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Resumen

El presente trabajo estudia la correlacion del coeficiente de difusion (ADC) y el
tiempo de relajacién T2 hallados a través de la obtencion de imagenes de cerebro
potenciadas en T2 y difusion, variando tiempos de eco TE (s) y valores b entre
0<b<1000 (s/mm?); se realizaron estudios en 14 pacientes con diferentes tipos de
diagnostico; se estudiaron 3 zonas del hemisferio derecho e lzquierdo
contralaterales en tejido sano de materia gris, blanca y liquido cefalorraquideo; con
el objetivo de encontrar una relacion estadistica significativa para optimizar los
protocolos de imagenes en cerebro del Hospital Departamental Regional de
Villavicencio. Se muestran valores de r coeficiente de correlacion que estan entre
un rango de -1<r<0 tomando en cuenta que los valores pueden presentarse entre
-1 <r < 1. Ademas se presentan valores de probabilidad, donde se encuentran en
un rango de p<0,05, mostrando una correlacion inversa entre ellas, donde se
evidencia que las imagenes potenciadas en T2 y Difusion muestran una correlacion
negativa en las zonas estudiadas.

Palabras clave: Difusion, Cerebro, Secuencia, protocolo, estadistica
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Abstract

This work studies the correlation between the diffusion coefficient (ADC) and the T2
relaxation time, in bran images, varying the echo time TE (s) and b-value between
0<b=<1000 (s/mm?); Studies were carried out on 14 patients with different types of
diagnosis; 3 contralateral right and left hemispheres were studied in healthy tissue
of gray and white matter, and cerebrospinal fluid; in order to find a statistically
significant relation to optimize the protocols of brain imaging acquisition at the
Regional Departmental Hospital of Villavicencio. We show the r-values of the
coefficient of correlation taking into account that the values can be between -1 <r <
1. In addition there are values of probability, in a range of p< 0.05, showing an
inverse correlation between them. It is shown that the images enhanced in T2 and
Diffusion has a negative correlation in the studied zones.

Keywords: diffusion, brain, sequence, protocol, statistics
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Introduccion

La resonancia magnética es una técnica de imagen tomografica la cual genera
cortes bidimensionales del organismo; ésta se basa en la emisién y absorcion de
ondas electromagnéticas que estan en el rango (8 a 130 MHz) y corresponden al
rango de las radiofrecuencias en el espectro electromagnético. La técnica se ha
convertido en el método de diagndstico preferido por la comunidad médica en
radiologia ya que permite distinguir las diferentes densidades de los tejidos del
cuerpo humano con una mejor escala de grises a comparacion de la tomografia
computarizada, esta técnica junto con sus diferentes secuencias ah permitido
estudiar trastornos del cerebro y del sistema nervioso central, lesiones traumaticas,
cancer y problemas osteo-musculares.

La resonancia magnética aplicada a estudios del cuerpo humano ha venido
optimizandose de acuerdo a varias investigaciones del comportamiento de la
materia frente a campos magnéticos, y de acuerdo al comportamiento del Spin;
cualidad intrinseca que tiene las particulas al igual que la carga y la masa. Las
secuencias convencionales de la RMN son T1(tiempo de relajacion longitudinal) y
T2 (tiempo de relajacion transversal); secuencias que solo dan informacion
cualitativa y morfolégica, pero desde hace 24 afos surgid una nueva técnica
ademas de la secuencia potenciada en T2, denominada Resonancia Magnética por
difusion que aporta informacion complementaria a las secuencias convencionales
que permite detectar las diferencias en el movimiento browniano de las moléculas
del agua en los tejidos, esta tiene la capacidad de ofrecer un analisis cualitativo y
cuantitativo de la integridad de la membrana celular. A diferencia de la resonancia
convencional, la resonancia por difusién permite estudiar solo la sustancia blanca
y se basa en la difusion de las moléculas de agua por el tejido cerebral, “lo que
permite identificar la estructura nerviosa del cerebro”. “El agua se difunde por los
axones de las neuronas, que son como conductos que siguen una direccidn”. En
sintesis este tipo de resonancia magnética permite cuantificar el grado de
anisotropia, la propiedad del tejido cerebral que depende de la direccionalidad de
las moléculas de agua y de la integridad de las fibras de la sustancia blanca;
ayudando en el diagndstico temprano y caracterizacion de muchas patologias. Por
estos y por tantos aportes que brinda a la resonancia convencional, se realizo este
trabajo de investigacion motivado por la revision de articulos cientificos de como se
podian optimizar las imagenes convencionales, mediante imagenes potenciadas
en T2 y difusion del centro de imagenologia del Hospital Regional Departamental
de Villavicencio (HRDV); el objetivo de este trabajo es contrastar Valores de
coeficiente de difusion (ADC) y valores de T2 (tiempo de relajacion transversal
(ms)) para encontrar correlaciones significativas de las dos variables y asi poder
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optimizar el protocolo convencional del centro de radiologia del HRDV contra un
protocolo planteado para optimizar imagenes de resonancia magnética en cerebro.

Realizando una busqueda exhaustiva de investigaciones sobre la correlacion de
ADC y T2, no se encuentra mucha bibliografia, solamente tres articulos fueron
encontrados los cuales se consideraron para la realizacion de este trabajo: “Gibbs,
P., Line, GP., Pickles, MD., Zelhof, B., Rodrigues, G., Y Turnbull, LW. (2009).
Correlation of ADC and T2 measurements with cell density in prostate cancer at 3.0
Tesla. Investigative Radiology, 44(9)”. Enfocado en el estudio de tejido sano y
tejido enfermo de préstata buscando diferencias en tejido, ellos utilizaron la técnica
t no apareada y correlacion de Pearson, donde sus resultados fueron observacién
de diferencias no significativas en tejido; el segundo articulo se referencia como;
“Xiaobing, Fan., Kay, Macleod., Devkumar, Mustafi., Suzanne, D., Erica,
Markiewicz., Marta, Zamora., James, Vosicky., Jeffrey, Mueller., Gregory, S., y
Karczmar. (2015). Correlation of in vivo and ex vivo ADC and T2 of in situ and
invasive murine mamary cancers. Plos One 10(7)”. Donde se exploré tejido in vivo
y ex vivo de las glandulas mamarias con canceres in situ de ratones, donde
encontraron fuerte correlacion entre ADC y T2 y finalmente el articulo “Oh, J., Cha,
S., Aiken, AH., Han, ET., Crane, JC., Stainsby, JA., Wright, GA., Dillon, WP., y
Nelson, SJ. (2005). Quantitative apparent diffusion coefficients and T2 relaxation
times in characterizing contrast enhancing brain tumors and regions of peritumoral
edema. Journal of magnetic resonance imagin 21(6)”; el cual estudia el valor
potencial y la relacion del ADC y T2 para la caracterizacion de la celularidad del
tumor cerebral y edema relacionada con el tumor, se consideraron 26 pacientes
con diferentes tipos de tumores tales como gliomas, meningiomas y metastasis,
donde se encontraron similitudes para los ADCs y los T2 donde varian de acuerdo
a la enfermedad. Dando al final correlaciones significativas entre los valores de
ADC vy T2. De acuerdo a esto, se plantea este trabajo debido a que se encontraron
muy pocos estudios significativos de la correlacion de estas dos variables ADC Y
T2.
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1. BASES FISICAS DE LA
RESONANCIA MAGNETICA

“Como se sabe la materia esta constituida por moléculas, las moléculas por atomos
y los atomos por particulas llamadas protones, neutrones y electrones, donde los
dos primeros se enmarcan en el nucleo del atomo y los electrones en las orbitas
que rodean al nucleo’(Pooley,2005,25). Estas particulas tienen propiedades que
las caracterizan, por ejemplo el proton tiene una carga positiva, el neutrén no tiene
carga y el electron tiene carga negativa. De acuerdo con el numero de estas
particulas presentes en la materia hace que esta se diferencie por medio de
elementos, los cuales estan caracterizados por un numero atomico (numero de
protones en el nucleo) y peso atomico (suma del numero de protones y neutrones);
aparte de esa propiedad también tienen masa y un vector momento angular
intrinseco (espin), que consiste en una rotacion constante alrededor de un eje
perpendicular a la direccion de rotacion del nucleo y a una velocidad determinada.

El espin de los atomos se encuentra cuantizado a valores discretos, que dependen
del numero y peso atdmico del nucleo en particular, este tiene tres diferentes
valores: cero- semi-entero y entero. Un nucleo tiene spin cero si este se caracteriza
por tener un numero y peso atbmico par, o tiene spin entero si el nucleo presenta
un peso atdbmico par y un numero impar, y finalmente tiene un valor semi-entero si
tiene un peso atomico impar. El protio es un isotopo del hidrogeno; este nucleo se
caracteriza por tener un solo proton ademas de tener un espin %2 (semi-entero) y
un electrén. Los atomos con ndimero impar de electrones tienen un exceso de protones
los cuales se encuentran girando constantemente sobre su eje generando un campo
magnético. El cuerpo humano estda compuesto por un 63% de hidrégeno ademas de
carbono, oxigeno, magnesio y otros en menores proporciones, pero la proporcion de
interés se centra en el porcentaje del isotopo de hidrégeno que es el que se necesita para
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crear las imagenes del interior del cuerpo obtenidas por la técnica radiolégica Resonancia
Magnética.

Esta técnica se basa en el espin del proton del isotopo de hidrogeno, donde si se
considera un volumen de tejido compuesto de varios nucleos con espines
direccionados al azar; estos se van a anular los unos con los otros dando como
resultado una magnetizacién cero. Ahora si ese volumen de tejido es sometido a
un campo magnético externo direccionado; la reaccion de ellos es alinearse al
campo de forma paralela o anti-paralela figura (1.2); utilizando menor o mayor
energia para hacerlo, donde la alineacion predominante es la que necesita menor
energia.

Figura 1.1: Particula con su respectivo espin y momento magnético. [1]

N
Magnetic
Moment

@»vmmleus
S

La expresion que define esa energia de interaccidon esta definida por la ecuacién
(1.1), los signos positivo y negativo se deben al tener en cuenta los sentidos
paralelos y anti-paralelos; angulos iguales a 0 y 180 grados respectivamente

Epe =ZuB  (1.1)

Donde u es el momento dipolar magnético y B es el campo.

Los espines ademas de alinearse al campo se mueven alrededor de él en forma de
peonza, figura (1.3); movimiento que se le denomina precesion cuya frecuencia o
velocidad de giro depende de la intensidad del campo magnético, cuanto mas
intenso sea el campo mayor es la frecuencia de precesion la cual se puede calcular
por la ecuacidon (1.2) y se conoce como precesion Larmor , donde y es una
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constante de giro y By es la intensidad del campo magnético. La frecuencia se
mide en Hertz (Hz) y el campo magnético en Tesla (T). Esta frecuencia es
importante conocerla para la obtencion de las imagenes en la técnica.

w=yB, (1.2)

El objetivo inicial de someter el tejido al campo externo es obtener una
magnetizacion neta a partir de la alineacion de los espines con él, la alineacion en
la misma direccion se conoce como magnetizacion longitudinal, la cual se utiliza
para la obtencién de sehales en resonancia siendo no Optima para obtener
informacion de diferentes ccontrastes magnéticos del tejido que es lo que se busca
con la técnica.

Figura 1.2: Alineacion de los espines de forma paralela y anti-paralela con
referencia al campo magnético externo BO. [1]

/o .
/ spins nucleares
/ paralelos al campo
/ pon
)/ magnético

Y/, \
/ \  spins nucleares
\\ anti-paralelos al
/ \ campo magnético
LA\

Para obtener esos contrastes magnéticos se necesita que los espines pasen de un
menor estado de energia a un mayor estado de energia absorbiendo o emitiendo
fotones de energia hy, donde h, hace referencia a la constante de Plancky y a la
frecuencia de vibracion del fotdn. Pero no cualquier foton sirve para lograr esa
transicién, se necesitan fotones que estén vibrando a las frecuencias de radio
donde si se hace coincidir con la frecuencia de precesion de los espines que
conforman el tejido entran en un estado de resonancia logrando la disminucion de
la magnetizacion longitudinal y generando magnetizacion transversal al campo.
Con By apuntando en la direccion Z, las ondas de radiofrecuencia se generan
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mediante dos bobinas cuyos ejes apuntan en direcciones X y Y, las cuales se
alimentan por corrientes eléctricas alternas de frecuencia angular W, y en fase
figura (4). Debido a esas corrientes se genera un campo B; que gira alrededor de
Z que tiene como objetivo incitar a los espines a que precesen y Realicen la
transicion entre los estados de energia a un tiempo t = Wio donde @ obedece a un

angulo cualquieray w a la frecuencia de vibracion de las ondas de radiofrecuencia.
Matematicamente el campo B4 se define como se indica en la ecuacion 1.3.

B, (t) = By cos(wyt) i + Byisen(wyt)j (1.3)

Figura 1-3: Representacion de la precesion de los protones alrededor del campo. [1]
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Los valores « utilizados en la técnica son de 90° y 180° los cuales tienen como
funcién llevar los espines a los niveles de menor y mayor energia. En el momento
en que este campo deja de actuar, los espines dejan de precesar volviendo a su
estado de equilibrio liberando parte de esa energia tomada como corriente eléctrica
denominada sefial de resonancia magnética o eco, captada por una antena para
cuantificar los tiempos que demoran en precesar los espines; tiempos
denominados de relajacidon y son estos los que dan el contraste de los tejidos en
la técnica. Existen dos tiempos de relajacion: uno conocido como tiempo de
relajacion longitudinal T1 y tiempo de relajacion transversal T2, los cuales miden la
magnetizacion de los espines tanto longitudinal y transversal al enviar los pulsos
de radiofrecuencia de 90° y 180°. Estos dos tipos de magnetizacién se presentan
al mismo tiempo, el T1 mide cuando se ha recuperado el 63% de la magnetizacion
longitudinal original y T2 mide cuando ha decrecido el 37% de la magnetizacion
transversal.

Ademas, a esto se le suma otro tipo de tiempo llamado tiempo de eco (TE), el cual
se define como el tiempo que transcurre entre la aplicacion del pulso de
radiofrecuencia y la captacion de la sefal de resonancia o eco, factor importante
en la generacion de las diferentes secuencias existentes. La sefial obtenida suele
ser deébil debido a que proviene de ese pequefio exceso de protones que
inicialmente se alinearon paralelamente al campo magnético, por lo tanto, es
necesario repetir las mediciones varias veces para obtener datos significativos y
poder reconstruir una imagen con valor clinico. Por eso es necesario utilizar varios
pulsos de radiofrecuencia en los angulos de 90° y 180°, el tiempo que mide esa
secuencia de pulsos se denomina tiempo de repeticion (TR).

1.1 Secuencias en Resonancia Magnética

La resonancia magnética considera varias secuencias, donde se encuentran
diferentes parametros técnicos que se pueden modificar con el objetivo de lograr
un contraste diferente entre los tejidos, es decir, informacién acerca de T1 o de T2.
Los mas comunmente manipulados son: el tiempo de repeticion, el tiempo de eco
y el angulo de deflexion de la magnetizacion. Existen dos secuencias bésicas a partir
de las cuales se han modificado los parametros para crear las secuencias que se manejan
en él ahora. Estas secuencias se conocen como spin echo y gradiente de echo. Lo
importante aqui es entender que, sea cualquiera que se maneje, las imagenes que se
pueden obtener estan igualmente potenciadas en T1, en T2 o en densidad de protones
(Jacobs,2007,27).
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1.1.1 Secuencia Spin Echo (SE)

La secuencia SE, se caracteriza por enviar un pulso de 90° inicialmente para
excitar los nucleos contenidos en un volumen de tejido; donde se deja transcurrir
un tiempo de eco y medio TE/2 para que los nucleos se relajen y los espines se
desfasen, seguido de esto se envia un pulso de 180° para que se invierta la
posicion de los espines con respecto al campo magnético; al transcurrir un TE/2
nuevamente se recoge la sefal. Después de un TR se vuelve a repetir el proceso.

Figura 1-5: Esquema de la secuencia SE. [1]

< TR '
— TE/2 —4— TE)2— ]
180° |
90° a ; o
' 1
[ i
R I = 5 ] >
S TE %
Senal AvA'AA” A“A'A'A N
Wy ,VVV t

Al analizar lo que ocurre en
la secuencia se puede predecir el comportamiento de los espines tras la aplicacion
de los pulsos, en la figura (1.5) se esquematiza el evento de lo que se podria
observar. Al enviar el pulso de 90°, la magnetizacién M del volumen de tejido se
invierte sobre el plano transversal y los espines se ponen en fase (evento a);
seguidamente por la variacion del campo magnético local percibido por los
nucleos, cada uno empieza la relajacion a una frecuencia caracteristica lo que
ocasiona que unos nucleos se adelanten o atrasen. Estos cambios se presentan
debido a irregularidades en la homogeneidad del campo magnético externo y por
las interacciones con el entorno bioquimico (interacciones espin-espin). En la
figura (1.6) se aprecia con la letra A el nucleo que se retrasa (sentido anti horario)
y con la letra B el nucleo que se adelanta (sentido horario), transcurrido el tiempo
TE/2 estos nucleos presentan un desfase (evento b) donde se tiene como resultado
la disminucién en la magnetizacion inicial M. Ahora transcurrido un tiempo TE/2
se envia el pulso de 180° el cual ocasiona que los espines se inviertan con respecto
al campo magnético, en donde se aprecia que los espines A y B invierten su
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posicion (evento d), el valor de la magnetizacién es el mismo. Ahora bien después
de ese cambio de posicion los espines se refasan; lo que significa que Ay B se
acercan y finalmente transcurrido un TE/2, los espines nucleares se van a
encontrar en la posicion inicial, es decir, en fase (evento e).

La sefal recogida de esta secuencia se denomina eco teniendo en cuenta la
similitud de la inversion de los espines con el fendmeno de la reflexion de las
ondas. Al recoger la sefal, la magnetizacién se relaja y al cabo de un TR se vuelve
a dar la secuencia. EI TR en esta secuencia es mucho mayor que él TE,
caracteristica por la cual se da una posibilidad util en la practica y es la obtencion
de varios ecos dentro de un mismo TR, luego, se podria hablar de una imagen
obtenida en el segundo o en el enésimo eco, ver figura (1.6). La potenciacién de
la imagen de esta secuencia se regula por TRy TE. Por lo tanto, se deben tener
las siguientes consideraciones: en las imagenes estan presentes factores como
la densidad protonica (D), T1y T2, cuanto mayor es el TE, mayor es la potenciacion
en T2,y cuanto menor es el TR, mayor es la potenciaciéon en T1.

Figura 1-6: Formacién de un eco en secuencia SE. [1]
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Tabla 1-1. Potenciacion de las imagenes SE

 TrEcoto [TElao

TR corto Imagen Contraste
potenciada  mixto
T1
Imagen Imagen
potenciada D potenciada en
T2

1.1.2 Secuencia Espin Eco Potenciada en T1

Las imagenes potenciadas en T1 se obtienen usando tiempo de repeticidon y tiempo
de eco cortos. Aqui se tiene en cuenta que durante la relajacion de los nucleos de
hidrogeno, estos liberan el exceso energético y una vez terminada la relajacion, el
vector magnetizacion recupera su valor inicial alineado con el campo magnético.
Por consiguiente, el estudio de la relajacion longitudinal da informacién de la rapidez
con la cual se alcanza de nuevo el estado inicial. La relajacion longitudinal tiene
forma de una funcidn exponencial creciente regulada por una constante de tiempo
expresada en milisegundos llamada T1, ver figura (1.7). Cuanto menor es el valor
de esta mas rapidamente se alcanzara el estado de equilibrio, es decir, la relajacion
es mas rapida y por consiguiente un T1 corto corresponde a una liberacién rapida
de energia.

El T1 se conoce como el tiempo de relajacidn; y los valores de este dependen del
campo magnético principal By debido a que este impone la banda de frecuencias
de trabajo, y por tanto en un mismo medio la eficacia de la relajacion varia.
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Figura 1-7: Funcion exponencial creciente de la relajacion longitudinal. [1]

LONGITUDINAL (M,)

Ademas, el valor de T1 también es fuertemente dependiente del tipo y movilidad
de las moléculas con las que el hidrégeno se relaciona. Se comprende que segun
sea el entorno molecular con que el nucleo de hidrégeno se correlaciona, existe
una mayor o menor facilidad en la liberacion energética. En las moléculas
intermedias como los lipidos, la manera mas frecuente es la liberacion de energia
intramolecular, (la energia absorbida por el nucleo de hidrogeno se libera a la
propia molécula en forma de energia de vibracidn, rotacién o cinética). Por ello, la
liberacion energética esta muy facilitada, y en consecuencia tienen un T1 corto. En
contraste, en las moléculas de agua el proceso de liberacién energética depende
de la facilidad de correlacionarse con otras moléculas que puedan absorber la
energia. Los medios en los que el hidrégeno forma parte de moléculas pequefas y
moviles como el agua libre, ofrecen dificultades para que el hidrégeno libere su
energia. Cuando el agua forma parte de las capas de hidratacion de las moléculas
su posibilidad de relajacion aumenta y su T1 disminuye.

Por esta razon tiempos de relajacidn muy cortos, como la grasa, aparecen con alta
intensidad de senal con respecto a aquellas con tiempos de relajacion mas
prolongados, como el agua o el liquido cefalorraquideo que presentan baja
intensidad de sefal. Asi mismo la sustancia blanca del cerebro por ser rica en grasa
se presenta con mayor sefial.

A continuacion se presenta una escala de grises en una imagen estandar
potenciada en T1.
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Figura 1-8: Tono de grises para una imagen en T1. [1]
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1.1.3 Secuencia Espin Eco Potenciada en T2

Las imagenes potenciadas en T2, a diferencia de las potenciadas en T1 se obtienen
usando tiempo de repeticion y tiempo de eco largos. Aparte de la informacion sobre
la facilidad en la relajacion energética que suministra la relajacion longitudinal (M),

se puede obtener otra informacion relacionada con la estructura bioquimica del
medio, estudiando las variaciones con el tiempo de la componente sobre el plano
transversal x,y de la magnetizacion durante la relajacion o Relajacion transversal

(My,y)-

Cuando MX,y es igual a cero, implica que el vector magnetizacion se ha alineado

sobre el eje Z con el campo magnético principal. El vector magnetizacidén no es mas
que la expresién resultante del comportamiento de los espines nucleares
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contenidos dentro de un véxel. Cuando MX,y es cero, significa que los espines

nucleares han alcanzado su orientacion al azar. Al representar sobre el plano
transversal la evolucidn de la proyeccion de los espines con el tiempo después de
un pulso de 90°, se observa que inmediatamente después del pulso estaban en
fase, a medida que pasa el tiempo, esta coherencia se va perdiendo, desfasandose
progresivamente, debido a las diferencias en los campos magnéticos que
individualmente perciben los nucleos del voxel.

Durante la relajacion, cada nucleo libera un exceso energético a una frecuencia
que depende del campo magnético que localmente percibe, tal como expresa la
ecuacion de Larmor. El valor del campo magnético percibido por el nucleo, aparte
del campo magnético externo, depende del entorno bioquimico en que se
encuentra ya que todas las cargas eléctricas en movimiento de su entorno
modifican localmente el valor del campo magnético. Esta influencia del entorno
bioquimico se conoce como interaccidon spin-spin. Si los nucleos de H de un voxel
estuvieran totalmente aislados (interaccion spin-spin nula) y percibieran
unicamente el campo magnético externo creado por el iman y suponiendo que su
valor fuese perfectamente idéntico en todo el voxel, todos los nucleos de H
liberarian su energia a la misma frecuencia y el proceso de relajacion seria muy
sincrénico o coherente. Por el contrario si los nucleos de H del véxel forman parte
de radicales quimicos distintos, los campos localmente percibidos son ligeramente
distintos (interaccion spin-spin no nula) lo que origina que cada nucleo libere la
energia a frecuencias distintas originandose una relajacion asincronica o
incoherente.

El sincronismo en la relajacion del voxel depende por tanto de las
heterogeneidades del campo magnético externo en el voxel y de caracteristicas
tisulares internas, funcion de la composicion y estructuracion molecular en el voxel.
En particular es importante la presencia de iones que puedan alterar localmente el
campo magneético percibido por los nucleos de H creando variaciones de la
susceptibilidad magnética y si la influencia de estas cargas eléctricas actuan
siempre de la misma forma sobre los nucleos o actuan de forma aleatoria. En el
agua libre debido a la movilidad de las moléculas, la resultante promedio de las
variaciones magneéticas locales es practicamente nula, con lo que la interaccidn
spin-spin es de escasa trascendencia y tendremos una gran coherencia en la
relajacion. Por el contrario, en los tejidos en los que el agua es basicamente ligada,
los nucleos percibiran campos magnéticos distintos en funcion de las diferentes
estructuras bioquimicas de sus alrededores lo que implicara una gran incoherencia
(interaccion spin-spin elevada) en la relajacion de los nucleos, el espectro de las
frecuencias de relajacion del agua ligada es muy amplio, lo que implica una gran
incoherencia y que la senal del agua ligada en el voxel se amortigle rapidamente
y no se capte en la antena receptora, Es por ello que la senal refleja basicamente
la relajacion del agua libre.
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Cuando se tiene en cuenta la coherencia en la relajacion de los nucleos de H del
agua libre se tiene que considerar los factores que pueden intervenir. Basicamente
el propio movimiento browniano implica por un lado un continuo cambio de
orientacion lo que origina diversas interacciones spin-spin. Por otro lado el
movimiento de difusién de la molécula movil del agua libre que permite el
desplazamiento y por tanto el hecho de que los nucleos de H se encuentren en
microcosmos magneticos distintos y por tanto el movimiento de difusion favorece
el asincronismo.

El sincronismo en la relajacion nuclear del voxel se observa estudiando la relajacion
transversal My y. En efecto, si dentro del voxel los nicleos tienen una relajacion

incoherente, cada nucleo emite a frecuencias distintas. Los espines de los nucleos
que emiten a frecuencias mas elevadas procesan a frecuencias mas elevadas y en
consecuencia las proyecciones sobre el plano transversal de sus espines, se
adelantan respecto a los que emiten a frecuencias mas bajas. Ello origina que el
plano transversal se alcance rapidamente la orientacion al azar. Por el contrario si
dentro del voxel la relajacion es muy coherente, todos los nucleos liberan la energia
a frecuencias muy similares, lo que origina un gran sincronismo y muy poco
desfase. En consecuencia se tardara mucho en que los espines alcancen la
orientacion al azar y por tanto el vector magnetizacion se verticalize.

La evolucion de la magnetizacién transversal con el tiempo hasta que se anula,
corresponde a una sinusoide a la frecuencia de relajacion, amortiguada por una
exponencial decreciente. Este decrecimiento exponencial de la envolvente esta
regulada por un parametro que se llama T2* si se consideran todos los factores
que influyen sobre el asincronismo de los nucleos o T2 si no se consideran ni la
influencia de las heterogeneidades del campo magnético externo ni las variaciones
locales magnéticas que actuan de forma fija sobre los nucleos. Por tanto T2 indica
el asincronismo de los nucleos del voxel durante la relajacion debido a las
influencias spin-spin aleatorias que dependen de la composicion y estructuracion
propias del tejido. Si se considera un campo externo perfectamente homogéneo y
un tejido sin variaciones magnéticas locales fijas, el T2 coincide con el T2*. Por lo
general el T2* siempre es menor que el T2 ya que cuando se contemplan todas las
causas que pueden producir asincronismo la relajacion es mucho mas incoherente.

Si se considera unicamente la relajacion transversal de la magnetizacion en el

voxel, como originada unicamente por los factores que intervienen en T2, la
envolvente exponencial que regula el decrecimiento responde a la ecuacion.

—t
M, ,(t) = Mgy e (1.4)

La constante T2 recibe el nombre de tiempo de relajacion spin-spin o tiempo de
relajacion transversal ya que viene determinada por la proyeccion de la relajacion
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sobre el plano x,y; esta se expresa en ms. Una curva de magnetizacion que
decrece rapidamente, implica un valor de T2 bajo, indicando un gran asincronismo
en la relajacion (alta influencia spin-spin), ver figura (1.9).

Figura 1-9: Decrecimiento de sefiales en la magnetizacion transversal en dos
voxeles.[1]

Se puede obtener una imagen en la que el contraste entre los voxeles potencie la
diferencia en los valores de T2. La imagen potenciada en T2 da una idea, a través
del sincronismo en la relajacién de la estructuracion molecular en el voxel. En una
imagen potenciada en T2, la intensidad de la sefial es directamente proporcional al
valor del T2. Es decir, a mayor sefial mayor coherencia en la relajacion, menor
influencia entre nucleos y mayor desestructuracion.

Los liquidos en reposo tienen una alta sefal de resonancia en imagenes
potenciadas en T2. Una imagen en la que los liquidos aparecen en alta sefial se
identifica que es potenciada en T2. Cuanto mayor sea la intensidad de los liquidos
tanto mayor es la potenciacion en T2. Si laimagen que se obtiene no esta corregida
de las heterogeneidades del campo magnético externo ni de los efectos de las
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variaciones de susceptibilidad fijas, se obtendran imagenes potenciadas en T2*
siempre que los liquidos aparezcan hipertensos.

En la figura (1.10), se presenta una escala de grises para identificar imagenes
potenciadas en T2.

Figura 1-10: Escala de grises para imagenes potenciadas en T2. [1]
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1.1.4 Secuencia Gradiente Echo

En esta secuencia se adquieren sefiales o ecos sin la aplicacion de pulsos de 180°
después de un pulso inicial de 90% en lugar de esto, se invierte sucesivamente la
polaridad del campo magnético externo al que esta siendo expuesto el tejido. Este
proceso se denomina adquisicion de ecos por inversion de gradientes. Es una
técnica iniciada con un pulso similar al usado en la secuencia spin echo, pero de
menor duracion, lo que produce una orientacién de los campos magnéticos de los
atomos en precesion y se modifica en un angulo menor de 90°. En esta secuencia
el parametro a tener en cuenta es el angulo de deflexion «, de la magnetizacion
porque es mas importante que el tiempo de repeticién y el tiempo de eco para
determinar el tig)o de informacion que se pretende obtener. En general, los angulos
mayores de 45" proporcionan informacidn potenciada en T1 y los pequefos (menos
de 30°) tienen muy bajo impacto T1. Ver Figura (1.11).

Figura 1-11: Esquema de la secuencia GRE. [1]
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1.1.5 Secuencia de Difusion

La secuencia de difusiéon en RM, se caracteriza por ser una secuencia funcional
que complementa las secuencias convencionales para elevar la capacidad
diagnostica, y hacerla mas asertiva en las diferentes enfermedades patoldgicas.
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La fisica de la difusion se explica teniendo en cuenta tres parametros: el primero,
asociado al desplazamiento aleatorio que realizan las moléculas de agua en el
tejido vivo como respuesta a una energia térmica (difusion molecular).
Seguidamente, después de ese movimiento se considera un cambio de velocidad
tanto en magnitud como en direccion generando un tipo de movimiento aleatorio
llamado movimiento Browniano, y finalmente, esas moléculas realizan una
trayectoria que varia. El promedio del desplazamiento neto en un determinado
tiempo (mm?s) es cuantificado mediante un coeficiente llamado coeficiente de
difusion (ADC).

La secuencia de difusion demuestra graficamente los diferentes desplazamientos
de los protones principalmente asociados al agua contenida en el interior de los
tejidos, representando la longitud media recorrida por dichas moléculas, conocida
como imagen de difusion (DWI).

Las secuencia de difusidn esta fundamentada en la secuencia convencional Espin
Echo (SE) ponderada en T2, pulso de radiofrecuencia de 90° , seguido por otro
pulso de radiofrecuencia de 180°. Teniendo en cuenta la secuencia Stejskal y
Tanner; ver figura (1.12), aqui se aplica a esa secuencia un par simétrico de
gradientes de valor G con polaridad opuesta antes y después del pulso de 180°.
Se logré asi una medida de la difusion de las moléculas de agua, efectos
demasiado insignificantes para la RM convencional.

Figura 1-12: Diagrama de Stejskal —Tanner para el calculo de la difusion. [1]

180

Stejskal- Tanner
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* Formacién de la Imagen en difusion

La imagen en difusion se genera en el instante después de aplicar un pulso de
excitacion donde las moléculas de un volumen se encuentran en la misma fase.
Cuando a ese volumen se le aplica un gradiente, las moléculas se desfasan en
diferente grado dependiendo de su posicion; después se aplica otro gradiente mas;
opuesto y de la misma magnitud, volveran a la fase aquellos protones que se
encuentran en la misma posicion (difusion restringida). Ademas, las moléculas
que tienen gran movilidad no podran recuperar su fase completamente después de
la aplicacién de ese segundo gradiente. Los dos pulsos de gradiente aplicados
estan separados por un intervalo de tiempo At, y la duracion de esos pulsos se
puede graduar por un valor identificado como sigma §.

La ecuacion (1.5) permite relacionar la sefal de la imagen potenciada en difusion
(S) con una imagen potenciada en T2 no sensibilizada a la difusién Sy descrita por
Stejskal y Tanner es:

S= Sye P (1.5)

donde D es el coeficiente de difusion y en este trabajo se referencia como ADC, y
b es el conocido valor que depende de los gradientes de difusion aplicados. La
seleccion del factor b adecuado tiene una influencia decisiva en las imagenes
resultantes porque aporta en la descripcion de la potenciacion. Elvalor b, se define
mediante la siguiente expresion:

b= y2G26%(A-2) (1.6)

Donde G es la amplitud del gradiente, y es la constante giromagnética del proton,
é es la duracion del pulso del gradiente y A representa el intervalo de tiempo de la
aplicacidn de los pulsos de gradiente. Una vez se defina b y obteniendo las sefiales
Sy Sp, se puede calcular D. El valor b determina inversamente cuanta contribucion
T2 tiene la imagen obtenida, para lo cual es necesario disponer de una imagen
basal (So, b= 0 s/mm?) porque la intensidad del véxel depende del movimiento
molecular del agua y del contraste T2 del propio tejido.
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1.1.6 Equipo de Resonancia Magnética

Un equipo de resonancia magnética es un conjunto de componentes mecanicos,
eléctricos y electronicos conformado por los siguientes elementos: un iman, un
sistema de bobinas compensadoras, un sistema de bobinas de gradiente y un
sistema de bobinas receptor y emisor conocido como sonda de radiofrecuencia.

= El iman es el componente mas importante del equipo y genera el campo
magneético externo, su potencia es medida en Teslas (T). El iman de los
diferentes proveedores de equipos de resonancia magnética tiene una
caracterizacién variada. Este se caracteriza por ser abierto o cerrado, por
generar un campo bajo menor 0,5 T, de campo medio (0,5-1,0 T) y de alto
campo (1,0-3,0 T), ademas, por su composicibn se conocen como
permanentes o electroimanes, estos ultimos son generados por corriente
eléctrica y se clasifican como resistivos y superconductores. Necesitan
refrigeracion, donde usualmente se utiliza agua o Helio liquido. EIl iman
permanente es aquel fabricado por materiales modernos faciles de imantar.
Por ejemplo, las ceramicas, que son ligeras y capaces de producir campos
hasta de 0,3 T. En la resonancia se disponen varios bloques ceramicos
pero el campo generado no es muy uniforme y no muy 6ptimo para la
obtencion de las imagenes a pesar de ser de bajo costo y tampoco genera
gastos de mantenimiento. Eliman resistivo es un iman fabricado por espiras
de alambre. El alambre utilizado es un muy buen conductor pero con una
resistencia pequefa por eso su nombre. En los equipos de resonancia se
utilizan varias bobinas grandes (generalmente 4) con diametro de
aproximadamente 1,5 metros dispuestas concéntricamente. La resistencia
baja hace que se produzca una gran cantidad de calor debido a la alta
intensidad de corriente que atraviesa las bobinas, por ello, se requiere un
sistema de refrigeracion.

El campo generado por este tipo de bobinas hace que se atraigan las unas con las
otras, luego, es necesaria una estructura rigida para reducir la distorsion
mecanica, la corriente de potencia que las alimenta es de casi 8 KW.

El iman superconductor esta fabricado por bobinas hechas con aleaciones
metalicas que se comportan como conductores perfectos cuando se someten a
enfriamiento hasta una temperatura de 10°K (-263 °C); esto ocasiona la no
resistencia al paso de una corriente. Las aleaciones metalicas se comportan como
conductores normales a temperatura ambiente, pero cuando se someten a
temperaturas muy bajas o criogénicas se convierten en superconductoras.
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Estos imanes tienen ventajas frente a los imanes resistivos, principalmente estos
no presentan disipacion de calor y al no presentar resistencia no pierden energia
eléctrica la cual se aprovecha completamente. Ademas, no requieren sistemas de
refrigeracion por agua ni grandes suministros de potencia. Estos imanes pueden
producir campos magnéticos hasta de 4 T, aunque su uso comercial en IRM se
limita a 1,5 T. Un requisito fundamental del iman en el resonador es la
homogeneidad del campo magnético, y para alcanzarla las bobinas
compensadoras ajustan la corriente y la polaridad.

» Las bobinas compensadoras se definen como un conjunto de espiras
circulares enrolladas donde puede fluir una corriente eléctrica la cual genera
un campo interno y externo en la bobina, tangentes en cada punto de las
circunferencias imaginarias cuyo centro es el alambre conductor. La
magnitud de los campos decae inversamente proporcional al radio de cada
espira y se calcula por la ley de Ampere, la suma total de todas las espiras
crea en el interior un campo magnético uniforme y constante. Las bobinas
compensadoras se encuentran en un tambor ubicado en la abertura principal
del iman, conformado por hasta treinta espiras enrolladas cada una con su
propio suministro de potencia; su funcionamiento es el mismo de una bobina
comun. La figura (1.13) muestra la disposicion de estas bobinas.

Figura 1-13: Arreglo de bobinas compensadoras.[9]

SUMINISTROS DE POTENCIA

Las bobinas de gradiente se encargan de generar el campo magnético gradiente
necesario para realizar el mapeo espacial de la sefial proveniente de los tejidos
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sometidos al campo magnético principal Bo. Ademas, se caracterizan por ser tres
tipos de embobinados moviles los cuales proporcionan los incrementos lineales de
campo magnético en las diferentes direcciones espaciales X,Y y Z; con el fin de
obtener los diferentes cortes. Cuando el campo magnético de gradiente Z esta
activado, el pulso de radiofrecuencia se sintoniza con precision, de forma tal que
los nucleos de hidrogeno de un corte determinado del paciente reciben energia. De
esta manera, si se desea obtener un corte coronario es necesario activar la bobina
de gradiente X, y para un corte sagital se activa la bobina de gradiente Y, y asi
sucesivamente. El disefio de estas bobinas es diferente de acuerdo con la
disposicion geométrica y la necesidad de los incrementos lineales de campo. En
la figura (1.14) se muestran las diferentes configuraciones de estas bobinas.

Figura 1-14: Configuraciones de las diferentes bobinas gradientes.[9]
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La bobina dispuesta en direccion X, esta conformada por cuatro espiras paralelas
en pares, en cada una de estas circula una corriente eléctrica de igual intensidad;
en el primer par de bobinas la direccidn de la corriente es en sentido contrario con
respecto de la una a la otra. Lo mismo sucede para el siguiente par de bobinas.
Tan solo llevan la misma direccion de corriente las bobinas contiguas que son las
dispuestas en la direccion Y las cuales estan conformadas por cuatro circuitos de
alambre conductor disefiados en forma rectangular arqueados en los extremos mas
pequefios, cada par de circuitos estan configurados en forma paralela uno en
contra del otro y alrededor del cilindro de soporte. Finalmente, las bobinas
dispuestas en direccion Z son dos espiras circulares donde circula corriente
eléctrica de la misma intensidad pero en sentidos opuestos, las cuales se pueden
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mover a lo largo del eje de referencia; alejandose o acercandose una con respecto
a la otra.

El embalaje de las tres bobinas de gradiente esta contenido en un soporte especial
que permite la movilizacion de las bobinas a lo largo y alrededor del mismo Figura
(1.15).

Figura 1-15: a,b) sistema integrado de bobinas de gradiente.[9]
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* La sonda de radiofrecuencia se compone de una bobina de radiofrecuencia
la cual produce un campo magneético B4, necesario para que los espines de
la materia roten 90°, 180° , u otro valor seleccionado segun la secuencia de
pulsos. Se caracteriza por tener doble funcionalidad, la primera es transmitir



Optimizacién de Protocolos de resonancia Magnética en imagenes de Cerebro

34

pulsos de radiofrecuencia, y la segunda es detectar la respuesta de los
espines de la materia via la magnetizacion transversal la cual induce un
voltaje en la bobina (bobina antena). Esta se encuentra ubicada dentro de
las bobinas de gradiente y lo mas cerca del paciente. En la figura (1.16) se
muestra cdmo se ubica la bobina de radiofrecuencia en el sistema de
bobinas secundarias.

Esta antena emisora y receptora a su vez esta compuesta por diferentes tipos de
embobinados los cuales forman circuitos especiales encargados de generar la
sefal de radiofrecuencia necesaria para producir la resonancia en la materia
(bobinas transmisoras); ademas de recibir las sefiales generadas por la materia
en la transicion fuera de la resonancia (bobinas receptoras).

Figura 1-16: Sistemas de bobinas secundarias. [9]

BOBINA DE RF

BOBINAS DE GRADIENTE BOBINAS COMPENSADORAS

El funcionamiento de las bobinas transmisoras se debe principalmente a la
corriente eléctrica oscilante o alterna. Una bobina debe resonar o almacenar
energia de forma optima a la frecuencia de Larmor de los nucleos de la muestra en
estudio. Todas las bobinas de un equipo de resonancia se componen de un
inductor o un conjunto de elementos capacitivos. La frecuencia de resonancia de
una bobina de radiofrecuencia se determina por la inductancia (L) y la capacitancia
(C) del circuito de inductores y capacitadores. Esto se evidencia en la siguiente
ecuacion:
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1
2mVLC

(1.7)

La sonda de radiofrecuencia también considera dos tipos de circuitos externos;
circuitos de volumen y circuitos superficiales. Los primeros son los encargados de
estudiar zonas del cuerpo que abarcan un volumen determinado, por ejemplo, la
cabeza, el torax, la regidn abdominal, entre otros. Los circuitos superficiales son
los encargados de estudiar zonas de interés bien limitadas, por eso su
caracteristica importante de sensibilidad a la radiofrecuencia.

Existen varios circuitos de volumen. Uno conocido con el nombre de jaula de
pajaro, el cual se caracteriza por ser el mas homogéneo y se utiliza en estudios de
craneo, este tiene la doble funcidn transmisor-receptor logrando generar sefales
de radiofrecuencia a la mayor parte de la cabeza. El campo magnético asociado a
este circuito es perpendicular al campo principal Bo. El otro circuito de volumen es
conocido con el nombre de silla de montar, se caracteriza porque es capaz de
emitir pulsos de radiofrecuencia al paso de una corriente alterna. EI campo
magneético generado por este circuito también es perpendicular al campo principal
Bo.

= Diseno Espacial de Ubicacion del Equipo

Debido a que el resonador magnético es una maquina sensible a campos
magneéticos externos, el espacio donde se ubique debe estar construido con
materiales no magnéticos. De acuerdo con la consideracion anterior se destacan
algunos puntos: el concreto de las paredes debe estar acompafado por barras de
cloruro de polivinilo (PVC) en lugar de barras de hierro, el canal de tuberias
también debe ser de PVC, todas las entradas eléctricas deben poseer filtros
eléctricos para eliminar frecuencias de interferencias y por ultimo la iluminacion
debe ser de corriente continua. Ademas, dependiendo del disefio del equipo de
resonancia magnética es necesario tener en cuenta dos tipos de escudo: uno
electromagnético y otro magnético. El escudo electromagnético generalmente es
una malla de alambre conductor, dispuesto alrededor de la maquina para atenuar
las posibles interferencias electromagnéticas externas provenientes de los
sistemas electronicos comerciales los cuales pueden ser tan fuertes para
enmascararse en las débiles sefiales de la resonancia procedentes del paciente.
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El escudo magnético generalmente es un arrollamiento de material superconductor
con polarizacion inversa de corriente, y produce un campo magnético inverso que
sirve para reducir un campo producido fuera de la abertura principal donde se ubica
el paciente, el cual puede interferir ya sea; en el funcionamiento mecanico y
electronico de la sala, o puede distorsionar la homogeneidad de la porcion de
materia a estudio generando degradacion de la imagen, este campo se conoce con
el nombre de campo magnético marginal. En la figura (17) se presenta la
distribucion tipica de una instalacion de resonancia magnética.

Figura 1-17: Disefio de una instalacion de resonancia magnética. [9]
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2. MATERIALES Y METODOLOGIA

2.1 Diseno Metodolégico

Se realizé una busqueda minuciosa de estudios publicados y de bases de datos
electronicas, sin restriccion de fecha e idioma con las siguientes palabras clave;
correlacion de ADC y T2 en imagenes de resonancia magnética en cerebro.
Magnetic Resonance brain Imaging, ADC, T2 correlation, donde se encontraron los
tres articulos mencionados. Se estudio el protocolo de cerebro que sigue la unidad
de resonancia magnética del HDRV. Donde se evidencian 7 secuencias: una
secuencia sagital Spin Echo potenciada en T1, una secuencia Flair Axial, una
secuencia axial Spin Echo potenciada en T1, una secuencia T2 coronal, una
secuencia axial de difusién y una secuencia gradiente Echo potenciadaen T2". Se
tomaron 14 estudios de cerebro en pacientes con diferente diagnostico, con el
protocolo usual mas secuencias Axial Spin Echo potenciada en T2 con Tiempos de
Eco(TE) modificados; TE=97 ms, TE=123 ms, TE=150 ms y secuencia de difusion
axial con valores de b=0 s/mm?y b=1000 s/mm?. Este valor b determina el peso de
la difusion en la sefial de la imagen y esta definido por los gradientes sensibles a
la difusién. Para el analisis de las imagenes se utilizé el software Image J,
caracterizado de ser un programa de procesamiento y analisis de imagenes
digitales, se consideraron 6 regiones de interés (ROIs), tres en el hemisferio
derecho y tres en el hemisferio izquierdo en tejido sano; de sustancia gris,
sustancia blanca y liquido cefalorraquideo teniendo en cuenta el mismo corte para
todas ver figuras (18, 19, 20, 21, 22). EI Image J permite medir la intensidad de
la sefial para cada TE considerado en cada uno de las zonas ROI bidimensional.

Mediante el paquete estadistico R commander, software libre distribuido bajo
licencia publica general que sirve para programar analisis estadistico y grafico; se
trataron los datos estadisticamente utilizando un modelo lineal a la relacion senal
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(Ln S) versus TE, para asi obtener el T2 que caracteriza a cada relacion de las 6
zonas consideradas tomado de 1/m; (m= pendiente de la recta), y Ln de S versus
b (s/mm?), para el calculo de los ADC(mm?/s) (Coeficiente de Difusion).

El método estadistico utilizado se compone de dos fases. La primera fase
corresponde al calculo del coeficiente de correlacion r entre las variables ADC y T2
dado por la ecuacion

r=25_ (1)
ROESICH)

el cual mide el grado de asociacion entre las dos variables ADC y T2.

En la tabla 3.1 se presentan los valores del coeficiente de correlacion r de cada
una de las zonas de todos los 14 pacientes considerados.

En la segunda fase se realizo estimaciones en las 3 zonas del hemisferio derecho
e izquierdo relacionando todos los T2 y los ADC de cada una de ellas y de todos
los pacientes. Estas estimaciones arrojaron resultados estadisticamente
significativos presentados en la tabla 2. y a partir de esas estimaciones se obtuvo
el P value (valor de probabilidad) y el t- statistic (factor que determina una prueba
de hipodtesis, mediante una relacién significativa entre dos variables).

2.2 Materiales

Los estudios fueron realizados en un resonador de 1,5 T (Siemens Magnetom
Essenza), con tunel de exploracioén ultracorto de 145 cm, con iman superconductor
de 3,5 toneladas que se refrigera con Helio. Ademas de tener 25 Bobinas
integradas y 8 canales de radiofrecuencia.
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3. RESULTADOS

Se presentan imagenes de los cortes considerados en el estudio de uno de los
pacientes; mostrando las zonas a considerar delimitando los ROI, donde se mide
la intensidad de senal (S) para los diferentes valores de TE y b.

Figura 3-1: Corte axial de cerebro de paciente 1, secuencia de difusion b=0 s/mm2, ROI, Zona
Izquierda 1 (ZI1).
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Figura 3-2: Corte axial de cerebro de paciente 1, secuencia de difusion b=1000 s/mm2, ROI,
Zona lzquierda 3 (ZI3).

Figura 3-3: Imagen potenciada en T2, TE (97 ms), ROI; zona derecha 1 (ZD1).
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Figura 3-4: Imagen potenciada en T2, TE (123 ms), ROI, Zona derecha 2 (ZD2).

Figura 3-5: Imagen potenciada en T2, TE (150 ms), ROI zona derecha 3 ZD3.
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Seguido de la obtencion de los valores de T2 para cada una de las 6 zonas de los
14 pacientes se obtuvieron los coeficientes de Difusién (ADC), calculando la
pendiente de la grafica de la linealizacion del logaritmo natural de la sefial (Ln S)
versus los valores b (sf/mm?). En la tabla 3.2 se muestran los valores de ADC y T2
para cada una de las zonas del paciente 1. El resto de datos para los demas
pacientes se encuentran en el ANEXO A.

Para observar el comportamiento de los datos recolectados de los coeficientes de
difusion ADC y Tiempos de relajacion transversal T2, se presentan las
distribuciones estadisticas para cada zona. Donde se representa el valor medio de
cada variable junto con el valor minimo y maximo de cada uno, ademas de los
cuartiles.

Figura 3-6: Distribucion estadistica de datos ADC y T2 para ZD1.
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Figura 3-7: Distribucion estadistica de datos ADC y T2 para ZD2.
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Figura 3-8: Distribucion estadistica de datos ADC y T2 para ZD3.
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Figura 3-9: Distribucion estadistica de datos ADC y T2 para ZI1.
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Figura 3-10: Distribucion estadistica de datos ADCy T2 para ZI2.
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Figura 3-11: Distribucion estadistica de datos ADCy T2 para ZI3.:

Tabla 3-1 Valores de coeficiente de difusién y T2 para el paciente 1.

ADC/[10°mm?/2]

14

1.24

1.0+

0.8

0.6 4

0.0

PACIENTE 1
ZONA ADC(mm?/s) T2(s)
Media+-desviacion estandar
ZD1 0,084+-0,65 0,387
ZD2 0,216+-0,061 0,299
ZD3 0,168+-0,048 0,283
ZI1 0,057+-0,451 0,414
Z12 0,232+-0,051 0,321
ZI3 0,130+-0,048 0,384

Para encontrar la relacion que hay entre los valores ADCy T2, se calculd el valor

de correlacion r de las zonas derechas e izquierdas de los 14 pacientes, valores

gue se encuentran en la tabla 3.2
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Tabla 3-2: Factores de correlacion r entre ADC y T2 de cada una de las zonas de
los 14 pacientes.

FACTOR DE CORRELACION r ZONA
ADC (mm°“/s) contra T2 (s)
-0,438 ZD1
-0,271 ZD2
-0,218 ZD3
-0,460 ZI1
-0,153 ZI2
-0,091 ZI3

Finalmente se estiman los modelos de regresion lineal simple. Se realizaron seis
estimaciones sobre los datos de T2 y ADC de las tres zonas derechas y las tres
zonas izquierdas de cada uno de los pacientes determinando el p value y el t-
statistics para cada una de ellas. Los valores obtenidos se presentan en la tabla
3.3.

Tabla 3-3: Valores de probabilidad encontrados al relacionar ADC contra T2 de
cada una de las zonas de los 14 pacientes.

ZONA MODELO t-Statistic P -value
7ZD1 ADC={(T2) 4.55 0.0007
7D2 ADC={(T2) 2.36 0.0359
7D3 ADC={(T2) 3.02 0.0105
711 ADC={(T2) -16.68 0.0000
712 ADC={(T2) -3.19 0.007

713 ADC={(T2) 6.88 0.0000




Optimizacién de Protocolos de resonancia Magnética en imagenes de Cerebro

47

4. ANALISIS DE RESULTADOS

Se necesita comprender que la intensidad de sefal que se observa en la secuencia
de difusidn es un compuesto entre la difusion misma y el tiempo de relajacion T2
del tejido. Para estudiar la relacidn que hay entre esas dos magnitudes, fue
necesario correlacionarlas mediante el coeficiente de correlacion r, el cual es una
medida del grado de asociacion entre ellas y las cuales fueron encontradas desde
la pendiente de la linea del logaritmo de la intensidad de sefal para los TE
escogidos (97,123, 150 ms) y los dos valores b escogidos entre 0 y 1000 s/mm?.

Los valores de r estan en el rango de -1 <r <1 donde pueden ser positivos o
negativos, de acuerdo a los datos obtenidos en la tabla 3, se analizé que la
correlacion entre estas dos magnitudes es negativa lo que significa que la
covariancia de ambas variables tiene un sentido inverso; a valores altos de ADC
le corresponderan valores bajos de T2 o a valores bajos de ADC le corresponderan
valores altos de T2.

De acuerdo a las estimaciones que se presentan en la tabla 3.3, se encuentra que
el valor de probabilidad es menor que el p<0,05, siendo esto favorable por qué se
puede considerar que las dos variables se correlacionan de manera directa, y a la
hora de un estudio imagenoldgico, la imagen potenciada en T2, brinda la misma
informacion que la secuencia de difusion, con la ventaja de ofrecer mejor resolucion
y contraste.

En los graficos de distribucion estadistica de cada una de las zonas, se evidencia
que el valor medio de ADC esta en un rango de 0.3<ADC<1.2 mm?/s y T2 entre
0.2<T2<0.8s, presentando una media de 0.4 s, valores que no se pueden comparar
ya que el unico articulo donde relacionan las dos variables en cerebro se realiza en
tejido enfermo. “Quantitative apparent diffusion coefficients and T2 relaxation times
in characterizing contrast enhancing brain tumors and regions of peritumoral
edema”.
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5.CONCLUSIONES Y DISCUSION

5.1 CONCLUSIONES

5.1.1 En este trabajo se encontro correlacion entre ADC y T2, para tejido sano de
cerebro, de acuerdo a que se encontraron valores de probabilidad menores p<
0,05, eso se podria traducir que la técnica potenciada en T2 y difusién en imagenes
brindan la misma informacién, ya que en los articulos citados no se encuentran
diferencias entre esas dos variables, considerando tejidos normales y enfermos.

5.1.2. La correlacion de las variables es significativa, pero no es suficiente para
optimizar el protocolo, faltaron mas variaciones de TE para tener varios rangos de
resolucion en la imagen.

5.1.3.Se propone para estudios futuros realizar mediciones en tejido sano y
enfermo para poder intercomparar las correlaciones de mas resoluciones de
imagen.

5.2 DISCUSION

Las imagenes ponderadas en T2 ofrecen mejor calidad de imagen en comparacion
con la imagen de difusion.

Sin embargo, las imagenes de difusion son un componente importante para apoyar
diagndstico en enfermedades cerebrales segun el articulo “Oh, J., Cha, S., Aiken,
AH., Han, ET., Crane, JC., Stainsby, JA., Wright, GA., Dillon, WP., y Nelson, SJ.
(2005). Quantitative apparent diffusion coefficients and T2 relaxation times in
characterizing contrast enhancing brain tumors and regions of peritumoral edema.
Journal of magnetic resonance imagin 21(6)”
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Se propone un estudio para medir esas dos variables tanto para tejido sano como
para tejido enfermo y hacer una comparaciéon de la variacion de ADC y T2, para
evidenciar la importancia de la difusion en el diagndstico de las neoplasias

Dada la alta correlacion en estas zonas estudiadas entre el ADC y el T2, y debido
a las ventajas de las medidas de T2 (menor dispersion de datos, por lo tanto mejor
robustez de los resultados y mejor calidad de imagen), se recomienda reevaluar el
uso de las imagenes de ADC para diagndéstico en estos casos concretos.
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A. AneXxo: Eneste apartado se presenta las tablas con los
valores de los coeficientes de difusion ADC y T2, para los 13
pacientes considerados en el estudio.
PACIENTE 2 PACIENTE 3
ZONA  ADC(mmYs) T2(s) ZONA  ADC(mm’s) T2(s)
Media+-desviacion Media+-desviacion
estandar estandar
7Z.D1 0,390+-0,04 0,348 7D1 0,111+-0,069 0,337
7D2 1,081+-0,54 0,362 7D2 0,147+-0,057 0,868
7ZD3 1,206+-0,44 0,313 D3 0,134+-0,043 0,541
Z1 0,302+-0,362 0,361 711 0,075+-0,146 0,569
7 0,834+-0,054 0,353 12 0,154+-0,062 0,179
713 1,276+-0,447 0,504 713 0,106+-0,043 0,546
PACIENTE 4 PACIENTE 5
ZONA ADC(mm?/s) T2(s) ZONA ADC(mm?/s) T2(s)
Mediat-desviacion Media+-desviacion
estandar estandar
7D1 0,336+-0,51 0,41 ZD1 0,248+-0,080 0,230
7ZD2 0,572+-0,237 0,535 ZD2 0,398+-0,070 0,231
7ZD3 0,426+-0,068 0,375 ZD3 1,208+-0,580 0,638
711 0,328+-0,364 0,434 ZI1 0,282+-0,085 0,358
712 0,572+-0,078 0,434 712 0,586+-0,070 0,325
713 0,63+-0,026 0,384 713 1,04+-0,630 0,342
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PACIENTE 6 PACIENTE 7
ZONA ADC(mm®/s) T2(s) ZONA ADC(mm®/s) T2(s)
Media+-desviacion Media+-desviacion
estandar estandar
ZD1 0,080+-0,06 0,345 ZD1 0,147+-0,05 0,461
7D2 0,066+-0,08 0,453 7D2 0,16+-0,04 2,945
7D3 0,164+-0,04 0,352 7D3 0,10+-0,058 1,104
711 0,088+-0,06 0,301 711 0,052+-0,045 0,402
712 0,221+-0,08 0,379 712 0,142+-0,048 0,558
713 0,194+-0,07 0,242 713 0,11+-0,056 0,930
PACIENTE 8 PACIENTE 9
ZONA ADC(mm?/s) T2(s) ZONA ADC(mm?/s) T2(s)
Media+-desviacion Media+-desviacion
estandar estandar

ZDh1 0,073+-0,035 0,351 Zp1 0,518+-0,065 0,303

7D2 0,09+-0,059 0,461 7D2 1,036+-0.042 0,469

7ZD3 0,184+-0,045 0,272 7D3 0,868+-0.053 0,408

711 0,071+-0,037 0,398 711 0,506+-0.045 0,231

712 0,154+-0.048 0,273 12 0,725+-0.032 0,239

713 0,15+-0,04 0,319 713 1,03+-0.058 0,495
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PACIENTE 10 PACIENTE 11
ZONA  ADC(mmYs) T2(s) ZONA  ADC(mm’/s) T2(s)
Media+-desviacion Media+-desviacion
estandar estandar
7D1 0,427+-0,023 0,261 ZD1 0,346+-0,033 0,353
7D2 0,812+-0,079 0,482 7D2 0,51+-0,047 0,245
7ZD3 1,082+-0,059 0,500 ZD3 1,222+-0,085 0,366
711 0,48+-0,034 0,411 711 0,362+-0,030 0,358
712 0,693+-0,065 0,461 712 0,734+-0,051 0,273
713 1,03+-0,087 0,461 713 0,867+-0,012 0,564
PACIENTE 12 PACIENTE 14
ZONA  ADC(mm?%s) T2(s) ZONA ADC T2(s)
Media+- Media+-desviacion
desviacion estandar
estandar 7ZD1 0,09+-0,067 0,381
7ZD1 0,072+-0,027 0,520 7ZD2 0,147+-0,086 0,757
7D2 0,202+-0,083 0,402 7D3 0,194+-0,070 0,546
7D3 0,086+-0,037 0,631 711 0,069+-0,043 0,353
711 0,075+-0,044 0,505 712 0,194+-0,012 0,299

712 0,189+-0,057 0,697

713 0,206+-0,055 0,353
713 0086+-0,041 0,564










