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Resumen

El trabajo se centra en el campo de la resonancia magnética abdominal,
concretamente en las técnicas basadas en imagen de difusién. Entre los distintos
pardmetros que cuantifican el estado del higado a partir de la imagen, uno de los mas
habituales es el coeficiente de difusion aparente (ADC, en su terminologia inglesa).
Este coeficiente se estima a partir de distintas imagenes de difusién tomadas con
distintos valores del parametro b, y ajustando punto a punto las medidas a un modelo
de difusién. Sin embargo, la estimacién del ADC se ve afectada por diversos artefactos
y opciones de adquisicion, que sesgan el valor estimado, y pueden llevar a un
diagndstico erréneo.

En el presente trabajo se realiza un simulador que replica el proceso de adquisicion
de las imagenes de difusidon para una imagen sintética. El simulador tiene en cuenta
diversos artefactos que se pueden dar en las adquisiciones como el ruido, movimiento
o el efecto de volumen parcial, ademas permite multiples bobinas de adquisicion. Se
comprobara gracias al simulador, el efecto de los artefactos y las técnicas de
adquisicion en el parametro ADC.
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Abstract

This project focuses on the field of the magnetic abdominal resonance, concretely
on the technologies based on image of diffusion. Among the different parameters that
quantify the state of the liver from an image, one of the most habitual is the
coefficient of apparent diffusion (ADC). This coefficient is estimated from different
images of diffusion taken with different values of the parameter b, and fitting point to
point the measures to a model of diffusion. Nevertheless, the estimation of the ADC
meets affected by diverse appliances and options of acquisition, which slant the
estimated value, and they can lead to an erroneous diagnosis.

In the present work a simulator is carried out in MATLAB, which simulates the
process of acquisition of the images of diffusion for a synthetic image. The simulator
bears in mind diverse appliances that can be given in the acquisitions as the noise,
movement or the effect of partial volume, in addition it allows multiple coils of
acquisition.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Motivacion y descripcion del problema

El cdncer de higado es una de las causas mds importantes de mortalidad asociada al
cancer en todo el mundo, y su incidencia en los paises occidentales se halla en
expansién. El prondstico usual es poco alentador, dado que a sélo entre un 10 y un 20
por ciento de los pacientes se les puede extirpar los tumores completamente mediante
cirugia. Para la confirmacion del diagnéstico se procede a la biopsia. Sin embargo, esta
técnica invasiva puede ser sustituida por el andlisis de imagenes de resonancia

magnética.

En resonancia magnética la caracterizacion de estas lesiones se basa en su
morfologia, intensidad de sefial en las diferentes secuencias y en su comportamiento
con contraste paramagnético. Sin embargo, aln con los protocolos habituales de
estudio, todavia persisten casos donde no es posible lograr una adecuada

diferenciacidon entre lesiones benignas y malignas.

La imagen potenciada en difusion en resonancia magnética (DWI-RM) es una
técnica que empezd a desarrollarse en principio para el diagndstico de los infartos
agudos cerebrales. Sin embargo la aplicacion de esta técnica para el estudio de la
enfermedad abdominal es relativamente reciente, ya que inicialmente no fue posible
debido a la baja relacion sefial ruido y a la poca resolucién espacial de la imagen. Hay

que resefiar que una de las limitaciones cldsicas de las DWI en el abdomen ha sido la
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degradacion de la imagen por los movimientos respiratorios, por lo que la posibilidad
de realizar secuencias sincronizadas con la respiraciéon ha permitido obtener imagenes

de mayor calidad y con mayor resolucién.

Varias publicaciones han demostrado la potencialidad del uso de ADC en el estudio
de las lesiones hepaticas para la diferenciacion entre lesiones benignas y malignas, asi

como seguimiento de lesidn tratadas localmente o con quimioterapia.

En este punto es donde se puede encuadrar la propuesta de este trabajo:
desarrollar un simulador de imagenes de resonancia magnética abdominal para la
estimacion del ADC en el higado. En concreto se realiza un simulador que permitira
estimar el ADC en diferentes tipos de resonancia magnética. A partir de unos valores
de ADC conocidos y una imagen de partida se realizaran diferentes cambios para
simular en ella lo mas parecido a una resonancia magnética. Las modificaciones
realizadas incluyen artefactos de resonancia magnética y técnicas de adquisicién en

paralelo.

1.2. Objetivos

Se establece como objetivo fundamental de este trabajo:

Desarrollar un simulador de imagenes de resonancia magnética abdominal para la
estimacion del ADC en el higado que permita ver las variaciones de dicho parametro
cuando se ve afectado por los artefactos y las técnicas de adquisicién vinculados a las

resonancias magnéticas.

Para la consecucion de dicho objetivo se establecen los siguientes objetivos

secundarios:

1. Realizar un simulador lo mas realista posible, incluyendo diferentes artefactos
en resonancia magnética asi como técnicas de obtencion de imagen en
paralelo.

2. Estimar la influencia que tiene sobre el pardmetro ADC la adicién de mas o

menos artefactos o de las técnicas de adquisicion.
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1.3. Materiales

1. La herramienta MATLAB, en su versidn R2014a. Todos los scripts desarrollados
empleados para obtener las imdgenes y datos fueron programados en el
lenguaje de programacion de esa herramienta.

2. Se dispone del ordenador HP 7T4VB con sistema operativo Windows 7.

1.4. Estructura

La estructura de este trabajo es como sigue: El capitulo 2 consiste en una
recopilacion de los fundamentos tedricos mds importantes para la aplicacién en los
capitulos siguientes. En particular, se detallan los principios de la resonancia magnética
y la resonancia magnética por difusidn, los fundamentos de la adquisicion de imagenes
en paralelo y, finalmente, los principales artefactos presentes en resonancia
magnética. Posteriormente, en el capitulo 3 se desarrolla el analisis médico de la
difusidn, particularizando en las aplicaciones para el higado. El capitulo 4 describe el
simulador realizado, los artefactos incluidos en él y las imagenes simuladas obtenidas.
El capitulo 5 se muestra los resultados obtenidos y su comparacién con los valores
originales. Por ultimo en el capitulo 6 se exponen las conclusiones obtenidas tras este
estudio asi como la propuesta de posibles lineas de trabajo futuras como continuacién

del mismo.
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Capitulo 2

Fundamentos teodricos previos

El simulador realizado en este trabajo se basa en las Resonancias
Magnéticas y los principales artefactos que influyen en éstas. Por ello,
un previo paso a la descripcion del método propuesto es el de
proporcionar unos fundamentos tedricos bdsicos que permitan
comprender la problemdtica en las Resonancias Magnéticas. En
particular, en este capitulo se proporcionan unos matices bdsicos sobre
la resonancia magnética y la resonancia magnética por difusion.
Ademds, se describen algunos de los artefactos que influyen en una
resonancia magnética y que posteriormente serdn utilizados en el
simulador.

2.1. Resonancia Magnética

La resonancia magnética (RM) es un método de adquisicion de imagenes médicas
gue debe su importancia al notable contraste que presenta entre tejidos blandos
[Bronzino95]. Se inventd a comienzos de los anos 70 pero no serd hasta unos afnos mas
tarde cuando comenzaron a aparecer los primeros escaneres comerciales en algunos

centros de investigacién de Estados Unidos.
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Figura 2.1: Resonancia magnética real de un higado humano.

Su caracteristica mds destacable es que no utiliza radiacién ionizante para la
adquisicion de la imagen. Se basa en un fendmeno fisico denominado resonancia
magnética nuclear (NRM), descubierto en 1945 por Damadian. El término magnetismo
nuclear se refiere a las propiedades magnéticas que tienen algunos materiales, como
consecuencia del espin nuclear asociado al nucleo de sus datomos. El movimiento
denominado espin se produce en los 4&tomos con un nimero impar de electrones,
éstos poseen un excedente de cargas positivas en el nucleo (protones), las cuales se

encuentran girando constantemente sobre su eje a manera de peonza.

Aunque hay varios elementos de interés bioldgico cuyos nucleos presentan el
fenédmeno de resonancia magnética, en los sistemas de imagen para uso clinico se
trabaja con el nucleo de hidrégeno. Este posee un espin distinto de cero y es una

excelente fuente de sefiales de RM.

El principio de funcionamiento de estos sistemas es bastante complejo: la muestra
(el paciente) debe someterse a la accion simultdnea de un campo magnético constante
Bo, generado de manera habitual mediante un electroimdn superconductor, y a un
campo de radiofrecuencia B; giratorio alrededor de By en un plano perpendicular,
procedimiento que se puede observar en la figura 2.2. Finalmente, un ordenador
reconstruye las imagenes a partir de la informacidn espacial conseguida mediante una
modificacion del valor del médulo o la fase del campo magnético en funcion de la

posicién.
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Figura 2.2: Campos magnéticos aplicados a los ntcleos.

El andlisis de las sefiales introducidas en la antena de recepciéon nos proporciona
informacién sobre el contenido de los distintos elementos de volumen o véxeles que
forman el objeto de estudio. Un voxel es un elemento de volumen que contiene
informacién grafica asociada a un punto en un espacio tridimensional, en este caso, en
una RM cada pixel de la imagen representa la informacidon contenida en el voxel al que

caracteriza.

Figura 2.3: Figura tridimensional constituida por unidades elementales de

volumen o voxeles.

Varios parametros técnicos con los que se planean las secuencias pueden
modificarse para obtener un contraste diferente entre los tejidos, los mas
comunmente manipulados son: el tiempo de repeticidn, el tiempo de eco y el angulo

de deflexion de la magnetizacién.

Hay distintos tipos de RM clasificados en funcion del fendmeno que domine en la
formacién de la onda de resonancia. A estas adquisiciones diferenciadas se las

denomina secuencias, y se consiguen mediante la aplicacion de distintos pulsos de
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radiofrecuencia, gradientes de campo magnético y modificacién de los parametros de

contraste. Las secuencias basicas son las siguientes:

e DP: Densidad Protdnica. La intensidad del pixel de la imagen resultante es
proporcional a la concentracidn de protones de hidrégeno del voxel.

e T1: Tiempo de relajacion longitudinal. La intensidad del pixel de la imagen
resultante es proporcional a la concentracién de protones de hidrégeno y
ademas, depende del tiempo de relajacién longitudinal que es diferente
para cada tejido.

e T2: Tiempo de relajacion transversal. La intensidad del pixel de la imagen
resultante es proporcional a la concentracion de protones de hidréogeno y
depende del tiempo de relajacidon transversal que es diferente para cada

tejido.

Figura 2.4: Imdgenes por RM obtenidas de una muestra constituida por carne

porcina, utilizando los pardmetros de contraste cldsicos (T1; T2; DP). a)
Imagen T1 con TR=500 ms y TE=15 ms. b) Imagen T2 con TR=300ms y
TE=120ms. c) Imagen DP con TR=1.500ms y TR=20 ms.

En la figura 2.4. se puede apreciar que el contraste proporcionado por la MRI
depende de diversos factores de tipo bioquimico y de cémo se adquiera la imagen.
Resulta sorprendente el elevado numero de imagenes diferentes que se pueden
obtener del mismo objeto, lo que por otro lado puede llegar a complicar su

interpretacion.

Actualmente, el avance en RM se lleva a cabo buscando un equilibrio entre
resolucion, rapidez y relacion sefial a ruido (SNR). Principalmente la limitacién en la

resolucién de la RM radica en la SNR, para solucionar este problema se lleva a cabo un
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aumento de intensidad del campo magnético estatico, de la radiofrecuencia aplicada y

de los gradientes de campo.

2.2. Fundamentos de las principales técnicas de
aceleracion de imagen en paralelo en RMI

Desde el comienzo del uso de la resonancia magnética, uno de los principales
problemas que ha presentado ésta es el tiempo necesario para llevarla a cabo. Por tres
razones: la primera el paciente se encuentra dentro de una estructura cilindrica lo que
les puede producir nerviosismo y sensacién de claustrofobia. Segunda al no ser
despreciable el tiempo necesario para llevar a cabo la adquisicion de datos aparecen
movimientos debidos a la respiracidon que ensucian la imagen. Y la Ultima razén, pero
no por ello menos importante, es que al poder durar los exdmenes 30 o 60 minutos,
disminuye el numero de pacientes que se pueden tratar. Por estos motivos, han sido
numerosos los intentos encaminados a desarrollar nuevas técnicas que permitan la

reduccion del tiempo de adquisicion de las imagenes.

La solucion para reducir el tiempo necesario en llevar a cabo el examen, viene dada
por la reducciéon de los datos necesarios para reconstruir la imagen con una calidad
aceptable. En resonancia magnética se consume tanto tiempo porque hay que rellenar
una matriz de datos. Si la matriz es mas grande, emplearemos mas tiempo. Asi pues,
todos los intentos se centran en reducir el tamafio de esta matriz y luego ser capaz de
reconstruir la misma, o practicamente la misma imagen sin interferencias que hagan
posible el diagndstico médico. Los métodos existentes se dividen en técnicas de
adquisicidon de imagenes en paralelo y técnicas de rFOV o de reduced Field-of-View. Las
primeras utilizan informacion proveniente de varias antenas para reconstruir la imagen
final mientras las segundas aprovechan caracteristicas de las imagenes bajo estudio,
por ejemplo, la presencia de partes estaticas en la imagen que reducen las necesidades

de datos.
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Se van a presentar dos de los métodos mas importantes del primer grupo, que
serdn usados posteriormente en el simulador, en concreto los métodos SENSE vy

GRAPPA.

Figura 2.5: Un ejemplo de un sistema de multiples bobinas para la obtencion de

imdgenes en paralelo.

Sensitivity Encoding (SENSE)

Es un método que se basa en deshacer el aliasing que se va a dar al realizar una

adquisicion acelerada.

La posicidn y distancia entre repeticiones periddicas en el dominio de la imagen
cuando se realizan adquisiciones aceleradas son bien conocidas. En una adquisicion
pMRI acelerada con un factor de reduccidn R se da una reduccion en la FOV (campo de
vision de una imagen) de las imagenes recuperadas por cada bobina en ese mismo
factor. Cada pixel de la imagen con FOV reducida obtenida en cada bobina contiene
informacién de R pixeles equitativamente distribuidos de la imagen de FOV completa
deseada pesados por el correspondiente coeficiente de sensibilidad en dichos pixeles.

La expresién matematica seria la siguiente:

R
Iy = Z Cripr
=1
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Donde k varia entre 1 y el numero total de bobinas, /x es el valor en la imagen de
FOV reducida de la bobina ky Cy es la sensibilidad de la bobina k en las R coordenadas.
Por ultimo recogiendo las k ecuaciones correspondientes a cada bobina, se puede

expresar en notacién matricial como:
I=C.p
Este sistema es el que se tiene que resolver para cada una de las localizaciones de
los pixeles de la FOV reducida con el fin de recuperar la imagen de FOV completa. Se
debe destacar en este punto, que para que este sistema tenga solucién la matriz C

debe ser invertible, lo que significa que el factor de reduccién R siempre tiene que ser

menor o igual que el nimero total de bobinas.

Una de las ventajas de este método, es que permite configuraciones arbitrarias de
las bobinas, es decir, no se requiere una disposicién especifica de las mismas. Esto
implica una pérdida adicional en la SNR que dependera de la configuracién especifica
del array de bobinas, de su nimero, disposicion y la medida en que sus perfiles de
sensibilidad solapen en las distintas regiones. Esta degradacién adicional en la SNR se

modela con un nuevo parametro llamado factor g o factor de geometria:

En cuanto a sus inconvenientes, el mayor problema que tiene esta técnica es que
requiere de un conocimiento preciso de la sensibilidad de las bobinas, por lo que en
situaciones de baja SNR o movilidad del objeto bajo estudio serda mas apropiado
recurrir a otro tipo de métodos. Sin embargo, en ausencia de estos factores estamos

ante uno de los métodos mas dptimos a emplear.
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Figura 2.6: Adquisicion pMRI mediante SENSE.

Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisitions (GRAPPA)

Es un método autocalibrado en el cual al contrario que en el resto de técnicas
espectrales, la reconstruccion y la optimizaciéon de SNR se llevan a cabo en dos etapas
diferentes y no en una sola como sucedia en sus predecesores. Esto posibilita que

ambas tareas puedan optimizarse por separado.

GRAPPA

Coll 1 e O
— Not acgquired
Coil 2 O O O
acquired
Coil 3 ' ¢
o (o o
ALCS
O
Coil 4 O '®)
Compaosite
Signal . [k
g Sy (k, +Ak,)

Figura 2.7: Adquisicion pMRI mediante GRAPPA.
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Se comienza con la reconstruccion, etapa que se lleva a cabo en el dominio
espectral. En este método se emplea la informacién de multiples lineas de cada una de
las bobinas para ajustar una linea ACS (lineas de autocalibracidn) de una unica bobina.
Este ajuste proporciona los coeficientes para reconstruir las lineas no adquiridas para
dicha bobina y realizando este mismo proceso con el resto de bobinas, se obtienen los
coeficientes a utilizar para reconstruir las lineas no adquiridas para cada una de ellas.
Este proceso puede verse ilustrado en la FIGURA y queda descrito por la siguiente

ecuacion:

N¢
SASS(ky, + mAk,) = 2 ™05, (k)
k=1

Una vez reconstruidas las lineas espectrales no adquiridas por cada una de las
bobinas, basta con realizar una transformada inversa de Fourier obteniéndose como
resultado N, imagenes separadas, cada una referente a la informacion recibida por la

bobina receptora correspondiente.

El siguiente paso es la optimizacién de la SNR, etapa que se lleva a cabo en el
dominio de la imagen. Consiste en combinar la informacién de las N, imagenes de
manera que se maximice la SNR. Existen diversas técnicas de realizar esto, siendo la
mas utilizada una simple suma de cuadrados (SOS), ya que se demostré que en
escenarios con alta SNR ésta suma constituye una muy buena aproximacién a la

combinacién éptima.

La principal ventaja de GRAPPA sobre el resto de técnicas espectrales es que la
combinacién se hace por medio de una suma de cuadrados y no como una suma
compleja como en técnicas espectrales precedentes. Esto da como resultado imagenes
de mayor SNR por ser un método de reconstruccién mas dptimo ademads de suprimirse
completamente las pérdidas de senal por problemas de cancelacién de fase que se
podian dar por ejemplo, cuando las fases de las bobinas no estaban exactamente

alineadas.
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En cuanto a sus inconvenientes se puede decir que cuando los perfiles de
sensibilidad son bien conocidos SENSE ofrece resultados ligeramente mejores ya que

GRAPPA es un método aproximado.

2.3. Resonancia Magnética Por Difusion

La imagen potenciada en difusion en resonancia magnética es una técnica que
empez6 a desarrollarse en un principio para el diagndstico de los infartos cerebrales.
Stejskal y Tanner en 1965 fueron los pioneros en aplicar la propiedad de la difusién a
las secuencias de RM. Recientemente, se ha demostrado la posibilidad de utilizar la
DWI para el estudio de patologias fuera del sistema nervioso central, especialmente en
el cuello y abdomen, a lo que se han ido agregando aplicaciones en el térax, mamasy

sistema musculo esquelético.

Inicialmente, no fue posible la aplicacion de esta técnica para el estudio de la
enfermedad abdominal debido a la baja relacién sefial a ruido y a la poca resolucién
espacial de la imagen. Sin embargo, gracias a la eliminaciéon de la grasa mediante
secuencias rapidas se ha conseguido mejorar considerablemente la calidad de la
imagen. En concreto, la mayor limitacion de las DWI en el abdomen ha sido la
degradacion de la imagen por movimientos respiratorios ademas de artefactos
debidos al movimiento cardiaco. Actualmente la posibilidad de realizar secuencias
sincronizadas con la respiracién asi como sincronizacién cardiaca, han permitido

obtener imagenes de mayor calidad y con mayor resolucién.

Principios fisicos de la difusion

Para entender los principios generales de las secuencias de difusion en RM es

necesario conocer algunos términos:

Difusion _molecular (DM): Hace referencia al desplazamiento aleatorio que

realizan las moléculas en un fluido cuando son inducidas térmicamente. Sus

bases fisicas fueron descritas por Einstein en 1905.
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Movimiento browniano (MB): En un medio sin limitaciones, las moléculas

experimentan permanentes cambios de velocidad (tanto en magnitud como en
direccion) cada vez que una molécula colisiona con otra, determinando un
movimiento incoherente (aleatorio a escala microscopica) denominado

movimiento browniano o difusion libre.

Coeficiente de difusion (CD) e imagen de difusién: Si bien el camino que recorre

una molécula de agua puede ser largo, el desplazamiento neto al cabo de un
tiempo determinado es mucho menor. La medida de este desplazamiento
recibe el nombre de CD mientras que la utilizacion de la resonancia magnética
para representar dicho desplazamiento neto se conoce con el nombre de

imagen de difusién.

La difusion por RM se basa, por lo tanto, en la deteccidon del movimiento aleatorio
de las moléculas de agua en los tejidos, llamado movimiento browniano, como
respuesta a una energia térmica. Es importante destacar que la RM es el Unico método
capaz de detectar y medir la difusion molecular in vivo, esto es, la translacion de las

moléculas.

El cuerpo humano esta compuesto en un 75% por agua, que se localiza en tres
compartimentos, el intravascular, el intracelular y el extracelular. De estos tres
compartimentos, es el intravascular el que muestra una mayor difusion, dada por el

flujo sanguineo o perfusién.

El mayor o menor grado de movimiento de las moléculas de agua en el medio
extracelular va a estar condicionado, fundamentalmente, por la cantidad de células
(densidad celular), la integridad de membranas y la viscosidad del tejido. Asi, en los
tejidos con poca celularidad como los tumores benignos, las moléculas de agua se
mueven facilmente, es lo que se conoce como libre difusion; por el contrario en tejidos
con gran celularidad, como los tumores malignos, el movimiento de las moléculas de
agua esta limitado y por tanto la difusidon va a estar restringida. En la figura 2.5. se
representa la mayor o menor movilidad de las moléculas de agua dependiendo de la

celularidad del tejido y de la integridad de las membranas.
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Figura 2.8: Difusion de las moléculas de agua. La primera figura representa la

difusion restringida en el espacio extracelular. Las moléculas de agua se
mueven con dificultad. La seqgunda imagen representa la difusion libre en el

espacio extracelular por la poca celularidad.

Stejskal y Tanner describieron el método usado en la actualidad para cuantificar la
difusién in vivo. Las secuencias de difusiéon que se utilizan son secuencias potenciadas
en T2 modificadas, a las que se les aplica un gradiente bipolar de difusién. La razén por
la cual se escogid una secuencia potenciada en T2 es que se requiere un tiempo de eco
(TE) lo suficientemente largo para poder intercalar los gradientes. En las DWI-RM los
tejidos que restringen la difusion aparecen con una sefial aumentada o hiperintensos y
aquellos donde la difusion esta facilitada se ven con una sefial mas baja o
hipointensos. Es decir, el grado de movilidad de las moléculas de agua es proporcional

al grado de atenuacion de la sefial.
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Figura 2.9: Esquema de la secuencia DWI. Se aplican gradientes bipolares antes
y después del pulso de 180°, lo que impide el refase de las moléculas de

agua moviles, generando la caida de la sefial.

Pero la intensidad de la sefial que se obtiene de los diferentes tejidos no solo va a
depender del movimiento de las moléculas de agua, sino también esta seial varia al
modificar la amplitud, duracién o intervalo del gradiente aplicado. El parametro que se
usa para variar la amplitud y duracién de los gradientes bipolares se denomina valor b
(b-value). En la practica clinica, la sensibilidad de la secuencia se modifica con el valor

b, siendo éste inversamente proporcional.

El ADC puede ser calculado para cada pixel de la imagen obteniendo un mapa
paramétrico (mapa de ADC) en blanco y negro o mapa de colores, las areas que
restringen la difusién aparecen hipointensas o en tonos azules y las que tienen difusién
libre, hiperintensas o en tonos rojos. Es posible determinar el valor del ADC de una

region determinada mediante la selecciéon de una regidn de interés (ROI).

2.4. Artefactos en Resonancia Magnética

En la practica, cuando se realiza una resonancia magnética, el resultado no es tan
ideal como se desearia. Aparecen los llamados ‘artefactos’ que son cualquier detalle
gue aparece en la imagen que no se encuentra en el 6rgano real a analizar.

Un artefacto puede producirse por diversas circunstancias, entre ellas, un mal
funcionamiento del equipo que realiza la resonancia o debido a procesos naturales del
cuerpo humano. Es fundamental llevar a cabo un estudio de estos ya que los mismos
pueden ser confundidos con una patologia, produciendo falsos diagndsticos. La
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comprension de su origen permite evitar errores de interpretacion, mejorar la calidad
de laimagen y, como consecuencia, optimizar el rendimiento de la técnica.

En general, los artefactos se van a dividir en dos grupos. Aquellos que dependen del
hardware, que son poco frecuentes, resultan dificiles de diagnosticar y, generalmente,
requieren asistencia técnica para corregirlos. El segundo grupo se refiere a aquellos
artefactos generados por el paciente o que se encuentran bajo control del operador.

e Efecto de Volumen Parcial (PVE):

Es uno de los efectos mdas conocidos y documentados de los asociados a
resonancia magnética. Dicho efecto se produce cuando dos o mas dreas de
diferente atenuacién estan incluidas en el mismo voéxel. Cuando sucede esto se
realiza un promedio de los valores de atenuacién de todos los componentes que se
encuentran en dicho voxel, porque no es capaz de calcularlos de manera individual.
Por lo tanto se produce una pérdida de nitidez de dichos elementos al obtener el
contenido del véxel como si fuera un tejido homogéneo. La repercusion final es
una pérdida en la escala de grises, una pérdida de nitidez de los elementos que
puede conducir a un diagndstico equivocado.

Efecto de Volumen Parcial es mds significativo cuando se programan cortes
gruesos de 5 a 8 milimetros y disminuye con cortes finos.
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Figura 2.10: Adquisiciones con espesor de corte variable donde se puede

observar como se difuminan los bordes segun aumenta el espesor.

¢ Ringing o artefacto de Gibbs:

Se origina en las transiciones de intensidad bruscas, como las interfaces entre
grasa y musculo, o liquido cefalorraquideo y médula. Se produce como
consecuencia del truncado de los datos de adquisicidn.

Figura 2.11: Las imdgenes muestran un maniqui de agua rodeado por aire. La
imagen izquierda se codificd con 128 niveles en la direccion horizontal y
256 en la vertical, y en ella se puede apreciar las lineas alternativamente
claras y oscuras, mds prominentes a medida que se aproximan al contorno
horizontal del maniqui. La imagen inferior se codifico con 256 niveles en

ambas direcciones.

Se puede solucionar, aumentando el tamafio de la matriz ya que asi se tienen
un mayor numero de frecuencias espaciales o aplicando filtros de datos brutos
(Hanning Filter) los cuales filtran los datos antes de proceder a la reconstruccién de

la imagen.

¢ Movimiento:

Como su nombre lo indica, los artefactos por movimiento son causados por el
movimiento de todo o parte del objeto a representar durante la adquisicion de la
imagen. El movimiento de todo el objeto produce borrosidad de toda la imagen
con imagenes fantasmas en la direccidon de codificacién de fase. El movimiento de
pequefiias porciones del objeto a representar produce borrosidad de esa pequefia

porcion del objeto en la imagen.
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La solucion al artefacto por movimiento es inmovilizar al paciente u objeto a
representar. A veces, el movimiento es causado por el latido cardiaco o la
respiracion del paciente; los cuales no pueden ser tan facilmente eliminados. La
solucidn en estos casos es sincronizar la adquisicidn al ciclo cardiaco o respiratorio
del paciente.

Figura 2.12: La imagen cardiaca de la izquierda se adquirio sin ningun tipo de
compensacion del movimiento y en ella se puede ver un emborronamiento
de las estructuras cardiacas. La de la derecha se adquirio utilizando la sefial
del ciclo cardiaco para adquirir los datos en fase para cada periodo del
tiempo de repeticion (TR), lo que elimina el artefacto de movimiento de

forma efectiva.

e Ruido:

Cada uno de los sistemas que intervienen en el proceso de adquisicion de una
imagen por Resonancia Magnética interfiere destructivamente con ella. La suma de
estas sefiales interferentes es el ruido que afecta a la calidad de la imagen
obtenida. Este ruido se manifiesta como puntos de intensidad media alta, aislados
y de dimension en el orden de los pixels.
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Figura 2.13: En la imagen aparecen dos artefactos por ruido, representados
como lineas horizontales que podrian ser producidas por un mal sellado de

la sala de exploracion.

e Aliasing o solapamiento espectral:

El término aliasing se refiere a un efecto indeseado resultante de la
degradacion de la calidad de la imagen. Aparece cuando el objeto a representar es
mayor que el campo de visién o FOV (“field of view”) seleccionado. Se traduce en la
imagen por un doblamiento o plegamiento de la parte del objeto que ha quedado
fuera del FOV. El ojo humano tiende a percibirlo como una interferencia que puede

distorsionar la verdadera naturaleza de la imagen.

Ciertas secuencias, por ejemplo, SENSE (Sensitivity Encoding), utilizan de forma
controlada este artefacto para reducir el tiempo de adquisicion de la imagen

mediante el uso de varias antenas.
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Figura 2.14: Los artefactos de solapamiento espectral o aliasing ocurren
cuando parte de la anatomia cae fuera del campo de vision que se excita
mediante los pulsos de RF. La verdadera posicion de estos tejidos no se
codifica en fase de forma correcta, lo que provoca el plegamiento de la

imagen en el lado opuesto.

Una de las soluciones a este artefacto es la utilizacién de filtros analdgicos
(low pass filters) que eliminan la sefial de frecuencias no deseadas. Otra solucién
puede ser llevar a cabo adquisiciones intercaladas, que intercalan dos

adquisiciones en direccion de fase.

e Desplazamiento quimico:

Se produce como consecuencia de variaciones en la frecuencia de resonancia
de los nucleos de hidréogeno debidas a su distinto entorno quimico. Esta diferencia
en la frecuencia produce un error de hasta varios véxeles en la localizacion de la
muestra durante la aplicacién de los gradientes. El efecto en la imagen es un
desplazamiento relativo artificial en estructuras contiguas que provoca un doble

contorno.
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Figura 2.15: La imagen izquierda se adquirio mediante una secuencia
convencional de eco de espin ponderada en T1. La derecha es una T1 con el
agua y grasa fuera de fase en la que se puede apreciar un drea hipointensa

en el higado que indica una filtracion de grasa.

Las soluciones a este artefacto pueden ser, utilizar técnicas de supresion de
grasa, cambiar la direccion de codificacién (no elimina el artefacto pero en caso de
diagnodstico dudoso, desplaza la direccién del artefacto). Y por ultimo, usar técnicas
con un ancho de banda mayor o con un gradiente de codificacién de frecuencias
mas intenso.
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Capitulo 3

Analisis médico de la difusion

El simulador realizado en este trabajo se centra en las Resonancias
Magnéticas en el higado, por lo tanto, se requiere una introduccion
inicial de como se lleva a cabo el estudio de éstas a través de
resonancias magnéticas por difusion. El andlisis cualitativo y
cuantitativo que se puede hacer de este tipo de resonancia magnética
ademds de, las aplicaciones que tiene la difusion en las enfermedades
hepdticas. También se resaltan los principales errores que se pueden
dar en la interpretacion de las imdgenes por difusion y sus limitaciones
mds significativas.

3.1. Introduccion

Las diferencias de movimiento de las moléculas de agua en el interior de los tejidos
generan contraste de las imdgenes obtenidas con las secuencias de difusién en
resonancia magnética. Los desarrollos tecnoldgicos actuales (adquisiciéon en paralelo,
antenas multicanal, gradientes de difusién y campos magnéticos intensos) han logrado
mejorar la calidad de las imdagenes. Gracias a esta mejora se ha reducido
significativamente la duracién del estudio y ademas, se ha producido una extension de

las secuencias de difusién a diversas areas del organismo.

Estas secuencias de difusidon se estdn utilizando para la deteccidén y caracterizacion
tumoral, en la diferenciacidn entre procesos benignos y malignos y en la respuesta

tumoral al tratamiento.
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3.2. Interpretacion de la sefial y analisis
cuantitativo de la difusion

Es necesario comprender que la intensidad de sefial que vemos en la secuencia de
difusidon es una mezcla de la difusion como tal y del tiempo de relajacién T2 de los
tejidos. Este efecto T2, que puede ser confundido con la restriccion a la difusion se
llama “shinethrough”. Para evitar errores en la interpretacion y cuantificar la DWI se
utiliza el coeficiente de difusidn aparente (ADC). Este resulta de la pendiente de la
linea que une el logaritmo de la intensidad de sefial para los dos valores de b

escogidos, habitualmente 0 y otro entre 0 y 1000 seg/mmz.

A partir de la DWI se obtiene dos tipos de informacién, una cuantitativa y otra
cualitativa.

Informacion cualitativa

La sensibilidad de la secuencia de imagen a la difusién del agua varia de acuerdo
con el valor b o factor b utilizado. El valor b depende de la amplitud, de la duracién del

gradiente y del intervalo de tiempo existente entre la aplicacion de ambos gradientes.

En los estudios de difusion, el operador selecciona los valores de b con los que
quiere ponderar la imagen. Generalmente se adquieren dos o tres valores b,
incluyendo uno de 0 s/mm? y uno mas alto. Légicamente, el valor de b maximo se
encuentra limitado por la potencia de los gradientes. Por cada valor de b seleccionado
se obtiene un set de imagenes y el nimero de imagenes que lo componen se
determina en la programacién. Cada una de las imagenes adquiridas en cada set es
representada y pueden ser evaluadas cualitativamente. Existen varias alternativas para
representar esas imagenes, pero, debido a que la sefial adquirida es esencialmente no

cuantitativa, suelen representarse en escala de grises.
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Figura 3.1: Presentacion de los valores de b. Imagen sin ponderacion en
difusién (a); con moderada ponderacién b=500 seg/mm’ (b) y con fuerte
ponderacién de difusién, b=1000 seg/mm?’ (c) todas ellas en escala de
grises. En (d) se muestra la imagen adquirida con b=1000 seg/mm’ en
escala de grises invertida.

Asimismo, el set de imagenes puede ser procesado con modernos programas de
software, lograndose imdagenes con reconstruccion multiplanar, proyeccién de
intensidad maxima (MPR y MIP, respectivamente, por sus siglas en inglés) e incluso

representacion de volumen (volumen rendering).

Es importante destacar que las imagenes obtenidas con valores de b bajos se
caracterizan por representar una buena relacion sefial/ruido pero escasa ponderacion
de difusion. A medida que el valor de b aumenta, la sensibilidad a los efectos de
difusion se incrementa, aunque a expensas de una reduccién de la relacién

sefial/ruido, de una mayor difusidn de la imagen y de un aumento del tiempo de eco.
Valoracion cuantitativa: mapa ADC

La segunda etapa del anadlisis de las secuencias de difusidon consiste en el analisis
cuantitativo del coeficiente de difusion aparente (o mapa ADC). En términos

matematicos, el cadlculo o mapa ADC se obtiene en cada voxel a través de un ajuste
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monoexponencial realizado en base a la intensidad de sefial medida (en escala

logaritmica) y a los valores de b de la siguiente manera:

S; = Sye~bAPC

S;.Sefial de intensidad en las imagenes de difusién

So: Intensidad de sefal en imagenes sin ponderacién de difusion

Por lo tanto, el calculo del mapa ADC se basa en el logaritmo negativo del radio de
dos sets de imagenes adquiridas, relacionando aquellas obtenidas sin la aplicacion de
un gradiente de difusion (b=0 s/mm?) con las adquiridas luego del empleo del
gradiente de difusion. Siendo necesario por ello, la adquisicidn de al menos dos valores

b para realizar el mapa ADC.

El proceso del cdlculo del mapa de ADC es automatico y se realiza en la etapa de
posprocesamiento de la informacién y suele encontrarse disponible en la mayoria de
los scanners o estaciones de trabajo. Suele ser representado como una imagen
paramétrica en escala de grises que refleja las diferencias de difusién de las moléculas

de agua en un sector determinado.

Figura 3.2. Mapa ADC. Mapa ADC paramétrico en escala de grises obtenido
con secuencias de difusion aplicadas a la cavidad abdominal. RD: rifién
derecho; RI: rifidn izquierdo; B: brazo; H: higado.
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3.3. Limitaciones de las imagenes por difusion

La obtencidn de secuencias de difusion de imagen en resonancia magnética tiene
diversas limitaciones que se pueden clasificar en 4 tipos principales. Las relacionadas

con la secuencia, con la adquisicidn, con el mapa de ADC o con el drea de exploracion.

Relacionadas con la secuencia

La principal limitacion que presentan las secuencias de difusion en RM es la baja
relacion sefial/ruido. Sin embargo, ésta puede mejorar con la adquisicion de imagenes
con campos magnéticos ultra-altos (3.0 T vs. 1.5 T), reduciendo el tiempo de eco
(<100ms), aumentando el nimero de adquisiciones (dos o tres), el espesor de corte

(minimo 6-7 mm) y el campo de vision.

Relacionadas con la adquisicion

Actualmente, las imdagenes de difusidon se adquieren generalmente con secuencias
ecoplanares en single-shot, las que presentan dos limitaciones fundamentales

inherentes a la técnica: susceptibilidad magnética y desplazamiento quimico.

La alta sensibilidad a los efectos de susceptibilidad magnética se debe a que las
secuencias ecoplanares se encuentran fuertemente ponderadas en T2. Por su parte,
los intensos efectos de desplazamiento quimico pueden ser reducidos al adquirir
imagenes con técnicas de supresion de grasa. Con la Short Inversion Time Inversion-
Recovery (STIR) se puede suprimir el tejido adiposo en grandes voliumenes logrando
una mayor supresién de la grasa, aunque con un tiempo de adquisicidn mayor y menor
visualizaciéon de la lesion en comparacion con las técnicas de saturacidon de grasa
espectral. En determinados casos, en los que se deben evaluar pequefos voliumenes

pueden ser de mayor utilidad las técnicas con mejor relajacion sefial/ruido.

Relacionadas con el mapa de ADC

La certeza de la informacién brindada por el mapa ADC aumenta a medida que se
adquiere un mayor numero de valores b, aunque en consecuencia, aumentard el
tiempo de evaluacion. De la misma forma, es importante reconocer que el resultado, y

por lo tanto la seguridad de la infomacién provista por el mapa ADC, pueden variar por
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diversas causas, ya sea por el hardware (scanners disefiados por distintos fabricantes
presentan implementaciones ligeramente diferentes en cuanto a la adquisicion de la
imagen, a las estrategias de reducciéon de artefactos...), o por factores humanos o
bioldgicos, lo que determina diferencias a veces importantes en el resultado final del
mapa. Incluso mapas obtenidos en base a secuencias adquiridas con respiracién
contenida no pueden correlacionarse directamente con los obtenidos con respiracién

libre ya que estos presentan con frecuencia valores de ADC mas altos.

Relacionadas con el area de exploracion

A pesar de los esfuerzos técnicos, las imagenes de difusion en el abdomen sufren

los artefactos del movimiento que generan estructuras orgdnicas normales.

También el movimiento respiratorio produce artefactos en las secuencias de
difusién en abdomen y pelvis, lo que resulta particularmente evidente cuando se
adquieren imagenes con respiracion libre (free breath). La adquisicion de estas
secuencias con técnica de respiracion contenida (breath hold) reduce
significativamente dicho artefacto, aunque presenta baja relacién sefial/ruido, mayor
sensibilidad a artefactos de pulsatilidad y susceptibilidad magnética, limitando el

numero de valores b adquiridos durante la respiracion.

Figura 3.3: Artefactos por movimientos respiratorios. Imdgenes fuertemente

ponderadas en difusion (b=1000 seg/mm?) en escala de grises (a), en
escala de grises invertida (b) y mapa ADC correspondiente (c), donde se
observan imdgenes curvas correspondientes a artefactos por movimientos
respiratorios (resaltados por flechas).
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3.4. Errores comunes de interpretacion

A la hora de interpretar las imdagenes obtenidas se han observado dos errores
comunes en su interpretacion, el primero de ellos es el brillo o hiperintensidad por

efecto T2 y el segundo el flujo sanguineo lento.

Brillo o hiperintensidad por efecto T2 (T2 shine-through)

Las secuencias de difusion se encuentran ponderadas en T2, por lo tanto, la
intensidad de sefial de los tejidos obtenida no solamente depende de la difusion de las
moléculas de agua sino también del tiempo de relajacién tisular T2. Esto explica por
qué tejidos o estructuras con un prolongado tiempo de relajacion T2 presentan
elevada intensidad de sefial en las imagenes obtenidas con valores de b altos, lo que
depende del efecto T2 mas que de una verdadera limitacién del movimiento de las
moléculas de agua. Si bien este efecto puede ser evitado reduciendo el tiempo de eco,
la solucidn mds practica y sencilla consiste en correlacionar dichas imagenes con el
mapa de ADC, donde evidenciaran elevada intensidad de seial (a diferencia de

aquellas con verdadera limitacién del movimiento molecular).

Flujo sanguineo lento (slow-flowing blood)

Las moléculas de agua en el interior de los vasos sanguineos se muestran altamente
moviles por lo que pierden intensidad de sefial con facilidad con valores de b bajos. Sin
embargo, en pacientes con estructuras vasculares con flujo lento, pueden evidenciar el
aspecto descrito para los tejidos o estructuras altamente celulares, es decir, elevada
intensidad de sefial incluso con valores b altos, lo que puede conducir a errores de

interpretacion.

3.5. Difusion en el estudio de lesiones hepaticas

Las principales aplicaciones clinicas de la DWI-RM en el higado son la deteccidon y

caracterizacion de lesiones focales hepaticas y la monitorizacion y evaluacion de la
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respuesta al tratamiento en enfermedad tumoral. También se estd estudiando la
utilidad de esta técnica para el estudio de enfermedad difusa hepdtica. La DWI se
considera una técnica muy eficaz para detectar lesiones hepaticas, sobre todo con
secuencias con valores b bajos (50-150 seg/ mm?), ya que la resolucién anatémica de la

imagen es mejor.

Con la DWI se obtiene una informacién cualitativa, basada en la intensidad de la
sefial, que ayuda a distinguir entre lesiones quisticas y sdlidas. Sin embargo en
ocasiones las lesiones quisticas pueden tener comportamiento hiperintenso en
imagenes obtenidas con secuencias con valores b altos debido al efecto T2
“shinetrough”. Este efecto se debe a que la que la intensidad de sefial que vemos en la
secuencia de difusidén es una mezcla de la difusion como tal y del tiempo de relajacién
T2 de los tejidos. Por esta razon para diferenciar entre lesiones benignas y malignas,
son mas utiles los mapas de ADC, con los que se obtienen una informacién
cuantitativa. Las lesiones benignas tienen generalmente un valor mayor de ADC que las

lesiones malignas.

Para determinar el valor ADC de las lesiones hepadticas son necesarias al menos dos
secuencias de difusién, una con un valor b 0 y otro entre 0 y 1000 seg/mm?®. La
reduccion de la seial en el higado no ocurre de forma lineal con el aumento de b, sino
exponencial. Entre los valores b 0 y 150 seg/mm?” la pérdida de la sefial es mayor
debida a la contribucién de la microcirculacion. Sin embargo a partir de valores de b
mayores de 150 seg/mm’ el movimiento de las moléculas de agua en los vasos
macroscopicos no es detectado. En la figura 3.2 se representa esta pérdida de seiial
explonencial y la zona de la curva influenciada por el efecto de la perfusiéon hepatica
normal. El movimiento de las moléculas en el espacio capilar deja de detectarse a
partir de valores de 500 seg/mm?, por esta razén, es mejor obtener el mapa de ADC

con secuencias con valores de b por encima de 500 seg/mmz.
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Figura 3.4: Grdfica de la atenuacion de la sefial del higado normal al aumentar
los valores de b. Existe una pérdida mds rdpida de la intensidad de la sefial
con valores de b por debajo de 150 seg/mm’ por la contribucién de la
perfusion capilar. Sl: intensidad de la sefial.

Varios autores han realizado estudios calculando los valores de ADC en distintas
lesiones hepaticas, con el fin de determinar un punto de corte entre las lesiones
benignas y malignas. En la tabla 3.1 se reflejan los calculos obtenidos en estos

estudios.
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Parametros Namimoto | Kim Taouli Bruegel Gourtsoyianni Parikh
Pacientes/Lesiones | 51/59 126/79 66/52 102/204 38/3753/211 51/59
Valores b 30,12 846 500 50,300,600 | 0,50,500,10000 0,50,500
Valores ADC 0,69 1,02 1,83 1,24 1,25-1,31
Higado normal 1,15 1,06-1,11 | 0,94 1,22 0,99 1,5
Metastasis 0,99 0,97-1,28 | 1,33 1,05 1,38 1,31
HCC 1,95 2,04-2,1 |2,95 1,92 1,9 2,04
Hemangioma 3,05 2,91-3,03 |3,63 3,02 2,55 2,54
Quiste 1,75 1,4 1,49
Adenoma/HNF 1,95 2,49 2,45 2,55 2,19
Lesion Benigna 1,04 1,01 1,08 1,04 1,39
Lesidn Maligna
Valor de corte 1,6 1,5 1,63 1,47 1,6
Sensibilidad % 98 84 90 77 74
Especificidad 80 89 86 100 77

Tabla 3.1. Valores medios de ADC del higado normal y lesiones hepdticas focales, valor
de corte y sensibilidad y especificidad para el diagndstico de lesiones malignas en
diferentes estudios publicados. [10]

Las diferencias que se aprecian entre los distintos valores de ADC se deben a las
distintas técnicas utilizadas para cada estudio y a la utilizacién de distintos valores de
b. Llegando porcentualmente a dos umbrales diferentes de ADC para clasificar entre
lesiones malignas y benignas. Un valor de 1,63x107° mm?/s para un 88% de los
estudios y un valor de ADC 1,57x107> mm?/s se establece como umbral del diagnéstico

entre hemangioma vs. Metastasis en un 83%.

A pesar de que los tumores malignos generalmente tienen un valor de ADC menor
qgue los benignos, existen valores de solapamiento entre algunas lesiones benignas y
malignas. Al mismo tiempo, algunos tumores malignos, no restringen tanto la difusién
al tener menos celularidad, por lo que tienen valores de ADC por encima del punto de

corte produciéndose un falso negativo (lesion benigna).

En conclusidn, es posible utilizar la informacion cuantitativa de la DWI para

diferenciar lesiones benignas de lesiones malignas hepaticas y dentro de estas ultimas,
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tumores bien diferenciados de los mal diferenciados. No obstante, pueden existir
errores por solapamiento entre los valores de ADC de las diferentes lesiones. Por esta
razon, para caracterizar las lesiones hepaticas, es aconsejable hoy en dia, valorar la

DWI conjuntamente con el resto de secuencias del estudio.
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Capitulo 4

Simulador de imagenes de
difusion en el higado

En este capitulo se describe el simulador de imdgenes de
resonancia magnética abdominal para la estimacion del ADC en la
imagen sintética creada. El simulador incluye alguno de los artefactos
en resonancia magnética explicados en el capitulo 2, ademds de la
posibilidad de adquisicion de imdgenes en paralelo (SENSE y GRAPPA)
descritos en el mismo capitulo. Las secciones que incluye este apartado
son las siguientes: 4.1 se plantea el problema y en el 4.2 se lleva a cabo

la descripcion del simulador.

4.1. Planteamiento

El efecto de difusiéon libre implica que si colocasemos en un punto cualquiera una
gran concentracion de moléculas, estas, al paso del tiempo se dispersarian, como una
gota de tinta en un vaso de agua, alejandose del punto inicial en forma simétrica.

El grado de difusion estd descrito por el valor b, parametro determinado por el tipo

de gradiente.
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9':' eCo

Stejskal- Tanner

Para el esquema de Stejskal-Tanner, el valor de b esta dado por:

o Duracién (6)
o Fuerza (G) del pulso de gradiente y
o Elintervalo entre dos pulsos (A), en la siguiente ecuacion:

5
valor b = Y‘ZGZSZ(AE)

Donde Y es la proporcion de giro magnética

El valor b puede incrementarse usando pulsos fuertes (G) y largos () o por
alargamiento del tiempo entre los pulsos. Las dos ultimas aumentan el TE y por tanto
la potenciacién en T2.

Si el valor de b es pequefio la sensibilidad a los movimientos de difusién es minima y
el contraste T2 es dominante.

La intensidad de senal de cada véxel en una imagen potenciada en difusién esta
influenciada por el cambio del valor b, la secuencia del pulso y por dos parametros
intrinsecos de los tejidos:

e Tiempo de relajacién spin-spin

e Coeficiente de difusidon aparente (ADC)

La siguiente féormula describa la relacion entre la intensidad de sefial en difusién, el
valor de by el ADC:

S = Soe—b(ADC)

Donde Sy es la intensidad de sefial, tomando logaritmos obtenemos la siguiente

ecuacion:
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De este modo es como se van a crear las diferentes imagenes y mapas de ADC para
distintos valores de b en el simulador. A continuacién se describen los pasos seguidos
para la obtencidn de cada una de las imagenes de resonancia magnética.

4.2. Descripcion del simulador

El primer paso para la creacion del simulador es la imagen de partida. La imagen
que se puede observar en la figura 4.1, es la llamada lo. Esta se compone Unicamente
de 4 tonos en escala de grises, considerando la zona gris mas clara que esta en dentro

del higado como la zona dafiada.

Figura 4.1 : Imagen |, utilizada como punto de partida del simulador.

A partir de la imagen presentada se creara el mapa de ADC, para ello se necesitan al
menos dos valores. Un valor de ADC para la zona sana (en este caso el higado) y otro
valor de ADC para la zona dafada (parte mencionada anteriormente en el interior del
higado). Los siguientes valores son los utilizados: 2.55x10°mm?/s para la zona con la

lesidon y 1.25x10°mm?/s para la zona del higado sana.

El siguiente paso es la eleccion de los valores de b, como se ha introducido en las
secciones previas, se suelen realizar pruebas con distintos valores de b para poder
llegar a conclusiones finales. Habitualmente se elige un valor de b nulo o muy bajo, y

otro alto aproximadamente de 1000. En este caso, se realizaran imagenes los
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siguientes valores de b, incluyendo los mencionados anteriormente: 0, 50, 300, 600,

800, 1000, 1200 y 1500 s/mm”.

Una vez simuladas las imagenes, se deben afiadir los diferentes artefactos para que
sea una simulacion lo mas realista posible. En este caso, los artefactos que se pueden

anadir son:

e Volumen Parcial
e Movimiento respiratorio

e Ruido

Ademas de los artefactos, se podra simular la adquisicion de imagenes en paralelo
mediante los métodos SENSE o GRAPPA. Como se puede ver en la figura 4.2 en la cual
se representa un esquema del simulador, si se recurre a la adquisicidon de imagenes en
paralelo el camino que se sigue es diferente. Esto es, porque el script de Matlab que
simula los métodos SENSE y GRAPPA aifade ya ruido, siendo por tanto innecesario

duplicar este artefacto.
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Generacion de imagen por
diffusion

Movimiento

S = Soe—b(ADC)

Ruido

Ne
Bobinas

Multiples

Agregacion

Figura 4.2: Esquema del simulador de imdgenes de difusion en el higado.
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El resultado tras el paso por el simulador serd lo mas parecido a una imagen de
resonancia magnética segun se incluyan o no las diferentes opciones. A continuacidn
vamos a observar diferentes posibilidades y para poder analizarlas de forma
cualitativa, primero se muestra el resultado del simulador sin afiadir ningun artefacto y

ningun tipo de adquisicion en paralelo figura 4.2.

56

Figura 4.2 : Imagen resultante del simulador sin ningun artefacto ni adquisicion en
paralelo.

Volumen parcial

Es uno de los artefactos mas conocidos y documentados asociados a las imagenes
de resonancia magnética, este efecto se produce por la mezcla de las intensidades
correspondientes a dos o mas tejidos del mismo pixel como ya se explicaba en el
capitulo 2. Vamos a observar en la imagen resultante figura 4.4 cdmo se produce
efectivamente un promedio entre diferentes voxeles. Produciendo que ésta sea mas

borrosa que la imagen original.
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Figura 4.3 : Imagen resultante del simulador tras afiadir el artefacto de volumen
parcial.

Movimiento respiratorio

El movimiento respiratorio es de los denominados periédicos, ocurre porque hay
desplazamiento del tejido produciendo un emborronamiento o sefial de vacio en la
imagen. En este caso, se va a realizar mediante un desplazamiento aleatorio de la
imagen que da como resultado final lo que se puede observar en la figura 4.5 en la

cual alguna de las imagenes se ha desplazado.

Figura 4.4 : Imagen resultante del simulador tras afiadir los artefactos de volumen
parcial y movimiento respiratorio.
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Ruido

El ruido puede darse dentro de la sala o dentro del sistema. Diferentes tipos de
ruido de radiofrecuencia que hacen que la calidad de la imagen final disminuya. En
este caso, se afade ruido rician, pudiendo aumentar o incrementar la influencia de

éste en funcion de la varianza de ruido introducida.

Figura 4.5 : Imagen resultante del simulador tras afadir los artefactos de volumen
parcial, movimiento respiratorio y ruido.

Técnica de adquisicion en paralelo: SENSE

En resonancia magnética las técnicas de adquisicidn en paralelo han sido un avance
fundamental para reducir de forma significativa los tiempos de adquisicién. El método
SENSE se basa en el uso de multiples receptores y bobinas RF. En concreto, en este
caso se va a realizar la simulacidén con 8 bobinas. Esto se traduce en el tiempo total de
adquisicion en una reduccion de éste proporcional al nimero de elementos de la

bobina.

El resultado obtenido tras aplicar la técnica de adquisicion en paralelo SENSE,
ademas de los bloques anteriormente explicados (volumen parcial, movimiento y

ruido) es el que podemos observar en la figura 4.7.
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Figura 4.6 : Imagen resultante del simulador tras realizar adquisicion en paralelo
mediante la técnica SENSE ademds de afadir los artefactos de volumen
parcial, movimiento respiratorio y ruido.

Método de adquisicion en paralelo: GRAPPA

Es un método de reconstruccion del espacio k que tiene en cuenta la informacién
de todas las bobinas. Como ya se introdujo el proceso GRAPPA puede aplicarse a cada
bobina de recepcidn, lo que permite una reconstruccién mediante suma de cuadrados.
Consiguiendo de este modo una mejor relacion sefial a ruido y se evitan problemas de

fase que introducen otros métodos evitando asi la atenuacion de la sefial.

En la siguiente figura se muestra el resultado del simulador aplicando esta técnica
de adquisicién ademas de, como en el caso anterior, los bloques previos de artefactos

en resonancia magnética.
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Figura 4.7 Imagen resultante del simulador tras realizar adquisicion en paralelo
mediante la técnica GRAPPA ademds de anadir los artefactos de volumen
parcial, movimiento respiratorio y ruido.
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Capitulo 5

Experimentos

En este capitulo se muestran los resultados obtenidos tras la
estimacion del ADC en simulador creado. De este modo se podrdn
comparar los valores obtenidos con los estimados y asi observar la
variacion en el ADC debida a los artefactos en resonancia magnética
o las técnicas de obtencion de imdgenes en paralelo. La estimacion se
va a dividir en dos fases, en la primera se van a estimar con minimos
cuadrados algunas de las multiples opciones que nos permite el
simulador y en la sequnda se va a realizar una estimacion del error de
la misma imagen con diferentes métodos de estimacion.

5.1. Estimacion mediante minimos cuadrados

Se va a realizar una estimacién con minimos cuadrados (least-square LS) de
diferentes imdagenes creadas por el simulador, a partir de la imagen final se va a
obtener el error que se produce comparando la imagen de ADC original. Ademas de
mostrar el porcentaje de error tras la estimacidn, se va a representar ese error pero
Unicamente en la zona que nos interesa, es decir, en el higado.

Si aplicamos Unicamente el artefacto de volumen parcial, el error obtenido es del
0.5%, se puede apreciar ese minimo error en la figura 5.1 Unicamente afecta a los

bordes de la imagen, donde se aplica este artefacto.
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Figura 5.1. Error obtenido tras aplicar volumen parcial en el simulador.

A medida que afiadimos mas artefactos se llega a que el error en la estimacion,
como es previsible, aumenta. Si analizamos ahora una imagen tras aplicar movimiento,
volumen parcial, la técnica de obtencién en paralelo SENSE y ruido, con una varianza
de 10, se llega a un error del 17,49% sensiblemente mayor que en el caso anterior. Se
muestra a continuacién en la figura 5.2, el error ya no afecta Unicamente a los bordes

si no que se da en todos los puntos de la imagen.
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Figura 5.2. Error obtenido tras aplicar volumen parcial, movimiento, ruido y

SENSE en el simulador.

Realizando el mismo procedimiento con diferentes posibilidades del simulador se

elabora la tabla presentada a continuacion.

Artefactos y técnicas empleados Porcentaje de Error
PVE 0.5%
Movimiento 0.05%

PVE y movimiento 11.19%
PVE, movimiento y ruido (62=5) 12.51%
PVE, movimiento y ruido (02=10) 16.77%
PVE, movimiento y ruido (02=20) 20.41%
PVE, movimiento, SENSE, ruido (02=10) 17.49%

PVE, movimiento, GRAPPA, ruido
(02=10)

16.97%

Tabla 5.1. Errores obtenidos en los diferentes experimentos realizados en el simulador,

estimando con minimos cuadrados

63



Nadia Nohales Nieto | 64

Destacar, finalmente, la prueba que se realiza solo aplicando el artefacto de
movimiento respiratorio, ya que el error que se produce es muy pequefio,
practicamente nulo. Si mostramos la imagen (figura 5.3.) del error obtenido vemos
gue aunque si que se producen errores muy grandes en algunas zonas, en el resto el
error obtenido es nulo ya que lo Unico que se ha realizado es una pequefia desviacién

de la imagen.
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200
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Figura 5.3. Error obtenido tras aplicar movimiento respiratorio en el simulador.

5.2. Estimacion mediante diversos métodos

Como se introdujo, ahora vamos a tomar una Unica imagen simulada para llevar a
cabo la estimacion del error del ADC obtenido con diversos métodos de estimaciény
asi poder compararlos. Los métodos con los que se va a realizar la estimacién son los

siguientes:
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e Minimos Cuadrados (Least-Square LS):

o Minimos cuadrados con ruido.

o Minimos cuadrados con la imagen S filtrada.

o Minimos cuadrados con la imagen final obtenida filtrada.
e Minimos Cuadrados Ponderados (Weighted Least-Square WLS):

o Minimos cuadrados ponderados con ruido.

o Minimos cuadrados ponderados con la imagen Sqfiltrada.

o Minimos cuadrados ponderados con la imagen final obtenida filtrada.
e Estimador Maximo Verosimil (Maximum Likelihood ML):

o Maximo Verosimil con ruido.

En primer lugar vamos a observar graficamente la diferencia del error que se
comete filtrando la imagen final frente al cometido sin filtrarla. Comprobamos en la
figura 5.4 que, como era de esperar, el filtrado ha realizado ha disminuido el error
dejandolo casi en exclusiva en los bordes (zonas afectadas por los artefactos de

movimiento y de volumen parcial).
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Figura 5.4. Comparacion del error producido tras filtrar, imagen derecha, con el

error sin filtrado.
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La siguiente prueba serd comprobar el error producido con los diferentes
estimadores, a la imagen inicial se le habra afiadido volumen parcial, movimiento y
ruido (02=10), ademas se llevard a cabo mediante la técnica de adquisicion SENSE
(tabla 5.2) y GRAPPA (tabla 5.3). Para calcular este porcentaje de error, se han llevado

a acabo 100 simulaciones y se ha calculado la media de los valores obtenidos.

Estimador empleado Porcentaje de Error
LS 15.29%
LS Sy filtrada 15.20%
LS imagen final filtrada 14.48%
WLS 17.74%
WLS Sofiltrada 17.55%
WLS imagen final filtrada 17.06%
ML 14.97%

Tabla 5.2. Errores obtenidos con los diferentes estimadores en una imagen con volumen

parcial, movimiento, ruido (02=10) y obtenida con la técnica de adquisicion SENSE.

Estimador empleado Porcentaje de Error
LS 12.77%
LS Sy filtrada 12.65%
LS imagen final filtrada 12.05%
WLS 16.07%
WLS Sofiltrada 15.79%
WLS imagen final filtrada 15.19%
ML 12.95%

Tabla 5.3. Errores obtenidos con los diferentes estimadores en una imagen con volumen

parcial, movimiento, ruido (02=10) y obtenida con la técnica de adquisicion GRAPPA.

Realizamos ahora la misma simulacion para la técnica de adquisicion GRAPPA pero con una

varianza de ruido més elevada (6°=20) para comprobar si se produce mucho error en la
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estimacion del ADC. Como observamos en la tabla 5.4. |la diferencia porcentual no es
muy elevada, se produce una media de un 1% mas de error aunque visualmente las
diferencias sean mas elevadas ya que en la figura 5.5. se aprecian claras diferencias

entre las dos simulaciones.

Estimador empleado Porcentaje de Error
LS 13.50%
LS Sy filtrada 13.32%
LS imagen final filtrada 12.49%
WLS 17.12%
WLS Sofiltrada 16.77%
WLS imagen final filtrada 15.64%
ML 13.51%

Tabla 5.4. Errores obtenidos con los diferentes estimadores en una imagen con volumen

parcial, movimiento, ruido (02=20) y obtenida con la técnica de adquisicion GRAPPA.

Figura 5.5. Comparacion del error producido de las imdgenes obtenidas con

una varianza de ruido de 10 (imagen superior) y una varianza de ruido de 20.

Finalmente, vamos a comprobar si se mejora con alguno de los estimadores el peor
valor obtenido en la primera parte de este capitulo, que fue un error del 20.41%
cuando se daban las siguientes caracteristicas en el simulador: volumen parcial,

movimiento y ruido (02=20).
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Estimador empleado Porcentaje de Error
LS 20.94%
LS Sy filtrada 20.78%
LS imagen final filtrada 19.77%
WLS 29.94%
WLS Sofiltrada 29.70%
WLS imagen final filtrada 28.85%
ML 20.82%

Tabla 5.5. Errores obtenidos con los diferentes estimadores en una imagen con volumen

parcial, movimiento, ruido.

Apreciamos en la tabla 5.5. que la estimacién mejora sensiblemente cuando se

realiza con minimos cuadrados si ha sido previamente filtrada la imagen obtenida,

pero al ser una imagen con mucho ruido, el error en la estimacién es muy grande.
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Capitulo 6

Conclusiones y Lineas Futuras

En este apartado se presentardn las conclusiones principales del
trabajo y ademds se planteardn unas lineas futuras para poder
ampliar el simulador.

6.1. Conclusiones

El simulador de resonancias magnéticas por difusién en el higado creado, ha
demostrado ser robusto frente a pequefias variaciones en los pardmetros afiadidos. Ya
gue la estimacién llevada a cabo obtiene un porcentaje de error parecido incluyendo,
por ejemplo, mds o menos ruido (siempre y cuando esté dentro de unos limites

razonables).

Me gustaria destacar en este punto, que se pueden analizar multitud de imagenes,
con diferentes mapas de ADC de manera muy sencilla. En este caso, se han escogido
unos valores de ADC determinados, pero al no ser un parametro para el cual esté

completamente definido su valor en el higado se podria variar con facilidad.

Finalmente, se ha cumplido el objetivo principal propuesto al comienzo de este
trabajo al comprobar cémo afectaban los artefactos asi como las técnicas de

adquisicion a la imagen sintética original en la estimacién del ADC.
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6.2. Lineas Futuras

Resulta necesaria una validacién mas exhaustiva si se quiere probar la robustez y la
precisién del método para ser utilizado en la practica clinica. Para la obtencion de
resultados mas reales se podrian afadir mdas artefactos, como por ejemplo, el
artefacto de desplazamiento quimico ya que afecta significativamente en dérganos

como el higado al ser muy graso.

Ademas, se podrian afiadir al simulador mas métodos de obtenciéon de imagen en
paralelo para resonancia magnética, ya que existen multitud de técnicas que no han

sido incluidas en este trabajo.

También cabe destacar que el simulador aqui presentado, aunque sélo considera el
higado, se puede adaptar para el estudio de otros drganos, sin mas que modificar la

imagen sintética de partida.

Por ultimo, la realizacién de mas pruebas de estimacion con las multiples opciones
gue permite el simulador para comprobar el error medio que se comente en todos los

Casos.
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