion lineal entre la frecuencia
de precesion de los espines y la intensidad del campo magnético externo By, que es descrita
por la ecuacién de Larmor.

W = ’730 (145)

La ecuacion de Larmor senala que cualquier dependencia espacial del campo By resultara
en la misma dependencia espacial de wy. Esta dependencia espacial del campo By es
lograda generando un gradiente lineal de B,

G=VB (1.46)

Tomando el campo efectivo B, y subsecuentemente la frecuencia de precesiéon w, una
funcioén lineal de la posicion r:
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B(r) = By + G

. (1.47)
w(r) = wo +yGF

Una manera de generar dicho gradiente lineal es usar dos bucles circulares de alambre que
transporten corriente en direcciones opuestas (par de Maxwell (figura 1.10)).

r

r

6(3) = E,(r,) + E;(rz) = const - 7

Figura 1.10: Dos bucles de alambre con flujo de corrientes en sentidos opuestos pueden ser
usadas para generar un gradiente lineal de campo magnético a lo largo del eje de ambas bobinas.
Imagen tomada y adaptada de [1].

Para lograr la imagen de objetos en tres dimensiones, la localizacion espacial es requerida
en todas las tres dimensiones (figura 1.11). En IRM, esto tipicamente se logra seleccionan-
do cortes en una direccion y subsecuentemente la localizacion de la senal en cada corte
por medio de los métodos de codificacion de frecuencia y fase.

Para seleccionar un corte, el pulso B; de r.f es aplicado en presencia de un gradiente y
solo afectara la magnetizacion con la frecuencia de Larmor dentro del ancho de banda del
pulso codificado por el gradiente.

El gradiente de campo magnético genera una propagacion espacial dependiente de las
frecuencias de precesion, convirtiendo efectivamente el rango de frecuencias a rangos de
posicion. Como resultado, solo la magnetizacion dentro de un corte se excitaré (figura
1.12). La posicion del corte seleccionado es determinada por wy, mientras que su espesor
depende del ancho de banda del pulso By de r.f y de la intensidad del gradiente aplicado
para la seleccion del corte.

El proceso de seleccion del corte excita un corte de espines perpendiculares a la direccion
del gradiente para la seleccion del corte. Cambiando la direccion del gradiente puede ser
seleccionado un corte en cualquier orientacion, incluyendo la oblicua.
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Seleccion de corte (z)
Codificacién de frecuencia (x)
Codificacién de fase (y)

Figura 1.11: La localizacion tridimensional en IRM convencionalmente se realiza seleccionando
cortes en una direcciéon y posteriormente localizando la senal en cada corte por medio de la
codificacion de frecuencia y fase. Imagen tomada y adaptada de [1].
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Figura 1.12: Seleccion de corte: La forma del pulso de RF de duracion 7 es aplicado en presencia
de G, (izquierda). El gradiente genera una propagacién de las frecuencias de precesion a través
del corte. Como resultado, solo la magnetizacion dentro del corte es excitada. La posicion del
corte seleccionado es determinada por wi, mientras que el espesor depende del ancho de banda
del pulso de RF y de la intensidad del gradiente aplicado (derecha). Imagen tomada y adaptada
de [1].
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1.5.2. Codificacién de frecuencia y fase
Codificacion de frecuencia

La codificaciéon de frecuencia es empleada para localizar la senal en una de las dos di-
recciones perpendiculares dentro de un corte seleccionado. Considerando una muestra
consistente de una esfera llena con agua y ubicada dentro del equipo de resonancia mag-
nética. Un pulso de r.f a 90° seguido del campo By tumba la magnetizacion del equilibrio
al plano transversal, dicha magnetizacion precesara a la frecuencia de Larmor. Cambiando
a un gradiente lineal inmediatamente siguiendo al pulso resultara en una variacion lineal
del campo magnético a lo largo de la direccion del gradiente, generando asi una propa-
gacion de las frecuencias de Larmor a lo largo de la muestra. Ahora bien, se puede dividir
la muestra en un gran ntimero de tiras perpendiculares a la direccion del gradiente, lo
suficientemente estrecho como para que el campo magnético no varie a lo largo de cada
tira (figura 1.13). Asi la magnetizacion de cada tira precesara con una tnica frecuencia
de Larmor proporcional al campo magnético en la posicion de la tira. Asi la senal FID
generada por cada tira sera una senal con frecuencia tinica con la amplitud proporcional al
niamero de protones (es decir, la cantidad de agua) en cada tira, y la transformada inversa
de Fourier de la senial FID serd un espectro consistente de una sola linea a la frecuencia
de Larmor con su amplitud proporcional a la cantidad de agua en la tira.

Por lo tanto, ya que el gradiente convierte la ubicacién espacial en frecuencia, la posicion
en frecuencia de la linea espectral de cada tira correspondera con la ubicacion fisica de
la tira en la muestra. La senal FID adquirida de la muestra sera la suma de las contribu-
ciones de la senal de todas las tiras. Por lo tanto, la transformada inversa de Fourier de la
senal seréd la suma de todas las lineas espectrales de las tiras individuales, que es el perfil
de la muestra a lo largo de la direccion del gradiente.

El gradiente aplicado durante la adquisicion de la senal NMR es comunmente llamado
codificacion de frecuencia. El gradiente de codificacion de frecuencia puede ser aplicado
en cualquier orientaciéon, generando una proyeccion de la muestra en cualquier direccion.
Este proceso puede ser usado para generar una serie de proyecciones en gran cantidad de
direcciones. |I]

Codificacion de fase

Aunque la localizacion espacial en dos dimensiones puede ser lograda solo con el gradiente
de codificacion de frecuencia, tipicamente un segundo gradiente, llamado gradiente de
codificacion de fase, es aplicado para localizar la senal en direccién perpendicular a la
direccion de codificacion de frecuencia. El proceso de codificacion de fase se basa en
la habilidad para medir la fase de precesion de la magnitud transversal a través de la
deteccion sensible a la fase.

La magnetizacion transversal ]\mey es un vector bidimensional y su posiciéon en el plano
transversal del sistema de referencia de laboratorio (o inercial) se puede describir o por
sus componentes M, y M, o por su longitud y fase: |M1y\ y ¢. A menudo la magnetizacion
transversal es descrita como un ntimero complejo:
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Figura 1.13: Codificacion de frecuencia: Un gradiente lineal genera una propagacion de las
frecuencias de Larmor a través de la muestra de geometria esférica (superior derecho). La senal
FID de cada “tira” a través de la muestra tiene una tnica frecuencia y su amplitud es proporcional
al nimero de protones en esta “tira” (superior izquierdo). La transformada inversa de Fourier
de cada FID es una linea espectral tinica con la frecuencia correpondiendo a la localizacién fisica
de la “tira” y su amplitud es proporcional a la cantidad de agua en la “tira” (centro derecho).
La FID de la muestra es la suma de las contribuciones de todas las “tiras” (inferior izquierdo)
y su transformada inversa de Fourier es un perfil de la muestra a lo largo de la direcciéon del
gradiente (inferior derecho). Imagen tomada y adaptada de [1].

M, = M, +iM,
M+(t) = €_t/T2€_iw0+¢OM+(O)

donde wy es la frecuencia de Larmor y ¢q es la fase inicial de la magnetizacion transversal
(figura 1.14).

La codificacion de fase ademas usa un gradiente lineal para la localizacion espacial de la
senal. Sin embargo, a diferencia de la codificacion de frecuencia, el gradiente de codificacion
de fase es aplicado antes de, en lugar de durante, la adquisicion de la senal (figura 1.15).
Considerando de nuevo la muestra esférica llena de agua, como antes, un gradiente lineal
es encendido inmediatamente siguiendo al pulso de 90°. Considerando un punto tnico
dentro de la muestra, ubicado a xy a lo largo del eje z (figura 1.15). Cuando el gradiente
de codificacion de fase es encendido, los espines localizados a la posicion xy precesaran
con la frecuencia de Larmor:

(1.48)
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Figura 1.14: La magnetizacion transversal Mmy es un vector bidimensional y su posicion en el
plano transversal del sistema de referencia de laboratorio (o rotatorio) puede ser descrito o por
sus componentes: M, y M,, o por su longitud y fase: |[M,,| y ¢. Imagen tomada y adaptada de

[1]-

w(zo) = 7B(xg) = v(By + Gxyp) (1.49)

donde G es la amplitud del gradiente de codificacion de fase. La fase puede ser definida
como

o= /w dt (1.50)

en el momento cuando el gradiente de codificacion de fase es encendido, justo antes de la
adquisicion de la senal, los espines en la posicion xg tendran acumulada la fase

¢($0) = /u}(Io) dt = ’V(B() + GIQ)tl (151)

donde t; es la duracion del pulso del gradiente de codificacion de fase. Por lo tanto, la fase
acumulada durante la precesion en la presencia del gradiente de codidicacion de fase de-
pende de la localizacion espacial. La senal NMR tendré contribuciones de todos los espines
en la muestra. Para ser capaz de relacionar su localizacion espacial a la fase acumulada
por estos espines debido a la precesion en la presencia del gradiente de codificacion de fase,
es necesario repetir el mismo experimento muchas veces, pero cada vez con una cantidad
diferente de acumulacion de fase. Esto puede ser logrado incrementando, o la duracion, o
la amplitud del pulso del gradiente de codificaciéon de fase. Asi, una serie de senales son
adquiridas con un nivel diferente de gradiente de codificacién de fase, y la informacion
espacial es recuperada aplicando la transformada inversa de Fourier (figura 1.16).
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Figura 1.15: El gradiente de codificacion de fase es aplicado antes de la adquisicion de la senal
(superior izquierdo). La magnetizacion desde un punto dentro de una muestra esférica locali-
zado a xo (superior derecho) acumularé la fase a durante el tiempo ¢; cuando el gradiente
de codificacion de fase es encendido (inferior). La fase acumulada depende de la posicion del
punto dentro de la muestra. Imagen tomada y adaptada de [1].
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Figura 1.16: Codificaciéon de fase: Una serie de senales son adquiridas con un nivel diferente de
gradiente de codificacion de fase, y la informacién espacial es recuperada aplicando la transfor-
mada inversa de Fourier. Imagen tomada y adaptada de [].

1.5.3. Espacio k

La ecuacion para la NMR puede ser escrita como
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s(t) o< wo / dPr - e Teemi0t e NT (7 0) - BT(F) (1.52)

Se puede representar la senal por su magnitud y la fase variando en el tiempo

s(t) = /dgrp(F)ew(F’t) (1.53)

donde p(7) es comunmente llamado la densidad de protones e incluye todos los factores
que determinan la amplitud de la senal (es decir, el ntimero de protones por unidad
de volumen, tiempos de relajacion 77 y T», calidad de la bobina receptora, etc.). Tal
como se mostré antes, en presencia del gradiente G la frecuencia de Larmor llega a ser
espacialmente dependiente (ver ecuacion 1.47).

Por lo tanto, la fase variando en el tiempo de la senial demodulada (es decir, después de
substraer wy de la sefal a través del proceso de deteccion sensible a la fase) puede ser
escrita como

dﬁﬂz—%%ﬁﬁ%ﬁ:—ﬁﬁﬁ@wyf (1.54)

0

luego se puede re escribir la ecuacion 1.53 de la senal como

s(k) = /dgrpf'e_gmg T (1.55)

donde el vector k es definido como

t
k@:l/ﬁmw (1.56)
2 Jo
La ecuacion 1.55 estipula que la senial MRI es la transformada de Fourier de la densidad
de protones [como define la ecuacion 1.53]. Por lo tanto, la densidad de protones, o la
imagen MRI, puede ser obtenida aplicando la transformada inversa de Fourier a la senal

MRI. En otras palabras, la densidad de protones y la senal MRI forman un par de Fourier
(figura 1.17):

S(E) _ /dS,,,p(F)e%m’l?-F

o (1.57)
p(F) :/d3k8(k>e+2mk~r

El espacio en dos o tres dimensiones definido por el vector k es llamado espacio k y la

-,

senal MRI s(k) es llamada el espacio k de datos.
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Figura 1.17: Senal MRI (izquierda) y la densidad de protones (imagen MRI, derecha) forman
un par de Fourier. Imagen tomada y adaptada de [1].

La adquisicion de datos MRI puede luego ser pensada como un muestreo del espacio k
que es, un muestreo de la senal MRI para un amplio rango de valores k. Ya que k esta
totalmente definido por un gradiente é, recorriendo el espacio k es equivalente a alterar
el gradiente que afecta la magnetizacion transversal.

El espacio k es la conjugada de Fourier para el espacio de la imagen espacial; asi esto
contiene informacién sobre las frecuencias contenidas de la imagen. El centro del espacio
k contiene componentes de baja frecuencia de la imagen, representando en gran parte
la intensidad de la imagen (es decir, el contraste), mientras los alrededores del espacio k
contiene componentes de alta frecuencia de la imagen representando los detalles finos en
el objeto de imagen, es decir, la resolucion espacial (figura 1.18).

El concepto de espacio k simplifica en gran medida la comprensiéon de muchos aspectos
de la tecnologia MRI, incluyendo secuencias de pulsos mas complicados, reconstruccion
de la imagen y excitacion selectiva. [1]
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Figura 1.18: El centro del espacio k contiene componenetes de baja frecuencia de la imagen, rep-
resentando en gran parte la intensidad de la imagen, es decir, el contraste (superior), mientras
los alrededores del espacio k contienen componentes de alta frecuencia de la imagen representando
los detalles finos en el objeto de imagen (inferior). Imagen tomada y adaptada de [I].



Capitulo 2
Difusion y Perfusion

Para el estudio de transporte a través de las membranas celulares por difusiéon simple,
es necesario considerar las leyes que rigen los procesos de difusion: Las leyes de Fick. La
base fisica de las imagenes potenciadas en difusion radica en la sensibilidad natural de la
secuencia de contraste de fase para captar y cuantificar el movimiento de las moléculas de
agua. El movimiento descrito es aleatorio y se conoce con el nombre de browniano. Las
moléculas que experimentan este tipo de desplazamiento describen una ruta cadtica por
los continuos choques con las particulas de su entorno y su velocidad es proporcional a la
temperatura del sistema.

En el modelo IVIM se tienen en cuenta los movimientos de traslaciéon microscopicos que
tienen lugar en los tejidos biolégicos en la difusién molecular del agua y la microcircu-
lacion de la sangre en la red capilar: perfusion. La microcirculacion de la sangre en la
red capilar puede entenderse como un movimiento incoherente a escala del voxel, aparece
entonces como un movimiento al azar que puede interpretarse como una pseudodifusion
o difusion rapida (D*). Mediante este modelo es posible estudiar por separado la caida
de la senial debida a la difusion y la caida de la sefial debida a los niicleos de 'H del agua
libre que se mueven en la red de microcapilares del volumen estudiado. Tras realizar el
ajuste matematico de este modelo, se pueden obtener dos coeficientes de difusiéon, uno
relacionado con la difusiéon pura molecular en un entorno celular, D, otro relacionado con
la perfusion tisular, D* y, finalmente, la fracciéon de volumen vascular f también conocida
como fraccion de perfusion.

2.1. Difusion

La difusion es definida como el proceso por el que el movimiento aleatorio molecular
transporta materia desde una parte del sistema a otra. En un medio isotrépico tal como
el agua pura, este proceso puede ser descrito por un tinico coeficiente, es decir, la constante
de difusiéon D, y una ecuacion caracteristica de movimiento. Esta ecuacién de difusion,
conocida como la sequnda ley de Fick, establece que el cambio en la concentracion C' (o la
cantidad de materia transportada) en el tiempo es proporcional al cambio en el gradiente
de concentracion con respecto a las coordenadas de posicion:

oC 0 oC oC 9*C
o oe [‘Da} o Pon

25
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oC
—— = DV? 2.1
ot vie (2.1)

La magnitud de la difusiéon es entonces definida como el flujo de moléculas por unidad de
tiempo (m?/s).

Autodifusion

La difusién molecular es el resultado del movimiento browniano, la constante de desplaza-
miento aleatorio de las moléculas individuales en un fluido debido a la agitacion térmica.
Aunque el desplazamiento medio de las moléculas sigue siendo cero, con el tiempo, hay
una probabilidad distinta de cero de encontrar una molécula individual a una distancia
desde su punto de origen, las moléculas que experimentan este tipo de desplazamiento
describen una ruta caotica por los choques continuos con las particulas de su entorno y
su velocidad es proporcional a la temperatura del sistema. Pese a que el desplazamiento
inducido por una sola molécula no resulta apreciable, el choque de un gran nimero de
ellas produce un desplazamiento significativo y cuantificable en el tiempo (figura 2.1),
el desplazamiento cuadrado < z? > de moléculas de agua en tres dimensiones sobre un
periodo de tiempo t puede ser descrito por la ecuacion de Eintein.

< z® >= 6Dt (2.2)

donde D es el coeficiente de difusion del agua, dependiente de la temperatura y t es el
intervalo de tiempo durante el cual la particula se desplaza.

Non-permeable barrier Permeable barrier Large cell

® o (o)

time

Figura 2.1: Cuando los espines del agua se estan difundiendo entre estructuras celulares, de-

time

pendiendo del desplazamiento medio < z? > durante el tiempo de medida y el tamafio de la
estructura celular, su comportamiento puede ser bastante diferente. El agua dentro de una célula
no permeable experimenta restriccion a la difusion. Los efectos de la barrera en la difusiéon son
minimos para agua dentro de una célula permeable, o en células que son mucho mas grandes que
el desplazamiento medio durante la difusion. Imagen tomada y adaptada de [9].
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A 25°C, por ejemplo, el coeficiente de difusién del agua pura es alrededor de 2,2 x 1073
mm?/s. Los tejidos blandos tienden a comportarse como soluciones de proteinas acuosas
y, debido a la reducida movilidad de las moléculas de agua, el coeficiente de difusion
correspondiente es generalmente méas pequeno que el del agua pura. Aplicando el modelo
del movimiento browniano en estas circunstancias conduce a un ’coeficiente de difusion
aparente’ o ADC, ya que se debe distinguir del coeficiente de difusion de las moléculas de
agua libre. |7, 3]

2.1.1. Modelo de difusion escalar

En un medio isotrépico la movilidad molecular puede ser descrita por un coeficiente de
difusion escalar, mostrando en efecto que el movimiento browniano es similar en todas las
direcciones del espacio. La descripcion del efecto de la difusion en la senal espin - eco es
relativamente simple para este caso. En ausencia de gradientes de campo magnético, la
senal no es alterada por la presencia del movimiento incoherente, sin embargo, tan pronto
como los gradientes de campo son activados durante cualquier etapa de la preparacion de
la senal, el movimiento conduce a desfasar los espines que, debido a la naturaleza aleatoria
de las trayectorias sucesivas de cada molécula individual, su fase no puede ser recuperada.
El resultado es una atenuacion exponencial de la senal original Sy(N(H), T}, T3) obtenida
en ausencia de los gradientes de campo:

S = So(N(H), Ty, Ty)e P (2.3)

donde D es el coeficiente de difusion (aparente) del medio, b es un escalar que refleja las
propiedades del gradiente G((t) y N(H) es el ntmero de hidrogenos presentes.
2

b=1° /OTE (/OtG(t’)dt’) dt

G(t') es reemplazado por —G(t') para gradientes activados después del pulso de 180° a
t = TE/2. Para un gradiente lineal constante de intensidad G,

b_,y2G2TE3
N 12

mientras para la sensibilidad usando dos pulsos rectangulares idénticos (de duracion 0,
separados A) ubicados a ambos lados del pulso de 180°:

b= ~G*H? <A — g) (2.4)

Ambos esquemas conducen al refase completo de los espines estaticos (ver figura 2.4).
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2.1.2. Modelo del tensor de difusion

Debido a su morfologia, muchos tejidos exhiben comportamiento de difusién anisotrépica,
por lo que los valores ADC dependen de la direccién del gradiente, sin embargo, este
modelo no seré tenido en cuenta para este estudio ya que la difusion seré considerada como
isotropica. Para un proceso de difusion anisotrépica, la ecuaciéon 2.3 debe ser reemplazada
por

S = So(N(H),T1,T2)e”2biuPi,

donde 7 y j pueden ser cualquiera de las tres direcciones espaciales x,y, 2 en un plano
ortogonal de referencia.
Los factores b;; caracterizan los gradientes que sensibilizan a lo largo de las direcciones ¢

y j: 7]
bij = 7 /OTE (/Ot G,-(t’)dt’) (/Ot Gj(t’)dt’) dt,

D;; son elementos del tensor de difusiéon aparente para describir la difusion del agua en
las tres dimensiones del espacio. Un tensor es una construccién matematica usada para
representar vectores de fuerza multidireccional tales como tension y/o difusion. El vector
de difusién es una matriz simétrica de 3 x 3.

Dy D:cy D,. A O 0
D= Dyz Dyy Dyz — 10 )\2 0 y [gl, 52, 53]
D, D, D, 0 0 As

Dado esto, almenos seis direcciones no colineales del gradiente de difusion (méas b = 0)
son requeridas para determinar el tensor de difusion (D, = Dyy, Dy = Dy, Dy, = D,y).
El tensor de difusiéon para cada voxel de la imagen puede ser descompuesto en tres au-
tovectores ortogonales principales €1, ¢e5 v €3, ordenados por las magnitudes de sus auto-
valores correspondientes, es decir, A\; > Ay > 3. Estas cantidades reflejan la direccion y
la magnitud de la difusividad en el marco de referencia del tejido biologico subyacente,
independiente de los ejes de exploracion. Asi, 1 representa la direccion dominante de la
fibra (es decir, la tinica con la magnitud de difusién mas grande) en cada voxel.

Figura 2.2: Representacion esquemética de un conjunto de fibras y un elipsoide de difusion
mostrando el desplazamiento probabilistico de una molécula de agua difundiendo en el entorno
de una fibra. La direccién de la orientacion de mayor difusion se asume paralela a la orientacion
de la fibra. Imagen tomada y adaptada de [3].
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El tensor de difusién puede ser visualizado por un elipsoide donde los ejes estan definidos
por los autovectores (Figura 2.2). Cuando la difusion es isotropica, que es, la magnitud
de la difusion es igual en todas las direcciones (A\; = Ay = A3), el elipsoide de difusion
se reduce a una esfera. Dependiendo de las magnitudes relativas de los tres autovalores,
tejidos anisotropicos pueden dar un nimero de formas elipsoidales (Figura 2.3). [9]

Linear Planar Spherical

Figura 2.3: Tensores de difusion representados como elipsoides con varias magnitudes relativas
de sus eigenvalores. Imagen tomada y adaptada de [3].

2.1.3. Medida y atenuacién de la senal de difusién

El grado de isotropia o anisotropfa en la difusion del agua, asi como la direccion de
anisotropia puede medirse mediante MRI. El método MRI usado para estas medidas es
basado en una secuencia espin eco en la que dos breves pulsos de gradiente de campo
magnético (gradiente de codificacion de difusion) son aplicados a cada lado del pulso de
radiofrecuencia de 180° (que re-fasa lo espines) de la secuencia espin eco (Figura 2.4).

El primer pulso del gradiente de codificacién de difusion produce desfase de los espines
de los protones (*H). El gradiente es apagado, y un breve intervalo transcurre antes de
la aplicacion de un segundo pulso de gradiente de codificacion de difusiéon. Los protones
unidos a macromoléculas tales como proteinas que incluyen membranas celulares estéan
estacionarios. Ya que el desfase esta relacionado con la intensidad de campo magnéti-
co y dado que los gradientes son aplicados en direcciones opuestas, el desfase de estos

% )\“’“ Eoho
ri(t) —A *

G

G(t)

TE ——M>

Figura 2.4: Esquema del pulso de gradientes Stejskal-Tanner para la adquisicion espin eco.
Los dos gradientes de codificacion de difusion (linea inferior) son cada uno de intensidad (G) y
duracion (). Imagen tomada y adaptada de [9].
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protones estacionarios producido por el primer gradiente es revertido por el segundo. En-
tonces, estos protones experimentan la misma intensidad de campo magnético durante
ambos gradientes debido a que su localizacion fisica relativa al gradiente no ha cambiado.
Como resultado, recuperan su fase inicial y no hay pérdida neta (o minima) de senal
comparado con la senal presente antes de la aplicacion de los gradientes de codificacion
de fase. La situacion es diferente para los protones ligados a moléculas de agua. Estas
moléculas y sus protones desfasados difundiran a una nueva posiciéon durante el intervalo
entre el primero y el segundo gradiente de codificacion de difusion. Como resultado, es
muy probable que experimenten una intensidad de campo magnético diferente cuando el
segundo gradiente es aplicado. Por lo tanto, diferente a los protones estacionarios, estos
protones en moléculas de agua no recuperaran su fase y, como resultado, habra pérdida en
la senal en comparacion a la senal previa a la aplicacion de los gradientes de codificacion
de difusiéon. Dicho de otra manera, los voxels con desplazamiento de protones debido a la
difusion mostraran una senal atenuada (S) después de la aplicacion de los gradientes de
difusién cuando se compara con la senial (Sy) pesada sin difusion adquirida a los mismos
voxels. Los voxels con mayor difusion tendran mayor atenuacion de la senal que aquellos
con menor difusiéon. Dicho grado de atenuacion de la senal puede ser expresado como: la
ecuacion de Stejskal y Tanner (1965)

SEO _ e*'yQG?SQ(Af(é/B))D _ efbD (25>
donde, tal como se mostro en (2.4)

b= ~+*G*)? (A — g)

El factor de peso de la difusion b, depende de la intensidad del gradiente de codificacion
de la difusion (G), su duracion (), el intervalo de tiempo entre el par de gradientes (A),
y la razon giromagnética (). Dados estos parametros de adquisicion, y la medida tanto
de S como de Sy, el coeficiente de difusion D puede ser calculado. [3]

2.2. Perfusion

2.3. Modelo IVIM

El IntraVozel Incoherent Motion (IVIM) es un término que designa el movimiento mi-
croscopico traslacional que ocurre en cada voxel de la imagen por resonancia magnética.
En tejidos biologicos, estos movimientos incluyen difusion molecular del agua y microcir-
culacion de la sangre en la red capilar (perfusion). Dicha microcirculacion de la sangre o
perfusion puede también ser considerada un movimiento incoherente debido a la organi-
zacion pseudoaleatoria de la red capilar a nivel del voxel (Figura 2.5).

2.3.1. Efectos del modelo IVIM en la senal espin-eco

En presencia de gradientes de campo magnético, el desplazamiento de los espines durante
el tiempo de eco (TE) de una secuencia espin-eco (SE) produce un corrimiento de fase de
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la magnetizacion transversal (Figura 2.6a).

Si un voxel dado contiene espines con diferentes vectores de velocidad (amplitud y/o
direccion) durante el TE, esto resulta en una distribucion de corrimientos de fase (Figura
2.6b). Esta pérdida de coherencia de fase en la magnetizacion transversal al nivel del voxel
produce una atenuacién B en la amplitud de la espin-eco, adicionalmente al creado por
el proceso de relajacion espin-espin, de modo que la amplitud de la senal de eco S en el
voxel es

S(TE) = S(0)Be TE/ (2.6)

donde T; es el tiempo de relajacion espin-espin.

<R¥>=2DT

Figura 2.5: (a) Difusién molecular caracterizada por el desplazamiento medio cuadrado < R? >
y el intervalo de tiempo dado T'. (b) Perfusion resultante de la microcirculacion de la sangre
en la red capilar. La perfusiéon puede ser considerada un movimiento incoherente debido a la
orientacién pseudoaleatoria de los capilares a nivel del voxel. El agua que fluye en los capilares
involucra solo una fraccion del contenido del agua total en el voxel. Esta fraccién de volumen es

llamado el factor de perfusion f, que es tipicamente un porcentaje. Imagen tomada y adaptada
de [10].

El desfase promedio en el voxel puede ser cero en el caso de un movimiento incoherente
puro, o diferente de cero si un flujo neto esté presente a través del voxel. El IVIM es asi
responsable por esta atenuacion de la amplitud de la senal B (B < 1), lo cual depende
de la intensidad del IVIM en el voxel y de los gradientes de campo magnético presentes
durante la secuencia. En imagenes de resonancia magnética estandar estos gradientes no
son usualmente significativos con respecto a los efectos del IVIM y el B es cercano a la
unidad (B =~ 1), es decir, no ocurre una atenuacion del IVIM. Sin embargo, una aten-
uacion significativa de la sefial de eco resultard del IVIM si los pulsos de gradiente son
agregados en una secuencia de MR.
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Figura 2.6: Efecto del IVIM en la senal espin eco. (a) El movimiento de espines en la direccion

del gradiente de campo magnético G produce un corrimiento de fase ® de la magnetizacion
transversal, en comparacioén con espines inmoviles, debido a cambios en su frecuencia de precesion.
(b) Si los espines presentan diferentes movimientos en un voxel dado, resulta una distribucién de
corrimientos de fase A®. Esta pérdida de coherencia en la magnetizacion tranversal disminuye
la amplitud de la senal de eco, como una funcién de las diferencias en los movimientos de los
espines y los gradientes de campo usados. Imagen tomada y adaptada de [10)].

Microcirculacion

Si se considera ahora la fracciéon de agua difundiendo y fluyendo en los capilares de un
voxel dado, la atenuacion B de la amplitud en la espin-eco en presencia de gradientes
de campo incluird un término adicional [’ debido a la microcirculacion, el valor del que
dependera la geometria capilar y la velocidad de la sangre.

B=e¢"P xF, (2.7)

donde F es menor o igual a 1. Asumiendo que la red capilar puede ser modelada por una
red hecha de segmentos capilares rectos, la expresion para F' dependera de la longitud
media [ de los segmentos, la velocidad media @ de la sangre en los capilares, y el tiempo
de medida T' (que es aproximadamente el T'E'). Dos casos extremos son considerados:

Primer modelo: Cuando el flujo de la sangre cambia de segmentos de capilar varias veces
durante T', el movimiento del agua en la red capilar imita el proceso de difusiéon, como en
la caminata aleatoria (Figura 2.7a). La expresion para F' es asi

F =t (2.8)

donde D* es ahora un coeficiente de pseudodifusion. El valor para D* puede ser aproxi-
mado por D = [v/6, donde [ es ahora la longitud media del segmento de capilar y v la
velocidad de la sangre. Se puede espera que el valor para D* sea del orden de 2 x 1072
mm?/s, que es alrededor de un orden de magnitud més grande que el coeficiente de di-
fusion D para medidas en agua en tejidos biologicos. La atenuacion del eco resultante de
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la perfusion seré por lo tanto siempre mas grande que el resultante de la difusion.

Sequndo modelo: Cuando el flujo de sangre es lento, los segmentos del capilar son grandes,
o el tiempo de medida es corto, el flujo de sangre no cambia de segmento durante el tiempo
T (Figura 2.7b). La expresion para F' cambia en este caso, pero puede ser evaluado por
una simple aproximacion, asumiendo orientaciones pseudoaleatorias de los segmentos del
capilar. En cuanto a las aproximaciones para difusion o perfusion, el desfase promedio de la
magnetizacion transversal permanece igual a cero en este caso, y el efecto del flujo capilar
es una atenuacion en la amplitud de la senal pura. Si un flujo neto debe ser preestablecido
en el voxel, probablemente relacionado a pequenos vasos en lugar de capilares verdaderos,
un desfase promedio diferente de cero podria ser obtenido, junto con la atenuaciéon de la
amplitud de la senal.

FIRST MODEL SECOND MODEL

Figura 2.7: Para un flujo capilar, la atenuacion de la amplitud espin eco F' es una funcion de la
velocidad de la sangre v y la geometria capilar. Asumiendo que la red capilar puede ser descrita
por una sucesion de segmentos capilares rectos, la longitud media I, dos situaciones pueden ser
consideradas para determinar F. (a) Si el flujo de sangre cambia de segmentos varias veces
durante la secuencia espin eco, el movimiento del agua en los capilares se parece a un proceso
de difusién, que es una caminata aleatoria, pero a un nivel mas complejo. Puede ser definido un
coeficiente de pseudodifusion D*, el cual seria determinado por [ y @. (b) Si el flujo de sangre
no cambia de segmento durante la secuencia espin eco, la ley de atenuaciéon del eco es diferente.
Esta situacién ocurre cuando los segmentos del capilar son grandes, la velocidad de la sangre
es lenta, o el retardo de la espin eco es corto. Sin embargo, la atenuacién del eco F' puede ser
calculado suponiendo una orientacion aleatoria de los segmentos del capilar al nivel del voxel.
En ambos casos, la atenuacion del eco debido a la perfusion es siempre mayor que el debido a
la difusion, permitiendo potencialmente que sean separados cuantitativamente. Imagen tomada
y adaptada de [10].

2.3.2. Modelo de un tejido biologico

En todos los casos, un tejido biolégico incluye una fracciéon de volumen f de agua fluyendo
en capilares perfundidos, y una fraccion (1 — f) de agua estatica (solo difundiendo), intra
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y extracelularmente (Figura 2.8). En una aproximacion simple, ambos componentes se
asumen con valores similares para D y Ty v no hay desfase neto en su magnetizacion
transvesal. La atenuacion del eco en un solo voxel se puede escribir como

S(TE) = S(0)e TH/Te™P[(1 — f) + fF] (2.9)

El proposito del modelo IVIM es generar imagenes combinadas y/o separadas del co-
eficiente de difusion D y el factor f de perfusion, independientemente de la geometria
del capilar o de la velocidad de la sangre. Las imagenes de perfusion son imégenes de la
densidad de los capilares activos, que es, aquellos en los que la sangre esta fluyendo. Los
capilares activos representan solo una fraccion del total de los capilares, como una funciéon
de los estados fisiologicos o condiciones patologicas. |10]

De la ecuacion 2.9 se llega a la ecuacion que rige al modelo IVIM y que depende de tres
parametros

Sﬁ = (1—f) e 4 f.lbDHD) (2.10)
0 ~ N - N Vv d

Término de difusién  Término de perfusiéon

donde f es la fraccion de perfusion, D es el coeficiente de difusion (molecular) y D* el
coeficiente de pseudodifusion, que depende de la velocidad media de la sangre v y de la
longitud media del segmento capilar . Dado que 7 es considerablemente mas rapida que
la velocidad media de difusiéon molecular del agua, el flujo relacionado con D* se espera
que sea de ordenes de magnitud mas grande que el coeficiente de difusion del tejido D.
Como consecuencia, el segundo término (componente relacionada con la perfusion) en la
ecuacion 2.10 llega a ser muy pequeno para valores altos de b, por lo tanto, los efectos de
la perfusion son detectables a bajos valores b. [12]

2.3.3. Perfusiéon microcapilar: Implicaciones para las medidas DW-
MRI y los calculos del ADC

Cuando se realiza una imagen pesada por difusion (DWTI) en tejidos del cuerpo que ademas
presentan perfusion, dentro de un rango de valores b (0 — 1000 s/mm?), la atenuacién de
la senial medida a bajos valores de b (0 — 100 s/mm?) no solo surge de la difusion del agua
en los tejidos sino que ademés de la microcirculaciéon dentro de la red capilar. Ambos
procesos resultan en una dispersion de fase, conduciendo a la atenuacion de la senal.

La perfusion microcirculatoria de la sangre dentro de los capilares no tiene una orientacion
especifica y por lo tanto es considerada como un tipo de “pseudodifusion” que depende de la
velocidad de flujo de la sangre y de la arquitectura vascular. El efecto de la pseudodifusion
en la atenuacion de la senal en cada imagen del voxel es ademés dependiente del valor que
tome b. Sin embargo, la tasa de atenuacion de la senal resultante de la pseudodifusion es
tipicamente un orden de magnitud mayor que en el caso de la difusion en el tejido debido
a las grandes distancias de desplazamiento de los protones durante la aplicacion de los
gradientes, por lo tanto, en tejidos con perfusiéon normal a altos valores b, la pseudodifusion
da cuenta solo para una pequena proporciéon de la senal medida en cada voxel de la imagen.
Sin embargo, a bajos valores b, esta contribucion relativa a la senal DW-MRI llega a ser
significativa. 18]
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Figura 2.8: Modelo de un tejido biologico. Un tejido puede ser descrito por una fraccion de
volumen f de agua fluyendo (f) y difundiendo (a) en los capilares. Esta fraccion involucra solo
capilares que estén perfundiendo, que son solo una parte del total de los capilares, dependi-
endo de la fisiologia o de situaciones patologicas. El resto del agua en el voxel, ocupando una
fraccion de volumen (1 — f) es involucrada en difusion unicamente. Esta fraccion de volumen
corresponde a espacios extracelulares (b) e intracelulares (c¢). Hay intercambios entre aquellos dos
compartimientos (e). En una aproximacion simple, los intercambios de agua dentro y fuera de
los capilares (d) durante el tiempo de medida (100 ms) son despreciados. Otra suposicion es que
los coeficientes de difusion en los sectores (a), (b) y (¢) son casi los mismos. Imagen tomada y
adaptada de [10].
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Figura 2.9: Logaritmo de la intensidad relativa de la senal en funcién de b. Inicialmente hay un
decrecimiento pronunciado en los valores de la senial (circulos) a bajos valores b (dentro de la caja
A) comparado con una atenuacion méas gradual de la senal a altos valores de b (dentro de la caja
B). Aplicando el analisis con el modelo IVIM, se evidencia un comportamiento biexponencial de
la senal atenuada (linea solida), resultando en una apariencia tipica similar a la de un disco de
hockey para la curva ajustada. Imagen tomada y adaptada de [18].
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Glandula prostatica

La glandula de la prostata es una estructura con forma ovoide compuesta de elementos
fibrosos, glandulares y musculares. Esta ubicada en la pelvis, adyacente al recto, vejiga,
complejos venosos dorsal y peroprostatico, musculatura de la pared lateral pélvica, plexo
pélvico y nervios cavernosos. Debido a su forma, la curva de la prostata y el recto distan
el uno del otro como dos superficies convexa. Los segmentos alrededor de la prostata de
la uretra antes de pasar a través del diafragma genitourinario (Figura 3.1).

seminal
SV vesicle

pre-prostatic
sphincter

central
~, zone (CZ)

median lobe

periurethral
stroma

“ transition
zone (TZ)

peripheral
zone (PZ)

verumontanum anterior

V' fibromuscular
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external
sphincter

Figura 3.1: Anatomia zonal de la prostata. (TZ) zona de transicion, (SV) vesicula seminal,
(CZ) zona central, (AFS) estroma fibromuscular anterior, (PZ) zona periférica. Imagen tomada
y adaptada de [13].

Anatomia de la zona prostatica

La prostata es una glandula localizada en la cavidad pélvica del hombre, detras del pubis,
delante del recto y debajo de la vejiga. Envuelve y rodea el primer segmento de la uretra
justo por debajo del cuello vesical (Figura 3.2). Es un 6rgano de naturaleza fibromuscular
y glandular. Tiene forma de pirdmide invertida, aunque el tamano de la prostata varia
con la edad, en hombres jovenes y sanos, la glandula normal tiene el tamano de una
'nuez’. Su peso en la edad adulta es de 20g, lo que suele mantenerse estable hasta los 40
anos, edad en la que se produce una serie de cambios histologicos, la glandula crece y

36
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bloquea la uretra o la vejiga, causando dificultad al orinar e interferencia en las funciones
sexuales que con el tiempo pueden dar lugar a hiperplasia benigna de prostata (HBP).
Esta glandula estd cubierta por una fina envoltura conocida como capsula prostatica
que define su limite. La prostata constituye parte del sistema urinario y reproductor,
relacionandose anatomicamente con otras estructuras como los conductos deferentes y las
vesiculas seminales.

Figura 3.2: Aparato reproductor masculino. Glandula prostéatica. Imagen tomada y adaptada
de [14].

El tejido glandular de la prostata esta distribuido en tres zonas histologicamente definidas,
inmersas en varias capas musculares, con escasa presencia de tejido conectivo y que con-
forman tres lobulos: dos laterales y uno medio que facilitan un mejor conocimiento de
las enfermedades de esta glandula. Las zonas més importantes son las zona central y la
periférica.

3.1. Modelo anatémico

El modelo anatéomico que actualmente se acepta, distingue cuatro zonas de la prostata:

Zona anterior o estroma fibromuscular de naturaleza fibromuscular, una lamina
gruesa de tejido conectivo y muscular compacto cubre toda la superficie anterior de la
prostata, rodeando la uretra proximal a nivel de cuello vesical, donde se une con el esfinter
interno y el musculo detrusor en el cual se origina. Ocupa casi un tercio del volumen to-
tal de la prostata, no contiene glandulas y no participa en ninguna patologia de la prostata.

Zona periférica de origen endodérmico, es la regién anatémica mas grande de la pros-
tata glandular, contiene el 75 % de dicho tejido y casi todos los carcinomas de prostata se
originan en esta zona.

Zona central Es la mas pequena de las regiones de la prostata glandular, representa
entre el 20 — 25% de su masa y es atravesada por los conductos eyaculadores. Resulta
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afectada por un 10 % de los adenocarcinomas.
Ambas zonas glandulares presentan diferencias en anatomia y estructura citologica.

Zona transicional y periuretral tiene origen mesodérmico, formada por un grupo pe-
queno de conductos intimamente relacionados con la uretra proximal. Estos conductos
represental el 5 % de la masa prostatica glandular. A pesar de su tamano y su irrelevante
importancia funcional, la zona transicional y las glandulas periuretrales constituyen el
sitio especifico de origen de las hiperplasias prostaticas benignas (HPB) y que es maés
afectado por adenocarcinomas.

Estas caracteristicas anatémicas propician que todos los cambios y procesos patologicos
tanto benignos como malignos que se produzcan en esta glandula provoquen alteraciones
mas o menos notables en la miccién.

En la figura 3.3 se muestra una imagen anatémica de prostata adquirida por resonancia
magnética y ponderada en Ty. Alli se indica mediante una flecha la zona de transicion.

Figura 3.3: La flecha indica la zona de transiciéon prostatica. Imagen tomada y adaptada de [19].
Fisiologia de la préstata

Histologicamente, la prostata esté constituida de glandulas compuestas tubuloalveolares
alineadas por dos capas de células. Las glandulas estan incrustadas en tejido conectivo
que comprende colageno y abundante musculo liso que constituye el estroma prostatico.
La funcién principal de la prostata es la produccion de fluido seminal que proteje y nutre
el esperma después de la eyaculacion y contribuye aproximadamente con el 30 % del fluido
seminal, y las vesiculas seminales, testiculos y glandulas bulbouretrales proporcionan el
70 % restante.

Enzimas, incluyendo el acido fosfatasa y el antigeno prostatico especifico (PSA), son
secretados en el fluido seminal, el PSA es una proteasa serina que esta involucrada en
la licuefaccion del coagulo seminal y debido a que este es producido principalmente por
células epiteliales prostaticas benignas y malignas y normalmente se encuentra en bajas
concentraciones en el suero, es util para cribado en cancer de prostata y monitoreo pos-
tratamiento del estado de la enfermedad. [13]
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Funciones de la préstata

Tiene como funcién ayudar al control orinario mediante la presion directa contra la parte
de la uretra que rodea. Produce una secrecion liquida (liquido prostético) que forma parte
del semen. Esta secreciéon prostéatica contiene sustancias que proporcionan junto con el
semen, nutrientes y un medio adecuado para la supervivencia de los espermatozoides.

Prostata normal Prostata aumentada

Figura 3.4: Glandula normal y aumentada de tamafio por hiperplasia benigna de prostata.
Imagen tomada y adaptada de [14].

Esta glandula produce y se afecta por miltiples hormonas, como la testosterona y la di-
hidrotestoterona. La mayoria de los canceres de prostata (CP) tienen lugar en la periferia
de la prostata, mientras que en la HPB la zona de transicion es comunmente la mas afec-
tada (Figura 3.3). Aunque se ha reportado cancer de prostata (CP) en un 15 % en la zona
de transicion y en un 5% en la porcion central. [11]
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Materiales y métodos

Para el desarrollo del presente trabajo se tomaron para ser analizadas 14 imagenes corres-
pondientes a un corte axial de pelvis de un paciente de género masculino de 52 anos de edad
con diagnostico de hiperplasia prostatica benigna. Dichas imagenes fueron adquiridas con
un equipo de resonancia magnética marca Philips de 3,0 Teslas que fueron proporcionadas
por la Universidad de Uppsala, en Suecia. Estas imégenes, en formato Dicom (Digi-
tal Imaging and Communication in Medicine), se adquirieron aplicando diferentes valo-
res del gradiente de difusion “b = 0, 20, 40, 60, 80, 100, 120, 140, 160, 180, 200, 300, 400, 500
s/mm?” seleccionados en la rutina de adquisicién del equipo, para evaluar tras el analisis,
el comportamiento de la senal debido a la difusiéon de las moléculas de agua.

La secuencia de difusion estd basada en una secuencia convencional espin eco (SE) pon-
derada en T, (pulso de radiofrecuencia de 90° seguido por otro pulso de radiofrecuencia
de 180°) que es modificada al aplicar un par simétrico de gradientes con polaridad opuesta
(uno de ellos previo al pulso de 180° y otro posterior a este mismo pulso) que permiten
cuantificar la difusion de las moléculas de agua, un efecto muy pequeno para ser medido
mediante resonancia magnética convencional. En las DWI, los tejidos en los que se res-
tringe la difusiéon muestran una senal hiperintensa y aquellos en los que la difusién esta
facilitada arrojan una senal mas baja o hipointensa. Sin embargo, la intensidad de la senal
obtenida ademés de depender del movimiento de las moléculas de agua, también guarda
relacion con la amplitud, duracion e intervalo del gradiente aplicado. Proporcional a estos
tres factores, existe un parametro conocido con el nombre de “valor b” ajustable en el
equipo, que al modificarse, altera la sensibilidad de la difusion y la senal se modifica.

La senal detectada no solo surge de la difusiéon de los protones presentes en moléculas
de agua en los tejidos, sino que ademas incluye la difusion debida a la microcirculacion
dentro de la red capilar o perfusion. Ambos procesos resultan en una dispersion de fase,
conduciendo a la atenuaciéon de la senal. Estas contribuciones son incluidas dentro del
modelo IVIM, de ahi que en éste resulten dos coeficientes de difusion.

A partir de dos modelos matematicos, un modelo monoexponencial y otro bi exponencial
conocido como IVIM que ademas de aportar informacion sobre la difusion en los espacios
extracelulares, también brinda informacién sobre la difusion a través de los capilares ac-
tivos o perfusion. En ambos modelos se establece la razon entre las senales, con gradiente
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de difusion representada por el término S y sin la aplicacion de este, S(0). De esta manera
la secuencia de difusién aporta informacion sobre la traslacion de las moléculas, antes y
después de la aplicacion de los gradientes, ya que como se menciond anteriormente, las
moléculas de agua que se encuentren difundiendo mostraran una senal hipointensa, debido
a que su ubicacion entre la aplicacion del primero y segundo gradiente varia, razén por
la cual, los espines no recuperaran su fase inicial y la intensidad de la senal disminuye.
Mientras que para las moléculas que tienen disminucion de la difusién, como su ubicacion
fisica entre la aplicacion del primer y segundo gradiente no cambia, los espines recuperan
su fase y la senal no sufre atenuacion.

Para llevar a cabo el respectivo procesamiento de las imagenes y para su posterior anali-
sis, se desarrolld una rutina en Matlab (R2010a, ver apéndice A) que permitiera aplicar
cada uno de los dos modelos mateméticos, relacionando las intensidades de las senales
con y sin gradiente de difusion (S y S(0)), asi como las magnitudes de los gradientes de
difusion (b) tal como se relacionan en las ecuaciones 2.5 y 2.10. Los ajustes realizados a ca-
da modelo se hicieron para cada uno de los 160 x 160 pixeles que conforman las imagenes.

A partir de cada uno de los pixeles ajustados, se crearon mapas paramétricos de difusion
(mapas ADC) y fraccion de perfusion con los modelos matematicos monoexponencial y
biexponencial.
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Analisis y resultados

Con base en las imégenes ponderadas en difusion proporcionadas por la Universidad de
Uppsala, se selecciond un corte axial representativo de la region prostatica para aplicar
los modelos descritos en este estudio. Particularmente, en un roi definido dentro de esta
glandula y localizado especificamente dentro de una regién conocida como la zona de
transicion, en la que las patologias prostaticas de tipo neoplasico son diagnosticadas con
mayor frecuencia. En la figura 5.1 se muestran tres de las imagenes ponderadas en difusion
en el corte seleccionado, con algunos valores de b: b = 0,120 y 500 s/mm?.

Figura 5.1: Imagenes del corte seleccionado para las que a) b = 0, b) b = 120 y ¢) b = 500
s/mm?, respectivamente. Se aprecia el decaimiento en la intensidad de la imagen a medida que
la magnitud del gradiente de difusién b aumenta.

5.1. Difusién con el modelo monoexponencial

El modelo monoexponencial,! relaciona los corrimientos de fase de los espines del hidrégeno
en moléculas de agua, con la atenuacion de la sefial de la secuencia espin eco (SE). Dicha
atenuacion es adicional a la creada por el proceso de relajacion transversal espin - espin,
cuantificable por medio del tiempo de relajacion T5.

S = S(0)e P (5.1)

1S = S(0)e~bP
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El corte seleccionado fue adquirido aplicando 14 gradientes de difusion, con valores de
b = 0,20,40, 60,80, 100, 120, 140, 160, 180, 200, 300, 400, 500 s/mm?. De acuerdo con el
modelo monoexponencial, S y S(0) corresponden a dos niveles de intensidad para cada
pixel en las imagenes. S representa el valor de la intensidad en los diferentes pixeles que
componen la imagen, a medida que la magnitud de b se va incrementando la senal es
atenuada. S(0), representa siempre el valor de la intensidad en el pixel de la imagen en la
cual b =0 s/mm?, es decir, sin gradiente de difusion.

S
In——=-b-D 5.2
Con base en el modelo monoexponencial 5.1 y su representacion lineal 5.2, se muestra en
la figura 5.2 el ajuste para el caso puntual del pixel (81,60), localizado en la prostata. Se
puede apreciar el decaimiento de la senal producto del aumento del valor de los gradientes
b de difusion, los valores empleados en el ajuste se hallan en la tabla 5.1.

El valor de la pendiente en la figura 5.2 es el coeficiente de difusiéon aparente o ADC
(mm?/s), que proporciona una medida cuantitativa, independiente del campo magnético
y mide el desplazamiento microscopico de las moléculas de agua, reflejando la capacidad
de difusion especifica de un tejido. Tejidos muy celulares, con difusion restringida, mues-
tran valores de ADC bajos, porque pierden poca senal al aumentar el valor b, mientras
que zonas con menor densidad celular, que pierden més senal al aumentar el valor de b,
presentan valores de ADC més altos.

El ADC es calculado para cada pixel de la imagen obteniendo un mapa paramétrico (mapa
de difusiéon) en blanco y negro, las areas que restringen la difusion aparecen hipointensas
y las que tienen difusion libre, hiperintensas. El mapa de difusion del corte fue creado
a partir de la representacion lineal de la ecuacion 2.5 para cada uno de los 160 x 160
pixeles, observandose la respectiva caida de la senal a medida que el valor del gradiente
de difusién b se incrementa, tal comportamiento se aprecia en la figura 5.2, pixel (81,60).

Se puede ver tanto en la tabla 5.1 como en la grafica 5.2 que existe uno de los puntos que
corta al eje de las ordenadas en el origen. Segin el ajuste realizado, la pendiente de dicha
recta es igual al coeficiente aparente de difusion ADC', que para este caso tiene un valor
de 1,8 x 1073 mm?/s, ademas, el error de la ordenada en el origen es del 1.76 %, que es
de esperarse, ya que la recta del ajuste no corta en la coordenada (0,0), lo que implica
que hay pixeles en los cuales existe mas de un régimen de difusion.

5.1.1. Mapa de difusion

Con ayuda del algoritmo construido en Matlab (ver Apéndice A), se calculé el coeficiente
de difusion para cada uno de los 160 x 160 pixeles que conforman el corte de interés, de
la misma forma en la que se decribi6 el procedimiento para el pixel (81,60), teniendo en
cuenta cada uno de los 14 valores del gradiente de difusion que caracteriza a cada imagen
en el corte. Siguiendo esta metodologia se cred el mapa de difusiéon con el modelo mono-
exponencial aplicando un filtro cuadrado de ruido para definir la escala de intensidades
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de la imagen (Figura 5.3).

Caida de la sefial debido a la difusién

_QZ_.”.”””.”.””....”””.”..””.”.”f”.”.”””ﬂ”.”””.ﬂ.”””.”..””.”.”ﬁ”.”.””f.”.”””

-0.41

In S(b)/ In S(b,)

e . e

; ;
4 Valores calculados

— Ajuste realizado

LG e e D D D

0 50

Figura 5.2: Caida de la senal debido a la difusion para

en el pixel (81,60).
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las 14 imégenes que conforman el corte

b
(s/mm?)

S

So

0

276

276

20

260

276

-0.0597

40

250

276

-0.0989

60

238

276

-0.1481

80

231

276

-0.1779

100

220

276

-0.2267

120

205

276

-0.2973

140

203

276

-0.3071

160

202

276

-0.3121

180

187

276

-0.3892

200

172

276

-0.4729

300

147

276

-0.6299

400

128

276

-0.7683

500

119

276

-0.8412

Tabla 5.1 Valores calculados a partir de las intensidades de la sefial con b # 0 (S) y con b = 0 (Sp)

para cada uno de los 14 valores del gradiente de difusion del corte en el pixel (81,60) para el modelo

monoexponencial



CAPITULO 5. ANALISIS Y RESULTADOS 45

Figura 5.3: Mapa de difusion creado a partir de la representacion lineal del modelo monoexpo-
nencial. La pendiente de la recta equivale al coeficiente de difusiéon en cada uno de los 160 x 160
pixeles que componen la imagen.

5.1.2. Fraccién de perfusion

Se muestra una aproximacién matemaéatica para el modelo IVIM y el término de difusion
para las moléculas de agua. Esta aproximacion es similar al modelo monoexponencial, con
un término adicional (1 — f) que equivale a una fraccion de agua difundiendo, mientras
que f es una fraccion del volumen de agua que fluye a través de los capilares.

79

Mediante expansion de Taylor, el término “In(1 — f)” puede ser aproximado a “— f”, sin
embargo, dicha aproximacion s6lo es vélida para casos en los que f <<< 1.

Con base en la ecuacion 2.10 planteada por el modelo IVIM para el término de difusion,

SO gy e
S N———

Término de difusion
S(b) = So(1— f) - P

In (%) ~In(l— f) —bD (5.3)

0

se puede mediante expansion de Taylor resolver In(1 — f) para el caso en el que f <<< 1,
quedando

In(l—f)=—f—>——L L _ o —f (5.4)

Sin embargo, para tejidos vivos en los que la densidad celular es alta, es recomendable
utilizar el término completo, es decir, In(1 — f) = ¢, en donde ¢ corresponde al punto
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en el cual la recta de ajuste intercepta al eje de las ordenadas en cada uno de los 160 x
160 pixeles que componen la imagen [17]. Por lo que el factor f o fraccion de perfusion
equivale a:

In(l—f)=c

Tomando del ajuste realizado al modelo monoexponencial el intercepto con el eje de las
ordenadas, e igualando este valor a In(1 — f) tal como se muestra en la ecuacion 5.5, se
construy6 el mapa para la fraccion de perfusion pixel a pixel. Dicho mapa se muestra en

1—f=¢ f=1—¢ (5.5)

la figura 5.4.

Figura 5.4: Mapa de la fraccion de perfusion creado a partir de la aproximaciéon monoexponencial

del modelo IVIM.

Pixel (80,59)

y=-c f=1—expc)| %e
1,04 x 1072 [ 1,55 x 1072 | 0,77
8,73 x107* | 8,73 x107* [ 0,04
2,12x 1073 | 2,12x1073 [0,11
1,41 x 1072 | 142x1072 |0,70
1,61 x 1072 1,62x1072 | 0,80
1,96 x 1072 [ 1,98 x 1072 | 0,98
1,93 x 1072 [ 1,95 x 1072 | 0,96
2,14 x 1072 | 216 x 1072 | 1,07
241 x 1072 | 244 x1072 [ 1,20
210 x 1072 | 2,12x 1072 | 1,05
1,561 x 1072 | 1,52x1072 |0,75
1,12x 1072 | 1,13x 1072 | 0,56

Tabla 5.2 Fraccion de perfusion con la aproximacion propuesta en 5.1.2 y sin ella, es decir, utilizando la

expresion logaritmica. La tercera columna de la tabla relaciona la diferencia porcentual asociada.

En la tabla 5.2 y grafica 5.5 se presenta una comparacion entre la fraccion de perfusion
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por medio de la aproximaciéon matematica y sin ella, en un pixel localizado dentro de la
region prostatica de interés.

Aproximaciones para la estimacion de f
pixel (80,59)
0,025

__ ] A y=c
B e f=l-expic)
] ® "
0,02 P
] a
0,015 g o
] a
*- ]
3
0,01 -
0,005
] °
— [ ]
O T | T T T | T T T | T T T | T T T | T T T | T 1
4 6 8 10 12 14

Nuamero de valores b (s/mm?)

Figura 5.5: Aproximaciones tomadas para la estimacion de la fraccion de perfusion f de acuerdo
al modelo monoexponencial.

En la figura 5.5 se puede observar que los datos tienen relacién entre si, sin embargo, la
variacion que se presenta se debe a la pérdida en la senal que se da debido a los altos
valore de b, tal como se puede observar en la figura 5.6 al final de decaimiento exponencial,
por lo que no es fiable tomar en cuenta altos valores del gradiente de difusion.

5.2. Modelo IVIM

Con base en el modelo IVIM planteado en la ecuacion 2.10 y con ayuda del algoritmo
disenado, (ver apéndice A) se realizo el ajuste de dicho modelo a una funciéon biexponen-
cial para cada uno de los 160 x 160 pixeles que componen cada una de las 14 imégenes
ponderadas en difusion del corte en estudio (figura 5.6). Tras el ajuste se observaron dos
tipos de comportamientos: una caida rapida de la sefial debida a la pseudodifusion (D*),
y una caida menos pronunciada asociada con la difusion (D), siguiendo el mismo compor-
tamiento mostrado en la figura 2.9 de la seccion 2.2.2; en donde el efecto de la atenuacion
de la senal debida a la pseudodifusion es dependiente del valor de b. El coeficiente de
pseudodifusion (D*), es por lo menos un orden de magnitud mayor a D [17]|, de manera
que, la pseudodifusion solo es significativa para valores muy bajos de b, tal como se puede
ver en la figura 5.6 para valores de b entre 0 y 60 s/mm?.

Los valores de b que se relacionan en la tabla 5.3 se tomaron iguales para los demas pixeles
de las 14 imégenes del corte.

La funcién a la que se ajustaron los valores de las intensidades de la imagen esta dada
por
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F=mxexp(n-z)+oxexp(p-z) (5.6)

de acuerdo con el modelo IVIM (ecuacion 2.10),

Sﬁ — (1 o f) . €_bD + f . e(—b(D*-i-D))
0

cada parametro de la funcién de ajuste equivale a los términos:

m=(1-f)
n = —
0 = f
*
p=—(D*+ D)
Ajuste Biexponencial del modelo IVIM
T I T T T T T T
1 A ml
Walores Calculados con IVIM
Ajuste biexponencial
0.9—?--- N i s s i e B e Bos e s B e Bl B i
08
~
=
=
m
= 07
frd
@
(F it s e e e e R e e
05
0 30 100 150 200 250 300 350 400 450 500

b(s/mm%)

Figura 5.6: Ajuste biexponencial del modelo IVIM para el pixel (81,60).

5.2.1. Andlisis mediante el modelo IVIM

Con base en la ecuacion 2.10

—=(1—=f)-etP 4 I e(~o(D*+D))

J/

Vv vV
Término de difusion ~ Término de perfusion
Como se describié anteriormente en la seccion 2.3.2, el modelo IVIM involucra dos com-
ponentes, la primera componente se relaciona con la difusiéon y la segunda, que involucra
el fendmeno de perfusion a nivel microcapilar, depende de la arquitectura vascular y de
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la velocidad del flujo sanguineo.

Para cuantificar los parametros de este modelo, se realiz6 por medio del algoritmo cons-
truido (ver apéndice A) un ajuste a una funcion biexponencial tal como se muestra en la
figura 5.6, a partir de dicho ajuste, se obtuvo el valor de los coeficientes que se relacionan
en el modelo: f(fraccion de perfusion) y D(coeficiente de difusion aparente) para el corte.

(bS5 [S] 5 |
330 | 330 | 1,0000
20 | 301 | 330 | 0,9121
40 | 275 | 330 | 0,8333
60 | 263 | 330 | 0,7970
80 | 257 | 330 | 0,7788
100 | 242 | 330 | 0,7333
120 | 232 | 330 | 0,7030
140 | 230 | 330 | 0,6970
160 | 225 | 330 | 0,6818
180 | 220 | 330 | 0,6667
200 | 201 | 330 | 0,6091
300 | 182 | 330 | 0,5515
400 | 149 | 330 | 0,4515
500 | 132 | 330 | 0,4000

Tabla 5.3 Valores calculados a partir de las intensidades de la sefial con b # 0 (S) y con b =0 (Sp) para
cada una de las 14 imagenes del corte en el pixel (81,50) para el modelo ITVIM.

Coeficiente de difusiéon (D)

Con base en el parametro “n” hallado tras el ajuste bi exponencial (ecuaciéon 5.6), y
empleando dicho ajuste en cada unos de los pixeles que componen el corte, ademés de los
14 gradientes b, se construyo el mapa paramétrico de difusion de la figura 5.7.

Figura 5.7: Mapa de difusion creado a partir del modelo TVIM.
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Fraccion de perfusion (f)

El parametro del ajuste que se emple6 para crear el mapa de la fraccion de perfusion fue
“m”, mediante un procedimiento anélogo al utilizado para crear el mapa de difusion a
partir del modelo ITVIM.

Figura 5.8: Mapa de fraccion de perfusion creado a partir del modelo IVIM.

El factor f aporta informacion acerca de la fraccion del volumen de agua que fluye en los
capilares.

5.3. Intercomparaciéon entre los diferentes parametros
en ambos modelos

Para llevar a cabo este analisis, se seleccioné con ayuda de un oncélogo radioterapeuta
un roi (figura 5.23) con una dimensioén de 3 x 3 pixeles, localizado aproximadamente en
el centro de la prostata. El sitio anatoémico en el cual se definié dicho roi se encuentra
dentro de la “zona de transiciéon”, lugar donde son originadas gran parte de las patologias
hiperplasicas prostaticas (ver seccion 3.1).

Coeficiente aparente de difusién con los modelos monoexponencial e IVIM

En la tabla 5.4 se relaciona la diferencia porcentual asociada con el coeficiente aparente
de difusion D para cada uno de los dos modelos analizados en los 9 pixeles que componen
el roi definido en la prostata.

Las figuras 5.14 a 5.22 muestran el comportamiento del coeficiente de difusion para cada
modelo dentro del roi (figura 5.23), asi como su dependencia con la cantidad de gradientes
b de difusion empleados en la secuencia.
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Fracciéon de perfusion con el modelo IVIM y con su aproximacién monoexpo-
nencial para el término de difusion

En las figuras 5.9 a 5.13 se presentan los valores obtenidos para f con cada una de las
aproximaciones implementadas dentro del roi, asi como su dependencia con la cantidad de
gradientes b de difusién empleados en la secuencia. En la tabla 5.4 se relaciona la diferen-
cia porcentual asociada con la fraccion de perfusion f para cada una de las aproximaciones.

Pixel (80,59)

M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
1,57 x 1073 | 1,98 x 1073 20, 70 2,12x 1073 | 1,00 x 1072 78, 80
1,72x 1073 | 1,86 x 1073 7,52 1,41 x 1072 | 1,76 x 10~* | 7,91 x 103
1,75 x 1073 | 1,82 x 1073 3,84 1,61 x 1072 | 4,25 x 10717 | 3,78 x 106
1,82x 1073 | 1,83 x 1073 0,54 1,96 x 1072 | 9,33 x107°% | 2,09 x 10°
1,81 x 1073 | 1,87 x 1073 3,20 1,93 x 1072 | 1,58 x 1077 | 1,22 x 107
1,87 x 1073 | 2,11 x 1073 11,37 2,14 x 1072 | 4,28 x 102 50
1,95 x 1073 | 2,32 x 1077 15,94 2,41 x 1072 | 5,24 x 1072 54
1,83x 1073 | 2,36 x 1073 22,45 2,10 x 1072 | 5,42 x 102 61,25
1,53 x 1073 | 2,31 x 1073 33,76 1,51 x 1072 | 5,25 x 1072 71,23
Pixel (81,59)
M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
2,01 x 1073 | 2,14 x 1073 6,075 2,11 x 1072 | 2,16 x 10713 | 9,76 x 10"
2,16 x 1073 | 5,02 x 1073 56,97 3,35 x 1072 0 100
2,19 x 1073 0,01 78,1 3,54 x 1072 0,01 254
2,12x 1073 | 5,02 x 1073 57,76 3,12 x 1072 0 100
2x 1073 0,01 80 2,57 x 1072 0,01 157
2,14 x 1073 | 2,45 x 1073 12,65 3,13x 1072 | 6,02 x 1072 48, 60
1,81 x 1073 | 2,14 x 1073 15,42 2,02 x 1072 | 4,53 x 1072 55,40
1,94 x 1073 | 2,63 x 1073 26,23 2,39 x 1072 | 6,81 x 1072 64,90
1,56 x 1073 | 2,37 x 1073 34,17 1,62 x 1072 | 5,57 x 1072 70,91
Pixel (82,59)
M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
2,67 x1073 | 1,55 x 1073 72,25 5,77 x 1072 3,70 x 10% 99,99
2,82 x 1073 | 9,48 x10~* | 197,46 | 6,98 x 102 7,70 99, 09
2,77 x 1073 | 1,34 x 1073 106, 7 6,67 x 1072 62,1 99, 89
2,58 x 1073 | 1,35 x 1073 91,11 5,69 x 1072 8,78 x 10° 99,99
2,48 x 1073 | 1,87 x 1073 32,62 5,19 x 102 7,57 x 103 99,99
2,47 x 1073 | 2,94 x 1073 15,98 5,18 x 1072 | 9,84 x 1072 47,35
1,92 x 1073 | 2,49 x 1073 22, 89 3,35 x 1072 | 7,69 x 1072 56,43
1,93 x 1073 | 2,83 x 1073 31,80 3,37 x 1072 | 9,12 x 1072 63,04
1,78 x 1073 | 3,36 x 1073 47,02 3,06 x 1072 | 1,09 x 107! 71,92
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Pixel (80,60)

M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
1,89 x 1073 | 7,98 x 1073 76,31 9,34 x 1074 9,60 x 10! 99,90
1,89 x 1073 | 1,88 x 1072 89,94 1,12 x 1073 1,01 99, 88
1,91 x 1073 | 3,89 x 10~2 95,08 1,63 x 1074 1,01 99,98
1,96 x 1072 | 2,00 x 1073 2,00 2,82 x 1073 | 7,69 x 1073 63, 32
2,14 x 1073 | 5,00 x107° | 4,18 x 10° | 1,14 x 1072 1,48 x 10! 99, 92
2,04 x 1073 | 9,59 x 1073 78,72 7,23 x 1073 1,26 99, 42
1,97 x 1073 | 5,79 x 1073 65,97 4,92 x 1073 3,50 99, 85
1,87 x 1073 | 9,09 x 1073 79,42 2,36 x 1073 1,31 99, 81
1,70 x 1073 | 8,44 x 1072 97,98 1,10 x 1073 | 9,90 x 107! 99,88
Pixel (81,60) \
M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
2,09 x 1073 | 8,65 x 1072 97,58 1,53 x 1072 | 9,70 x 107! 98,42
2,16 x 1073 | 2,20 x 1073 1,81 1,00 x 1072 | 9,80 x 10! 98,97
2,06 x 1073 | 2,76 x 107* | 646,37 | 1,60x 1072 | 4,70 x 107! 96, 59
2,05 x 1073 | 6,90 x 1072 97,02 1,64 x 1072 | 9,90 x 107! 98, 34
2,23 x 1073 | 7,94 x 1073 71,91 8,18 x 1073 | 9,80 x 10~ * 99,16
2,33 x 1073 | 6,50 x 1071 99, 64 4,27 x 107 | 9,90 x 10! 99, 56
2,19 x 1073 | 1,40 x 10~ 1 98,43 8,74 x 1073 | 9,80 x 10! 99,10
2,22 x 1073 | 3,44 x 1072 93, 54 8,07 x 103 | 9,40 x 107! 99,14
2,41 x 1073 | 7,10 x 107! 99, 66 4,15 x 107> | 9,80 x 101 99,57
Pixel (82,60) \
M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
2,33 x1073 | 2,73 x 1073 14,65 1,27 x 1072 | 2,08 x 1073 51,05
2,58 x 1073 | 1,70 x 1073 51,76 7,70 x 1073 | 3,70 x 107! 97,91
2,47 x 1073 | 2,03 x 1072 87,83 1,11 x 1073 1,01 99, 89
2,53 x 1073 | 4,87 x 1072 94,80 4,37 x 1071 1,01 56,73
2,71 x 1073 | 2,85 x 1073 4,91 1,27 x 1072 | 2,62 x 1072 51,52
3,09 x 1073 | 8,08 x 1073 61,75 2,78 x 1072 4,02 x 10° 99,99
2,80 x 1073 | 3,42 x 1073 18,12 1,80 x 1072 | 7,24 x 1072 75,13
2,56 x 1073 | 2,88 x 1073 11,11 1,18 x 1072 | 3,16 x 1072 62, 65
2,44 %1073 | 3,23 x 1073 24,45 9,47 x 1073 | 5,16 x 1072 81,64

52
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Pixel (80,61)

M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
1,67 x 1073 | 8,70 x 107! 99, 80 7,28 x 1072 | 9,00 x 1071 91,91
1,70 x 1073 | 1,10 x 1073 54,54 7,05 x 1072 | 5,10 x 107! 86,17
1,85 x 1073 | 3,40 x 1073 45,58 6,14 x 1072 | 7,60 x 10~* 91,92
2,00 x 1073 | 1,60 x 10~ * 98,75 5,38 x 1072 | 9,60 x 10~ * 94, 39
2,37 x 1073 | 2,40 x 107! 99,01 3,63x 1072 | 9,60 x 107! 96, 21
2,39 x 1073 | 9,00 x 107! 99,73 3,56 x 1072 | 9,30 x 107! 96,17
2,27 x 1073 | 8,30 x 107! 99, 72 3,97 x 1072 | 9,10 x 107! 95,63
2,45 x 1073 | 8,40 x 107! 99,70 3,48 x 1072 | 9,10 x 107! 96,17
2,58 x 1073 1,00 99, 74 3,21 x 1072 | 8,90 x 10~ 1 96, 39
Pixel (81,61) \
M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
1,94 x 1073 | 6,11 x 1072 96, 82 4,78 x 1072 | 9,30 x 101 94, 86
2,05 x 1073 | 7,53 x 1072 97,27 3,91 x1072 | 9,30 x 107! 95,79
2,12x 1073 | 8,63 x 1072 97,54 3,51 x 1072 | 9,40 x 107! 96, 26
2,16 x 1073 | 8,45 x 1072 97,44 3,31 x 1072 | 9,40 x 10~* 96,47
2,22 x 1073 | 8,63 x 1072 97,42 3,02 x 1072 | 9,40 x 1071 96, 78
2,20 x 1073 | 8,36 x 102 97,26 2,76 x 1072 | 9,40 x 10~ 1 97,06
2,37 x 1073 | 6,96 x 102 96,59 2,46 x 1072 | 9,30 x 107! 97,35
2,53 x 1073 | 5,33 x 1072 95,25 2,04 x 1072 | 9,10 x 107! 97,75
2,83 x 1073 | 6,77 x 1073 58,19 1,45 x 1072 | 8,69 x 1072 83,31
Pixel (82,61)
M. Monoexp. | Modelo IVIM M. Monoexp. | Modelo IVIM
D D % error f f % error
1,97 x 1073 | 3,11 x 1073 36,65 3,02 x 1072 | 5,82 x 1072 48,10
2,26 x 1073 | 2,40 x 1073 5,83 6,86 x 1072 | 6,47 x 10~ | 1,06 x 10"
2,39 x 1073 | 5,10 x 1073 53,13 5,01 x 10~% | 7,00 x 10~* 99,92
2,41 x 1073 | 2,29 x 1073 5,24 1,88 x 1073 | 2,98 x 10717 | 6,30 x 10'°
2,23 x 1073 | 2,63 x 1073 15,20 6,44 x 1072 | 6,34 x 10717 | 1,01 x 10'©
2,65 x 1073 | 2,75 x 1073 3,63 1,01 x 1072 | 1,93 x 1072 47,66
2,64 x 1073 | 2,78 x 1073 5,03 9,76 x 1073 | 2,00 x 10~ 51,2
2,53 x 1073 | 2,71 x 1073 6,64 6,85 x 1072 | 1,78 x 1072 61,51
2,46 x 1073 | 2,76 x 1073 10, 86 5,58 x 1073 | 1,95 x 1072 71,38

23

Tabla 5.4 % de error relativo procedente de la intercomparacion entre los coeficientes D y f para los

modelos monoexponencial e IVIM en los nueve pixeles definidos dentro del roi de la figura 5.28b.
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Figura 5.9: Intercomparacion entre los modelos monoexponencial e IVIM para f en los pixeles:
a) (80,59) y b) (81,59).

a. f en el pixel (82,59) para ambos modelos b. f en el pixel (80,60) para ambos modelos
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Figura 5.10: Intercomparacion entre los modelos monoexponencial e IVIM para f en los pixeles:

a) (82,59) y b) (80,60).
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Figura 5.11: Intercomparacion entre los modelos monoexponencial e IVIM para f en los pixeles:
a) (81,60) y b) (82,60).
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Figura 5.12: Intercomparacion entre los modelos monoexponencial e IVIM para f en los pixeles:
a) (80,61) y b) (81,61).
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Figura 5.13: Intercomparacion entre los modelos monoexponencial e IVIM para f en el pixel
(82,61).

La desviacion estandar (o) tanto para la fraccion de perfusion (f) como para el coeficiente
de difusion (D), se hall6 con base en cada uno de los modelos aplicados en el roi de la
figura 5.23b. De esta manera se determiné la desviacion de los valores en cada modelo
con respecto a su media para cada uno de los pixels del roi.

En las figuras 5.14 a 5.22, se representa mediante barras paralelas al eje de las ordenadas,
la desviacion estandar en cada uno de los nueve pixeles que conforman el roi definido en
el area de interés, para los coeficientes de difusion y fraccion de perfusion a medida que
disminuye la cantidad de gradientes de difusion, respectivamente.
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Figura 5.14: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (80,59) para los coeficientes
de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.15: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (81,59) para los coeficientes

de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.16: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (82,59) para los coeficientes
de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.17: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (80,60) para los coeficientes
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de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.18: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (81,60) para los coeficientes
de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.19: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (82,60) para los coeficientes
de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.20: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (80,61) para los coeficientes

de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.21: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (81,61) para los coeficientes
de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.
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Figura 5.22: Desviacion estandar o (barras verticales) en el pixel (82,61) para los coeficientes
de: a) difusion y b) fraccion de perfusion con cada modelo.

5.4. FEvaluacion del coeficiente de correlacion del ajuste
en funcién del niimero de gradientes b para el corte

Para evaluar la correlacion del ajuste en funcion del namero de gradientes b selecciona-
dos, se determiné un roi localizado dentro de la prostata, de forma tal que se pudiera
cuantificar el error en el ajuste asociado al modelo monoexponencial con base en la con-
sideraciéon mencionada.

Segun la distribucion en la matriz de la imagen (figura 5.23 b)), el roi (3 x 3) seleccionado
estd ubicado dentro de las coordenadas relacionadas en la tabla 5.5.

(81,59) = (82,59)

(80,61) | (81,61) | (82,61)
1,45E-03 1,72E-03 1.7RE-03

Figura 5.23: a) Roi seleccionado dentro del mapa de difusion para evaluar la correlacion del
ajuste en funcion de la cantidad de gradientes aplicados. b) Valores de intensidad para cada
pixel del roi.

Con base en el roi definido se evalué el coeficiente de correlacion (R?) para ambos modelos
(monoexponencial e IVIM) en funcion del ntimero de gradientes b, con el fin de establecer,
la cantidad minima de gradientes de difusiéon que contribuyen a minimizar el tiempo de
adquisicion, sin afectar de forma relevante la estabilidad de los modelos, pudiendo acortar
el tiempo de examen.

En las figuras 5.24 a 5.26 se muestra la relacion entre el coeficiente de correlacion (R?) en
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funcion de la cantidad de gradientes b para los pixeles contenidos dentro del roi definido
en la figura 5.23 a).

Coordenadas | Intensidad por
pixel
80, 59 1,40 x 103
81,59 1,69 x 10~3
82,59 2,06 x 1073
80, 60 1,59 x 10—3
81,60 1,75 x 1073
82, 60 1,86 x 10~3
80, 61 1,45 x 1073
81,61 1,72 x 1073
82,61 1,76 x 1073

Tabla 5.5 Valores de intensidad para cada coordenada dentro de la matriz del roi (3 x 3) seleccionado.

a. Coef. de correlacién (R?) vs. Numero de valores b b. Coef. de correlacién (R?) vs. Numero de valores b
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Figura 5.24: Coeficiente de correlaciéon (R?) en funcién de la cantidad de gradientes b para cada
uno de los dos modelos ajustados en los pixeles a) (80,59), (81,59) b) (82,59), (80,60).

Segtin las gréaficas anteriores, la tendencia a conservar un coeficiente de correlacion R?
cercano a la unidad a medida que aumenta la cantidad de gradientes b, se mantiene en
el intervalo entre el octavo y el decimosegundo gradiente de difusion, por lo que no se
recomienda que sean tomados menos de ocho valores de b para este estudio en particular.

Comparacion de los modelos mediante imagenes RGB

Coeficiente de difusion

Las figuras 5.3 (mapa de difusion creado con el modelo Mono exponencial) y 5.7 (mapa
de difusion creado con el modelo IVIM) en formato RGB? se presentan en las figuras 5.27

y 5.28. A partir de dichas imagenes se realiz6 una comparacion entre ambas, realizando
una sustraccion entre las matrices que las componen (figura 5.29).



CAPITULO 5. ANALISIS Y RESULTADOS 61

a. Coef. de correlacién (R?) vs. Nimero de valores b b. Coef. de correlacién (R?) vs. Nimero de valores b
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Figura 5.25: Coeficiente de correlacion (R?) en funcién de la cantidad de gradientes b para cada
uno de los dos modelos ajustados en los pixeles a) (81,60), (82,60) b) (80,61), (81,61).
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Figura 5.26: Coeficiente de correlacion (R?) en funcién de la cantidad de gradientes b para cada
uno de los dos modelos ajustados en el pixel (82,61).

Figura 5.27: Representacion en formato RGB del mapa de difusion creado a partir del modelo
mono exponencial.
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Figura 5.28: Representacion en formato RGB del mapa de difusion creado a partir del modelo
IVIM.

En las figuras 5.27 y 5.28 aunque se evidencia la diferencia en las intensidades de los pixe-
les, se puede apreciar la relacion anatéomica que existe entre ambas. De ahi que la imagen
resultante de la diferencia entre cada uno de los 160 x 160 pixeles no posea similitud
morfologica con cada una de las imégenes producto del ajuste a cada modelo.

Figura 5.29: Diferencia entre los mapas de difusion creados a partir de los modelos mono expo-
nencial e IVIM.

Fraccion de perfusion

Un analisis similar al que se hizo para lo mapas de difusion, fue realizado para los mapas
de fracciéon de perfusion. En la figura 5.30 se visualiza el mapa de fraccion de perfusion
en formato RGB, creado a partir de la aproximacion monoexponencial del modelo IVIM,
tal como se mostré en la figura 5.4. De manera analoga, en la figura 5.31 se muestra el
mapa de la fraccion de perfusion creado a partir del modelo IVIM.

2Escala de colores R:rojo, G:verde, B:azul.
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Figura 5.30: Representacion en formato RGB del mapa fraccion de perfusion creado a partir de
la aproximacién monoexponencial del modelo IVIM.

Figura 5.31: Representacion en formato RGB del mapa fraccion de perfusion creado a partir del
modelo IVIM.

Figura 5.32: Diferencia entre los mapas de la fraccion de perfusion creados a partir de la aprox-
imaciéon monoexponencial del modelo IVIM y del modelo bi exponencial.
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De las gréficas 5.30 - 5.32 para los mapas de la fraccion de perfusion, se aprecia la escasa
relacion que guarda la imagen resultante (figura 5.32) de la sustraccion con cada una de
las imégenes originadas a partir de los ajustes con cada uno de los modelos.

Tiempo de repeticiéon (TR)

El tiempo de repeticion para la aplicaciéon de cada uno de los gradientes b es TR = 2500
ms, por lo que entre mas gradientes sean aplicados durante la adquisicion de las imagenes,
mayor sera el tiempo empleado durante el procedimiento. En la figura 5.33 se grafica la
cantidad de gradientes b en funciéon del tiempo de repeticion T'R caracteristico de este
estudio.

Variacion del tiempo de repeticion con el nimero
de gradientes b para un corte arbitrario

1
e
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Figura 5.33: Namero de gradientes b en funcion del los tiempos de repeticion (T'R) para cualquier
corte determinado.

Se puede apreciar cémo se incrementa el tiempo de adquisicion por corte con el nimero
de gradientes de difusion b, ya que a medida que aumenta la cantidad de gradientes, el
tiempo de eco se incrementa proporcionalmente al ntiimero de gradientes, aumentando el
tiempo por estudio.
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Conclusiones y perspectivas

- La tendencia a conservar un coeficiente de correlaciéon R? cercano a la unidad a
medida que aumenta la cantidad de gradientes se mantiene para una cantidad de
valores de b superior a 8, por lo que no se recomienda que sean tomados menos
de ocho valores de b para este estudio en particular, ya que considerando menos
gradientes el ajuste se desvia del comportamiento monoexponencial y biexponen-
cial caracteristico de cada uno de los modelos. De esto se infiere que para lograr
una buena aproximacion de los modelos y disminuir el tiempo total por estudio,
se recomienda tomar la minima cantidad de gradientes que aseguran una buena
correlacion, en este caso una cantidad de valores b igual a ocho.

- En este tipo de estudio la presencia de neoplasias en érganos y/o tejidos causa
una restriccion o disminucion en el coeficiente de difusion de los protones unidos
a moléculas de agua, con respecto a la difusiéon del tejido normal o sano. Como
resultado habra una disminuciéon en la intensidad de los pixeles de los mapas ADC
para las imégenes potenciadas en difusion (DWI), a medida que el gradiente b de
difusiéon aumenta su magnitud.

- Para un anélisis cualitativo de las imégenes, se obtiene una mejor calidad diagnostica
con el modelo monoexponencial que con el modelo IVIM puesto que en este tltimo
se observa una leve alteracion en la morfologia de las imagen.

- La aproximacion sugerida mediante expansion de Taylor para el término “fraccion
de perfusion” en el modelo IVIM no es relevante ya que su resultado difiere muy
poco con respecto al resultado obtenido con el término f = 1 — e°, es decir, sin
utilizar dicha aproximacion, sin embargo es recomendable usar el término completo
ya que no siempre se cuenta con valores f <<< 1 debido especialmente a la alta
densidad celular.

- Con base en las figuras 5.24 - 5.26 se puede ver que la bondad del ajuste en los
modelos es bastante sensible a la cantidad de gradientes b seleccionados para el
estudio, puesto que en la mayoria de casos la correlaciéon cambia considerablemente.

- Segin las desviaciones estandar calculadas para los modelos monoexponencial e
IVIM en los pixeles del roi, se puede observar que el modelo IVIM es mucho mas

65
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sensible a los cambios en la cantidad de gradientes, por lo que evidentemente sus
valores se alejan méas con respecto a la media.

- De la figura 5.29 se puede inferir que los valores calculados con cada uno de los
modelos para el coeficiente de difusion en las imégenes, no presentan una diferencia
tan abrupta a escala de intensidades de pixel, puesto que el resultado obtenido tras
la sustraccion, no guarda una relaciéon tan cercana con ninguna de las imagenes de
las que proviene. Esta misma relacion se mantiene en la figura 5.32 para la fraccion
de perfusion.

- Es recomendado que los pacientes previa la realizacion del estudio se preparen ade-
cuadamente con una dieta liquida, puesto que la presencia de aire en el recto puede
llegar a desplazar la glandula prostatica dificultando su visualizacion y posterior
demarcacion, ademéas de la posible generacion de artefactos en la imagen debido a
la sensibilidad que posee el método IVIM.

Perspectivas

Observando la susceptibilidad en la correlacion de los ajustes a la cantidad de gradi-
entes de difusion b se puede realizar un estudio adicional con nuevos pacientes con el
proposito de implementar diferentes rangos de b para evaluar la reproducibilidad de
los resultados obtenidos en el presente trabajo, apoyado por un analisis estadistico
riguroso que permita una mejor evaluacion de las desviaciones asociadas con los
resultados.



Apéndice A

Algoritmo disenado con Matlab

tl=clock; % Inicia el cronémetro para la compilacion del programa.
path="/"; % Se asigna la ruta en la cual estdn contenidas las imégenes.
% Inicializacion de variables.

n=linspace (4,560,140);

[=zeros (160,160,140);

b=zeros (1,140);

% Modelo monoexponencial.
DWE-zeros (160,160);

f p=zeros(160,160);

SIG 1=zeros (1,14);
% Modelo IVIM.
IVIM=zeros (1,14);

IVIM_ Mapl=zeros (160,160);
IVIM_ Map2=zeros (160,160);
IVIM Map3=zeros (160,160);
IVIM Map4=zeros (160,160)

Y

corte=6; % Seleccién del corte, el valor debe estar entre 1 y 14.

% Definicion de variables
w=(14x(corte —1))+1; %w es el namero del corte para el que ’b=0’.
z=14%((corte —1)+1); %w y z forman la secuencia de las 14 imagenes.

% Se leen las imégenes y se extraen los valores de intensidad y 'b’
% del cabezal Dicom.
for i=1:2
if 4<=n<=8§;
file =(|path 0000000’ num2str(n(i))]|);
[(:,:,i)=dicomread(file);
Inf(i)=dicominfo(file );
b(i)=Inf(i).DiffusionBValue;
end
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end
for i1=3:24
if 12<—n<—96;
file =(|path 000000’ num2str(n(il))]);
I[(:,:,il)=dicomread(file );
Inf(il)=dicominfo(file );
b(il)=Inf(il).DiffusionBValue;
end
end

for 12=25:140
if 100<=n<=560
file =(|path 00000’ num2str(n(i2))]);
[(:,:,i2)=dicomread (file );
Inf(i2)=dicominfo (file );
b(i2)=Inf(i2 ). DiffusionBValue;
end
end

Y

bCorte=b(1,w:z); % Valores de ’b’ para la variable ’corte

for x=1:160
for y=1:160
Sig b0=I(x,y,w);
if Sig b0==0;
Sig_b0=0.001;
end
Sig bl=I(x,y,w:2z);

for xi=1:14
SIG=Sig_bl/Sig bO0;
p=|[xi];

SIG_1(xi)=log(SIG(p));
% Perfusion

IVIM (xi)=SIG(p);

end

% Mapas Modelo Monoexponencial
[l _r]=linreg (bCorte,SIG 1);
DWI(x,y)=abs(l_1r(1));
f_p(x,y)=abs(l_r(2));

% Mapas Modelo IVIM
IVIM Aj=lsqcurvefit (’Funcion’
IVIM_Mapl (x,y)=abs(IVIM_Aj(1)

[0 0 0 0],bCorte ,IVIM);
1));
IVIM Map2(x,y)=abs (IVIM Aj(2)

% Corresponde a ’'1—f".
: % Corresponde a ’'D’.

)
)
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IVIM_Map3(x,y)=abs(IVIM_Aj(3)); % Corresponde a ’'f’.
IVIM_Map4(x,y)=abs (IVIM_Aj(4)); % Corresponde a 'D{Dx’.
end
end
t2=clock ;
time=(etime (t2,t1))/60; % Se calcula el tiempo de compilacion.

%La funcién lsqcurvefit es propia de matlab, por lo que representa
% una caja negra. De otro lado, en ’Funcion’ se incluyen los

%4 parametros propios del modelo IVIM que se desean ajustar

% a una funcién biexponencial.

% El algoritmo para ’'Funcion’ se detalla a continuacion:
function F=Funcion(p,x)

a=p(1); b=p(2); c=p(3); d=p(4);

F=axexp (bxx)+cxexp (d*x);

% donde a, b, ¢ y d son los 4 parametros del modelo IVIM que seran
% ajustados .
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