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1

INTRODUCCION

La Resonancia Magnética (RM) es un fendmeno fisico por el cual ciertas particulas como
los electrones, protones y los nucleos atdmicos con un nimero impar de protones (Z) y/o un numero
impar de neutrones (N) pueden absorber selectivamente energia de radiofrecuencia al ser colocados
bajo un potente campo magnético.

Las imagenes RM utilizadas en diagnéstico clinico aprovechan la resonancia magnética del
nucleo de H-1. Hay otros nucleos con posibilidades en Neuroimagen como el Na-23, pero aun estan
en fase my experimental. Por tanto nos vamos a referir inicamente a los nucleos de Hidrégeno

Una vez los nucleos han absorbido la energia de radiofrecuencia (RESONANCIA),
devuelven el exceso energético mediante una liberacion de ondas de radiofrecuencia
(RELAJACION). Esta liberacion energética induce una sefial eléctrica en una antena receptora con la
que se puede obtener una imagen (IRM), hacer un analisis espectrométrico (ERM) o una combinacion
entre estas dos (imagenes espectrométricas). Desde el punto de vista global, todo el proceso se
esquematiza en la Fig 1.1.

CAMPO MAGNETICO RADIOFRECUENCIA

Nucleos de
Hidrogeno H-1

!

Absorcion energética: RESONANCIA

!

Liberacion energética: RELAJACION

!

Seial RM

— ~

Imagen (IRM) < » Espectroscopia (ERM)

Fig 1.1.

La IRM y la ERM son dos formas distintas de presentar una informacion que emana del
fenémeno de la Resonancia Magnética Nuclear.
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La sefal de relajaciéon proviene de los nucleos de H del tejido pero es modulada por multitud
de parametros unos externos (como es por ejemplo el valor del campo magnético de nuestro aparato
de RM) y otros propios del tejido (como es por ejemplo el tipo de molécula en la que se encuentra el
nucleo de H). Ello implica que la sefial que detectamos contenga una gran cantidad de informacion.
La habilidad de la técnica RM consiste en extraer de toda esta riqueza de informacion imagenes
potenciadas en los parametros que puedan interesarnos. Los avances mas importantes en estos
ultimos afos llevan a la RM a sobrepasar el campo puramente de la imagen morfolodgica para afiadirle
informacion fisiolégica (como la difusién) o bioquimica (imagenes de desplazamiento quimico). Por
otro lado la rapidez en la adquisicion de las imagenes permiten sobrepasar las imagenes estaticas
para expanderse sobre estudios dinamicos o funcionales que afos atras eran impensables de
abarcar.

Desde sus fases iniciales el campo de la neuroimagen fue el de mayor impacto de la técnica.
La obtencion directa de un corte sagital medio de la cabeza fue su mejor tarjeta de presentacion. (Fig
1.2) En la actualidad las aplicaciones a la neuroimagen contintian consolidandose a la vez que se
abren nuevas posibilidades que tienen aun que demostrar su papel dentro del ya complejo arsenal
diagndstico.

Fig 1.2. Primera imagen RM en Espana
14 de Diciembre de 1983

Spin- Echo_ T1

Centre Diagndstic Pedralbes. Barcelona.

BERSES Mo 100 wom

El propdsito de esta pequena introduccién biofisica a la RM aplicada a Neuroimagen es
recorrer de forma breve i sin animos de profundidad en demasia, los puntos esenciales de esta
tecnologia desde la formacién de la sefal hasta el significado de las distintas potenciaciones en que
podemos presentar las imagenes y que traduce el enorme potencial diagnéstico que la versatilidad de
la técnica nos permite



2. PROPIEDADES MAGNETICAS (R: 03-2) 2.1

PROPIEDADES MAGNETICAS
DE LA MATERIA

21. EL CAMPO MAGNETICO

Las cargas eléctricas en movimiento (por ejemplo una corriente eléctrica) implican la
aparicion en el espacio que las rodean una serie de propiedades bien conocidas (por ejemplo:
orientacion de las limaduras de hierro). Estas nuevas propiedades originadas por las cargas eléctricag
en movimiento las denominamos campo magnético. El campo magnético lo representaremos por B
y es una magnitud vectorial, es decir, en un punto del espacio donde existe campo magnético es
necesario definir aparte del valor del campo, la direccion y el sentido. (Fig 2.1)

Fig 2.1.

Campo magnético creado
por un conductor en forma
de helicoide (solenoide) por
el que circy)/a una corriente
continua 1.

Dentro del helicoide, en la
zona central, el campo
magnético B tiene que ser
lo mas uniforme posible.

El valor de B se expresa en unidades de induccion magnética

El valor de B (intensidad o mdédulo del campo magnético) se expresa en unidades de
induccién magnética. Las unidades utilizadas en RM son: El Tesla (T) y el Gauss.

1T=10.000 Gauss

Como idea comparativa, el valor del campo magnético terrestre se sitta alrededor de los 0.5
Gauss (variando segun factores geograficos y temporales).

Actualmente se encuentran comercializados para IRM, desde aparatos RM de 0,02 T hasta
aparatos RM de 3 T. Estan en ensayo clinicoimanes de4 T,7T yde 8T
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El campo magnético se expande alrededor del iman. Las superficies de igual valor del campo
magnético adoptan formas muy variadas alrededor del iman, dependiendo del disefio y de factores
externos, en especial los materiales metalicos del entorno. La expansion del campo magnético fuera
del cilindro de exploracién puede implicar serios problemas en la ubicacién de los aparatos de RM.
Para minimizar estos efectos fuera de la zona de exploraciéon se suelen utilizar los llamados
apantallamientos magnéticos. Pueden ser de dos tipos los apantallamientos pasivos mediante
materiales metalicos fijos y los apantallamientos activos mediante corrientes que crean pequefios
campos magnéticos correctores. Tiene especial importancia la linea de los 5 gauss (0,5 mT) que se
considera el limite para el acceso de portadores de marcapasos y la linea de los 0,1 mT como
excluyente de determinados aparatos electrénicos.

Una de las condiciones que hay que considerar al valorar el campo magnético es su
homogeneidad y estabilidad. Estos conceptos hacen referencia a las variaciones relativas del
campo magnético en el espacio y en el tiempo y se expresan en partes por millén (ppm) dentro de un
volumen de superficie esférica de un diametro adecuado (Diameter of Spherical Volume: DSV).Si
queremos que el campo magnético sea homogéneo (tenga un valor vectorial constante) sobre un
determinado espacio debemos disenar la forma del conductor. El disefio mas utilizado es el de un
conductor en forma de helicoide (solenoide) que logra en su interior, alrededor de su punto central
medio (isocentro), un campo magnético muy homogéneo. El paciente sera introducido dentro del
helicoide. En la actualidad existen disefios muy variados (solenoidales, donuts, en columnas, en C).
Los disefnos abiertos tienen importancia no tan solo por disminuir la claustrofobia, si no también por
sus posibilidades en intervencionismo, aunque el valor del campo magnético en disefios abiertos esta
limitado.

Para mejorar la homogeniedad del campo magnético se realizan las maniobras de shiming.
El shiming puede ser pasivo mediante piezas metalicas que quedan fijas durante la implantacién del
iman y activo, mediante la creaciébn de campos magnéticos adicionales compensatorios haciendo
pasar corrientes continuas adecuadas por bobinados que se colocan dentro del iman. Al colocarse el
paciente para su exploraciéon se producen pequefas heterogeneidades locales que se compensan
mediante el shiming activo. En muchas secuencias utilizadas en RM se precisa de una gran
uniformidad con lo que el shiming activo es de uso habitual.

Aunque la mayoria de los aparatos RM utilizan corriente eléctrica continua par generar el
campo magnético (electroimanes), existen también imanes permanentes. Los imanes permanentes
construidos con sustancias ferromagnéticas que presentan una imantacién permanente. Los
electroimanes pueden ser segun el tipo del conductor resistivos o siuperconductivos. Los
superconductivos son los que pueden alcanzar mayor campo magnético se basan en la propiedad
que poseen ciertas aleaciones metalicas que al ser enfriadas a temperaturas cercanas al cero
absoluto (- 273 ° C = 0° K ) pierden su resistencia eléctrica. La aleacién mas usada es la de Titanio-
Niobio (TiNb) en forma de hilos dentro de una matriz de Cu que se enrolla en forma de bobinados y
se sumergen en una camara cilindrica llena de Helio liquido. Precisan por tanto de rellenado de He.

2.2. LOS GRADIENTES MAGNETICOS

Aparte del valor del campo magneético, los gradientes magnéticos son uno de los
componentes del aparato de resonancia que hay que prestar especial atencion ya que han
jugado un papel decisivo en la evolucién de la tecnologia RM.

Los gradientes magnéticos son variaciones del campo magnético medidas a lo largo de una
direccion.
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El gradiente se expresa por la magnitud vectorial E En un punto, el valor o la amplitud del
gradiente es la variacion de la magnitud por unidad de longitud en aquel punto. La direccion es la
orientacién de la linea sobre la que se mide la variacion y el sentido se adopta positivo hacia el
sentido en el cual crece la magnitud y negativo en sentido contrario.

A lo largo de todo el proceso de obtencidon de la imagen, es preciso crear gradientes
magnéticos sobre direcciones predeterminadas. Como norma general, los gradientes magnéticos
utilizados en IRM deben ser lineales es decir la variacion del valor del campo magnético en la
direccion del gradiente debe de ser lo mas uniforme posible. Ello se logra mediante un par de
bobinas recorridas por corrientes continuas en sentido contrario (Fig 2.2) El resultado de aplicar este
par de bobinas (bobinas de gradiente) es la creacién a lo largo del eje, de una variacién uniforme
del campo magnético, es decir, de un gradiente magnético lineal.

El valor del gradiente se expresa midiendo la variacion del campo magnético por unidad de
longitud en la direccion determinada. Es decir por la pendiente de la grafica de la variacion de B con
la longitud. (Representacién espacial del gradiente). El valor maximo de esta pendiente, (Amplitud
maxima del gradiente) indicara el valor maximo que puede alcanzar un gradiente (Gmax) y se
expresa en militesla/metro (mT/m) o en Gauss/cm.

B~

Cc

> z

Fig 2.2.

Creacion de un gradiente magnético lineal a lo largo del eje del iman.
Las dos bobinas B1 y B2 recorridas por corrientes en sentidos contrarios, crean sobre el eje del iman una
variacion uniforme del campo magnético B a lo largo de la direccién del eje z

El valor de Gmax interviene entre otros factores en la resolucion espacial maxima y es
fundamental para fijar el grosor minimo del corte y el minimo FOV.

Cuando queremos valorar las posibilidades de un tomégrafo RM hay que valorar las
prestaciones de su sistema de gradientes.

A lo largo de una exploracion RM, los gradientes magnéticos actuan durante breves instantes
(del orden de los microsegundos) en momentos estratégicos. Por esto es frecuente hablar de pulsos
de gradiente. Por tanto la manera usual de representarlos en un diagrama RM es indicando sobre un
eje de tiempos cuando entran en juego. Es decir representar el valor de la variacion de G con el
tiempo. (Representacion temporal de los gradientes) (Fig 2.3.)
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Fig 2.3.

mTim A Representacién temporal de la accion de los
gradientes.

+G En el tiempo t; se activa, se mantiene

constante durante el intervalo Aty se cierra
en el tiempo t ,. El valor + G; indica creciente
en un sentido mientas que los valores de
gradiente negativos indicarian valores
crecientes de campo magnético en sentido
contrario al anterior.

~—
to tq At t, t3

Aunque en la representacion temporal de la Fig. 2.3. tanto la entrada como la salida de los
gradientes se hace de una forma instantanea, esto no ocurre asi, sino que se requiere un cierto
tiempo desde que se ponen en marcha los gradientes hasta que alcanzan el valor de trabajo. Por lo
tanto en una representacion temporal la forma de los gradientes es trapezoidal (Fig. 2.4.) El tiempo
desde que se activan los gradientes hasta que alcanzan el valor maximo constante de trabajo
(plateau) se conoce como tiempo de ascenso o "rise time" . De igual forma, el tiempo que tarda en
caer del “plateau” a cero se conoce como tiempo de caida o "fall time". Por la simetria del disefio
ambos tiempos son idénticos, por lo que solo se hace referencia en las especificaciones al rise time.
Estos tiempos de entrada y salida de los gradientes han ido disminuyendo a medida que la
tecnologia ha mejorado. Se expresan en ps y podemos encontrar tiempos de ascenso que bajan a los
100 us

Fig 2.4.

Representacion en el tiempo de la forma de

los gradientes lineales.
Plateau En el eje de ordenadas el valor del
gradiente. El “plateau” lineal y constante
corresponde a la zona de trabajo o amplitud
maxima. El “rise time” corresponde al tiempo
desde la puesta en “on” hasta alcanzar el
valor maximo. El “Slew Rate” corresponde a
la pendiente en la apertura .

+G
SN

Rise time

Unos tiempos de ascenso cortos permiten aumentar el tiempo util de trabajo de los gradientes
que corresponde al tiempo que se mantienen constante en su valor maximo. Recibe el nombre de
gradient duty cycle el porcentaje de tiempo en que los gradientes estan actuando dentro de una
secuencia.

El gradient duty cycle limita entre otros, el numero de planos que podremos obtener en un
determinado periodo.

También es importante el concepto de slew rate o (SR) que equivale a valorar la rapidez
con que se instauran los gradientes . El slew rate se define como el cociente entre el valor maximo
del gradiente (Gmax) y el rise time:

Slew rate = G max / rise time (Se expresa en T/m/s)

El SR es el factor determinante para la rapidez en la adquisicion de las imagenes.
Cuanto mayor es el SR mas rapida puede ser la secuencia.

El area delimitada por la variacién del gradiente (ascenso, plateau y caida) en el
dominio temporal, fija la resolucion espacial alcanzable. Cuanto mayor sea el area mayor la
resolucion espacial. Las secuencias hiperrapidas que precisan SR elevados, tendran que trabajar con
Gmax lo mas elevados posible y con Rise Time cortos.
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En la Fig 2.5. se esquematiza la representacion temporal de un gradiente +G, seguido de un
gradiente de igual valor pero de sentido contrario -G, mantenido durante un tiempo idéntico. Esta par
de gradientes constituido por un gradiente y su gradiente inverso, se utilizard mucho en IRM y
constituye lo que se llama gradiente bipolar. El ramp time indica el tiempo que tarda en pasar desde
el valor maximo negativo al valor maximo. Segun estudios publicados(1) el ramp time tiene un papel
determinante para valorar los efectos de la posible excitacion nerviosa que puede producirse debida a
las rapidas variaciones magnéticas

A
G
z + G
z
> Fig 2.5.
t Ramp time en un gradiente bipolar
-G, trapezoidal.
v
Ramp time

Los nuevos gradientes afiaden complejidad en las instalaciones ya que precisan por lo
general un sistema de refrigeracion por agua tanto en los generadores de los gradientes como dentro
del “gantry” de examen. Por otra parte las variaciones de campo magnético producen ruidos
ritmicos que pueden alcanzar niveles desagradables (entre 70 dB y 110 dB) que las casas
comerciales suplen mediante construcciones mas compactas del cilindro de gradientes. Por ultimo, en
el apartado de los efectos bioldgicos hay que tener en cuenta las limitaciones para no sobrepasar
el umbral de excitacién nerviosa .

La entrada y salida de los gradientes implica variaciones de campo magnético que sobre
cualquier circuito conductor (metalico o electrolitico) implica la apariciéon de corrientes inducidas
conocidas como corrientes de EDDY. Las corrientes de Eddy en su origen son variables y por tanto
a su vez inducen campos magnéticos que produciran artefactos en la imagen conocidos como
artefactos de Eddy. Para evitarlos se utilizan los llamados gradientes autoapantallados que consiste
en bobinados especiales en el disefio de los gradientes que disminuyen el valor de las corrientes
inducidas y de una pantallas conductora metalica que deriva a tierra las corrientes inducidas.

2.3. PROPIEDADES MAGNETICAS DE LA MATERIA

Los cuerpos materiales contienen cargas eléctricas en continuo movimiento (Ejemplo:
electrones girando en sus Oorbitas). en consecuencia los cuerpos materiales poseen propiedades
magnéticas. Estas propiedades magnéticas dependen basicamente de la composicion electrénica.

Al colocar un cuerpo en un campo magnético, se comporta de una forma particular de
acuerdo con su configuracion interna. Este comportamiento se cuantifica mediante la

SUSCEPTIBILIDAD MAGNETICA (% ). La Susceptibilidad Magnética de una substancia es por lo
tanto una medida de la tendencia a magnetizarse cuando se coloca en un campo magnético
externo..

' Reilly J.P. Med. and Biol. Eng. and Comp. 1989 (27):101-110
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Como regla general se pueden clasificar los materiales segun el valor de su susceptibilidad
magnética.en

Si x< 0, los cuerpos se llaman DIAMAGNETICOS y se conocen en general como no
magnéticos. En su interior el campo magnético tiende a ser menor que el campo magnético externo
a que esta sometido. Estos cuerpos en general no presentan movimientos al colocarlos en un campo
magnético o si acaso, tenderian minimamente a desplazarse hacia las regiones donde el campo
magnético es menor. Colocados en un campo magnético uniforme, tienden a dispersar las lineas de
campo.

Es muy importante este grupo de materiales ya que las técnicas modernas de la IRM
contemplan los procesos intervencionistas y por lo tanto, el uso de materiales dentro del campo
magnético. Estos materiales suelen llamarse “compatibles”. Entre los materiales compatibles
sefialemos: Oro, Plata, Platino, (las tres T’s: Titanio, Tantalo, Tungsteno), Materiales Ceramicos,
Zirconio, Silicona-nitrido, Plexiglas, Nylon, Teflon, Aluminio.

Los materiales compatibles, teniendo presente su uso en las técnicas intervencionistas, se
agrupan en dos niveles de compatibilidad:

Los materiales del primer nivel son suficientemente no magnéticos (aproximadamente entre
10 ®° y 10 2 ) para que no presenten fuerzas apreciables, pero pueden producir distorsiones o
degradaciones en la imagen. Estos materiales son aceptables como instrumentacién que no tiene que
estar presente en la zona a explorar. Desde el punto de vista de los riesgos se consideran RM-
seguros

Los materiales del segundo nivel con una susceptibilidad inferior al 10 *® son tan cercanos a
la susceptibilidad del tejido humano que practicamente no van a producir ninguna distorsiéon en la
imagen. Aqui se incluyen aparte de los materiales ceramicos, el Nilon, el Teflon y el Zirconio entre
otros.

Si y > 0, los cuerpos se llaman PARAMAGNETICOS. En su interior del campo magnético es
mayor que el campo a que esta sometido y tienden a desplazarse hacia las zonas donde el campo
magnético es mayor. Estos cuerpos presentan movimientos ya que son atraidos con mayor o menor
fuerza hacia el iman alineandose con el campo magnético. Colocados en un campo magnético
uniforme, tienden a concentrar las lineas de fuerza. Los materiales paramagnéticos poseen
elecitzroneergo apareados y asimetria de sus o6rbitas. Ejemplo, los radicales libres y los iones metalicos
Cu ™, Mn “, etc .

Los elementos de la tabla periédica considerados como tierras raras como el Gadolinio (Gd)
o el Dysprosium (Dy) y sus complejos, se encuentran entre las sustancias de mayor
paramagnetismo por poseer multitud de electrones no apareados. Los quelatos de GADOLINIO
(Gd +3) se utilizan como sustancias de contraste habituales en IRM. El quelato disminuye su toxicidad
aumentando su estabilidad.

Dentro de las sustancias Paramagnéticas estan las FERROMAGNETICAS que se
caracterizan por tener susceptibilidad magnética muy elevada. Estas sustancias, como el Hierro, se
caracterizan por presentar imantacion permanente una vez fuera del campo magnético. Las
sustancias ferromagnéticas son totalmente incompatibles con la IRM.

El organismo humano es diamagnético, pero los distintos tejidos bioldgicos poseen distintos
valores de susceptibilidad. Por ejemplo la susceptibilidad del aire, del LCR o del hueso, son
diferentes. Esto origina que en las interfases entre tejidos biolégicos de diferente susceptibilidad se
originen rapidas variaciones locales del valor del campo magnético conocidas como gradientes por
susceptibilidad y son responsables de los llamados artefactos por susceptibilidad asi como
pérdidas locales de sefial durante las exploraciones de RM. (Fig 2.6)
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Fig 2.6.

Artefacto e susceptibilidad que borra el perfil en las
interfases aire/hueso/tejido .

También se crean gradientes por susceptibilidad por la presencia de materiales
paramagnéticos en los tejidos. Estos materiales pueden ser endégenos o exdégenos. Los materiales
endogenos incluyen ciertos productos de degradacién de la sangre como son: la desoxihemoglobina,
la metahemoglobina, la hemosiderina y la ferritina.(Fig 2.7) También pigmentos como la melanina.

Fig 2.7.

Artefacto de susceptibilidad por los productos de
degradacion de la hemoglobina

Sustancias paramagnéticas como el gadolinio, el manganeso o los compuestos de hierro, se
utilizan como contrastes en RM y son capaces de crear gradientes por susceptibilidad entre distintos
compartimentos organicos. En algunas exploraciones de IRM se trata de aprovechar el efecto que
producen sobre los nucleos de H las heterogeneidades producidas por los efectos de susceptibilidad
(por ejemplo imagenes de perfusion). En otros casos se trata de evitarlos (por ejemplo en la
imagenes SE)

Por otro lado, hay que extremar las precauciones ya que el paciente puede ser portador de
sustancias no diamagnéticas (algunos tipos de clips quirdrgicos o protesis) con posibilidad de
movimiento en el campo magnético.

También hay que tener en cuenta que aunque los materiales diamagnéticos son compatibles,
pueden producir una distorsién del campo magnético que se traduce en artefactos en la imagen .(Fig
2.8.)

Fig 2.8.

Artefacto de susceptibilidad por la presencia de
elemento metalico
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Por todo ello hay que someter al paciente a un interrogatorio exhaustivo tanto respecto a sus
antecedentes quirurgicos como a los laborales en especial a los que trabajan en metalurgia.

Actualmente existen multitud de publicaciones indicando la compatibilidad de los principales
implantes, protesis y todo tipo de utensilios y aparatos que puedan encontrarse o tener relacién con
las exploraciones de RM En caso de que existan dudas sobre el tipo del material del que el paciente
puede ser portador y no lo encontremos en las resefas bibliograficas fijandonos exactamente el tipo,
marca y afio, debemos comprobar con una muestra idéntica: En primer lugar su comportamiento bajo
el campo magnético y en segundo lugar si se produce o no artefacto en agua. Si no podemos hacer
ninguna comprobacion, no debemos realizar la exploracion.

Aunque el material metélico sea compatible con el campo magnético, no hay olvidar que
puede absorber calor de la onda de RF.
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DEL SPIN NUCLEAR A LA
MAGNETIZAZION DEL VOXEI

Cuando colocamos un paciente bajo el campo magnético, en cada volumen de su organismo
que contenga nucleos de H aparecen propiedades magnéticas. Diremos que ha aparecido una
MAGNETIZACION en el elemento de volumen. El origen de estas propiedades magnéticas es la
resultante del comportamiento de los nucleos de H. Explicar con rigor como surge la Magnetizacion,
implica introducirse dentro del mundo de la mecanica cuantica a un nivel que escapa del proposito de
estos apuntes. Por tanto vamos a tratar de hacer lo mas comprensible posible el porqué de la
magnetizacion, tomando siempre como referencia el mundo de la mecanica clasica y baypasando los
puntos cuya explicacion distorsionaria el nivel que pretendemos.

3.1. CONDUCTA DE UN NUCLEO ATOMICO BAJO UN CAMPO MAGNETICO.

Podemos imaginar los nucleos de H como pequefas esferas girando sobre si mismas. Este
movimiento de rotacion sobre su eje se llama SPINNING. (Fig 3.1)

Fig 3.1
Representacion esquematica de un
ntcleo de H.

L§ propiedades mecanicas del movimiento de spinning se representan por un VECTOR
DE SPIN s orientado sobre el eje de giro.

A su vez por tener el nucleo una carga eléctrica, el movimiento de spinning implica unas

propiedades magnéticas que se representan por un VECTOR MOMENTO MAGNETICO J
orientado sobre el eje de giro.

Estos dos vectores no son independientes sino que para un nucleo determinado se cumple:
-

5
H=y.s

donde yes el COCIENTE GIROMAGNETICO NUCLEAR que depende de la carga/masa.

NOTA 3.1.

Aunque la RM es un fendbmeno basado en las propiedades magnéticas de los nucleos, la
proporcionalidad & = Y .?permite hablar de spins nucleares en lugar de momentos magnéticos
nucleares.
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—

Si colocamos el nucleo de H bajo un potente campo magnético, B el nucleo presenta la
propiedad natural de absorber energia de radiofrecuencia de una frecuencia concreta. Esta propiedad
se conoce como RESONANCIA MAGNETICA DEL NUCLEO DE HIDROGENO. Desde el punto de
vista energético, esto implica que cuando se coloca un nucleo de H en un campo magnético son
posibles dos estados energéticos:

- Un estado energético de menor energia (antes de la absorcion energética)
- Un segundo estado energético de mayor energia logrado cuando el nucleo de H absorbe
el valor concreto de la radiacion

Si hacemos una similitud con el campo magnético terrestre y la brujula, el campo magnético
terrestre orienta la brujula en la direccion de su Polo Magnético (Esta seria la posicion de minima
energia para la brujula y por lo tanto su tendencia natural). Si queremos cambiar la direccion de la
aguja debemos hacer un pequefio trabajo, es decir, gastar una energia. Esta energia depende de la
orientacion en que pongamos la aguja. Por lo tanto a cada orientacion le corresponde una energia
(energia de posicion o potencial) Viceversa a cada energia le corresponde una orientacion.
Fijémonos que la posicion de minima energia, es apuntando hacia el su polo magnético (posision
"up" o paralela), Por el contrario cuando la giramos en la direccién opuesta (posicion "down" o
antiparalela), tenemos que realizar el maximo trabajo. Es decir, es la posicion de maxima energia

Teniendo presente esta similitud, a los dos estados posibles de energia del nucleo de H le
corresponden dos orientaciones respecto al campo magnético. Estos dos orientaciones fijadas por la
mecanica cuantica corresponden a un angulo de 54,7 °.del vector momento magnético nuclear
respecto a la direccion del campo magnético. y en el sentido del campo magnético (posicién "up" o
estado paralelo o menos energético) o en sentido contrario ( posicion "down" o estado
antiparalelo o mas energético) (Fig 3.2.)

»
B
A
Fig 3.2
54,7° - Las dos orientaciones

/I “UP”(ESTADO PARALELO) posibles del spin de H segun
\ -

Estado de Menor Energia la mecénica cuantica
54,7° “ .
3 DOWN” (ESTADO ANTIPARALELO)

Estado de Mayor Energia

=

En mecanica clasica esta orientacion del spin respecto al campo magnético seria
insostenible ya que existiria la tendencia a buscar el estado de menor energia orientandose en la
direccion del campo magnético. (De la misma forma que la brujula busca su alineacion en la direccion
del polo magnético) Como esto esta prohibido por las leyes de la mecanica cuantica, desde el punto
de vista clasico, la orientacion se puede mantener debido a que el vector momento magnético
realiza un movimiento de giro alrededor de la direccion de B

- -
Este movimiento del vector p alrededor de B se denomina MOVIMIENTO DE PRECESION.
(fig 3.3.)
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\ Fig 3.3
Movimiento _d’e precesion  _,
del vector | alrededor de B

* En el movimiento de precesion el nucleo unicamente gira sobre si mismo y no realiza ningun

desplazamiento. No existiria, por tanto, ninguna desestructuracion molecular. Es la direccion del spin
(o del momento magnético) la que realiza la precesion.

* El movimiento de precesion aparece por el sélo hecho de estar el ndcleo de H bajo un

campo magnético y no es necesario ninguna emision de radiofrecuencia.

El movimiento de precesion se realiza a una frecuencia ( f, ) lamada FRECUENCIA DE

PRECESION O DE RESONANCIA que es proporcional al valor del campo magnetico percibido por el
nucleo siguiendo la llamada LEY FUNDAMENTAL DE LA RESONANCIA MAGNETICA o LEY DE
LARMOR:

Donde:

fo =v B l2rn (Hz)
-f, esla FRECUENCIA LINEAL DE PRECESION, expresada en ciclos / segundo o Hz.
También puede expresarse como FRECUENCIA ANGULAR DE PRECESION (w) en
radianes / segundo. Como existe la relacion: w = 2n f la ecuacion de Larmor puede
expresarse:

w, = vy B (radls)

- Y es el cociente giromagnético nuclear.
- B es el valor del campo magnético que percibe el nucleo.

—
En realidad, el campo magnético B que percibe el ndcleo, sera suma vectorial de tres

posibles componentes:

Por tanto:

. 7 gm - - . ra r—d
- En primer lugar, el campo magnético principal creado por el iman (By).

- Un segundo campo magnético mucho mas pequefio (del orden de 10 respecto a By )
afiadido externamente que pe_r’mitiré trabajar con la sefal y que llamaremos campo

magnético de los gradientes (B grap ) -

- Por ultimo un campo magnético a nivel molecular muchisimo mas pequefio (del orden de 10
6respecto By ) pero que puede jugar un papel primordial y que es individualmente
percibido por cada nucleo en funcién de la estructura bioquimica de su alrededor. Le

iy
llamaremos campo magnético bioquimico ( B gjoq )

- — — —
B =B, + B grao * B gioa
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Cada nucleo dentro de un elemento de volumen percibe un campo magnético que, aparte de
las variaciones externas, variara con el entorno bioquimico, lo que originara dispersiones en las
frecuencias de resonancia

La ley de LARMOR rige tanto en la absorcion energética como en la emision. Se
comprende que variando B gra podemos hacer que las frecuencias durante estos procesos sean
distintas ya que el nacleo absorbe energia a la frecuencia que le impone el campo magnético que
percibe en el momento de la absorcién. Del mismo modo el nucleo se relaja a la frecuencia que le
impone el campo magnético que percibe en el momento de la relajacion. Esta dependencia es
fundamental en IRM ya que en ella se basa tanto la seleccion del plano tomografico (variacion de
B cra durante la, excitacion) como la codificacion de la sefal para la obtencion de la imagen
(variaciones de B gra durante la relajacion).

Aparte de esta variacion del campo magnético externo percibido por los nucleos, cada nucleo
de forma individual esta sometido en un momento determinado, en la excitacion o en la relajacion a
un entorno bioquimico que implica también dispersién en las frecuencias.

Al existir dos orientaciones posibles para los spins nucleares, el movimiento de precesién
puede ser realizado sobre un cono abierto hacia la direcciéon del campo magnético "orientacién UP"
0 abierto en la direccion opuesta "orientaciéon DOWN". En ambas orientaciones el sentido de giro es
el mismo. (Fig 3.4)

Fig 3.4

Interpretaciéon en Mecanica
Clasica del movimiento de
precesion de los nucleos "UP"
y de los nucleos "DOWN"

3.2. MAGNETIZACION DE UN ELEMENTO DE VOLUMEN.

Los nucleos de H dentro del entramado molecular del organismo tienen, en ausencia de
campos magnéticos, los spins orientados al azar. (Fig. 3.5)
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Fig. 3.5

Orientacién al azar de los spins
del H en ausencia del campo
magneético.

Cuando son sometidos a un campo magnético, los spins nucleares se ven obligados a
realizar la precesion sobre la direccion del campo. (Fig 3.6).

Fig. 3.6

Movimientos de precesion de
los spins del H bajo un campo
magneético.

Si sometemos un elemento de volumen del paciente (voxel) a un campo magnético Bo, la
multitud de nucleos de H que contiene se ven obligados a precesar y sus spins se orientaran en la
posicion formando la misma angulacion respecto a la direccion del campo magnético, pero sus
frecuencias de precesion seran ligeramente distintas ya que dependen del entorno bioquimico.
Por lo tanto al no tener exactamente la misma frecuencia, aunque se muevan manteniendo la misma
angulacion unos se adelantan respecto a los otros, es decir se desfasan unos respecto a los otros.
Los movimientos de precesion de los nucleos de H de un voxel no estan en fase.

Al ser posibles dos estados energéticos, los nicleos se reparten segun una distribucion de

Boltzman en equilibrio térmico. En consecuencia existiran mas nucleos en la posicibn menos
energética (UP). La relacion entre nucleos UP y nucleos DOWN viene dada por la expresion:

N(UP)/N(DOWN) =1 + f(y.B/T)

Donde f indica una funcién de proporcionalidad directa y T es la temperatura absoluta.
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La sefial de base para realizar la imagen depende del valor de M. Si aumenta el valor del
campo magnético a que estd sometido el voxel, aumenta el cociente entre N(UP)/N(DOWN) en
consecuencia aumenta M con lo que tendremos mayor sefial. No obstante, a temperatura del cuerpo
humano, el exceso de nucleos "UP" respecto a los "DOWN" es de 1 sobre 10°, lo que equivale a decir
que la RM es una técnica cuya sefial de partida es muy pequefa y tendra que ser amplificada
convenientemente.

En IRM el ordenador interpretara una uUnica sefial que proviene de cada voxel. Esta sefal
sera la resultante de todos los movimientos de precesion. Si imaginamos todos los spins trasladados
al punto central del voxel, tendriamos la formacién de dos conjuntos que se moverian precesando
desfasados sobre dos conos (Fig 3.7):

e

N
7

Fig. 3.7

Obtencién del vector
magnetizacion de un voxel como
resultante de la suma vectorial
de los momentos magnéticos de
los nucleos.

- El cono de los nucleos "UP", formado por los nucleos en el estado menos energético. El
cono estaria abierto hacia la direcciéon del campo magnético. Por la orientacion al azar de los spins, la
resultante estaria sobre el eje del cono apuntando en la direccion del campo magnético.

- El segundo cono formado por los nucleos "DOWN" tendria una resultante en sentido
contrario.

La resultante total constituye la MAGNETIZACION DEL ELEMENTO DE VOLUMEN ( I\W) .

Por la mayor abundangia de los estados menos energéticos, la MAGNETIZACION DEL
ELEMENTO DE VOLUMEN ( M ) TIENE EL SENTIDO Y LA DIRECCION DE ( B ). En cuanto a su
valor, depende de la diferencia entre las dos poblaciones nucleares y por tanto esta relacionado con
la cantidad de nucleos dentro del voxel ya que si estos aumentan, aumenta la proporcién de la
distribucién por tanto: EL VALOR DE LA MAGNETIZACION ESTA RELACIONADO CON LA
DENSIDAD DE NUCLEOS EN EL VOXEL.

Por tanto al colocar un voxel con nucleos de H en un campo magnético, aparece una
MAGNETIZACION ( ™ ) orientada segun la direccion del campo magnético y cuyo valor
depende de la densidad de nucleos. M es la resultante de los movimientos de precesion de los
spins nucleares.
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Es util tomar la direccion del campo magnéticoE como el eje z del sistema cartesiano del
espacio, también llamado eje longitudinal. El plano x,y perpendicular al eje z, constituira el plano
transversal o plano de proyecciéon de los spins ya que sobre este plano se trabaja con la
proyeccién de los spins nucleares. (Fig 3.8)

z
M ?
N\ B .
A Fig 3.8.

Definicion del sistema
cartesiano de referencia.

Dado un voxel, se define como
eje +z 0 EJE LONGITUDINAL,
el que tiene la direccion y
sentido del campo magnético
principal. El plano x,y
perpendicular, se define como
PLANO TRANSVERSAL y
sobre él se va trabajar con las
proyecciones de los spins
nucleares del H que para el
ordenador seran interpretados
como se tuviesen su origen en
el centro del voxel.

En el estado de reposo o de equilibrio térmico, el vector magnetizacién esta sobre la
direccion de z, su valor es la componente longitudinal. Mientras que su proyeccién sobre el plano
transversal es nula. Es decir, la resultante sgbre el plano de proyeccion de los spins es nula,
indicando la orientacion al azar de los spins : Mx,y =0 (Fig. 3.9). Aunque la resultante sobre el plano
transversal sea nula las proyecciones de los spins estan realizando movimientos a frecuencias
ligeramente distintas es decir no estan en fase. La Fig 3.9. es una representacion en un momento de
tiempo. En un momento siguiente aunque la resultante continuaria siendo nula, la posicién relativa de
las proyecciones habria variado.

V4
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N

Fig. 3.9.

Componentes del vector

magnetizacién en estado de

equilibrio térmico.

La RESULTANTE de las

proyecciones de los spins sobre
el plano transversal es nula

X,y indicando la orientacién al azar

de los spins.
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LA EXCITACION NUCLEAR
POR UN PULSO DE RADIOFRECUENCIA

Si colocamos una antena emisora con la direccion de maxima emision hacia el voxel sobre el
plano transversal y vamos cambiando la frecuencia de emisiéon, cuando emitamos a la frecuencia
exacta de la frecuencia del movimiento de precesion, los nucleos son capaces de absorber energia,
es decir, de ENTRAR EN RESONANCIA. Desde el punto de vista cuantico un estado "UP" pasaria al
estado "DOWN" al absorber selectivamente un valor energético exactamente igual a la diferencia de
los niveles energéticos que le impone el valor del campo magnético.

Cuando los nucleos del voxel entran en resonancia, la magnetizacion ™ se degplaza
realizando un movimiento de giro en espiral respecto a la direccion del campo magnético B, a la
frecuencia de precesion y el extremo se va separando de su posicion de equilibrio moviéndose sobre
una esfera imaginaria, describiendo un movimiento conocido como movimiento de NUTACION
(Fig.4.1)

Fig 4.1

Movimiento del vector
MAGNETIZACION al entrar en
resonancia los nucleos de H del voxel
con la emisién de ondas
electromagnéticas de frecuencia fp.

El movimiento del vector Magnetizacién es el movimiento medible a escala macroscépica que
traduce la entrada en resonancia de los miles de millones de nucleos de H que pueden existir en un
elemento de volumen (del orden de magnitud de 10% en un voxel de tejido nervioso de 1mm3).
Recordemos que cada nucleo entrara en resonancia a una frecuencia especifica determinada por la
Ley de Larmor en funcién del campo magnético externo que percibe y del entorno bioquimico en que
se encuentre. Por ello la emisién de radifrecuencia contiene un ancho de banda de la amplitud
adecuada para que puedan entrar en resonancia los nucleos de H que nos interesen.. Este ancho de
banda es del orden de los kHz. y esta situada simetricamente a la frecuencia impuesta por el campo
magnético principal. Por ejemplo a un campo magnético de 1,5 T podriamos encontrar una emisién
de radiofrecuencia de +100 kHz alrededor de la frecuencia de 63,8625 MHz que corresponde a la
frecuencia principal de precesion del campo magnético de 1,5 T.
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La separacion respecto a la posicion de equilibrio se determina por el angulo o® o ANGULO
DE INCLINACION o TIP ANGLE o FLIP ANGLE. Su valor depende entre otros factores, de la
potencia y del tiempo de la emision de la RF. En IRM la duracidon de la emisién de RF es de
microsegundos por lo que se denominan PULSO DE RF y se cuantifican por el valor de a°. Se habla
entonces de un a®-PULSO. Un pulso de 90° desplazaria el vector magnetizacion sobre el plano x,y.
Un pulso inversor invierte la posicion de la magnetizacion al colocarla 180° respecto a su posicion de
equilibrio.

Después de un pulso de 90°, la componente longitudinal de la magnetizacién es nula ya que
la magnetizacion esta sobre el plano x,y. En esta posicion el nimero de nucleos de estado "up" iguala
al nimero de nucleos en estado "down". Se habla entonces de ESTADO DE SATURACION. Un voxel
estara tanto mas saturado después de un pulso, cuanto menor sea la componente longitudinal de la
magnetizacion.

Aparte del desplazamiento de la magnetizacion, uno de los efectos de la emision de
radiofrecuencia es que inmediatamente después de aplicar un pulso de radiofrecuencia los spin estan
moviéndose exactamente a la misma frecuencia, es decir a la frecuencia de emision. Por tanto
inmediatamente después de un pulso de radiofrecuencia los spin estan en fase. A medida que
pase el tiempo iran desfasandose dependiendo de la diversidad de campos magnéticos que perciban
individualmente los nucleos del voxel.

4.1. LA REPRESENTACION EN UN SISTEMA DE REFERENCIA ROTATORIO

Si observamos el movimiento del desplazamiento del vector magnetizacién a lo largo de un
pulso de 90° desde un punto fijo externo, podemos ver como la magnetizacion realiza un movimiento
giratorio dando vueltas alrededor del eje z a la frecuencia de emision, pasando por delante y luego
por detras a medida que se va inclinando respecto al eje z. El extremo se mueve sobre la superficie
de una esfera imaginaria separandose cada vez mas de su posiciéon alineada con el campo
magnético (Fig 4.2.) Este sistema de referencia fijo en el espacio se representa por (x,y,z).

z Fig 4.2.

Representacion del movimiento del
vector magnetizacién a lo largo de un
pulso de 90° tomando una referencia
de observacion fija en el espacio

Una manera mas simplificada de representar el movimiento de la magnetizacién en un pulso
de 90° es observandolo como si estuviésemos sobre el eje z y girdsemos sobre este eje a la
frecuencia de emisién. La magnetizacion se iria angulando, pero al estar dando vueltas como
nosotros siempre la veriamos en el mismo lado. Este sistema de referencia mévil girando a la
frecuencia de emision se representa por (x',y',z') y permite simplificar la representacion de todos los
fenémenos que se realizan a la frecuencia de Larmor. Fig 4.3.
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N Representacion del movimiento del vector
A magnetizacioén a lo largo de un pulso de 90°
\ tomando como referencia de observacion un
\ sistema movil giratorio a la frecuencia de Larmor
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En IRM se utiliza constantemente la representacion mediante un sistema de referencia movil.
Por ejemplo inmediatamente después del pulso de 90° todos los spins estan en fase, esto quiere decir
que se estan moviendo a la misma frecuencia de precesion. Esto puede simplemente representarse
en el sistema maévil como un unico vector sobre el plano X'y’ . Fig 4.4.

z'

D> Fig 4.4.

Representacioén sobre el plano x,’y ‘de la
proyeccion de los spins del voxel inmediatamente
después de un pulso de 90° tomando como
sistema de referencia un sistema movil a la
frecuencia de precesion. Al estar todos los spins
en fase quedan representados por un vector

_\ unico.
A -
»

4.2. SELECTIVIDAD DE LA RESONANCIA MAGNETICA

La RESONANCIA MAGNETICA es un fendmeno muy selectivo, de manera que si tenemos
dos voxels colocados bajo distintos campos magnéticos podremos excitar selectivamente uno u otro
con tan sélo cambiar la frecuencia de emision de la antena. (Fig 4.5.)

— — —

Ba Bp B¢

t P 4
fpb

f f

P, fpb Pc

Fig 4.5. Excitacion selectiva.
Si los tres voxels estan bajo campos magnéticos de distinto valor, B,, By, Bc, sus frecuencias de resonancia son
distintas. Al enviar una emision a la frecuencia correspondiente al voxel fpp tan solo éste entra en resonancia.
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En la selectividad de la resonancia se basa la seleccion del plano tomografico. En efecto (Fig
4.6.) la colocaciéon de un gradiente magnético (Grad B) implica que los nucleos perciban un campo
magnético distinto segun su situaciéon (z). Aparte de las variaciones del entorno bioquimico (de un
orden de magnitud muy inferior) podremos hacer entrar en resonancia selectivamente todos los
nucleos que estén dentro de las posiciones excitadas por la banda de frecuencias empleada en el
pulso emisor. Con ello se excitaran todos los voxels contenidos en un plano perpendicular a la
direccion del gradiente y cuyo grosor dependera, una vez definido el valor del gradiente, del ancho de
banda utilizado en el pulso emisor.

Por tanto, cuando sobre un voxel hablamos de frecuencia de excitacion, nos referimos pues a
la frecuencia en el punto central del voxel (frecuencia central del pulso de emision: fr) que dependera
del campo magnético principal (By) y del valor afiadido del gradiente magnético.(B grad). Junto a la
frecuencia de excitacidon se considera una banda de frecuencias (Af) adecuada al volumen que
queremos que entre en resonancia. Debemos tener en cuenta que la suma de los campos
magnéticos By + B grad es una suma vectorial.

Ba Bp Be
A C% A
fp Efa fp
a : b c
BA :
fpb'!'Af Grad B
AN AN E—

Fig 4.6: El establecimiento de un gradiente magnético (Grad B) en una direccion (z) , implica que exista
una diferencias de frecuencias en los nucleos de un voxel. Para que entren en resonancia la frecuencia de la
emision tiene que ser la que corresponde al punto central del voxel junto con un ancho de banda de frecuencias
adecuada al grosor del voxel . El ancho de banda se sitia simétricamente alrededor de la frecuencia principal.
Todos los nucleos en un plano de voxels perpendicular a la direccién de z que perciban las frecuencias
comprendidas en el ancho de banda del pulso emisor, entraran selectivamente en resonancia.

Incluso dentro del voxel, al tener los nucleos distintas frecuencias de resonancia pueden ser
excitados selectivamente. En realidad en IRM podemos agrupar los nucleos de H en dos grandes
poblaciones: los que forman parte de las moléculas lipidicas (con radicales -CH3, -CH2-) y los que
forman parte de las moléculas de agua (con radicales - OH). Estos dos conjuntos de nicleos se
agrupan entorno a frecuencias de resonancia ligeramente distintas pero que pueden ser excitadas de
forma selectiva aunque estén en el mismo voxel.
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Si nos referimos uUnicamente a los nucleos del agua y adoptamos la forma simplificada de
aceptar que el agua se encuentra en dos estados: agua libre y agua ligada, dentro de un determinado
voxel sometido a una frecuencia central (fr) del pulso de emisién, el efecto sobre los dos pools del
agua no es idéntico. En efecto mientras que en el agua libre el campo magnético debido al entorno
bioquimico (B gioq ) €s en promedio poco variante debido a la movilidad del agua, en los H del agua
ligada formando capas de hidratacion, los nucleos estan sometidos a campos magnéticos
bioquimicos muy diferentes, lo que hace que sus frecuencias de resonancia dependan mucho de su
entorno y presenten una gran dispersion. En consecuencia mientras las frecuencias del agua libre se
agrupan junto a la frecuencia principal marcada por el valor del campo magnético externo (Bo+
Bgrap), las frecuencias del agua ligada presentaran una gran variabilidad. Ello implica que no toda el
agua ligada en un voxel entre en resonancia al no estar abarcada por la banda de frecuencias del
pulso excitador. (Fig 4.7)

\ Pool de agua libre

Pool de agua ligada

/

Fig 4,7 Espectro de frecuencias del agua en un voxel.
fres la frecuencia central de resonancia del voxel que depende del valor del campo magnético externo
(Bo + B Grap)
El pool de agua libre se agrupa alrededor de la frecuencia central, debido a la poca variabilidad sobre los ntcleos
del valor del Bgioq
Por el contrario el pool de agua ligada presenta un espectro muy amplio de frecuencias debido a la gran
variabilidad del Bgioq percibido por los ntcleos de H. La amplitud del pulso se centra en la frecuencia central con
lo que menos nucleos del agua ligada entran en resonancia. En la figura se ha simulado una distribucién de
frecuencias correspondientes a una proporcion igual de agua libre y agua ligada.

Las imagenes por RM se obtendran enviando pulsos de distintos valores separados a
intervalos de tiempo convenientes, lo que constituye las SECUENCIAS DE PULSOS.
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LA RELAJACION NUCLEAR

Una vez finalizada la emisién de RF, la magnetizacion va a volver a su posicion inicial
mediante un proceso de liberacién energética denominado RELAJACION. La relajacién se
produce ya que los nucleos desprenden el exceso energético que han absorbido al entrar en
resonancia. La relajacién termina cuando la proporcién de nucleos del voxel entre los estados
energéticos “up”/’down” coincide con el equilibrio Boltzmiano. (Fig 5.1)

Fig 5.1

Movimiento del vector
magnetizacion durante la
relajacion nuclear después de un
pulso de 90°.

La relajacién energética no es un proceso espontaneo sino que requiere de estructuras del
entorno que sean capaces de absorber las energias que van a liberar los nucleos. Esta energia
liberada por los nucleos es del mismo orden de magnitud del que utilizan las moléculas para sus
movimientos Brownnianos, por lo que durante la relajacion nuclear se produce un transvase de
energia desde los nucleos a las estructuras moleculares circundantes. De aqui se desprende que la
liberacion energética se vera muy influenciada por el medio histoquimico en que se
encuentran los nucleos.

Las estructuras bioquimicas del entorno nuclear susceptibles de intercambiar energia con los
nucleos, reciben globalmente el nombre de RED, PLASMA, LATEX o MEDIO.

Esta dependencia del medio implica que la forma en que la magnetizaciéon vuelve a su
posicion inicial después del pulso de RF sea muy variable.

El retorno a la posicién de equilibrio de la magnetizaciéon produce unas modificaciones de
campo magnético que pueden ser recogidas mediante una antena receptora ya que las variaciones
de campo magnético inducen una sefal eléctrica con la que se obtendran las imagenes en RM. (Fig
5.2).
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Fig. 5.2.

Obtencién de la sefial eléctrica
en una antena receptora
durante la relajacion. Después
de un pulso de 90° se induce
una sefial sinusoide
amortiguada (FID).

Después de enviar

un pulso de radiofrecuencia,

la relajacion de la Magnetizacion induce una sefal eléctrica en la antena receptora conocida por FID

(Free Induction Decay) La FID es una sefial sinusoide amortiguada. La frecuencia de la sinusoide es
la frecuencia de precesién impuesta por el valor del campo magnético durante la relajacion.

Dos voxels que estén bajo campos magnéticos distintos en el momento de la
relajacion, tendran frecuencias de relajaciéon distintas y en consecuencia sus senales pueden
ser diferenciadas mediante un analisis que discrimine por frecuencia como ocurre con el
andlisis de Fourier.

Estudiando la sefial de relajacion podemos obtener informacion sobre la densidad (D) de
nucleos de H existentes en el voxel y también informacién relacionada con el medio mediante los
parametros llamados T1, T2 y T2*, que se obtendran estudiando la relajacion nuclear sobre el eje
longitudinal y sobre el plano transversal. (Fig 5.3.)
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LONGITUDINAL (M,)

TRANSVERSAL (My ,)

Fig 5.3.
Estudio de la Relajaciéon siguiendo la evolucién en el tiempo de la componente longitudinal Mz y de la
componente transversal Mx,y

Las imagenes RM reflejan en mayor o menor grado cada uno de estos parametros. No
obstante se puede potenciar una imagen en uno de ellos mediante la programacion de
secuencias de pulsos adecuadas.

Aunque las componentes longitudinal y transversal traducen el proceso de relajaciéon y se
crean instantanea y simultdaneamente a efectos didacticos las vamos a estudiar por separado.

5.1. IMAGENES POTENCIADAS EN DENSIDAD.

El valor de la magnetizacién es proporcional a la densidad de nucleos de hidrégeno que
contiene el voxel (D). Dos voxels con distinta densidad tienen magnetizaciones distintas. Después de
enviar a ambos un pulso de 90°, el valor inicial de la sefal recogida en la antena receptora sera
proporcional a sus D respectivas. Podemos por tanto realizar una imagen que esté contrastada en D
en la que la INTENSIDAD DE LA IMAGEN ES DIRECTAMENTE PROPORCIONAL A LA
DENSIDAD DE NUCLEOS DE HIDROGENO.
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Puede ser que no todos los nucleos de H del elemento de volumen entren en resonancia. En
efecto, el nucleo estd precesando a la frecuencia impuesta por el campo magnético externo B, mas
las pequefias variaciones originadas por los otros nucleos y cargas eléctricas en movimiento de su
entorno. El H del radical -CHj3 no tiene la misma frecuencia de precesion que el H del radical -OH. Si
logramos enviar un pulso de radiofrecuencia con una frecuencia que sélo excite a los nucleos de los
radicales -OH, La D medida en la FID seria unicamente la densidad del agua

Por otro lado la sefal del agua ligada, debido a su gran dispersion de frecuencias dentro del
voxel, es practicamente imposible de detectar con lo que la sefial de la imagen potenciada en D
depende basicamente de la densidad de agua libre en el voxel

A modo orientativo podemos establecer la siguiente escala de grises en una imagen
estandar potenciada en D:

BLANCO T D

AGUA LIBRE

GRASA

HUESO MEDULAR

SUBS. GRIS

SUBS. BLANCA

MUSCULO Tomografia transversal potenciada en D.
La intensidad de la sefal es proporcional a
la D de nucleos de H. La substancia gris
aparece mas intensa que la substancia
blanca El LCR del sistema ventricular baja

LIGAMENTOS . . .
de intensidad por el movimiento. La grasa
HUESO CORTICAL aparece intensa.
AIRE La etiopatogenia del aumento de sefial se

debe al aumento de nucleos de H
NEGRO basicamente agua libre en el voxel por:
lD edema/paso agua ligada a libre/ mayor
espacio acelular.

Para obtener una imagen potenciada en D, uno de los procedimientos que puede realizarse,
consiste en enviar pulsos de 90° separados un TIEMPO DE REPETICION (TR) suficientemente largo
para que la magnetizacion se restablezca. Después de cada pulso de 90° la amplitud inicial de la FID
es proporcional a la D de nucleos del voxel que han entrado en resonancia.
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Dos voxels con dos D distintas tendran distinta intensidad. Podran ser separadas sus
sefales haciendo que durante la relajacién los campos magnéticos sobre los voxels sean distintos.
Esto implica que podemos separar las sefiales mediante un analisis de frecuencias.

Esta secuencia de pulsos de 90° separados por un TR recibe el nombre de SECUENCIA
SATURACION-RECUPERACION y se indica por SR(r) Asi por ejemplo SRpsn implica una
secuencia pulso SR con un TR de 2500 milisegundos.

En realidad la sefial no puede recogerse en la antena receptora inmediatamente después de
un pulso de radiofrecuencia ya que el sistema de recepcion tendria que cambiar bruscamente para
prepararse a recibir una sefal de muy poca intensidad después de haber emitido un pulso de muy
alta potencia. Ello implica que el sistema de recepciéon tiene que ponerse en "off" durante las
emisiones. Aunque el cambio "on" a "off" del sistema puede hacerse de forma electrénica y puede ser
muy rapido, algun tiempo de retardo es inevitable. Este tiempo de "delay" es un tiempo muerto que
implicaria perder la parte inicial de la FID. Ello obliga a repetir varias veces el proceso y a recoger
generalmente la sefial en forma de ECO como veremos al estudiar las secuencias de pulsos.

5.2. IMAGENES POTENCIADAS EN T1.

Durante la Relajacion los nucleos de H van liberando su exceso energético. Una vez
finalizada la relajacion el vector magnetizaciéon recuperara su valor inicial alineado con el campo
magnético. Si estudiamos después de un pulso de RF, las variaciones en el tiempo de la proyeccion
sobre el eje longitudinal (M;) del vector magnetizacién (RELAJACION LONGITUDINAL), cuando el
valor de la proyeccion sea idéntico al valor inicial de M, la relajacion habra terminado. Por tanto el
estudio de LA RELAJACION LONGITUDINAL (M) NOS DA IDEA DE LA RAPIDEZ CON QUE SE
ALCANZA DE NUEVO EL ESTADO INICIAL. (Fig. 5.4.)

LONGITUDINAL (MZ)

Fig 5.4.

Forma exponencial
creciente de la relajacion
""""""""""" == longitudinal. Cuando la
proyeccion alcanza el
valor de la magnetizacion
inicial, la relajacion ha
terminado

La Relajacion Longitudinal tiene la forma de una exponencial creciente regulada por una
constante de tiempo expresada en milisegundos llamada T1. Cuanto menor es el valor de T1, mas
rapidamente se alcanza el estado de equilibrio, es decir, la relajacién es mas rapida. Por tanto un T1
corto corresponde a una liberacién rapida de energia.

El T1 recibe el nombre de TIEMPO DE RELAJACION SPIN-RED, SPIN-LATEX, SPIN-
PLASMA o TIEMPO DE RELAJACION LONGITUDINAL ya que viene determinado por el estudio de
la proyeccion sobre el eje z. Se expresa en ms.
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Matematicamente la exponencial creciente viene regulada por la férmula:
M,=M(1-k exp(-t/T1))
donde: k es un valor que depende del pulso inicial.
De esta férmula deducimos que si k=1, cuando el tiempo transcurrido a partir del pulso inicial
(t) sea igual a T1, M,/M sera igual a 1- exp '=1-0,37 = 0,63, lo que equivale a decir que el T1 es el

tiempo que tarda la Magnetizacion en recuperar un 63% de su valor. El T1 no es el tiempo que
dura la relajacion.

Desde el punto de vista biofisico la liberacion energética es un intercambio energético del
nucleo de H con el medio (interaccion spin-latex) con lo que el valor de T1 es fuertemente
dependiente del tipo y movilidad de las moléculas con las que el H se relaciona. En efecto, la
liberacion energética de los nucleos se produce al existir en su entorno estructuras moleculares que
utilizan para sus movimientos Brownnianos de Rotacion, Vibracion 6 Traslacion, energias del mismo
orden de magnitud que las que tienen que liberar los nucleos. Se comprende que segun sea el
entorno molecular con que el nucleo de H se correlaciona exista una mayor o menor facilidad
en la liberacién energética.

En las moléculas intermedias como los lipidos, el procedimiento mas frecuente es la
liberacion energética intramolecular, (La energia absorbida por el nicleo de H se libera a la propia
molécula en forma de energia de vibracion, rotacion o cinética) Por ello la liberacion energética esta
muy facilitada y en consecuencia tienen un T1 corto. Por el contrario, en las moléculas de agua el
proceso de liberacion 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 H 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.

Los valores del T1 son también fuertemente dependientes del campo magnético principal ya
que éste impone la banda de frecuencias de trabajo y por lo tanto, en un mismo medio, la eficacia de
la relajacion varia. Los valores del T1 aumentan con el valor del campo magnético

Por otro lado la dependencia de los movimientos moleculares con la temperatura implican que
los valores del T1 reflejen las variaciones térmicas locales. Actualmente una de las aplicaciones de la
IRM se basa en aprovechar las variaciones de T1 para la monitorizacién de las pequefas técnicas
intervencionistas por accion térmica. La IRM es probablemente la mejor modalidad para la
visualizacion directa e "in vivo" de los cambios térmicos locales.

Dejando aparte de la grasa que se caracteriza por tener un T1 corto, la sefal que se
obtiene de un voxel depende del H del agua. Si admitimos los dos estados del agua organica, el agua
libre y el agua ligada formando capas de hidratacién. El agua libre tiene un T1 muy largo por su gran
movilidad, cuando el agua se liga a macromoléculas, pierde libertad, facilitdndose la liberacion
energética y en consecuencia disminuyendo el valor del T1. La sefal resultante del voxel dependera
en los tejidos organicos del grado de libertad del agua que conformara los diversos valores
cromaticos de la imagen. Cuanto mayor es la libertad del agua, mayor es el valor del T1. En la
mayoria de las patologias, aumenta el agua intersticial (agua libre) implicando un aumento del T1 del
voxel.
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estandar potenciada en T1:

Podemos establecer a modo orientativo la siguiente escala de grises en una imagen

BLANCO l T1

GRASA

HUESO MEDULAR

SUBS. BLANCA

SUBS. GRIS

MUSCULO

AGUA LIBRE
LIGAMENTOS
HUESO CORTICAL
AIRE

NEGRO

TT1

Tomografia transversal potenciada en
T1 estandar

La intensidad de la sefial es inversamente
proporcional a la facilidad de relajacion.
La grasa con gran facilidad de relajacion
(T1 corto) aparece hiperintensa, el agua
libre con mucha dificultad en la relajacion
(T1 largo) aparece hipointensa, La
substancia blanca tiene mayor facilidad en
la relajacion que la substancia gris .

La tabla interna en negro por baja
densidad de nucleos de H se confunde
con el LCR en negro por su T1 largo.

La etiopatogenia de la disminucién de
intensidad implica T1 largos indicando
mayor libertad en el agua del voxel con
menores tiempos de correlacién y mayor
dificultad en la liberacion energética.

Es evidente que voxels con la misma D pueden tener distinto valor de T1. Para poder obtener
una imagen que contraste los voxels por la influencia del T1, un procedimiento que podriamos

imaginar consiste en enviar un pulso de 90° sobre los diversos voxels, dejar pasar un cierto tiempo (T)

para que los nucleos liberen su energia segun su entorno y leer el valor de sus respectivas
relajaciones longitudinales. Si tienen T1 diferentes, leeremos valores diferentes y a través de una

escala de grises podremos obtener una imagen potenciada en T1.
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Imaginemos (Fig 5.5) tres voxels con el mismo valor de D, al enviar un primer pulso de 90° las
tres magnetizaciones se vuelcan sobre el plano x,y. Al relajarse cada voxel lo hace segun un T1
distinto. El que tiene mayor facilidad (T1 corto) alcanzaria el valor inicial mas rapidamente. Si

transcurrido un corto tiempo (T) leemos el estado de la relajacion longitudinal M, e imaginamos una
escala de grises en la que la intensidad fuese proporcional al valor de M,, al voxel con el T1 mas
corto le corresponderia una mayor intensidad. Por lo tanto, la intensidad de la senal seria tanto menor
cuanto mayor dificultad en la relajacién energética.

Fig. 5.5.

Tres curvas de relajacion
longitudinal distintas de tres voxels
con la misma D. El voxel con un T1
menor tiene una relajacion mas
rapida. Al leer la sefial después de
un tiempo t, obtenemos valores
distintos que reflejan los distintos T1

La escala de intensidades en que podemos representar un mismo voxel depende en una

imagen potenciada en T1, del valor del pulso inicial y del intervalo de lectura () ya que si éste es muy
largo todos los nucleos se habran relajado y lo que leeriamos es el valor de la magnetizacion inicial
(proporcional a la D). Ello implica que sea muy dificil dar una escala de referencia en las imagenes
potenciadas en T1. No obstante podemos considerar como una imagen estandar de referencia
en T1 aquella en que los voxels con valores de T1 cortos se representan en gran intensidad
por el contrario los voxels con valores de T1 largos tenderan al negro. Es decir consideraremos
una imagen estandar en T1 aquella en la que LA INTENSIDAD DE LA SENAL ES INVERSAMENTE
PROPORCIONAL AL VALOR DE T1 y por tanto directamente proporcional a la facilidad de la
relajacion energética.

Si tenemos una imagen RM en que los liquidos en reposo aparecen en negro y la grasa
aparece hiperintensa es una imagen potenciada en T1. No obstante al revés no es cierto ya que
podemos tener una imagen potenciada en T1 en la que eligiendo el valor del pulso inicial y sobretodo
el tiempo de lectura, se anule completamente el valor de la grasa.

Existen substancias paramagnéticas que como el GADOLINIO (Gd) que facilitan la relajacion
de los nucleos de H suficientemente proximos. Estas substancias también implican heterogeneidades
del campo magnético en sus proximidades. Pero en imagenes potenciadas en T1, se detectara la
presencia de la substancia de contraste por que permite una liberacion mas rapida de energia a los
nucleos de H con los que entra en contacto, acortando por lo tanto su T1. En imagenes estandar en
T1 existira un aumento de sefial. Estas sustancias se utilizan como SUSBTANCIAS DE
CONTRASTE en RM. Fijémonos que el mecanismo de accién de la sustancia de contraste utilizadas
en RM es muy distinto del mecanismo de las substancias de contraste utilizadas en RX. En RX
detectamos directamente el contraste por su mayor coeficiente de atenuaciéon, en RM detectamos el
contraste indirectamente por el efecto que causa sobre los nucleos de H. (Fig 5.6)
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Fig 5.6.

Tomografia en T1 sin y con contraste
(Gadolinio).

El Gd permite una relajacion rapida (acorta
el T1, incrementa la sefial) del los ntcleos
de H de su entorno. Existe por tanto una
rotura de la barrera hematoencefalica que
permite al Gd ponerse en contacto con el H
libre tisular

™ T1-Gd

Un inconveniente que presenta la lectura de la relajaciéon longitudinal es el hecho de que la
antena receptora siempre tiene la direccion de maxima captacion sobre el plano transversal. Por tanto
no es posible una lectura directa y es preciso para leer en un momento determinado el valor de la
relajacion longitudinal enviarle un pulso lector de 90° para volcarla sobre el plano transversal.
Por tanto diferenciaremos para obtener imagenes potenciadas en T1, un pulso inicial excitador inicial

y un pulso lector separado un tiempo de lectura (t). Si tomamos por ejemplo la secuencia
SATURACION RECUPERACION (SR) formada por pulsos de 90° separados un tiempo de repeticion
TR y consideramos tan solo los dos primeros pulsos de 90°. El primero actuando como pulso
excitador y el segundo pulso lector en el que medimos la sefal, si el tiempo TR es suficientemente
largo obtendriamos los valores de D, pero a medida que vamos disminuyendo el TR vamos
potenciando mas la imagen en T1, ya que estamos midiendo la sefal mientras los voxels se estan
relajando y por tanto valoramos la facilidad en la liberacion energética.

Para obtener imagenes potenciadas en T1 una de las secuencias mas utilizadas es la
llamada INVERSION-RECUPERACION (IR), que consiste en llevar un pulso excitador inversor de
180° y después de dejar relajar durante un cierto TIEMPO DE INVERSION (TI) enviar un pulso de 90°
para leer el estado de la magnetizaciéon obteniendo una FID sobre el plano x,y de la bobina. La
secuencia se repite después de un TIEMPO DE REPETICION (TR) enviando un nuevo pulso de
180°.(Fig 5.7.)

Pulso inversor | |Pulso lector

180° 90° ,
Fig 5.7.
\L \L t Esquema de la secuencia INVERSION-
RECUPERACION (IR).
.|.W|' —Tl— t Primeramente se envia un pulso inversor

de 180°. Se dejan relajar los ntcleos
A ;
/ durante un tiempo Tl y se lee la
A recuperacion longitudinal de la
magnetizacién enviando un pulso lector de
90°.

Senal de lectura
-M
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La intensidad de estas imagenes es variable para un mismo voxel dependiendo del tiempo
que se realiza la lectura (TI). Si leemos después de un Tl relativamente largo (por ejemplo con un TR
de 2000ms y un TI de 600 ms en un campo magnético de 1.5T), nos encontraremos en la parte
positiva de la curva, cuando la magnetizacién apunta hacia la parte positiva del eje z y los valores se
representan como en una escala estandar T1. Pero si utilizamos un TI corto (por ejemplo un Tl de
150 ms en un campo de 1.5T, manteniendo los restantes parametros) obtendremos una imagen
potenciada en T1 en la que la grasa aparecera en negro. Esta secuencia se llama STIR (Short Time
IR) y es una de las formas de anular la sefial de la grasa en las imagenes RM. EI Tiempo Tl que
anula la sefal de la grasa depende del valor del campo magnético. De la misma forma podemos leer
la magnetizacién longitudinal cuando la relajacion del LCR cruce por el valor cero. Obtenemos
entonces la secuencia FLAIR (Fluid Attenuated Inversion Recovery). (Fig 5.8)

180°

LESION

FLAIR

Fig 5.8. Imagen FLAIR

Después de un pulso inversor de 180°, los diversos tejidos se recuperan con sus diferentes T1 segun la facilidad
de relajacion. EI LCR con un T1 muy largo tiene una relajacion dificil . La imagen se obtiene en el justo momento
en que el LCR pasa por el punto de sefial nula. Los nucleos de H de las lesiones periventriculares con un T1
mas corto presenta sefial, lograndose un alto contraste.

5.3. IMAGENES POTENCIADAS EN T2 Y T2*

Aparte de la informacion sobre la facilidad en la relajacion energética que nos suministra la
relajacion longitudinal (M,), podemos 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 Relajacién transversal (M,,). (Fig 5.9.)
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TRANSVERSAL (Mx,y)

Fig 5.9.
Estudio de la relajacion transversal My después de un pulso de 90°. A lo largo del tiempo (t) adopta una forma
sinusoidal amortiguada.

Cuando M, sea igual a cero, implica que el vector magnetizacion se ha alineado sobre el eje
z con el campo magnético principal. Recordemos que el vector magnetizacién no es mas que la
expresion resultante del comportamiento de los spins nucleares contenidos dentro del voxel. Cuando
M, sea cero, implica que los spins nucleares han alcanzado su orientacién al azar. Si representamos
sobre el plano transversal la evolucion de la proyeccion de los spins con el tiempo después de un
pulso de 90°, observamos como, si 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 nicleos del voxel. En la Fig
5.10. se observa el proceso desde un sistema de referencia moévil a la frecuencia de precesion.

Fig 5.10.
Representacion esquematica con el tiempo de la evolucion de la proyeccion de los spins sobre el plano
a) b) c) d)
< é ....... RERS
N N
\
]
P 4 4
S -

transversal después de un pulso de 90°.

a) Inmediatamente después (spins en fase)

b) y ¢) Evolucién en dos instantes de tiempo con desfases cada vez mayores

d) Orientacién al azar con resultante nula indicando la orientacién sobre el gje z de la magnetizacion.
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Durante la relajacién, cada nucleo libera su exceso energético a una frecuencia que depende
del campo magnético que localmente percibe, tal como expresa la ecuacién de Larmor. El valor del
campo magneético 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 interaccion spin-spin. Si los nucleos de H de un voxel estuvieran totalmente aislados
(interaccién 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 relajacién seria muy sincrénico o
coherente. Por el contrario si los nucleos de H del voxel forman parte de radicales quimicos
distintos, los campos localmente percibidos son ligeramente distintos (interaccién spin-spin no nula) lo
que origina que cada nucleo libere la energia a frecuencias distintas originandose una relajacion
asincrénica 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, funcién de la
composicion y estructuracion molecular en el voxel. En particular es importante la presencia de
iones que puedan alterar localmente el campo magnético 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 magnéticas locales es
practicamente nula, con lo que la interaccion spin-spin es de escasa trascendencia vy
tendremos una gran coherencia en la relajacion. Por el contrario, en los tejidos en los que el agua
es basicamente ligada, los nucleos percibirdn campos magnéticos distintos en funciéon de las
diferentes estructuras bioquimicas de sus alrededores lo que implicara una gran incoherencia
(interaccién spin-spin elevada) en la relajacion de los nucleos, el espectro de las frecuencias de
relajacién del agua ligada es muy amplio, lo que implica una gran incoherencia y que la sefial del
agua ligada en el voxel se amortiglie rapidamente y no se capte en la antena receptora, Es por ello
que la senal refleja basicamente la relajacion del agua libre.

Cuando contemplamos la coherencia en la relajacion de los nucleos de H del agua libre
tenemos 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 mévil del agua libre que permite el
desplazamiento y por tanto el hecho de que los nucleos de H se encuentren en microcosmos
magnéticos distintos y por tanto el movimiento de difusién favorece el asincronismo.

El sincronismo en la relajacién nuclear del voxel se observa estudiando la RELAJACION
TRANSVERSAL M,,. En efecto, si dentro del voxel los nucleos tienen una relajacion incoherente,
cada nucleo emite a frecuencias distintas. Los spins 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 spins, 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 spins alcancen la orientacion al azar y por tanto el vector magnetizacion se
verticalize.

La evolucién de la magnetizacion transversal con el tiempo hasta que se anula, corresponde
a una sinusoide a la frecuencia de relajacién, amortiguada por una exponencial decreciente (Fig 5.9)
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. Este decrecimiento exponencial de la envolvente esta regulada por un parametro que
llamamos 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 actian de forma fija sobre los
nucleos. Por tanto T2 nos indica el asincronismo de los nucleos del voxel durante la relajacién
debido a las influencias spin-spin aleatorias que dependen de la composicién y estructuracion
propias del tejido. Si suponemos 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 consideramos 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 expresion

My ()= Myy (0) exp (4T2)

Cuando t=T2, M,, (t)/ M, (0) es igual a exp™=0.37, lo que equivale a que el T2 es el tiempo
que tiene que transcurrir para que la magnetizacion transversal pierde un 63% de su valor.

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 sobre el
plano x, y. Se expresa en ms. Una curva de Magnetizacién que decrece rapidamente, implica un
valor de T2 bajo ({T2), indicando un gran asincronismo en la relajacién (alta influencia spin-spin) (Fig.
5.11)

Fig. 5.11

Decrecimiento de las sefiales
de la Magnetizacion
Transversal en dos voxels con
la misma magnetizacién
inicial, después de haberles
aplicado un pulso de 90°.

El decrecimiento exponencial
es tanto mayor cuanto menor
es el valor del T2.

Podemos obtener una imagen en la que el contraste entre los voxels potencie su diferencia
en los valores de T2. Esta IMAGEN POTENCIADA EN T2, nos dara 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 SENAL ES DIRECTAMENTE PROPORCIONAL AL VALOR DEL T2. Es decir,
a mayor sefial mayor coherencia en la relajacion, menor influencia entre nucleos, mayor
desestructuracion.
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Los liquidos en reposo tienen una alta sefial de resonancia en imagenes potenciadas en T2.
Una imagen en la que los liquidos aparecen en alta sefnal diremos que es potenciada en T2.
Cuanto mayor sea la intensidad de los liquidos tanto mayor es la potenciacién en T2. Si la imagen
que obtenemos no esta corregida de las heterogeneidades del campo magnético externo ni de
los efectos de las variaciones de susceptibilidad fijas, obtendremos una imagen potenciada en
T2* siempre que los liquidos aparezcan hiperintensos.

A modo orientativo podemos establecer la siguiente escala de grises en una
imagen estandar potenciada en T2

BLANCO T T2
AGUA LIBRE
GRASA
HUESO MEDULAR
SUBS. GRIS
SUBS. BLANCA Tomografia transversal
potenciada en T2
. El LCR presenta una gran sefal
MUSCULO . Ao
debido a su T2 largo indicando
coherencia en la relajacion. La
LIGAMENTOS substancia blanca es hipointensa
HUESO CORTICAL respecto a la substancia gris
mostrando una mayor incoherencia
AIRE en la relajacion

La etiopatogenia del aumento de

sefal en T2 indica un mayor grado
lTZ de sincronismo en la relajacién de
los nucleos de H consecuencia de la
influencia entre por perdida de
estructuracion y/o mayor movilidad
del agua libre

NEGRO
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5.4 VALORES RELATIVOS DEL T1, DEL T2 Y DEL T2*

Los valores de T1 dependen mucho del valor del campo magnético ya que si aumentamos el
valor de By aumenta la frecuencia de las transacciones energéticas, mientras que las frecuencias
internas de los movimientos moleculares no varian. Los valores del T2 son poco sensibles al cambio
del campo magnético. En consecuencia cuando se den valores de T1 o T2 debe indicarse el valor
del campo magnético en que han sido calculados.

Fijado el campo magnético, para un tejido bioldgico determinado, el valor de T2 es menor que
el valor del T1. Por ejemplo en el LCR en un campo magnético de 1.5 el T2 es del orden de 300-500
ms, mientras que el T1 es del orden de 1500-2000 ms. En los liquidos puros el T2 tiende a los valores
del T1. Los valores de T2 y del T1 en los tejidos organicos son muy variables. Por ejemplo el valor del
T2 en las fibras colagenas puede ser del orden de los microsegundos, indicando un rapido
desfasamiento de los nucleos de H que basicamente corresponden a agua ligada. El agua ligada es
indetectable de forma directa con las técnicas clasicas de IRM.

Para un mismo valor del campo magnético externo, los valores de T2* son siempre inferiores
a los valores de T2, al tener en cuenta todos los factores que influyen sobre el asincronismo de los
nucleos.
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SECUENCIA GRE CLASICA

RF

LAS SECUENCIAS - |
DE PULSOS CLASICAS

En cualquier imagen tomografica por RM, aparte del valor basico de la densidad (D) de
nucleos de H del voxel, existe en mayor o menor grado la influencia de los parametros de la
relajacion. Mediante el uso de secuencias de pulsos podemos hacer que prevalezca uno de estos
parametros en el contraste de la imagen, lo que equivale a potenciar la imagen en un parametro
determinado.

Las secuencias de pulsos consisten en moédulos basicos formados por pulsos de RF de
valores concretos separados intervalos de tiempo adecuados. Estos médulos se repiten a lo largo de
la obtencion de la imagen con un TIEMPO DE REPETICION (TR).

Vimos en el apartado 5.1. que la secuencia SATURACION RECUPERACION (SR), el
modulo basico, consistia en pulsos de 90° separados un tiempo TR. La secuencia se especifica
como SRr

También vimos en el apartado 5.2 como secuencia INVERSION REPETICION (IR) estaba
formada por un pulso inversor inicial de 180 seguido después de un TIEMPO DE INVERSION (TI)
de un pulso lector de 90°. Después de dejar relajar los nucleos, se volvia a iniciar el médulo con un
nuevo pulso inversor de 180°. El tiempo entre los dos pulsos de 180° constituye el tiempo de
repeticion TR. La secuencia se especifica como IRytr.

El disefio de las secuencias de pulsos es uno de los objetivos fundamentales en el avance de
la RM. Aparte de obtener potenciaciones distintas sobre un mismo plano tomografico, su interés
reside en la posibilidad de lograr tiempos de exploraciéon cada vez mas cortos. Ello ha dado origen al
desarrollo de numerosas secuencias de pulsos con multitud de variantes y con nombres distintos
segun las casas comerciales. De todas formas las dos secuencias consideradas como "clasicas",
fundamentales en la historia de la RM son la SECUENCIA SPIN-ECHO (SE) y la SECUENCIA
GRADIENT-ECHO (GRE).

Vamos a dedicar este capitulo a estas dos secuencias, mientras dejaremos para el capitulo
de SECUENCIAS RAPIDAS el desarrollo de las modernas secuencias capaces de lograr imagenes
con resoluciones temporales del orden de los milisegundos pero que, por mas complicadas que nos
parezcan, tan sélo pueden lograr sefial generando ecos bien mediante pulsos por emision de
radiofrecuencia (ECOS POR RADIOFRECUENCIA O ECOS DE SPIN) o generando ecos mediante
gradientes magnéticos (ECOS DE GRADIENTE).
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6.1. LA SECUENCIA SPIN-ECO: SE.

La secuencia clasica SE consiste en enviar un primer pulso de 90° que excita los nucleos
del voxel. Después de dejar relajar los nucleos un cierto tiempo (TE/2) durante el cual los spins se
desfasaran, se envia un pulso de 180° de tal forma que invierta la posiciéon de los spins respecto al
campo magnético. Transcurrido exactamente un nuevo intervalo de tiempo TE/2 se recoge la sefal.
Después de un tiempo TR se vuelve a repetir el proceso. En la Fig 6.1. se indica la secuencia SE de
forma esquematica.

SECUENCIA SE CLASICA

TR |
«— TE/2 —}— TE/2 —
180° !
90° 90°
e | -
] t
B TE Si
v
Senal —— N
t

Fig 6.1: Esquema de la secuencia SE ter

Si analizamos lo que ocurre a lo largo de la secuencia (Fig 6.2), observamos que al enviar el
pulso inicial de 90° la magnetizacion M del voxel se ha volcado sobre el plano transversal y los spins
estan en fase (posicién a). Inmediatamente después, debido a las variaciones en el campo magnético
localmente percibido por los nucleos, cada nucleo empieza la relajacion a una frecuencia propia, lo
que trae como consecuencia que unos nucleos se adelanten y otros se retrasen. Estas variaciones
son debidas por un lado a irregularidades en la homogeneidad del campo magnético externo y por
otro a las interacciones con el entorno bioquimico (interacciones spin-spin). Como consecuencia,
después del pulso inicial de 90° y tomando como representacién un sistema de referencia movil a la
frecuencia de precesion, se ha indicado en la Fig 6.2 con la letra A uno de los nucleos que se retrasa
(simbolizando el retraso en sentido antihorario) y con la letra B uno de los multiples nucleos que se
adelantan (simbolizando el adelanto en sentido de la agujas del reloj). Al cabo del tiempo TE/2 estos
nucleos presentan un desfase (posicion b de la figura) y en consecuencia la magnetizacion inicial (M)
ha disminuido (el desfase implica una resultante menor). Como se han considerado todos los factores
que influyen sobre el desfase, el decrecimiento de la magnetizacion obedece al valor de T2*.
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90°

TE/2

Fig 6.2.

Después del pulso de 90° el valor
de M decrece por el efecto spin-
spin y las heterogeneidades del
campo magnético(T2 ). Después
de enviar un pulso de 180,
invertimos el efecto de la
heterogeneidades y de las
interacciones que actuan de forma
fijia sobre los ntcleos y
transcurrido el tiempo TE el valor
que medimos de la M nicamente
refleja el decrecimiento debido a
la interaccién spin-spin regulada
por T2

180°

TE/2

t

\4

Si después de un tiempo (denominado TE/2) enviamos un pulso de 180° de tal forma que
invierta la posicion de los spins respecto al campo magnético, los spins A que se habian retrasado
quedan ahora, al invertir su posicion, adelantados en el mismo angulo de desfase (posicion d
respecto a la posicién b) y lo mismo ocurre con los spin B que se habian adelantado, ahora quedan
atrasados. El valor de la Magnetizacion resultante es el mismo. Aunque se haya invertido la posicion
de los spins, las causas que originaban el desfase continlan actuando. Aquellas causas que por
actuar de una manera fija implicaban un retraso en los spin (actuaban disminuyendo la frecuencia de
relajacion) contindan retrasando los spin y por tanto los ndcleos B continuaran por esta causa
retrasandose en sentido antihorario. De la misma forma los nucleos A que se habian adelantado por
causa de que percibian de una manera fija un campo magnético local mayor, contindan
adelantandose en sentido horario pero ahora parten de una situacion retrasada. Por tanto los spins
van a refasarse (A y B se acercaran). Evidentemente si dejamos transcurrir exactamente el mismo
tiempo TE/2, los spin nucleares se encontrarian en la posicion inicial, es decir en fase (posicion e).
Esto seria cierto si las causas que originan el desfase actuasen siempre de la misma forma (por
ejemplo heterogeneidades del campo magnético externo, interacciones fijas, ) es decir que siempre
en el mismo lugar implicaran la misma variacion. Sin embargo las interacciones spin-spin aleatorias
no se corrigen por el pulso de 180° y por lo tanto después del tiempo TE los spins presentan un cierto
desfase y la Magnetizacion ha disminuido respecto a la inicial en un valor que depende de T2, es
decir un valor corregido de las heterogeneidades magnéticas fijas. La ventaja de la secuencia SE es
que permite corregir las heterogeneidades del campo magnético. La sefial obtenida se denomina
eco por similitud de la inversion con la reflexion de un eco.
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Una vez recogida la sefial se deja relajar la Magnetizacién y al cabo de un tiempo de
repeticion TR se repite la secuencia. Debido a que el tiempo TR es mucho mayor que el tiempo TE,
una posibilidad muy util en la practica es obtener varios ecos dentro del mismo TR. Para ello después
del primer eco se deja transcurrir de nuevo un tiempo TE/2 de desfase y se vuelve a enviar un pulso
refasador de 180°, recogiéndose un nuevo eco al cabo de un tiempo TE/2 y asi sucesivamente (Fig
6.3). Cada uno de estos ecos tiene un TE mas largo. Podemos hablar de una imagen obtenida en el
segundo o en el enésimo eco. Una imagen con TE = 60 ms, puede ser obtenida con un primer eco de
60 ms o con un segundo eco de una secuencia SE con TE = 30 ms. La calidad de imagen es
ligeramente distinta en funcién de la exactitud de los pulso de radiofrecuencia.

SE (ME) tgnrr

TR
>
TE3 R
3
TEy i
> : Fig 6.3.
TE4 N : i Esquema de la
: : i secuencia SE con
: : i muiltiples ecos (ME)
i : : en los que puede
ﬂ ; ; i ﬂ obtenerse la sefal.
90° 180° | 180° |  180° | 90° 't
v v v
S Sy S3
1er ECO 2°ECO 3er ECO

Cuando existen heterogeneidades del campo magnético, si se mantienen fijas en el tiempo y
en el espacio, son corregidas mediante secuencias SE. Es decir las secuencias SE no son
influenciadas por los problemas que implican variaciones de susceptibilidad magnéticas fijas.
Por ejemplo los microcambios de susceptibilidad magnética en el interior del hueso trabecular
implican un desfase en los nucleos de H de la médula 6sea que al actuar de forma fija, pueden ser
corregidos mediante secuencias SE, mientras que se obtendra una menor sefal si se utilizan
secuencias que potencien en T2*.

En las imagenes obtenidas mediante la secuencia SE, la potenciacion de la imagen viene
regulada por TE y TR. Hemos de partir de la base de que en toda imagen SE:

- Estan presentes los tres factores D, T1y T2.
- Cuanto mayor es el TE, mayor es la potenciacién en T2.
- Cuanto menor es el TR, mayor es la potenciacion en T1.

Como regla general (Fig.6.4):

TE corto TE largo

TR corto Imagen potencia en T1 Contraste mixto

TR largo Imagen potenciada en D Imagen potenciada en T2
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En la Fig 6.5 se muestra sobre un mismo plano tomografico las tres potenciaciones basicas
obtenidas variando los parametros TE y TR en la secuencia clasica SE. El campo utilizado es de 1,5
T

Fig 6.5: Las tres potenciaciones clasicas sobre un mismo plano tomografico. Campo de 1,5 T

T1: Imagen potenciada en T1 (TE: 17ms, TR: 600 ms)

D : Imagen potenciada en D de nucleos de H ( TE: 20ms, TR 2200 ms)

T2: Imagen potenciada en T2 (TE: 80ms, TR: 2200 ms). Esta imagen se obtiene como segundo eco dentro del
mismo TR que la imagen en D

La imagen T2 tiene menor sefial /ruido pero por lo general posee una mayor resolucién de contraste. Obsérvese
la variacién de sefial en la pequefia zona lesional en la profundidad de la substancia blanca fronto-parietal junto
al asta anterior del ventriculo lateral der. Aunque la imagen T2 es mas ruidosa la sensibilidad es mayor. La
imagen D indica un aumento de la D de nucleos de H. La falta de contraste en T1 nos indica poco agua libre en
la lesién. La imagen T2 indica un aumento del asincronismo concordante con desestructuracion.
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Como puede observarse en la Fig 6.5 el contraste entre dos tejidos depende mucho de los
parametros elegidos. Unos pardmetros TE, TR inadecuados puede hacernos perder la resolucion de
contraste. En toda imagen, a efectos comparativos i de seguimiento de una misma patologia, deben
indicarse ambos parametros y el campo magnético en que se ha obtenido la imagen.

Como idea esquematica y en un campo de 0,15 T, se indican en la Fig 6.6 las variaciones

relativas de intensidad de sefal para diversos tejidos biologicos utilizando secuencias que potencian
enT1,DyT2.

) L7 112

BLANCO BLANCO
GRASA AGUA LIBRE
AGUA LIBRE HUESO MEDULAR
GRASA
SUBS. BLANCA
HUESO MEDULAR GRASA
HUESO MEDULAR
SUBS. GRIS SUBS. GRIS SUBS. GRIS
SUBS. BLANCA
MUSCULO MUSCULO SUBS. BLANCA
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AGUA LIBRE
LIGAMENTOS LIGAMENTOS LIGAMENTOS
HUESO CORTICAL | HUESO CORTICAL HUESO CORTICAL
AIRE AIRE AIRE
NEGRO NEGRO

lp 111 12

Fig 6.6.

Representacion esquematica de las intensidades de diversos tejidos biolégicos segun la potenciacion de la
imagen en la secuencia SE clasica.

Una imagen con grasa hiperintensa y agua libre hipointensa es una imagen T1

Una imagen con liquidos estaticos hiperintensos esté potenciada en T2.

Destaquemos:

a) Un grupo de tejidos que aparecen siempre hipointensos en cualquier potenciacion. Todos
ellos se caracterizan por tener una densidad de nucleos de H baja. Por ejemplo, el hueso cortical, las
calcificaciones (diferenciar de osificacion con formacion de médula 6sea) La imagen aérea sera
también por este motivo hipointensa. Los ligamentos, meniscos y tendones se incluyen dentro de este
grupo de tejidos hipointensos.
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b) Un grupo de tejidos que presentan siempre una sefial que los coloca dentro de los grises
intermedios. Destaquemos en este grupo a la Substancia Blanca y la Substancia Gris. En imagenes
Pot D existe un ligero aumento de sefial a favor de la Substancia Gris por su mayor densidad en
nucleos de H. La situacion se invierte en las imagenes Pot T1, donde la Substancia Blanca aparece
mas hiperintensa que la Substancia Gris por tener un T1 mas corto. En T2 por el contrario la
Substancia Blanca aparece mas hipointensa que la sustancia gris por tener un T2 mas corto. Dentro
de este grupo intermedio también colocaremos el tejido muscular, con un comportamiento uniforme
arrojando una débil sefal caracteristica en las imagenes Potenciadas en T2.

c) El tejido graso que en la secuencias SE clasicas siempre arroja una buena sefal de
resonancia, en especial en imagenes T1 donde se coloca en la parte mas alta de la escala cromética.
En las secuencias actuales debe irse con cuidado ya que existen secuencias potenciadas en T1 con
anulacion de la sefial de grasa (recordemos la secuencia STIR) o bien técnicas con supresion
espectral de la grasa. De la misma forma se comporta la médula 6sea grasa, aunque la sefial global
de la médula 6sea depende de la proporcion médula grasa/médula hematopoyética en el voxel

d) Por ultimo hay que hacer notar el comportamiento de los liquidos en reposo o el agua libre.
En Pot D se sitian en la parte alta de la escala. En Pot T1, debido a su largo T1, aparecen
hipointensas en la parte baja de la escala y finalmente en Pot T2 son hiperintensos en la parte mas
alta de la escala de grises, por su T2 elevado. Evidentemente estas sefales varian segun si se trata
de agua libre o si esta formando soluciones acuosas en las que la concentracién y la constitucion de
las sustancias contenidas influyen de forma distinta en la intensidad de las imagenes. Cuando en un
voxel existe agua libre y ligada, la sefal dependera de su proporcion.

La estrategia en IRM consiste en programar las potenciaciones 6ptimas en las
imagenes para obtener el mejor contraste entre las estructuras a estudiar. Para ello el técnico
en RM debe estar dirigido lo mejor posible en la orientacion diagnéstica. Por ejemplo, no
podemos utilizar una imagen estandar potenciada en T1 para contrastar liquidos (en negro por su T1
largo) de ligamentos (en negro por su baja densidad de D). Un estudio RM tiene que contener
imagenes de diferente potenciacion a fin de lograr una mayor aproximacion diagnéstica.

6.2. SECUENCIA GE 6 GRE (GRADIENT RECALLED ECHO) o FE (FIELD ECHO)

En las secuencia SE clasicas, los tiempos de obtencion son del orden de los minutos ya que
enviar un pulso inicial de 90° y después otro de 180° requiere tiempo y ademas hay que recuperar la
magnetizacion entre cada TR. Uno de los objetivos permanentes en el uso clinico de la RM es el
disminuir los tiempos de obtencién. Para obtener imagenes mas rapidas en secuencia SE podriamos
tratar de utilizar tiempos TR mas cortos, sin embargo este acortamiento implicaria problemas de
contraste en la imagen al potenciarla hacia T1.

Otra posibilidad seria el tratar de obtener imagenes sin tener que utilizar el pulso de 180°.
Para ello una vez enviado el pulso inicial con un angulo a °, tendriamos que poder obtener una
medida mientras los nucleos se estan desfasando. Una manera de lograrlo es interferir en el proceso
normal de desfasamiento de los spins, potenciando mediante un gradiente de desfase (con lo que la
sefal disminuiria), para después, invirtiendo el gradiente (gradiente de refase), hacer aumentar la
sefal hasta el valor que le corresponderia por su decaimiento normal en T2*. Con ello se puede
detectar facilmente una sefial (ECO DE GRADIENTE) que permitira hacer una imagen con los
valores de la relajacion de los nucleos del voxel. Este conjunto de dos gradientes (DESFASE,
REFASE) de igual amplitud y tiempo de aplicacion pero de signos opuestos recibe el nombre de
GRADIENTE BIPOLAR, como vimos en el capitulo 2.3. (Fig 6.7)
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Fig 6.7.
Efecto de un gradiente bipolar en
‘ las fases de los spins.
Si sobre dos ntcleos Ay B
‘ * aplicamos un Gradiente +G
B

durante un cierto tiempo, el
ntcleo B sometido a un campo
magnético mayor se adelanta
respecto al nucleo A, creandose
un desfase. La diferencia de fase
entre ellos (Ap ) aumenta.

+G Si se invierte el gradiente (-G) y
se aplica durante el mismo
tiempo, el efecto es contrario ya
que es ahora el nucleo A el que
va a mayor frecuencia, con lo que
se produce el refase y al cabo del
mismo tiempo se encuentran

B totalmente en fase (Ap = 0) lo
AP que permite obtener un eco.

El conjunto de +G, -G constituye
A un gradiente bipolar.

-

DESFASE i REFASE

-

A estas secuencias con un o - pulso inicial y un gradiente bipolar, se las denomina
SECUENCIAS GRADIENT ECHO (GE) o GRADIENT RECALLED ECHO (GRE) o FIEL ECHO (FE).
Es esquema se muestra en la Fig 6.8. y en la fig 6.9. se estudia lo que sucede con los spins. Estas
secuencias se suelen denominar clasicas.

SECUENCIA GRE CLASICA

¢——— TR —>

<— TE —>i
o’ E al
e ] - [ >
-Gx -Gx t

Senal

v

Fig 6.8.

Esquema de la secuencia GRE/GE/FE

Después de un pulso inicial de « °, se aplica un gradiente bipolar (+Gx,-Gx) par obtener un eco de gradiente. El
tiempo entre el pulso inicial y la recogida del eco se llama TE.
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Fig 6.9.

Estudio de la secuencia GRE.
Después de un pulso inicial de
a° el valor de M decrece por el
efecto spin-spin y las
heterogeneidades del campo
magneético (por tanto segtin T2%).
Si activamos un gradiente bipolar
(+Gx,-Gx), el gradiente +Gx
actua durante un cierto tiempo
aumentando el desfase y por
tanto M disminuira. Al invertir el
gradiente (-G) y actuar durante
el mismo tiempo, produce el
refase de los spins, anulando el
efecto de +Gx, con lo que la M
crece hasta el valor que tendria
si se hubiese decrecido segun
T2* pero de esa forma podemos
detectar facilmente una sefial
(ECO DE GRADIENTE).

TE | +Gx

En las secuencias GRE, el valor del TE continua siendo el tiempo entre el pulso inicial y la
recogida de eco de gradiente. La obtencion de la sefial de eco mediante una inversion de gradientes
(gradiente bipolar) permite la recogida de sefial con TE muy cortos con lo que también los tiempos TR
pueden ser mas cortos y en consecuencia, los tiempos de adquisicion son mucho menores que en las
secuencias SE.

Mediante secuencias GRE la potenciacion de la imagen es un fendbmeno muy complejo que
depende criticamente de los valores del pulso inicial, del valor del TE y del valor del TR

Se denominan potenciadas en T1-GRE, cuando los liquidos en reposo aparecen
hipointensos y potenciadas en T2 cuando los liquidos aparecen hiperintensos. Mediante
secuencias GRE podemos logra imagenes potenciadas en T2 pero con tiempos mucho menores que
la T2 SE.

POTENCIACION DE LAS IMAGENES GE/GRE/FE

T1 T2* D

TR (ms) T200-4OO i 20-50 T 200-400 T 200-400

TE (ms) ¢ 8-15 i 8-15 T 30-60 ¢ 8-15
a’ T45-90 ¢ 30-60 ¢ 5-15 ¢ 5-15

Fig 6.10. Tabla orientativa de los valores de los tres parametros que intervienen en la secuencia GRE
clasica para la obtencion de las diversas potenciaciones de la imagen.
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En la Fig 6.10. se indican a modo orientativo los distintos valores de los tres parametros que
permiten potenciaciones en T1-GRE, D-GRE y T2*- GRE. Llama la atencion los tiempos TR mucho
mas cortos que los utilizados en las secuencias SE. Para obtener imagenes T1 el angulo o es alto y
el TE es bajo. Las potenciaciones en T2* pueden lograrse con valores de TR muy pequefios, que
permiten obtenciones muy rapidas.

Al no corregirse las heterogeneidades externas como ocurria en la secuencia SE, la
secuencia GRE/GE/FE potenciara en T2*, no en T2. En general estas imagenes son mas
artefactuadas y con mas ruido que las SE .

La presencia de elementos metalicos en la zona a explorar (protesis, clips..) produce cambios
locales en el valor del campo magnético (variaciones de susceptibilidad) lo que implica que los
nucleos de H del voxel perciban campos magnéticos distintos y por tanto el desfase aumente. Al
actuar de forma fija, este desfase se corrige en las secuencias SE mediante el pulso de 180°,
mientras que no se corrige en las secuencias GRE. En consecuencia las imagenes aparecen con
pérdida de sefial y mucho mas artefactuadas en las secuencias GRE. Por lo que siempre que sea
posible, en presencia de elementos metalicos habra que evitar las secuencias GRE.

Las secuencias GRE son de utilidad en multitud de casos no tan solo por su rapidez sino por
ser mas sensibles a los cambios en la susceptibilidad magnética, la presencia de iones que
distorsionan el campo magnético produciendo variaciones de susceptibilidad magnética son
facilmente detectables, independientemente de si estas variaciones actian de una forma fija o
aleatoria. De esa forma por ejemplo (Fig 6.11) pueden observarse la caida de sefial originada por la
presencia de hemosiderina como secuela antigua de una hemorragia.

Fig 6.11.

Paciente con lesion
neuronal difusa como
consecuencia de un
traumatismo craneal
antiguo. Las imagenes
GRE presentan zonas
difusas hipointensas
debidas a la variacion de
susceptibilidad
demostrando la presencia
de hemosiderina como
secuela de una hemorragia.
En la secuencia SE estas
alteraciones son corregidas
mediante el pulso de 180°.
De: RM_IDI. Vall d’'Hebron

GRE_T2*

Las secuencias GRE, aparte de ser secuencias mas rapidas que las SE, producen menor
depdsito energético ya que utilizan menos emisién de RF en especial al eliminar el pulso de 180°. Por
ello, presentan menos problemas con los limites aconsejados para el depdsito energético en las
exploraciones. Por otro lado al obtener el eco mediante la accién de los gradientes son mucho mas
ruidosas que las SE.
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En la tabla siguiente se resumen algunas diferencias entre las secuencias clasicas:

SECUENCIAS CLASICAS

SPIN ECHO GRADIENT/FIELD ECHO

SE (GE/GRE/F)E
ECO Spin (radiofrecuencia) Gradiente
Deposito Caldrico T (limitaciones)
Ruido T (Gradientes)
Parametros TE,TR o®,TE, TR
Potenciacion D.T1,T2 D,T1,T2*
Rapidez ™1
Heterogeneidades Corrige No corrige
Susceptibilidad magnética Muy sensible
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SELECCION DEL
PLANO TOMOGRAFICO

Una de las grandes ventajas que aporta la RM como método de imagen es la posibilidad de
obtener una imagen tomografica en cualquier direccion del espacio. Para ello hay que tener
presente que segun la ecuacion fundamental de Larmor, para excitar selectivamente los nicleos en
un determinado plano basta lograr que el campo magnético que perciban sea el mismo ya que en
estas condiciones, todos ellos entrarian en resonancia con una emisién de RF a la frecuencia de
resonancia.

Si el campo magnético fuese uniforme dentro del iman todos los nucleos absorberian la
energia de RF a la misma frecuencia. Para lograr una excitacién selectiva por planos hay que
instaurar una variaciéon uniforme del campo magnético segun la direcciéon perpendicular a los
planos elegidos, lo que constituye un GRADIENTE MAGNETICO en aquella direccion.

Los GRADIENTES MAGNETICOS se crean mediante pares de bobinas recorridas por
corrientes continuas en sentidos contrarios. (Fig.7.1)

B

Fig 7.1:

Seleccién del plano tomogréafico.
Las dos bobinas A y B crean un
gradiente magnético en la
direccion craneo-caudal. Cada
plano axial percibe un campo
maghneético distinto y por tanto sus
nucleos precesaran por planos a
frecuencias distintas. Tan sélo
sera excitado el plano que entre en
resonancia con la frecuencia f, de
la emisién de radiofrecuencia.
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Si colocamos una bobina (A) en el extremo caudal de la bobina principal y hacemos que sea
recorrida por una corriente continua (la ) en el mismo sentido que la del bobinado principal (1), la
bobina A crea un campo magnético que en cada punto se suma vectorialmente al campo magnético
principal. A medida que nos vamos alejando, la influencia del campo magnético de la bobina A sobre
el principal es cada vez menor, lograndose una variacion del campo magnético con la distancia
(Gradiente Magnético). Esta variacion con la distancia puede ser reforzada colocando en el extremo
opuesto una segunda bobina (B) recorrida por una corriente (Ig) en sentido contrario. Ello crea un
campo magnético que en cada punto se resta vectorialmente al campo magnético de la bobina
principal. Este conjunto de dos bobinas recorridas por corrientes en sentidos contrarios crea un
gradiente magnético craneo-caudal. Una vez establecido este gradiente, todos los ndcleos sobre un
plano perpendicular al gradiente (en este caso, todos los nucleos sobre un plano TRANSVERSAL o
AXIAL del paciente) percibiran el mismo valor del campo magnético y por tanto tendran la misma
frecuencia de precesién, la cual serd ligeramente distinta de sus planos adyacentes. Para excitar
selectivamente un plano basta con emitir la RF a la frecuencia de precesion adecuada. Los otros
planos no entraran en resonancia. Para obtener una imagen tomografica de otro plano transversal
basta con cambiar la frecuencia de emisién sin tener que desplazar al paciente. Se ha establecido
mediante los gradientes magnéticos una codificacién espacial craneo-caudal ya que a cada
frecuencia le corresponde un plano transversal.

De la misma forma, colocando una bobina en la parte anterior del paciente y otra en la parte
posterior logramos establecer un gradiente magnético antero-posterior y por lo tanto una codificacién
de frecuencias que proporcionara planos coronales. Por ultimo, creando gradiente de derecha a
izquierda lograriamos tomografias sagitales.

Mediante tres pares de bobinas que crean los gradientes magnéticos en las tres direcciones
del espacio, se pueden lograr no solamente tomografias transversales, sagitales o coronales, sino
que enviando las intensidades de corriente adecuada a las bobinas, se consiguen gradientes en
cualquier direccion del espacio y en consecuencia tomografias de obtenciéon directa en las
direcciones mas adecuadas para el diagnostico sin tener que movilizar al paciente. El conjunto de las
bobinas de gradientes (Fig 7.2), estan colocadas en los tomégrafos de cuerpo entero formando el
llamado cilindro de gradientes que se coloca por dentro del cilindro que contiene el conductor
creador del campo magnético principal. Dentro de este cilindro se colocara la antena emisora de
cuerpo y dentro el paciente.

Fig 7.2
o Bobinas de gradiente.
9 Los tres pares de bobinas estan colocadas
/\ en los tomoégrafos de cuerpo entero sobre
un cilindro llamado cilindro de gradientes
@ dentro del cual se colocara la antena de
= cuerpo y el paciente. Al indicar al ordenador

J J la orientacién del plano tomografico, se

enviaran a conjunto de bobinas las

S intensidades de corriente adecuadas para
\ crear un gradiente perpendicular a la

\J é S orientacion disefada.

Al seleccionar una determinada orientacién del plano tomogréfico, el ordenador enviara al
conjunto de bobinas las intensidades de corriente adecuadas para crear un gradiente magnético
perpendicular a la orientacién disefiada. En cada punto el valor del campo magnético es la suma
vectorial del principal mas los creados por los tres pares de bobinas.
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Los gradientes magnéticos de seleccién del plano tomogréfico se activan unicamente durante
la excitacion, generalmente durante el primer pulso de la secuencia utilizada, siendo quitados
inmediatamente para proceder a la obtencion de la senal de relajacion que como veremos tiene que
ser codificada espacialmente mediante el establecimiento de nuevos gradientes a lo largo de los
lados del plano elegido. Ello implica que la entrada y salida de los gradientes se realice en
microsegundos y por tanto se hable de PULSOS DE GRADIENTE.

Los pulsos de gradiente implican una variacion del campo magnético muy rapida y por tanto
inducen fuerzas electromotrices dando lugar a vibraciones sénicas audibles que originan el tipico
ruido de los gradientes. La potencia y la frecuencia de este ruido depende de la secuencia y es
molesto para los pacientes que deben ser advertidos de esta circunstancia dandoles protectores
acusticos que van desde simples algodones en los oidos hasta auriculares de proteccion. También
hay que advertirlos al comienzo de la secuencia para evitar sobresaltos. En algunas secuencias el
nivel de ruido puede sobrepasar los 100 decibelios, lo que puede ocasionar sin la adecuada
prevencion, hipoacusias transitorias.

El establecimiento de un gradiente magnético implica que en el espacio ocupado por el voxel
exista una variacion de frecuencias. Por tanto cada voxel vendra determinado por un intervalo de
frecuencias centrado alrededor de una frecuencia media de resonancia. Cuando enviamos el pulso
excitador este lleva implicito una amplitud de banda alrededor de la frecuencia principal, que cubre
todo el intervalo del voxel. Por tanto un pulso excitador sobre un gradiente implica la excitaciéon de
todo un plano de voxels (Fig 7.3).

A fx B
Fig 7.3.
G Determinacién del corte
z tomografi
grafico.
B, TN Una vez establecido el
—> —3 gradiente G, se envia un
pulso de radiofrecuencia a la
fo> Af7 i frecuencia de precesion
correspondiente al centro del
plano. El ancho de banda de
este pulso Af implica la
excitacion de los nucleos
sobre un grosor Az.

1

La direccion del gradiente de seleccién del plano es siempre perpendicular al plano elegido.
El gradiente de seleccion del plano se representa como G,. En el caso de la fig 7.3 la direccién de G,
es la del eje z (es la direccion donde existe la variacion del valor del campo magnético). El valor del
campo magnético en cada punto viene representado por el valor de las ordenadas de larecta G, .

El grosor del plano de corte puede regularse mediante la amplitud del pulso excitador
manteniendo el gradiente. Pero la forma habitual es manteniendo la amplitud del pulso de
radiofrecuencia, variar el valor del gradiente (la pendiente de G,).Lo cual consiste simplemente en
modificar las intensidades de las corrientes eléctricas por las bobinas. (Fig 7.4). El valor maximo
alcanzable por los gradientes G fija el grosor minimo del corte. (Ver capitulo 2.3)

Disminuir el grosor del corte implica evidentemente disminuir el tamano del voxel y por tanto
quedarnos con menos H en consecuencia disminuimos la sefial. Ello puede solventarse aumentando
el numero de adquisiciones (NA), lo cual implica aumentar el tiempo de adquisicién y por tanto el
riesgo de que el paciente se mueva degradando la imagen.
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fA Fig 7.4.
Si mantenemos la misma
amplitud del pulso de

Gz (1) radiofrecuencia excitador Af
al aumentar el gradiente
(aumentar la pendiente de la

% > G.(2 variacién del campo
fp> Af] y ‘L\X/ 2 i z magnético con la distancia z)
pa = (pasar de G,(2) a G,(1)),
- _ —~ disminuimos el grosor del

plano tomografico
(Az(1) < Az(2))

Y. z
)
Az(1)

Az(@2)

Asi como la seleccion del plano tomografico se realiza en la excitacion, la dimensién de la
zona a visualizar (Campo de vision o Field of view: FOV) se determinard durante la relajacion,
admitiendo en la antena receptora tan sélo la sefal de los voxels comprendidos en la zona
determinada. Ello permitird ademas obtener imagenes con campos de vision en cualquier punto del
plano seleccionado es decir FOV desplazados del isocentro del iman "off-center” variable.

Los gradientes de seleccion del plano estan activados muy poco tiempo (del orden de los
milisegundos). Ello permite que durante la relajacion del plano y dentro del tiempo TR de la secuencia
puedan ser activados otros planos, con lo que nos encontramos con una técnica multiplanar y a su
vez multidireccional dentro de una misma adquisicién. De esta forma podemos obtener por
ejemplo en una exploracion de columna lumbar tomografias oblicuadas segun los diferentes discos
en la misma adquisicion. (Fig 7.5.).

Por lo general las exploraciones se disefian a partir de tomografias rapidas (scout view o
escanogramas) obtenidas inicialmente en cualquier direccién del espacio. Por ejemplo en una
exploracion craneal, se obtienen inicialmente aprovechando la versatilidad de los gradientes, una
imagen transversal, sagital y coronal en segundos sobre el lugar marcado por la luz de centraje al
entrar el paciente en el iman. A partir de estas imagenes rapidas se plantea el resto de la exploracion
adaptandose a la posicion en que se ha colocado el paciente.

Fig. 7.5.

Utilizacion de la capacidad multiplanar y multidireccional en
una exploracién lumbar. Cada linea indica donde va a
obtenerse una imagen tomografica. Todos los planos se van a
obtener en la misma secuencia. La orientacién de los planos
se realiza en la consola sobre una imagen sagital de
obtencion rapida (scout view o escanograma)

\
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RECONSTRUCCION DE LA IMAGEN

Una vez realizada la excitacidon selectiva del plano y cerrado el gradiente de seleccion del
plano Gz da comienzo la relajacién de los nucleos. Durante la relajacion se obtiene en la antena
receptora una sefial eléctrica que convenientemente analizada, permitira obtener la imagen. Cuando
la antena capta la sefal, en ella concurren sefales de relajacién procedentes de todos los nucleos
del plano. Para poder reconstruir la imagen es preciso un método que permita individualizar la sefal
que proviene de cada voxel. Ello se logra mediante un sistema de gradientes magnéticos
perpendiculares aplicados sobre el plano tomografico durante la relajacion que estableceran
una identificacién espacial de la situacion de los nucleos en el plano mediante una codificacion por
frecuencias y por fases de tal forma que realizando un analisis matematico (analisis de Fourier) de la
sefal recogida en la antena receptora podamos identificar la sefial individual que corresponde a cada
voxel del plano tomogréafico.

8.1. RECONSTRUCCION POR DOBLE ANALISIS DE FOURIER.

Es el método actualmente utilizado para la obtencion de imagenes 2D. Opera con dos
gradiente perpendiculares que entran en juego durante la relajacion. Estos gradientes se establecen
a lo largo de los lados del plano tomografico. Uno de ellos (Gy) codificara en fases, el otro (Gx)
codificara en frecuencias ( Ver Fig 8.1)

—
y Fig 8.1.
Orientacién de los gradientes de codificacién de fase
Gy y de frecuencia Gx establecidos durante la
relajacion a lo largo de los lados del plano tomografico.
\'"4 —

X
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Cuando la relajacién va a empezar, después de cerrar el gradiente de seleccién del plano
(Gz), se abre un gradiente a lo largo de uno de los lados (Gy). Por filas perpendiculares a la
direccion del gradiente, todos los nucleos de la misma fila perciben la misma frecuencia. Los nucleos
sobre la fila con un campo magnético mayor se relajan a una frecuencia mayor por lo que se
adelantan en fase respecto a los nucleos de la fila que perciben un campo magnético menor. Si al
cabo de un cierto tiempo (ty) (Fig 8.2) quitamos el gradiente Gy, queda un desfase entre filas que
depende de la fila. Se ha establecido mediante el gradiente Gy una codificacion espacial de la
filas a través de la fase. El gradiente Gy recibe el nombre de Gradiente de codificacion de fase o
Phase-Encoding Gradient.

El desfase originado por Gy permitiria identificar filas. Falta dentro de cada fila identificar la
sefal de los diferentes voxels. Para ello se utiliza un gradiente Gx perpendicular al anterior que se
llama Gradiente de codificacion de frecuencias (Frequency-Encoding Gradient). El gradiente Gx
implica que por columnas perpendiculares a la direccién del gradiente, todos los nucleos se relajen a
la misma frecuencia. Por tanto dentro de cada fila cada nucleo se relajara a una frecuencia distinta en
funcién de la columna que ocupe. Ahora bien, como Gx actua durante un tiempo (tx) implica que
dentro de cada columna aquellos nacleos bajo un campo magnético mayor se relajan a una
frecuencia mayor por lo que se crearia también un desfase debido a Gx, que se afiadiria al que ya
habia creado Gy y por tanto alteraria la codificacion realizada de fase. Para corregir esta alteracion
producida en la fase por la presencia de Gx y que las columnas queden diferenciadas unicamente
por las frecuencias, el gradiente Gx es un gradiente bipolar  (-Gx,+Gx) (ver Capitulo 2.3.). El primer
I6bulo (-Gx) se aplica a lo largo un tiempo tx en el que se realiza la codificacién de frecuencias y el
desfase consecuente por lo que -Gx recibe el nombre de dephase lobe o Gradiente de desfase. La
aplicacion del segundo lébulo (+Gx) del gradiente bipolar invierte el sentido de la accion del gradiente
sobre los spins pero manteniendo la misma frecuencia con lo que, los que se habian adelantado
ahora van en sentido contrario y al cabo del mismo tiempo de aplicacion (tx), todos los spins vuelven
a encontrarse en fase. Este segundo I6bulo del gradiente (+Gx) recibe el nombre de readout lobe o
readout gradient o Gradiente de lectura ya que generalmente se aplica cuando va a recogerse el
ECO al ser al final de tx, el momento de maximo refase y por lo tanto de maxima sefial. Por lo general
este segundo Iébulo se deja actuar otro tiempo tx para recoger el eco completo (fig 8.2)

Fig 8.2.

®
<
A\ 4

<—> t Diagrama temporal de la
: ty intervencion de los gradientes de
' codificacion de fase Gy durante el
tiempo ty, y del gradiente bipolar de
codificacién de frecuencias: Lébulo
de desfase (-Gx) durante el tiempo tx
de y lébulo de refase (+Gx) durante el
+ Gx refase tiempo tx, al final del cual existe la
N maxima sefial del eco. El gradiente
Gx 7 de refase se prolonga un tx mas
Gradiente | - Gx t para poder recoger el decaimiento

de del eco.
desfase

v

Gradiente

Eco A,‘,A
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Por tanto, la aplicaciéon del un gradiente Gy y de un gradiente Gx bipolar, permite una
codificacion espacial de la sefial de los nucleos del plano en filas y columnas mediante la fase y la
frecuencia de la relajacién. En la antena receptora se recogera la senal que proviene de todo el
plano, pero la sefal llevara implicita una codificaciéon espacial.

Si en el plano estuviese formado por una sola fila, bastaria con una codificacion de fase (un
solo valor de Gy) para identificar la sefial de cada voxel. Si el plano esta constituido por dos filas,
habria que repetir el proceso: Activar la codificacion de fase mediante Gy y activar la codificaciéon de
frecuencias mediante el gradiente bipolar Gx . Pero ahora hay que resolver un numero doble de
incégnitas que antes (hay doble numero de voxels) por lo tanto tenemos que obtener un juego de
valores distintos. Ello se consigue variando el valor del gradiente de codificacion de fase Gy. Es decir,
si tuviésemos dos filas recogeriamos dos sefales correspondientes a codificaciones de Gy distintas.
Siguiendo este razonamiento, es evidente que tendremos que repetir todo el proceso cambiando
el valor del gradiente codificador de fase Gy tantas veces como indique el valor de la Dim-Fase.
Estos valores se denominan valores de codificacion de Gy (phase encoding steps).

En resumen, en la obtencién de la imagen mediante doble trasformada de Fourier, por cada
codificacion se recoge una sefial S1 que corresponde al juego del gradiente bipolar de Gx y a un valor
del Gy (Gy1) (Fig 8.3). Esta sefial se digitaliza y almacena. Seguidamente se vuelve a repetir el ciclo
con los mismos valores de Gx pero variando Gy (Gy2). El eco recogido S2 se digitaliza y almacena,
volviéndose a repetir el proceso tantas veces como indique la Dim-Fase. El conjunto de datos
almacenados ordenadamente constituye el ESPACIO K. A partir de los datos del Espacio K,
mediante un proceso matematico llamado TRANSFORMACION DE FOURIER, sensible a la amplitud,
frecuencia y fase, se reconstruye sobre una escala de grises el valor de la sefal en el pixel
correspondiente.

Gy1
Gy2

Gy3
Gy I I |

v

S3

S2
S$1

Eco -

Fig 8.3. Obtencién de los datos para la reconstruccion por doble transformada de Fourier.

Para la obtencion de la imagen entran en juego dos gradientes perpendiculares: El gradiente codificador de
frecuencias Gx (Es bipolar para corregir el desfase que produce) y el gradiente codificador de fase Gy. Para cada
linea de voxels el gradiente bipolar Gx es el mismo, mientras que varia el gradiente codificador de fase Gy: (Gy1,
Gy2, Gy3,...), lo que permite obtener tantas sefiales (S1,52,S3,..) como valores de Gy indique la Dim-fase que
hemos seleccionado. Cada una de estas sefales se digitaliza y almacena en el llamado Espacio K. Una vez
adquiridas todas las sefales, mediante un procedimiento matematico (Transformacién de Fourier) podremos
obtener la imagen.
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Los valores de codificacion del gradiente de fase Gy, se toman la mitad positivos y la otra
mitad los mismos valores pero negativos. Por ejemplo una matriz de adquisicion con una DIM-Fase
de 256, tendra 128 valores positivos y 128 valores negativos. Cada uno de estos steps de
codificacion corresponde a un valor concreto del Gy en Gauss/cm. Este valor de Gy se calcula de tal
forma que toda la DIM-Fase del FOV sea cubierto por un nimero de ciclos enteros. Por ejemplo: Si
no se aplica ningln Gy (step o valor de codificacién 0) no se produce desfase entre las filas. Si se
aplica el valor de codificacion +1, el valor real de Gy es tal que se crea a través de la imagen un
desfase de +360° entre la primera fila y la ultima. Si se aplica el valor de codificacion Gy =-1 se crea
un desfase entre la primera fila y la Gltima de -360°. Si se aplica el valor de codificacion Gy =+2, la
diferencia de fases a través de las filas se ha ampliado a 720°. Para el maximo valor de codificacion,
se calcula Gy de tal forma que la resolucién espacial maxima en la dimensién de la codificacion de la
fase sea cuando dos filas contiguas estén separadas por un desfase de 180° (' ciclo).

La manera esquematica de representar la necesidad de recoger tantas senales como indica
la dimension de fase, se muestra en la fig 8.4. El gradiente de codificacion de fase Gy aparece
dividido en tantos steps (tantos como la Dim-fase), la mitad con valores positivos y la otra mitad con
valores negativos. La secuencia se repite manteniendo los mismos valores de codificacion de
frecuencia pero variando la codificacion de fase y recogiendo para cada uno de ellos una sefal.

+(Dim-Fase)/2

v

Gy Fig 8.4.

Diagrama esquematico de la
recogida de todas las sefiales
-(Dim-Fase)/2 necesarias para la reconstruccion
del plano tomografico. A cada
step en el gradiente de
codificacién de fase Gy le
corresponde la obtencién de un
eco. En cada obtencion el valor
del gradiente de codificacion de
t frecuencia Gx no varia. Se tienen
que recoger tantos ecos como
valores indique la Dim-Fase.

Gx
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Los valores que va tomando el gradiente de codificacion de fase a lo largo de la secuencia no
tienen porqué ser consecutivos. Por el contrario las nuevas tecnologias de los gradientes permite dar
valores previamente programados segun las necesidades de las secuencias. También en algunos
casos se aprovechara las semejanzas que representa obtener un eco con un gradiente +Gy o - Gy.
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8.2. DIGITALIZACION DE LA SENAL.

La sefial recogida por la antena receptora es una sefal analégica de radiofrecuencia que hay
que transformarla (digitalizarla) en valores discretos para poder almacenarla (conversion
analogica/digital: C(A/D)). Antes de digitalizarla, al ser una sefial del orden de los microvolts debe
pasarse por un preamplificador con unas ganancias del orden de los 80 dB. Después se le sustrae la
sefial de referencia correspondiente a la frecuencia nominal de trabajo y se la convierte en una senal
de audiofrecuencia que es la que se digitaliza. Ello implica que la banda de lectura del receptor
trabaje en el orden de los kHz. Por ejemplo si la sefial de entrada en el receptor contiene frecuencias
entre -32 kHz y +32 kHz. Diremos entonces que la amplitud de banda de frecuencias de la sefal es
de +32kHz. Esta amplitud de banda se llama BANDWITH: BW.

La amplitud de banda: BW indica que frecuencias seran admitidas en el receptor. Fuera del
intervalo marcado por la BW, las frecuencias seran rechazadas. Como la codificacion de frecuencias
implica una relaciéon de la frecuencia con la situacién en el plano, establecer una BW equivale (bajo
un gradiente determinado) a delimitar la zona que vamos a representar. Es decir, fijar el CAMPO DE
VISION o FOV. El FOV queda fijado por el gradiente y la BW . Un determinado FOV puede
alcanzarse con gradientes elevados y BW amplias o con gradientes bajos y BW estrechas. (Fig 8.5.)

Fig 8.5 :

Relacién entre el FOV, la
BW y el valor del Gradiente.

Si tenemos una BW amplia (
+BW,) alrededor de la
frecuencia principal f,, el
receptor s6lo puede recibir
+BW frecuencias dentro de esta
2 banda. Si se ha establecido
-BW, el gradiente G,; en el
-BW/1 receptor entraran las
seriales de los nucleos
e L comprendidos entre Ay B
(FOV). Para obtener la
imagen del mismo FOV con
un gradiente menor (Gyz)
tenemos que trabajar con
I una BW mas estrecha (+
BW,) .

eemm==—

+BW1

N

FOV

Si utilizamos gradientes bajos, la diferencia de frecuencias entre los nucleos de un lado y otro
de la imagen disminuye lo que permite utilizar una banda de frecuencias pequefia. Cada pixel de la
imagen correspondera a un menor intervalo de frecuencias.

Si queremos FOV pequefios con BW amplias tenemos que tener gradientes elevados.

Para un determinado FOV, cuanto menor es la BW, menor es la amplitud del gradiente de
codificacion de frecuencias utilizado y la sefal se codifica empleando un numero menor de
frecuencias.
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Hay que tener en cuenta que aparte de la sefial a leer, existe también un ruido. Este ruido se
presenta con un rango amplio de frecuencias aleatorias. En consecuencia cuanto mayor sea la BW
mayor sera el ruido que penetrara en nuestro receptor. Utilizando BW pequefias, la sefal la leemos
igualmente y tendremos menor ruido al eliminarse el que queda fuera de la banda de lectura. En
consecuencia:

Cuanto menor es la BW utilizada mejor cociente sefial/ruido.

La relacion aproximada es: S/Rx1/, BW

La digitalizacion de la sefal obtenida en la antena corresponde a una conversion de una sefal
analégica a una digital: C(A/D). Se hace midiendo el voltaje de la sefial a intervalos de tiempo
determinados y representando estos voltajes como valores digitales. EI nimero de lecturas la
fijamos al fijar la DIM-frec de la matriz de adquisicion. El tiempo de muestreo, es decir, el tiempo
que permanece abierto el receptor para captar la sefal viene dada por el nUmero de muestras por
intervalo de tiempo para captar una muestra. Este intervalo de tiempo es inverso de la frecuencia de
muestreo.

Disminuir la amplitud de la banda de lectura implica aumentar el tiempo de muestreo.
En efecto, la BW del receptor define cuantas frecuencias van a ser usadas para codificar la sefal en
la direccion de las frecuencias. Este nimero se expresa en Kilohertz (KHz) como + un nimero (BW)
desde el centro de frecuencias marcado durante el preescan. Por ejemplo si el centro de frecuencias
de una imagen es 100 KHz y la BW del receptor es de + 16 KHz, Va a trabajarse para la codificacion
de la sefal con frecuencias entre 84 KHz y 116 Khz, anulando toda las sefales fuera de esta banda.

En teoria de sefales se demuestra que, para tener una correcta representacion digital, la
frecuencia del muestreo ( niUmero de lecturas / tiempo de lectura ) tiene que ser como minimo dos
veces la amplitud de la banda de frecuencias en que se ha codificado la sefial, es decir dos veces la
BW.(Teorema de Nyquist)'.

Por tanto,

Frecuencia minima de lectura de la sefal (frecuencia de Nyquist) = 2BW

Tiempo de lectura de la senal = DIM-frec / 2BW

Fijémonos que:

Al disminuir la BW, aumentamos el tiempo de lectura de la sefial.

En secuencias rapidas se utilizaran BW amplias para disminuir en lo posible los tiempos. Ello implica
por otro lado como hemos visto, aumentar el ruido.

Las frecuencias presentes en la sefal pero superiores a la de Nyquist seran interpretadas
incorrectamente en su representacion digital y apareceran como contribuciones a frecuencias mas
bajas creando un problema de “undersampling”, lo que dara origen al fenomeno de “WRAP-
AROUND” o “ALIASING” o DOBLAMIENTO DE LA IMAGEN EN LA DIRECCION DE LA
FRECUENCIA y ocurre cuando un objeto se extiende mas allda del FOV en la direccion de la
codificacion de frecuencia. (Fig8.6)

'El teorema de Nyquist indica que par una digitalizacién no ambigua de una sefal periddica tiene que ser
muestreada al menos dos veces por periodo. Es decir tiene que muestrearse a una frecuencia al menos doble
de la sefal a digitalizar.
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Eje cod. Fig 8.6.
Frec. Artefacto de doblamiento en la direccién de
frecuencia

8.3. EL DESPLAZAMIENTO QUIMICO ENTRE EL AGUA Y LA GRASA
(6 grasa,agua » WATER-FAT SHIFT: WFS)

La imagen de Resonancia Magnética se debe al nucleo de H y basicamente a los nucleos de
H del agua (en sus distintos estados: libre, ligada) y de la grasa. Es decir a los nucleos de H que se
encuentran en radicales Hidroxilo (- OH) del agua y a los nucleos de H que se encuentran en
radicales - CH, - 6 - CHj de las grasas. Estos entornos bioquimicos diferentes implica que la
frecuencia de Resonancia del H del agua ( fag,a ) Sea diferente de las frecuencias de Resonancia del
H en los radicales grasos (fysa ), aunque estén sometidos al mismo campo magnético externo.

Normalmente, como veremos en el capitulo sobre Espectroscopia, las diferencias de
frecuencias (en este caso: fgasa - fagua ), S€ €Xpresan de forma relativa a una de ellas que se toma
como valor de referencia (por ejemplo la faqus ). EI cociente resultante: ( fgasa - fagua ) / fagua  S€
conoce como DESPLAZAMIENTO QUIMICO ENTRE LA GRASA Y EL AGUA (CHEMICAL SHIFT :
0 grasa,agua )(WATER-FAT SHIFT:WFS). Como la diferencia es muy pequefia, se multiplica por 10° para
trabajar con valores mas manejables y se expresa en partes por millén (ppm):

) grasa,agua (ppm) = 106 (fgrasa - fagua )/fagua

De esta forma el desplazamiento quimico es independiente del valor del campo magnético
externo. El Desplazamiento quimico del H de la grasa respecto al del agua es de aproximadamente -
3.5 ppm, es decir la fgasa €5 menor que la fag,e. En IRM se toma como referencia la frecuencia del H
del agua para el tunnig. Como en la reconstruccion de la imagen a cada frecuencia le corresponde
una posicion, los H de la grasa al tener una frecuencia mas baja, aparecen desplazados hacia el lado
de las frecuencias menores del gradiente de codificacién de frecuencias. Cuando el desplazamiento
es mayor que el tamafo del pixel aparece una suma de sefial en el pixel de frecuencias menores,
mientras disminuye la sefal en el voxel original. Esto origina lo que se conoce como ARTEFACTO
DEL DESPLAZAMIENTO QUIMICO o CHEMICAL SHIFT ARTIFACT .
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Imaginemos ( Fig .8.7.) un volumen con agua rodeado de dos volumenes con grasa, alineados en
la direccion del gradiente de codificacion de frecuencia. (G,). Al aplicar el gradiente si tomamos la
frecuencia del agua como referencia, la grasa presenta una frecuencia menor con los volimenes de
grasa aparecen en la imagen desplazados hacia las regiones de campo magnético menor, dando
lugar a una superposicion de sefiales en la zona del agua limitante con el volumen de grasa de la
direccion del gradiente y por el contrario, la grasa situada en la direccion contraria al gradiente se

desplaza del volumen del
agua.

GRASA | AGUA GRASA

Fig. 8.7.

Artefacto de desplazamiento
quimico.

Asumiendo la frecuencia del H
del agua como referencia, la
grasa aparece desplazada
siempre hacia la zona de

frecuencias menores originando
una solapamiento de sefial en
Artefacto de desplazamiento quimico el lado del volumen de agua
N con frecuencias mayores y una
+ G X separacion en lado opuesto es

decir en sentido contrario a la
direccion del gradiente de
codificacién de frecuencias.

La diferencia de frecuencias entre la grasa y el agua aumenta al aumentar el campo
magnético, con lo que la diferencia en la colocacion espacial en la imagen que da origen al artefacto
de desplazamiento quimico aumente con el valor del campo magnético.

Otro factor que afecta al artefacto de desplazamiento quimico es el valor del la BW. En
efecto, para un mismo FOV, hemos visto que disminuir la BW, implicaba disminuir el valor del
gradiente de codificacion de frecuencias (ver Fig 8.5), con lo que el desplazamiento correspondiente a
una misma diferencia de frecuencias aumenta.

En consecuencia, disminuir la BW, manteniendo el FOV , (lo que equivale a disminuir el valor del
gradiente de codificacion de frecuencia), aumenta el artefacto del desplazamiento quimico.

Algunas veces en lugar de expresar el BW utilizado se da el valor del desplazamiento quimico
WFS.

Para un FOV determinado si aumentamos el WFS, equivale a disminuir la BW ( mayor
cociente (sefal/ruido), menor rapidez en la lectura de la senal)

Otro factor que aumenta el desplazamiento quimico es (manteniendo la BW) aumentar el
FOV. Esto es consecuencia de lo visto anteriormente. Si aumentamos el FOV manteniendo la BW,
implica disminuir el gradiente para que un espacio mayor sea codificado con la misma banda de
frecuencias, en consecuencia una misma diferencia de frecuencias se representa con un mayor
desplazamiento espacial.
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En consecuencia:

Aumentar el FOV, manteniendo la BW, lo que equivale a disminuir el gradiente de codificacion
de frecuencia, aumenta el artefacto de desplazamiento quimico.

Por ultimo, si disminuimos la DIM-frec, manteniendo FOV y BW, implica aumentar el artefacto
de desplazamiento quimico ya que aumenta el tamafio del pixel.

En resumen:

El ARTEFACTO DE DESPLAZAMIENTO QUIMICO entre el agua y la grasa, (Fig 8.8) se
produce como consecuencia del desplazamiento en la posicién de la grasa hacia las frecuencias
menores. Aparece en las interfases agua-grasa/grasa-agua. Se caracteriza por un aumento de sefial
en un lado y una disminucién de la sefial en el otro siempre en la direccion de la codificacion de
frecuencias.

Fig 8.8

Artefacto  por  desplazamiento
E j e quimico entre el aguay la grasa
cod.
Frec.

El artefacto de desplazamiento quimico disminuye si:

El campo magnético disminuye

Si la BW aumenta (manteniendo FOV constante)
Si FOV disminuye (manteniendo BW constante)
Si DIM-frec aumenta (manteniendo FOV y BW)
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Resumiendo hasta aqui, hemos visto que la obtenciéon de una imagen RM es un proceso
enormemente complejo. Se precisa un pulso de radiofrecuencia para excitar a los nucleos, si
queremos que éstos nucleos pertenezcan a un determinado plano, tendremos que establecer
previamente el pulso de gradiente de seleccion del plano. La sefal se recogera en forma de eco
mediante pulsos de radiofrecuencia o en forma de eco de gradiente mediante pulsos de gradiente,
pero previamente habra que codificarla en frecuencia y en fase mediante la accién de los pulsos de
gradiente correspondientes. Todo ello en el tiempo suficientemente rapido para que no decaiga la
sefal. Ademas se tiene que regular el valor y el tiempo de los pulsos asi como la entrada en juego
de los distintos componentes de hardware que intervienen en el proceso para cerrar el receptor
cuando se emite el pulso emisor o abrir el receptor con la banda de ancho apropiada y en el momento
adecuado.

mﬁij

Toda esta complejidad viene controlada mediante programas informaticos que regulan todos
los aspectos de hardware involucrados en la obtencion de la imagen. Estos programas informaticos
configuran realmente la secuencia utilizada en la obtencion de la imagen. De la configuracion de la
secuencia dependeran los tres parametros basicos en la obtencion de la imagen, la resoluciéon de
contraste, la resolucion espacial y la resolucion temporal.

Por desgracia no hay un estandar de nomenclatura y cuando una casa comercial introduce
una nueva secuencia o una variante le suele dar un nombre nuevo. Ello implica una verdadera
complejidad para comparar imagenes obtenidas con secuencias de casas comerciales distintas.

Para representar las distintas secuencias se suele utilizar diagramas temporales donde se
indican en el tiempo la puesta en accion de los elementos basicos del hardware utilizados en la
secuencia. Con ligeras diferencias segun los autores, todos los diagramas se basan en representar
los tiempos sobre el eje horizontal. Como minimo se necesitan cuatro lineas de tiempo, cada una
corresponde a un componente de hardware distinto. La separacién vertical de las lineas de tiempo es
puramente a efectos de visualizacién. El eje de tiempos en la parte superior se utiliza para
representar la puesta en accion del emisor de Radiofrecuencia. Los otros tres ejes de tiempo
corresponden a cada uno de los gradientes: El Gx o de seleccion del plano(Ggeciion), €l Gy o de
codificacion de fase (Gpnase) Y €l Gx 0 de codificacion de frecuencia (Greadout)- Pueden anadirse
lineas temporales para indicar por ejemplo la recepcion de la sefal en el convertidor analdgico
/digital.

La actividad de un componente particular como la entrada en acciéon de un determinado
gradiente se indica como un area por encima o por debajo del eje horizontal. La distancia maxima al
eje indicaria el valor maximo (Gs) Yy tendria valor a efecto comparativo con los pulsos de gradiente
de su mismo eje. El sentido positivo o negativo estaria indicado como un area hacia arriba o hacia
abajo del eje. La forma del pulso de gradiente puede simplificarse como un rectangulo o puede
recordarnos la forma del gradiente (por ejemplo trapezoidal). La forma de representar el pulso de
radiofrecuencia es muy variada, aunque esquematicamente se dibuja como una simple onda hacia
arriba.
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De una manera muy esquematica se muestra en la Fig 9.1. un diagrama de la secuencia SE
de un solo plano:

SECUENCIA SE CLASICA

TR

—— TE/2 —%— TE/2—>
90° 189 90°
RF ﬁ : ﬁ >
: t
Gz >
t
Gy L
t
Gx . >
v
1er ECO
Se AAAAA s
VVVVVAVA t

Fig.9.1
Diagrama simplificado para la obtencién de una imagen RM en una secuencia SE.

En primer lugar programariamos los valores de TE y TR adecuados para lograr la
potenciacion que deseamos. Evidentemente tenemos que indicar al ordenador la direccion del plano,
su grosor, la dimension de la matriz de adquisicion (DIM-fase x DIM-frecuencia), las dimensiones del
FOV (cuadrado o rectangular) y otros parametros que podemos programar. El ordenador interpretara
como eje z el perpendicular a la direccion del plano a representar.
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Lo primero que se crea es un pulso de gradiente en la direccién de z, que se llama
GRADIENTE DE SELECCION DEL PLANO (Gz). Una vez establecido este Gz con el valor
determinado por el grosor del plano elegido, se envia el primer pulso de radiofrecuencia (RF). Este
pulso de una frecuencia adecuada a la del centro del plano, produce la resonancia de todos los
voxels del slab (plano de voxels), su efecto en la secuencia SE es desviar la magnetizacion 90°. Una
vez terminada la excitacion, cesa también el Gz. Para compensar la diferencia de fases dentro del
plano originada por el gradiente, se invierte el gradiente (-Gz) durante un tiempo mitad Al final los
nucleos estan excitados y corregidos en fase para que pueda actuar el gradiente de codificacion de
fase.

Durante la relajacién se establece un GRADIENTE DE CODIFICACION DE FASE (Gy) segun
uno de los lados del plano. Este Gy varia (en la secuencia SE clasica con cada TR) y puede tomar
tantos valores como la dimension de la DIM-fase. Una vez terminada la codificacion de fase, la
codificacion de frecuencia puede realizarse antes o después del pulso de 180°. Optaremos en el
esquema por la codificacion posterior al pulso de 180°.

Transcurrido un tiempo TE/2 se establece de nuevo el Gz para enviar el pulso de RF de 180°
selectivamente sobre el plano excitado. (Aqui no es necesario la correccion de fase ya que esta dada
por el mismo pulso de 180°). Se deja transcurrir otra vez un tiempo TE/2 y se recoge la sefal (Se)
habiendo establecido previamente el pulso del gradiente de CODIFICACION DE FRECUENCIA
(Gx), (recordemos que en este caso es forma bipolar) de tal forma que el receptor se abre cuando
empieza el segundo I6bulo del pulso de CODIFICACION DE FRECUENCIA (Gx) y se recoge la
maxima sefial del eco justo en la mitad del tiempo que permanece abierto el receptor. La secuencia
expira al cabo del tiempo TR.

La secuencia se vuelve a repetir tantas veces como indica la dimension de la fase de la matriz
de adquisicién. Cada una de estas repeticiones empieza con un pulso Gz y termina al terminar el TR.
Toda la sucesion de acontecimientos que se repiten a lo largo de cada secuencia configura el
modulo basico (o loop) que permite identificar la secuencia. Lo Unico que varia en cada uno de
estos moédulos es el valor de la codificacion de fase. Esta variacion se representa por el area de Gy
con rayas horizontales representando los distintos valores de codificacion de fase que el gradiente
adoptara desde el inicio al final de la adquisicion. Por tanto Gy se representara por un area que
constara de lineas horizontales que representaran desde el valor (+DIM_fase/2) a (-DIM_fase /2). En
la Fig 9.2 se muestra el médulo que representa la secuencia SE. Los gradientes se han indicado en
forma trapezoidal.

La duracion total es por lo tanto el producto del valor de TR(ms) por DIM-fase. Algunas veces
se repiten las medidas varias veces con el fin de aumentar el cociente sefnal/ruido. Ello se indica
como el numero de excitaciones (Number of Excitations: NEX). Por tanto, si hemos indicado un
numero determinado de NEX, el tiempo total que dura la secuencia es:

t = TR (ms) . DIM-fase . NEX

Desde que recoge el eco hasta que termina el TR hay tiempo suficiente para obtener nuevos
ecos. Por ejemplo con un TR de 2000 ms, si el tiempo de eco es de TE= 60 ms, después de adquirir
la sefial y dentro del mismo TR, si volvemos a poner el gradiente de seleccion de plano y enviamos
un pulso inicial pero de frecuencia diferente, excitaremos un plano paralelo al anterior. Si repetimos
los valores de codificacién de fase y de frecuencia, obtendremos un eco que correspondera a un
plano diferente. Podemos recoger dentro de un mismo TR informacion sobre tantos planos como nos
permita el valor del TR. Cuanto menor es el TR, menor es el numero de planos que podremos
realizar. A esta forma de adquirir las imagenes se le denomina adquisicién multiplanar en 2D.



9.4 9. DIAGRAMA DE UNA SECUENCIA (R: 02-2)
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Fig 9.2.

Otra forma de representar la secuencia SE_ 2D

El diagrama corresponde al médulo basico de la secuencia.
Cada una de las rayas horizontales en Gy corresponde a un TR.

En una adquisicion 2D multiplanar, podemos dentro del mismo TR obtener planos en diferente
orientacién espacial. Para ello basta cambiar ademas de la frecuencia del pulso el valor del gradiente
de seleccion del plano, con ello realizamos una adquisicién 2D multiplanar multidireccional. Por
ejemplo en el estudio de los diferentes discos lumbares. Podemos dentro de cada TR obtener las
lineas del espacio K correspondientes a imagenes con la inclinacién de los diferentes discos.

Por dltimo hay que senalar que el valor de los diferentes gradientes Gy de codificacion de
fase no tienen porque ser sucesivos (por ejemplo: +256,+255,+254,...) ya que a tecnologia de los
gradientes permite programarlos segun requiera la secuencia.
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Otra forma de adquisicion de imagenes RM es en 3D o imagenes volumétricas. En las
adquisiciones 2D, existe una limitacion en el grosor del plano ya que no debemos olvidar que la sefal
proviene de los nucleos de H y al disminuir el grosor nos quedamos con menos protones y por tanto
habra un momento en que el cociente S/R sera inapropiado. Por otro lado en la técnicas 2D hay que
dejar una separacion entre los planos para evitar el efecto de solapacién de los pulsos de
radiofrecuencia. En las técnicas 3D en cada pulso se excita todo un volumen de tejido. Durante la
relajacion de este volumen aparte de las codificaciones de fase sobre el eje y, y de la codificaciéon de
frecuencia sobre el eje x, que en este caso abarcan todo el volumen, se introduce una segunda
codificacion de fase sobre el eje z (de seleccién del plano). Cada codificacion sobre el eje z
correspondera a una particion. El numero de particiones se indica durante la planificacion de la
secuencia.

SECUENCIA SE_3D
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Fig 9.3.Esquema de una secuencia SE-3D.

Existen dos codificaciones de fase durante la relajacion del volumen excitado. Una codificacion en la direccién
del gradiente de seleccion de plano Gz, que dara lugar a las particiones. Una segunda codificacién de fase en la
direccion de Gy y la codificacién de frecuencia en Gx. Los valores de los gradientes de codificacion de fase
actuan independientemente y cambian de valor cada vez que se ejecuta un TR. La compensacioén de fase debido
al gradiente de seleccion del plano durante la excitacion se tiene en cuenta al dar los valores de codificacion de
fase en Gz.
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En una adquisicion 3D las dimensiones del voxel corresponde a las fijadas en las Dim-fase y
Dim-frec y la tercera dimensién viene fijada por el n° de particiones elegido. Podemos en
adquisiciones 3D trabajar con voxels isométricos (presentan igual dimension en las tres direcciones).

Una vez adquiridas los datos, podemos utilizar técnicas de reconstruccion de imagenes,
logrando por ejemplo representar tomografias 2D en cualquier direccidon del espacio (si la adquisicién
ha sido isométrica) con grosores de corte que elegimos en la reconstruccion y pueden ser mucho
mas finos que los obtenidos en 2D. También podemos utilizar las técnicas de segmentacion,
reconstruccién de superficie,.. que se aplican a las imagenes 3D.

El inconveniente es que el tiempo de obtencion se alarga ya que hay que multiplicarlo por el
numero de particiones.

El tiempo de medida en una adquisicion 3D viene dado por:
t ;0 = TR (ms) . DIM-fase . NEX. n°-particiones
Otro inconveniente es el tiempos de ordenador necesario para la reconstruccion. Por ultimo
cabe indicar que si la secuencia es en base SE, el depdsito caldrico implica limitaciones en el

numero de particiones. La tendencia actual es cada vez mas a trabajar con adquisiciones 3D.

En la Fig 9.3 se representa una secuencia SE en adquisicién 3D.
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EL ESPACIO K

Tal como hemos visto en el disefio de una secuencia SE con un solo eco, se recoge una
senal en cada TR. Después de cada TR se repite la secuencia variando el valor del GRADIENTE DE
CODIFICACION DE FASE. Se obtendran por tanto tantas sefiales como valores de la codificacion del
gradiente de fase (DIMENSION DE FASE EN LA MATRIZ DE ADQUISICION= DIM-FASE). Cada una
de ellas es digitalizada mediante tantos valores como indica la DIMENSION DE FRECUENCIA EN
LA MATRIZ DE ADQUISICION (DIM-FREC).

Los valores digitalizados de cada eco se almacenan constituyendo una linea (fila,view) de
un espacio donde van a guardarse ordenadamente todos los ecos con los que se forme la imagen. El
conjunto de datos ordenados, formado por los valores digitalizados de los ecos con los que
se va a obtener la imagen, constituyen el denominado ESPACIO K o ESPACIO DE FOURIER.
También, como en cualquier técnica de imagen, al conjunto de datos almacenados de los que se
obtendrd la imagen, reciben el nombre de RAW DATA. Al ser un conjunto de datos ordenados (matriz
de numeros) podemos imaginar el ESPACIO K como formado por filas y columnas. Se suele tomar
como numero de filas, el numero de codificaciones del gradiente de fase (DIM-FASE). Es decir en
cada codificacion de fase se llena una fila y se designa por Ky la fila. El nimero de columnas viene
dado por el nimero de valores en que se digitaliza el eco (DIM-FREC), constituye por lo tanto el
numero de valores que hay en cada fila y cada columna se representa por Kx.

A modo de ejemplo, imaginemos que en una secuencia SE con un solo eco, utilizamos una
matriz de adquisicion de 256 (fase) x 256 (frecuencia). Esto indica que la imagen se obtendra
mediante 256 valores en el gradiente de fase (Gy variara, por ejemplo, desde el valor que
corresponde a Gy= +128 hasta el valor que corresponde a Gy= -128) y el muestreo de cada eco
generara 256 valores. En el primer TR colocaremos el valor del Gy= +128 en el gradiente de fase (Fig
10.1.A), con esta codificacion se generara una sefal de eco (ECO +128). Una vez digitalizado este
eco dara lugar a 256 valores que se depositaran ordenadamente llenando lo que sera la linea mas
externa del espacio K (linea Ky= +128). Una vez terminado el TR, se cambia el valor del gradiente de
codificacion de fase (Gy= +127) obteniendo el eco correspondiente (ECO +127) y llenandose la linea
siguiente del espacio K ( Ky= +127). Se continua en cada TR variando los valores del gradiente de
fase. Por ejemplo (Fig 10.1.B), con el valor del gradiente Gy= +3, se recoge el ECO= +3, que llena la
linea Ky= +3. Continuando con el proceso, el gradiente de fase tomaria los valores correspondientes
a Gy=+2,+1,-1,-2,.... hasta (Fig 10.1.C) el ultimo de los 256 valores que corresponde a Gy= -128 que
dara lugar al ECO -128 y que una vez digitalizado llenara al ultima linea del espacio K (Ky= -128) en
el otro extremo del espacio K.

El conjunto de los Ky (256).Kx (256) valores depositados ordenadamente en el ESPACIO K
constituyen los RAW DATA con los que se genera la imagen final mediante las
TRANSFORMACIONES DE FOURIER (Fig 10.1.D).
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ESPACIO K
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inea del espacio K (Ky=+128).

Fig 10.1.A : LLenado de la primera |

En el primer TR de la secuencia se aplica el valor Gy=+128 en el gradiente de codificacion de fase.

El primer eco obtenido (ECO +128) se digitaliza en 256 valores y se deposita ordenadamente en la linea mas

externa del espacio K.

ESPACIO K

B)

RAW DATA

00000000000
00000000000
00000000000

OOO00O0000000
COO0C0000000
C00O00O0O0O00
Q0000000000
[elelelelelelelelolele]
[olelelelelelelelelele]
o000 0000O000
00000000000
Q0000000000
o000 00OC0000
Q0000000000

ECO (+3)

+3

00000000000
00000000000
OO00C000O0O0O00
00000000000
Q0000000000
[olelelelelsielelolele]
O00000O0O000
Q0000000000
00000000000
Q0000000000
Q0000000000

-128

44— 256 — >

Fig 10.1.B: Llenado de la linea Ky=+3.

En cada TR se va cambiando el valor de Gy obteniéndose el eco y llendndose secuencialmente las lineas del

espacio K. en la Fig se muestra el espacio K llenado cuando se deposita el ECO +3.
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Fig 10.1.C: Llenado de la tltima linea del espacio K (Ky=-128).
La obtencion de datos termina cuando se llena el espacio K. Como hemos supuesto una imagen con una matriz

de obtencion de 256 en la DIM-FASE, el espacio K queda cubierto con el eco obtenido en la codificacion Gy= -

128.
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Fig 10.1.D: Equivalencia ESPACIO K - IMAGEN.

Una vez llenado el espacio K, contiene un conjunto de ky(256) por Kx(256) valores que constituyen los RAW
DATA de la imagen. Con estos valores se genera la imagen a través de las transformaciones matematicas de

Fourier que convierten el espacio K en imagen y viceversa. El espacio K y la imagen contienen idéntica
informacién en diferente formato.
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No debe confundirse el espacio K con la imagen final formada por 256 filas x 256 columnas
de pixels. Los valores del espacio K daran lugar a la imagen final después de realizarse una doble
transformacion inversa de Fourier que permita identificar cada valor de gris en su posiciéon en la
imagen. Por tanto del espacio K se generara la imagen. Puede pasarse de la imagen final a los
valores del espacio K y viceversa mediante las tranformaciones de Fourier. Por las propiedades de
las transformaciones de Fourier, cada valor del espacio K interviene en la imagen final y aunque la
informacioén contenida en el espacio K es equivalente a la informacién de la imagen, la forma de la
informacion es completamente distinta. En la imagen convencional cada pixel representa la sefial en
aquella regién. En el espacio K la imagen esta representada como un conjunto de frecuencias y el
valor de cada punto del espacio K esta relacionado con su contribucién al conjunto de frecuencias.

10.1. ORGANIZACION DEL ESPACIO K.

Es importante observar la forma de "llenado™ o "trayectoria de llenado" del espacio K. Si
continuamos con el ejemplo de una secuencia SE con un solo eco y una matriz de adquisicion de
256x256, se generaran 256 ecos uno dentro de cada TR. Cada uno de ellos se obtiene con valores
distintos del gradiente de codificacion de fase Gy. Este gradiente esta programado para que tome
tantos valores como la DIM-FASE (256). En el ejemplo que hemos supuesto estos valores los
tomaba de forma secuencial decreciente como puede realizarse en las secuencias clasicas: El primer
valor del Gy corresponderia, por ejemplo, al valor mas elevado del gradiente (+128) y el eco
correspondiente Eco (+128) llenaria la fila mas externa del espacio K (Ky =+128). El Gy disminuiria un
determinado valor (valor Gy= +127) y el Eco (+127) llenaria la fila siguiente del espacio k (Ky =+127).
De esta forma se organizaria el espacio K. Las filas centrales (Ky= +1, Ky = -1), estarian ocupadas
por los ecos con valores de Gy mas bajos (valores correspondientes a +1, -1) y la ultima fila (Ky = -
128) corresponderia al eco obtenido con el maximo valor negativo del Gy.

Esta "forma secuencial” de llenado del espacio K implica que los ecos obtenidos con
frecuencias bajas (valores bajos en la codificacion del gradiente de fase) ocupan el centro del espacio
K, mientras que las altas frecuencias ocupan la periferia. Teniendo en cuenta que los gradientes de
mayor valor causan mas desfase (ya que implican mas variacion en las frecuencias y por tanto mayor
variaciones en las fases) es evidente que en la parte central del espacio K se almacenan las mayores
intensidades de sefial, mientras que en la parte periférica las intensidades de la sefal es menor al
obtenerse con valores de gradiente elevados y por lo tanto causando mayor desfase. Por otro lado las
sefiales obtenidas con gradientes mayores intervienen en la definicion de la imagen. (Ver Nota 10.1)
Por lo tanto las filas externas del espacio K contribuyen a la resolucién espacial de la imagen.
(Fig 10.2). En consecuencia:

La zona central del ESPACIO K contiene la RESOLUCION DE CONTRASTE, mientras que
las zonas periféricas continen la RESOLUCION ESPACIAL. Esta concepcion del espacio K es
fundamental en el juego entre definicion de imagen y contraste que tiene lugar en las secuencias. Si
llenamos la porcion central del espacio K mediante los ecos obtenidos con valores bajos del gradiente
de codificacion de fase, aseguramos una buena sefial y un buen contraste. Si queremos obtener una
buena definicién espacial debemos asegurar la parte periférica del espacio K con los ecos obtenidos
mediante valores elevados en el gradiente de codificacion de fase. (Ver Fig 10.3)

NOTA 10.1.
Independientemente de la forma de llenado del espacio K, por convenio, se colocan siempre

los valores de los ecos obtenidos con los gradientes de fase menores en la parte central del espacio
K.
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Las lineas centrales obtenidas con los valores menores de Gy (bajas frecuencias) contribuyen
principalmente al contraste en la imagen, mientras que las lineas periféricas, obtenidas con los
valores mayores de Gy (frecuencias altas) contribuyen principalmente en la resolucién espacial.

A

K-CENTRAL K-PERIFERICO

B

Cc
ESPACIO K

Fig 10.3. Imagenes obtenidas con datos utilizando: A) Unicamente la parte central del Espacio K.
B) Unicamente la parte periférica del Espacio K y C)Todo el espacio K.

RM_Vall d'Hebron.
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Nota 10.2.

Si queremos aproximarnos a una forma geométrica, mediante sumacién de funciones seno,
las frecuencias mas bajas nos acercan rapidamente al valor del area, mientras que los términos de
frecuencia superior nos permiten delimitar la forma. Si por ejemplo tenemos un objeto rectangular, la
mitad de una funcién seno es una representacion pobre de la forma pero da una buena aproximacién
del area. Si le sumamos una funcion seno de frecuencia superior, la funcion resultante da una mayor
aproximacion a la forma del objeto.(Fig 10.4)

A) Frecuencias bajas: B) Frecuencias altas:
Resolucion de contraste Resolucion espacial

Fig 10.4. Aproximacion al area de un rectangulo, mediante funciones seno.

En a) Utilizamos unicamente una funcién simple seno. Es evidente que la forma de la funcién seno no se acerca
mucho a la forma del rectangulo, pero su area representa una importante aproximacién a su contenido.

En b) hemos afiadido a la funcién en a) varias funciones seno de frecuencia superiores. La forma (definicion
espacial) se acerca mucho mas al perfil del rectangulo y evidentemente también el area pero la proporcién en
que estas funciones afiadidas contribuyen a definir la forma es mucho mas importante que su aportacion para
valorar el area.

10.2. PROPIEDADES DEL ESPACIO K.

Tal como se obtienen los ecos y se ordenan los datos en el espacio K, implica que el espacio
K presenta una particular forma de simetria en relacion a la disposicidon de sus datos, de manera que
los valores de un punto del espacio K, pueden ser calculados a partir de los valores que se
encuentran en el punto simétrico respecto al origen (Fig 10.5). Es decir, la intensidad de la sefal de
un punto correspondiente a la parte creciente del ECO obtenido mediante un gradiente positivo de
fase, es el valor especular (simétrico respecto al origen) del obtenido en la parte decreciente del ECO
obtenido en la codificacion negativa del mismo valor del gradiente de fase. Esta forma de simetria se
denomina SIMETRIA CONJUGADA o SIMETRIA HERMITIANA o SIMETRIA ESPECULAR.

Esta simetria en el espacio K permite que podamos llenar el espacio K (condicion
indispensable para obtener la imagen mediante las transformaciones de Fourier) pero con solo
obtener realmente la mitad del espacio Ky llenar el resto mediante el célculo. Por otro lado la simetria
del espacio K implica que no existan errores de codificacion de fase. Como esto en la practica no
ocurre, para lograr una mayor aproximacion en los valores calculados, se obtienen siempre de forma
directa un poco mas de la mitad del espacio K. Las lineas extras se utilizan para corregir los posibles
errores. Evidentemente cuantas mas lineas se obtengan de forma directa mas perfeccién existira en
los datos calculados.
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Fig 10.5.

Simetria Hermitiana en el espacio K.

Los datos de una mitad del espacio K pueden
ser calculados mediante los valores de los datos
que ocupan una posicién simétrica respecto al
centro del espacio K.
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Esta simetria del espacio K es utilizada en la practica para reducir el tiempo de obtenciéon de
las imagenes, bien llenando menos lineas (NEX FRACCIONADO), bien digitalizando menos valores
en el eco (ECO FRACCIONADO).

a) NEX FRACCIONADO

Si el llenado del espacio K se realiza como hemos visto antes, de forma "secuencial", la mitad
inferior del espacio K puede ser deducido de los valores de la mitad superior. (Fig 10.6).
Evidentemente se gana en tiempo ya que se codifican menos valores de gradiente, pero se pierde en
Senal/Ruido. Esta opcion técnica se conoce con el nombre de NUMERO DE EXCITACIONES
VARIABLES (VARIABLE-NEX, NEX FRACCIONADO, HALF-NEX, HALF FOURIER, PARTIAL
FOURIER PHASE ENCODING,....)

ESPACIO K IMAGEN
Ky FRECUENCIA
+128 000000000 OO BRRROY | i | | A
L 1] [ 1] | 1 - I -
TRANSFORMACION
DE FOURIER o %
>
By < X
128 = 0 I O Y v
<<€ 256 ' <« 256 '

Fig 10.6.
Opcién NEX-FRACCIONADO: Tan sélo una parte de las lineas del espacio K se llenan mediante codificaciones
del gradiente de fase. El resto de datos se logran matematicamente aprovechando la simetria del espacio K.
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b) Opcién ECO FRACCIONADO.

En cada fila del espacio K se digitaliza una sefial de ECO. Esta sefal presenta una cierta
simetria derecha-izquierda a lo largo de las filas ya que la sefial de eco tiene aproximadamente una
forma simétrica respecto a su maximo valor que corresponde a la parte central de la fila, lo que se
conoce como "simetria de lectura". Ello permite que aprovechando la simetria Hermitiana del espacio
K, se pueda calcular la mitad izquierda a partir de los valores de la mitad derecha

En base a esta simetria puede obtenerse una imagen muestreando no toda la sefal de eco,
sino tan solo una parte( Fig 10.7). Esta opcién se conoce con el nombre de ECO FRACCIONADO,
PARTIAL FOURIER FREQUENCY ENCODING.... Presenta la ventaja de poder utilizar TE mucho
mas cortos ya que no hay que leer toda la sefal. Al disminuir los TE implican menos potenciacion del
T2 en las imagenes y por lo tanto obtener menos contraste en T2. Otras ventajas de la utilizacion de
ecos fraccionados son la disminucién de los artefactos de susceptibilidad y de flujo. El cociente
Sefal/Ruido disminuye ya que muestreamos menos, no obstante la disminucién en T2 puede
compensar esta perdida de sefial. El uso de ecos fraccionados permite reducir TE y en consecuencia
TRy por tanto obtener secuencias mas rapidas.
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Fig 10.7. Opcién ECO-FRACCIONADO

Aprovechando la simetria en la sefial del eco, el espacio K se llena parcialmente mediante el muestreo de un
poco mas de la mitad del eco en cada codificacién de fase. El resto del espacio K se logra mediante obtencion
matematica.

10.3. TRABAJANDO EN EL ESPACIO K.

Los datos almacenados en el espacio K sirven para representar la imagen final. Entre la
obtencién de los datos y la presentacion pueden realizarse una serie de manipulaciones que actuan
basicamente sobre la resolucién espacial. Tomemos un FOV regular fijo y como referencia una matriz
de adquisicién de 256 (FASE) x 256 (FRECUENCIA), esto determina un voxel de referencia que
llamaremos V(1x1). El espacio K contendra 256 filas (FASE) X 256 columnas (FREQ) y la imagen
final tendra 256 filas X 256 columnas de pixels cuadrados de valor de referencia P(1x1).(Fig 10.8)
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Opcién:

Matriz cuadrada
256x256

Si disminuimos la matriz de adquisiciéon en la DIM-FASE a la mitad (128), para el mismo FOV
el voxel es de valor V(2X1) , El numero de lineas del espacio K se ha reducido a la mitad (128 X256)
y si tenemos que representar la imagen del mismo FOV el pixel es rectangular de valor P(2X1) con lo
que se ha perdido resolucion espacial en la direcciéon de fase, si bien se ha reducido el tiempo a la

mitad. (Fig 10.9)
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Opcién: Matriz
rectangular
128 x 256

Si las

dimensiones del objeto a representar permiten utilizar parte del FOV (FOV RECTANGULAR), de tal
forma que centrado en el objeto, este nos quede englobado por ejemplo con la mitad de FOV,
podriamos utilizar una matriz de obtencion de 128 X256, es decir codificando la mitad de los valores
de gradiente de fase. Espacio K (128X256) y representarla utilizando una matriz de 256 x256 pero
ocupando solo los 128 filas centrales en la direccion de fase. De esta forma obtenemos un P(1X1) es
decir la misma resolucién espacial que la de 256X256 pero con la mitad de tiempo. La imagen
aparecera centrada ocupando la mitad de la pantalla en la direccién de la fase. (Fig 10.10)
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Si utilizamos una matriz de 512 x 512 significa doblar el tiempo de exploracién ya que
doblamos el numero de codificaciones de fase y por tanto el nimero de TR empleados. Por otro lado
muestreamos la sefal con doble ndmero de valores de frecuencia. El voxel es V(.5X.5) con lo que
tenemos mucha menos sefal . El espacio K es de 512 x 512 y la imagen tiene una mayor resolucion
espacial P(.5X.5).

Si el objeto tiene mayor dimensién que el FOV seleccionado, dara lugar a los fendmenos de
WRAP-AROUND o ALIASING o DOBLAMIENTO, tanto en la direccién de la fase como en el de la
frecuencia. El artefacto que aparece es debido a que partes de la anatomia que se encuentran fuera
del FOV son trasladadas al interior del FOV. Vimos al estudiar el ancho de la banda de lectura que
podriamos evitar el doblamiento en la direccion de frecuencia mediante un OVERSAMPLING en la
direccion de la frecuencia, que consistia en doblar el nimero de valores en la dimensién de
frecuencia mientras que el FOV se expande al doble. Al representar en la imagen real se presentan
Unicamente los valores centrales, con lo que se mantiene la resolucion espacial en la direccion de la
frecuencia sin penalizacion en el tiempo. Una manera de evitar el doblamiento en la direccion de la
fase es hacer un OVERSAMPLING en la dimensién de fase, doblando el numero de adquisiciones en
la direccion de fase (512 - FASE) expandiendo al doble el FOV. El espacio K es de 512 en la
dimension de fase. Pero en el momento de representar la imagen tan solo se presentan los 256
valores centrales de la codificacion de fase con lo que la resolucion es de P(1x1) y se evita el
artefacto de doblamiento en fase, aunque el tiempo de adquisiciéon seria el doble, en la practica se
reduce el NEX a la mitad con lo que sale igual de tiempo.(Fig 10.11)
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Fig 10.11.

Opcién: No Frequency-wrap 6 Oversampling

10.4. FORMAS DE LLENADO DEL ESPACIO K.

El espacio K constituye una de las herramientas de trabajo mas versatiles en la
generacion de imagenes RM. Segun manipulemos la forma de llenado, la cantidad de informacion
almacenada o el reordenamiento de esta informacion, podemos tener distintos productos finales de
una misma imagen con tiempos muy distintos.

Lo unico que se precisa para obtener una imagen es llenar la totalidad del espacio K,
condicién imprescindible para que pueda realizarse la transformacién de Fourier. Ahora bien, hemos
visto que el llenado de todo el espacio K puede ser por obtencion directa de la digitalizacién de los
ecos o bien con tan solo un poco mas de la mitad de datos directos si aprovechamos las propiedades
simétricas del espacio K, con el consiguiente ahorro de tiempo penalizando el cociente sefial/ruido.
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También hemos comentado que podemos dar énfasis en un determinado contraste si los
datos correspondientes los emplazamos en la parte central del espacio K ya que la parte periférica
correspondia a la definicion espacial de la imagen. La habilidad de colocar los datos correspondientes
a un eco digitalizado en una determinada linea del espacio K, vienen regulados por el valor del
gradiente de codificacion de fase. Con los gradientes menores se llena la parte central mientras que
con los gradientes de fase mayores se llena la parte periférica. Pero en realidad se puede colocar un
dato en la linea que se quiera del espacio K con tan solo obtener el eco con el gradiente de
codificacion de fase apropiado. Es mas, se puede obtener todos los datos del espacio K de la forma
que se quiera y después, reordenarlos haciendo por ejemplo que las sefales que se obtienen mas
artefactuadas se trasladen a la parte periférica del espacio K y por lo tanto no influyan de forma
acusada sobre el contraste. Estas técnicas de REORDENAMIENTO DEL ESPACIO K se utilizan
para evitar artefactos periédicos como los respiratorios.

La forma en que se llena el espacio K a lo largo de una secuencia recibe el hombre de
TRAYECTORIA EN EL ESPACIO K. La forma histdrica de llenar el espacio K, se llama FORMA
SECUENCIAL STANDARD, regulada por los valores consecutivos del gradiente de codificacion de
fase, desde los valores mayores positivos a los mayores negativos, lo que implica llenar
primeramente la linea mas externa positiva del espacio K y seguir con la linea siguiente y
sucesivamente hasta llenar la ultima linea mas externa en la parte negativa de Gy (Fig 10.12.). Puede
hacerse un llenado secuencial al revés, utilizando primeramente las codificaciones de fase mas
negativas. Cada linea se llena empezando por el mismo lado. Esta forma de llenado puede utilizarse
en las secuencias estandar SE o GR en la que cada linea corresponde a un eco que se obtiene en un
TR. Es decir, en cada TR se llena una linea.

I 1 — »-
R T >
________________ Fig 10.12.
__________________ Esquema del llenado secuencial estandar del
---------- espacio K.

Se inicia en el punto | correspondiente a la linea
mas externa y se van llenando las linea
sucesivas siempre empezando por el mismo
lado.

Termina el llenado en el punto F.

En trazo continuo el llenado de datos.

En trazo discontinuo el seguimiento de los
cambios de posicion.

Una variante del llenado secuencial se realizé al intentar llenar todo el espacio K en un solo
TR. Se iniciaba la secuencia con un primer pulso y se obtenian un tren de ecos previamente
codificados con el Gy, con lo que cada eco dentro del mismo TR se depositaba en una linea distinta.
La sefial se desvanecia rapidamente (dependiendo del tejido, en promedio 100 ms) con lo que las
primeras lineas del espacio K recogian la maxima sefal. Inicialmente se llenaba por la linea mas
externa como en el llenado secuencial estandar, pero al llegar a la parte central del espacio K,
responsable del contraste, ya se habia perdido mucha sefial. Para obtener el maximo contraste se
aplicé la variante del LLENADO SECUENCIAL CON SCROLLING (Fig 10.13.) que permitia
empezar el llenado por la parte central. (Secuencias RARE modificadas)
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I >

Fig 10.13.

Esquema del llenado secuencial con scrolling
del espacio K.

I: Inicio del llenado, F final.

En linea continua la toma de datos.

En linea discontinua los cambios de posicion.

El llenado empieza por la parte central del
espacio K.

Otra forma de llenar el espacio K empezando por la parte central es el llamado LLENADO

CONCENTRICO DEL ESPACIO K. (Fig 10.14.). Se suele utilizar en secuencias que necesitan un
llenado muy rapido del espacio K. Antes de empezar la secuencia rapida de llenado, se suele
preparar el tejido mediante pulsos apropiados para obtener potenciaciones en T1 o T2-
T2*.(SECUENCIAS: MAGNETIZATION PREPARED GRADIENT ECHO). Por tanto la potenciacion de
la imagen se hace en la preparacion del tejido y la secuencia sirve para llenar de forma rapida el
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espacio K necesario para reconstruir la
imagen. El TR es muy corto y se llena una
linea en cada TR.

Fig 10.14.

Esquema del llenado concéntrico del espacio
K.

I: punto de partida, F final.

En linea continua el llenado de datos.

En linea discontinua, los cambios de posicion.
Cada linea se llena en un TR.

El espacio K se llena después de haber
preparado previamente el tejido.

Existen secuencias que llenan varias lineas del espacio K en un mismo TR, lo que origina una

reduccion en el tiempo de llenado. Dentro del mismo TR se obtiene un tren de ecos y antes de cada
eco se cambia la codificaciéon del gradiente de fase. Como a lo largo del mismo TR cada eco se
obtiene con un TE mas largo, es importante que en cada TR la sefal del eco del tren de ecos, con
que queremos salga potenciada la imagen (TE efectivo), llenen las lineas centrales del espacio K
para que se mantenga la potenciacion de la imagen. Ello obliga a un LLENADO SEGMENTADO DEL
ESPACIO K. El espacio K se divide en franjas o segmentos y los ecos correspondientes al TE
efectivo de cada TR se colocan en los segmentos centrales. (Fig 10.15). Esta forma de llenado se

utiliza en las secuencias FAST-TURBO SPIN ECHO.
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Fig 10.15.
Esquema de llenado segmentado del espacio
K.
5 I\F 3 Se simula un tren de cuatro ecos, siendo
- > entre el 2° y el 3° el TE Efectivo en que se
,,,,,,,,, potenciara la imagen. En el ejemplo las ocho
Lo =T lineas del espacio K se llenan en 2 TR.
— e > La primera linea (1) correspondiente al primer
,,,,, --7 eco se lleva a la parte periférica, mientras que
R el segundo eco del primer TR se lleva al
_______ -7 segmento central (linea 2), al igual que el
: -7 ‘,/_): tercer eco (linea 3) EI ditimo del TR se lleva
7 = A a la parte periférica (linea 4). Lo mismo se
-7 LA repite para los cuatro ecos del segundo
_ _ o TR.(a partir de la linea 5)
4 P P I: Inicio, F: Final. En Linea continua el
» F deposito de datos. En linea a trazos el
cambio de posicion dentro de cada TR.
En linea a puntos el cambio de TR.

Una forma de llenado muy rapida del espacio K consiste en adquirir las lineas en forma de
zig-zag. Es decir, no como en las formas que se han descrito hasta ahora en la que todas las lineas
se llenaban de izquierda a derecha, sino que se llena una de izquierda a derecha y la siguiente de
derecha a izquierda. Esta forma de llenado esta intimamente relacionada con el desarrollo de la
nueva tecnologia de los gradientes. Los gradientes tienen que permitir alternancias de valores
positivos a valores negativos de forma muy rapida para lograr la forma de llenado en zig-zag.
Después de cada alternancia se llena una linea del espacio K. Esta forma de llenado en zig-zag se
utiliza en las secuencia ECHO-PLANAR IMAGING (EPI).

La idea inicial de las secuencias EPI consiste en llenar todo el espacio K mediante un tren de
ecos recogido dentro de un uUnico TR. (SINGLE SHOT EPI o SNAP SHOT EPI) Si por ejemplo se
utilizara una DIM-FASE de 128 tendria que obtenerse un tren de 128 ecos uno en cada una de las
128 alternancias que deberia realizar el gradiente de codificacion de frecuencia (96 alternancias
positivas y 96 negativa). Es evidente que si una de las ventajas es la rapidez, uno de los
inconvenientes es la pérdida de senal estableciéndose una incompatibilidad entre ambos factores
que debe solventarse mediante el propdsito clinico del estudio. Por otro lado desde el punto de vista
técnico se requerian gradientes que tuviesen no solo amplitudes apropiadas sino SLEW-RATES
adecuados. Una solucion intermedia consistia en llenar el espacio K con gradientes oscilantes pero
utilizando varios TR lo cual alargaba un poco el tiempo total pero permitia mejor calidad. Este llenado
en varios TR se conoce como MULTI SHOT EPI o INTERLEAVED EPI. Haciendo todas las
combinaciones posibles entre gradientes resonantes o trapezoidales (llenados BLIP) y llenados
single o multi shot, obtenemos los diversos nombres comerciales de los llenados EPIl. En la Fig
10.16. mostramos como seria un llenado SINGLE SHOT RESONANT EPI mientras que en la Fig
10.17. mostramos como seria un llenado MULTI SHOT BLIPPED EPI.

En la actualidad, el dominio sobre la tecnologia de gradientes permite multitud de formas para
llenar el espacio K. Una de las formas que estd adquiriendo protagonismo, en especial por su
aplicacion a las exploraciones Angio-RM es el LLENADO ESPIRAL DEL ESPACIO K. (Fig 10.18)
Consiste en que tanto el gradiente de codificacion de fase como el de frecuencia sean resonantes de
forma sinusoidal pero de amplitudes crecientes partiendo de cero. De esta forma los datos en el
espacio K se llenan en forma de una espiral que partiendo del centro del espacio K va adquiriendo
amplitudes cada vez mayores hasta llegar a la periferia. Generalmente se utilizan de dos a diez
espirales. Cada espiral se adquiere en un TR. La ventaja esta que el valor mayor de la sefal, al inicio
de cada espiral se deposita en el centro del espacio K, es decir en la zona de maximo contraste.
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Fig 10.16.

Esquema del llenado del espacio K utilizando una
forma EPI SINGLE SHOT RESONANT.

I: Inicio. F: Final.

En linea continua la adquisicion de datos.

Fig 10.17.

Esquema de llenado del espacio K en forma EPI
BLIPPED MULTIPLE SHOT .

I: Inicio. F: Final. En linea continua la adquisicion
de datos.

En linea discontinua los saltos de linea en el
espacio K.

En puntos el cambio de TR.

Se muestra un llenado con dos TR.

Fig 10.18.

Esquema de llenado espiral del espacio K.

I: Inicio . F: Final.

En linea continua: la adquisicién de datos. En
linea discontinua , el cambio de espiral en cada
TR.

Se muestra un llenado con tan solo dos TR.
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Una de las técnicas empleadas par a estudios dinamicos con contraste o en los estudios de
perfusion en los que se persigue la captacion de las variaciones temporales de sefal sobre un mismo
plano, consiste en realizar un imagen de referencia con una definicion espacial suficiente,. Es decir
llenando convenientemente la parte periférica del espacio K. Esta imagen base sirve como soporte
sobre la que se adicionaran las diversas imagenes obtenidas del mismo plano en diversos intervalos
de tiempo. La ventaja es que como en estas ultimas tan solo nos interesa la variacion de sefial, basta
llenar unicamente las partes centrales del espacio K en cada imagen y al adicionarlas con la imagen
de referencia logramos una buena resolucién de contraste sobre una buena resolucion espacial. Todo
ello con tiempos muy cortos. Esta técnica se denomina KEYHOLE y como vemos se aprovecha de
que la parte central del espacio K determina el contraste mientras que la parte periférica determina la
definicién de la imagen. Como el tiempo depende del numero de lineas llenadas en el espacio K, el
tiempo para los estudios dinamicos se reduce drasticamente ya que tan solo hay que llenar las lineas
centrales.
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LAS SECUENCIAS RAPIDAS

Uno de los objetivos permanentes en el uso clinico de la Resonancia Magnética ha sido
rebajar los tiempos de obtencién. En la actualidad se logran resoluciones temporales inferiores a los
50 ms. No debemos olvidar que en Resonancia Magnética la resolucién temporal estd muy ligada a la
resolucién espacial. Por tanto, cuando hablamos de tiempos de obtencién de una imagen
debemos anadir la resolucion espacial en que se trabaja.

En los estudios dinamicos o funcionales o bien en medidas bajo érganos en movimiento, las
técnicas actuales permiten adaptar los tiempos de obtencion al tiempo del fendmeno biolégico a
medir para después trabajar con la resolucion espacial maxima que deseemos.

El gran avance de las técnicas de IRM ha sido debido al progreso tecnoldgico tanto en
software como en hardware. Pero cabe destacar por su especial relevancia como motores de este
avance:

El dominio de la tecnologia de los gradientes magnéticos. Mayores valores maximos,
mayor rapidez de instauracion, de cierre y de alternancia, mayor aprovechamiento, mayor exactitud
de perfiles, ... todo ello ha permitido no tan solo enviar cualquier eco a cualquier posicién en el
espacio K, sino utilizar las multitudes de trayectorias y formas de llenado del espacio K.

Una mayor eficacia en la captacion de la sefial de RM. La mejora de disefio en las antenas
receptoras de superficie. La posibilidad de utilizar varias antenas par la captaciéon simultanea de la
sefal (Arquitectura en Array) y su aprovechamiento a través de tecnologia multicanal para llenar al
mismo tiempo varias lineas del Espacio K (Técnicas en paralelo) permiten sustituir codificaciones de
fase y disminuir los tiempos de adquisicion.

Todo ello evidentemente favorecido por el gran desarrollo de software y hardware
utilizado tanto en el control como en el procesado de las senales.

La variedad de pardmetros que intervienen en la elaboracién de una imagen han dado origen
a multitud de secuencias que las casas comerciales han implementado con los nombres mas
variopintos y que en la practica hacen dificil la comparacién de imagenes obtenidas con distintas
casas comerciales por lo que seria recomendable, aparte del nhombre comercial de la secuencia,
indicar el grupo genérico en donde se encuadra la secuencia.

Cuando nos proponemos entrar en este marasmo de nombres, disecamos todas las
secuencias como formadas por un esqueleto compuesto de tres partes:
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La excitacién inicial.

Damos energia a los nucleos de H siempre con pulsos de RF que constituirdn la
excitacion inicial y que puede estar formada por simples pulsos de RF o por
combinaciones de pulsos de RF previas a la obtencion de la imagen formando
verdaderas preparaciones tisulares con las que se contrastara la imagen.

2. Elllenado del espacio K.

Por mas complicada que sea la secuencia el Espacio K tan solo puede ser llenado o
con ecos por pulsos de RF o con ecos por gradientes bipolares. Nos importara cuantas
lineas se llenan del espacio K en cada TR, la forma de llenado y las propiedades del
Espacio K utilizadas.

3. Los complementos.

Son innumerables y constituyen los aditamentos a las secuencias. Van desde las
saturaciones de grasa a las técnicas para corregir los movimientos, el control de las
secuencias mediante la imagen, las transferencias de magnetizacion,...

En este capitulo vamos a exponer esquematicamente las secuencias mas consolidadas y

haremos una prospeccion futura sobre los avances previstos. Partiendo de los grandes grupos
genéricos, trataremos de mostrar las distintas equivalencias en las denominaciones de las casas
comerciales y las principales modificaciones técnicas. Pedimos disculpas de antemano por no poder
abarcarlas todas. También cuando en un determinado grupo de secuencias no aparezca la
correspondiente a una casa comercial, no quiere decir que no la tenga y habria que pedir informacion
directa a la casa comercial al respecto.

Vamos a considerar las secuencias rapidas segun estos grupos:

Secuencias que derivan de la SE clasica pero logran mayor rapidez al llenar varias lineas
del espacio K en el mismo TR (FAST/TURBO SPIN ECO) y ademas pueden aprovechar
las simetrias del espacio K

Secuencias que al igual que las GRE clasicas logran gran rapidez suprimiendo el pulso de
180° y disminuyendo enormemente el TR. Dentro de este grupo diferenciaremos:

Las FAST GRE / FAST FIELD ECHO (FFE) y sus variantes
Las GRE con PREPARACION TISULAR (MP-GRE/ MP-FFE)

Las secuencias EPI las consideraremos aparte por su especial configuracion de gradientes
aunque precisen preparacion tisular y llenen el espacio K con solo ecos de gradiente.

Las secuencias hibridas (GRASE) que llenan el Espacio K mediante ecos de spin y ecos
de gradiente.

Las secuencias rapidas en Inversién recuperacion (FAST/TURBO IR)

Para terminar se considerara especial importancias las obtenciones rapidas que proporcionan
las TECNICAS DE OBTENCION EN PARALELO

Vamos a empezar por la familia de las Gradient Echo.
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Nota 11.1.

En los diagramas que se exponen en este capitulo se hace especial énfasis en la relacion
entre la forma de llenado del espacio K y los gradientes de codificacion de fase Gy y de codificacion
de frecuencia Gx. Los pulsos de radiofrecuencia, se consideran pulsos selectivos sobre un plano, es
decir, siempre se emiten una vez establecido el gradiente Gz. En las secuencias en que la forma del
gradiente no es decisiva, el gradiente se simplifica en forma de pulsos rectangulares, mientras que en
las secuencias EPI los gradientes se muestran teniendo en cuenta su ascenso y descenso. Para
seguir los esquemas de llenado del espacio K tienen importancia tanto la amplitud del pulso de
gradientes como su sentido. (Fig 11.1). En los gradientes de codificacion de fase Gy un valor positivo
(hacia arriba en el diagrama) se representa como un desplazamiento de la linea del espacio K hacia
valores positivos tanto mas alejados del centro del espacio K cuanto mayor sea el valor de Gy. Un
gradiente negativo implicaria un desplazamiento de la linea hacia el hemiespacio K opuesto. El valor
positivo del gradiente de codificacién de frecuencia Gx (representado hacia arriba en el diagrama)
durante la lectura del eco, se indica por un llenado de la linea del espacio K con los valores
digitalizados del eco en sentido IZQ a DER. Por el contrario una digitalizacién del eco en valores de
gradiente Gx negativos indicaria el llenado en sentido DER a 1ZQ.

Fig 11.1.

Gy (+3)
Gy . I n

Gy (-20) (
Gx

ESPACIO K

Ejemplos del funcionamiento de los diagramas simplificados de las secuencias que se utilizan en este capitulo.
El ECO 1 se obtiene con una codificacién de fase positiva de valor +3: Gy(+3) que implica la tercera linea hacia
la parte positiva del espacio K y ademas se lee el eco durante un gradiente de codificacion de frecuencia positivo
lo que significara en los esquemas un llenado de la linea de IZQ a DER.

El ECO 2 se obtiene después de una codificacion de fase negativa Gy(-20) y durante un Gx negativo lo que
implica la 20 linea hacia la parte negativa del espacio K y un llenado en sentido de DER a IZQ
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11.1. SECUENCIAS RAPIDAS: FAST GRADIENT ECHO (FASTGRE) / FAST FIELD ECHO (FFE)

Como vimos al estudiar las secuencias clasicas, las secuencias mas rapidas eran las
GRADIENT ECHO o FIELD ECHO (Fig 11.2.)

SECUENCIA GRE CLASICA

i TR |L TR
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ESPACIO K
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Fig 11.2: Esquema de llenado del espacio K en las secuencias GRE clasicas.
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Las secuencias GRADIENT ECHO o FIELD ECHO CLASICAS se caracterizan por:

1. Obtienen los ecos mediante gradientes bipolares en Gx.
2. Inician cada TR con un pulso a°.

3. Utilizan una codificacion de fase Gy en cada TR.

4. Se llena una linea del espacio K en cada TR.

5. El espacio K se llena secuencialmente.

El tiempo de obtencién de la imagen viene dada por lo tanto por:
t = DIM-FASE x TR (ms) x NEX

Como el contraste depende de los tres parametros TR,TE y a°. Para bajar los tiempos de
obtencién podriamos ir rebajando el valor del TR, jugando con los demas parametros. Pero a medida
que vamos bajando el TR, la magnetizacién de los voxels no puede recuperarse totalmente al final de
cada TR, creandose después de varios TR, un estado de equilibrio (STEADY STATE) caracterizado
por la presencia en cada voxel de una magnetizacion residual con una componente longitudinal y de
una componente transversal. Este estado de equilibrio tiene importancia cuando los valores de TR
alcanzan los valores de relajacion tisulares. (Para tomar una referencia, alrededor y por debajo de los
100 ms). Evidentemente esto implica unos gradientes suficientemente rapidos para que puedan
someterse a las variaciones que requiere la rapidez de la secuencia.

Por lo tanto una secuencia GRE con TR muy cortos crea un estado de equilibrio en el que al
final de cada TR queda una magnetizacion remanente que se valora mediante su componente
longitudinal y su componente transversal. Este hecho es aprovechado en estas secuencias para
lograr diversas potenciaciones en la imagen segun sea el mantenimiento o no de las componentes
residuales de tal forma que podemos dividir las FAST GRE / FAST FIELD ECHO en dos grandes
subfamilias: Las incoherentes y las coherentes

11.1.1.) SECUENCIAS (FAST GRE/ FAST FIELD ECHO) INCOHERENTES 6
FAST STEADY STATE INCOHERENT SEQUENCES 6
SPOILED GRE (SP-GRE).

. En estas secuencias se utilizan diversas maniobras para aniquilar la componente transversal
(TECNICAS DE SPOILER) residual al final de cada TR. Por el contrario se aprovecha la componente
longitudinal residual de las magnetizaciones de los voxels.

La potenciacion de las imagenes es basicamente en T1 y depende de los valores del a°
utilizado y del cociente TR/T1. Existen varias técnicas para minimizar o destruir la componente
transversal. Una técnica consiste en utilizar GRADIENTES DESFASADORES (SPOILER
GRADIENTS) de amplitudes variables en cada TR, impidiendo la presencia de una componente
transversal neta. Otra forma consiste en utilizar una RANDOMIZACION DE LA FASE en los valores
del o°. También pueden hacerse combinaciones de las dos formas.

Utilizadas en potenciaciones T1 los liquidos aparecen en negro. Se utilizan rutinariamente en
las exploraciones de cabeza en 2 D. También se utilizan con contrastes. tanto en estudios normales
como dinamicos. Son utiles para estudios angiograficos de primer paso de contraste Con estas
secuencias se han alcanzado resoluciones temporales de hasta 50 ms/imagen (20 Hz) con
resoluciones espaciales de (1.7x1.1)mm2, lo que permite utilizarlas como imagenes en tiempo real
(Escopia RM)
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Actualmente todas las casas comerciales ofrecen obtenciones 3D con o sin saturacién de
grasa muy utiles para estudios dinamicos con contraste. Dentro de esta grupo se engloban las
secuencias:

FLASH (Fast Low Angle Shot: SIEMENS)

SPGR (Spoiled Grass: GE).

FMPSPGR (Fast Multiplanar Spoiled GRASS: GE)

CE-FFE-T1 (Contrast Enhancement Fast Field Echo with T1 weighting: PHILIPS)
RF-FAST (Radio-frequency spoiled Fourier-Adquired Steady State: PICKER-PHILIPS)
3D FLASH (VIBE: Volumetric Interpolated Breath Hold Examination. SIEMENS)

11.1.2. SECUENCIAS RAPIDAS GRE COHERENTES

Al contrario de las anteriores secuencias, no utilizan técnicas de spoiling y tratan de
aprovechar la magnetizacion transversal residual merced a la utilizacion de técnicas de refase
generalmente mediante gradientes refasadores (rewind gradients) solos o con otras variantes
técnicas como la combinacién de alternancias de fase en los a° pulsos.

Se utilizan basicamente para obtener imagenes potenciadas en T2*. Se requiere ajustar
bien los parametros TR, TE y a° (llamado en estas secuencias angulo de excitacion) para obtener
potenciaciones adecuadas ya que la magnetizacion transversal esta presente al realizar la nueva
excitacion. El contraste depende basicamente del cociente T1/T2 de los tejidos. Si este cociente
disminuye la imagen aparecera de alta intensidad. Por ello los liquidos estaticos aparen en blanco
y la sefal de los liquidos en movimiento dependera de la efectividad para minimizar la sensibilidad de
la componente transversal a los movimientos, lo que dara lugar a subdivisiones en esta clase de
secuencias.

Segun sea las técnicas empleadas (colocacion de los gradientes de refase en los diversos
ejes, utilizacion de las alternancia de los pulsos, momento de lectura de la sefial), se logra una mayor
o menor efectividad en aprovechar las componentes residuales de la magnetizaciéon lo que en la
practica se traduce en la posibilidad de obtener mas o menos sefial de los liquidos en movimiento
(técnicas sangre blanca). Segun estas variantes técnicas dentro de las FAST GRE /FIELD
COHERENTES distinguimos

11.1.2.1. Las STEADY STATE GRE SEQUENCES WITH FID SAMPLING (SS_GRE_FID) o
STEADY STATE COHERENT GRE (SS-GRE)

Tratan de aprovechar las dos componentes de la magnetizacion residual. Estas secuencias
obtienen alta senal de los liquidos estaticos pero tienen dificultades en los liquidos en movimiento. En
la forma SS-GRE, actuan las secuencias:

GRASS (Gradient Recalled Adquisition in the Steady-State: GE)
FISP (Fast Imaging with Steady-State Precession: SIEMENS)
FFE (Fast Field Echo: PHILIPS)

FAST (MARCONI-PHILIPS)

11.1.2.2. Las STEADY STATE GRE SEQUENCES WITH SE SAMPLING: (SS-GRE-SE) o
CONTRATS-ENHANCED STEADY STATE GRE (CE-GRE)

Tienen una estructura que implica menos influencia de la componente longitudinal. Como en
todas las GRE coherentes, los liquidos estaticos aparecen hiperintensos, pero es muy sensible al
movimiento con lo que la sangre en movimiento aparece en baja sefal.
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En la forma CE-GRE actlian las secuencias:

CE-GRASS (Contras Enhanced GRASS: GE)

PSIF (Reversal FISP: SIEMENS)

CE-FFE-T2 (Contrast Enhanced Fast Field Echo with T2 weighting: PHILIPS)
CE-FAST (Contrast-Enjhanced FAST:,MARCONI-PHILIPS)

11.1.2.3. Existen variantes técnicas, combinaciones o no de las anteriores que agrupamos bajo el
nombre de técnicas duales o mixtas

Si la secuencia se disefia para lograr una fase final nula tenemos por ejemplo
FADE (Fast Adquisition Double Echo)
La DESS (Dual Echo Steady State) SIEMENS adquiere las dos sefales FISP y PSIF .

Dentro del grupo de la familia UNSPOILED o COHERENTES_FAST_(GRE/F)_ECHO todas
las casas comerciales estan sacando versiones 3D con secuencias que tratan a toda costa de
mantener la componente transversal mediante pulsos de gradiente (gradientes balanceados) en las
tres direcciones del espacio. Estas secuencias permiten obtener sangre blanca poco afectada por el
movimiento. Sefialemos las secuencias:True FIS (SIEMENS), BALANCED (PHILIPS), FIESTA (GE)
y combinaciones como la secuencia 3D CISS derivada de la True-FISP que utilizando dos sefales,
permitiendo eliminar artefactos con muy buena resolucion espacial siendo muy util en
reconstrucciones del oido interno y de los nervios craneales aunque con penalizacién en el tiempo
largo de adquisicion.

Por tanto las secuencia FAST_(GRE/FE)_ECHO se caracterizan por:

. Obtienen los ecos mediante gradientes bipolares en Gx.

. Inician cada TR con un pulso a°.

. Utilizan una codificacién de fase Gy en cada TR.

. Se llena una linea del espacio K en cada TR.

. El espacio K se llena secuencialmente.

. Utilizan TR ultracortos

. La potenciacion de la imagen se regula aparte de o°, TE y TR por una serie de
gradientes adicionales ( defasadores o refasadores) y modificaciones de la fase de los
o? pulsos.

NO O WN =

11.2. SECUENCIAS GRE CON PREPARACION TISULAR:
MAGNETIZATION PREPARED GRADIENT/FIELD ECHO: MP-GRE

Las secuencia GRE con TR ultracortos proporcionan una forma muy rapida de llenar el
ESPACIO K necesario para obtener una imagen. Mas dificil es la potenciacién de la imagen con TR
tan cortos. La idea de las secuencias denominadas MAGNETIZATION PREPARED GRE (MP-GRE)
es utilizar la rapidez de llenado de las secuencias GRE con TR ultracortos y lograr la potenciacion
mediante una preparacion tisular previa.

Para preparar el tejido se utilizan una o varias emisiones de radiofrecuencia segun
queramos la potenciacion de la imagen, se espera un cierto tiempo llamado TIEMPO DE
PREPARACION (TP) para que se establezcan las diferencias tisulares que buscamos y se empieza a
aplicar el a® pulso inicial de la secuencia GRE. La potenciacién de la imagen final depende de la
preparacion del tejido y el tiempo entre la preparacion y el llenado de la parte central del espacio K.
Se suele preparar el tejido en T1 o en T2.
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SECUENCIA MP_(GRE/FE)

Tiempo de preparacion: TP

Preparacioén tisular —— Llenado del ESPACIO K

Para obtener imagenes potenciadas en T1, se aplica un pulso inversor de 180°, seguido de
un TP. Esta técnica permite de entrada separar tejidos por sus diferentes T1 tal como se realiza en
una secuencia convencional IR y eligiendo el TP adecuado podemos anular la sefal de un
determinado tejido. La clave de esta preparacion esta pues en el valor del T1. Algunas secuencias de
este tipo utilizan el pulso de 180° de preparacion de forma no selectiva y se utiliza en Angio-RM ya
que permiten obtener una muy baja sefial de los liquidos. (Técnicas angiograficas con sangre en
negro)

Para preparar el tejido de forma que se obtenga contraste en T2, se utiliza un juego de tres
pulsos de radiofrecuencia: El primero de 90° vuelca la magnetizaciéon de los voxels sobre el plano
transversal, después de un cierto tiempo de desfase (1) se utiliza un pulso de 180° para refasarlos de
nuevo, lo que ocurre transcurrido exactamente el mismo tiempo (t). Después se aplica de nuevo un
pulso de 90° para poner la magnetizacion en la direccion del campo magnético (DRIVEN
EQUILIBRIUM) y empezar la secuencia. Lo importante es que los valores de la magnetizacién con
que van a empezarse las secuencias ya llevan diferencias en T2. EI TP en este caso es 2t . En
consecuencia, cuanto mayor sea el TP en estas secuencias mas contraste en T2.

Una vez "preparado el tejido en T1 o T2" se aplica la secuencia GRE que sirve para llenar el
espacio K y realizar la imagen. Se pueden utilizar valores de TR muy cortos y por tanto llenar el
espacio K muy rdpidamente. En cada TR se utiliza una codificacion de fase y se genera una linea del
espacio K.

Como ejemplos tenemos:

MP-RAGE (Magnetization Prepared Rapid Gradient Echos: SIEMENS)

IR FAST-GRASS ( Inversion Recovery FAST Gradient Adquisition in the Steady State:GE).
DE FAST-GRASS (Driven Equilibrium Prepared FAST- GRASS:GE)

IR MP-RAGE (GE)

RAM-FAST ( Rapid Acquisition Magnetization-Prepared FAST: MARCONI-PHILIPS)
SINGLE SHOT TURBOFLASH (SIEMENS)

SINGLE SHOT TURBOFISP (SIEMENS)

SINGLE SHOT TFE (Turbo Field Echo:PHILIPS)

En la Fig.11.4. se pone un ejemplo de una preparacion tisular en T1 mediante un pulso
inversor de 180° seguido de un llenado rapido secuencial GRE del ESPACIO K (1 linea en cada TR).

Uno de los inconvenientes que presenta este esquema es la perdida de la preparacion previa a
medida que transcurren los TR, con lo que las senales dentro del ESPACIO K no es uniforme y las
lineas centrales que dan la potenciacion a la imagen no seran las de mayor sefial. Para superar esta
dificultad en algunas secuencias, se utiliza UN LLENADO CONCENTRICO del ESPACIO K enviando
los primeros ecos de la secuencia GRE que son los menos degradados a las lineas centrales. Fig
11.5.
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TRTRTRTR
180° o0 00 a° oo oo
‘l/ \l’ Llenado secuencial
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E

BN

TE eff -

Fig 11.4. Secuencia MP_GRE con preparacién en T1 y llenado secuencial.

Transcurrido el tiempo TP empieza la secuencia GRE con un pulso a° y TR ultracortos. En cada TR se
llena una linea del ESPACIO K de forma secuencial empezando por la periferia. La potenciacion de la imagen
dependera del TE efectivo resultante que corresponde a las sefiales que llenan la parte central del ESPACIO K.

TR TRTRTR
180° ae oo o° a° a° L d sntri
enado concéntrico
y RRR R

TP N

P B}

ANIS W

Fig 11.5. Secuencia MP_GRE con preparacién en T1 y llenado concéntrico
En la Fig 11.6 se muestra un esquema de las secuencias MP-GRE con llenado concéntrico.

Otra forma de evitar la degradacion por la pérdida de la preparacion tisular es llenar el
ESPACIO K con varias preparaciones tisulares. Es decir con una preparacion tisular no llenar todo el
ESPACIO K, sino tan solo n lineas y este médulo formado por la preparacion tisular y el llenado de
las n lineas se repetiria tantas veces como fuese necesario para llenar el ESPACIO K

El nimero de lineas que se llenarian con cada preparacion tisular recibe el nombre de
TURBO FACTOR (T¢)

En estas secuencias TURBO(Tg)_MP_GRE, para obtener una potenciacién uniforme de la
imagen, el ESPACIO K debe llenarse de forma segmentada para que siempre se envie el mismo eco
en la parte mas central. En la Fig 11.7. se muestra el esquema de llenado de una secuencia
TURBO_MP_GRE
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SECUENCIA MP-GRE
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Fig 11.6. Esquema del llenado concéntrico del ESPACIOK en las secuencias MP-GRE



11. SECUENCIAS RAPIDAS. (R: 03-2) 11.11

TF =(3)
Llenado
TP segmentado
1 ‘ Preparacion tisular ‘ —
1 >
P TP 1
2 ‘ Preparacion tisular ‘ — ¢
..... R T g
TP 2 >
3 ‘ Preparacion tisular ‘ — 2 > TE oft
..... AT o
TP :
4  Preparacion tisular 3

Fig 11.7. Llenado segmentado en una secuencia TURBO (3)_MP_GRE.
El ESPACIO K se llena en 4 preparaciones tisulares. En cada una se llenan 3 lineas.
El TE efectivo corresponde al segundo eco.

De esta forma traban todas las secuencias:

TURBO (Tf)_FAST_GRE,
TURBO(Tf)_FFE,

11.3. LAS SECUENCIAS EPI

Dentro de las secuencias que llenan el ESPACIO K con ecos de gradiente hay que considerar
las que utilizan las técnicas ECHO_PLANAR_IMAGIN (EPI) ( ver Cap 10.4).

Las técnicas ECHO_PLANAR _IMAGING (EPI) representan una forma muy rapida de llenar el
ESPACIO K. La trayectoria de llenado es en “zig-zag” y por tanto precisa gradientes que permitan
estas alternancias. Pero ademas éstas tienen que ser muy rapidas ya que en cada alternancia se
digitalizara un eco y éstos se recogen durante el desvanecimiento de la sefial dentro de un mismo
TR.

Las secuencias EPI después de la excitacion inicial generan un TREN DE ECOS DE
GRADIENTE (ECHO TRAIN LENGTH: ETL) dentro de un mismo TR.

Cada TR utilizado constituye un SHOT. En cada SHOT se llenan un ETL de lineas del
ESPACIO K de forma alternante. Si el tren de ecos es suficiente para llenar todo el ESPACIO K
recogeremos la imagen en un solo TR (Un SNAP/SINGLE SHOT). Si para llenar el ESPACIO K
utilizamos varios TR, hablamos de una MULTISHOT EPI o una EPI SEGMENTADA. En las EPI
SEGMENTADAS se indica el n° de SHOTS.

Las secuencias que hemos visto hasta ahora llenaban las lineas del espacio K en el mismo
sentido, correspondiendo a la misma forma del gradiente de codificacion de frecuencia (Gx) cuando la
sefal se digitaliza. Vimos en el capitulo 9 que el eco era digitalizado durante el segundo pulso de
codificacion de frecuencia (Readout lobe gradient). La forma de este pulso de gradiente se ha
mantenido invariable en las secuencias hasta ahora estudiadas con valores positivos de Gx (+ Gx) lo
que implica una digitalizacién de la sefial ordenada (por ejemplo de izquierda a derecha sobre una
linea del espacio K).
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La idea que preside la secuencia EPI es ganar tiempo digitalizando la sefial en ambos
sentidos mediante gradientes de codificacion de frecuencia bipolares. Una sefial se leeria en la parte
+ Gx y la sefal siguiente en la parte - Gx. Extrapolando esta idea se podria generar un gradiente de
lectura oscilante ( +Gx, -Gx, +Gx, -Gx,...) Ello implicaria un llenado en zig-zag del espacio K. Tal
como se expuso en el capitulo 10.4., Existen diversos disefios de gradientes oscilantes que permiten
este tipo de llenado. De entre ellos los mas utilizado son los gradientes trapezoidales que realizan las
alternancias mediante un tren de gradientes bipolares. (Fig 11.8).

Fig 11.8.
Diserio del gradiente trapezoidal
Gx en la secuencia EPI . Esta
constituido por una serie continua
de alternancias (+Gx,-Gx) cada
+G, una de ellas de forma
trapezoidal. Durante cada una de
S ellas se digitaliza un eco, lo que
t implica un llenado alternante del
-GX espacio K en la direccion de
codificacion de frecuencia. El
tiempo que separa el punto
i medio de cada alternancia se
> designa como ECHO SPACING.
RAMP TIME El tiempo entre el maximo
negativo y el maximo positivo en
una alternancia es RAMP TIME.

< 7

ECHO SPACING

Cada eco que se genere tiene que leerse durante cada una de las alternancias del Gx, lo que
implica un proceso de digitalizacion muy rapido utilizando BW de recepcion muy amplias y unos
ordenadores con suficiente rapidez para manejar toda la avalancha de informacion. Como el punto
medio de cada eco se leera en el medio de la alternancia de Gx, el tiempo que separa dos ecos
consecutivos (ECHO SPACING) viene dado por el tiempo que separa los puntos medios de una
alternancia (+Gx,-Gx).

La tecnologia EPI representa una forma muy rapida de llenar el espacio K y por tanto
una manera rapida de lograr una imagen. La potenciacion dependera de la forma inicial de excitar el
tejido que en este caso actia como una preparacion tisular. Diferenciamos:

- Secuencias SE-EPI: Previo al llenado del ESPACIO K, se envia un pulso de 902 seguido de
un pulso de 180°. De esta forma se disminuyen la influencia de las heterogeneidades magnéticas
externas y se logran potenciaciones equivalentes a T1y T2.

- Secuencia GRE-EPI (a° - EPI): Utiliza solamente un «° pulso en cada shot con lo que se
potencian las imagenes en T2*. (Fig 11.9.).

- Secuencia IR-EPI; Permite contrastar las imagenes en T1 aplicando previamente una
secuencia 180°-90°-180°.



11. SECUENCIAS RAPIDAS. (R: 03-2) 11.13

Fig 11.9.

Secuencia SS_GRE_T2* EPI.

Single Shot GRE potenciada en T2

Con llenado EPI.

130 ms /imagen.

Resolucion espacial: (1,8x1,8)mm?

Fijgémonos que se ha suprimido la sefial de la grasa (mediante
saturacion espectral) para evitar el artefacto de desplazamiento
quimico.

También se aprecian los artefactos de suceptibilidad magnética
debidos a las interfases con los senos frontales.

RM_IDI _Hospital Vall d’Hebron

Barcelona.

- Una de las aplicaciones de la rapidez que proporciona el llenado EPI, esta en utilizarlo para
obtener imagenes en momentos concretos, después de una verdadera preparacion tisular. De esta
forma el tejido puede prepararse en DIFUSION, obtener imagenes de IR en un momento determinado
de la relajacién como la EPI-STIR o las EPI-FLAIR. (Fig 11.10)

Fig 11.10.

EPI_DIFUSION

420 ms /imagen (2,4 Hz)
Estudio de un infarto reciente
RM_IDI_Hosptal Vall d’Hebron
Barcelona

Las secuencias EPI presentan de forma intrinseca debido a su disefio, problemas de
distorsion geométrica que la hacen muy sensible a las variaciones de susceptibilidad tisular. En
efecto, a lo largo de la adquisicion de los ecos, los spins sometidos a distintos campos magnéticos
locales van acumulando progresivamente mayor desfase ya que no existe ningun pulso refasador de
180° a lo largo de todo el llenado del espacio K. Ello origina que la diferencia de frecuencias aparezca
como un artefacto de distorsion en la direccién de la fase. Esto se hace muy evidente en las
interfases de distinta susceptibilidad por ejemplo en la base del craneo o en la periferia de las zonas
aéreas.

El problema del desplazamiento quimico entre el agua y la grasa origina una distorsién en la
direccion de fase que obliga a realizar siempre en las secuencias EPI una saturacién espectral de la
grasa lo que implica dificultades en su utilizacién en campos bajos.

Una manera de disminuir los artefactos de distorsion geométrica debidos a la susceptibilidad
es utilizar EPI MULTIPLE SHOTS O EPI SEGMENTADAS. En las que el espacio K se llena en varios
TR (multiple shots) repitiendo la secuencia y variando ligeramente la codificacion de fase en cada
shot, logrando de esta forma, trayectorias sobre el espacio K ligeramente desplazadas en la direccion
de fase, llenandose lineas distintas del espacio K (tal como se ha descrito en el capitulo 10.4.
tomando como ejemplo de llenado el EPI BLIPPED MULTIPLE SHOTS) (Ver Fig 11.11)
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Las secuencias EPI requieren poder configurar los gradientes de forma especial, lo que
implica un consiguiente costo econémico.

SECUENCIA GE - EPI SINGLE SHOT

TR

L
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Gy (+64)
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\ 4
x
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o
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Fig 11.11.
Esquema de la secuencia SINGLE SHOT GRE EPI con llenado blipped del espacio K. Se ha considerado un ETL
de 128.

Otros inconvenientes de las secuencias EPI son: su sensibilidad a los movimientos, los
artefactos de flujo el ruido de los gradientes y la por ahora la baja resolucién espacial en single shot
que obliga a utilizar EPI segmentadas.
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11.4. SECUENCIAS FAST/TURBO SE

Si tomamos de partida las Secuencia SE CLASICAS con un solo eco, el espacio K se llena
"secuencialmente" una linea en cada TR. En la Fig 11.12. se muestra esquematicamente la
generacion de los ecos y el llenado del espacio K.

SECUENCIA SE CLASICA

i TR i TR i
180° 180°
90° 90° 90°
A A A ,
I | t
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Gz L\ [ \ | [N/ \ 1 [\ 5
\/ | \/ i VA
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Cy (+126) | Gy (+127) |
| |
| |
| |
! ! R
ey i i e
| |
| |
| |
o | | ,
x I ] ;
2°ECO
ESPACIO K
> | Ky=+128
> | Ky=+127

Fig 11.12: Esquema del llenado del espacio K en la secuencia SE_clasica
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Después de un pulso inicial que clasicamente es de 90°, se codifica el gradiente de fase (Gy)
en su valor maximo (6 minimo), por ejemplo el valor de +128 (matriz de 256x256). Con este valor se
genera el primer eco (1er Eco) bajo el gradiente Gx. Con los valores digitalizados se llena la fila mas
externa (ky=+128) del espacio K. Una vez terminado el primer TR, el segundo eco codificado con el
gradiente Gy (+127), llenara la linea Ky= +127 y asi sucesivamente hasta cubrir todo el espacio K.

Por lo tanto las secuencia SE Clasica, se caracterizan por:

1. Obtiene los ecos mediante pulsos de RF de 180° (ecos de Spin o de Hahn)
2. Utilizan una codificacion de fase Gy en cada TR.

3. Se llena una linea del espacio K en cada TR.

4. El espacio K se llena secuencialmente.

En las secuencias "clasicas" SE, el tiempo de adquisicion (t) viene dado por (Ver Cap 9):

t = DIM-FASE x TR (ms) x NEX
Los "largos” tiempos de adquisicién de esta secuencia clasica es su gran factor limitante.

Para rebajar los tiempos de adquisicion, podriamos bajar el TR pero ello implicaria aumentar
la potenciacion de la imagen en T1, por tanto lo Unico que podriamos hacer para aumentar la rapidez
en las secuencias SE clasicas seria realizar ciertas opciones permitidas en algunas secuencias como:

1. El uso de NEX-FRACCIONADOS que aprovechan las simetrias del espacio K (Ver Cap.
10.2).

2. Se puede también hacer una lectura mas rapida de la sefal de eco mediante BANDWITH
(BW) anchas (Ver Cap 8.2.) (En esta secuencia no es importante)

3. También podemos disminuir la DIM-FASE de la matriz de adquisicion, esto implica
aumentar el tamafio del voxel para un mismo FOV, con lo que ganamos sefial y podemos
disminuir tiempo aunque perdemos resolucién espacial. Para mantener la resolucién espacial
podemos utilizar FOV-ASIMETRICOS (Ver Cap. 10.3).

En la actualidad y a pesar de las secuencias rapidas, la secuencia SE clasica continua
utilizandose rutinariamente para obtener imagenes potenciadas en T1, que implican TR cortos y por
tanto tiempos de obtencion cortos. Se adquieren tantos planos como permita el TR (capacidad
multiplanar) (Fig 11.13).

Fig 11.13

Secuencia SE clasica actual potenciada en T1
TR=400ms, TE=15ms

Resolucion: 1.7 x 1.7 mm’®

12 imagenes en 3 m’

RM_IDI_Vall d’Hebron

Barcelona.
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11.17

Las secuencias FAST/TURBO SPIN-ECO, recogen la idea de llenar varias lineas del espacio
K en cada TR. Para ello, después de iniciar la secuencia con un pulso de 90° se generan una serie
de pulsos consecutivos de 180° obteniéndose en cada uno de ellos un eco de spin (TREN DE
ECOS). Para que cada eco se coloque en una linea distinta del espacio K se codifica mediante un

gradiente de fase distinto (Fig 11.14)

SECUENCIA (FAST/TURBO) SE
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» | Ky=-1
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Fig 1114

Esquema de llenado del espacio K en las secuencias (FAST/TURBO)SE. En esta secuencia para llenar un
espacio K de dim-fase=256, se utiliza un tren de 4 ecos (ETL=4) por cada TR. El TE eff esta entre el TE del Eco-
2 y del Eco-3. El espacio K queda segmentado en 4 zonas.
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El nimero de ecos utilizados en cada TR, se denomina LONGITUD DE LA CADENA DE
ECOS ( ECHO TRAIN LENGTH: ETL). Es decir en cada TR se llenan ETL lineas del espacio K.
Para llenar todo el espacio K se tendra que repetir este médulo tantos TR como Dim-fase/ETL. El
numero de TR que se repiten para llenar todo el espacio K se conoce también como n° de SHOTS.
Por ejemplo, si la matriz es de 128, el nimero de TR (n° de shots) sera de 64 para un ETL de 2. Si el
ETL es de 16, el nimero de shots es 8.

ETL x n° SHOTS = DIM-fase

En las FAST SE el ETL algunas veces se le denomina también TURBO FACTOR (Tf). La
igualdad del significado estriba en que en las FAST SE, el Tf indica el nimero de lineas que se llenan
en cada SHOT y en las TURBO_GRE el numero de lineas que se llenan en cada preparacion tisular.
La diferencia es que en las TURBO_GRE cada linea corresponde a un TR, mientras que en la FAST
SE, todas las lineas del ETL corresponden a un unico TR.

El espacio K queda de esta forma segmentado en tantas zonas como indique el ETL. Cada
zona contiene tantas lineas como el numero de TR que se utilicen. Por lo tanto a cada zona le
corresponde tantas codificaciones de fase como lineas. El gradiente de codificacion de fase se
programa de tal forma que los primeros ecos de cada TR los dirija a la misma zona (Zona del ECO-1),
los segundos ecos a la zona del ECO-2 y asi sucesivamente hasta llenar todo el espacio K. Los ecos
que correspondan a las zonas centrales del espacio K daran la potenciacion de la imagen y el TE
sera un TE intermedio al de los ecos de las zonas centrales. Por ello hablamos en las secuencias
FAST/TURBO SE de un TE efectivo (TE ).

Actualmente podemos seleccionar el TE .4 que deseemos ya que el ordenador puede
programar adecuadamente las codificaciones del gradiente de fase para que los ecos proximos al
valor seleccionado se coloquen en la parte central del espacio K.

El tiempo de adquisicién disminuye al aumentar el ETL :
t = NA. TR. DIM-FASE / ETL

Las secuencias rapidas FAST/TURBO SE son muy efectivas para lograr potenciaciones en
T2 en tiempos equivalentes a los de las secuencias SE potenciadas en T1. Normalmente los TR son
ultra-largos (Fig 11.15)

Fig 11.15.

Secuencia Turbo(15)_T2_SE
Factor turbo (ETL) : 15

TR= 4100 ms

TE eff=110 ms

11 imag/ 2,5 m’

RM_IDI _Hospital Vall d’Hebron.
Barcelona.
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Como ejemplo citaremos las secuencias:

TSE (TURBO SPIN ECHO: SIEMENS, PHILIPS)
FSE (FAST SPIN ECHO: GE)

Un aspecto caracteristico de las secuencias TURBO-SE es que la intensidad de la sefial de la
grasa es mayor que en las secuencias SE Clasicas obtenidas con parametros comparables. Ello es
debido a que debido a la asimetria del entorno quimico del H en las grasas (radicales -CH,- y -CH3)
existe una diferencia de frecuencias en la relajacion de los nucleos de H que implica un desfase a lo
largo de la relajacion. Este desfase se corrige mediante los pulsos de 180° de la cadena de ecos
implicando un incremento de sefal.

Por tanto las secuencias TURBO/FAST SPIN-ECO se caracterizan por:

1. Obtener los ecos mediante pulsos de RF de 180°.

2. Inician cada TR con un pulso de 90°.

3. Dentro de cada TR se generan una serie de Ecos (ETL: Tf)

4. Utilizan una codificacion de fase Gy distinta antes de cada Eco.
5. En cada TR se llenan varias lineas del espacio K (ETL)

6. El espacio K se llena de forma segmentada.

Si en una secuencia FAST SE, el ETL es igual a la Dim-fase, todo el ESPACIO K se llena con
un solo TR. Utilizamos un solo shot para obtener la imagen. Uno de los primeros intentos de llenado
del espacio en un solo TR, fue la secuencia RARE (RAPID ADQUISITION WITH RELAXATION
ENHANCEMENT) disefiada por J. Henning. En esta secuencia, partiendo de un pulso excitador
inicial de 90° se generaban un tren de ecos por pulsos de 180° a los que previamente se imponia
codificaciones de fase distintas. El decay de la sefial en tiempos muy cortos y la duracion obligada del
pulso de 180°, hacia que en pocos ecos ya no hubiese sefal suficiente (maximo ETL de 64).

Con la mejora tecnologica de los gradientes, la secuencia RARE ha dado origen a las
actuales SINGLE SHOT (FAST/TURBO) SPIN ECHO (SSFSE) que aprovechando TE ultracortos
puede trabajar tiempos de adquisicion de 1 s por imagen. .

Una variedad consiste en aprovechar la simetria del espacio K y utilizar un tren de ecos que
llenen tan sélo un poco mas de la mitad.

Esto ha dado origen a las secuencias

SINGLE SHOT FAST SPIN ECHO (SSFSE) CON HALF FOURIER vy a la
HASTE (HALF FOURIER SINGLE TURBO SPIN ECHO).

Se utilizan en las exploraciones neuroldgicas en pacientes no colaboradores o en estudios
neurolégicos fetales. En la Fig 11.16. se muestra el diagrama de la secuencia HASTE con llenado
desde la periferia

El inconveniente de las secuencias FSE es el depdsito energético (SAR) debido a la
utilizacion de los pulsos de 180° lo que representa una limitacion en estas secuencias. Por ello las
secuencias 3D.basadas en la FSE se utilizan poco o bien sobre FOV muy reducidos (por ejemplo
oido interno)
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SECUENCIA SINGLE SHOT HALF SE
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Fig 11.16.:
Esquema de llenado del espacio K en una secuencia (SINGLE/SNAP) SHOT (FAST/TURBO)HALF SE: HASTE
con llenado desde la periferia.
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11.5. SECUENCIAS HIiBRIDAS: GRADIENT_SPIN_ECHO (GRASE,GRSE)

Las secuencias denominadas HIBRIDAS (GRADIENT SPIN ECHO: GSE, GRASE), combinan
la obtencién de ecos de spin, con la obtencion de ecos de gradiente dentro de un mismo TR. Unas
lineas del ESPACIO K se llenan con ecos de spin y otras con ecos de gradiente. Las secuencias
HIBRIDAS presentan la ventaja de disminuir los artefactos de susceptibilidad que presentan las
secuencia EPI y disminuir los tiempos de las secuencias FAST SE, al sustituir pulsos de spin por
pulsos de gradiente de obtencion mucho mas rapida.

En las secuencias HIBRIDAS SINGLE SHOT todo el ESPACIO K se llena en un tnico TR. Su
estructura es la misma que la SINGLE SHOT SPIN ECHO, un pulso de 90° inicial seguido de un tren
de pulsos de 180° de refase, pero intercalando ecos de gradiente. Estos ecos de gradiente se
disponen simetricamente alrededor de los ecos de spin, definiéndose en la secuencia GRASE un
modulo que se va repitiendo a lo largo de la secuencia, formado por el/los ecos de gradiente previos,
el eco de spin y el/los ecos de gradiente posteriores (Fig 11.17).

ECO ECO ECO ECO ECO
GRE GRE SE GRE GRE

Fig 11.17.
Maédulo de 5 ecos (Factor EPI) de una secuencia GRASE formado por cuatro ecos de gradiente simétricamente
distribuidos alrededor de un eco de spin.

El numero de ecos de gradiente en cada modulo es bajo debido a que tienen que intercalarse
entre los ecos de spin. Suelen ser dos, cuatro o seis. distribuidos simétricamente antes y después del
eco de spin. El numero de ecos en cada médulo es impar y se conoce como FACTOR EPI (Ef).

El nimero de lineas que se llenan en cada SHOT (en un TR) equivaldra al FACTOR TURBO
(Tf) que sera igual al n° de ecos de espin (= n° de médulos) por el factor EPI.

En las MULTISHOT GRASE se indica el factor turbo.

Estas secuencias estan configuradas de forma que se produce un reordenamiento del
ESPACIO K, poniendo en el centro del espacio K los ecos de spin. Esto se logra programando los
valores del gradiente de codificacion de fase. Para ganar tiempo suelen también emplearse
gradientes de codificacién de frecuencia alternantes lo que permite un llenado en zig-zag del
ESPACIO K digitalizandose todos los ecos de spin en un sentido y los ecos de gradiente en las otras
alternancias (de aqui el nombre de factor EPI). En la Fig. 11.18. se muestra el diagrama de una
secuencia GRASE con un EPI FACTOR de 3, indicando que en cada mddulo de la secuencia hibrida
se generan 3 ecos uno (uno de spin y dos simétricos de gradiente).

Una de las grandes ventajas es que pueden enviarse los ecos de spin a la parte central del
ESPACIO K vy los de gradiente a la periferia con lo que logramos potenciar la imagen en T2 (Fig
11.19) similar a las FAST SE pero obtenidas de forma mas rapida. Otra de las ventajas es que puede
realizarse esta secuencia con gradientes “convencionales”. Aunque no son tan rapidas como las EPI,
no tienen tantos problemas de susceptibilidad y no precisan saturaciéon espectral de grasa.
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SECUENCIA SINGLE SHOT GRADIENT SPIN ECHO
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Fig 11.18.:

Secuencia GRADIENT SPIN ECHO (GRASE) SINGLE SHOT de 6 lineas con un EPI-FACTOR de 3. Los dos
ecos de spin se ordenan en el centro del espacio K, con lo que se consigue una potenciacion en T2.
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Fig 11.19.

Secuencia TURBO (69) T2_GRASE
Factor EPI:3

N° Ecos de Spin = 23

N° Ecos de Gradiente = 46

TE eff=115ms

21 imagenes en 1m 21 s

RM_IDI_Hospital Vall d’Hebron.
Barcelona.

En una HIBRIDA GRASE SINGLE SHOT, si el EPI-factor es igual a 1 quiere decir que en
cada modulo se obtiene un solo eco que corresponde a un eco de spin. No se obtienen ecos de
gradiente y nos encontramos con una secuencia SINGLE SHOT (FAST/TURBO) SPIN ECHO.

11.6. AVANCES EN LAS SECUENCIAS IR

A pesar de su buen contraste en T1, las secuencias clasicas IR fueron dejadas aparte por
consumir demasiado tiempo y tan solo se utilizaron para anular la sefial de la grasa en secuencias
STIR (ver Cap 5.2.). La utilizaciéon de técnicas rapidas de llenado del espacio K mediante
TURBO/FAST GRE o EPI han revitalizado las técnicas IR explotando la caracteristica de que
después del pulso inversor de 180° durante la relajacién, todo tejido presenta un tiempo (Tiempo de
inversion : Tl) en que su sefial es nula. En este momento si con las técnicas de llenado rapido del
Espacio K obtenemos una imagen, el tejido quedara anulado. El pulso inversor inicial actua de esta
forma como preparacion tisular previa. Cada tejido presenta un tiempo Tl caracteristico que depende
basicamente del tejido y del campo magnéticotico

Esta es la base del actual auge de las técnicas rapidas de anulacién de la sefal grasa
(FAST/TURBO) / EPI STIR . Por ejemplo, con un factor turbo de 33 obtener del orden de 11
imagenes con supresion grasa (T1=140 ms en 1,5T) en tiempos de respiraciéon suspendida.

Mencién especial en neuroimagen es el auge de las secuencias que adquieren sobre el punto
nulo de senal de los liquidos después de un pulso inversor: Las (FAST/TURBO/EPI) FLAIR) (Fluid
Atenuated IR), Estas secuencias se han incorporado en los examenes de cabeza rutinarios por la
gran sensibilidad a las lesiones periventriculares al quedar el LCR sin sefial. Por ejemplo después del
pulso inversor inicial de 180 se espera un tiempo de inversién Tl para que la relajacién longitudinal del
LCR pase por el punto nulo (funcién del campo magnético). En este instante se llena el espacio K de
forma rapida con una técnica FAST SE o EPI. Si se utiliza un tiempo TE ¢ (desde el comienzo de la
adquisicion al punto central del espacio K) suficientemente largo puede potenciarse la imagen en T2
(llenado FAST SE , RARE o HASTE) o T2* (llenado EPI). (Fig.11.20).

Fig 11.20.
Secuencia EPI_FLAIR
Secuencia Fluid Attenuated Inversion Recovery

RM_IDI Hospital Vall d'Hebron.
Barcelona.
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También podemos utilizar dos pulsos inversores de forma secuencial para anular
selectivamente la sefial de dos estructuras, seguidos de una técnica rapida de llenado del espacio K.
De esta forma aparecen las secuencias Doble (o Triple) Inversion-Recuperacion Fast SE (DIRFSE,
TIRSE)

Los pulsos inversores se van utilizando cada vez mas como método de preparacion previa a
una adquisicién rapida. En las técnicas de Angiografia con sangre negra (Black Blood ARM:
BBARM).

Otra forma de utilizar los pulsos de inversion es como marcadores del H de la sangre en el
célculo de flujo. Asi en la técnica STAR (Signal Targeting with Alternating Radiofrequency) se envia
un pulso inversor sobre los H de la sangre que se desplaza hacia un determinado plano. En el plano
de destino, la diferencia de sefial entre los spins no marcados y los que llegan es funcién del flujo del
cual depende el tiempo de recuperacién de la sefal longitudinal. Esta técnica utilizada en calculos de
perfusion sin contraste se acompafia de técnicas rapidas de llenado del espacio K en el punto de
destino como la EPI dando lugar a secuencias EPISTAR.

También en estudios de perfusion del flujo cerebral se utiliza la diferencia entre dos
obtenciones una con un pulso no selectivo de 180° y otra con un pulso selectivo en el plano de
estudio. En esto se basa la secuencia FAIR (Flow Sensitive Alternating Inversion Recovery).

11.7. VISION ESQUEMATICA DE LA EVOLUCION DE LAS PRINCIPALES SECUENCIAS EN IRM.

SECUENCIAS RAPIDAS

ECO DE RADIOFRECUENCIA ECO DE GRADIENTE
/ v \ / GRE/FE
J/ , /
HIBRIDAS
CSE MP GRE
1 IR R (SE) GSE/GRASE
4 |
v STIR
EPI
(FAST/TURBO) SE MULTI SHOT Preparacion
ETL lin/TR GRASE SE,IR,GRE
v Difusion, FLAIR,..
AR FLAIR
SINGLE SHOT FSE
ETL = dim-fase v
RARE MULTI SHOT
EPI
DIRSE \ v v
HALF FOURIER SINGLE SHOT (11in/TR) (11in/TR)
SINGLE SHOT FSE GRASE A TURBO GRE FAST GRE
HASTE
SINGLE SHOT
EPI
COHERENTES
INCOHERENTES

Fig 11.21.: Diagrama esquematico agrupando diferentes secuencias
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Como resumen de sintesis hasta aqui, en la Fig 11.21. se muestra un esquema de la
relaciéon de las secuencias mas utilizadas.

El punto de partida es que por mas sofisticada que sea la secuencia, el eco que va a llenar
una linea del espacio K, unicamente puede generarse mediante una emision de radiofrecuencia (Eco
de Spin) o mediante un gradiente bipolar (Eco de Gradiente). Esto nos permite agrupar las
secuencias en IRM en tres grandes grupos:

a) Familia SE
b) Familia GRE
c) Secuencias Hibridas

Las secuencias IR se colocan, bajo este punto de vista, como un apartado de las secuencia
SE ya que llenan el espacio K con un eco de radiofrecuencia (SE)de tiempo de eco corto.

11. 8. EL CONTROL DE LAS SECUENCIAS MEDIANTE LA IMAGEN:
LOS NAVIGATORS Y LOS TRACKING ECHOS.

Una nueva generacion de técnicas de exploraciéon controlan el llenado del espacio K
mediante una senal que proviene de un volumen de interés seleccionada previamente. La sefial de
este volumen se obtiene en forma de eco. Estos ecos permiten la monitorizaciéon de la sefal durante
toda o parte de la exploracion. A partir de estos ecos guia o “navigator echos ” la sefial recogida en
la secuencia es admitida o no para formar la imagen aceptando unos intervalos de tolerancia que
pueden variarse. El conjunto forma una secuencia en la que previa a la obtencion de la sefal se
intercalan los “navigator echos”. Es por tanto una secuencia dirigida mediante ecos de navegacion.
Por otro lado los ecos admitidos por el rango de tolerancia pueden dirigirse segun queramos a
determinadas zonas del espacio K.

La utilizacion de ecos de navegacion permite reducir los artefactos debidos al movimiento del
paciente o al movimiento consecuencia del flujo del LCR.

Las secuencias actuales estan dirigidas a controlar mediante ecos rastreadores la sefal que
llega de una region de interés. Mediante secuencias tipo GRE con una resolucién temporal del orden
de los ms, puede obtenerse una sefial de la intensidad de esta zona o generar una imagen con
resolucidén espacial suficiente (escépia por RM) lo que permite un seguimiento en tiempo real de la
sefial o de la imagen.

11.9. Técnicas de ADQUISICION EN PARALELO (Parallel Imaging, Partial Parallel Acquisition:
PPA, iPAT)

Una hecho comun a todas las secuencias rapidas mencionadas hasta aqui, es que aunque el
ESPACIO K puede llenarse siguiendo diversas trayectorias, siempre se adquiere una Unica linea bajo
una codificaciéon de fase. A partir del afio 2001 se han comercializado nuevas técnicas de adquisicién
de la imagen RM que acortan los tiempos de obtencion disminuyendo el numero de codificaciones de
fase sin reducir la resolucién espacial.

La base de estos nuevos métodos es la utilizacibn de varias antenas para captar
simultaneamente la sefial relajacién. La sefal inducida a la vez en las antenas son aprovechadas
para llenar varias lineas del espacio K . Por tanto estas técnicas sustituyen el llenado de lineas del
Espacio K mediante codificaciones fase (que implican tiempo) por procesos matematicos sobre las
sefales obtenidas de varias antenas. Equivale a llenar a la vez varias lineas del espacio K con cada
codificacion de fase. De aqui el nombre de SECUENCIAS EN PARALELO (PAT : Parallel
Acquisition Techniques)
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La utilizacion de menos codificaciones de fase implica menos tiempo. La complejidad técnica
implica tener varias antenas conectadas formando lo que constituye una estructura en array de
antenas para captar simultdneamente la relajacion del voxel y una recepcion multicanal que lleve
las sefales para su proceso matematico.

Para poder realizar la imagen a partir de las sefales generadas en las diversas antenas se
tiene que conocer la proporcidon con que cada sefal interviene. Segun el lugar en que se origine, sera
captada por una antena determinada con una eficacia que dependera de multitud de factores (forma y
orientacién de la antena, situacion del voxel,...etc) todas estas variantes quedan resumidas
conociendo el perfil de sensibilidad de la estructura de antenas que depende del tipo de antenas y
de la configuracion geométrica en que queda el montaje.

La ganancia en el aprovechamiento de la sefal puede utilizarse para mejorar la resolucion
temporal, la resolucion espacial, reducir los artefactos, disminuir el depdsito caldrico,.... Todo ello
redunda en un mayor confort en la exploracién. La reduccién en los tiempos de adquisicién se
cuantifica mediante un “factor de aceleraciéon o factor PAT” que depende del niumero de lineas que
no se adquieren directamente en el espacio K,,es decir del nimero de codificaciones de fase que no
se utilizan. El factor de aceleracion por lo general esta limitado por el nimero de canales de los
montajes en array.

La tecnologia en paralelo no representa secuencias nuevas, sino un proceso matematico
basado en los perfiles de sensibilidad de los montajes en array y en la deteccién multicanal. A medida
que evolucione la tecnologia va a utilizarse cada vez con mayor nimero de secuencias.

Todos estos métodos requieren informacion sobre los perfiles de sensibilidad de la
configuraciéon de antenas utilizadas en la exploracién. Esta informacién puede obtenerse bien en
una adquisicion de pocas lineas previa a la secuencia bien integrada como lineas en el propia
secuencia (autocalibracion). Como puede asumirse que los perfiles de sensibilidad de las antenas
variaran poco en el espacio durante la exploracion. Es suficiente adquirir los mapas de sensibilidad
con poca resolucion con lo que la obtencién de los perfiles implica poco tiempo adicional. La
autocalibracion permite corregir automaticamente las variaciones geométricas debidas a movimientos
entre las secuencias.

Existen varias técnicas basada en la idea PAT. Las agruparemos en dos apartados segun el
proceso matematico se realice antes (Técnicas PAT en el dominio del espacio K) o después del
llenado del espacio K (Técnicas PAT en el dominio del espacio imagen) previo a la imagen final.

11.10.1. Técnicas PAT en el dominio del espacio K ( o en el dominio de frecuencias)

Utilizan la informacion de los perfiles de sensibilidad del array antes de la transformacién de
Fourier llenando lineas del espacio K mediante calculos matematicos
Sefalemos dentro de este grupo las técnicas

SMASH (Simultaneous Adquisition of Spatial Harmonic)
AUTO-SMASH (self calibrating tehnique for SMASH)

DV AUTO-SMASH(Variable density AUTO_SMASH)

GRAPPA (GeneRalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisiton)

En la Fig 11.22 se muestra un esquema de como operan estas técnicas utilizando como ejemplo dos
antenas.

El principio basico es anadir lineas calculadas en el espacio K a partir de la informacién de los
perfiles de sensibilidad y antes de la reconstruccion final.
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TECNICA DE RECONSTRUCCION EN PARALELO
EN DOMINIO DEL ESPACIO K

ESPACIO K

ANTENA 1
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los perfiles de Transformacién
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l ESPACIO K l

uccion
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ESPACIO K
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DV AUTO SMASH

GRAPPA

Fig 11.22. Diagrama de una técnica en paralelo en el dominio frecuencial.

A partir de la antena 1 se llena el espacio k con menor numero de ecos y por tanto menor nimero de
codificaciones de fase de lo que seria necesario. Pero al mismo tiempo se obtiene a través de una segunda
antena el mismo numero de ecos. Por ejemplo si fuese un factor de aceleracién 2 (PAT 2) solamente cada dos
ecos se tendrian en cuenta. En un segundo paso mediante el conocimiento de los perfiles de sensibilidad se
calculan las lineas del espacio K. no adquiridas. Estas lineas del espacio K se deducen mediante combinaciones
lineales de las lineas adyacentes. Una vez completado el Espacio K se realiza la transformacién de Fourier para
obtener la imagen.

La SMASH (Simultaneous Adquisition of Spatial Harmonic) Introducida en 1997 (1), utiliza
combinaciones lineales de las sefiales obtenidas en las antenas. Inicialmente esta tecnologia
implicaba una especial distribucién de las antenas receptoras en la estructura de forma que los
perfiles de sensibilidad de las antenas adquirian formas sinusoidales lo cual generaba armonicos de
la sefal, lo que permitia llenar las lineas del espacio K a partir de las lineas proximas adquiridas Las
lineas del ESPACIO K que se llenan son equidistantes. Actualmente las imagenes pueden obtenerse
en cualquier orientacién y con geometrias de coils arbitrarias, pero hay que obtener previamente la
contribucion de los perfiles de sensibilidad de las antenas en cada punto. Para ello hay que
proceder a la calibracion que suele realizarse en bloque al principio de la exploracion. También
pueden utilizarse técnicas que aproximan al perfil de sensibilidades mediante autocalibracién sobre
un perfil de sensibilidad interno de referencia.. Estas técnicas conocidas como una AUTO-SMASH
permiten llenar el espacio K de forma variable, calculandose un mayor nimero de lineas sobre la
parte central.

Pueden llegarse a resoluciones espaciales de (0,7 x 1) mm? con resoluciones temporales de
70 ms/imagen ( 14,2 Hz ) con 6 coils (%)

' Sodickson D.K. y Manning W.J. Simultaneous Adquisition of Spatial Harmonics (SMASH): Fast Imaging with

Radiofrequency coil Arrays. MRM 38 (4):591-603. 1997
2 SODICKSON D.K. y col. MRM Auguts 2000. 44(2): 243-251
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11.10.2. Técnicas PPA en el dominio del espacio imagen

Utilizan la informacién de los perfiles de sensibilidad para reconstruir la imagen final partiendo
de las imagenes obtenidas por las distintas antenas. Cada una de estas imagenes se ha obtenido
llenando parcialmente el espacio K ya que se han utilizado menos codificaciones de fase. Las
imagenes obtenidas apareceran con FOV rectangulares y artefacto de doblamiento debido a utiliza
llenados parciales del Espacio K. Conociendo los perfiles de sensibilidad de la estructura de antenas
utilizadas conocemos en cada posicion del espacio la contribucion de cada una de las antenas ello
permite reconstruir la imagen final sin artefacto.

Sefialemos dentro de este grupo las técnicas:

SENSE (SENSitivity Encoding)

mMSENSE (modified SENSE)

ASSET (Array Spatial Sensitivity Encoding Technique)

PILS (Partial Parallel Imaging with Localized Sensitivities)

SPACE RIP (Sensitivity Profiles from an Array of coil for Encoding and Reconstruction in
Parallel)

En la Fig 11.23 se muestra un esquema del funcionamiento de esta técnica mediante dos antenas.

TECNICA DE RECONSTRUCCION EN PARALELO
EN EL DOMINIO DEL ESPACIO IMAGEN

ESPACIO K

Transfor
de Fourier

ANTENA 1

Conocimiento de
los perfiles de
sensibilidad

l

Reconstruccién
en el espacio
imagen

ESPACIO K

Transformacién
de Fourier

9 SENSE

ANTENA 2 m SENSE

PILS

SPACE RIP

ASSSET

Fig 11.23 Diagrama de una técnica en paralelo en el dominio imagen.

A partir de la antena 1 se llena el espacio k con menor numero de ecos y por tanto menor numero de
codificaciones de fase de lo que seria necesario. Pero al mismo tiempo se obtiene a través de una segunda
antena el mismo numero de ecos. Por ejemplo si fuese un factor de aceleracion 2 (PAT 2) solamente cada dos
ecos se tendrian en cuenta. Si se obtiene la imagen de los espacio K parcialmente llenados implica obtener una
imagen con FOV rectangular y artefacto de doblamiento. En un sequndo paso mediante el conocimiento de los
perfiles de sensibilidad se calcula la contribucién a la sefial debido a la posicién en el espacio respecto a cada
antena. Conociendo la posiciéon del punto podemos reparar la contribucion al doblamiento y reconstruir la imagen
libre del artefacto.
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La técnica SENSE (SENSitivity Encoding) fue introducida en 1997 por Priissmann y col.(®).

La mSENSE es una modificacion introducida en la SENSE que permite su utilizacion de
forma mas robusta en secuencias de respiracion sostenida y en bobinas flexibles asi como mejora el
cociente S/R

La tecnica SPACE RIP (Sensitivity Profiles from an Array of coil for Encoding and
Reconstruction in Parallel), consisten en una modificacion sobre las SMASH/SENSE liberandolas
mas de la dependencia de la disposicion de los coils (4)

La técnica PILS (Partial Parallel Imaging with Localized Sensitivities) , es una variante de
la SMASH que requieren un minimo conocimiento de la estructura de las coil array para la
reconstruccion de la imagen (5). En esta técnica cada coil en la estructura array queda plenamente
caracterizado por dos parametros: el centro de la antena y la sensibilidad en el FOV deseado.

Actualmente con la SENSE se estan logrando resoluciones temporales del orden de 13 ms
con resoluciones espaciales de 4.1 mm o resoluciones temporales de 27 ms con resoluciones
espaciales de 2,6 mm.(°).

Aparte de la ganancia en resolucion temporal (representada por el factor de aceleracion de la
técnica y de la configuracion) es importante la valoracion del cociente sefial/ruido (7). El cociente S/R
depende inversamente de la raiz cuadrada del factor de aceleracion (R) pero también se ve reducido
por un factor que depende de la geometria de la configuracion de antenas. (factor g)

Con tecnologia PAT, y bobina de cabeza de ocho canales, un examen rutinario de craneo con
definiciones espaciales estandar que comprenda las secuencias: T1-FSE, T2-FSEF/T, T2*-GRE, T2
FLAIR, DW-EPI y 3DTOF puede realizarse con una obtencion total inferior a los 3 minutos.

Establecer cual es la técnica idonea en determinadas exploraciones (grupo-SENSE o grupo-
SMASH) esta siendo materia de debate. De todos modos son evidentes las siguientes ventajas:

- Reduccioén en el tiempo de adquisicion. La maxima reduccion dependera del niumero de la
configuracion de antenas. Pero es evidente que es de utilidad en las adquisiciones de érganos en
movimiento y en las exploraciones con respiracion suspendida

Acortamiento de los trenes de ecos en los métodos single—shot. Como en las TSE-SS; EPI-
SS o enlas HASTE manteniendo la misma resolucion espacial. Ello trae como consecuencia menor
perdida de sefial asi como menor artefacto por desfases.

Si mantenemos los mismos tiempos de adquisicién que en las secuencia noPAT podemos
aumentar la resolucion espacial.

® Priissmann K.P. Weiger M.,Sheidegger Mb y Boesiger P. SENSE: Sensitivity Encoding For Fast MRI.
MRM 42:952-62 1999

4 Kyryakos y col: MRM August 2000, 44(2): 301-308

® Griswold M.A. y col: Partially Parallel Imaging with Localized Sensitivities (PILS)

MRM Oct 2000, 44(4): 602-609.

® Weiger M. Pruessmann K.P Y Boesiger P. Cardiac Real-Time Imaging Using SENSE.

MRM 43(2): 177-184 . Feb.2000

" Madore B y J.P Norbert. SMASH and SENSE: experimental and Numerical comparisons

MRM 451103-111 (2001)
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12

SUBSTANCIAS DE CONTRASTE
EN IRM

Los avances en las nuevas sustancias de contraste han redefinido las aplicaciones de la RM.
Si primeramente se utilizaron cual contrastes en Radiologia, la posibilidad de considerar a una
sustancia de contraste como un trazador magnético proyecta la RM mas alla de sus posibilidades
morfolégicas, capaz de valorar una respuesta dinamica y por tanto, incorporando una dimensién
temporal en la caracterizacion tisular. Pero es mas, la posibilidad de utilizar las propiedades
magnéticas de ciertas sustancias como marcadores magnéticos capaces de acumularse
selectivamente en determinadas células blanco merced a transportadores especificos, abre un mundo
de posibilidades inimaginables que tan solo la efectividad clinica podra colocar en su justo lugar.

Vamos a focalizar este capitulo a las substancias de contraste utilizadas en las exploraciones
RM en Neuroimagen.

Lo que identifica a un agente de contraste en Resonancia Magnética es la presencia de
un ion metalico con propiedades magnéticas. Este ion metalico constituye el agente activo. Para
reducir su toxicidad, se une a una sustancia quelante que también le servira de transportador
guiando su biodistribucién y su farmacocinética.

12.1. MECANISMOS DE ACCION DE LOS AGENTES DE CONTRASTE EN IRM

La sefal en IRM proviene de la relajacion de los nucleos de H. Cada voxel del organismo se
caracteriza por los valores intrinsecos de la densidad de nicleos de H (D) y bajo un campo
magnético, por sus valores de relajacion longitudinal (T1) y relajacion transversal (T2). Estos tres
valores son inherentes a la composicién y estructura tisular y se encuentran en la base del contraste
en la imagen.

Cuando utilizamos sustancias de contraste externas, podemos modificar estos tres
parametros, pero continuamos utilizando una senal que proviene de los nucleos de H del voxel.

El mecanismo de accidon comun de las sustancias de contraste utilizadas en Resonancia
consiste en favorecer la relajacion energética de los nucleos de H (disminuir el T1) y aumentar el
asincronismo en la relajacion de los nucleos de H del voxel (disminuir el T2).

El estudio de las variaciones de los valores de T1 y T2 del voxel se encuadra dentro de la
Relaxometria. En lugar de trabajar con los valores de T1 o T2 del voxel se utilizan los valores
inversos 1/T1 y 1/T2, conocidos como indice de relajacion longitudinal: 1/T1 e indice de
relajacion transversal: 1/ T2. Bajo estos conceptos, una sustancia de contraste aumenta los valores
de los indices de relajacion del voxel.
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De una forma simplificada, para un valor de campo magnético externo y condiciones
de temperatura fijadas, el incremento de los indices de relajaciéon puede considerarse que depende
linealmente de la concentracion de contraste que tiene influencia sobre el voxel. La constante de
proporcionalidad (R) se conoce como Relaxividad.

1/T1 (post-contraste) = 1/T1 (pre-contraste) + R1 [Concentracion de contraste]
1/T2 (post-contraste) = 1/T2 (pre-contraste) + R2 [Concentracion de contraste]

Tanto la Relaxividad Longitudinal (R1) como la Relaxividad Transversal (R2) se expresan en
mMol ~.s™ (Para valores de campo y temperatura determinados). Cuanto mayor es el valor de la
Relaxividad, mayor es la repercusion del contraste. Los valores de R1 y R2 dependen del agente de
contraste.

El valor de R1 esta influenciado basicamente por la accesibilidad de los nucleos de H del
medio a las capas electrénicas mas externas del agente de contraste, por lo tanto es fundamental
la estructura bioquimica del agente de contraste. Los efectos directos sobre la relajacién
longitudinal aparecen cuando el H (generalmente del agua tisular) entran dentro de la esfera de
influencia del agente de contraste. Evidentemente que la movilidad del agua y Ila
compartimentalizacion del tejido seran también valores determinantes sobre el resultado final. El
efecto sobre la relajacion decae aproximadamente con la sexta potencia de la distancia.

El valor R2 esta influenciado por las variaciones locales de campo magnético que induce
la substancia de contraste por lo que depende basicamente del momento magnético del agente
de contraste (u), (expresado en Magnetones de Bohr). Dosis equimolares de dos substancias de
contraste con valores diferentes de u, implicaran diferentes valores de R2, siendo el efecto tanto
mayor cuanto mayor sea el valor del momento magnético. En realidad R2 depende del cuadrado del
momento magnético. Evidentemente la introduccion de una sustancia de contraste implica una
heterogeneidad magnética afiadida sobre el voxel y, por tanto, un mayor efecto de desfase. Todo
ocurre como si localmente el efecto del campo magnético se viese aumentado, es decir, que se
aumenta el efecto de susceptibilidad magnética x, con lo que el valor del momento magnético del
contraste se determina por el cambio en la susceptibilidad magnética que produce También seran
factores determinantes la movilidad que tenga el agua tisular ya que su movimiento bajo la
heterogeneidad magnética inducida por los agentes de contraste implicaran un mayor o menor
desfase de los nucleos dentro del voxel.

En tejidos compartimentalizados como ocurre en nuestro organismo, para que se manifiesten
las variaciones en T1, los nucleos de H del agua tienen que tener suficiente acceso a la esfera de
accion del agente de contraste. Por lo que en general, la accion sera intracompartimental y la accion
sobre otros nucleos de agua dependera del tipo de intercambio acuoso entre compartimentos. Por el
contrario las variaciones magnéticas inducidas por los agentes de contraste se extienden mas alla del
limite del compartimento. Por ejemplo, un agente de contraste que permanezca en el espacio
intravascular durante mucho tiempo (pool sanguineo de vida larga), el efecto sobre el T1 sera
basicamente intravascular y como el intercambio entre plasma y hematies es de tipo rapido, solo
existira un unico valor para el T1 sanguineo post-contraste. En cambio el intercambio acuoso entre el
compartimento intravascular y el intersticial es del tipo lento o intermedio (fuera del SNC), con lo que
la influencia en el compartimento extravascular sera practicamente nula. Por el contrario los efectos
de susceptibilidad debidas al contraste se extienden mas alla del compartimento vascular por lo que
en compartimentos de intercambio lento pueden detectase mayores repercusiones.

Es conveniente indicar los valores de R1 y R2 para cada agente de contraste. Si un agente lo
elegimos para que en imagenes estandar T1 (T1 corto = alta sefial) de una potenciacion positiva,
tiene que tener un R1 lo mas alto posible mientras que debemos elegir una secuencia de pulsos que
minimice la influencia del R2.
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El efecto final sobre la sefial RM de un voxel una vez introducida una sustancia de
contraste, dependera basicamente de:

¢+ El agente del agente de contraste:
Elemento magnético, concentracion, estructura, tamafo.

+ Eltejido:
Situacion del voxel respecto area de influencia del elemento de contraste,
movilidad y concentracion del agua, compartimentalizacion.

¢ Latécnica:
Secuencia, tiempo de medida.

12.2. ESTRUCTURA DE LOS AGENTES DE CONTRASTE EN IRM.

Excepto en determinadas sustancias de contraste orales, todas la sustancias de contraste
utilizadas en IRM, constan de un componente i6nico metalico como principio activo y de una
sustancia quelante.

12.2.1. PRINCIPIOS ACTIVOS DE LOS AGENTES DE CONTRASTE EN IR

Los iones metalicos utilizados como agentes activos los podemos dividir por su
comportamiento en un campo magnético en paramagnéticos o superparamagnéticos.

A. AGENTES PARAMAGNETICOS
Dentro de los paramagnéticos el mas utilizado es el Gadolinio (Gd).

El Gadolinio (Gd), es un metal de la familia de los lantanidos. EI Gd induce interacciones
dipolo-dipolo acortando significativamente el valor del T1 en los protones del agua adyacentes. Esta
perturbacién del valor del T1 depende también de la posibilidad del acceso directo de las moléculas
de agua al corto radio de influencia de los electrones externos de la envoltura del atomo de Gd.
También es importante el efecto sobre el T2, ya que el gran momento magnético implica variaciones
de susceptibilidad y por lo tanto desfase y caida del T2

En vias de ensayo se encuentra el Disprosio (Dy)

El Dy es también de la familia de los lantanidos como el Gd .estfia en fase experimental,
parece mas efectivo que el Gd para los estudios de perfusiéon cerebral basados en la variacién
de susceptibilidad

B. AGENTES SUPERPARAMAGNETICOS

Algunos materiales, especialmente los 6xidos de Hierro, pueden formar nanoparticulas
magneticamente ordenadas. Comparten sus campos electrénicos de forma que se proveen de un
gran momento magnético cuando se colocan bajo un campo magnético externo. Esto crea en los
tejidos una gran heterogeneidad magnética y el agua difundiendo a través de estas heterogeneidades
experimenta un rapido e irreversible desfase, con lo que el T2 se reduce considerablemente. En
consecuencia los 6xidos de Hierro producen una disminucion de la sefial que es dosis dependiente.
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Los agentes superparamagnéticos tienen momentos magnéticos mucho mayores que los de
los quelatos paramagnéticos. Estan formados por una parte central donde se encuentran el 6xido o
combinaciones de 6xidos de Hierro ( Fe,O3;, Magnetita: Fe;04,Maghemita: y-Fe; O3, Oxyhydroxides:
FeOOH) y un recubrimiento con diferentes materiales

El recubrimiento de los agentes superparamagnéticos es igualmente importante. Esta
superficie domina la farmacocinética y se pueden lograr vidas medias en sangre desde tiempos
inferiores a 15 minutos hasta mas de tres dias.

Hay varios tipos de sustancias de contraste que se agrupan segun al tamafo global de la
particula que es el que basicamente determinara sus posibilidades como agente de contraste. El
tamafio, medido por un diametro promedio se encuentra entre los 20 y los 200 nm y depende
fundamentalmente del grosor de la cubierta ya que la amplitud de la parte central formada por los
cristales de iones metalicos varia muy poco (entre 4y 10 nm).

B.1. Los SPIO (Superparamagnetic Iron Oxide)
Son los de mayor tamafio.

B.2. Los USPIO (Ultrasmall Superparamagnetic Iron Oxide)
Son particulas de 6xido de Hierro superparamagnéticas ultrafinas con un diametro promedio
inferior a los 50 nm

B.3. Los VSOP (Very Small Superparamagnetic Iron Oxide Particles)
Es una generacién de nuevos USPIOS ensayados como agentes de contraste en angio-RM.
Se unen con mondémeros en lugar de polimeros (como hacen los USPIOS).

B.3. Los MION (Monocrystalline Iron Oxide Nanoparticles)

Es la menor sustancia de contraste considerada. Estan constituido por nanocompuestos
monocristalinos de 6xido de Hierro. Por ejemplo, en el MION- 46, la estructura del oxido de hierro
ocupa un tamafio de 4.6+1,2 nm

12.2.2. LAS SUSTANCIAS QUELANTES.

Debido a su inherente toxicidad y a su biodistribucién desfavorable los iones
magnéticos tienen que unirse a sustancias (quelatos) que encapsulando al ion permiten utilizarlo en
el organismo tratando que se libere la menor cantidad posible de ion libre. Por otro lado el agente
quelante determinara los efectos sobre el T1 y el T2 del H tisular ya que su unién con el ion se hace
sobre diversos electrones no apareados y ademds su estructura determinara la accesibilidad del
agua. Si bien al principio la idea de quelar al ion fue para disminuir la iatrogenia, pronto se vio que el
tamafio, la estructura y la composicion del ligando permitia vehiculizar el ion y por lo tanto regular su
biodistribucion , su farmacocinética y en consecuencia fijar su posible aplicacion clinica.

Los quelatos de bajo peso molecular (inferior a los 10.000 daltons) Se comportan como
agentes extracelulares o inespecificos que se distribuyen inicialmente por el compartimento
intravascular y difunden rdpidamente hacia el espacio extracelular. Inmediatamente después de la
inyeccioén intravascular atraviesan la circulacién pulmonar y son distribuidos por el sistema arterial al
espacio intravascular. En segundos el material de contraste difunde a través de los capilares al
espacio intersticial excepto en el tejido nervioso central con barrera hematoencefalica intacta y a
través de los glomélulos renales filtran al sistema excretor urinario. Ni constituyen un pool
sanguineo ni poseen especificidad tisular.
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Con quelatos de bajo peso molecular para pasar al espacio intersticial, pero con estructuras
adecuadas podemos lograr que el quelato sea transportado a través de las membranas celulares y
comportarse entonces como agentes de contraste especificos. Estos agentes de contraste tienen
entonces un sistema excretorio dual, siendo eliminados via renal o por la ruta hepatobiliar. La
proporcion de una u ofra ruta depende del agente en particular y del funcionamiento renal vy
hepatobiliar del paciente.

Si el ligando es de alto peso molecular (cerca de los 100.000 daltons) los agentes de
contraste difunden muy poco a través de las paredes capilares y los iones magnéticos ligados pueden
estar recirculando por el torrente sanguineo durante horas. Estos agentes de contraste se comportan
como trazadores magnéticos de aclaramiento sanguineo bajo y por tanto forman un verdadero “pool
sanguineos de contraste magnético”.

Por ultimo la posibilidad de unir iones magnéticos a moléculas que se acumulan
especialmente en un érgano blanco, implica la utilizacion de los contrastes magnéticos como
marcadores magnéticos.

12.3. AGENTES DE CONTRASTE CON Gd.

Vamos a considerar en el campo de la Neuroimagen, los compuestos inespecificos, los pools
vasculares y los nuevos compuestos en ensayo..

12.3.1. AGENTES DE CONTRATE INESPECIFICOS CON Gd.

La utilizacién clinica de estos contrastes magnéticas es paralela a la de los agentes iodados
en CT-RX.

Entre los agentes sin especificidad tisular, citaremos:

Gd-DTPA . (Gadopentetato Dimeglumine). Magnevist.
Gd-DO3A. (Gadoteridol). ProHance.

Gd-DTPA-BMA. (Gadodiamida). Omniscan

Gd-DOTA. (Gadoterato Megumine). Dotarem’)
Gd-DO3A-Butriol. (Gadobutrol).Gadovist.
Gadoversetamida. Optimark..

Gadobutrol. Gadograf 1.0

12.3.2. MACROMOLECULAS CON Gd. (POOLS VASCULARES CON Gd)

Aunque los agentes de bajo peso molecular, son apropiados para los estudios dinamicos y la
cuantificacion de los parametros de la microvascularizacion cerebral, son menos apropiados fuera del
SNC ya que en el resto del organismo se produce un rapido equilibrio entre los espacios
intravasculares y intersticial (30-70%) en el primer paso. Los agentes de contraste de bajo peso
molecular (aprox. 600 daltons) difunden a través de las paredes capilares (excepto en el SNC). Por
el contrario los agentes de contraste MR unidos a macromoleculares de alto peso molecular (cerca
de los 100.000 daltons) difunden muy poco a través de las paredes capilares.

Estos agentes de contraste pueden recircular en la sangre durante largos periodos de tiempo
(varias horas) convirtiéndose en verdaderos “pools sanguineos de contraste®, permitiendo obtener
aparte de angiogramas—RM, medidas cuantitativas del volumen, flujo, permeabilidad o entre otros, el
control de la angiogénesis.
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Cuando existe dafo en el endotelio vascular y se escapa contraste al espacio intersticial, se
puede observar un progresivo cambio de sefial en el tejido. El porcentaje de variacion en la sefial
depende de la permeabilidad capilar y puede ser cuantificado utilizando modelos cinéticos y con ello
caracterizar el dafio tisular, monitorizar procedimientos intervencionistas (como la administracion de
anticuerpos del factor de crecimiento endotelial/factor de permeabilidad vascular) o predecir la
combinacion de dosis/tiempo 6ptimos para suministrar quimioterapia.

Para su uso en la practica clinica estos agentes deberian poseer los siguientes requisitos:

Una larga vida media en la sangre

Baja extraccion tisular

Eventual eliminacion completa

No provocar reacciones toxicas o alérgicas

Se han desarrollado contrastes de alto peso molecular (ejemplo : macromoléculas mayores
que 20.000 Da, como la Polylysine-Gd-DTPA o la Albumina-Gd-DTPA) Citaremos:

e Gd-DTPA-Albumina (Albumin-Gadolinium Diethylenetriamine Pentaacetic Acid).

Tiene un peso molecular de 92.000 daltons y actia como un agente que forma un pool
sanguineo. Permite medir el perfil de la angiogénesis tumoral y por tanto ser utilizadas como indice
para medir la eficacia de los métodos utilizados como anti-angiogénicos. En particular permite
cuantificar el efecto de la utilizacion de anticuerpos anticrecimiento vascular endotelial.

Como agente de “pool sanguineo” puede servir para estudio de calculos de flujo sanguineo
y de permeabilidad. Los contrastes de bajo peso molecular (por debajo de los 1000 daltons) como
los quelatos de gadolinio no estan disefiados para medir la hiperpermeabilidad de la microcirculacién
ya que existe rapidamente un equilibrio de concentracién entre el espacio intra y extravascular.
Debido a este rapido aclaramiento del espacio vascular incluso en una microcirculacion normal, las
moléculas pequefias presentan muchos inconvenientes para una estimacion del volumen sanguineo
y de la permeabilidad anormal (excluyendo el SNC). Una fraccion significativa de contraste que puede
llegar a un 70% ,difunde del espacio intravascular en el primer paso a través de la red capilar. Este
rapido y variable cambio transcapilar limita la posibilidad de detectar y medir la hiperpermeabilidad
asociada a las neoplasias. Por esto, son mejor los contrastes macomoleculares para examinar el
grado de angiogénesis y observar el seguimiento de los procesos terapéuticos.

12.3.3. NUEVOS COMPUESTOS DE Gd EN ENSAYO
e MS-325 (Mallinckrot/EPIX Medical)

Se encuentra en fase Il. Es un contraste no especifico que permanece durante largo tiempo
en el sistema vascular. Se basa en un quelato de Gd de pequefia molécula (Gd-DTPA) que inyectado
en el torrente sanguineo se une fuerte pero reversiblemente a la albimina y es excretado via renal.
Esto permite que el agente permanezca en el torrente sanguineo durante el tiempo de adquisicion de
la imagen y sea gradualmente excretado. La vida media del agente para optimizar la imagen debe ser
al menos de una hora.

¢ GADOMER-17 (Shering)
Es un complejo polimérico obtenido quelando 24 iones de Gd con un peso molecular

aparente de 35 kDa. Este complejo presenta una alta relaxividad, es bien tolerado, se elimina por via
renal y se esta ensayando como “pool sanguineo”.
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12.4. COMPUESTOS CON OXIDO DE HIERRO. FARMACOCINETICA.

Los materiales de contraste ensayados constan de una parte central donde se alojan las
particulas superparmagnéticas de 6xido de Hierro y un recubrimiento biodegradable. Todos los
materiales de contraste estan en un coloide acuoso. La parte central puede albergar desde un
monocristal, hasta agregados policristalinos que forman su diametro activo desde 3 a 6 nm. Las
diversas coberturas (dextrano, carboxi-dextrano) configuran el tamafio efectivo inferior a los 20 nm en
los MIONS, entre 20 y 50 nm en los USPIO y superior a los 50 nm en los SPIO.

La vida media en el torrente sanguineo y la distribucion por los diversos érganos del sistema
reticuloendotelial (SER) depende basicamente del tamafo. Las particulas pequefias no son
reconocidas inmediatamente por el SER si las comparamos con los agregados mayores y tienden a
permanecer en el torrente circulatorio por un mayor espacio de tiempo, pudiendo ser captadas por los
nddulos linfaticos.

Estos agentes son biodegradables y el Hierro termina incorporandose al metabolismo normal
del Hierro del organismo.

El efecto de estas particulas es mucho mayor sobre las potenciaciones en T2 y T2* que
sobre las potenciaciones en T1. En consecuencia el mayor uso clinico es como contrastes negativos
en secuencias potenciadas en T2-T2*, aunque pueden lograrse potenciaciones en T1 utilizando
secuencias de pulsos apropiadas.

12.4.1. LOS SPIO

Las particulas de 6xido de hierro con un didmetro promedio de entre 50 y 200 nm, son
fagocitadas rapidamente por las células reticuloendoteliales del higado y del bazo. Como
consecuencia tienen un rapido aclaramiento plasmatico. Con una vida media sanguinea de entre 5 -
15 m’.

Citaremos:

e Los Ferruméxidos (Ferumoxides) conocidas como
AMI- 25 (Advanced magnetics)
Feridex I.V.®(Berlex/Shering)
Feridex ® (Eiken).

Endorem ~ (Guerbet).

e SHU-555. (Ferrixan) . Resovist® . (Shering/Berlex).

12.4.2. LOS USPIO

Se han elaborado USPIO preparadas por fragmentacion de ferumoxides , para facilitar la
captacion del 6xido de Fe por el SRE de los nédulos linfaticos.

El USPIO mas probado en ensayos clinicos es:
La AMI-227 (Ferumoxtran) (BMS 180549) conocido como

Combidex®. Code 7227. (Advanced Magnetics)
Sinerem © . (Guerbet)



12.8 12. SUBSTANCIAS DE CONTRASTE EN IRM. (R: 03-2)

La larga vida media junto con las propiedades de acortamiento del T1 hacen que las USPIO
puedan ser utilizadas como agente de contraste en ARM. Tanto los agentes de pool sanguineo
como los quelatos de gadolinio tienen una biodistribuciéon equivalente durante el primer paso, No
obstante los agentes de pool sanguineo tienen una tedrica ventaja durante la fase de equilibrio
alcanzando un gran contraste vascular mientras permanecen en el compartimento intravascular Las
imagenes obtenidas en esta fase de equilibrio producen imagenes en la que las arterias y las venas
poseen una gran sefial debido al acortamiento del T1 independiente del efecto TOF. La alta sefial
persiste durante mucho tiempo permitiendo multiples promedios aumentando de esa forma la sefal
/ruido

12.4.3. Los MION (Las nanoparticulas)

Esta demostrado que las particulas de 6xido de Fe recubiertas con dextrano son
internalizadas dentro de gran variedad de células incluyendo los “ fagocitos profesionales” como los
macrofagos en el bazo, higado ganglios linfaticos médula 6sea asi como en células no fagociticas
como las tumorales, linfocitos o células neuronales entre otras.
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ANGIOGRAFIA RM

La RM es muy sensible a los movimientos de los nucleos de H y en las obtenciones estandar
el movimiento macroscopico de los liquidos organicos con un flujo resultante, suele dar origen a un
artefacto conocido como ARTEFACTO DE FLUJO que normalmente hay que tratar de eliminar. Sin
embargo esta sensibilidad de la RM al movimiento puede ser aprovechada para generar imagenes
que sin utilizar sustancias de contraste, logren diferenciar los voxels con flujo en su interior de los
voxels sin un movimiento neto. En este capitulo tan solo nos referiremos a la obtencion de imagenes
sensibles a los movimientos macroscopicos de liquidos organicos con un flujo resultante sin
entrar a considerar la obtencidn de imagenes sensibles a los movimientos microscépicos como
veremos al estudiar los procesos de difusion.

Dentro del apartado de los movimientos macroscopicos, en la actualidad se estan realizando
estudios de la circulacién del LCR y de la circulacién sanguinea. En los estudios sobre la
circulacion del LCR, una de las aplicaciones mas importantes consiste en medir las oscilaciones de
flujo a nivel del acueducto de Silvio en las Hidrocefalia, deduciéndose de ellos una actitud terapéutica.
La base de estos estudios es la misma que la utilizada en la medida de flujos sanguineos por lo que
nos referiremos tanto a las técnica para obtener imagenes vasculares como a la forma de poder
cuantificar el flujo sanguineo bajo el nombre de estudios angiograficos mediante RM (ARM).

Vamos a denominar a aquellos nucleos de H que forman parte de un voxel en el que no hay
un flujo neto como nucleos o voxels "estacionarios” para diferenciarlos de los nucleos de H que en
un momento determinado se encuentran en voxels que presentan un movimiento resultante neto a los
que vamos a llamar nucleos "moviles". En ARM se aprovechan las diferencias que se generan entre
los nucleos "estacionarios" y los "moviles", bien sea en la absorcién selectiva de los pulsos de
radiofrecuencia, bien sea en el desfase por el hecho de desplazarse bajo gradientes magnéticos.
Existen dos técnicas basicas que explotan cada una de estas diferencias: Las técnicas de "in flow" o
"Time of fly (TOF)" y las técnicas de fase.

Si bien es cierto que la utilizacion de sustancias de contraste para los estudios angiograficos
estd plenamente consolidada en el diagnéstico habitual, no debemos olvidar que la posibilidad que
ofrece la RM de visualizar la luz de los vasos sin la utilizacion de sustancias de contraste es una
técnica facil, rapida y en muchos casos de suficiente utilidad.

13.1. TECNICAS ARM "IN FLOW" O "TOF"

Los nucleos de H mdviles de la sangre que se encuentran en el plano imagen en el momento
de la excitacion, absorben la radiofrecuencia y se relajan mientras van saliendo del plano siguiendo la
corriente sanguinea, siendo reemplazados por ofros nucleos nuevos no excitados (totalmente
relajados) aportados por la entrada de nueva sangre dentro del plano. (Fig 13.1)
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Fig 13.1
Los spins en los voxels estacionarios del plano se saturan parcialmente después de varios TR, mientras que la
sangre que entra proporciona spins totalmente relajados que implican una alta sefial.

Si después de un tiempo TR enviamos un nuevo pulso de radiofrecuencia sobre el plano, su
resultado no es el mismo sobre los voxels estacionarios que sobre los voxels donde circula la sangre.
En efecto, si el TR es suficientemente largo para permitir que los nucleos de H de los voxels
estacionarios se relajen al completo, no encontraremos diferencias. Pero si vamos disminuyendo el
tiempo TR, no dando tiempo a que los H de los voxels estacionarios se relajen al completo, el nuevo
pulso de radiofrecuencia actuara sobre una magnetizacion no totalmente relajada, es decir
"parcialmente saturada” evidentemente menor que su valor completo. Por otro lado en los voxels en
los que entran sangre que no ha absorbido la RF, el nuevo pulso volcara una magnetizaciéon mayor,
creandose una diferencia de sefal que sirve para visualizar la luz de los vasos.

Después de cada TR, el valor de la magnetizacion residual va disminuyendo hasta alcanzar
un estado estacionario o "steady state" que definira el valor que va a ser leido en los voxels
estacionarios. Sin embargo en los voxels donde afluye sangre totalmente relajada, el valor que va a
ser leido serd& mucho mayor. Las diferencias en la senal equivalen a las diferencias en la
magnetizacion longitudinal entre los voxels estacionarios parcialmente saturados y los voxels
con protones moviles totalmente relajados, una vez alcanzado el steady state. El valor de la
magnetizacion resultante en el estado estacionario dependera del valor relativo del T1 respecto al TR
que utilizemos. En los voxels por los que circula la sangre, los H son también parcialmente saturados
pero algunos de ellos pueden salir del voxel siendo sustituidos por H totalmente relajados que
producen una sefal sin atenuacién. Evidentemente, cuanto mayor sea el nimero de spins que
penetran en el plano durante cada TR mayor sera la sefal disponible hasta poder llegar a un maximo,
cuando todos los H han sido sustituidos por sangre nueva en cada TR. Por lo tanto el contraste entre
la sefial generada por la sangre y la sefial de los voxels estacionarios dependera de la velocidad vy
del espesor del plano.
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Para recoger la sefial es imprescindible obtener un eco durante el "tiempo de vuelo" por el
plano. Para ello es fundamental trabajar con valores de TE cortos, por lo que son utilizadas las
secuencias GRE. Otra de las ventajas de utilizar las secuencias GRE es debida a que el eco se
obtiene por inversion de gradiente y por lo tanto no es selectivo del plano como el eco obtenido por
secuencia SE. Ello implica que aunque la sangre salga del plano inicial podremos seguirla y obtener
de ella un eco a lo largo de otros planos mientras conserve la diferencia con los voxels estacionarios
correspondientes. Evidentemente los spins méviles iran absorbiendo radiofrecuencia hasta que sean
indiferenciables de los estacionarios (saturacion de los spins maéviles).

Cuando se realiza una angiografia, debemos cubrir un determinado volumen. En la ARM "IN
FLOW" podemos adoptar dos métodos: Adquirir la sefial de todo el volumen a la vez, en técnica 3D
(ARM TOF-3D)(Fig 13.2) o dividir el volumen en planos que adquiriremos independientemente en
técnica planar (ARM TOF-2D).

2D 3D

Circulacion venosa Resolucion espacial

Fig 13.2.
Angiografia TOF 2D y TOF 3D

En la TOF-2D se obtiene la imagen de un solo plano, intentando que sea perpendicular a la
direccion del vaso. La luz del vaso aparece con alta intensidad de seinal sobre el transfondo oscuro
del resto. Una vez obtenida la imagen el plano objeto es ligeramente desplazado, repitiéndose la
adquisicién y asi sucesivamente. Esta forma de adquirir las imagenes recibe el nombre de ARM
SECUENCIAL-2D ya que logramos un conjunto de planos paralelos uno después del otro. Una vez
obtenidos el conjunto de planos, la imagen final se hace por técnicas de proyeccién o colapso. La
resolucion final depende del grosor elegido para cada plano y este viene condicionado por el valor de
los gradientes magnéticos. Por lo general se trabaja con espesores de 2-3 mm, tratando de mejorar
la resolucion espacial mediante solapamientos parciales de los planos. Como el efecto in flow lo
tendriamos sobre cualquier vaso que penetrase en el plano imagen, independientemente de su
direccion, el incremento de senal aparece tanto en las arterias como en las venas aunque tengan
sentidos contrarios.
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Para poder quitar la sefal de los vasos circulando en direccion opuesta se utilizan bandas de
presaturacion adyacentes al plano y en el lado de la circulacidon cuya sefial queremos anular. Estas
bandas reciben justo antes de obtener la imagen un pulso de RF adecuado, lo que implica que
cuando penetran en el plano los spins moéviles se encuentren en la misma situacion que los
estacionarios y por tanto no se genere contraste, anulandose la sefial del vaso y quedando en la
imagen unicamente la sefial en la direccidn no presaturada. La posicion mas efectiva de estas bandas
de saturacion es la de colocarlas justo antes de que la sangre entre en el plano y trasladarlas con el
plano imagen. Esta forma de adquirir se llama walking SAT o Traveling SAT. La gran ventaja de la
TOF-2D es que es relativamente sensible a los flujos lentos ya que la sangre tiene que recorrer muy
poco espacio dentro del plano en el tiempo TR para generar contraste in flow.

En la TOF-3D todo un determinado volumen o SLAB es obtenido a la vez. Suele ser de uno
3-8 cm y dentro de este volumen se individualizan 32 o 64 divisiones planas o particiones (Fig 13.3)
La sangre debe atravesar muy rapidamente todo el slab para no saturarse y perder el contraste con
los voxels estacionarios. La ventaja de la TOF-3D es que la particiones pueden ser de menos de 1
mm de grosor con lo que se lograr mayores resoluciones espaciales que en las técnicas 2D. El
principal problema es que si la sangre no fluye suficientemente rapida se satura antes de atravesar el
slab y si bien existe un buen contraste en las zonas donde los vasos entran en el volumen imagen, a
medida que van circulando la sefal desaparece siendo muchas veces dificil ver las porciones
terminales de los vasos. Saturandose antes la circulacion venosa y presentando muchos problema
los vasos que sufren tortuosidades dentro del slab.

Fig 13.3.

Particion en una adquisicion TOF_3D.

El aumento de senal en la luz vascular es debidoal
efecto “in flow”.

La combinacion de la mejor resolucion espacial de las técnicas TOF-3D con la mejor
sensibilidad a los flujos lentos de las técnicas TOF-2D, lleva a la variante técnica conocida como
MOTSA (Multiple Overlapping Thin Slab Acquisition), que se basa en la adquisicion de multitud de
finos 3D- slabs secuenciales y ligeramente superpuestos.

Una de las ventajas de utilizar bandas de saturacion es la de poder verdaderas angiografias
selectivas ya que podemos anular la sefial de cualquier vaso que entre en la zona a estudiar y que
no nos interese.
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13.2. OPTIMIZACION DE LA TECNICA TOF.

Los parametros que rigen la secuencia GRE utilizada en las técnicas TOF tienen que ser
cuidadosamente elegidos y varian segun los vasos a estudiar y deben ser adaptados incluso a las
caracteristicas hemodinamicas de los pacientes.

El TR tiene que ser por un lado, el menor posible para que en el "tiempo de vuelo” de la
sangre por el plano imagen, el tejido estacionario reciba suficientes pulsos de RF para que quede lo
mas saturado posible, pero no tan corto como para que también afecte a la sangre circulante, por lo
tanto depende de la velocidad en el sitio imagen y del grosor del plano. Cuanto mayor es el grosor del
plano mayor es la distancia a recorrer por la sangre y por tanto mayor pulsos de RF recibira. Es
deducible que la inclinacién del plano respecto al vaso es crucial en el contraste y la peor situacion
corresponde a un vaso en la direccién del plano imagen.

El flip angulo de la secuencia GRE, también influye en el grado de saturacion. Si
seleccionamos un angulo pequefio, la sefal de los tejidos estacionarios no quedara muy atenuada,
(habra poca supresion de fondo), pero habra menos saturacion en la sangre y por tanto podra
recorrer una mayor distancia antes de perderse el contraste. Por el contrario un flip angulo mayor
generaria una mayor supresion de fondo, pero saturaria mas rapidamente la sangre. Por esta causa
los angulos en las secuencias 3D-TOF suelen ser menores que en las secuencia 2D-TOF. También
los flip angulos suelen ser mayores en campos magnéticos bajos ya que el T1 depende del valor del
campo magnético y en campos menores los tejidos se recuperan mas rapidamente.

El TE tiene que ser el menor posible para lograr la mayor sefial de la sangre "in flow” y evitar
la dispersion propia de las irregularidades del flujo. Los actuales gradientes permiten tiempos de TE
ultracortos.

Uno de los inconvenientes que presenta la técnica TOF es debido a que las estructuras con
T1 corto apareceran en alta sefial de intensidad. En efecto, debido a que la imagen traduce
diferencias en la relajacién longitudinal, aquellas estructuras con un T1 corto pueden recuperarse
entre cada TR, con lo que el efecto de saturacidon es menor y por tanto aparecen brillantes sobre el
resto. Si se trata de un hematoma subagudo, puede confundirse con flujo y si es una placa lipidica
endovascular puede aparecer intensa como el flujo y dar un falso negativo. Por esta razén en las
técnica TOF y en la ARM en general se tiende a anular la sefial de la grasa.

Existen varios métodos para lograr la anulacion grasa

El método de Dixon que se basa en aprovechar la diferencia de precesion del H en el radical -
OH y del H en el radical CH,-CHj3

Otro método consiste en anular la sefial de grasa mediante una secuencia STIR.

Pero el método actualmente mas utilizado en ARM, consiste en una saturacién espectral de
la grasa, utilizando previamente a la técnica de imagen un pulso de radiofrecuencia a la frecuencia
exacta a la que precesan los triglicéridos. Este pulso de radiofrecuencia satura la grasa anulando su
sefial. Es necesario un buen shimming magnético.

Otra estrategia de supresién grasa consiste en aplicar a todo el volumen un pulso
inversor a la frecuencia especifica de la grasa , después de un tiempo adecuado Tl para anular la
sefal de la grasa se aplica la técnica de imagen. Esta técnica conocida bajo diversos nombres segun
las casas comerciales SPECIAL (SPECtral Inversion At Lipids: GE), selecciona la frecuencia del
pulso inversor automaticamente mediante un espectro previo.
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13.3. TECNICAS ARM DE FASE.

Otra de las diferencias entre los spins estacionarios y los moéviles que pueden utilizarse para
hacer una imagen angiografica, proviene del hecho de que el movimiento se realiza bajo un gradiente
magnético. En efecto, si dos nucleos A y B (Fig 13.4.) se encuentran separados una cierta distancia
en la direccion de un gradiente magnético dirigido de A a B: (+ G), estan sometidos a campos
magnéticos distintos, percibiendo el nicleo B un campo magnético mayor que el percibido por el A.
En consecuencia, la frecuencia de precesion de B sera mayor que la del A. Si reciben un pulso de
radiofrecuencia que les haga entrar en resonancia y si suponemos que en el instante inicial t, sus
proyecciones sobre el plano transversal estan igualmente orientadas en el espacio (en fase), por el
hecho de sus diferencias en las frecuencias de precesién, al cabo de un cierto tiempo t , la proyeccién
de B se adelanta respecta a la del A. Si llamamos ¢ el angulo formado con la posicion inicial, a
medida que pasa el tiempo ¢g serd mayor que ¢a, formando un angulo de desfase entre ellos tanto
mayor cuanto mayor es el tiempo transcurrido.

_>
P» G
A B
o el Fig 13.4. ,
B A BB Supongamos dos ntcleos A y
B, separados una cierta
distancia en [a direccion de un
gradiente +G dirigido de A a B.
t A B El campo magnético percibido
0 [ & > @ >

por B es superior al percibido
por A. Después de aplicar un
pulso de radiofrecuencia
adecuado, entran en
resonancia y supondremos que

sus proyecciones sobre el plano
A B transversal quedan igualmente
¢ v orientadas (en fase) en el
.\L/(P \ / tiempo t,. Debido a la diferencia
A ¢ en las frecuencias de
B precesion, a medida que pasa

el tiempo, el angulo que forma
B (ps) respecto a la posicion
A ¢ ¢ inicial es mayor que el &ngulo

B
que forma A (¢pa). El desfase en
el plano transversal (¢ )
aumenta con el tiempo.
(pA
ty t

Si al cabo de un tiempo t ,cerramos el gradiente (:5) y aplicamos un nugyo gradiente de
igual magnitud pero dirigido en sentido contrario, es decir, dirigido de B a A (- G ), el efecto se
invierte y ahora el nucleo A precesard mas aprisa que el nucleo B. Si mantenemos este gradiente
activo durante exactamente el mismo tiempo t se comprende que al final, los dos nycleos vuelven a
estar en fase. (Fig 13.5)., La aplicacion de una par de gradientes (+G, - G) constituye un
GRADIENTE BIPOLAR: + G ( Gradiente de desfase); - G(Gradiente de refase).
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S Fig 13.5.

t Los dos nucleos A y B se
encuentran en fase sobre el plano
transversal después de aplicar un

1 +G R gradiente bipolar :

7
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-G 2 +G (desfase) y - G (refase).
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DESFASE : REFASE

Después de un gradiente bipolar los spin estacionarios se encuentran en fase. Pero si un
nucleo C es moévil y se mueve de A a B, al cambiar el valor del campo magnético que percibe a lo
largo de su trayectoria, no logra, al llegar a B refasarse con los spins estacionarios y por tanto
acumula un desfase (DESFASE DE FLUJO) que depende de la velocidad con que se mueve ( v ). (
Fig 13.6.).

) » +G
2 < -G
A C B
A [} <o [ ]
% Fig 13.6.

Si un nucleo C se mueve bajo un
gradiente bipolar, acumula un

(1) +G desfase

( ¢c ) respecto a los nucleos
estacionarios que entre otros
factores depende de la velocidad.

L 4

-6 |@

Ao B

Y
7
C DESFASE DE
FLUJO @

Pero no tan solo la velocidad es un factor primordial, sino que el desfase de flujo depende
ademas, del valor, la forma y el tiempo de aplicacién del gradiente bipolar. Dependencia que se suele
representar como la funcién M llamada (primer momento del gradiente). (Para mayor informacion
ver el ANEXO A13.1. (A)). Es decir:
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o=V (Y M)
Donde:
¢ = Desfase de flujo
v = velocidad
v = Constante giromagnética
M = Primer momento del gradiente (dependiente del valor, forma y tiempo del Gradiente)

Este desfase en el plano transversal se utiliza para obtener las ANGIO-RM POR EFECTO DE FASE
(Fig 13.7)

Fig 13.7
Angiografia RM por efecto de fase

El tejido estacionario de fondo, idealmente no acumula ninguna fase después de un
gradiente bipolar. Sin embargo, en realidad esto no ocurre debido a diversos factores como pueden
ser: las heterogeneidades del campo magnético, el disefio de la secuencia utilizada...etc. Para anular
completamente la pequefia sefal de los tejidos estacionarios existen varios procedimiento. Uno de
eII_oE consiste en utilizar dos adquisiciones sobre la misma direccion: Una con un gradiente bipolar
(+G, - G ), que produce un desfase de flujo +¢° y una segunda imagen con un gradiente bipolar
invertido(- G, +G ), que produce un desfase - ¢°. Al sustraer las dos imagenes, los estacionarios se
anulan mientras que los moviles presentan una diferencia de fase de +2 ¢ °, con lo que puede
producirse una imagen vascular sobre un fondo sin seial.

Cuando indicamos que después de aplicar un gradiente bipolar tenemos un desfase de ¢°,
nos referimos a que sobre el plano transversal el vector spin del nucleo de H mévil forma un angulo
de ¢° con la direccién de los spins estacionarios. Un gradiente bipolar que produzca un desfase de
+¢° indicara, por ejemplo, que los spins méviles se han adelantado en sentido horario. Por el contrario
un gradiente bipolar que produzca un desfase - @°indicard que se ha producido un retraso en el
sentido antihorario de ¢°.(Fig 13.8)

Fig 13.8.

. . . _> _>
Si un gradiente bipolar (+G, -G )

PPt - produce sobre el plano transversal, un
:" adelanto en sentido horario de + ¢ ° del
& vector spin.del ngcleo movil, un gradiente

- +Q tor spir del ngcl Svil, dient

bipolar (- G, +G )
producira un retraso antihorario de - @ °.
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Para una determinada velocidad constante, variando el valor de los gradientes bipolares
aplicados, podemos ir aumentando el desfase ¢°, pero cuando sobrepasemos el valor de 180° se
produce una incertidumbre en la interpretacion de la sefial. En efecto, supongamos que aplicamos un
gradiente bipolar ( +G, - G ) que produce un adelantamiento horario de +190°, lg sefial puede ser
interpretada como obtenida mediante la aplicaciéon de un gradiente bipolar ( - G, +G)
que produzca un retraso antihorario de ( -170°). Esta posibilidad da origen al fendmeno conocido
como PHASE WRAP o VELOCITY ALIASING que ocasionara artefactos en las imagenes de angio
RM vy dificultara la cuantificacion del flujo. Es conveniente que el valor del gradiente bipolar no
produzca un desfase mayor de 180°.

Dada una velocidad, podemos encontrar el valor del gradiente bipolar que produciria un
desfase de 180°, o dado un gradiente existe una velocidad sobre la que produciria un desfase de
180°. A esta velocidad se le conoce como ENCODING VELOCITY o V., . Para un determinado
gradiente, las velocidades superiores a Ve, produciran un desfase superior a 180°. En imagenes de
fase, se suele dar el valor de la velocidad maxima esperada como Ve, de forma que se limite el
valor del gradiente bipolar y no se produzcan desfase superiores a 180° evitandose de este modo el
fenémeno de phase wrap.

El desfase y por lo tanto la codificacién de la velocidad es vélida unicamente en la direccion
de aplicacion del gradiente. Si un vaso no sigue la direccion del gradiente Unicamente se codificara la
componente de la velocidad en aquella direccion. Para evitar este problema es frecuente aplicar
codificaciones en las tres direcciones ortogonales del espacio. Ello obligaba a realizar seis
adquisiciones, dos sobre el eje z de seleccidn de plano, otras sobre las direcciones de codificacion de
fase y de frecuencia.

Una vez se obtenida la informacion puede presentarse de distintas formas. A efectos
practicos diferenciamos dos tipos basicos de representaciones:

- Por un lado las representaciones que pretenden unicamente diferenciar los vasos,
independientes del sentido de flujo (al igual que la imagen angiografica radiologica). En ellas los
vasos aparecen siempre mas o menos brillantes independientes de la direccion de la sangre pero
siempre en blanco.

La mas utilizada es la lamada IMAGEN ANGIOGRAFICA DE FASE también conocida
como IMAGEN ANGIOGRAFICA DE VELOCIDAD o simplemente IMAGEN ANGIOGRAFICA. Es la
mas parecida a la angio-RX. En cada codificacion del gradiente el desfase permite calcular la
componente de la velocidad en aquella direccién. Obteniendo las componentes de la velocidad en
cada direccion, podemos calcular el médulo de la velocidad mediante la raiz cuadrada de la suma
de los cuadrados de las tres componentes de la velocidad y por tanto la informacion respecto al
sentido del flujo se pierde.

Dentro de estas representaciones insensibles a la direccidn esta la menos utilizada IMAGEN
POR DIFERENCIA COMPLEJA ( COMPLEX DIFFERENCE: CD ). Proporciona una sefial que
depende de la funcién seno del desfase ( M. sen ¢ ), donde M es la magnetizacién del voxel en el
plano transversal. No es por tanto sensible a la direccion del flujo ya que el sen entre 0° y 180° es
siempre positivo. El valor maximo lo tiene cuando el desfase es de 90°.



13.10 13. ARM. (R:03-2)

- El segundo grupo esta formado por aquellas representaciones sensibles a la direccion
del movimiento, se agrupan bajo el nombre de IMAGENES DE CONTRASTE DE FASE ( PC) . En
ellas los vasos pueden aparecer mas o menos brillantes o mas o menos oscuros. EI movimiento en
la direccion del gradiente mostrara un desfase positivo y se representa por sefial de alta intensidad
(tanto mayor cuanto mayor sea la velocidad), mientras que el movimiento en sentido contrario se
representara con baja intensidad. Por lo tanto estas representaciones llevan en cada pixel,
informaciéon cuantitativa de la velocidad y del sentido. Una representacidon con estas dos
informaciones recibe el nombre de IMAGEN DE DIFERENCIA DE FASE (PHASE DIFFERENCE o
PD). Una variante consiste en multiplicar en cada voxel el valor de la velocidad por el valor de la
magnetizacion. Ello implica que la pequefia sefial de desfase de los voxels con poca magnetizacién
que contribuirian como ruido de fondo se anulan. En realidad las fases se multiplican por una
"mascara de magnitudes" que permite anular todas las sefales de los voxels cuya magnetizacién no
sobrepase un determinado umbral. El resultado de esta imagen potenciada en magnitud continua
mostrando el flujo en la direccién de la codificacion del gradiente en la gama de los grises brillantes y
el flujo en sentido contrario en la gama de los grises oscuros. Este tipo de imagenes recibe el nombre
de IMAGEN POTENCIADA EN MAGNITUD o IMAGEN DE DIFERENCIA DE FASE POTENCIADA
EN MAGNITUD o algunas veces IMAGEN DE FLUJO ( FLOW IMAGEN).

Un factor importante tanto en las imagenes sensibles a la direccion del flujo, es la eleccion de
la Venc Ya que si la velocidad que representamos la sobrepasa , la sefial cambia totalmente valor
(blanco a negro por ejemplo) produciéndose el artefacto de phase wrap. Por lo tanto la Ve, (Que hay
que dar al iniciar la secuencia ) debe ser seleccionada segun la velocidad maxima esperada en los
vasos a medir. Si por el contrario la Ve, Seleccionada es demasiada elevada, se obtiene una pobre
visualizacion de los vasos con flujo lento e incluso pueden ser no visualizados o indistinguibles del
fondo.

Una aplicacion muy importante de imagenes de fase o de flujo son los estudios dinamicos
sincronizados con el ciclo cardiaco. Ellos permiten ver en modo CINE PC las variaciones de
intensidad y sentido en un determinado vaso y diagnosticar inversiones de flujos.

También las imagenes de fase se estan utilizando para la CUANTIFICACION DEL FLUJO.
La mayor parte de estos métodos de medida de flujo utilizan tan solo cuantificaciones del flujo que
atraviesa el plano imagen por lo que unicamente describiremos esta aplicacion. Como hemos visto
anteriormente, colocando un gradiente bipolar en la direccion perpendicular al plano, el desfase de
cada nucleo en su recorrido a través del plano esta relacionado con su velocidad. Si el la direccion del
vaso no es estrictamente perpendicular, la velocidad sera subestimada por un factor que dependera
del coseno del angulo que forma el vaso con el plan. Para angulos pequefios (variaciones pequefas
respecto la perpendicular) el coseno es practicamente 1 con lo que el error es pequefio. Debido a
que la velocidad medida es un voxel es un promedio de las velocidades de los nucleos en
movimiento, existen dificultades debido a efectos de volumenes parciales. El producto de la velocidad
en cada voxel por el valor de la superficie del voxel en el plano da el valor del flujo en el voxel. La
suma de todos los flujos en los voxels que abarca un vaso nos dara el valor del flujo en el vaso. En la
practica se utiliza una area de interés ( REGION OF INTERES o ROl ) para medida, lo mas
ajustado al vaso para evitar el error inducido por el volumen parcial que incluiria voxels estacionarios
que por problemas diversos como heterogenidades de campo magnético por la presencia de lipidos
darian lugar a errores de cuantificacion. (Normalmente en las secuencia de cuantificacion se utilizan
pulsos de saturacion de grasa) .
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En las técnicas angiograficas basadas en la variacion de fase, tal como ocurria en las
técnicas "in flow", se pueden diferenciar las adquisiciones 2D( ANGIO 2D-FASE),o las 3D (ANGIO
3D-FASE), segun la adquisicién sea plano a plano o volumétrica directa. Las técnicas 3D presentan
la ventaja de que la adquisicion corresponde a voxels muy pequefos con lo que el desfase intravoxel
es menor y regiones estendticas o con placas de aterosclerosis se definen mejor en técnicas 3D. Otra
ventaja es que una vez adquirido el volumen puede rotarse y presentarse en la proyeccion optima de
diagndstico.

Respecto a las técnicas "in flow" las técnicas de fase no tienen problemas de saturacion y
presentan un fondo mas negro. Por el contrario los tiempos son siempre mas largos y existe una
mayor sensibilidad a las turbulencias lo que puede dar lugar a falsos negativos.

13.4. REPRESENTACION DE LAS IMAGENES ARM

En ARM el procesado de las imagenes se realiza mediante la reconstruccion por maxima
intensidad de pixel (MAXIMUM INTENSITY PIXEL: MIP ). De un conjunto 3D, sobre una direccion se
elige el voxel de maxima intensidad de sefal y se proyecta sobre un plano perpendicular, se obtienen
entonces imagenes 2D en la que tan solo se representan los valores maximos proyectados. En
consecuencia, en la técnica MIP no se proyecta la suma de las intensidades recogidas a lo largo del
eje de proyeccion sino tan solo el maximo de sus valores, la intensidad de los otros voxels no se tiene
en cuenta. Variando la direccidon de proyeccidon se pueden reconstruir en técnicas cine, los vasos
girando tridimensionalmente en el espacio y elegir la mejor proyeccién para el diagndstico. Si se elige
una proyeccién oblicua, se obliga al ordenador a realizar interpolaciones entre voxels, lo que
consume tiempo. En cambio las proyecciones segun el eje perpendicular a los voxels es mucho mas
rapida y es la primera imagen que se obtiene. Por ejemplo si se ha seleccionado una obtencién
coronal es muy rapido obtener una presentacion MIP frontal. Esta imagen MIP a lo largo de la
direccion perpendicular se llama IMAGEN COLAPSADA y es la imagen preliminar para cualquier
proceso mas elaborado.(Fig 13.9)

2D MIP

Fig 13.9.

Esquema de la obtencién de imagenes mediante la técnica de maxima intensidad de proyeccion (MIP).

Una estructura tridimensional se plasma en un plano cogiendo unicamente la maxima sefial a lo largo de la linea
de proyeccién. Con proyecciones mdltiples y en modo cine podemos hacer rotar la imagen en el espacio para
elegir la proyeccién de mayor informacion diagnéstica.
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13.5. ESTRATEGIAS EN ARM.

Podemos enviar pulsos de saturacidon sobre areas que con su movimiento implicarian
artefactos sobre la imagen. Para ello se seleccionan las zonas y su amplitud sobre una imagen
determinadas. Los actuales software permiten zonas de saturacién en cualquier direccion del
espacio.

También podemos utilizar las técnicas con Transferencia de Magnetizacién (TM) para lograr
un mayor contraste entre el H movil del torrente sanguineo y los tejidos estacionarios con pool de H
ligado (ver Cap. 15.5.). en la Fig 13.10 puede observarse la gran resolucion espacial que se alcanza
con técnica TOF_TM.

Fig 13.10.

Imagen RM 3D
angiografica

sin contraste y con

con Transferencia de
Magnetizacién

Unitat RM. Centre IDI.
Hospital Universitari Vall
d'Hebron. Barcelona

ARM_TOF_3D_TM

Cabe citar los mecanismos de compensacion de flujo que tienen por objetivo corregir el
desfase que producen los gradientes magnéticos utilizados durante las secuencias. Normalmente
para compensar este desfase se suele aplicar un gradiente compensador de sentido opuesto de la
misma forma que hemos visto actuaba un gradiente bipolar. Sobre los voxels estacionarios su efecto
es compensar el desfase y poner los nucleos en fase, logrando una sefial maxima en el voxel. Pero
cuando los nucleos estan en movimiento hemos visto que el gradiente bipolar no puede lograr
ponerlos en fase y el nucleo presenta un desfase de flujo. Ello implica que en el voxel donde se
mueven los nucleos de H con una resultante neta, la dispersion de fase hace disminuir la sefal total.
Esta pérdida de sefial, representa desde el punto de vista de imagen un inconveniente. Para
compensar se utilizan técnicas de COMPENSACION DE FLUJO o "FLOW COMP", QUE MEDIANTE
GRADIENTES ADICIONALES COMPENSAN EL DESFASE DEBIDO AL FLUJO. También se
conocen estas técnicas con otros nombres como Gradient Moving Refocusing (GMR) Existen varios
ordenes de compensacion segun el régimen de circulacion que queramos compensar. EI mas
utilizado es la compensacion de primer orden para flujos lineales con velocidades constantes y
regimenes laminares, por ejemplo se suele utilizar para sangre venosa, arteriolas precapilares o LCR.
La compensacion de segundo orden se utiliza para flujos en aceleracién y la de tercer orden para
turbulencias. En la Fig 13.11 se muestra el diagrama de una compensacion de flujo de primer orden
que consiste simplemente en aplicar una secuencia de gradientes de magnitudes +G,-2G,+G.
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Mediante las técnicas de Compensacion de Flujo, tanto los nucleos moviles como los fijos
terminan en fase, esto implica que se pierde el "vacio de sefal de los vasos" al aumentar la sefial de
los liquidos en movimiento. Las técnicas de compensacion de flujo permiten disminuir los artefactos
que debido a las irregularidades de fase en los voxels mdviles que se obtienen durante el tiempo de
adquisicion, implican en la decodificacion en que interviene la fase en la transformada de Fourier al
reconstruir la imagen, un tipico artefacto conocido como ARTEFACTO DE FLUJO siempre en la
direccion de la codificacion de fase.

El uso de mecanismos de compensaciéon de flujo es obligatorio en las secuencias
Angiograficas par lograr la maxima sefial en los vasos. En las Técnicas de TOF se afiaden los
gradientes compensadores se utilizan como continuacion en el gradiente de seleccion del plano.
Normalmente no se utilizan este mecanismo compensador durante el gradiente de codificacion de
fase ya que es extraordinariamente corto y vuelven a utilizarse los gradientes compensadores cuando
entra en juego el gradiente de codificacion de frecuencia. En las técnicas de Fase pueden optarse
por gradientes adicionales de compensacion de flujo, pero por lo general se hace variar
adecuadamente la forma de los mismos gradientes utilizados para lograr la diferencia de desfases.

Desde el punto de vista practico las técnicas Flow Comp implican ciertas condiciones como:
Limitar los valores del TE minimo a utilizar ya que ya que tienen que permitir el juego de gradientes.
Ello implica una limitacion en el numero de planos. Los pulsos de gradiente aumentan el ruido de la
magquina. En algunos casos precisan de un FOV minimo.



13.14 13. ARM. (R:03-2)

13.6. LA ARM CON CONTRASTE

El uso de sustancias de contraste magnéticas cambia totalmente la forma de concebir la
ARM. El contraste vascular depende de la reduccién de los parametros de relajacion de los H
de la sangre (basicamente el T1) y no tanto de fendbmenos relacionados con el efecto “in flow” o
efecto de desfase. Una vez inyectado el agente de contraste, la sangre presentara un T1 mas corto
que el resto de los tejidos, por tanto en imagenes potenciadas en T1 con representacion estandar, la
sangre intravascular aparecera hiperintensa. La dependencia del fendmeno “in flow” es reemplazada
simplemente por adquisiciones T1 que son mucho mas rapidas y por otro lado liberan la senal de la
geometria de la obtencién respecto al arbol vascular ya que no es importante el angulo del plano de
obtencién respecto al vaso. Ademas, mientras se mantenga el influjo de la sustancia de contraste,
no se tienen problemas de pérdida de sefial por efecto de saturacion como ocurria en la TOF sin
contraste. Lo que permite obtener una buena sefal en vasos venosos o en vasos de circulacion lenta.
Todo ello implica que la ARM con contraste (ARMCC) o la CONTRAST ENHANCED MR
ANGIOGRAPHY sea una técnica muy simple de aplicar y de extraordinaria utilidad clinica.

Hay muchas sustancias que se estan ensayando para utilizar en la Angio-RM, las mas
importantes se han estudiado en el capitulo 12. Basicamente de dos clases, las de eliminacion rapida
y las que tienen una vida larga en el torrente sanguineo formando un “pool vascular’. Las primeras
son las mas utilizadas para la ARM, mientras que las segundas estan en fase preliminar.

Por tanto nos referiremos a las sustancias que como el gadolinio, una vez inyectadas en el torrente
sanguineo, pasan rapidamente al espacio intersticial y se eliminan por via renal. En consecuencia su
concentracién en la sangre decrece rapidamente después de la inyeccién.

. Las secuencias actuales permiten seguir el contraste es técnicas de escopia-RM. En
algunas secuencias se utilizan pulsos rastreadores que indican al operador cuando ha llegado el
contraste al sitio requerido, sin que sea preciso ver la imagen

También las posibilidades actuales de llenar el espacio K de forma concéntrica o radial, con
técnicas de un snap-shot permiten que el maximo contraste en la imagen corresponda justamente al
optimo de llegada de la sustancia de contraste con lo que incluso puede obtenerse de forma
separada imagenes correspondientes a la fase arterial o a la fase venosa.
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14

CONSIDERACIONES BASICAS
EN LA INTERPRETACION
DE LAS IMAGENES RM

Para entrar en la interpretacion del contraste en las imagenes tomograficas de RM hemos de
recordar que la senal que se obtiene de un voxel proviene de los nucleos de H que contiene, teniendo en
cuenta que unicamente obtendremos una seial util de aquellos nicleos que han entrado en
resonancia y que generan una senal diferenciable del ruido.

La senal de los nucleos de H es modulada por la estructura molecular con la que puede
interrelacionar energia (Latex) y por las heterogeneidades magnéticas, bien sean por inhomogeneidades
externas, bien por fenédmenos de susceptibilidad magnética. Por ello, hemos visto que puedan obtenerse
en IRM imagenes donde, aparte de la densidad de H del voxel (D),se refleje la relajaciéon longitudinal
relacionada con la facilidad en la liberacion energética (T1) o los parametros de relajacion transversal
relacionados con la coherencia en la relajacion nuclear, corrigiéndola (T2) o no (T2*) de las
heterogeneidades del campo magnético. Consideracion aparte merecen las variaciones de sefial debida
a los desplazamientos de los nucleos de H, bien sean mediante movimientos macroscopicos o bien
mediante movimientos microscopicos.

Senales utiles para realizar la imagen RM se obtienen en los tejidos biolégicos
basicamente del H del tejido graso y del H del agua. En algunos casos puede obtenerse seial
suficiente del H por acumulo patolégico de metabolitos en general de bajo peso molecular, mientras que
el H que forma parte de macromoléculas, fosfolipidos...etc no puede diferenciarse del ruido. La senal en
el tejido graso proviene del H de los radicales tipo =CH2, -CH3, con frecuencias de resonancia
ligeramente diferentes de la del H del agua (3.5 ppm: ver capitulo de espectroscopia). Ello origina,
cuando se utilizan gradientes altos un tipico artefacto de desplazamiento quimico que ya hemos
estudiado en el cap. 8.4. Este artefacto se conoce como artefacto de desplazamiento quimico y en las
secuencias clasicas siempre ocurre en la direccion de la codificacion de frecuencia en las interfases
agua/grasa.

La grasa es siempre un tejido de referencia en la interpretacion de las imagenes RM. Se
caracteriza por su T1 corto debido a la facilidad que tienen sus nucleos de H de liberar la energia. Su T2
es intermedio. En las imagenes base en RM (la T1-SE o la FAST/TURBO T1-SE), aparece siempre con
alta sefial. No obstante en secuencias IR puede aparecer en cualquier valor de la escala cromatica.
Es hiperintensa en secuencias IR con Tl elevado, bajando su sefal a medida que disminuimos el valor
del tiempo de inversion Tl, pudiéndose obtener para cada valor del campo magnético un Tl que anula la
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sefial de la grasa (técnicas de STIR). Existen secuencias que utilizan la diferencia de frecuencia de
precesion entre el H del tejido graso y el H del agua para obtener imagenes de supresion espectral de
la grasa mediante pulsos selectivos de saturacién de la grasa. Esta es la técnica de seleccién para evitar
el artefacto de distorsion por el desplazamiento quimico de la grasa en las secuencias EPI, pero
evidentemente precisa una buen "shiming". También podemos obtener la grasa en negro simplemente
utilizando una secuencia GE con un angulo inicial y un TE adecuado. Con ello vemos que el tejido graso
puede adoptar cualquier tonalidad, por tanto es del todo necesario programar la secuencia en orden al
contraste que queremos obtener. Las técnicas de supresion espectral de la sefial grasa son importantes
para la identificacion exacta del tejido graso en casos donde existe duda entre grasa estructuras con T1
corto como la hemorragia subaguda, depdsitos de pigmentos (Magnesio, cobre, melanina..), formaciones
mucoideas y substancias proteinaceas que presenten practicamente anulacidon de sefial en secuencias
STIR y en cambio no se anula la sefial cuando se utiliza una técnica tan selectiva como son los pulsos de
saturaciéon grasa. Pese a la gran variedad de senal que nos podemos encontrar procedente del tejido
graso, siempre vamos a buscar como referencia la imagen brillante de la grasa en secuencias T1-SE.

La fuente mas importante de sefal corresponde al radical -OH del agua. Existen varios
modelos de los estados del agua en nuestro organismo. Vamos a adoptar el mas simple, considerar dos
estados del agua: El agua libre y el agua ligada con un intercambio variable entre estos dos estados. Lo
mas caracteristico es que el agua libre tiene un T1 y un T2 elevados indicando respectivamente la
dificultad en liberar la energia debido al gran rango de valores en las energias moleculares del agua libre
(T1 largo) y a la poca influencia spin-spin lo que implica una relajacion muy coherente de sus nucleos (T2
elevado). Cuando el agua pasa a ligarse formando capas de hidratacion pierde libertad y tanto su T1
como su T2 se acortan. El agua fuertemente ligada tiene un T2 extraordinarimaente corto (por ejemplo
del orden de los microsegundos en los tejidos colagenos) por lo que dependiendo de su grado de
interaccion el agua ligada es indetectable de forma directa con las técnicas de IRM al no poderse generar
una sefial de eco con el tiempo tan corto. Las técnicas de transferencia de magnetizacién permiten una
deteccion indirecta. Por ello al referirnos a las imagenes de Resonancia del agua estamos
considerando basicamente agua libre.

En los tejidos celulares, la sefial RM dependera de la proporciéon agua libre/agua ligada en el
voxel. El agua libre es basicamente extracelular, mientras que la mayoria del agua ligada es intracelular.
Las imagenes potenciadas en D dan relativamente pocas variaciones de contraste en los tejidos
celulares, teniendo que recurrir a las imagenes potenciadas en T1 y sobretodo a las T2. La secuencia
mas utilizada es la SE o la FSE y en algunos casos es util la STIR (TURBOSTIR) donde los aumentos de
agua se recogen en alta sefial de intensidad traduciendo la mayor dificultad de relajacion longitudinal y
destacando claramente sobre el transfondo negro de la grasa limitante. Las secuencias en T2* se
programan ante la sospecha diagnéstica de patologia que introducira problemas de susceptibilidad en los
tejidos celulares. Es importante el papel de las secuencias con Transferencia de Magnetizacion (TM)
para valorar el tipo de estructura acuosa que se encuentra en un voxel y la comparacion con y sin TM

En la interpretacion de imagenes en el sistema musculo-esquelético ,aparte de la relacion agua
libre/agua ligada aparecen nuevos factores a tener en cuenta como es la susceptibilidad magnética en
especial en el hueso cancelar y los fendmenos de anisotropia en determinadas macromoléculas. Existen
estructuras como los tejidos colagenos (Tendones, Fibrocartilago, Ligamentos) asi como el hueso
cortical que siempre apareceran con minima sefal sefial debido por un lado a la poca D de nucleos de
H y por otro a la gran incoherencia de su relajacion, por lo que poseen un T2 muy corto que impide
obtener un eco. Son utiles en el sistema musculo-esquelético utilizar técnicas de supresiéon grasa
especialmente las de saturacion espectral para evitar el artefacto del desplazamiento quimico.
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Los tendones, las fibras colagenas presentan fendmenos de anisotropia magnética con lo que
el valor del T2 varia segun la orientacion respecto al campo magnético. El valor del T2 es maximo cuando
se encuentra orientada aproximadamente unos 55° respecto la direccion de B, (angulo magico)
(Recordemos que el angulo que la mecanica cuantica fija para el movimiento de precesion del spin es
de 54,7° como vimos en el apartado 3.1) con lo que en secuencias con TE muy corto puede recogerse
alguna sefial y tendra que tenerse en cuenta para no valorar este artefacto como patologia.

El musculo tiene valores de T1 intermedios y valores T2 bajos debido a su fuerte estructuracion
tisular. Puede aparecer con cualquier tonalidad cromatica intermedia de grises de acuerdo con la
secuencia que utilicemos.

Especial atencion merece el cartilago hialino que contiene gran cantidad de agua extracelular
ligada a estructura de mucopolisacaridos proteoglicanos, sin presentar fendmenos de susceptibilidad
magnética. Ello implica que pueda obtenerse brillante en secuencias T2* diferenciandolo claramente del
hueso cortical y subcortical. La presencia de fibras colagenas le confieren anisotropia magnética y por lo
tanto hay que tener en cuenta el artefacto del angulo magico. En altas resoluciones espaciales, el
cartilago presenta una estructura laminar en RM, de acuerdo con su estructuracion histolégica. (1)(2). La
zona mas externa del cartilago articular es la zona superficial o tangencial. Representa
aproximadamente un 10% del grosor del cartilago. Las fibras colagenas van tangenciales a la superficie y
estan mas densamente empaquetadas que en zonas mas profundas. Presenta una sefal intermedia.
Inmediantamente por debajo se encuentra la zona transicional o intermedia, donde las fibras colagenas
estan oblicuamente orientadas presenta una alta sefial . La zona inmediatamente subyacente es |la zona
radial que presenta una sefal de intensidad mas baja. En ella las fibras colagenas se encuentran
orientadas perpendicularmente a la superficie y son mas finas que en las zonas mas externas.
Finalmente una fina zona de cartilago calcificado en la interfase del cartilago con el hueso subyacente.
Presenta una zona de baja intensidad. Estas dos zonas mas profundas constituyen el 50% del grosor del
cartilago. El contenido colageno decrece y el de proteoglicanos aumenta a medida que nos desplazamos
desde la superficie al hueso. El tamafio y la intensidad de la sefial de las diferentes zonas puede variar
con la orientacion del cartilago con el campo magnético. En consecuencia la sefial en la zona radial
puede incrementarse cuando el cartilago se coloca de tal forma que las fibras colagenas formen un
angulo magico con la direccion del campo magnético. La causa de la apariencia laminar del cartilago en
imagenes potenciadas en T2 parece debida basicamente a la orientacidon y concentracion de las fibras
colagenas mientras que los proteoglicanos juegan un papel menor. La apariencia laminar en IRM del
cartilago basicamente en imagenes T2 se correlaciona muy bien con las zonas histologica

Donde mayor se evidencian la gran informacion histoquimica que podemos obtener mediante RM
es en la valoracion del hueso cancelar. En imagenes T1-SE aparece hiperintenso si contiene médula
grasa. En secuencias STIR es hipointenso por la anulacién de la sefial grasa. En secuencias GRE por
efecto del desfase no corregido debido a la susceptibilidad la sefal disminuye siendo tanto mas
hipointensa cuanto mas potenciada en T2*.

"Mc Cauley T.R. y Disler D.G. MR Imaging of Articular Cartilage. RADIOLOGY;209:629-640.Des 1998.
2 Dong Joon Kim y col. Correlation of Laminated MR Appearance of Articular Cartilage With Histology, Ascertained by
Artificial Landmark on the Cartilage. JMRI 10 (1) :57-64. July 1999
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SE T1 GRE T2*

Fig 14.1.Edema 6seo

En SE_T1 la presencia de agua libre disminuye la sefial de la médula ésea.

En STIR el agua libre es mucho mas aparente ya que la médula 6sea con componente graso da una baja sefial.
En GRE_T2, la visualizacién del edema es notablemente menor ya que en este caso, es una contusion sin rotura
trabecular y por lo tanto el efecto de susceptibilidad disminuye la sefial enmascarando el edema.

Es evidente que ante tal variedad de posibilidades cromaticas debemos conocer la sefial normal
que segun la secuencia utilizada corresponde a un determinado tejido, antes de valorarla como
patologica. Muchas veces se recurre a la simple comparacion bilateral. También es preciso contar con
una sospecha diagndstica lo mas dirigida posible para aplicar las secuencias que proporcionan un
contraste 6ptimo.

La introduccion de las sustancias de contraste como los quelatos del Gadolinio han
posibilitando la deteccion de la patologia con un mayor contraste en T1 ya que estas sustancias actuan
favoreciendo la relajacién de los nucleos de H con los que entran en relacion. Se usan basicamente en
secuencias T1-FSE, T1- FAST-GRE. Hay que hacer constar en la imagen el uso del contraste en una
imagen T1 para no confundirse con sefiales hiperintensas en T1-SE como la grasa o la hemorragia
subaguda. Las sustancias de contraste sin especificidad tisular son paramagnéticas y no difundibles, a su
paso por el torrente sanguineo originan en el entorno disminuciones en los parametros de relajaciéon T1y
en el T2*y problemas de gradientes de susceptibilidad. Ello se utiliza para estudios funcionales. (ver
Cap15.4).

Otro factor a considerar en la interpretacion de las imagenes es la sefial que proviene de los H en
movimiento. Todo el capitulo 13 se ha dedicado a la importancia de la ANGIO_RM tanto con contraste
como sin contraste. Aparte del movimiento sanguineo, los mismos principios se pueden aplicar a
cualquier fluido con un flujo neto resultante como el LCR. En este aspecto han adquirido relevancia los
estudios del flujo del LCR en el acueducto Silviano en las Hidrocefalias. En el capitulo dedicado a
avances en IRM se expone el estado actual de las imagenes de perfusion asi como las imagenes de
movimientos de difusién del agua libre.

En lineas generales la patologia basica que conlleva cambios morfolégicos, se detecta como en
cualquier otro método de imagen (Efecto masa, desplazamientos, efecto retractil, obstrucciones
secundarias... ) con la ventaja de poderla delimitar en cualquier orientacion. Basicamente la buscamos en
imagenes T1. Pero la informacion RM es ademas sensible a los cambios fisiolégicos e que en general
implican una variacion en la proporcion agua libre/agua ligada en favor de la primera y por tanto aun no
existiendo cambios morfolégicos la deteccion patoldgica podria beneficiarse de los cambios en los
parametros de relajacion. Refiriéendonos Unicamente a los parametros D, T1 y T2, la mayoria de
patologias aumentan el agua libre extracelular (edema, necrosis,...) o el agua libre intracelular
(neoplasias...). Por lo tanto la mayoria de patologias implicaran aumento en D y aumentos en T1y T2.
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En consecuencia, como norma general la patologia en secuencias estandar SE es:

Patologia Basica en IRM (Secuencias SE clasicas)

* Hiperintensaen D * Hipointensa en T1 * Hiperintensa enT2

Algunas excepciones :

Estructuras patoldgicas con T1 corto:
¢ Grasa (Lipomas)
¢ Hemorragia subaguda
¢ Pigmentos y substancias paramagnéticas ( Melanina,...)
¢ Determinados acumulos coloides o muscinosos

Estructuras con T2 corto:
. Calcificaciones
. Hemorragia cronica (Hemosiderina)
. Hemorragia aguda (Desoxihemoglobina)
. Pigmentos y substancias paramagnéticas (Melanina,...)

Aparte de estos grandes rasgos es evidente que la gran variabilidad de secuencias en IRM
permite investigar la que proporciona un Optimo contraste. Siempre tratando que se obtengan los
resultados apropiados con el menor tiempo posible. Buscariamos secuencias que potencien mucho en T2
(FSE con TE eff largos) o mucho en T1 (T1_FAST GRE/ FFE) o TURBO/FAST/EPI-STIR). En el SNC es
util la potenciacion en D. También son dutiles para las lesiones periventriculares las secuencia
TURBO/EPI FLAIR. En el sistema musculo-esquelético podemos utilizar ademas las variaciones de
susceptibilidad. En general la secuencia base la constituye la T1-SE, después si buscamos liquido
tratamos de utilizar T2-SE y si es demasiado tiempo, T2*-GE. En general la patologia subcondral se
estudia bien en secuencia T1 o STIR. Cuando buscamos patologia del cartilago, debido a la ausencia de
susceptibilidad, podemos trabajar con secuencias GE con una potenciacion intermedia ya que si
acentuamos el valor del T2* no podemos diferenciar el cartilago del liquido articular. Por Gltimo podemos
recurrir a la secuencia STIR para valorar la presencia de liquido tanto en partes blandas como en el
simple edema 6seo donde resulta mas impactante que la secuencia GRE ya que si no existe perdida de
la trabeculacion, la susceptibilidad implica siempre una disminucién de la sefial.

En la patologia abdominal se utilizan secuencias que permiten el estudio completo en tiempos de
respiracion suspendida. Secuencias basadas en llenados rapidos del espacio K del tipo RARE o HASTE
si queremos pulsos de radiofrecuencia o del tipo FAST GRE/FE con o sin saturacion espectral de grasa y
en obtenciones 2D o 3D. so utiles las secuencias FAST GRE "in -out" de fase

Un ejemplo rapido de la gran informacién bioquimica que aporta la imagen por RM se encuentra
en la hemorragia. Centrandonos por ejemplo en una hemorragia intraparenquimatosa, podemos
diferenciar cinco fases:1. Hiperaguda, 2. Aguda, 3. Subaguda, 4. Precrénica y 5. Crénica. La imagen RM
presenta variaciones dependiendo del estado bioquimico del grupo hemo. Las variaciones se
esquematizan en la Fig 14.2.
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EL HEMATOMA INTRAPARENQUIMATOSO EN RM
Secuencias SE clasicas

FASE 1 (D) 1(T1) 1(T2) EDEMA
Oh
HIPERAGUDA ™ A A A A
l Hematie intacto
Oxi-Hemoglobina v £ 7
24 h
AGUDA T 1 A A
Hematie intacto
Desoxi-Hemoglobina \ 4 \ A L 2 /
48h
SUBAGUDA A A A A \ A A
Hematie intacto
Metahemoglobina ¥ J 1 d
2 sem
l PRECRONICA ™1 r 4 A A A
Lisis Hematie
3 sem Metahemoblobina N v ¥
l CRONICA A A
Macrofagos
Hemosiderina 1 AN 11 11
Fig 14.2.

Variacion de los parametros IRM en la evolucién del hematoma intraparenquimatoso en el SNC.
En la columna correspondiente el edema acompanante.
Las flechas representan la presencia de sefial y no los valores de relajacion.

1. Fase hiperaguda: El hematie esta intacto y el grupo hemo esta dominantemente en forma de
oxihemoglobina. La oxihemoglobina es diamagnética y no modifica la relajacién de los nucleos de H con
lo que, esta fase (aparte del edema) es la fase mas silente en RM ya que es poca la variacion en D y en
T2. (si acaso algo de bajada de sefial en T2 por efecto compactacion y menor difusibilidad de los nucleos
de H). En estas fase la TC detecta facilmente la presencia de hemorragia.

2. Fase aguda: el hematie continua intacto y a parte de la compactacion y menor difusibilidad del
H lo que implica aumento de la incoherencia en la relajacion (bajada del T2), la oxihemoglobina a pasado
a ser desoxihemoglobina por aumento de los electrones desapareados en el Fe*? y con propiedades
paramagnéticas lo que implica problemas de susceptibilidad local, un aumento del desfase en las
relajaciones de los nucleos y por tanto una caida de sefial en imagenes potenciadas en T2* y T2. Los
valores del T1 no se afectan debido a la estructura cerrada del grupo hemo que impide que los nucleos
de H encuentren facilidad en la relajacion energética.(Ver fig 14.3)
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Fig 14.3. Fase aguda de una hemorragia intraprenquimatosa en un
campo de 1,5 T. Imagen T2.

3. Fase subaguda: Se caracteriza por el cambio de desoxihemoglobina a metahemoglobina que
conserva el paramagnetismo debido a los electrones desapareados pero existe un cambio estructural en
la molécula del grupo hemo que se abre permitiendo a los H ponerse en contacto con zonas que
favorecen su relajacion. El T1 se acorta y la sefial en imagenes potenciadas en T1 aumenta. (Fig 14.4).
El T2 continua bajo mientras el hematie no se lise.

Fig 14.4 Fse subaguda de una hemorragia intraprenquimatosa
caracterizada por su T1 corto.

4. Fase precroénica: Se caracteriza por el aumento de la sefal en T2 debido a la lisis de los
hematies y por tanto la mayor desestructuracion confiere una menor influencia spin-spin y por tanto un
mayor sincronismo en la relajacion. La metahemoglobina se hace extracelular por lo que es caracteristica
de esta fase el T1 corto y el T2 largo. A la vez el edema periférico se haya en fase de desaparicion (Fig
14.5). Es un etapa en la que el la TC la hemorragia se hace isodensa. Por lo tanto la indicacién es RM.

Fig 14.5. Fase precrbénica de una hemorragia intraprenquimatosa
Imagen T2
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5. Fase croénica: En la evolucion del coagulo, los macréfagos transforman los restos hematicos
en hemosiderina. Esta transformacion suele aparecer de forma centripeta desde la periferia. La
hemosiderina es fuertemente paramagnética e implica un fuerte acortamiento en los valores del T2 y
consecuentemente una disminucién de la sefial en las demas potenciaciones de la imagen. La
hemosiderina es como un tatuaje permanente en el tejido con lo que la RM es capaz de identificar un
infarto antiguo hemorragico de un infarto antiguo isquémico. (Fig 14.6)

Fig 14.6. Evolucion hacia la cronicidad de la hemorragia intraparenquimatosa. Imagenes en T2
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15

TECNICAS ESPECIALES EN IRM

Trataremos en este capitulo de:

La IRM en las técnicas intervencionistas
Difusion

Perfusion

Imagenes funcionales

La Transferencia de Magnetizacion.

15.1. LA IMAGEN POR RESONANCIA MAGNETICA EN LAS TECNICAS
INTERVENCIONISTAS. (')

El término INTERVENTIONAL MR IMAGING comprende la utilizacion de la IRM como guia,
control y seguimiento de procedimientos terapéuticos intervencionistas menores. Dejando aparte las
técnicas intervencionistas intravasculares terapéuticas, en las que se esta ensayando la utilidad
de la IRM para la visualizacion en tiempo real de la situacion de la punta del catéter, de la sonda o del
coil (REAL-TIME TRACKING OF INTERVENTIONAL DEVICES WITH MRI), vamos a desarrollar la
creciente utilidad de la IRM en aquellos procedimientos que persiguen la destruccion selectiva de
tejido bien sea mediante variaciones localizadas de temperatura, por aumento del depdsito calérico
(LASER, RADIOFRECUENCIA o ULTRASONIDOS) o por frio (CRIOCIRUGIA), bien sea mediante
el depdsito local de agentes quimicos.

El superior contraste IRM en los tejidos blandos, su mayor rapidez en detectar los cambios
tisulares y la dependencia de los parametros de relajacion con la temperatura, configura un marco
idéneo para el seguimiento de las técnicas intervencionistas. No obstante, la aplicacién de la IRM en
este campo no ha sido posible hasta que el desarrollo tecnolégico ha permitido:

- Tener una imagen en tiempo real de los cambios tisulares. En la actualidad, las secuencias
ultra-rapidas permiten obtener imagenes de suficiente calidad en tiempo practicamente real. Bien sea
mediante secuencias FAST/TURBO o EPI se logran visualizar los cambios tisulares debido a las
variaciones térmicas antes que se disipe el depdsito caldrico.

- Poder visualizar directamente desde el punto de intervencién las imagenes. Es decir tener
un monitor delante del intervencionista. Esto es posible debido a las nuevas PANTALLAS DE
PLASMA que permiten mostrar las imagenes sin ser afectadas por los campos magnéticos.

A la Interventional MRI se han dedicado dos volimenes de la revista JMRI:
Volume 12 (4) October 200 y Volume 1 (1) January 2001
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- Disefiar IMANES ABIERTOS para facilitar el acceso directo a la zona y el control directo del
acto terapéutico. A esta finalidad las configuraciones de estas maquinas evitan el tinel de exploracion
de los tomoégrafos convencionales, bien con un disefio en C, bien partiendo el iman como si fueran
dos "donuts", bien disminuyendo la longitud de la zona a explorar y haciendo aperturas mucho
mayores.

- Crear toda una serie de MATERIAL usado en las técnicas intervencionistas compatible con
el campo magnético. Basicamente se confeccionan bisturies, guias, tijeras, escalpelos y toda una
nueva industria mediante materiales ceramicos, de plastico o metdlicos compatibles, plata, platino,
tantalo, titanio, tungsteno... (Ver Cap 2)

- Algunas casas comerciales estan disefiando secuencias que muestran en tiempo real la
imagen tomografica partiendo como referencia el eje del bisturi o el instrumento utilizado. Es decir
que en lugar de las tomografias estandar, los planos tomograficos obtenidos muestran las estructuras
que estan en la DIRECCION DEL APLICADOR en dos planos ortogonales cortados sobre la linea del
aplicador ("0°%in plane" y "90°in plane") asi como sobre cualquier plano perpendicular a la direccion
del aplicador y a la distancia que queramos desde la punta del aplicador. La importancia estriba en
la visualizacion de las estructuras sobre las que se puede actuar antes que sean tocadas por el
aplicador.

Para la visualizacion de los cambios térmicos locales mediante IRM existen tres métodos
basados en: 1) La relacion de los parametros de relajacién con la temperatura. 2) El coeficiente de
difusién térmica y 3) El desplazamiento quimico del pico de resonancia del agua.

El procedimiento primeramente estudiado se basd en la dependencia del T1 con la
Temperatura. El aumento de la movilidad de la molécula de agua con la temperatura implica una
disminucién en el valor del T1 tisular al aumentar la posibilidad de relajaciéon del H. La variacion es
practicamente lineal, aunque existen algunas dificultades debido al efecto de las variaciones locales
tanto en el flujo sanguineo como en la perfusion ocasionados por los propios cambios térmicos.
Normalmente se usa una secuencia T2-Fast-Espin-Echo para la localizacién de la lesién y una
secuencia T1- Fast-Spin-Echo para la deteccién de los cambios tisulares.

El segundo método para monitorizar los cambios tisulares de Temperatura estriba en la
variacion del desplazamiento quimico del agua ya que al aumentar la agitacién molecular varia el
campo magnético local percibido por el nucleo de H por la mayor heterogenidad introducida, por lo
tanto se puede demostrar la variacidon térmica con secuencias fast sensibles al T2* que permiten
detectar los cambios térmicos a medida que se produce el depdsito caldrico. Una medida cuantitativa
de la temperatura se puede realizar mediante el desplazamiento quimico del pico de resonancia del
agua.

El tercer método esta basado en el coeficiente de difusién del agua y su dependencia con la
temperatura. La RM puede generar mapas de coeficientes de difusidon de los cuales se puede calcular
la temperatura con una exactitud en fantoms de 0,21 °C en un volumen de 0,3 cm® El inconveniente
es que esta técnica precisa de gradientes magnéticos muy potentes.

Otra de las grandes ventajas de la IRM frente a las técnicas habituales de control utilizadas
en el intervencionismo como los US o la TC-RX, es la facilidad y rapidez con que se pueden visualizar
los cambios térmicos tisulares. Las imagenes con US aprecian cambios ecogénicos en tan solo un
60% de los casos, se puede evidenciar la cavitacion tisular aunque la presencia de gas produce
sombras acusticas. La TC-RX demuestra las areas de necrosis pero 24 horas después de la terapia. .
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Un punto especial a tener en cuenta en las técnicas intervencionistas guiadas por IRM es los
posibles efectos bioldgicos. Todo el personal que interviene (operador, anestesista, enfermeria..)
esta sometido durante todo el acto terapéutico a la accion del campo magnético estatico, de las
emisiones de radiofrecuencia y de las variaciones de los gradientes magnéticos. Aunque no hay una
experiencia suficientemente dilatada en el tiempo para afirmar que no existen efectos biolégicos en el
personal que tiene que trabajar durante mucho tiempo y con asiduidad dentro del aparato de RM, es
necesario estar continuamente pendientes de las comunicaciones a este respeto.

15.1.1. APLICACIONES EN DIAGNOSTICO
A. CITOLOGIAS.

Las aspiraciones citolégicas se monitorizan en la actualidad mediante US o TC-RM. No
obstante existen ciertas zonas como la base del craneo, en la que las sombras acusticas 6seas en
los US o los artefactos de Haunsfiel en la TC limitan la efectividad de este procedimiento. Por otro
lado la localizacion de la zona es tarea dificil en TC ya que obliga a salirse cada vez de la sala de
exploracion. Cada vez sera mas frecuente la utilizacion de la aspiracion citoldégica guiada en tiempo
real por IRM en zonas como cabeza, cuello, préstata, higado o mediastino. Quizas una de los campos
mas prometedores es la evaluacion de las lesiones en la mama que no siendo detectadas en
mamografia se pueden visualizar mediante IRM.

B. COLOCACION ESTEREOTAXICA DE ELECTRODOS PARA LA ELECTROENCEFALOGRAFIA.

En algunas patologias neurolégicas convulsivas, se suelen monitorizar determinadas
regiones encefalicas mediante la colocacion de electrodos en areas seleccionadas. Si los electrodos
son RM compatibles no existen los artefactos que se producen en el TC y la mayor resoluciéon de
contraste tisular permite una mayor exactitud en la colocacion de los electrodos.

C. BIOPSIAS ESTEREOTAXICAS.

El seguimiento de la aguja se realiza por visualizacion directa mientras se esta introduciendo.
La visualizacién de las estructuras en el plano de la aguja antes que sean alcanzadas por la punta de
la aguja puede prevenir accidentes comprobando su situacién exacta respecto a estructuras
anatémica.

15.1.2. APLICACIONES TERAPEUTICAS.
A. DRENAJES.

La monitorizacion de drenajes mediante RM presenta las mismas conclusiones que en las
aspiraciones citologicas guiadas por RM.

B. LASERTERAPIA

Se basa en el deposito local calérico mediante la introduccion de una fibra éptica. Ni los US ni
la TC-RX muestran cambios inmediatos después de la aplicacion del Iaser, mientras que la IRM es
capaz de demostrar con gran sensibilidad los cambios estructurales en las proteinas, las zonas de
necrosis, las zonas de edema e incluso la vaporizacion y cavitacion, permitiendo calibrar el depdsito
energético para causar dafos reversibles o definitivos. El problema en la laserterapia consiste en que
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el tiempo para hacer el depésito energético tiene que ser inferior al de la difusién térmica del tejido.
Ello se resuelve mediante la introduccion de varias sondas. Las fibras son activadas mediante
potencias de 2 W durante 6-8 minutos para lograr una fotocoagulacion. El control se hace mediante
secuencias tipo T1-Flash durante el tratamiento, con imagenes cada 15-30 segundos. No se ha
demostrado una correlacion entre valores de T1 y T2 y efecto del tratamiento. Existen dos
modalidades de aplicacion: la de baja potencia y larga exposicion con temperaturas de 60-80° que
produce la desnaturalizacion de las proteinas y una segunda modalidad utilizando gran potencia en
exposiciones cortas llagandose a temperaturas de 350° lo que produce una vaporizacion del tejido
con carbonizacién en el centro.

La apariencia en la imagen RM es variable, pudiéndose seguir las diferentes fases del
tratamiento. En secuencias T2 FSE, en la fase hiperaguda la sefial cae, en la fase aguda aparece
una alta sefal de cavitacién en el centro llena de liquido con una zona periférica de baja sefial debido
a la necrosis por coagulacion y una tercera zona en alta sefial debido al edema. En la fase crénica
aparece una sefal hipointensa debido a la necrosis con sefiales hiperintensas espiculadas y mal
definidas debido al tejido de granulacién

C. CIRUGIA CON RADIOFRECUENCIA

El depdsito caldrico se realiza mediante una sonda de radiofrecuencia introducida hasta la
zona a tratar. Esta sonda constituye el electrodo activo, mientras que existe otro electrodo dispersivo
amplio externo. Entre los dos electrodos se hace pasar una corriente de radiofrecuencia. Debido a la
disminucién de superficie en el electrodo activo y a la impedancia del tejido a su alrededor, se
produce un gran depdsito calérico, causando la termocoagulacion. Eligiendo la seccién adecuada de
los electrodos pueden hacerse variar las concentraciones caldricas. Esta técnica se utiliza en
neurocirugia para la interrupcién de vias sensitivas o motoras o para obtener resultados semejantes a
exéresis en zonas practicamente inabordables como en la talamotomias. El depdsito caldrico se hace
equivalente a una elevacion local de temperatura de unos 80° durante 1 minuto. Uno de los
inconvenientes de la utilizacion de RF en RM, es la compatibilidad de las técnicas debido a la
aparicion de artefactos por los electrodos.

D. LOS ULTRASONIDOS

Sin duda es una de las posibilidades terapéuticas que mas expectativas ha despertado. El
depdsito caldrico se hace mediante ondas ultrasénicas de choque guiadas mediante una pantalla
sbnica céncava, cuyo centro se hace coincidir con la zona a tratar mediante un mando a distancia. Es
por tanto un procedimiento totalmente externo sin necesidad de introducir sondas o incisiones con
bisturi. Los cambios caldricos son inmediatamente visualizados mediante IRM que incluso permite
asegurar la zona a tratar ya que regulando la potencia ultrasénica podemos observar la zona donde
estamos mediante cambios totalmente reversibles y cuando mediante el movimiento de la pantalla
acustica estamos seguros de la zona, enviar una descarga ultrasénica que produzca una lesion
irreversible. Todo ello sin causar hemorragia, sin anestesia y simplemente manteniendo un medio de
paso para no producir variaciones de impedancia soénica en las interfases. El inconveniente radica en
evitar las sombras acusticas producidas por el hueso o el aire.

Los ultrasonidos presentan la ventaja que pueden ser muy finamente focalizados y su area de
accion presenta unos limites muy bien definidos, lo que representa una ventaja respecto a la
laserterapia. El foco puede ser tan pequefio como 1mm. Por ultimo la IRM permiten hacer el
seguimiento de la zona necrosada y terminar la reseccion posteriormente si en las sesiones
anteriores ha sido parcial. Normalmente se utiliza FAS-GRAD-T1 con 1 seg de adquisicion.
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E. CRIOTERAPIA

La monitorizacién de las terapéuticas con frio mediante US tiene el gran inconveniente que al
formarse el hielo aparece sombra acustica, mientras que la formacion del hielo implica una ausencia
de sefial local en IRM por su T2 minimo. Puede demostrarse que las areas que muestran una
pérdida de sefal durante la sesion, desarrollaran una necrosis a la semana y una fibrosis en las
préximas tres semanas. Con lo que se deduce que la visualizacion de las zonas de decrecimiento de
la sefial durante el acto terapéutico muestran la futura area de necrosis. Este procedimiento ha sido
estudiado ya en el higado.

La IRM puede controlar durante la aplicacion para monitorizar la extension de la zona de
congelacion y posteriormente seguir el proceso fisiolégico de las secuelas. Normalmente se suelen
utilizar mas de una sonda simultaneamente y estan térmicamente aisladas excepto en la punta de
aplicacion. Las sondas suelen ser de unos 3 mm de didmetro. La propagacion de la zona congelada
es del orden de los mm/minuto por lo tanto es facil de visualizar con las técnicas IRM rapidas.

F. QUIMIOTERAPIA

Se basa en introducir en el tejido una determinada sustancia a concentraciones suficientes
para que se produzca la destruccion local. Puede lograrse via vascular mediante el vaso nutricio de la
zona o bien puede introducirse mediante inyecciones percutaneas. En cualquier caso es dificil
visualizar la zona de depésito, la permanencia y la eficacia.

Esta suficientemente probada la utilidad de la inyeccion de etanol que en suficiente
concentracién produce una local necrosis por dehidratacion. Se suele hacer mediante una o varias
agujas y controlar su implantacion mediante US o TC-RX Ambos métodos son adecuados para ver la
exactitud de los implantes. Pero tanto US como TC tienen verdaderas dificultades para definir la zona
abarcada por el farmaco. En los US el alcohol aparece ecogénico y se puede sobreestimar la zona
abarcada. En CT el alcohol aparece ligeramente hipodenso pero es dificil de valorar. La IRM muestra
con extraordinaria habilidad tanto la distribucion como la concentracién del alcohol. Se suele utilizar
una secuencia FAST Inversiéon Recuperacion junto con una supresion de grasa.

15.2. TECNICAS DE DIFUSION

Como resultado de la agitacion térmica, las moléculas presentan un movimiento de traslacion
al azar conocido como movimiento Brownniano o de DIFUSION MOLECULAR. La IRM es sensible a
la difusion molecular. Ya hemos visto como los movimientos moleculares afectan tanto a los valores
de T1 como a los valores de T2. Pero la difusiéon solo implica a los movimientos de traslacion
molecular y no a los de rotacién o vibracién. Por otro lado tanto T1 como T2, son afectados por
los valores del campo magnético, mientras que la difusién es independiente del valor del campo
magnético. La IRM es la unica técnica que permite la visualizacion y el célculo de la difusién
molecular "in vivo" directamente a partir de los movimientos moleculares de traslacion del agua libre.
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15.2.1. DIFUSION LIBRE

Las moléculas de agua libre estdn en continuo movimiento aleatorio debido a la agitacién
térmica. Bajo este movimiento las moléculas de agua cambian su orientacién y su posicion de una
forma completamente al azar. El efecto de la difusiéon libre implica que si colocasemos en un punto
una gran concentracion de moléculas, al paso del tiempo estas se irian dispersando esparciéndose
de forma aleatoria como una gota de tinta en un vaso de agua.

Si consideramos una poblacién de moléculas agrupadas en un punto, al cabo de un cierto
tiempo t las moléculas se habran expandido alrededor del punto inicial con lo que la concentracion en
dicho punto habra disminuido y la poblacion presentara una distribucion simétricamente separada del
punto inicial con una variaciéon de la concentracién desde el punto inicial hasta los puntos mas
extremos. (Fig 15.1)

A medida que va pasando el tiempo la distribucidén se va expandiendo, la concentracion en el
punto inicial es menor y el espacio alcanzado por la poblacion de moléculas en su difusion libre es
cada vez mayor. Transcurrido un tiempo (t) desde que teniamos las moléculas agrupadas en la
posicion inicial el espacio alcanzado puede cuantificarse mediante un radio promedio de la
distribucion (r).

El calculo de r viene determinado estadisticamente (Ver Nota 5.1) y cumple la denominada

ley basica de la difusion:
rF=2Dt

Donde D es un parametro que depende del medio y recibe el nombre de COEFICIENTE DE
DIFUSION vy caracteriza la movilidad de las moléculas en el medio considerado. Se expresa en cm?/s.
Fig 5.1.Esquema de la variacién de la distribucion de una poblacion molecular con el tiempo en difusion libre.
En cada instante la poblacién adopta una distribucién gausiana. En la gréafica estan representadas las
distribuciones correspondientes a tres tiempos consecutivos (t0, t1 y t2). Con el tiempo la concentracién en el

DIFUSION SIMPLE

v

r2=2pt

M~

to t ta

centro disminuye debido a la dispersién y el espacio abarcado va siendo cada vez mayor. El cuadrado del radio
promedio de la distribucién es proporcional al tiempo transcurrido. (Estadisticamente la varianza de la
distribucién es proporcional al tiempo transcurrido).
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Nota 5.1.

Estadisticamente se calcula considerando una poblaciéon con un gran numero de moléculas.
En un momento determinado la poblacion se encontraria formando una distribucion estadistica
gaussiana (Fig 5.1) cuya mediana seria nula ya que la probabilidad de desplazarse en una direccion
es idéntica a la desplazarse en sentido contrario, pero la varianza de la distancia recorrida es
proporcional al tiempo (Ecuacién de Einstein de la difusion). La varianza viene dada por el cuadrado
del radio promedio de la distribucion.

<r*>=2Dt

(6 < r? > = 6.D.t, si consideramos el desplazamiento en las tres dimensiones)

La ecuacion anterior es la ecuacidon basica de la difusion libre mostrando que el
desplazamiento crece dependiendo tan solo de la raiz cuadrada del tiempo transcurrido. Esto es
completamente diferente de los movimientos a velocidad constante, en los que el desplazamiento es
proporcional al tiempo. Por ejemplo (2) comparemos el desplazamiento por difusién de una molécula
de agua libre en un medio con un coeficiente de difusién D= 10 ® em¥s (valor tipico en el tejido
cerebral) y el desplazamiento de una molécula de agua llevada por el flujo dentro de un capilar a una
velocidad de 1 mm/s. En 2 ms cada molécula se mueve 2 micras. Pero mientras para recorrer 20
micras, la molécula de agua en el capilar tarda 20 ms, por difusion la molécula tardaria 200 ms. El
proceso de difusidon es pues razonablemente eficiente para el movimiento de moléculas en cortas
distancias pero altamente ineficiente para el transporte en largas distancias.

La sefal RM es sensible a estos pequenos desplazamientos moleculares del agua libre. En
efecto, si analizamos lo que ocurre después de enviar un pulso de RF sobre un voxel, el desfase
entre los spins hasta lograr la orientacion a azar es debido a las diferencias de campos magnéticos
percibidos por los nucleos del voxel. Vamos a considerar las dos causas fundamentales que
intervienen en el proceso:

1. Por un lado la agitacion de la molécula de agua lleva a cambiar la orientacion de los spin respecto
a los momentos magnéticos de las particulas de sus alrededores lo que implica distintas
interacciones spin-spin y en consecuencia una mayor asincronismo en la relajacion.

2. El movimiento de traslacion de las moléculas de agua libre que implica que los spins nucleares
difundan hacia otras regiones donde se encuentran con campos magnético distintos, lo que
origina un cambio en la frecuencia de relajacion.

Ambos son debidos a la agitacion térmica molecular por lo tanto, ambos repercuten en el T2, pero
podemos medir la contribucion del movimiento traslacional de difusiéon de forma aislada ya que si
después del pulso aplicamos un gradiente en una direccién, las moléculas de agua libre que por
ejemplo tengan un desplazamiento en la direcciéon del gradiente, se encontraran con campos
magnéticos muy distintos de los que existian antes de aplicar el gradiente con lo que el desfase que
se producird sera mayor y por tanto existira una mas rapida caida de sefial cuando aplicamos el
gradiente.

2 Buxton R.B, Frank L.R y Prasad PV.

Principles of diffusion and Perfusion MRI

CLINICAL MAGNETIC RESONANCE IMAGING. R.R. Edelman, J.R. Hesselink y M.B. Zlatkin: Vol 1 Cap
8.:233. Saunders 1990 ISBN 0-7216-5221-2
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En efecto, si aplicamos sobe un voxel la secuencia clasica SE obtenemos una sefial que
llamaremos S(0). Si repetimos la secuencia activando un gradiente en una direccion determinada, los
nucleos de H que se mueven en aquella direccion presentan un mayor desfase y por tanto la sefal
recogida (S) sera menor. Las dos sefiales estan relacionadas por:

S = §(0). EXP(- b.D)
Donde:

D es el coeficiente de difusion que caracteriza la movilidad de las moléculas en el medio
b es el llamado factor de difusion que depende basicamente para el nicleo de H de la
tecnologia de los gradientes de difusién empleados.

Hay que tener en cuenta que la presencia de un gradiente magnético sobre un voxel, origina
de por si una caida de sefal debido a que entre los extremos del voxel se perciben campos
magnéticos distintos y por tanto existirda un mayor desfase y en consecuencia una caida inherente de
sefal. Para poder obtener una sefal que dependa unicamente de la movilidad de los nucleos de H'y
quite la influencia del desfase del gradiente sobre los nucleos estaticos, se puede recurrir a los
gradientes bipolares ya que vimos en el capitulo de Angio-RM que la aplicacion de un gradiente
bipolar sobre la fase de los nucleos estacionarios es nula. Por tanto la pérdida de sefal en un voxel,
después de aplicar un gradiente bipolar sera debida unicamente al movimiento de los nucleos de H
del agua libre. En esto se basa el método mas extendido en la clinica para obtener imagenes
sensibles a la difusién: La técnica de STEJSKAL y TANNER.

180°
90° n eco
A AlA
Vuv v
N N
G G
< ) > €«<—— & —>
A >

Stejskal-Tanner
b= Y °G%°(a-5/3)

Fig 15.2. Diagrama de la secuencia de Stejskal-Tanner para el calculo de la difusion.

La potenciacion en difusién es funcion de la duracion del gradiente ( &), de la amplitud del gradiente (
G ) y del intervalo entre los gradientes de difusién ( A) . La duracién del gradiente y el intervalo entre
gradientes determina el tiempo durante el que se mide la difusién que se denomina tiempo de difusion
tdjff. (t diff = A - 5/3)
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Stejskal y Tanner publicaron en 1965 para el calculo de imagenes potenciadas en Difusion, una
secuencia basadas en la SE a la que afiadian dos extra pulsos de gradiente (gradientes de difusion)
de valor G, que actuaban como un gradiente bipolar y por tanto sin efecto sobre la fase de los nucleos
estacionarios. Estos dos pulsos de gradiente se colocaban de forma simétrica alrededor del pulso de
refase de 180° de la secuencia, separados un intervalo de tiempo A. La duracion de los pulsos de
gradiente es regulable por un valor denominado . (Fig 5.2)

En la técnica de Stejskal y Tanner, el factor b de la expresion:

S = S(0). EXP(- b.D)
viene definido por:

b=y2G?52(A- 8/3)
donde:
G es el valor del gradiente
v es la constante giromagnética
4 es la amplitud del pulso de gradiente
A el tiempo entre los pulsos de gradiente.
(A - 8/3) recibe el nombre de tiempo de difusion tg

Conociendo b y obteniendo las dos sefales S y S(0) podemos calcular D.

Fijémonos que la atenuacion depende del valor del gradiente G y de dos parametros funcion
de la forma de los pulsos de gradiente, pero no depende del valor del TE. En consecuencia la
atenuacién puede ser controlada por un pardmetro b (s/ sz) que depende de la amplitud y la forma
de los pulsos de gradiente utilizados.

Hay que tener presente:

O La secuencia SE de base tiene que tener un TE suficientemente largo como para poder intercalar
los dos pulsos de gradiente, por tanto la SE de base potenciara en T2. En consecuencia, la
intensidad de la senal resultante en un voxel de tejido conteniendo protones moviles es igual a la
sefial en una imagen potenciada en T2 disminuida en un factor que depende del valor de la
difusion.

O Esta secuencia es sensible a la difusién unicamente en la direccidon en que se aplica el gradiente.
Para obtener una idea espacial del valor de la difusidon sera necesario aplicar al menos, tres
gradientes en las tres direcciones del espacio.

Q El contraste en la imagen final viene regulado por el factor b Cuanto mayor es el valor de b mayor
potenciacion en difusion. (b es a la potenciacion en difusion lo que TE es a la potenciacion en T2).

El valor de b puede aumentarse

- Aumentando el valor del gradiente G

- Aumentando la duracion del gradiente &

- Aumentando el intervalo entre los gradientes . A

Las dos ultimas aumentan el TE y por tanto la potenciacion en T2 (efecto residual T2,
contaminacion T2, brillo a través de T2, “T2 shine-through”)

Si el valor de b es pequerio la sensibilidad a los movimientos de difusion es minima y el contraste
en T2 domina.
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Para eliminar la contaminacion T2, es preciso obtener imagenes calculadas a partir de imagenes
con diferentes valores de b, preferiblemente con diferentes valores de la amplitud del gradiente.

Para que la atenuacién por difusion sea medible el producto bD tiene que ser del orden de la
unidad. Como el valor tipico de D en el tejido cerebral es de 10 ™ cm 2/s (= 0,001 mm 2 /s) , b tiene
un valor tipico de 1000 s/mm 2 En la actualidad se estan aplicando valores de b entre los 300 y los
7000 s /mm? Algunas casas comerciales suministran programas de difusiéon con factores b variables.

15.2.2. COEFICIENTE APARENTE DE DIFUSION (ADC)

La ecuacion basica de la difusion libre interpreta el movimiento como debido Unicamente a la
variacion de concentracion (a un gradiente de concentracion).que implica la tendencia neta de
desplazare desde los sitios de mayor concentracién a la de menor en un medio infinito. Cuando
queremos aplicarlo a los medios bioldgicos esto no es cierto ya que el movimiento del agua libre esta
restringida por la presencia de barreras naturales como las membranas celulares o las largas
cadenas proteicas. Por otro lado en IRM el movimiento molecular debido al gradiente de
concentracion no puede diferenciarse del movimiento molecular debido a gradientes de presion. Por
lo que en medios bioldgicos debemos hablar de COEFICIENTE APARENTE DE DIFUSION
(APPARENT DIFFUSION COEFFICIENT: ADC).

En consecuencia la atenuacion de la sefial en medios bioldgicos debemos expresarla:
S = §(0). EXP(- b. ADC)

En particular interesa estudiar la caida de sefial debida a la difusién propiamente dicha, de la
caida de la sefial debida a los nucleos de H del agua libre que se mueven en la red de microcapilares
en el volumen estudiado. En efecto la red vascular capilar puede considerarse como un entramado de
vasos orientados aleatoriamente en los que circulan nucleos de H en cualquier direccién por lo que al
aplicar los pulsos de gradiente, existira una caida de sefal debido al desfase en los nucleos de H de
la red capilar. No obstante debido a que los desplazamientos en la sangre son mucho mayores
(tipico:1 mm/s) que los que ocurren en la difusion, la sefial de la sangre debe decrecer mucho mas
rapidamente que la sefal de los tejidos extravasculares. Por tanto con tiempos de medida adecuadas
el efecto de la microcirculacion desaparecera y la caida de sefal sera debida Unicamente a los
procesos de difusion extravascular.

Le Bihan (°) desarrolldé la teoria del INTRAVOXEL INCOHERENT MOTIONS (IVIM)
consistente en considerar la caida de sefial como debida a los fendmenos de difusién y a los de la
microcirculacién. Dependiendo por un lado de la geometria y condiciones de circulacion y por otro de
los parametros de adquisiciéon, la microcirculacion puede interpretarse como un movimiento
incoherente similar a la difusién o como un movimiento coherente. Estas dos condiciones extremas se
enumeran como: Intravoxel incoherent motion (IVIM) o intravoxel coherent motion (IVCM)

®Le Bihan D y Turner R.Diffusion and Perfusion. Stark , Cap 13: 335-371
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Esta causa adicional de atenuacién (debida a la microcirculacion) que ocurre en el IVIM
puede llevar una sobrestimacion del coeficiente de difusién en las imagenes de difusion cuando no se
tienen suficientemente en cuenta la contribuciéon de la componente no difusional.

La microcirculacion de la sangre en la red capilar puede contemplarse como un movimiento
incoherente a escala del voxel y aparece entonces la microcirculacién como un movimiento al azar
que puede interpretarse como una pseudosifusion. El factor D* (factor de pseudodifusion)
experimentalmente se comprueba que es mayor que D ( un orden de magnitud). Segun esta teoria se
puede asumir que el voxel esta formado por dos compartimentos: el formado por el flujo capilar y el
estatico en donde solo se manifiesta la difusion. El factor con que el compartimento dependiendo de
la microcirculacion contribuye al volumen del voxel es muy pequefo (menos de un 5% en el cerebro).
Teniendo en cuenta estos dos factores puede demostrarse que el efecto de la contribuciéon de la
microcirculacién a la atenuacién de la sefal tan s6lo se manifiesta en valores de b bajos. Pero a
partir de ciertos valores de b (debido a que D* es mayor y que la fraccién que corresponde a la
microcirculacién es pequena) solo se manifiesta la difusién. Por tanto el ADC es un parametro que
mezcla difusién y perfusion pero con factores b altos refleja Gnicamente la influencia de la
difusion.

15.2.3. ANISOTROPIA DE LA DIFUSION.

Hemos visto que las posibilidades de movimiento del agua libre en los medios bioldgicos no
era la misma en todas direcciones. En consecuencia no podemos describir el fendmeno de la difusion
en los medios biolégicos como si fuese una difusién libre. Si considerdsemos que la difusion podia
ocurrir con igual posibilidad en cualquier direccion el fenomeno se caracterizaria por una simple
constante de difusién (ADC). Este tipo de difusién se conoce como DIFUSION ISOTROPICA. En los
medios bioldgicos las probabilidades de difusion dependen de la direccion en que se mida. A esta
variaciéon en las posibilidades de difusién segun la direccién se le denomina DIFUSION
ANISOTROPICA. Por ejemplo, en la substancia blanca las moléculas de agua libre tendran mucha
mas facilidad en moverse en la direccion de los axones que perpendicularmente a las vainas
mielinicas.

El contraste de difusion medido en una direccion varia segun el eje de medida. Incluso
cambios en la posicién de la cabeza que equivalen a cambios en los ejes de medida, alteran el valor
de los movimientos de difusion.

La anisotropia de la difusion, implica que para caracterizarla no nos sirva un unico valor
escalar como ocurria en la difusidn isotropica, por el contrario se precisan un conjunto de valores que
describan la dependencia de las direcciones de medida. Este conjunto de valores se conoce como
TENSOR DE DIFUSION o TENSOR DEL ADC

El tensor de difusion consiste en un conjunto de nueve valores que incorporan los indices de
la direccion de difusion x, y, z relacionados con el sistema de referencia en el que se realizan las
medidas que generalmente son los ejes ortogonales del cilindro de gradientes de la maquina. Cada
uno de los elementos individuales que constituyen el tensor depende de la orientacion del sujeto
respecto a los ejes de los gradientes y de la direccion del gradiente.
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Si se activase una unica direccién del gradiente y éste coincidiese con el eje x de medida, se
obtendria un valor que denominariamos ADC sobre el eje x 6 ADC,y. Si activasemos dos gradientes
en dos direcciones perpendiculares, por ejemplo el eje x y el eje y, se generarian cuatro valores:
Ademas de ADC ,,, ADC ,, que indicarian las repercusiones sobre el eje X y el eje y si actuasen los
gradientes de forma individualizada, tendriamos que considerar los valores ADC,, y ADC . que
indicarian la repercusion de un eje del gradiente sobre el otro. Si se generan tres gradientes en las
tres direcciones ortogonales del espacio x,y,z se obtiene un conjunto de nueve valores:

ADC,,, ADC,,, ADC,,, ADC,,, ADC,,, ADC,;, ADC,,, ADC,,,ADC,,.

Estos nueve valores suelen representarse de forma matricial:

ADC,, ADC,, ADC,,
ADCyx ADCyy ADC,,

ADCZX ADczy ADCZZ

Los valores de la diagonal del tenor ADC,,, ADC,,, ADC ., describen la difusion como si de
forma individualizada actuasen por separado e independientemente los gradientes en las direcciones
X, Y , 2. Los elementos fuera de la diagonal significan la interrelacion entre los dos ejes de sus
indices.

Propiedades del Tensor del ADC:

O Las repercusiones entre dos ejes son equivalentes con lo que existe simetria:
Dxy= Dyx; Dxz= Dzx y Dyz= Dzy
por lo que el tensor queda definido calculando Unicamente seis valores.

a En cada punto del espacio, existe un sistema de referencia en la que el tensor difusion tiene
valores no nulos Unicamente en la diagonal. Es decir ADCij = 0 si i#j. Los vectores que definen
este sistema constituyen los vectores propios del tensor de difusién vy los valores de la
difusion en estas direcciones son los valores propios del tensor de difusion. Tomando como
sistema de referencia los vectores propios el tensor de difusion se diagonaliza. El problema es
que este sistema no se sabe de entrada y varia en cada punto.

Q El tensor de difusiéon permite una completa descripcion de las propiedades de la difusidon en un
volumen. El inconveniente es que calcular sus seis valores imprescindibles implica tiempo. Por
tanto seria beneficioso obtener una cantidad que fuese independiente de la orientacion. Esto
es posible debido a la llamada trace del tensor o indice del tensor

La trace del tensor del ADC es un simple valor suma de los elementos de la diagonal del
tensor que es invariante respecto a la direcciéon y por tanto equivale a la suma de los valores
propios. A partir de la trace del tensor de difusion en cada voxel pueden obtenerse las imagenes ADC
promedio (ADCaverage: ADCav) que se calcula como:

ADCav = 1/3(trace ADC) = 1/3 (ADC,+ ADC,,+ ADC,,)

También se puede calcular la llamada Fracciéon Anisotrépica (FA) del tensor de difusion
que nos indica la desviaciéon del valor de la difusién dependiente de la direccién. Probablemente su
importancia reside en poder seguir una via mielinica obtener imagenes que permitan valorar su
integridad.
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15.2.4. IMAGENES POTENCIADAS EN DIFUSION

La utilizacion de secuencias sensibles a la difusién implica también que tengamos
sensibilidad a cualquier movimiento. Algunos como el sanguineo se pueden minimizar mediante el
uso de sincronismos cardiacos. Pero también hay que considerar los artefactos debidos a los
movimientos macroscopicos. Los movimientos traslacionales del tejido en el sentido del gradiente
implican variaciones de fase que repercuten sobre las lineas del espacio K donde se digitaliza la
sefal y por lo tanto la presencia de artefactos en la imagen. Para evitarlos en parte, lo mas
conveniente es la utilizacién de secuencias ultrarapiddas en la que todos los ecos sean leidos
después de una Unica excitacién ya que el movimiento macroscopico repercutira de igual forma en
todas las lineas del espacio K. Por ello se recomienda utilizar secuencias tipo Single Shot EPI
preparadas en difusién. (Fig 15.3)

También pueden utilizarse las secuencias multiple-shot con las ventajas que representan,
pero en este caso es conveniente utilizar en cada shot un eco de navegacién. Como sea que el
movimiento macroscopico de la cabeza es principalmente un movimiento rigido de traslacion se
refleja igualmente en la fase del eco de navegacion igual que en la lineas correspondientes. De esta
forma estas lineas pueden ser corregidas para obtener una imagen libre del artefacto de movimiento.
Puede generarse ecos de navegacion para corregir los desfase en las tres direcciones del espacio.

Fig 15.3. Accidente Vascular Agudo a las 6 horas.
A) Imagen potenciada en T2
B) EPI potenciada en difusién ( b= 1000 s/mmz)
C) Angio_RM sin contraste.
La imagen potenciada en T2 no demuestra zona lesional. En el mismo plano, la imagen potenciada en Difusion
pone en evidencia una zona hiperintensa anormal en el Iobulo temporal. La ARM demuestra la oclusién de la
arteria cerebral media derecha.
Centro de Resonancia IDI "Vall d'Hebron")

Podemos obtener los siguientes tipos de imagenes RM basadas en la difusion:
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15.2.4.1. El primer tipo de imagen que podemos obtener es la imagen potenciada en
difusion sobre un eje. Por ejemplo el eje z (Craneo-caudal del paciente o eje del tunel en un iman
cerrado). Para ello activariamos el gradiente de la técnica de Stejskal y Tanner en la direccion del eje
z. La sefial obtenida de cada voxel es la sefial obtenida por la secuencia T2 disminuida en un factor
que depende de la difusiéon en la direcciéon del gradiente z. Obtendriamos la Diffusion Weighted
Image: (DWI)z.

Podemos obtener las tres DWI activando los tres gradientes en las tres direcciones del
espacio con el mismo valor de b. Obtenemos DWIx , DWIly, DWIz. Las imagenes anisotropicas se
muestran utiles para valorar la integridad de las vias mielinicas en las patologias desmielinizantes. En
la Fig 15.4. se muestran las imagenes anisotrépicas obtenidas sobre un mismo plano tomografico
activando los tres gradientes ortogonales.

Fig 15.4

Imagenes
anisotrépicas
obtenidas sobre un
mismo plano
tomografico
activando los tres
gradientes
ortogonales x, y z.
RM. Centro IDI Vall
d’Hebron. Barcelona

15.2.4.2.

La imagen obtenida activando un determinado gradiente lleva informacién relativa al ADC

pero relacionada con la direccion. Para obtener una imagen independiente de la orientacién y que

unicamente esté relacionada con el ADC, se realiza en cada pixel el calculo de la media geométrica o

la media aritmética de los valores obtenidos en las tres imagenes generadas con los tres gradientes
ortogonales.

Media geométrica en cada pixel: IDW = (IDWx * IDWy * IDW z) "*
Media aritmética en cada pixel: IDW = ( IDWx + IDWy + IDW 2) /3

Estas imagenes calculadas se llaman imagenes isotrépicas de ADC o simplemente IMAGEN
POTENCIADA EN DIFUSION (DWI) En la Fig 15.5 se muestra la DWI obtenida pixel a pixel de las
tres anteriores de la figura 15.4.

Fig 156.5

Imagen isotrépica DWI obtenida
por la media calculada pixel a
pixel de las tres anteriores.

La zona con mayor intensidad
corresponde a zonas donde ha
caido menos la sefial debido a
restricciones en la difusion

RM. Centro IDI Vall d’Hebron.
Barcelona

Imaaen isotrépica DWI
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15.2.4.3. Las imagenes isotropicas de ADC al ser obtenidas mediante la secuencia SE
con tiempos de eco largos pueden presentar, sobre todo con valores b bajos, el artefacto de la
contaminacion T2 residual o (T2 shine through). Para baypasar este inconveniente podemos obtener
MAPAS DE ADC.

Los MAPAS DE ADC se obtiene también por calculo pixel a pixel mediante dos imagenes
isotropicas de ADC obtenidas con valores de b diferentes. Segun la férmula fundamental de la
difusion:

S = $(0). EXP(- b. ADC)

Siendo S(0) el valor de la sefial en la secuencia T2 sin la aplicacion de los gradientes de difusién
(b=0).
Si aplicamos dos valores de b: b1y b2 obtenemos dos valores:

S, =8(0). EXP(- b1. ADC)
S, = §(0). EXP(- b2. ADC)
De estas dos ecuaciones podemos calcular el valor del ADC en cada pixel
S,/S,=EXP (b2-b1) ADC
ADC=(InS;-InS;)/ (b2-b1)

La imagen obtenida mediante la representacion en cada pixel del valor calculado de ADC se
denomina MAPA DE ADC. Los mapas de ADC se calculan mediante dos imagenes isotrépicas con
dos valores de b. Una de las desventajas de estas imagenes calculadas es el postprocesado, aunque
la ventaja es que no son enmascaradas ni por el T1, ni por el T2, ni por la direccion. En la Fig 15.6 se
muestran el mapa de ADC y una de las imagenes isotropicas DWI correspondientes utilizada para el
calculo pixel a pixel del ADC.

Fig 15.6. Mapa de ADC

Las zonas con difusién restringida y por
tanto con ADC bajo aparecen
hipointensas.

En los mapas ADC no existe
contaminacion T2.

Imagen isotrépica DWI Mapa de ADC

El calculo de los valores ADC requiere de al menos dos valores de b. La dependencia de los
valores elegidos implica variaciones en el célculo del ADC del voxel. La manera mas exacta de
obtener el valor del ADC en un voxel seria sobre la gréfica In S funciéon de b (Fig 15.7), obtenida
mediante la adquisicién de imagenes isotrdpicas con varios valores de b. Equivale por tanto a adquirir
muestreos en un dominio “b” potenciado en difusion. Las mediciones cuantitativas de ADC
requieren en cada voxel dos medidas en el dominio “b”.
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LnS

Fig 15.7 Calculo del ADC.
La curva muesta los valores de
In S obtenidos con cada valor
de b. Para valores bajos de b la
LnS ADC curva deja la linea recta para
1 presentar una forma
LnS biexponencial Segun Le Bihan
2 esto es debido a la influencia de
la microcirculacion que puede
ser considerada como una
pseudodifusiéon. Por lo que si
para el calculo de ADC
b b b tomamos valores bajos de b
0 1 2 b tendemos a sobreestimar el
ADC.

v

Una primera aproximacion a los mapas de ADC la obtendriamos tomando unicamente una
imagen isotrépica y como valor inicial la imagen T2 (b=0). Ello implica que nos ahorrariamos el tiempo
de calcular los tres conjuntos de imagenes para otro valor de b. Ahora bien vemos en la Fig 15.7 que
la representacion In S f(b), no es una linea recta, sino que a valores bajos de b se aparta de la linea
recta hacia valores mas elevados.

Melhem E.R. y col. (4) demostraron que el céalculo del ADC variaba con el nimero y los
valores de b elegidos para el calculo, lo cual origina problemas cuando se tienen que cuantificar
problemas relacionados con la difusion. Asi como en un fantom de agua la grafica InS versus valores
de b es momoexponencial, en el tejido cerebral a valores bajos de b (< 200 s/mm? ) se va apartando
de la monoexponencial adoptando una forma biexponencial. Se ha atribuido esta diferencia debido al
efecto de la perfusion ya que, como se ha comentado anteriormente, el movimiento de la sangre en
una red vascular orientada aleatoriamente debe tener un efecto sobre la sefal RM similar al
movimiento al azar de la difusidon. Debido a que los desplazamientos en la sangre son mucho
mayores (tipico:1 mm/s) de los que ocurren en la difusion, la sefal de la sangre debe decrecer mucho
mas rapidamente que la sefial de los tejidos extravasculares. La curva debe tener dos componentes
una componente de caida rapida debida a la microcirculacién y una con un decrecimiento normal mas
lento relacionado con la difusién en el resto del tejido. Un cuidadoso andlisis de la parte proximal de la
curva permite una estimacién del Volumen sanguineo basandose en el valor de la caida y de la
velocidad de la sangre. En este calculo se basa el método el IVIM (INTRAVOXEL INCOHERENT
METHOD) (°) para el calculo de la perfusion. La desviacion de la curva de la asintota medida en el
punto b=0 refleja el factor de perfusion.

15.2.4.4. Esta en estudio con programas aun no comercializados al redactar estos apuntes el
poder obtener imagenes basadas en la Fracciéon Anisotrépica del tensor de difusion que parecen
tener utilidad en el estudio de la integridad de las fibras mielinicas, asi como la cartografia de su
distribucion espacial.(tractrografia)

* MELHEM e.r.y col

Diffusion Tensor MR Imaging of the brain: Effect of diffusion Weighting on Trace and Anisotropy Measurements.
AJNR 21:1813-1820. Nov. Dec 2000

® Le BIHAN D., BRETON E y col: Imaging of Intraoxel Incoherent Motions:application to diffusion and Perfusion in
Neurological disorders. Radiology 168:497-505. 1988
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15.2.5. APLICACIONES CLINICAS DE LA DIFUSION RM

Las imagenes potenciadas en difusién pueden demostrar cambios de sefal antes que sean
detectadas en imagenes T2. La detectabilidad depende de la obtencion (por ejemplo factor b) y de la
representacion, bien sea mediante imagenes isotrépicas o mediante mapas de ADC. La sensibilidad a
la difusioén se indica mediante el factor b. Un factor b bajo implica una minima pérdida de sefial debido
a la difusién y la imagen se asemeja a una imagen potenciada en T2. Incrementando el valor de b las
areas sin restricciones en su movimiento de difusidon, como el liquido cerebroespinal, decrecen de
sefial.

La aplicacién fundamental de la difusion es por el momento en el campo de las neurociencias
en especial en el ataque vascular hiperagudo.

15.2.5.1. VALOR DE LA DIFUSION EN EL ATAQUE VASCULAR AGUDO

En el parénquima cerebral los valores del ADC varian entre (0,3 -1,5 ).10”° cm?/s. La
magnitud del movimiento detectable es extraordinariamente pequefio. Por ejemplo, si suponemos una
difusion libre con un CDA de 0,8.10° cm?s, el desplazamiento medido durante 40 ms equivale
aproximadamente a 8 um. Como referencia, el cambio en la sefal detectable en un accidente
isquémico, corresponde a una disminucion del movimiento que llega a los 6 um en 40 ms.(e)

Mediante el seguimiento de los valores e ADC y la imagen potenciada en T2 podemos seguir
la evolucién de un ataque vascular desde la isquemia aguda al infarto crénico (Fig 15.8)

A B C D
ImP(T2) |/~

il

/ :

ADC

v

A
v

3-10 dias

Fig. 156.8. Esquemaética representacion de la evolucién con el tiempo después de un accidente vascular agudo
de los valores de ADC y de la sefial en imagenes potenciadas en T2

La reduccién inicial de los valores de ADC se asocia a las restriccion de difusién que impone el edema citotéxico
sin que se aprecien cambios de sefial en T2. Posteriormente,. el edema vasogénico aumenta y el aumento de
sefial en T2 se hace evidente.

6 Beauchamp N.J y col MR Diffusion Imaging in Stroke: Review and Controversies
Radiographics 18(5):1269-1283.Set-Oct 1998
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Distinguimos las siguientes fases:
a) FASE AGUDA o de EDEMA CITOTOXICO

Corresponde a la zona proximal A de la Fig 15.8

En los minutos posteriores al accidente isquémico se detecta una caida de los valores de la
difusion del agua. Esta fase cuya intensidad se valora por la disminucién de los valores del ADC es
variable en el tiempo pero se caracteriza por que:

O Las imagenes pot(T2) son practicamente normales ya que no se desestructura el tejido, la
compactacion implica una interaccién spin-spin elevada y un mantenimiento de la incoherencia
en la relajacion.

O Lasimagenes DWI presentan un aumento de sefial debido a la restriccion en la difusion

O Los mapas ADC muestran una disminucion del valor que hay que compararlo con el valor
contralateral.

b) FASE SUBAGUDA

La ruptura de la membrana celular implica un aumento de la difusion por una menor
comparimentalizacion del agua libre.

Esta fase se caracteriza por:

a En Ipot(T2): Aumenta de senal debido a la desestructuracion con mayor movilidad para el agua
libre y menor influencia spin-spin y por tanto mayor coherencia en la relajacion.

0 En DWI: Baja la sefial como consecuencia del aumento la difusion por la mayor movilidad del
agua libre debido a la menor compartimentalizacion del agua, aunque hay que tener en cuenta el
efecto de brillo residual en T2.

Q En el mapa ADC: muestra una recuperacién hacia los valores normales que cruzan la linea de
normalidad un tiempo que es muy variable

Diferenciamos dentro de esta fase: dos zonas (Fig 15.8):

Zona intermedia (B): Con ADC bajo y T2 que va aumentando a medida que la necrosis aumenta y
Zona de pseudonormalizacién (C); con ADC normales y T2 elevados. este término se utiliza ya que la
vuelta a los valores normales de ADC no significa una vuelta a la normalidad del tejido sino una
progresién hacia el infarto.

c) FASE CRONICA

Corresponde a la zona distal D (Fig 15.8)
. Presenta como caracteristicas:

a En Ipot(T2): Aumento de sefal debido a la necrosis con mayor espacio acelular y mayor
movilidad del agua libre

a En DWI: Se muestra una zona hipointensa por la mayor difusion del agua libre, aunque debe
tenerse en cuenta la contaminacién T2

a Enelmapa ADC : se obtienen valores mas elevados debido a la mayor difusién.

Dentro del area afecta, el comportamiento tanto en valores como en el tiempo puede ser
heterogéneo segun zonas, demostrando diferentes involucraciones en el proceso patologico.
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Una cuestion de debate es el qué representan los cambios en la difusion. En la isquemia
aguda cerebral el ADC decrece entre un 33-60 % en la primera hora de la interrupcion total de la
irrigacion. El mecanismo mas probable de esta disminucién es que sea debido a un incremento en la
relacion agua intra-extracelular. Al ser el movimiento del agua intracelular mas restringido que el del
extracelualr, el ADC disminuiria. En la isquemia el fallo de la bomba de Na/K de la membrana
originaria el edema citotdxico. Se ha comprobado en modelos animales (roedores) que los valores de
ADC permanecen inalterados hasta que el flujo cerebral se reduce por debajo de un minimo vital para
la célula (20 ml /minuto para 100 g de tejido). Ademas el ADC puede recuperarse si el flujo cerebral
se recupera antes de 30 minutos. El cambio en el ADC se corresponde a la aparicion de lactato por
espectroscopia indicando un aporte insuficiente de oxigeno para satisfacer la demanda energética
celular. Segun esta teoria la disminucion del ADC seria consecuencia de la restriccion del movimiento
del agua una vez intracelular debido a ala compartimentalizacién. También esta teoria se
corresponde con el aumento del ADC después de la fase aguda ya que la necrosis celular implicaria
una disminucién de la compartimentalizacién y un aumento de la libertad del agua con aumento del
ADC incluso superior al del tejido cerebral normal.

También es punto de debate la posibilidad de que la evolucion del ADC pueda mostrarnos la
reversibilidad de una isquemia. Una vez la célula ha mostrado una disminucién en el ADC el tiempo
para la reparacion de la suplencia metabdlica y por tanto la reversibilidad del problema puede ser
muy pequefio. La evolucion del ADC con el tiempo sigue la curva indicada con una disminucion de
hasta un 40% y una posterior recuperacion hasta alcanzar (pseudonormalizacion) y sobrepasar los
valores normales en 5 -10 dias. En consecuencia tendriamos que saber, en la fase con valores
inferiores a los normales, si estamos antes (zona proximal A) o después del minimo (zona intermedia
B) ya que su significado es completamente distinto aunque le correspondan el mismo valor del ADC.
Por ejemplo un valor disminuido del ADC en la parte decreciente de la curva puede corresponder a
una zona isquémica potencialmente reversible , mientras que el mismo valor después del minimo
puede indicarnos una progresion hacia los valores de ADC anormalmente altos correspondientes a un
infarto irreversible. Por lo tanto las imagenes de difusion deben completarse con otras informaciones
adicionales que podemos obtener mediante imagenes potenciadas en T2, perfusion o espectroscopia
para hacer una aproximacion a la viabilidad de una zona isquémica. Welch y col (7) indicaba que la
presencia de un T2 elevado con valores del CAD bajo implicaria la presencia de un infarto por tanto
es la zona ascendente de la curva.

Existe discrepancia entre investigadores sobre los tiempos en que se mantienen los valores
del ADC bajos y la aparicion de hiperintensidad en T2 .

La importancia de estas aproximaciones estriba en poder facilitar el diagnostico después de
un accidente vascular y en consecuencia probar nuevas alternativas terapéuticas. Hasta ahora
después de un episodio de déficit neurolégico agudo, la unica posibilidad de imagen era realizar un
TC para observar la existencia de hemorragia o descartar cualquier causa no isquémica ya que la TC
es practicamente insensible en la fase isquémica aguda . Sin embargo la finalidad de la neuroimagen
ha cambiado después de la reciente demostracion de la eficacia del ACTIVADOR DEL
PLAMINOGENO (Recombinant Tissue Plasminogen Activator). El inconveniente es que tiene una
ventana temporal de aplicacion util muy limitada a partir del accidente vascular (etimada en 3 h).

” Welch KMA y col.A Model to Predic the Histopathology of Human Stroke using Difussion and T2-Weighted
Magnetic Resonance Imaging.Stroke 26:1983-1989. 1995
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Es muy importante ante un infarto, determinar la extensién del tejido de riesgo pero
recuperable. Una aproximacion son las imagenes de perfusion con sustancias de contraste (Ver el
apartado de perfusion en este capitulo). También la espectroscopia puede ayudar a diferenciar areas
de dafio reversible de areas irreversibles debido a que el nivel de N-acetilaspaartato (NAA) se
correlaciona con el dafio neuronal y los niveles de Lactato, se correlacionan con la via de la glicolisis
anaerodbia indicadora de necrosis. Una caida de NAA y aumento de Lactato indicaria una pérdida de
la viabilidad celular, mientras que una ligera disminucion del NAA con un lactato elevado podria
indicar la utilidad de una intervencion ya que el tejido es potencialmente salvable.

Ademas todo ello debe realizarse en un tiempo minimo ante un paciente que viene monitorizado.

15.2.5.2. VALOR DE LA DIFUSION EN LAS PATOLOGIAS DESMIELINIZANTES.

Las imagenes de difusion se han incorporado en los estudios de la Esclerosis Multiple en el
esfuerzo para tasar y seguir la evolucion de esta patologia

Las placas de desmielinizacion en la Esclerosis Multiple tipicamente se presentan

a Con aumento de sefal en imagenes potenciadas en D por el aumento del agua libre.

O Hipointensas en imagenes potenciadas en T1, debido el edema inflamatorio en fase aguda que
implica aumento del agua libre mientras que en la fase crénica permanece el aumento del agua
libre por el espacio dejado en la destruccion celular. Parece que la hipointensidad en mucho
mayor cuanto mas aguda es la placa (“agujeros negros” en T1)

O Hiperintensas en imagenes potenciadas en T2 debido en fase aguda al edema que aumenta el
agua libre y por tanto la coherencia en la relajacién y en fase crénica se mantiene la
hiperintensidAd en T2 debido a que la desestructuracion implica un mantenimiento en la
coherencia de la relajacion.

O Los valores de ADC en la placa de desmielinizacién se presentan disminuidos (Fig 15.9) y
muchas veces heterogéneos. En una fase aguda existe una mayor caida de valores en la
periferia coincidiendo con el realce de contraste paramagnético indicando que la rotura de la
barrera hemato-encefalica permite la infiltracion de células inflamatorias. Por el contrario donde
exista edema los valores del ADC seran mayores. En la imagen isotréopica DWI normalmente
tendria que verse al revés hiperintensa en la parte del edema e isointensa en la inflamatoria.
Muchas veces debido a la contaminacion T2, aparecen brillantes en la DWI. En la fase crénica
existe una mayor posibilidad de difusiéon por la destruccién mielinica con lo que la sefial en IDW
disminuye y los valores de ADC aumentan.

Gd_T1 DWI ADC

Fig 15.9 Mapa de ADC sobre las placas de desmielinizaciéon en un paciente de Esclerosis Multiple.

La zona aparece heterogénea en el mapa ADC con una parte externa con valores bajos de ADC indicando
disminucién en la difusién y una parte central con valores mayores. La imagen de DWI nos muestra en cambio
una sefial aumentad en toda la zona. Si le adjuntamos la imagen Gd-T1 evidenciamos una rotura de la barrera
hematoencefélica que seria compatible con infiltrado celular inflamatorio que llevaria a los valores bajos de ADC.
La parte central podria corresponder a edema vasogénico acompafiante.

Undad RM. Centro IDI Vall d’Hebron
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Teniendo en cuanta que la difusion con gradientes perpendiculares a las vainas mielinicas
presentara valores restringidos de la difusién y por tanto senal alta en IDW anisotrépica, respecto a
las obtenidos con los gradientes a lo largo de los axones. Utilizando los valores obtenidos con
combinaciones de gradientes se esta trabajando en imagenes a partir de la Fraccidon Anisotrépica del
Tensor de difusion para el seguimiento de la integridad de las vias mielinicas.

Se estan realizando estudios que muestran que en pacientes de Esclerosis Mdltiple, se
detectan aumentos de la difusion isotrépica en zonas aparentemente normales en las imagenes de
RM.(Normal Apparent White Matter:NAWM).(S)

15.2.5.3. OTRAS APLICACIONES CLINICAS

Cada vez mas se estan evidenciando las posibilidades clinicas de las técnicas de difusion,
citemos entre otras:

La utilizacion de las técnicas de difusion para el diagnostico diferencial de cavidades
quisticas ya que en funcion de su contenido los valores de difusion seran diferentes.

Actualmente estan siendo valoradas las imagenes potenciadas en difusiéon con valores de b
bajos en patologia vertebral para diferenciar entre procesos metastasicos o degenerativos (9)

También se estan ensayando en patologia digestiva especialmente en el pancreas (10).

La posibilidad de detectar los aumentos de temperatura por las variaciones de difusiéon que se
originan, es otro campo de investigacion. Estas imagenes podrian servir para la monitorizacion de los
procesos intervencionistas guiados por IRM.

15.3. TECNICAS DE PERFUSION.

Con el término PERFUSION SANGUINEA se describe el aporte de sangre a un determinado
elemento de tejido. Junto con la sangre, la PERFUSION asegura el aporte de oxigeno y nutrientes a
las células. Para ello sangre arterial oxigenada entra en la red capilar y tanto el oxigeno como los
nutrientes son transportados activa o pasivamente a través de las paredes de los capilares para ser
utilizados por las células. Por otro lado, los detritus resultantes del metabolismo tisular son
eliminados junto con la sangre venosa desoxigenada a la red venosa capilar.

Cuando se contempla la llegada de un determinado metabolito al interior de la célula, se
consideran basicamente dos procesos. Por un lado el aporte del metabolito por el torrente sanguineo
hasta la altura de la célula y por otro el transporte (activo o bien pasivo) desde el torrente sanguineo
al interior de la célula. EI primer proceso depende de factores puramente hemodinamicos de
transporte vascular dentro de la red capilar. El segundo es dependiente de cada substancia y de sus
caracteristicas de difusibilidad entre la sangre y el tejido.

8Bammer y col. MRM 44.2000

9 Spuentrup E y col Diffusion-Weighted MR Imaging for Differentiation of Beningn Fracture Edema and Tumor
Infiltration of the Vertebral Body AJR:176.51-358. Febr 2001

10Yamashita y col.Mucin-producing tumor of the Pancreas:Diagnostic Value of Diffusion-Weighted Echo-Planar
MR Imaging. Radiology 208(3) 605-609. Sep 1998
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El enfoque que vamos a darle al término PERFUSION RM contempla unicamente aspectos
hemodinamicos, mientras que no se engloban en el término las funciones dependientes del
intercambio entre la sangre y el tejido.

En principio debido a que las aplicaciones mas relevantes de la perfusion se utilizan en las
patologias cerebrales para utilizar las siglas comunes en la literatura y vamos a referirnos en principio
a la PERFUSION CEREBRAL.

Podemos realizar una aproximacion a la perfusion de varias formas:

Una primera forma es retomar el concepto de la perfusién como una difusién dentro del
entramado capilar. Es la aproximacion del INTRAVOXEL INCOHERENT MOTION de Le Bihan (") (*?
) que ya se ha mencionado en el apartado de difusion. En este modelo se asume que el voxel esta
constituido por dos componentes: el componente de sangre con flujo y el estatico en el que al agua
tan solo se le permite la difusion. entre los dos, el intercambio de agua es despreciable en los tiempos
de medida (inferiores a los 100 ms). La curva que relacionaba el log de la sefial con el valor de b,
presentaba a valores bajos de b una desviacion respecto a los valores de la difusién pura que se
deben a la componente de microcirculacion aleatoria y por lo tanto al valor de la perfusion.

Otra aproximacion consiste en las técnicas de marcaje de los spins (Spin tagging) mediante
un pulso de radiofrecuencia (Arterial Tagging Methods) y medir el estado de la magnetizacién
longitudinal de estos spins a su paso 1por un punto determinado no lejos del punto de marcado y en el
sentido de la corriente sanguinea.(~) La pérdida de la magnetizacion dependera aparte del T1
sanguineo de las condiciones hemodlnamlcas En esta aproximacién se basan secuencias como la
FAIR (Flow-Sensitive Alternating Inversion Recovery).('*) Otra secuencia es por ejemplo la EPISTAR,
en la que se aplica un pulso selectivo de 180° justo antes del plano a estudiar. Un pulso de 90° se
aplica en el plano de interés para saturar los spins estacionarios. Después de un tiempo de “delay
inflow” se aplica de nuevo un pulso de 90° con una formacion de imagen EPI. Esta secuencia se
aplica de nuevo sin el pulso previo inversor y se restan las imagenes. De esta forma se obtiene una
imagen de tan solo la sangre que ha entrado en el plano de internes durante el tiempo de delay. En
efecto la sefial del tejido estacionario es anulada por la sustraccién. La diferencia de sefal es
proporcional al flujo.

Pero la forma mas comunmente adaptada es la “First pass cortrast bolus” que consiste en
estudiar la PERFUSION de un tejido mediante el seguimiento en el primer paso de un elemento
paramagnético no difundible por las paredes vasculares o sea que simplemente entra por la red
capilar y sale a la red venosa sin que se considere sea transportado o difunda al compartimento
extravascular.

"Le Bihan D. Y R.Turner
Intravoxel Incoherent Motion Using Spin Echoes
MRM 19, 221-227 1991)
'2Le Bihan D. Y col
Separation of Diffusion and Perfusion in Intravoxel Incoherent Motion MR Imaging
Radlology 1988 168:497-505
® Williams D.S y col
Magnetic Resonance Imaging od Perfusion Using Spin Inversion of Arterial Water.
Proc Natl. Acad. Sci. USA. Biophysics. Vol 89:212-216. Jan. 1992
*Kim S.G y N.V. Tsekos
Perfusion Imaging by a Flow-Sensitive Alternating Inversion Recovery (FAIR) Technique: Application to
Functional Brain Imaging
MRM 37:425-435 (1997)
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De esta forma podemos definir la Perfusién en IRM como la cantidad de sangre aportada al
lecho capilar de un determinado volumen de tejido en un determinado intervalo de tiempo. Se
expresa como unidades de flujo (ml/min) por volumen de tejido (ml) o por masa de tejido (por ejemplo
100 g)

Si la sangre llega a un determinado volumen de tejido V(cc) con un aporte de F (cc/m’) , la
Perfusion puede definirse como: (Fig 15.10)

Perfusion = Flujo de sangre / por unidad de volumen tisular. = F/V

V (cc)

F (cc/m’) o —p -

Fig 15.10
La perfusiéon en IRM se contempla desde el punto de vista hemodinamico sin tener en cuenta el
transporte fuera del espacio vascular.

La utilizacion de agentes de contraste paramagnéticos no difundibles implican a su paso
cambios locales tanto en los valores de relajacién como en la susceptibilidad magnética. En efecto, la
presencia de agentes paramagnéticos en el torrente sanguineo implica un decrecimiento en los
parametros de relajacion T1 y T2 de los nucleos de H en el area de influencia del agente de
contraste. Los cambios en T1 se hacen efectivos cuando los nucleos de H del agua libre se
aproximan lo suficiente al area activa del agente de contraste para poder libera su energia, lo que
implica que afecte, si la barrera hematoencefélica esta integra, unicamente a los nucleos de H
intravasculares. En cambio, las variaciones debidas a la susceptibilidad magnética inducidas al paso
del agente de contraste y detectadas en los cambios en T2* no se quedan reducidos al
compartimento intravascular y pueden ser captados en los voxels perivasculares. Por ello la manera
de seguir el paso del agente de contraste, es realizar un seguido de imagenes secuenciales sobre el
mismo plano al paso del contraste. Este estudio dinamico se refleja en una curva de variacion de
sefal con tiempo que puede hacer sobre un voxel o sobre un area de interés. Esta curva constituye la
curva dinamica de variacion de susceptibilidad y tiene la forma tipica que se muestra en la Fig 15.11.

Por lo general el agente empleado es inyectado en forma de "bolus" Se precisan secuencias
con resolucién temporal del orden o inferiores al segundo para detectar los cambios de sefial durante
el primer paso del contraste. Aunque se estan ensayando varios trazadores, el mas empleado
continua siendo el Gadolinio.
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Los programas de perfusién, estan en fase de desarrollo y pueden encontrase diversos
grados de aproximacion. La cuantificacion es dificil y puede hacerse con mayor o menor rigor. Pero
la utilidad clinica que han demostrado las técnicas de perfusion hacen muy practicas las
aproximaciones cualitativas incluso mas simples. Una forma automatica y rapida para ver si se ha
detectado el contraste consiste en la representacion de la variacion total en un corte central “Global
bolus plot”.

Senal

A
A 4

Fig 15.11 : Curva dinamica de susceptibilidad al paso de la substancia de contraste.
Curva tipica de la variacién de la sefial con el tiempo al paso del bolus de Gd. Se obtiene mediante estudios
seriados (dinamico) obtenidos a intervalos regulares de tiempo.
El valor del pico de la curva corresponde al valor del minimo. Normalmente se expresa en porcentaje de caida
respecto la linea base definida por el valor precontraste: PBP.

to: Tiempo de llegada.

TTP: Tiempo hasta el pico.

MTT: Aproximacion al tiempo de transito medio.

El area englobada dentro de la curva y la linea base da idea del volumen de sangre rCBV.

La curva tipica de susceptibilidad (Fig 15.11) presenta un pico invertido después de haber
inyectado el contraste intravenosos De esta curva podemos determinar :

O TIEMPO DE LLEGADA (Time to Arrival: to)

Podemos definirlo como el tiempo entre el momento de inyectar el contraste hasta que se detecta su
llegada en el voxel. Es un valor facil de obtener

0 VALOR DEL MIiNIMO O VALOR DE LA CAIDA MAXIMA DE LA SENAL (Maximal Signal Drop:
MSD )

Valor respecto a S, del minimo de la curva de susceptibilidad, puede también expresarse como

(Percentage of Baseline at Peak: PBP)
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o TIEMPO HASTA EL PICO (Time to Peak: TTP)

Podemos definirlo como el tiempo transcurrido desde que se inyecta el contraste hasta que se
detecta el minimo de sefal en el voxel (coincide con la maxima concentracion de contraste: pico)

Es un valor facil de obtener. Su aumento implicaria un retraso entre la introduccion del contraste y la
llegada al voxel, pero no necesariamente indica una reduccion de flujo.

0O VOLUMEN SANGUINEO CEREBRAL RELATIVO (Relative Cerebral Blood Volumen: rCBV)
Es el volumen ocupado por el sistema vascular en un gramo de tejido cerebral.
Se expresa en: ml (sangre) / gr (de tejido).

En una primera aproximacion puede calcularse directamente de la curva del trazador mediante la
integracion matematica (area) de la curva de susceptibilidad durante el primer paso del bolus de
contraste.

Para el calculo, la curva de susceptibilidad se pasa a curva de concentracion ya que en primer lugar
si S(0) es la sefal antes del paso del contraste, la sefial en un instante determinado S(t) viene dada
por:

S(t) = S (0) . EXP (-TE. A R2%(t))

Donde TE es el Tiempo de Eco utilizado, y A R2 * es la variacién de la relaxividad transversal debido
al contraste paramagnético.

Como A R2*es proporcional a la concentracion de contraste (C):

A R2* (t=k C(t)

donde k depende del tejido, de la secuencia y del campo magnético.
De las dos expresiones se deduce:

C(t) = K In (S(t)/S(0)), esta expresion pueda ajustarse a una funcién matematica gamma para
corregir el efecto del segundo paso. La integral bajo la curva mide el rCBV.

0 FLUJO SANGUINEO CEREBRAL RELATIVO (Relative Cerebral Blood Flow: rCBF)
Define el valor del flujo sanguineo por gramo de tejido. Se expresa en: mi(sangre)/seg/gr(de tejido)

Representa el flujo capilar instantaneo. Para su calculo se requiere el Flujo arterial de entrada (Input
Arterial Flow: IAF) ya que el paso del bolus no es instantaneo (pulso delta). Es un valor que tiene
muchas dificultades de calculo.

o TIEMPO DE TRANSITO MEDIO (Mean Transit Time: MTT)

Representa el tiempo promedio necesario para que una molécula o particula de trazador pase a
través del tejido.

Para se cuantificado implicaria un calculo exacto de los valores rCBV y rCBF ya que:
MTT = rCBV / rCBF

Ahora bien, podemos tener una primer aproximacion al MTT midiendo el intervalo de tiempo que
separa la curva de susceptibilidad a mitad de altura del pico.

Se suelen representar en forma de mapas de MTT
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Aunque existen muchos modelos en ensayo que tratan de cuantificar estos valores, en la
actualidad no hay ninguno que ese universalmente aceptado. Las dificultades se encuentran en que
la sangre puede tener una distribucion multicompartimental, puede existir flujo colateral (artefacto de
bajo flujo), el paso del bolus no es instantaneo,...etc, Por todo ello, basicamente se pretende una
aproximacion cualitativa a los diferentes indices que se pueden extraer de la curva de variacion
temporal de la susceptibilidad, En la practica se comparan con los valores contralaterales y se
representan en forma de mapas relativos.

NOTA 15. 1.

En estas aproximaciones hay que tener presente el fenomeno denominado Diasquisis por el
cual los valores contralaterales pueden estar alterados. (Diasquisis: Especial condicién por la que una
alteracion o lesion en una parte del SNC causa alteracion de la funcion en alguna otra parte distante)

Los parametros rCBV y MTT son los parametros mas utilizados 5para los estudios de perfusion
cerebral y deben calcularse con programas especiales. Huo Teng (1 ) se plantea la utilizacién de
parametros como el TTP y el PBP que son muy faciles de calcular en lugar de MTT y rCBV
respectivamente llegando a la conclusién que asi como los mapas de TTP dan una informacion
cualitativa similar a los de MTT, los de PBP parecen correlacionarse de forma inversa a los de
rCBV pero son menos sensibles a la demostracion de patologia con lo que se recomienda el uso de
rCBV.

Normalmente la substancia gris esta perfundida a razén de unos 60 mil/min/100 gr. y se
mantiene sobre este valor variando en un estrecho margen por mecanismos de autorregulacion.
Valores bajos de perfusién del orden de los 20 ml/min/100 gr pueden marcar el limite de la isquemia
reversible, mientras que valores de 12 ml/min/100 gr implican la muerte celular.

En caso de accidente vascular, se esta estudiando qué parametros permitirian establecer
factores prondsticos o seguir mejor el control evolutivo. Parece que la ventana temporal en la fase
hiperaguda (una 3 horas post accidente) es crucial para la administracion de IV TPA (Intravenoso
activador del plasmindgeno tisular) Por otro lado, predecir el area final de infarto tiene un valor
pronostico.

15.3.1. APLICACION CLINICA EN LOS ACCIDENTES VASCULARES.

Los cambios etiopatogénicos que ocurren en el accidente vascular agudo se traducen en
cambios en los parametros de perfusién y su visualizacion en los mapas correspondientes. Los
cambios observados dependen del tiempo desde el accidente vascular.

La cascada de acontecimientos se inicia con una reduccién del flujo sanguineo ( rCBF
disminuye). Como respuesta para mantener la perfusion y con el aporte de 02, glucosa e iones, el
mecanismo de regulacion consiste en un decrecimiento de la resistencia vascular que comporta una
vasodilatacion arteriolar y probablemente un reclutamiento capilar a fin de aportar tanta sangre como
sea posible. Ello implica una aumento del rCBV (rCBV aumenta). En consecuencia el MTT aumenta
(MTT = rCBV/rCBF). Este aumento en la primera fase (hiperaguda) del accidente se puede visualizar
con los mapas de MTT (también en los mapas de TTP). Puede ser que este mecanismo de
autorregulacion logre mantener el rCBF.

Huo Teng M.M. y col

MR Perfusion Studies of Brain for Patients with Unilateral Carotid Stenosis or Oclusion: valuation of Maps of
“Time to Peak” and “Percentage of Baseline at Peak”

JCAT 25(1):121-125. 2001
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En las zonas donde la reduccién de flujo continua, o bien cuando se ha alcanzado el maximo
en la captacion de volumen sanguineo y se produce el agotamiento del mecanismo compensatorio,
el rCBF vuelve a bajar implicando una reducciéon del aporte de metabolitos y una alteracion
electrolitica que causa la despolarizaion de la membrana el fallo de la bomba Na+/K+ con lo que entra
agua en la célula produciéndose un edema citotoxico. Este aumento de tamafio puede a su vez
causar mas obstruccion al flujo sanguineo remanente. Finalmente cede la integridad de la membrana.
El rCBV disminuye dato que junto a la disminucion de rCBF van a conducir al estadio final
irreversible (infarto).

En los casos en los que la isquemia no es muy prolongada puede producirse un estado
reversible ya que las células pueden ser de nuevo viables. Cuanto mayor es la caida del rCBF mas
corto es el tiempo en que se desarrolla el infarto. Las zonas que de forma inmediata al accidente
vascular presentan junto a la reduccién del flujo una disminucién del RCBV tienen mucha posibilidad
de no ser viables.

La region infartada suele estar rodeada de un area de isquémia reversible denominada
penumbra isquémica. Por otro lado los mecanismos compensadores de vasodilatacién pueden
inducir un halo alrededor de aumento de perfusiéon. El tamafio de la penumbra depende de
numerosas variables , edad, presion arterial, circulacién colateral..., la deteccion de esta area
constituye uno de los objetivos de las imagenes IRM.

Durante muchos afos se viene utilizando el PET y el SPECT para los accidentes vasculares
cerebrales. Hemos visto en la difusién que inmediatamente al accidente vascular los valores del ADC
disminuian para después aumentar. Evidentemente tiene que existir una relaciéon entre las imagenes
de difusion isotropica y la de los mapas de perfusién.

La DWI puede detectar pequefos infartos por debajo de la resolucién espacial de las
imagenes de perfusion y las imagenes de perfusion pueden detectar zonas hipoperfundidas aun
viales no detectadas en DWI por lo que las imagenes solas de DWI no son suficientes en el accidente
agudo ya que la isquemia incompleta con una adecuada circulaciéon colateral pueden causar
sintomas, pero no son indicativos de lesion irreversible. Por otro lado las imagenes de perfusion solas
tampoco son suficientes. Por tanto son convenientes las combinaciones de ambas. técnicas. (*°)

Las imagenes de difusion son muy indicativas del tiempo del infarto en sus fase hiperagudas
0 agudas pero los hallazgos iniciales no son un buen indicador predictivo del tamano final de la
lesion. Parece por tanto que la valoraciéon del rCBV actuaria como marcador fundamental en la
evolucion de las zonas isquémicas. De todas formas existen parametros mas rapidos y faciles de
calcular. Por un lado los mapas de TTP en la que se puede observar un aumento del tiempo respecto
a la zona contralateral siempre que exista una oclusion o dificultad del paso del bolus. Este aumento
del TTP puede ser debido a dos causas: el flujo ha disminuido con un incremento del TTM (a
Volumen constante) o el flujo puede llegar por via colateral con lo que el bolus tiene que emplear
mas tiempo en llegar a la zona afecta. La Angio-RM puede ayudar a dilucidar el problema.

'® Karonen J.0 y col

Combined Perfusion and Diffusion WeEighted MR Imaging in Acute Ischemic Stroke during the 1% week: A
longitudinal Study

Radiology 217: 886-894. Dec 2000
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Es muy util en los accidentes vasculares cotejar (matching) las zonas alteradas visibles por
uno y otro método. En alguna caso ocurre que no existe coincidencia y puede ocurrir que existan
zonas en las que no aparece un déficit de perfusion en cambio no se detectan alteraciones en las
imagenes de difusion. Esta falta de concordancia tiene enorme interés ya que pueden representar
zonas hipoperfundidas pero por encima de los umbrales del edema citotdxico que no se ha producido
ya que no ha disminuido el ADC. Estos casos ilustran la necesidad de obtener las dos imagenes de
perfusion y de difusion en los accidentes isquémicos agudos ya que la no concordancia (mismatch)
indicaria la zona de penumbra.

Por lo general el area de perfusiéon anormal (rCBV o MTT o TTP) suele ser mayor que el
area de difusion (DWI) y el area no concordante se suele senalar como la zona de penumbra.
En consecuencia la imagen de perfusién sola, suele sobreestimar la zona final del infarto.

El mismatch entre la DWI y la MTT se utiliza para seleccionar los grupos de tratamiento Los
pacientes con mayor mismatch entre los mapas de perfusién y los de difusion en el primer dia son
mas propensos a un crecimiento posterior del infarto

La penumbra puede evolucionar hacia el infarto o puede ser viable en relacion a si el flujo
desciende a los valores umbrales.('’)
Existen tres modelos (')

O La lesion es mas pequefia en DWI que en perfusion (corresponderia a la oclusion de grandes
vasos por ejemplo la porcion proximal de la arteria cerebral media). En estos casos la region
periférica caracterizada por una difusién normal y una disminucion de la perfusién identifica la
zona de “penumbra isquémica” que normalmente progresa hacia el infarto a menos que exista
una rapida reperfusion

0 Enlos infartos debidos a pequefios vasos (per ejemplo las perforantes) las lesiones iniciales en
perfusion y en DWI son similares y la imagen en DWI aumenta muy poco en el tiempo.

O La lesion se aprecia en DWI y es menor 0 no se aprecia en perfusion. Este tipo de imagenes
usualmente se observan en casos de rapida reperfusion y en estos casos la imagen DWI no
cambia con el tiempo.

Fig 15.12.

Mapas de TTP y DWI en un Ictus agudo.
Unidad RM. Centro IDI

Hospital Universitario Vall d’Hebron.

Mapa TTP DWI

17 Simth A.M.y col

Whole Brain Quantitative CBF, CBV y MTT Measurements Using MRI Bolus Tracking: Impleentation and
Application to Data Adquired from Hyperacute Stroke Patients

JMRI 12:400-410. 2000

'8 Schaefer P.W., Grant P.E y Gonzalez R.G.

Diffusion-weighted MR Imaging of the Brain.

Radiology 217(2):321-345. Nov 2000
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15.4. LOS ESTUDOS FUNCIONALES CEREBRALES.

Aparte de las técnicas de perfusion con contrastes exdgenos, hay que considerar como un
apartado especial, las técnicas que detectan los cambios magnéticos que suceden en la
hemoglobina. Es decir las técnicas no invasivas de perfusion que utilizan la desoxihemoglobina
como trazador enddgeno. Estas técnicas dan origen a la llamada RESONANCIA MAGNETICA
FUNCIONAL : f RMI. Se fundamenta en que la sangre oxigenada es diamagnética mientras que la
desoxigenada es paramagnética. Esto implica un cambio en la susceptibilidad local al pasar de una a
otra forma. Por tanto la desoxihemoglobina por su paramagnetismo actia como trazador
enddégeno. La dependencia de la sefial de T2* con la oxigenacion se conoce como BOLD (Blood
Oxigenation Level Dependence). Este cambio es fuertemente dependiente del campo magnético,
pero se pueden realizar imagenes que detectan el cambio con imanes convencionales de 1,5 T.

El aumento de la actividad cerebral durante una tarea especifica implica cambios metabdlicos
y vasculares locales. El aumento de flujo sanguineo local resulta superior al consumo de oxigeno, ello
implica en un voxel que haya entrado en actividad, el aumento de la proporcién de sangre oxigenada
versus la desoxigenada , en comparacion con un voxel que no haya entrado en actividad. El
incremento relativo de sangre oxigenada implica que el efecto paramagnético de la
desoxihemoglobina sea menor con lo que el desfase es menor y por lo tanto la sefal en T2* sera
superior. En consecuencia los voxels en los que ha aumentado el aporte de sangre aumentaran de
sefal en imagenes T2*, en comparacién a cuando no estaban en actividad. Por lo tanto adquiriendo
una imagen en reposo y una imagen en actividad la diferencia nos mostrara los voxels en los que ha
habido variacién en el aporte sanguineo y probablemente esta variacién nos indique la activacién
funcional de la corteza cerebral primaria.

Mediante la fRMI se estan llevando a cabo localizaciones especificas de las areas de la
corteza cerebral encargadas de actividades diversa: areas del lenguaje, areas visuales, areas de
asociacion ..etc. (Ver Fig 15.13) De la misma forma se pueden indicar al neurocirujano la situacién de
las areas corticales motoras cuando han sido desplazadas por un proceso tumoral a fin de que elija la
via menos yatrogénica.

L L e e i

Fig 15.13.

Representacion grafica de las variaciones de sefal de las imagenes secuenciales obtenidas en el area
motora 1ZQ (A), comparandolas con las sefiales del area motora contralateral (B). El paciente realizaba un
movimiento de abrir-cerrar la mano DER durante cortos periodos de tiempo alternando con periodos de
descanso. Secuencia T2*SS EPI
Unidad RM. Centro IDI Hospital Universitario Vall d’Hebron. Barcelona
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15.5. TRANSFERENCIA DE MAGNETIZACION (TM).

Vimos en el capitulo 5 que el pool de agua libre presentaba frecuencias de relajacion
agrupadas formando un pico de muy poca base, centrado entorno a la frecuencia de resonancia (Fig
15.14). Por el contrario, los protones ligados presentan frecuencias de relajacion muy dispares ya que
la influencia del entorno es muy variable, ello implica que sus frecuencias de relajacion posean muy
amplio espectro alrededor de la frecuencia de resonancia base y su espectro presenta una base muy
amplia. La zona de trabajo comprende un ancho de banda centrado sobre la frecuencia principal en la
que se encuentran los protones del agua libre. Ademas los pocos protones de agua ligada que
absorben la radiofrecuencia tienen un T2 muy corto (<200 us) lo cual convierte a los protones ligados
en practicamente "invisibles" en las secuencias RM standard.

Fig 15.14.
Espectro de las frecuencias del
Pool de agua libre pool de agua libre y el pool de
agua ligada. La zona de trabajo
recae sobre los nucleos de H
del agua libre. El agua ligada
es invisible en las imagenes
convencionales por que su
disparidad de frecuencias
Pool de agua ligada implican un T2 mucho mas

/ corto que los TE asequibles en
las secuencias RM.

<>
fr

Zona de

Imagen
1 1

Si enviamos un pulso de radiofrecuencia fuera de la frecuencia de resonancia (off-center
pulse), saturamos a un determinado numero de H ligados que se encuentran en la banda de nuestra
emision, mientras que los protones del agua maévil no son afectados de una manera directa (Fig
15.15.)

Fig 15.15.
Diagrama la zona del
espectro donde se aplica el
pulso " off-center”.
Tan soélo los protones de
aquella franja absorben la
emisién de radiofrecuencia.

Pool de agua libre

Pool de agua ligada

pulso
“off centre”
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Ahora bien los protones ligados a estructuras moleculares tienen una mayor facilidad en la
relajacion longitudinal ya que pueden comunicar facilmente su energia a los protones de las capas de
hidratacion y estos al agua libre, con lo que existe una transferencia de la magnetizaciéon desde
los H ligados a los H libres. Debido al intercambio energético entre los protones ligados saturados
que han absorbido el pulso y la poblaciéon no saturada de protones del agua libre, se produce una
disminucién de la sefial del agua libre. Evidentemente esta disminucién de la sefial aparecera en
aquellos voxels donde exista H ligado (que son los Unicos que pueden captar la emision fuera de
resonancia) mientras que la sefal de los voxels en los que exista Unicamente agua libre, no sera
afectada.

Como consecuencia de la aplicacién del pulso fuera de resonancia se obtiene un nuevo
contraste tisular conocido como contraste de transferencia de magnetizacién (MT) en el que la
sefal de los voxels con unicamente agua libre no se ve afectada, aumentando el contraste respecto a
la sefial de los voxels con agua libre y ligada que presentaran una disminucion de sefal.

La disminucion de la sefal en un voxel en una MT, respecto a la sefal del agua libre
(invariable) dependera del tejido y de la eficiencia de la transferencia, directamente relacionada con el
numero de H ligados en el voxel y con el tipo de macromolécula y por lo tanto el contraste en la TM
dependera del valor del campo magnético por su relacién con la relajacion longitudinal.

La no disminucion de la sefial en los voxels con Unicamente agua libre, implica que la
aplicacion de un pulso de MT previo a una secuencia de angio aumenta el contraste del contenido
vascular por disminucion de la sefial en los tejidos fijos. Esto permite una mayor visualizaciéon de los
pequefos vasos. La MT es actualmente una técnica de rutina en Angio-RM.

La MT esta actualmente aplicandose en otros campos de estudio ya que las estructuras con
alta transferencia de magnetizacion (abundancia de H fijos y posibilidad de tranferir la energia)
disminuira mucho de sefial al disminuir la sefial de su componente de agua libre. En consecuencia
donde se hara mas evidente la variacion de contraste sera en las secuencias T2 o T2*, en las que la
sefal de los liquidos permanecera alta mientras que la sefial de los voxels mixtos disminuira.

La Importancia de las técnicas de MT es que permiten de una manera indirecta obtener
imagenes sensibles al agua ligada.

Un campo fundamental de aplicacion se estd encontrando en las neurociencias ya que el
colesterol de la mielina es una de las principales fuentes de agua ligada. Cuando existe destruccion
de mielina, hay un paso de agua ligada a agua libre con lo que existiran menor nucleos de H para
captar el pulso de MT y por tanto habra menor caida de sefal que en un voxel con mielina
estructurada.

En la Fig 15.16. se expone la imagen antes y después del pulso de MT, En toda la substancia
cerebral disminuye la sefial, pero en la placa de desmielinizacion con destrucciéon de mielina y por
tanto menos agua ligada, el pulso “off centre” es menos eficaz y por tanto disminuye menos la senal
quedando realzada la zona.

Hay que tener presente en las patologias desmielinizantes, que puede existir disminucion del
agua ligada por problemas de desestruccién mielinica, pero también puede ser debido a la existencia
de una menor proporcién de agua ligada por haber aumentado en el voxel la ocupacion de agua libre,
por ejemplo en un edema. Por lo que la técnica de MT tendra que utilizarse como acompafiante de
otras secuencias formando parte de los protocolos de exploracion.
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Fig 15.16 Efecto del pulso de TM
sobre una placa de
desmielinizacion.

La destruccién de mielina implica
menos agua ligada y por tanto el
pulso de MT es menos efectivo y la
sefial no decae tanto como en la
Substancia blanca normal

Unidad RM. Centro IDI Hospital
Universitario Vall d’Hebron.
Barcelona

Un hecho importante es que podemos cuantificar las imagenes antes y después de utilizar
el pulso MT. Con ello se obtiene el INDICE DE TRANFERENCIA DE MAGNETIZACION
(MAGNETIZATION TRANSFER RATIO: MTR) que podemos definir en cada voxel como:

S(0) - S(MT)
MTR = 100 %
S(0

Siendo S(0) la sefial en el voxel sin utilizar el pulso MT y S(MT) la sefial en la misma
secuencia utilizando el pulso de Transferencia de Magnetizacion.

En la Fig 15.17 se muestra una imagen MTR. Se representa en escala cromatica para cada
pixel el valor del MTR.

S(0)

MTR

Fig 15.17.Mapa MTR.Se obtiene representando en escala cromatica los valores calculados pixel a pixel de indice
de Transferencia de Magnetizacién. EI LCR con infima cantidad de agua ligada no se modifica por el pulso MT
por lo que el valor MTR es, muy bajo. En las zonas con destruccion mielinica. La caida de sefial es menory el
MTR es mas bajo que en los voxels no patolégicos.. Unidad RM. Centro IDI Hospital Universitario Vall d’Hebron.
Barcelona
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Cuando existe agua ligada, existe caida de sefal y esta disminucion en el valor del MTR nos
dara idea de la proporcion de agua ligada. Si el agua ligada disminuye en un voxel, el pulso MT es
menos efectivo y Habréd menos caida de sefial con lo que la diferencia entre el antes y después del
pulso sera menor y el voxel presentara un MTR menor.

Los valores de MTR pueden disminuir entro otras, por dos causas; bien por disminucion de la
proporcion de mielina en el voxel. (Es el caso de la presencia de edema inflamatorio sin destruccion
mielinica), bien por destrucciéon de mielina (En estos casos suelen presentarse valores de MTR
mucho mas bajos)

Los valore MTR nos permite cuantificar de alguna manera la destruccién mielinica en aquellas
zonas que aparecen patolégicas en la imagen normal IRM. En la Fig 15.18 se muestran algunos
valores de cuantificacion.

T2SE MTR

Fig 15.18. Valores cuantificados de MTR. Se detecta y cuantifica la caida del valor MTR en la zona de
desmielinizacién detectada en la imagen T2SE.
RM Centro IDI Vall d’Hebron.

Una aplicacién importante cuyo alcance esta en estudio, corresponde al hecho de encontrar
en pacientes con Esclerosis Mdltiple, valores MTR alterados zonas de substancia blanca
aparentemente normal en las imagenes IRM (Normal Appearing White Matter: NAWM). El significado
puede ser la indicacion de la progresion de patologia, dafio mielinico no visible, o quizas nos lleve a la
MTR como indicador de penetracion en dafio Recientemente se estan poniendo en marcha ensayos
multicéntricos para valorar estas posibilidades.

Nomnalized MTR histagram
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MTR peak = 0.073782
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MTH max = 39
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Fig 15.19. Histograma MTR. Se realiza la representacién del numero de pixels a los que corresponde un
determinado valor normalizado de MTR. El muestreo se extiende a todo el cerebro excluyendo el LCR.
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Tomando la posibilidad de que los valores MTR nos sirvan para cuantificar el dafo mielinico
incluso el no visible, podemos extender la cuantificacion a todo el cerebro. Para ello se realiza un
estudio multiplanar y en cada plano se calculan los mapas MTR. Agrupando los pixels por sus valores
de MTR se obtienen los HISTOGRAMAS de MTR en los que se representan todos los pixels que
corresponden a un mismo valor normalizado de MTR. En la Fig 15.19 se muestra un Histograma
tipico de una persona asintomatica.

Comparativamente en la Fig 15.20 se muestra las diferencias en los HISTOGRAMAS MTR de
una persona sintomatica y de una persona afecta de esclerosis multiple. Existe una clara variacién en
los Histogramas. La persona con Esclerosis Multiple presentan una disminucion del maximo relativo y
una desviacién a valores menores de MTR. El significado de todo ello aun esta en estudio. Quizas la
MTR podra utilizarse como indicador en las patologias desmielinizantes.

N° pixels noirmalizados

MTR

Fig 19.20. Variacién del Histograma MTR entre una persona asintomatica (A) y una persona afecta de
esclerosis multiple (B). Unidad RM. Centro IDI. Hospital Universitario Vall d'Hebron. Barcelona.
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Transfer Imaging: A preliminary Study.AJNR 22: 762-766. April 2001
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16

VENTAJAS E INCONVENIENTES
DE LA RM VERSUS ]
OTRAS TECNICAS DE IMAGEN

16.1. VENTAJAS

Tomografias de obtencién directa en cualquier orientacién del espacio.
La posibilidad de obtener imagenes directas sobre cualquier plano previamente elegido, utilizando un
direccionamiento mediante software, es una de las grandes ventajas que la IRM ha aportado como
método de imagen.

Alto contraste en las partes blandas.
Es el método de imagen que logra una mayor discriminacion tisular en los tejidos blandos. La seial
util en IRM proviene basicamente del H del agua y en segundo lugar del H de los tejidos grasos. Los
distintos estados del agua, asi como las diferencias estructurales en los diversos tejidos proporcionan
el alto contraste tisular, muy superior en los tejidos blandos al contraste logrado en la TC-RX.

Gran sensibilidad a los cambios patolégicos.

Por lo general las alteraciones patoldgicas comportan una variacion del balance acuoso del tejido con
un desequilibrio a favor del aumento del agua libre tisular. Ello implica una variacion detectable por
IRM por el alargamiento del T1 y T2. Las imagenes potenciadas en T2 son las que con mayor
facilidad permiten la visualizacion, especialmente en altos campos magnéticos. Esta regla general se
altera por diversos factores asi la presencia de material lipidico y de sangre hemorragica en fase
subaguda, que disminuyen el T1. También la presencia de calcio implica una disminucién de la sefial
en todas las secuencias.

Diversidad de parametros para estudiar un mismo plano tomogréafico.

Mientras la TC-RX tan soélo tiene un parametro ligado al coeficiente de atenuacion relativo del agua,
sin duda la potencialidad diagnéstica da la RM estriba en poder enjuiciar la misma estructura
contrastandola en D, T1, T2 6 T2*, Difusion..... respecto a sus estructuras vecinas. Ello implica el
saber establecer las secuencias y los parametros adecuados para lograr el contraste en las
estructuras objeto de estudio. También constituye un gran reto ya que si no se coloca la secuencia
apropiada puede no obtenerse la discriminacion tisular deseada. Fijémonos que en una imagen
juegan basicamente los tres parametros D, T1, T2 y que las variaciones patolégicas por lo general
aumentan el T1 (tendencia al negro en secuencia SE estandar) y aumentan en T2 (tendencia al
blanco en SE) se comprende pues que si la secuencia de exploracién no es adecuada las dos
potenciaciones de la imagen pueden anularse no obteniéndose el contraste deseado. Aparte de las
potenciaciones basicas D,T1,T2 o T2*, sobre un mismo plano tomografico pueden obtenerse
informaciones sobre parametros tan diversos como flujos, difusion, susceptibilidad,....
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FOV variable tanto en tamafio como en situacién.
La imagen tomografica puede dimensionarse para lograr la mejor ampliacion directa sobre la zona a
estudiar y aparte de orientarla en cualquier direccion del espacio, su centro de imagen no esta ligado
al isocentro ya que puede desplazarse practicamente a cualquier punto dentro del campo magnético
siempre que tenga suficiente homogeneidad. Existen algunas limitaciones segun sea la casa
comercial y también deben existir mecanismos para evitar el artefacto del doblamiento de imagen. La
resolucion espacial esta por debajo del mm.

Técnica sustitutiva de la mielografia o la artografia.

La Tomografia por RM pasa a ser la primera maniobra exploratoria en los problemas medulares o
articulares sustituyendo a la mielografia y a la artrografia. En secuencias potenciadas en T1, el LCR
aparece en negro y sobre él se resalta la médula con un T1 intermedio. Los perfiles, la situacion y el
calibre pueden ser bien estudiados sin tener que utilizar sustancias de contraste. En T1 sin embargo,
es dificil el contraste entre estructuras hipointensas como el LCR, los ligamentos intracanaliculares, la
cortical de los cuerpos vertebrales y el anillo fibroso discal. En secuencias muy potenciadas en T2
puede lograrse, un efecto mielografico por RM ya que el T2 del LCR es alto, implicando un fondo
brillante sobre el que la médula aparece hipointensa. En T2 el LCR se distingue bien de los
ligamentos, la cortical dsea y el anillo fibroso que son estructuras hipointensas en T2. De la misma
forma las articulaciones pueden estudiarse sin contraste y se posee las secuencias adecuadas para
estudiar problemas meniscales, tendinosos, cartilaginosos o subcondrales. Las secuencias en T2*
son especialmente ltiles para valorar el cartilago articular.

Técnica sustitutiva de la colangiografia convencional,
Como técnica de entrada diagndstica ha pasado a sustituir la colangiografia convencional La rapidez
de las nuevas secuencias como la HASTE, SSFSE,.. Permiten que sin la introduccién de contraste y
de forma muy rapida la valoracién de la patologia hepato-biliar.

Gran variedad de sustancias de contrastes.
Las posibilidades que ofrecen las nuevas sustancias de contraste, abren una nueva dimension a la
IRM incorporando la aproximacion funcional a la caracterizacion tisular. Existen gran variedad de
contrastes cuya utilizacién clinica se esta ensayando. También no hay que dejar aparte la posibilidad
en el futuro de utilizar marcadores magnéticos cual trazadores especificos.

Los estudios angiograficos.

La visualizacion de los vasos sin utilizar substancias de contraste, permitiendo una orientacioén rapida
de entrada sobre los problemas vasculares es una técnica utilizada de rutina ante la sospecha de
patologia vascular. Hay que hacer notar el auge que esta alcanzando la angio-RM, que puede
reemplazar a la angio por RX en determinadas funciones como el seguimiento de control evolutivo de
las malformaciones arterio-venosas. La posibilidad de realizar arteriografias selectivas es otro de los
atractivos de la ARM. Las posibilidades en la angio-periférica gracias al sistema de las mesas méviles
y sincronizadas. Por ultimo, la utilizacion de los contrastes, bien sean de vida corta en sangre, bien en
forma de “pools vasculares”, junto con la rapidez de las secuencias, hacen que campos como la
patologia coronaria estén ya al alcance de la técnica RM.

No existen artefactos de Haunsfield en las interfases 6seas, lo cual permite estudiar
estructuras que, como la fosa posterior, tienen serias dificultades con otras técnicas.

La informacion fisiolégica gracias a las imagenes de difusion, las imagenes funcionales
cerebrales, posibles por la sensibilidad a los estados idnicos del Hierro de la hemosiderina junto con
los estudios de perfusion y a las cuantificaciones que le permiten las técnicas de Transferencia de
Magnetizacion, constituyen junto con la informacion bioquimica que puede aportar Ila
espectroscopia uno de los mayores campos de expansion de la RM.

La no iatrogenia conocida dentro de las condiciones de utilizacion clinica actia como gran
telén de fondo en las ventajas de la IRM.
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16.2. INCONVENIENTES

El campo magnético implica una precaucion constante en el ambiente de trabajo
controlando en todo momento el acceso a la sala del tomdgrafo de objetos paramagéticos que
puedan ser atraidos hacia el iman. También el campo magnético implica restricciones en cuanto a la
poblacion a explorar. Por un lado la contraindicacién absoluta sobre los portadores de marcapasos,
por otro la contraindicacion parcial sobre los portadores de clips quirirgicos, prétesis, aparatos de
soporte vital, etc.

Desde el punto de vista de ubicacién, los inconvenientes varian mucho segun el tipo de
tomaografo y el valor del campo magnético. La necesidad de un blindaje magnético bien activo, bien
pasivo, encarece la instalacion.

La radiofrecuencia puede implicar fendmenos caldricos en altos campos. Pero el principal
inconveniente es la presencia de artefactos en la imagen debido a interferencias con emisoras
que trabajan en la misma banda de frecuencias. Ello obliga en todas las instalaciones a realizar un
pantallaje de radiofrecuencias que envuelva la zona de exploracion. Este pantallaje puede estar en
las paredes o dentro del tomografo.

Los artefactos en la IRM son multiples. El mas importante es debido a los movimientos tanto
voluntarios como involuntarios del paciente. Los involuntarios organicos ritmicos pueden ser evitados
mediante una obtencién de imagen sincrénica con ellos, por ejemplo mediante gating cardiaco. No
obstante los involuntarios, no ritmicos, como los peristalticos implican, para evitarlos, disminuir los
tiempos de exploracién mediante técnicas rapidas de imagen. Actualmente se utilizan bandas de
saturacién para anular la sefial de los voxels que producen movimiento. Estas técnicas de saturacion
consisten en una emision de radiofrecuencia de 90° mas un gradiente defasador que anula la sefal
del voxel. Si el paciente no colabora manteniendo la zona a explorar inmovil durante la adquisicion de
datos, resulta una imagen totalmente degradada. Las secuencias rapidas permiten obtener imagenes
en tiempos mucho mas cortos generalmente a expensas de una penalizacion en el cociente
Sefial/Ruido. Existen otros artefactos en las imagenes RM que hay que tener en cuenta como los
debidos a la corrientes eléctricas inducidas de Eddy, el flujo, la susceptibilidad magnética, etc.

La IRM se muestra por el momento menos especifica de lo que en un principio se
esperaba. No obstante es un tema de estudio y posiblemente un mejor calculo de los parametros de
relajacion asi como la incorporacion de la espectroscopia "in vivo" como técnica rutinaria, permitiran
una mejor aproximacion a la anatomia patoldgica.

Para lograr resultados diagnosticos 6ptimos, es preciso que se extreme al maximo la
orientacion diagndstica de forma que se puedan utilizar las secuencias especiales y no utilizar
estudios estandar que se aplican cuando no existe una presuncion diagnéstica.

Los tiempos de exploraciéon, en conjunto continian siendo largos. Aunque se lograr
imagenes diagndsticas en el orden de ms y aunque se puedan hacer seguimientos practicamente en
tiempo real (escopia RM), la esencia de la RM obliga a una maxima aproximacioén histoldgica lo que
lleva consigo utilizar varias secuencias y por consiguiente un alargamiento de los tiempos de
exploracion. Cada vez mas las secuencias con post-procesado obligan a un extratiempo por lo
general largo que obligatoriamente hay que tener en cuenta.

Desde el punto de vista del diagnéstico diferencial, la no detectabilidad del calcio
representa quitar al radiélogo uno de los puntos de apoyo diagndstico.
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La claustrofobia se presenta en muchos pacientes en aquellos imanes que obligan a
introducirse dentro de un cilindro de 2 metros de largo. En algunos casos es imposible realizar la
exploracion. Es fundamental en este punto la relacién del paciente con el personal profesional. Este
problema desaparece cuando se utilizan los imanes abiertos o dedicados.

El ruido de los gradientes puede llegar a ser molesto para algunos pacientes y sobre todo
en secuencias rapidas.

El gran namero de imagenes que se pueden generar en una exploracién es un serio
inconveniente La dificultad de manejo que conlleva, los tiempos de reconstruccién que implica la
compra de potentes ordenadores, el almacenamiento que obliga a la seleccion de imagenes, la
dificultad en la teletrasmision, son aspectos de una técnica que precisa de unos estrictos protocolos
de obtencién muy dirigidos a la sospecha diagnéstica.

Por dltimo hay que citar el coste de la exploracion. Hay muchos factores que intervienen, si
tomamos por ejemplo un aparato de alto campo con posibilidades de espectrometria y todas las
posibilidades de software, nos encontramos con un alto coste de instalacién y de mantenimiento, por
lo tanto la exploracién es cara y puede encarecerse aun mas si el aparato da prestaciones a un
Centro Hospitalario con UCI y pacientes que resultan complicados de manejar bajo el campo
magnético. Por el contrario, si estamos hablando de aparatos pequenos, dedicados por ejemplo a
estudios articulares en centros ambulatorios el coste baja drasticamente.
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ESPECTROSCOPIA POR RESONANCIA
MAGNETICA NUCLEAR:
CONSIDERACIONES BASICAS Y
TECNICAS

J. Alonso
J. Gili

La espectroscopia por resonancia magnética (ERM) se inicia en los numerosos equipos de
investigacion que tras el descubrimiento del fendmeno de la RM estudiaron las variaciones de la
frecuencia de resonancia en funcion del tipo de nucleo (hidrogeno-1, fésforo-31, carbono-13, sodio-
23, etc.) y, para un mismo nucleo, en funcion de la molécula en que estaba integrado
(desplazamiento quimico o “chemical shift’). Rapidamente los quimicos detectaron la gran
potencialidad de esta nueva técnica y la incorporaron como una metodologia rutinaria para el analisis
estructural de los compuestos quimicos y para el seguimiento de las transformaciones que ocurren
durante los procesos de sintesis de compuestos.

Con los avances tecnoldgicos de los afios siguientes se desarrollaron imanes mas potentes y
con mayor uniformidad de campo, lo que permitié estudiar moléculas de mayor peso molecular. La
resonancia magnética nuclear se extendié al campo de la bioquimica como técnica de analisis
estructural de macromoléculas y las interacciones entre moléculas. Pero, ademas también es posible
el estudio de procesos metabdlicos mediante el andlisis de extractos o de 6rganos perfundidos y, en
la actualidad, estos estudios se pueden realizar a partir de érganos o tejidos "in vivo".

El gran auge de la IRM relegdé a un segundo término los estudios espectroscopicos. En la
actualidad, la posibilidad de obtener espectros con suficiente resolucion y sensibilidad, mediante
imanes de 1.5 Tesla (T) utilizados en las exploraciones por IRM, junto con la posibilidad que ofrece la
ERM de estudiar de forma directa algunos procesos metabélicos "in vivo" sin interferir en
ellos, hace de esta metodologia una herramienta de trabajo en alza que trata de definir sus
verdaderas posibilidades en el campo clinico. El objetivo de este capitulo es realizar una introduccion
a como es posible detectar metabolitos presentes en las células, a las secuencias de pulsos mas
comunes implementadas en equipos clinicos y al analisis de los datos espectroscépicos.
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17.1. BIOFiSICA

Las bases fisicas de la espectroscopia y de la imagen por resonancia magnética son las
mismas y, en consecuencia, los conceptos introducidos en los capitulos anteriores son validos. La
principal diferencia entre las dos técnicas es que la frecuencia en una exploracion de imagen
codifica el espacio mientras que en un estudio de espectroscopia la frecuencia codifica al
grupo quimico que origina la sefal.

17.1.1. FRECUENCIA DE RESONANCIA

Tanto la IRM como la ERM se basan en la propiedad que presentan ciertos nucleos atdmicos
de absorber selectivamente energia de radiofrecuencia cuando se someten a un campo magnético
(fenomeno de RESONANCIA). Este exceso energético es liberado por los nucleos mediante un
proceso de RELAJACION nuclear. La frecuencia de resonancia en este proceso, (fp : frecuencia de
precesion), es directamente proporcional al valor del campo magnético efectivo, B, que percibe el
nucleo (Ley de Larmor):

(ver: 3.4)
fo=y.B/2n

donde y es la constante giromagnética que depende del nucleo considerado.

El campo magnético efectivo (TB>) es la suma vectorial del campo magnético externo producido
por el iman (By) mas el campo magnético sobreanadido que se crea mediante la activacién de
gradientes (Bgra) Y €l campo magnético inducido por cargas en movimiento que forman parte de las
diferentes moléculas que hay en_>las células y que, genéricamente, llamamos el entorno bioquimico
en que se encuentra el nucleo (Bgoq)-

> > > >
B = By + Bgra *+ Bgioa

Si la suma de los campos magnéticos By y Bgra s€ denomina campo magnético externo,
BexT, entonces el campo magnético efectivo, B,?e puede escribir como:

> > >
B = Bexr + Bgioa

El BZOQ, debido al campo magnético inducido basicamente por el movimiento de los
electrones alrededor de los nucleos, siempre se opone al campo magnético externo por lo que
ejerce un efecto de pantalla de manera que el nicleo percibe un campo magnético inferior al
campo magnético externo. Bgoq es proporcional al campo magnético externo a través de una
cgstante que recibe el nombre de constante de apantallamiento (c). Por tanto, se puede expresar
Bgrioqg como funciéon del campo magnético externo a través de la ¢ correspondiente y oponiéndose a
Bext por lo que:

Bgioa =- o .Bext
En consecuencia:

> >
B= BEXT (1 - G)
ahora la frecuencia de resonancia, f,,, se puede definir como:

fpz’y.BEx'r(1 -G)/2TC
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De la expresion anterior se deduce que la frecuencia de resonancia de un nucleo depende de
la constante c. La constante de apantallamiento no es tanto una caracteristica del nicleo como
del entorno electrénico del nucleo que esta relacionado con la estructura molecular de la que
forma parte el nucleo considerado. Esta propiedad es la que, en definitiva, proporciona a la
espectroscopia la posibilidad de detectar los compuestos que hay en una determinada muestra.

Como ejemplo, imaginemos un elemento de volumen lleno de alcohol etilico:
CH,;-CH,-OH

Cuando se analiza la molécula desde un punto de vista quimico los nucleos de H forman
parte de tres grupos diferentes: el grupo metil (-CHj3), el metileno (-CH,-) y el hidroxilo (-OH). De
manera intuitiva se puede apreciar que el entorno electrénico de estos grupos es diferente ya que el
numero de electrones de los dtomos de carbono y oxigeno son diferentes. Asi, mientras que un
atomo de hidrégeno estd unido a un oxigeno, los otros estdn a un carbono; ademas el grupo metil
estd proximo al grupo metileno mientras que este ultimo esta rodeado por un grupo hidroxilo y otro
metilo. Una vez colocado bajo un campo magnético externo de 1,5 0 1 Tesla (Fig. 17.1), y después de
enviar un pulso de radiofrecuencia de un ancho de banda capaz de producir la excitaciéon de todos los
nucleos de hidrégeno, la sefial de relajacion estd compuesta por tres tipos de emision con frecuencias
de resonancia diferentes, ya que el hidrogeno del grupo OH emite a una frecuencia distinta de los
hidrégenos del grupo CH,, y a su vez distinta de los del grupo CHj;. Si esta emision la recogemos en
una antena y la representamos sobre un eje de frecuencias obtendremos el espectro del alcohol
etilico donde se aparecen tres picos o resonancias. La mas pequefia situada a la izquierda
corresponde a la relajacion de los nucleos de hidrogeno del grupo OH. La resonancia situada en
medio corresponde a la respuesta de los nucleos de hidrégeno del grupo CH, y tiene una area doble
de la anterior ya que por cada H del grupo -OH hay 2 H del grupo -CH,. La resonancia colocada mas
a la derecha tiene una area tres veces superior a la primera y corresponde a la respuesta de los tres
hidrégenos del grupo CH;. Para un mismo valor del campo magnético la posicion de la resonancia en
el espectro identifica al radical, sin embargo no es un parametro muy util ya que un mismo compuesto
en diferentes campos magnéticos presenta diferentes frecuencias de resonancia.

R i)

*" *' MHz *" *' MHz

63,760115 63,759844 42,550077 42,549896

63,76 42,55

Fig 17.1

Simplificacion del espectro del alcohol etilico obtenidoa 1,5 Ty a 1,0 T.

Las frecuencias de resonancia del nucleo del hidrégeno en los tres radicales a 1,5 Tesla son:

-OH = 63,760115 MHz, -CH,= 63,76 MHz, -CHs= 63,759844 MHz, mientras que a 1,0 Tesla son,
respectivamente, 42,550077, 42,55 y 42,549896 MHz.

Como se puede observar la frecuencia de resonancia de un radical varia en funcién del campo
magneético al que esta sometido lo que no es un parametro muy util para el analisis del espectro.
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Existen mas de 100 ndcleos atémicos que presentan el fendmeno de resonancia magnética
nuclear, sin embargo, el numero de ellos que presentan o pueden presentar un mayor interés clinico
es mas reducido y junto a algunas de sus propiedades se presentan en la Tabla 17.1. La informacion
que se obtiene de cada uno de ellos es diferente y, por ello, cuando se habla de un estudio por
espectroscopia o de un espectro de RM es recomendable afadir el nucleo que se ha observado. Asi
se habla de espectroscopia de proton (o del hidrégeno-1) y el espectro del alcohol etilico es un
espectro de protdn. La tabla muestra como la frecuencia de resonancia de un nudcleo varia en funcion
del campo magnético aplicado, se utilizan nucleos cuya abundancia natural varia desde el 100%
hasta otros que se presentan en la naturaleza en un porcentaje inferior al 0,1. Los nucleos
considerados tienen una sensibilidad inferior a la del hidrégeno-1 lo que, desde un punto de vista
técnico, complica la deteccion de sus sefiales. En la préactica, el nucleo de hidrogeno-1 (protén) es el
mas utilizado en el campo de las neurociencias.

TABLA 17.1
PROPIEDADES DE LOS NUCLEOS DE MAYOR INTERES EN ERM "IN VIVO"
Nucleo | Spin Frecuencia de resonancia (MHz) Abundancia  Sensibilidad
15T 20T 47T Natural (%)  absoluta
™H 112 63,83 85,10 200,00 99,98 1,00000
3c 112 16,05 21,40 50,29 1,11 0,00018
N 1 4,61 6,14 14,45 99,63 0,00100
°N 112 6,47 8,62 20,27 0,37 0,00390
e} 5/2 8,65 11,53 27,11 0,04 0,00001
oF 1/2 60,05 80,07 188,15 100,00 0,83000
BNa |32 16,88 22,51 52,90 100,00 0,09300
¥p 1/2 25,84 34,45 80,96 100,00 0,06600

17.1.2. DESPLAZAMIENTO QUIMICO

Segun se desprende de la Ley de Larmor, la escala de valores en el eje de las frecuencias
depende del valor del campo magnético. Esto es un inconveniente cuando hay que comparar
espectros obtenidos con diferentes equipos ya que la frecuencia de resonancia de un mismo radical
depende del campo magnético externo. Para eliminar esta dependencia y lograr que los
espectros registrados con imanes de diferente campo magnético sean comparables, se
definen las posiciones de las distintas resonancias mediante una escala relativa de valores
respecto a un valor de referencia.

Asi, se define la posicion de la frecuencia de resonancia del radical A respecto al radical B
por el cociente:

(fa - fg)/ fs

cuando se sustituye la frecuencia de resonancia del radical A y B por la expresion deducida en el
apartado anterior f, =y . Bexr (1-0)/2n

(fa - f5)/ f5 = [YBo(1-0a)27 - yBo(1-08)/271 ] / [yBo(1-08)/27]
que se puede escribir como:
(fa - f8)/ f& = (vBo 12n)[(1-04) - (1-08)] / (vBo /27)(1-08)
la expresion (yBo/2n) se puede eliminar del numerador y denominador

(fa - f8)/ fs = [(1-04) - (1-08)] / (1-08)
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y después de simplificar queda:

(fa-f8)/ fs = (o8 - 6A) / (1- OB)

En definitiva el cociente relativo solo depende de una caracteristica del radical como es la
constante de apantallamiento independiente del campo magnético. La posicion definida mediante la
expresion (fa - fg)/ fz se conoce como desplazamiento quimico y se identifica por la letra griega
3. Este valor no tiene dimensién y es muy pequefio, por lo que para trabajar con un numero
manejable, se indica multiplicado por 10° y se expresa en partes por millén o ppm.

En conclusion los nucleos presentes en diferentes radicales quimicos se pueden expresar
respecto a un valor de referencia correspondiente a un determinado radical (fg = f.). Si se refieren las
frecuencias de resonancia del nucleo en los diversos radicales respecto al valor de referencia,
a cada radical le corresponde un valor que es independiente del campo magnético al cual se ha
realizado el estudio. En consecuencia, el nucleo en un radical A se identifica mediante su
desplazamiento quimico (3,) definido por:

5 en ppm= 10%(f, — )/ f.

donde f; es la frecuencia de referencia para el nlcleo estudiado.

El desplazamiento quimico (8) identifica el radical en el que se encuentra el nucleo
independientemente del valor del campo magnético. La escala de desplazamiento quimico permite
establecer una relaciéon entre posiciéon y radical que permite la identificacion de los diferentes
compuestos presentes en la muestra analizada independientemente del campo magnético en
que se ha obtenido el espectro. La Fig 17.2 muestra el mismo espectro del alcohol etilico que en la
Fig 17.1 pero respecto a la escala de desplazamiento quimico y como puede observarse la posicion
es independiente del campo magnético.

1,5 T Fig 17.2.

Simplificacién del espectro del alcohol
CH etilico utilizando como valor de referencia la
1 ,0 T - 3 frecuencia de resonancia del H del grupo CH;
(0 ppm). Al -OH le corresponden +1,80 ppm y la
-CH - resonancia que se observa a -2,45 ppm
identifica al H del grupo -CHj3
- OH independientemente del campo magnético.




17.6 17. ERM. CONSIDERACIONES TECNICAS (R: 03-2)

En la practica para cada nucleo existen una serie de compuestos de referencia a partir de los
cuales se tabula la posicion de los demas. Asi en espectroscopia de protén las referencias mas
comunes son el tetrametilsilano (TMS) o el 3-trimetilsilil[2,2,3,3-*H]propionato sddico (TSP) que no se
encuentran en las células de los organismos vivos. A la posicion de la resonancia de estos
compuestos se le asigna el valor de 0 ppm y se ha observado que respecto a ellas, el grupo metil de
la creatina/fosfocreatina aparece a 3,02 ppm y el del grupo N-acetilaspartato a 2,02 ppm. Estos dos
ultimos son las referencias mas habituales en estudios in vivo.

17.2. SECUENCIAS DE PULSOS

Tal como se ha visto en IRM, para obtener un espectro también se utilizan secuencias de
pulsos, que no son mas que una serie de pulsos de radiofrecuencia y de gradientes de campo
magnético que se activan a tiempos determinados para obtener la sefial de resonancia. A lo largo de
estos ultimos afios se han disefiado un gran numero de secuencias de pulsos que han aparecido
publicadas en la literatura, pero sélo un reducido numero de ellas ha sido implementado en los
equipos de resonancia de uso clinico. A continuacién se comentan brevemente algunas de las
caracteristicas de las secuencias de pulsos que se aplican a la adquisicion de espectros de proton
(hidrégeno-1).

a)Secuencia spin-echo (SE, PRESS, PRIME)

Es una secuencia constituida por tres pulsos de excitacion con seleccion de plano, el primero
de 90° y los otros dos de 180° (Figura 17.3). El primer pulso excita la magnetizacién de un plano
mientras que el segundo se aplica en un plano perpendicular al anterior. Entonces solo la
magnetizacion de la columna o fila que ha sido excitada por los dos pulsos es reenfocada. Finalmente
se aplica el tercer pulso en un plano perpendicular a las dos anteriores (Figura 17.4). EIl grosor de
estos planos viene determinado por las dimensiones del volumen del cual se desea obtener el
espectro. El resultado final es una sefial de eco que proviene solamente del volumen (VOI, volumen
de interés) que ha sido excitado por los tres pulsos. Gradientes adicionales alrededor de los pulsos de
180° ayudan a destruir la magnetizacion de regiones externas al VOI. Esta secuencia de pulsos esta
precedida por un niumero variable, entre 1 y 3, de pulsos selectivos a la frecuencia de resonancia del
agua destinados a suprimir la resonancia del agua.

TE1/2 TE1/2 TE2/2 TE2/2

‘L Fig 17.3
Pulso RF Y 4 Diagrama de la

Gz secuencia de pulsos SE. La
ordenacion 'y las demas
Gx ‘j_\.’ caracteristicas de los
gradientes dependen del

Gy equipo en el que estan
\_/_\_[ implementadas y del tiempo de

Data Adq.  — eco que se utiliza.
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La localizacién espacial se obtiene a partir de la excitacién secuencial de tres planos ortogonales de tal
manera que la region comun a los tres planos corresponde al volumen de interés del cual se desea obtener el
espectro.

b)Secuencia de eco estimulado (STEAM)

Esta es una secuencia muy parecida a la anterior, la principal diferencia radica en que los tres
pulsos de excitacion con seleccion de plano son siempre de 90° (Figura 17.5). Para obtener la
localizacion se utiliza la misma estrategia que ya se ha descrito (Figura 17.4). La secuencia de pulsos
procede de la siguiente manera: el primer pulso es el mismo que en la secuencia SE. Después del
primer pulso se deja transcurrir un tiempo TE/2, antes de enviar el segundo pulso de excitaciéon. Entre
el segundo y el tercer pulso se deja un intervalo que oscila entre 13 y 30 ms que se denomina tiempo
de mezcla (TM, "mixing time"). A continuacion es enviado el tercer pulso y después de un intervalo de
tiempo TE/2, se registra la sefial de eco estimulado. Durante el intervalo TM la magnetizaciéon de
interés esta orientada en el eje Z y no esta afectada por el tiempo de eco. Sin embargo, es importante
que TM sea muy corto comparado con los valores de T1 de los compuestos de interés para evitar una
importante pérdida de senal. En diferentes momentos de la secuencia de pulsos se activan gradientes
para producir el defasaje de la magnetizacion no deseada. Esta secuencia de pulsos también esta
precedida por un numero variable, entre 1 y 3, de pulsos selectivos a la frecuencia de resonancia del
agua destinados a suprimir la resonancia del agua.

TE/2 ™ TE/2
—l— P — Fig 17.5
Diagrama de la secuencia de pulsos
STEAM. La ordenacion y demas
Pulso RF Y caracteristicas de los  gradientes
Gz dependen del equipo en el que la

secuencia esta implementada y del tiempo

Gy _\J_\ de eco utilizado.

Gx I \
Data Adq. I ]

c)Secuencias de imagen de desplazamiento quimico o de imagen espectroscépica con
excitacion selectiva de un volumen ("chemical shift imaging" o "spectroscopic imaging", SE-
CSl, STEAM-CSI, CSl-hibridas)
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Es una metodologia que permite la adquisicion de multiples espectros localizados de manera
simultanea. La aplicacion de las secuencias CSI al estudio del cerebro por espectroscopia de protéon
presenta, entre otros, el inconveniente que la sefial de la grasa subcutédnea puede contaminar
espectros de volumenes proximos. Para evitar este problema se ided la combinacion de la tecnologia
CSI con un sistema de preseleccion de un volumen de interés grande, del cual se puede excluir la
grasa subcutanea, mediante la secuencia SE o STEAM y, opcionalmente, se pueden afadir multiples
bandas de saturacion. La técnica de seleccion del volumen se combina con la aplicaciéon de 1,20 3
gradientes de codificacion de fase que permiten después del procesado de la sefial obtener espectros
de diferentes subvolumenes dentro del volumen de interés seleccionado. En funcion del nimero de
gradientes activados la secuencia CSI| se denomina monodimensional (1D-CSl), bidimensional (2D-
CSI) o tridimensional (3D-CSI) y la localizacién que se obtiene es diferente. Asi, en una secuencia
1D-CSI el plano excitado se divide por filas o columnas de cada una de las cuales se obtiene un
espectro. En la técnica 2D-CSI, que es la mas empleada en la actualidad, el plano se divide a la vez
en filas y columnas lo que origina una serie de volimenes de los que se obtienen los espectros.
Finalmente, un 3D-CSI excita un volumen por filas y columnas y se obtienen espectros de volumenes
en los diferentes planos. También se estan empezando a utilizar técnicas 2D-CSI que permiten
adquirir mas de un plano y técnicas 3D-CSIl. A un nivel mas experimental, estas secuencias se
pueden combinar con técnicas ecoplanares de recoger la sefial dando lugar a las llamadas
secuencias rapidas ("turbo") de imagen espectroscopica que permiten cubrir todo el cerebro con
multiples planos en una misma adquisicion.

17.3. CONSIDERACIONES GENERALES SOBRE LA APLICACION DE ESTAS
SECUENCIAS DE PULSO

El nucleo de hidrégeno-1 es en la actualidad el mas utilizado, principalmente en el estudio del
cerebro, ya que los datos espectroscopicos se obtienen durante la exploracion de imagen sin
necesidad de cambiar de bobina ni mover a la persona. Las siguientes consideraciones que se
comentan son nociones generales y, por encima, de ellas se encuentran las caracteristicas generales
del equipo del que se dispone.

El primer factor a considerar para realizar un estudio por espectroscopia de proton es la
eleccién entre una secuencia de véxel Unico o una que permite el registro simultaneo del espectro de
diferentes volumenes. Aparentemente se podria pensar que siempre es mejor recoger el maximo de
informacion y, por lo tanto, seria mas interesante utilizar una secuencia multivoxel en la que estaria
incluida la regién de interés prioritario aunque el tiempo necesario para adquirir el espectro sea mas
largo. En la practica este razonamiento tiene tres inconvenientes principales: el primero consiste en
que cuanto mayor es la regién a estudiar, mas importantes son las dificultades técnicas que es
necesario superar para obtener un espectro de calidad. En segundo lugar el tiempo de adquisicion es
mas largo. En tercer lugar, el procesamiento de los datos espectroscopicos de voxel Unico esta muy
automatizado de manera que en unos 5-10 minutos, como maximo, tenemos todos los datos
analizados (ciertos equipos tienen el procesamiento totalmente automatico y el espectro junto con su
cuantificacion aparece en pantalla a los pocos segundos de haber finalizado la adquisicion), mientras
que los datos de una secuencia multivoxel requieren un tiempo de procesamiento mas largo. En la
practica, pues, si la region a estudiar esta claramente definida o se debe estudiar un numero reducido
de regiones (1 6 2), seria mejor utilizar secuencias de voxel Unico, mientras que cuando en la imagen
de referencia no se delimita claramente la region, o se espera encontrar diferencias dentro de una
misma region, o se desea estudiar un numero elevado de regiones sera preferible utilizar una
secuencia multivoxel.
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Dentro de la espectroscopia de protdn se han descrito dos secuencias de voxel unico, SE y
STEAM, y normalmente la pregunta que surge es cual debe utilizarse. Para ello debe tenerse en
cuenta que si tenemos el mismo voxel y los pardmetros de adquisiciéon son los mismos, la secuencia
SE produce una relacion sefal/ruido doble que la secuencia STEAM ya que en este ultimo caso solo
una parte de la magnetizacion se utiliza para generar el eco estimulado. Por contra una secuencia
STEAM permite trabajar con TEs mas cortos que la secuencia SE. Aplicable a los dos tipos de
secuencia es el hecho que resonancias de metabolitos con un T2 corto se defasan muy rapido y
pueden perderse durante el tiempo de eco. Por ello, espectros obtenidos con un tiempo de eco largo
muestran menos sefales, por lo que son mas faciles de analizar, que los obtenidos con un tiempo de
eco corto. Los tiempos de eco largos mas utilizados corresponden a 135-144 ms y 270-288 ms,
mientras que entre los tiempos de eco cortos podemos destacar 25-45 ms para la secuencia SE, y
10-30 ms para la secuencia STEAM. Los primeros estudios in vivo se realizaron con tiempos de eco
largos ya que su implementacion en los equipos de RM es mas sencilla y se eligieron esos valores
por que permiten la deteccidén del lactato sin la interferencia de la sefial debida a los acidos grasos
que aparece en la misma posicion. Una regla que se puede aplicar para decidir entre secuencia SE o
STEAM es que cuando se ha de utilizar un TE largo conviene seleccionar la secuencia que
proporciona una mayor relacion sefal/ruido (SE), mientras que cuando interesa visualizar el mayor
numero de compuestos escoger la secuencia que permite trabajar a un TE menor (STEAM). Aunque
si se dispone de un equipo que permite utilizar un TE de 30-35 ms con la secuencia SE puede ser
mas interesante realizar los dos espectros con el mismo tipo de secuencia ya que permite ahorrar el
tiempo de preparacién dado que sera suficiente con cambiar el TE.

Ventajas e inconvenientes de las sequencias CSI. La ventaja mas clara radica en el hecho
que en una misma exploracidn se pueden obtener espectros de zonas patolégicas y normales.
Ademas hay que tener en cuenta que, como etapa previa de procesamiento, es posible ajustar la
posicion de los diferentes voxeles modificando la codificacion de fase mediante el proceso que se
denomina desplazamiento del voxel (“voxel shifting”). Como desventajas cabe decir que se requiere
un campo magnético homogéneo en un volumen mayor. La localizacion utilizando la codificacion de
fase no es tan precisa como la de los métodos de volumen unico ya que los spines en cada voxel
estan parcialmente defasados. La pérdida de sefial causada por este defase es aproximadamente del
13%. Ademas existe una contaminacion causada por los voxeles vecinos ("voxel-bleeding") que
puede llegar a ser del 10%. Durante la realizacién de una espectroscopia de proton el FOV para las
codificaciones de fase debe cubrir toda la cabeza para evitar problemas de doblamiento de sefal
("wraparound").

17.4. ANALISIS DE UN ESPECTRO

Después del procesado de la sefal original ya se inicia el analisis del espectro para extraer la
informacion deseada. Para ello se estudia:

1. La posicién de la resonancia nos permite identificar el compuesto que origina la sefal.

2. El area bajo cada resonancia se puede cuantificar mediante procedimientos manuales o
semiautomaticos y es proporcional al numero de nucleos que contribuyen a la senal con lo cual se
puede llegar a determinar la concentracién del compuesto. La RM es una técnica poco sensible y, por
ello, en un espectro de protdn, normalmente, sélo se observan los compuestos cuya concentracién es
superior a 1-2 mM. En la practica, normalmente se registran los espectros sin dejar relajar
completamente los nucleos por lo que la sefial que se detecta esta influenciada por los parametros de
relajacion T1 y T2 de cada metabolito, en consecuencia, se debe corregir el valor del area antes de
correlacionarla con la concentracion. Se pueden encontrar dos métodos de cuantificacion:
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-cuantificaciéon relativa bien sea mediante los cocientes de las areas de las diversas
resonancias o a través de porcentajes respecto a la suma de las areas de todas las resonancias
presentes en el espectro. Hasta ahora esta es la forma mas habitual de presentar los resultados.
Tiene el inconveniente que puede inducir a error y se pierde informacién puesto que, por ejemplo, una
alteracion que cause una reduccioén a la mitad en la concentracion de todos los componentes de una
muestra dara los mismos cocientes y, en consecuencia, no sera posible observar dicha alteracion.

-cuantificacién absoluta mediante la utilizacion de una referencia interna (agua, creatina
total, etc) o externa (agua u otro compuesto del cual se conoce con precision la concentracion).
Diferentes grupos han propuesto metodologias para realizar este tipo de cuantificacion que puede
incluir una correccion por el volumen de liquido cefalorraquideo dentro de la regiéon de interés. En
general, estas metodologias alargan el tiempo de exploracién y, por lo tanto, son relativamente
dificiles de aplicar de manera rutinaria pero en la literatura se puede observar la tendencia a utilizar
cada vez mas esta informacion.

3. El ancho de banda de la frecuencia a mitad de la altura (Avh;) es inversamente
proporcional al tiempo de relajacion transversal T, del nucleo. En efecto, cuanto mayor es el valor de
T,, mas sincronica es la relajacion de los nucleos lo cual implica que se relajan a frecuencias muy
similares y, en consecuencia, la resonancia es mas estrecha (Fig 17.6).

AV = 1 /(TCTz)

Sin embargo, en la practica se ha observado que las resonancias son mas anchas debido a la
inhomogeneidad del campo magnético y la expresién anterior se puede escribir como:

Apzops = 1/ (1.T2%)

Fig 17.6

Determinacién de la anchura de la banda de la
resonancia a mitad de la altura (Avyz). Este valor es
inversamente proporcional al pardmetro de relajacién
I T2* del ntcleo.

h/2

Esta dependencia hace que los nucleos integrados en estructuras rigidas como pueden ser
macromoléculas, membranas, etc, que presentan valores de T2 muy cortos originan resonancias muy
anchas y, en consecuencia, de baja amplitud que son dificiles de detectar y pueden contribuir a
complicar el analisis de espectros registrados con un TE corto. Esta particularidad hace que la
espectroscopia detecte resonancias de compuestos maoviles como son los metabolitos que estan en
el citosol celular o grupos quimicos expuestos al exterior que forman parte de moléculas integradas
en estructuras rigidas.
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Hasta el momento siempre hemos representado la resonancia de un determinado nucleo
como una sefial Unica. Sin embargo en algunos casos las sefiales de resonancia de un nucleo
pueden aparecer desdoblados (dobletes) o multiplicados (multipletes) en sefales separadas
uniformemente respecto a la frecuencia de resonancia que le corresponderia si fuese Unica y cuya
suma de intensidades seria equivalente a la de la sefial si fuese Unica. Este fendmeno es debido a
interferencias (acoplamientos) energéticos entre nucleos vecinos en la misma molécula. Es muy
conocido el doblete del acido lactico.
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ESPECTROSCOPIA POR RESONANCIA
MAGNETICA NUCLEAR:
APLICACIONES CLINICAS

J. Alonso
J. Gili

Actualmente se puede decir que el nicleo mas utilizado en los estudios de espectroscopia de
neuroimagen es el del hidrégeno ya que la adquisicion del espectro se puede combinar con la de
imagen al utilizar la misma antena sin perder tiempo realizando cambios en el "hardware" y "software"
del equipo. En este capitulo nos vamos a centrar en la informacién que aporta la aplicacion de la
espectroscopia de proton en el cerebro que es el 6rgano mas estudiado. En 1995 la FDA ("Federal
Drug Administration") aprobé la técnica de 'H-ERM presentada para su uso clinico y en 1998 la
"American Medical Association" concedi6 a esta técnica un coédigo CPT ("Current Procedural
Terminology") por el que se identifica como prueba médica. Aunque no se utiliza de manera rutinaria
como complemento a la exploracién de imagen o de manera independiente, algunos centros han
iniciado su uso en ciertos casos tales como: encefalopatia hepatica subclinica y evaluacion
pretrasplante, demencia (descartar enfermedad de Alzheimer), evaluacion de la terapia en cancer,
hipoxia neonatal, desarrollo de errores metabodlicos congénitos, enfermedades de la substancia
blanca (esclerosis multiple, adrenoleukodistrofias, VIH, etc), accidente vascular cerebral, planificacion
quirargica en la epilepsia de Iébulo temporal, etc. En este apartado no se pretende realizar una
revision exhaustiva sobre el estado de la aplicacion de la espectroscopia, sino que se pretende
proporcionar informacion necesaria que permita interpretar un espectro asi como entender la
literatura existente y se muestran unos ejemplos.

18.1.ESPECTROSCOPIA POR RESONANCIA MAGNETICA DE HIDROGENO-1

A pesar que, como se observa en la Tabla 17.1, el protdn es el nucleo mas sensible, con una
abundancia natural de casi el 100% y, ademas, es el mas ampliamente distribuido en todos los
metabolitos de interés bioldgico, la aplicacion de la 'H-ERM a estudios "in vivo" tuvo un desarrollo
lento debido a una serie de problemas y limitaciones técnicas que en la actualidad, al menos
parcialmente, se estan superando. La 'H-ERM se caracteriza porque todas las resonancias aparecen
en un estrecho intervalo de desplazamiento quimico, unos 10 ppm, que se traduce en la existencia de
solapamientos entre resonancias de diferentes compuestos y, ademas, normalmente un compuesto
tiene mas de una resonancia que puede estar desdobladas. En consecuencia, la asignacion de las
resonancias a los compuestos que las originan y su correcta cuantificacién tiene una mayor dificultad
y, normalmente, se han necesitado resultados "in vitro" y con disoluciones modelo.
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La Fig 18.1 presenta la posicion de las resonancias mas importantes que pueden aparecer en un
espectro de proton adquirido con un TE largo del cerebro.
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Fig 18.1.- Representacion idealizada de la posicién en que aparecen las principales resonancias que se pueden
observar en el espectro de protén.

La mayoria de estudios por 'H-ERM se han realizado sobre el cerebro ya que la aparicion de
una técnica que aporta una informacion bioquimica sobre el metabolismo celular de una manera no
invasiva y sin iatrogenia conocida parecia muy adecuada y despertdé un notable interés entre los
investigadores. Una caracteristica importante de la espectroscopia de protdn es que el aspecto del
espectro y los compuestos que se pueden detectar dependen de los parametros utilizados para
registrar el espectro y de la regién del cerebro sobre el cual se ha realizado la exploracién. Los
metabolitos de mayor interés que se pueden detectar en un espectro de protén "in vivo" se presentan
en la Tabla 18.1. Los estudios han tenido por objetivo caracterizar el patron espectral de cerebro tanto
en personas sanas como en aquellas afectas de diferentes patologias, observar la evoluciéon de
diferentes enfermedades, seguir los efectos producidos por la terapia y valorar el interés clinico de la
informaciéon que aporta. A continuacion se describe la informacién que aportan los diferentes
metabolitos que se observan.

La resonancia mas intensa que se observa en el espectro de protdn de personas sanas
situada a 2,02 ppm es debida al grupo N-acetil presente, principalmente, en el N-acetilaspartato
(NAA). El N-acetilaspartilglutamato (NAAG), que se encuentra principalmente en la substancia blanca,
aparece en la misma posicion que el NAA y, se cree, que origina entre el 10 y el 20 % de la
resonancia. Diversos estudios sugieren que estos compuestos estan presentes de manera especifica
en la neurona del cerebro de personas adultas. Sin embargo, actualmente también es conocido que
el NAA puede estar presente en otras células como las precursoras de oligodendrocitos. La excitante
posibilidad de poder utilizar la resonancia del NAA como un marcador neuronal ha sido uno de los
factores mas utilizados para justificar el interés clinico de la espectroscopia de protéon. Una
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disminucioén de la resonancia del NAA se ha observado en enfermedades que presentan una pérdida
de neuronas o axones. No obstante, también se ha observado una recuperaciéon parcial de esta
resonancia que se puede atribuir a una serie de causas tales como: cambio temporal de los
parametros de relajacion o del metabolismo de este compuesto en la mitocondria, variacion del
numero de neuronas por volumen debido a la presencia, por ejemplo, de edema, aparicién de un
nuevo compuesto en la misma posicidn, respuesta a estados hiper- o hipoosmolares.

TABLA 18.1
DESPLAZAMIENTO QUIMICO DE LOS PRINCIPALES COMPUESTOS QUE SE PUEDEN
DETECTAR EN DIFERENTES TEJIDOS MEDIANTE "H-ERM "IN VIVO"

(ppm) Metabolitos
0,8-1,1 Leucina (Leu), isoleucina (lle), valina (Val)
0,8-2,5 Acidos grasos (Lip)
1,15 Propilenglicol, etanol
1,3 Acido Lactico (Lac)
1,45 Alanina (Ala)
1,85 Acido acético (Ac)
2,02 N-acetilaspartato (NAA), N-acetilaspartilglutamato (NAAG)
21-25 Acido glutamico (Glu), glutamina (GIn)
2,25 GABA
2,6 N-acetilaspartato, citrato (Cit)
2,8 Acido aspartico (Asp)
3,02 Creatina (Cr), fosfocreatina (PCr)
3,2 Colina, etanolamina, fosforilcolina, fosforiletanolamina,
Glicerofosforilcolina, glicerofosforiletanolamina (Cho),
3,3 Taurina (Tau), scyllo-inositol (sIno)
3.4 Glucosa (Glc)
3,55 Myo-inositol (mIns), glicina (Gly)

3,6-3,8 Acido glutamico, glutamina
3,5-4,0 Arabitol, ribitol

3,8 Glucosa, manitol

3,9 Creatina, fosfocreatina
53-57 Acidos grasos

7,3 Fenilalanina (Phe)

Creatina y fosfocreatina (Cr o TCr o PCr/Cr) que aparecen a 3,02 y 3,9 ppm de manera
conjunta. Estos compuestos son basicos en el metabolismo energético del cerebro. Se ha observado
que la Cr es sensible a cambios externos probablemente debido a su sintesis a traves del higado y el
rindn y a cambios osmoticos. Por ello la idea de asociar directamente y sin pruebas paralelas una
disminucion del contenido de Cr total con un fallo del metabolismo energético no es correcta. Asi
mismo, asumir que la resonancia de la Cr se puede utilizar como referencia interna, al considerar que
la concentracion de Cr constante o bien que es la que varia menos puede dar lugar a errores. Por ello
cada vez mas grupos trabajan en el desarrollo de metodologias que permitan una cuantificacion
absoluta. A pesar de todo, en la practica una de las maneras mas habituales de expresar los cambios
en el espectro es mediante los cocientes de las demas resonancias respecto a la Cr.

La resonancia que aparece a 3,2 ppm denominada, de manera genérica, derivados de colina
(Cho) esta compuesta de diferentes metabolitos como soén colina libre, fosforilcolina,
glicerofosforilcolina. La contribucion de fosfatidilcolina esta altamente discutida, mientras que la de
otros metabolitos como acetilcolina, betaina, etc. practicamente descartada debido a que su
concentracion esta por debajo del limite deteccién de la metodologia. Aunque esta resonancia se ha
asociado con la mielina, la concentracion en substancia blanca es solo ligeramente mas alta que en la
substancia gris. Se ha observado que esta sefial varia tanto en procesos locales como sistémicos
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(incluidos los procesos osmoticos). La explicacion mas habitual al incremento de este compuesto
como es la existencia de productos de degradacion de la mielina seria valida s6lo en casos
especificos. En el caso de lesiones inflamatorias o focales correspondientes a enfermedades que
producen esta alteracion puede ser la explicacidn mas correcta, aunque en otros casos debe
considerarse la influencia de factores hormonales y de sintesis, posiblemente, en el higado.

El lactato (Lac) se detecta a 1,3 ppm y proporciona informacion sobre el grado de
metabolismo aerobio-anaerobio de la region. En condiciones normales esta resonancia esta en el
limite de deteccion de la técnica y practicamente no es visible. Situaciones de hipoxia originan,
practicamente, de manera instantanea incrementos de lactato que se pueden mantener durante dias.
Una isquemia puede dar lugar a un incremento de lactato que se puede mantener de manera cronica.
También se puede observar en regiones necroticas o quisticas.

Acetato que es un producto final del metabolismo anaerobio de ciertas bacterias se ha
detectado en abcesos.

Myo-inositol (Ins) que produce diferentes resonancias, la mas importante a 3,55 ppm, es un
azucar que forma parte de un tipo de lipidos, fosfatidilinositol, pero también es un compuesto que
forma parte de un grupo de mensajeros como son los inositol polifosfatos. Los compuestos que dan
lugar a esta resonancia son el myo-inositol y el myo-inositol-monofosfato. Ademas también se le
otorga un importante papel como osmolito y se ha sugerido su papel como marcador de astrocitos.
Aunque diversos trabajos han propuesto su valor como marcador de degradacién de la mielina, no se
puede descartar que indique un anormal funcionamiento del metabolismo de los inositol-polifosfatos.

La glicina (Gly) origina una sefal a 3,55 ppm que, normalmente, aparece en la misma
posicion que el Ins y se cree que es responsable del 15 % de la sefial. Una posible manera de
diferenciar la presencia de glicina es utilizar un tiempo de eco mas largo puesto que en estas
condiciones el Ins es practicamente invisible debido a su T2 corto.

Glutamina y glutamato (Glx, Glu/GIn) originan una serie de senales que se agrupan en dos
regiones 2,1-2,5 y 3,6-3,8. Algunos trabajos sugieren que un analisis detallado de la regiéon permite
determinar la contribuciéon de cada uno de los dos componentes, pero la mayoria estudia toda la
region en conjunto. Parece ser que la concentracion de glutamina es la mas sensible a la
enfermedad. Estudios recientes con modelos animales "in vitro" sugieren la existencia de 2 "pools" de
Glu y GIn relacionados con el compartimento neuronal y el glial. Por ultimo, también cabe destacar
que diversos estudios sugieren considerar la GIn como un marcador glial.

GABA da origen a diferentes resonancias aparece en la misma region que la glutamina y el
glutamato y en la region de la creatina. La baja concetracién de este metabolito en condiciones
normales hace que su contribucion sea practicamente despreciable. Sin embargo, ello hace que se
detecte facilmente cuando hay un incremento asociado con una alteracién patoldégica sobretodo
cuando se utilizan secuencias de pulso especialmente disefadas para detectarlo.

En la regién 3,3-3,45 ppm pueden aparecer uan serie de compuestos en baja concentracion
como puede ser la Taurina (Tau) que es un aminoacido implicado en la neurotransmision,
osmoregulacion y el crecimiento. Scyllo-inositol que es una isdmero del Ins. La glucosa que es una de
las principales fuentes de energia también se puede detectar.

Lipidos originan dos resonancias principales a 0,9 y 1,3 ppm relativamente anchas que son
debidas a los grupos metil y metileno de la cadena de acidos grasos que son visibles en casos
patoldgicos. Ademas, entre 2-2,5 y 5-6 ppm pueden originar otras sefiales menores.

Fenilalanina es un aminoacido cuya resonancia aparece a 7,3 ppm bien separada de todas
las demas y que en el cerebro de personas sanas esta en una concentracion por debajo del limite de
detectabilidad de la metodologia y aparece en casos de fenilcetonuria y ciertos abscesos.
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Diversos aminoacidos, propilenglicol, cuerpos cetdnicos, etanol, acido acético, acido
aspartico, arabitol, ribitol, manitol, no son visibles en el cerebro de personas sanas y solo aparecen en
casos patologicos

TABLA 18.2
PRINCIPALES ALTERACIONES METABOLICAS DEL ESPECTRO DE PROTON DESCRITAS EN
ENFERMEDADES NEUROLOGICAS

METABOLITO CONCENTRACION
ELEVADA DISMINUIDA

Lactato Hipoxia, anoxia, infarto, déficits del
metabolismo energético, infarto,
hemorragia intracerebral, hipoventilacion,
Canavan, Alexander, hidrocefalia,
leucoaraiosis, esclerosis multiple (EM),
leucoenfalopatia multifocal progresiva

(LMP)
N-acetilaspartato Canavan, hiperosmolaridad Retraso en el desarrollo, hipoxia, anoxia,
isquemia, infarto, hemorragia
intracerebral, encefalitis herpética I,
hidrocefalia, Alexander, EM, demencias,
Alzheimer, hiponatremia, hidrocefalia
normotensiva, diabetes mellitus (DM),
traumatismo craneal, encefalitis aguda
asociadas al VIH, LMP, sindrome de
inapropiada secrecion de hormona
antidiurética
Glutamato Encefalopatia hepéatica cronica y aguda, Sindrome de inapropiada secrecion de
Glutamina hipoxia, deficiencia ornitina hormona antidiurética, Alzheimer
transcarbamilasa (posible), hiponatremia
Myo-inositol Neonatos, Alzheimer, fallo renal, DM, Encefalopatia hepatica crénica y
recuperacion de hipoxia, subclinica, leucoaraiosis, infarto,
hiperosmolaridad, EM, LMP encefalopatia hipoxica, infarto,
hiponatremia, sindrome de inapropiada
secrecion de hormona antidiurética
Creatina Trauma, hiperosmolaridad, aumenta con Hipoxia, infarto, hiponatremia, LMP
Fosfocreatina la edad
Glucosa DM, encefalopatia hipdxica ?
Colina Trauma, diabetes, post-trasplante Enfermedades hepaticas asintomaticas,

hepatico, leucoaraiosis, hipoxia crénica, encefalopatia hepatica crénica, infarto,
hiperosmolaridad, personas mayores, demencias no especificas
Enfermedades asociadas al VIH,
esclerosis multiple, Alzheimer ?

Glicina Hiperglicinemia nocetética

Fenilalanina Fenilcetonuria

Como se puede observar, y se podia esperar dada la sensibilidad del espectro de proton que
se puede situar entre 1-2 mM, numerosos neurotransmisores (acetilcolina, norepinefrina, serotonina,
dopamina, etc) y mensajeros (inositoles polifosfato, AMP ciclico) no se pueden detectar. Tampoco
son visibles otros compuestos que pueden estar en concentraciones mas elevadas como son los
fosfolipidos, la mielina, proteinas, RNA y DNA porque su movilidad esta limitada. Todo ello, aunque
reduce la informacién que se puede obtener del espectro, facilita la identificacion de las resonancias
que aparecen y posibilita la deteccion de alteraciones enzimaticas a partir de la acumulacién de estos
compuestos.
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Durante los ultimos afos se han realizado numerosos estudios sobre la patologia cerebral
(infarto, asfixia, Alzheimer, meningitis bacteriana, esclerosis multiple, SIDA, epilepsia, encefalitis,
encefalopatia hepatica, alteraciones mitocondriales y metabdlicas, etc.). A partir de estos estudios es
posible establecer la existencia de alteraciones respecto a los patrones espectrales de voluntarios
adultos sanos. La tabla 18.2 muestra un resumen de las alteraciones en los principales metabolitos
que se observan en el espectro de proton (se han excluido las caracteristicas de los espectros
obtenidos de tumores) y se presentan algunos ejemplos.

Uno de los campos en el que se ha trabajado mas es en la aplicacion de la espectroscopia de
protén en pediatria debido a la posibilidad de detectar déficits metabdlicos. Cuando se trabaja con
nifios, al analizar el espectro, hay que tener en cuenta que este muestra la existencia de cambios con
la edad que no indica la presencia de patologia sino que mas bien refleja el proceso de maduracion
cerebral. Ademas, al igual que en adultos, el patrén espectral también muestra la existencia de
diferencias entre regiones cerebrales. Por ello, para poder interpretar correctamente el espectro
ademas de tener el patrén normal obtenido de nifios sanos en la region de interés hay que tener la
informacién sobre la evoluciéon normal de esa regiéon para poder aplicar las correciones por la
localizacion y la edad. La Fig 18.2 muestra los espectros de proton de la region parieto-occipital rica
en substancia blanca de una persona de 11 dias edad, otra de 1 mes y una tercera de 9 meses. Se
observa un aumento en las relaciones NAA/Cr y NAA/Cho que son debidos a un incremento del NAA
y a una disminucién de la Cr y Cho con la edad. Los cambios mas importantes en el patron espectral
se producen durante los primeros 3 afios y, en menor medida hasta los 15-20 afos.
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Fig 18.2.- Espectros de "H del cerebro de tres nifios de 11 dias (A), de 1 mes (B) y 9 meses (C) obtenidos con un
TE de 135 ms de un voxel de 8 ml situado en la substancia blanca. Espectros obtenidos en el Centre Diagnostic
Pedralbes de Barcelona.

El espectro de protén es muy sensible a la existencia de errores metabdlicos debidos a
déficits enzimaticos. Asi la Fig 18.3 presenta los espectros de dos nifios, uno afectado del sindrome
de Leigh y el segundo de la enfermedad de Canavan. El primer espectro obtenido de los nucleos de
la base que presentaban una lesion muestra como caracteristica mas importante una presencia de
lactato que indicaria la activacién de la via anaerobia lactica debido a la existencia de una alteracion
mitocondrial (en este caso por un defecto del complejo IV, citocromo ¢ oxidasa) que impediria la
utilizacion del metabolismo oxidativo celular para obtener la energia necesaria para mantener la
actividad celular. Por otro lado la relacion NAA/Cr esta reducida y ello sugeriria la existencia de una
alteracion neuronal o disminucién en el nimero de las mismas. La enfermedad de Canavan se
caracteriza por la deficiencia del enzima aspartatoacilasa que cataliza la formaciéon de aspartato y
acetilCoA a partir de N-acetilaspartato, este ultimo se acumula y el espectro obtenido de la substancia
blanca parietooccipital registra su incremento.
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Cr

Fig 18.3.- Espectros de protén de nifios afectados por el sindrome de Leigh (a) y la enfermedad de Canavan (b)
obtenidos con un TE de 135 ms. Espectros obtenidos en el Centre Diagndstic Pedralbes de Barcelona.

La Fig 18.4 muestra espectros de 'H de un volumen, definido por un cubo de 2 cm de lado,
situado en el area parieto-occipital rica en substancia blanca, de un voluntario adulto registrados con
unos tiempos de eco de 20 ms (A) y de 135 ms (B). Se puede apreciar los diferentes metabolitos
presentes asi como el diferente aspecto del espectro y la pérdida de informaciéon que se manifiesta
con una reduccion del numero de resonancias presentes al aumentar el tiempo de eco. También se
puede ver las diferencias entre el espectro de una persona adulta (Fig.18.4b) y el de nifios (Fig. 18.2).
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Fig 18.4.- Espectros de "H del érea parieto-occipital de un voluntario obtenidos con un TE de 20 ms (A) y de 135
ms (B). Para la asignacion de las resonancias ver la tabla 18.1. Espectros obtenidos en la Unitat de Ressonancia
Magnética, Centre Vall d'Hebron, Institut de Diagnostic per la Imatge.
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La Fig 18.5 presenta los espectros obtenidos con un TE de 20 ms de dos enfermos afectados
de esclerosis multiple. El volumen del cual se registrd el espectro se colocd sobre una placa aguda
(A) que mostré un realze de la sefal de resonancia después de la administracién de contraste
endovenoso, y sobre una placa crénica (B). Es interesante destacar las diferencias que se observan
en las resonancias correspondientes a lipidos, lactato, NAA, colina, asi como en las regiones 2,1 - 2,6
ppmy 3,4 - 4,0 ppm entre los dos espectros de la Fig. 18.5 y respecto a la substancia blance normal
mostrada en la Fig. 18.4A. Estos resultados, comparables con otros descritos en la literatura,
muestran que el patréon espectral varia en funcion de la edad de la placa y podrian explicarse a partir
de una alteracién neuronal y un proceso de desmielinizacién que daria lugar a la presencia de lipidos
y derivado de colina, mientras que el lactato podria sugerir la presencia de macréfagos infiltrados en
la region o una isquemia.
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Fig 18.5.- Espectros de "H obtenidos con un TE de 20 ms de una placa aguda (A) y otra crénica (B) de dos
enfermos afectados de esclerosis multiple. Espectros obtenidos en la Unitat de Ressonancia Magnética, Centre
Vall d'Hebron, Institut de Diagnostic per la Imatge.

Finalmente, la Fig 18.6 muestra los espectros localizados de 'H de la region parieto-occipital
rica en substancia blanca de una persona infectada por el virus del SIDA (A) y dos enfermos que ya
han desarrollado la enfermedad (B,C) donde se puede apreciar la existencia de variaciones en las
intensidades relativas del NAA, Cho y Cr/PCr cuando se comparan con el espectro de una persona

control (ver Fig. 18.4B) que se han propuesto que son debidas a la existencia de una pérdida o
disfuncién neuronal.
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Fig 18.6.- Espectros de "H obtenidos de la region parieto-occipital rica en substancia blanca de una persona
infectada por el virus de la SIDA (A) y de dos enfermos de SIDA (B y C) con un TE de 135 ms. Espectros
obtenidos en la Unitat de Ressonancia Magnetica, Centre Vall d'Hebron, Institut de Diagnostic per la Imatge.
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La oncologia es el otro gran campo donde la espectroscopia por RM de protén ha tenido una
gran aceptacion. La falta de estudios con un numero suficientemente alto de pacientes, asi como las
diferencias metodolégicas entre los diferentes trabajos publicados impiden, por el momento, presentar
unas conclusiones definitivas. Respecto a los tumores intracraneales se puede decir que el
diagndstico basado solo en el espectro es complicado aunque se trabaja en métodos automaticos
que analizan todo el espectro buscando las regiones de maxima diferencia. Ademas cuando el patron
espectral se analiza cualitativamente se puede solapar con el de otras lesiones focales. Sin embargo
el analisis cuantitativo puede ser util como complemento a la informacién que aporta la imagen.
Espectros registrados en diferentes regiones del tumor han permitido observar la existencia de una
heterogeneidad metabdlica importante, lo cual podria explicar parte de los resultados, aparentemente
contradictorios, de la literatura y sugeriria el interés de aplicar técnicas de imagen espectroscoépica.
Las alteraciones espectrales mas destacables en los diferentes estudios son:

-Disminucion o ausencia de la resonancia del NAA reflejando la ausencia de neuronas y
axones, posiblemente, en relacion con su origen histoldgico.

-El lactato que se detecta en ocasiones normalmente se ha asociado a la existencia regiones
de alta actividad tumoral, necréticas o quisticas.

-La alanina es normalmente observada en meningiomas, aunque no se ha establecido de
manera indiscutible su utilidad para el diagndstico ya que no aparece en todos los meningiomas y se
ha descrito que puede estar presente en otro tipo de tumores aunque en proporciéon menor.

-Los lipidos normalmente relacionados con la existencia de necrosis se han observado en
metastasis y glioblastomas multiformes. Por ello, su presencia se propone como un criterio de
malignidad sobre todo cuando aparecen en espectros registrados con un TE largo.

-La Cr y PCr normalmente disminuidas lo cual sugiere la existencia de un bajo nivel
energético o en el caso de tumores secundarios, metastasis, originadas en érganos cuyas células no
contienen este compuesto.

-La colina normalmente es la resonancia mas importante y su aumento generalmente se
explica debido a la proliferacion celular o bien a la liberacion de fosforilcolina o glicerofosforilcolina a
partir de fosfatidilcolina que es invisible. No se puede descartar la existencia de una sintesis elevada
de fosforilcolina y glicerofosforilcolina.

La Fig.18.7 presenta el espectro de proton de tumores obtenidos com un TE de 135 ms. El
meningioma muestra una sefal de colina muy prominente asi como el doblete caracteristico de la
alanina (Ala), la Cr estda muy baja y la resonancia del NAA a 2,00 ppm, practicamente, no se
diferencia del ruido. En el astrocitoma grado Il se observa la sefial de NAA inferior a la normal y una
nivel de colina mas alto. El glioblastoma multiforme presenta unos niveles elevados de colina y
lipidos, mientras que el NAA y la Cr estan disminuidos. El oligodendroglioma anaplasico presenta una
Unica sefal de colina.

En ciertos casos la apariencia de un tumor por IRM se puede confundir con la de un absceso,
recientes trabajos muestran que la 'H-ERM puede ser un instrumento complementario util para
realizar la diferenciacion entre tumor y absceso ya que se ha observado en este ultimo la presencia
de acetato y aminoacidos (Fig 18.8) que no se ha descrito en ningun tipo de tumor y tampoco aparece
en el tejido sano.
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Fig 18.7.- Espectros de "H de un glioblastoma multiforme (A), de un astrocitoma grado Il (B), de un meningioma

(C) y de un oligodendroglioma anaplasico (D) registrados a un TE de 135 ms. Espectros obtenidos en el Centre
Diagnostic Pedralbes de Barcelona.
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Fig 18.8.- Espectro de "H-ERM de un absceso a un TE de 135 ms. Como resonancias mas importantes se
pueden observar las debidas al acetato y a los aminoécidos, también llama la atencién la ausencia de derivados
de colina, que es una de las resonancias mas caracteristicas de los tumores, asi como de NAA y creatina.
Espectro obtenido en el Centre Diagnostic Pedralbes de Barcelona.
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Como ya se ha comentado en le capitulo anterior en algunos casos puede ser mas
interesante utilizar una secuencia de imagen espectroscopica (multiples volumenes) en vez de una
secuencia de volumen unico. Una de estas situaciones puede ser en el estudio de tumores en los que
es posible encontrar heterogeneidades metabdlicas dentro de la lesién por lo que el patrén espectral
no es uniforme en el tumor.
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Fig 18.9.- Espectro de "H de un astroctima anaplasico. A) Espectro obtenido con una secuencia de véxel unico
en el que se puede observar la presencia de colina creatina, NAA y lactato. B) es el mapa espectral obtenido con
una secuencia de imagen espectroscopica donde se puede observar que los espectros de la region tumoral
estan alterados respecto a los de la regién de apariencia normal. C) son las imagenes metabdlicas
correspondientes a lactato, colina y NAA donde se puede observar que la distribucién de estos compuestos no
es uniforme en la lesién. Espectros obtenidos en la Unitat de Ressonancia Magnética, Centre Vall d'Hebron,
Institut de Diagnostic per la Imatge.

La Fig. 18.9 muestra la comparaciéon entre las dos técnicas en el caso de un astrocitoma
anaplasico. El espectro obtenido con la secuencia de volumen unico (Fig. 18.9A) muestra un perfil
espectral caracterizado por la presencia de colina y, en menor proporcion, lactato mientras que la
creatina y el NAA estarian disminuidos. Una secuencia de imagen espectroscopica (Fig18.9B)
permite estudiar el tumor y el tejido proximo obteniendo diferentes espectros de estas regiones (mapa
espectral) y como se puede observar en el tumor el patrén es diferente que en el tejido proximo,
incluso dentro del tumor el espectro que se observa varia en funcion de la localizacién. Sin embargo,
este analisis visual es dificil de realizar cuando se representa el mapa espectral. Por ello lo que se
acostumbra a realizar es representar la intensidad de sefal de cada una de las resonancias, que
equivalen a un determinado metabolito, en funcién de la posicidon y es lo que se conoce como imagen
espectroscopica o metabdlica (Fig. 18.9C). Asi tenemos la imagen metabdlica del lactato donde
observamos que esta presente en la periferia de la lesion mientras que en la zona central esta
ausente, la imagen metebdlica de la colina muestra una intensidad mayor en el centro, mientras que
la disminucion del NAA es importante en toda la lesién
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18.3. CONCLUSION

La aplicacion de la espectroscopia por resonancia magnética en estudios con personas esta
en fase de constante desarrollo tecnolégico que abre nuevas prespectivas de estudio. Los trabajos
existentes la muestran como una técnica muy util para la investigacion "in situ" del metabolismo. La
realizacion de exploraciones combinadas de imagen y espectroscopia por RM ha permitido observar
de manera directa la existencia en ciertas situaciones de una disociaciéon entre las alteraciones
anatémicas y bioquimicas o bien la existencia de alteraciones en regiones normales por IRM. Las
posibilidades de la metodologia en el campo del diagnéstico, sugeridas por algunos trabajos, aun
estan en fase de discusién y no existen protocolos aceptados.

BIBLIOGRAFIA RELACIONADA

Danielsen E.R., Ross B.: Magnetic resonance spectroscopy diagnosis of neurological diseases.
Marcel Dekker Inc. New York. (1999).

Frahm J. y Hanefeld F.: Localized proton magnetic resonance spectroscopy of brain disorders in
childhood ien "Magnetic Resonance Spectroscopy and Imaging in Neurochemistry" Volume 8 of
"Advances in Neurochemistry" Ed. Bachelard, HS. Chapter 12. Plenum Press, New York, pp. 329-402
(1997).

Garcia Segura J.M.: "Espectroscopia in vivo por resonancia magnética nuclear". EUDEMA S.A.
Madrid. (1991).

Gadian D.G.: in "NMR and its application to living systems". Oxford University Press , 2nd Ed. Oxford.
(1995).

Moats R.A., Watson L., Shonk T., Tokuyama S., Braslau D., Eto R., Mandigo J.C. y Ross B.D.: Added
value of automated clinical proton MR spectroscopy of the brain. J. Comput. Assist. Tomogr., 19, 480-
491 (1995).

Mukheriji S.K.: Clinical applications of MR spectroscopy. John Wiley & Sons Inc. New York. (1998).

Preul M.C., Caramanos Z., Collins D.L., Villemure J.G., Leblanc R., Olivier A., Pokrupa R. y Arnold
D.L.: Accurate, noninvasive diagnosis of human brain tumors by using proton magnetic resonance
spectroscopy. Nature Med., 2, 323-325, (1996).

Ross B. y Michaelis T.: Clinical applications of magnetic resonance spectroscopy. Magn. Reson.
Quart. 10, 191-247 (1994).

Van der Knaap M.S. y Valk J.: Magnetic Resonance Spectroscopy, basic principles, and application in
myelin disorders. in "Magnetic resonance of myelin, myelination, and myelin disorders" 22 edicién,
Capitulo 71, Springer-Verlag, Berlin Alemania, pp: 445-456, (1995).

Vion-Dury J., Meyerhoff D.J. Cozzone P.J. y Weiner M.W.: What might be the impact on neurology of
the analysis of brain metabolism by in vivo magnetic resonance spectroscopy?. J. Neurol. 241, 354-
371 (1994).

Young I.R. y Charles H.C.: in "MR spectroscopy: clinical applications and techniques". (Young I.R. y
Charles H.C. editores). Martin Dunitz Ltd. London (1996).



19. RIESGOS. (R: 03-2) 19.1

19

RIESGOS EN RM

Existen en la RM tres fendmenos fisicos que comportan riesgo:

a) El campo magnético estatico principal B,.
b) Los campos magnéticos variables de los gradientes magnéticos.
c) La emisién de Radiofrecuencia.

En la consideracion del riesgo deben separarse, por un lado, los efectos biologicos
directos producidos por la exposicion del organismo a estos tres fendmenos y por otro lado, los
efectos indirectos producidos por accidentes cuyo origen se encuentra en estos tres fendmenos.
Otros riesgos en RM corresponden a la utilizaciéon en algunos imanes de sustancias criégenas (He,
Nitrogeno) y por ultimo, también hay que considerar el posible riesgo debido a la utilizacién cada vez
mas frecuente de sustancias de contraste IV o por via oral.

Respectos a los efectos bioldgicos directos, existe aun cierta controversia y son objeto de
numerosos estudios y continuas revisiones por parte de diversas comisiones internacionales.

El progreso tecnoldgico ha proporcionado mayores campos magnéticos, gradientes mas
rapidos y potentes mayores potencias de emisidon en la Radiofrecuencia y multitud de variaciones
tanto en el hardware como en el software. Si bien son normas orientativas, siempre se ha
considerado la existencia de limitaciones en los valores de los tres fendmenos fisicos
utilizados en las exploraciones IRM, dentro de las cuales no se consideran por el momento
efectos nocivos ni para los pacientes ni para el personal profesional. Estos limites son
ligeramente variables segun el pais.

Existen varias webs de consulta actualizada, senalemos:
www.MRIsafety.com. y www.radiology.upmc.edu/MRsafety/

La revista JMRI dedicé un niumero especial a este tema: “MR Safety" JMRI 12(1)Jul 2000

Se realizé una revision en’Magnetic Resonance Safety Update 2002” JMRI 16: 485-496 2002

En el articulo “Biomedical Implants and Devices: Assessment of Magnetic Field Interactions
with a 3 .0 Tesla MR System” (JMRI 16(6):721-732. 2002) Shellock F.G. revisa el comportamiento de

109 implantes metalicos bajo el campo magnético de 3T.

Recientemente se ha publicado el REFERENCE MANUAL FOR MAGNETIC RESONANCE
SAFETY. Edition 2003 por F.G.SHELLOCK. Ed. Amirsys

Vamos a exponer muy brevemente los efectos biolégicos mas importantes
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19.1. EFECTOS DE LOS CAMPOS MAGNETICOS ESTATICOS.

El efecto biolégico mas importante debido al campo magnético principal B, es la aparicién del
"potencial de flujo" Su origen se debe a que el campo magnético desvia las cargas eléctricas en
movimiento hacia direcciones opuestas segun su signo. (Efecto magneto-hidrodinamico) (Fig 19.1)

+q

Fig 19.1.
Fuerza magnética sobre una carga en movimiento.

. . -
Si una carga +q se mueve, a la velocidad v dentto de
un campo magnético B aparece una fuerza F en la
direccion pe_Brpngicu/ar al plano formado por Ila
direccion de B y v'cuyo moédulo vale:
F= tqvBsena N
Dolc)Ie a es el angulo entre la direccion de B y la de
V.
En virtud de esta fuerza la carga eléctrica positiva
segun la figura se desvia hacia la derecha de su
trayectoria.
Si la carga fuese negativa, la fuerza estaria dirigida en
sentido contrario  desplazando la carga hacia la
izquierda.

Este desplazamiento de las cargas eléctricas bajo un campo magnético implica que en los
vasos y en particular a la salida de la aorta donde la sangre tienen una alta velocidad. Los iones
positivos se desplacen al lado contrario de los iones negativos originando entre las paredes del vaso

—>
B

una diferencia de potencial. (Fig 19.2)

Fig 19.2.
Potencial inducido de flujo

El acumulo de cargas opuestas en las paredes del
vaso crea una diferencia de potencial.

Si consideramos un diametro del vaso (D) en la
direccion perpendicular a la velocidad y la velocidad
y el campo constantes a lo largo del diametro, la
diferencia de potencial entre los extremos del
didgmetro vale:

e=D.v.Bsena

siendo a el angulo entre la velocidad y el campo B.
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Esta diferencia de potencial depende del angulo entre la velocidad de la sangre y la direccion
del campo magnético. Cuando la sangre circula paralela a la direccién del campo magnético el
potencial es nulo. Por el contrario es maximo cuando la circula perpendicular a la direccion del
campo. Por otro lado el potencial es tanto mayor cuanto mayor sea el diametro del vaso la velocidad
de la sangre y el valor del campo magnético.

Para valorar la importancia fisiolégica de este potencial inducido ( € ), vamos a calcularlo de
forma aproximada en una aorta de 2 cm de diametro, por la que circulase la sangre a una velocidad
de 47 cm/s en direccion perpendicular a un campo magnético de 2 T:

e=D.v.Bsena
€= 2x1072m.47x10?m/sx2T =18,8 mV

Este potencial inducido se mantiene pues por debajo del potencial de despolarizacién de la
membrana, estimado en 40 mV. En determinaciones superficiales externas, dicho potencial se
detectaria disminuido en mas de 10 veces.

NOTA

Segun Sauners (1) en los experimentos practicados en monos sometidos a campos magnéticos del orden de 7 a
10 T aparecia una sefial sobreafiadida en el ECG correspondiente al potencial generado por el flujo sanguineo
que empezaba inmediatamente después de la onda R y sobrepasaba la onda T. el pico de esta sefial se estimé
en 50mV medido en el arco adrtico y sobre el ECG valia 0,7 mV. No obstante no se observaron defectos en
cuanto a débito cardiaco en exposiciones de 10 T durante 15 m’. Estos fueron los primeros experimentos
realizados para comprobar la importancia del potencial de flujo. Datan del afio 1982, antes que la FDA americana
diera luz verde par el uso clinico de la RM.

También en las exploraciones habituales se detectan trastornos el electrocardiograma,
apareciendo una sefal que empieza inmediatamente después de la onda R y sobrepasa la onda T sin
que se aprecien trastornos hemodinamicos. La variacion sobre la onda T es tanto mas importante
cuanto mayor es el campo magnético.

La perturbacién por el campo magnético de la trayectoria de los iones cargados podria influir
también sobre la conduccion nerviosa, no obstante se ha visto que para que la velocidad de
conduccion se reduzca en un 10% serian necesarios mas de 20 T.

Los tejidos humanos son en conjunto diamagnéticos y las moléculas no van a presentar
ningun tipo de modificaciones al estar sometidas a campos magnéticos. Unicamente las moléculas
muy largas con susceptibilidad anisotrépica o con componentes relativamente paramagnéticos
pueden sufrir algun tipo de orientacion pero la agitacion térmica es suficiente para que los efectos de
orientacion no se manifiesten.

Los estudios publicados indican que (2) hasta campos de 2 T no se ha constatado ningun
efecto adverso, aunque algunos estudios no son concluyentes y algunas veces confusos. Los
estudios iniciales que demostraban efectos debidos a los campos magnéticos estaticos han sido
posteriormente puestos en entredicho y no han podido ser reproducidos en mas de un laboratorio.
Muchos de estos efectos se han realizado en animales y dificilmente pueden ser extrapolados al
hombre. Por lo tanto la conclusién mas prudente continua siendo que aunque no existan datos que
sugieran la ausencia de efectos biolégicos nocivos, algunos aspectos quedan aun pendientes y son
necesarios futuras investigaciones para esclarecerlos.

1 SAUNERS R.D.: Biological Hazards of NMRr. Proceedings of an International Symposium on Nuclear Magnetic
Resonance Imaging. Witcofski R.L. y col. The Bowman Gray Shool of Medicine of Wake Forest University.
Winston-Salem. North Carolina. 1982

2 SHELLOCK F.G. y KANAL E.: Magnetic Resonance;Bioeffects, Safety and Patient Management.

Raven Press. New York 1996 (22 Ed )
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No se ha demostrado ni tedrica ni experimentalmente la existencia de un limite superior
considerado nocivo. El valor maximo aconsejable por la Food and Drug Administration (FDA) de US,
FDA americana establecido en 2T en 1987 fue revisado en 1996, considerandose a los campos por
debajo de 4T como sin riesgo significativo ( ) actualmente muchas magquinas trabajando de forma
experimental en campos magnéticos de hasta4 T einclusoa 8T ( ).

En las exposiciones a trabajadores profesionalmente expuestos (en especial para técnicas
intervencionistas) se estan considerando una serie de orientaciones que varian de un pais a otro. Por
ejemplo en Alemania se indicaron los siguientes limites (Febrero 2000): ( )

212 mT promediados sobre la totalidad del cuerpo durante 8 horas al dia.
2 T como exposicion maxima para cabeza y tronco
5 T como exposicion maxima en las extremidades.

En Inglaterra la NRPB (National Radiological Protection Board) esta proponiendo un limite de
0,2T de exposicion corporal total continua durante una jornada de 8 horas iError! Marcador no definido.

19.2. EFECTOS DE LOS CAMPOS MAGNETICOS VARIABLES.

El efecto biolégico producido por los campos magnéticos variables en la utilizacion de los
gradientes, puede originarse por la variacion de B en el espacio y por la variacién de B en el tiempo.
La primera daria lugar a un desplazamiento molecular pero carece de interés en los cuerpos
biolégicos diamagnéticos. No obstante la variacién del campo magnético en el tiempo puede
inducir corrientes eléctricas en los circuitos biolégicos y si ésta fuese importante podria causar
fibrilaciones.

El origen de estas corrientes se encuentra en la ley de induccion de Egraday. Si tenemos un
conductor que delimita un area (S) y se encuentra en un campo magnético (B), recibe el nombre de
flujo magnético (®) a través de S, al producto (Fig 19.3):

®=B.S.cosp

Siendo B el angulo formado por la direccién de §>y la perpendicular a la superficie S

—> —>
S B
A
Fig 19.3.
Sobre un conductor que delimita una superficie S, un
p° campo magnético B variable, induce una corriente

eléctrica que se opone al cambio de flujo (Ley de Lenz)

3SHENCK J.F.: Safety of Strong, Static Magnetic Fields. JMRI:12(1):2-19. 2000.
* ROBITAILLE M.L. y col: Human Magnetic Resonance Imaging at 8T.
NMR in Biomedicine 11,263-265. 1998
® NORRIS D.G. y ORDRDGE R.J.The regulation of MR examinations in Germany: A treat to scientific and
technical progress for MR in Europe .MAGMA 10(1):4-5. Febr 2000
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Si el flujo magnético (@) varia (d®) en un tiempo (dt), la ley de Faraday nos dice que se
induce una fuerza electromotriz (¢ ) que viene determinada por:

e = - do/dt

El signo (-) indica que la fuerza electromotriz inducida, crea una corriente a lo largo del
conductor que se opondra al cambio de flujo (Ley de Lenz)

En realidad no es necesario que sea un circuito cerrado para que se induzca esta corriente
eléctrica, sino que ésta aparecera en todo cuerpo conductor en el cual el campo magnético varie.
Estas corrientes reciben el nombre de CORRIENTES DE EDDY. En la génesis de las imagenes RM
los cambios de campo magnético debido a los pulsos de gradiente producen corrientes de Eddy. A su
vez estas corrientes implican variaciones locales de campo magnético y por tanto actuaran
artefactuando la imagen. (ARTEFACTOS DE EDDY)

Es importante observar que si la corriente inducida es suficiente, podria generarse un
potencial de acciéon en los tejidos excitables. La densidad de corriente inducida (J) depende de la
conductividad eléctrica del medio (o) de las condiciones geométricas del circuito (Superficie:S y
Longitud del conductor: L) y de la magnitud de la variacién del campo magnético (dB/dt) asi como de
la direccion del campo magnético respecto a la superficie.

NOTA:
Si consideramos un campo magnético perpendicular a la superficie tenemos aproximadamente:
J= o.S/L.dB/dt

Suponiendo un conductor circular de radio R: S/L =0,5R
Suponiendo un valor medio de la conductividad de 0,2 Siemens/m, tenemos:

J=0,1. R. dB/dt
R en metros, dB/dt en T/s, J viene dado por Amperios/metro2 (A/m2)
De la formula anterior se deduce que con una variacion determinada de campo magnético (dB/dt), la densidad
de corriente inducida es tanto mayor cuanto mayor es el radio y que para un radio determinado la densidad de

corriente inducida es tanto mayor cuanto mayor es la variacion de campo magnético.

Si la densidad de corriente para crear un potencial de accién en un nervio es de 300 |.|A/cm2 (6) , tenemos que la
variacion que tendria que tener el campo manético par inducirlo seria:

300 pA/cm? =3 A/m? =0,1. R. dB/dt
de donde: R. dB/dt =30 mT/s

Si consideramos un radio en nuestro organismo de 0,5 m,tenemos que la variacion del campo magnético para
producir un potencial de accién deberia ser:

dB/dt =60 T/s

Evidentemente si consideramos un radio menor las variaciones tendrian que ser mayores.

®BUDINGER T:F: Hazars from D.C. and A.C. Magnetic Feld. Abstracs of the First Annual Meeting of the
Society of Magnetic Resonance in Medicine. Boston. August 1983.



19.6 19. RIESGOS. (R: 03-2)

Hay que prestar especial cuidado en la colocacion de los pacientes en las exploraciones ya
que pueden formarse circuitos en el mismo cuerpo (body loops). En estos circuitos pueden inducirse
corrientes. Hay que instruir al paciente para que no cruce los brazos o las piernas durante la
exploracion. Deben separarse estos puntos de contacto mediante material no conductor

De todas formas se considera que los efectos caldricos debido a los gradientes son minimos
en comparacion con los causados por la Radiofrecuencia. ya que la frecuencia se situa en el rango de
la audiofrecuencia (kHz). Por tanto el efecto mas importante de las corrientes inducidas por los
gradientes es la estimulacion nerviosa que puede llevar a contracciones musculares periféricas.

Las secuencias ultrarrapidas como la EPI pueden alcanzar segun sea el SR (Slew Rate) de
los gradientes valores que incluso pueden superar los 60 T/s que parece ser el umbral para la
aparicién de estimulaciones nerviosas periféricas. Por lo tanto hay que tener presente esta
posibilidad en especial en las variaciones de gradiente en las secuencias ultrarrapidas. En un 5% de
la poblacién secuencias como las EPI causan algunas sensaciones como: palpitaciones,
hormigueos., sobre todo a 30-40 cm del isocentro y con gradientes A/P (7). Hay que pensar que a
medida que nos separemos del isocentro existe mayor variacion de campo magnético debido a los
gradientes. No obstante, no es tan solo dB/dt lo que determina el umbral de estimulacion, sino que se
ha comprobado que existen otros parametros adicionales como la frecuencia, el RS (Rise Time), la
forma del pulso de gradiente, la orientacion.. etc. También es cierto que la densidad de la corriente
inducida es tanto mayor cuanto mayor es el radio del circuito con lo que, a efectos practicos, antes de
la fibrilacion ventricular apareceria una fibrilacion en los musculos periféricos.

Otro de los efectos producidos por los campos variables es la induccion de MAGNETO-
FOSFENOS (Sensaciones luminosas) sin embargo no se ha descrito ningun fenédmeno de este tipo
en las exploraciones RM en condiciones clinicas.

Se han establecido por la Food and Drug Administration (FDA) americana como valores
maximo aconsejable: variaciones de campo magnético del orden de los 20 T/s para pulsos
mayores de 120 us o 200 T/s para pulsos de amplitud menor de 12 ps.

Una consecuencia de la entrada y salida de los gradientes en las secuencias son las fuerzas
electromotrices inducidas. En presencia de un campo magnético estatico las corrientes en las bobinas
de gradiente generan fuerzas de Lorentz que implican vibraciones con sus consecuentes ruidos que
pueden llegar a ser de alta intensidad (incluso superar los 115 dB) La frecuencia y la tonalidad
dependen de muchos factores, entre ellos el disefio de aparato y la secuencia utilizada (8) el pico de
ruido se encuentra en las bajas frecuencias entre 0,2 y 1,5 kHz.

A efectos comparativos los niveles de ruido con los que estamos involucrados son del orden de:

60 dB Una conversaciéon normal.
90 dB Trafico denso.
100 dB Equipo estéreo a medio volumen.
120 dB Avion despegando,
130 dB Martillo neumatico perforador.
140 dB Motor de reactor.

" EHRARDT J.C. y col: Perifheral Nerve Stimulation in a whole-Body Echo-Planar Imaging System.

JMRI 7;405-409. 1997

& MITATI T.,BANNO T., FUJITA H. Y col. Acoustic Noise analysis in Echo Planar Imaging: Multicenter Trial and
Comparison with Other Pulse sequences .IEEE TRANSACTIONS ON MEDICAL IMAGING,18(8):733-736.
August 1999.
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Se han citado en la literatura problemas de sordera transitoria y se recomienda usar
protectores acusticos en todos los pacientes (9). Hay que hacer notar que el ruido no depende
directamente del valor del campo magnético por lo que son recomendables las protecciones acusticas
siempre que se puedan utilizar valores de gradientes peligrosos, independientes del valor del campo
magnético. Actualmente se esta trabajando experimentalmente con maquinas que producen una
cancelacién activa del ruido mediante la creacion de un "antiruido" que anule en tiempo real el ruido
de los gradientes produciendo un ruido idéntico pero en oposicion de fase.

19.3. EFECTOS DE LOS CAMPOS DE RADIOFRECUENCIA.

El efecto biolégico mas importante producido por la emisiéon de radiofrecuencia es el
depésito calérico. La mayor parte de la potencia de RF utilizada en RM se transforma en calor
dentro de los tejidos del paciente debido a pérdidas resistivas. El aumento térmico resultante de la RF
utilizada en RM esta causado primariamente por induccion magnética. Los tejidos humanos tienen
una conductividad eléctrica no nula. Ello implica que la parte del campo eléctrico de la onda de
radiofrecuencia crea un depdsito caldrico en el tejido. que depende entre otros factores del cuadrado
del campo eléctrico y de la conductividad del tejido.

También el depdsito caldrico en esferas homogéneas aumenta con la quinta potencia del
radio (10) Esta caracter periférico del depdsito caldrico implica que el calentamiento tisular sea mayor
en la superficie que en las zonas profundas, situacion que resulta favorable para la disipacion
caldrica.

El parametro fundamental para cuantificar la energia absorbida es la POTENCIA
ESPECIFICA ABSORBIDA (SPECIFIC ABSORTION RATE: SAR) expresada en W/kg. Se
consideran dos valores de SAR en una exploracion RM: El SAR promedio en todo el organismo y
el valor maximo del SAR (valor pico del SAR) generalmente expresado en un gramo de tejido.

El SAR depende en primer lugar del campo magnético utilizado a través de la frecuencia Hay
que tener presente que la energia absorbida en un determinado tejido por unidad de volumen y de
tiempo, aumenta al aumentar la frecuencia. Por tanto cuanto mayor es el valor del campo magnético,
mayor es el deposito calérico. También depende del numero de pulsos de RF por unidad de tiempo,
del peso del paciente, forma de la RF y de la potencia y forma de emision de la antena transmisora (el
depdsito caldrico de una antena de cuadratura es practicamente la mitad de una lineal).

Para un determinado individuo, una secuencia utilizada en un campo de 1,5 T deja un SAR
de aproximadamente nueve veces mayor que la misma secuencia en un campo de 0,5 T (”) y unas
cuatro veces menos que enun campode 3 T

De todas formas el aumento térmico depende aparte de la potencia de RF absorbida, de los
mecanismos de disipacion como la conveccién, conduccioén, radiacion y evaporacion. Aparte hay que
considerar condiciones particulares del individuo (enfermedades cardiovasculares, diabetes,..) y
condiciones del entorno de la exploracion RM (temperatura ambiente, humedad, flujo de aire,
ventilacion,..)

Como norma general se considera que no debe sobrepasarse en una exploraciéon de
RM un depésito caldrico equivalente al metabolismo basal en reposo (1.5 W/Kg).

° PRICE D.L. y col. Investigation of Acoustic Noise on 15 MRI Scanners from 0,2 to 3 T. JMRI 13:288-293. 2001
10 SCHAEFER D.J: RF-Induced Power Deposition Safety Concerns in MR. ISMRM Workshop on Current Issues
in MR Safety. 23-24 Febr.2003 Munich.

"SAWYER-GLOVER A.M. y col. Sreening Policies and Procedures for the Magnetic Resonance Environement.
ISMRM Workshop on Current Issues in MR Safety. 23-24 Febr.2003 Munich.
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Los depésitos caldricos tienen lugar por los pulsos de excitacion de las secuencias ( 90°,
180°, a® ), por los pulsos complementarios para obtener saturaciones (FAT-SAT..) o por los pulsos de
refase para obtener los ecos mediante radiofrecuencia, (Técnicas SE, FSE, TSE,...). Las secuencias
rapidas SE son las que presentan mas problemas en cuanto a la limitacién impuesta por el SAR.

Frente a un determinado paciente con un peso determinado, para no rebasar estos limites los
técnicos deben saber manejar los parametros (aumentar el TR, disminuir n® de cortes, aumentar el
grosor, bajar el flip angle, quitar bandas de saturacién,..) Por lo general las maquinas en campos
magnéticos altos no admiten la programacién de una secuencia si sobrepasa el SAR a no ser que se
pase a modo experimental.

Aparte de este depdsito calérico general, hay que tener presente posibles puntos calientes
donde la elevacion de la temperatura local puede ser importante. Generalmente ligados a 6rganos
con poca capacidad de disipacién caldrica y pobre irrigacion. Los 6érganos mas sensibles son los ojos
y los testiculos. También pueden originarse puntos calientes por una mala colocacion de la antena de
superficie.

El depdsito caldrico ocurre dentro de la zona de alcance de la antena emisora ya que la
amplitud de la emisién fuera de la antena decae rapidamente. (unos -30 dB a la distancia de un radio
sobre el eje).(12), No obstante las elevaciones térmicas hay que considerarlas de forma general en
todo el organismo y en puntos concretos.

Uno de los problemas a tener en cuenta es la posibilidad de producirse quemaduras muy
localizadas por los llamados “puntos calientes: hot spots”. Normalmente la radiacién RF es
absorbida por los tejidos periféricos y la carga térmica es distribuida por la superficie. No obstante,
pueden producirse distribuciones irregulares debidas a variaciones de conductividad. Ello origina que
puedan crearse entre superficies variaciones de cargas. Si estas superficies estan en contacto por
puntos de pequefa superficie pueden originarse descargas caléricas y producirse puntos calientes
que originan quemaduras puntuales de cierta importancia.(Fig 19.1.) Por ello hay que extremar las
precauciones en la colocacién de pacientes evitando puntos de contacto que puedan originar
quemaduras. (Separar las manos del cuerpo mediante tallas no conductoras con un grosor minimo de
1 cm, separar las pantorrillas, evitar “body loops”..etc)

Fig 19.5.

Quemaduras que aparecieron después
de una exploracién lumbar con el
paciente en decubito supino, brazos a
lo largo del cuerpo y el borde interno
de las manos tocando directamente la
parte externa de los muslos. Las
quemaduras se situan en las
superficies de contacto.

Secuencia FSE.

2 ROWLEY Ky J.FELMLEE. Analysis of B1 Fields External to Brirdcage RF coils for MRI Risk Assessment.
ISMRM Workshop on Current Issues in MR Safety. 23-24 Febr.2003 Munich.
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Los limites recomendados por la National Radiological Protection Board (NRPB) UK (13) en
1999 fueron:

2 W/Kg para exposiciones mayores de 30 m’ en la cabeza
4 W/Kg para exposiciones inferiores a los 15 m’ en la cabeza.

La FDA indica:

3,2 W/Kg en promedio sobre la cabeza o
0,4 W/Kg promediados sobre todo el organismo
aceptando un pico de 8 W/Kg sobre 1 gr de tejido.

También los limites a la exposiciéon de RF no debe incrementar en 1°C la temperatura
corporal profunda, ni tampoco elevar localmente la temperatura a 38° en la cabeza, 39° en el tronco
0 40° en las extremidades.

19.4. PRECAUCIONES EN LAS EXPLORACIONES DE RM.

Aparte de estos efectos bioldgicos implicitos de la técnica, hay que tener siempre presente los
riesgos que conlleva la tecnologia RM, en especial su efecto sobre los objetos metalicos. Mantener la
seguridad en un entorno RM implica una constante vigilancia por parte de los profesionales la RM. Se
consideran cuatro zonas(”): La zona | seria de libre acceso y normalmente esta fuera del entorno
RM. La zona Il intermedia entre la externa a RM y las zonas controladas. Normalmente
corresponderia a sala de espera y administracion. La zona Ill y la IV son controladas y de acceso
restringido. La zona IV se situaria en la sala del iman. Aunque depende del campo magnético y tipo
de iman la filosofia de la distribucién en zonas es llevar un control estricto de todo lo que puede entrar
en la zona |V, tanto de personas como de materiales.

También desde el punto de vista de seguridad se esta adoptando la terminologia MR-seguro
y MR-compatible propuesta por Shellock F. G (15).

El término MR-seguro implicaria cualquier material o instrumento que usado en un entorno
RM ha demostrado no presentar ningun riesgo adicional ni para el paciente ni para cualquier otro
individuo, pero puede alterar la calidad de la informacién diagndstica.

El término MR-compatible indicaria cualquier material o instrumento si ademas de ser MR-
seguro no afecta significativamente a la calidad de la informacién diagndstica ni es afectado en su
funcionamiento.

Tanto en los materiales considerados seguros como los materiales considerados compatibles
debe especificarse las condiciones en que el material ha sido testado ya que un material puede
considerarse seguro/compatible bajo unas determinadas condiciones y no en condiciones mas
extremas.

De todas formas estos términos estan siendo debatidos ya que hay cierta ambigiiedad y se
proponen términos como MR-seguro si es completamente seguro como los materiales plasticos. MR-
no-seguro si el material es ferromagnético y peligroso. MR-condicional para el resto que deberian
explicitar su compatibilidad en diversas situaciones de campo, distancia,...... etc. Todo ello no indica
mas que los esfuerzos para tratar de crear un entorno RM de seguridad.

'* GANDHI O.P. y XI BIN CHEN. Specific Absortion Rates and Induced Current Densities for an Anatomy-Based
Model of the Human for Exposure to Time-Varyng Magnetic Fields of MRI.

MRM 41(4):816-823. April 1999

14 KANAL E. y col: American College of Radiology. White Paper on MR Safety. AJR 178:1335-1347. 2002

'® SHELLOCK F.G. Magnetic Resonance Safety Update 2002: Implants and Devices. JMRI 16 (6) 485-496
(2002)
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Un objeto metalico en un entorno RM, puede sufrir en general:

1. Movimientos de traslacion y rotacion debidos al campo magnético principal.
2. Corrientes inducidas debidos a lo gradientes magnéticos
3. Calentamiento debido a la emision de RF.

La importancia o la apariciéon de cada uno de estos efectos depende de multitud de factores
que pueden agruparse en funcion del aparato RM (Campo, apantallaje,..), del objeto metalico
(Susceptibilidad, forma,...) y de circunstancias especiales (Distancia, fijacion,..) por lo que es dificil
dar normas generales respecto a la seguridad que abarquen todas las circunstancias y cada caso es
preciso analizarlo de forma particular pero es conveniente tener siempre presente estas tres
posibilidades y no Gnicamente pensar en su compatibilidad por el hecho que no se mueva en
el campo magnético.

Existen varios procedimientos para valorar los movimientos que puede sufrir un obéeto
metalico bajo un campo magnético. Suele tomarse como estandar el test descrito por New (1 )u
otros propuestos por comisiones internacionales como la American Society for Testing and
Materials.(”) Deben valorarse ademas del desplazamiento y la torsion (condiciones de RM-Seguro),
el artefacto que puede producir en un entorno liquido probando con diversas secuencias
(condiciones MR-Compatible).

A una distancia mas o menos corta del iman, objetos como tijeras, pinzas, boligrafos, etc.
pueden ser atraidos hacia el interior y convertirse en verdaderos proyectiles. Hay que tomar
precauciones en el manejo de objetos de mayor masa como camillas, aparatos de soporte....
Evidentemente las precauciones varian enormemente entre un iman abierto de bajo campo o uno
cerrado apantallado de alto campo.

Actualmente los tomografos se construyen con apantallamientos magnéticos activos lo que
reduce a distancias cortas los efectos atractivos del campo magnético y en particular son de especial
atencion cerca de las aperturas del tunel de exploracién.(consideramos un aparato estandar de 1,5 T)

El apantallamiento magnético activo representa una gran ventaja a efectos de ubicacién, pero
implica estar alerta en el manejo de los objetos metalicos cerca del iman ya que el gradiente
magnético crece de repente al acercarnos. Es decir, por un lado el campo magnético no es casi
perceptible en la entrada de la sala, pero a partir de una determinada distancia cerca del iman el
campo magnético se eleva rapidamente lo que implica una zona de trabajo de especial cuidado. Hay
que prestar especial atencion a todas las maniobras que se realicen durante la colocacién del
paciente. Evidentemente las precauciones dependen del valor del campo magnético y deben
extremarse al trabajar con imanes de alto campo.

Es buena norma de precaucién que toda persona que entre dentro de la sala de exploracion
deje en el exterior todos los objetos metdlicos. Evidentemente, podrian entrar los objetos
diamagnéticos, pero ante cualquier posible fallo mejor adoptar la politica de no entrar con ningun
objeto metélico. Se suele tener un iman manual (del mayor campo posible) para testar si el material
metalico es compatible o no. Pero siempre hay que tener en cuenta el valor del campo magnético en
que va a ser introducido el objeto.

'® NEW PFG y col. Potential hazards and artifacs of ferromagnetic and no ferromagnetic surgical and dental
materials and devices in nuclear magnetic resonance imaging. Radiology 1983 147:139-148

7" Standard test method for measurement of magnetically induced displacement force on passive implants in the
magnetic resonance environment. Annual book of ASTM STANDARDS 2001:1576-1580 (sec 13, vol 13.01)
Ref: F2052
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Toda persona ajena al servicio de RM que entre en zona IV (zona del iman) debe ser
cuidadosamente interrogada a la busqueda de elementos metalicos. Los detectores metalicos no
sirven y no son recomendados ya que crean segun su sensibilidad una dependencia innecesaria del
personal técnico. Generalmente no nos sirven para detectar masas pequefias y alarman ante la
presencia de masas grandes a distancia. Tampoco indican si el metal es diamagnético o
ferromagneético.

El paciente debe ser explorado para conocer la presencia de sustancias paramagnéticas
como protesis, restos de metralla, etc. También hay que interrogar sobre tatuajes, piercings..etc.
Como norma debe quitarse toda pieza metalica removible que pueda, tanto las externas como las
internas. (piercings, dentaduras, audifonos, ...) asi como desmaquillarse y es recomendable que
entren con una bata y sin los zapatos ( ya que pueden contener pequenas particulas ferromagnéticas
de polvo)

Sobre objetos metalicos (sean o no compatibles con el campo magnético), hay que pensar en
la posibilidad de que los gradientes creen corrientes inducidas. Un hilo conductor puede cerrar un
circuito por el mismo o a través de sustancias conductoras (entre las que hay que contar el propio
organismo). Por tanto la colocacion del paciente es fundamental evitando que cierre los “body loops”

Deben considerarse la amplitud y la rapidez de los gradientes que se ponen de manifiesto
cuanto mas alejados del isocentro del iman. Estas corrientes inducidas apareceran si el circuito es
alcanzado por la variacidon de los gradientes , esto es, puede ser dentro o fuera del FOV. Ello
obliga a extremar las precauciones en cuanto a colocacion de los cables de las antenas que deben
evitar formar bucles en todo su recorrido y si no son necesarias es mejor quitarlas y no tan solo
“desenchufarlas”.

Deben hacerse exploraciones visuales constantes sobre la integridad de los cables y siempre
mantenerlos convenientemente aislados del paciente.

Independientemente de su compatibilidad con el campo magnético, la RF puede producir un
aumento de temperatura en todo objeto metalico incluido total o parcialmente en el campo de acciéon
de la antena emisora, aumentando el SAR local. Ello puede ocasionar quemaduras. Por esto a cada
objeto metalico se le intenta asignar un indice de seguridad que permita calcular el aumento de
temperatura con el SAR sin el objeto metélico. Este indice de seguridad depende tan solo de las
caracteristicas del objeto y permitiria al técnico bajar el SAR de la secuencia elegida a fin de no
producir depdsitos caléricos elevados.

NOTA:

Por ejemplo (18) Una pieza longitudinal de alambre sin aislamiento de 180 mm tiene un indice de
seguridad de 8°C kg/W y si lo colocamos dentro del cuerpo en una secuencia que deposite 1TW/kg,
puede producirse un aumento maximo de 8° C. Evidentemente que si deseamos que tan solo se
aumente 2° C debemos ajustar la secuencia para lograr un SAR de 0,25 W/Kg. Existen varios
métodos para reducir la concentracion de calor alrededor del implante. El mas simple es el
aislamiento. La misma pieza anterior con tan solo 75 micras de aislamiento baja su indice de
seguridad a 1,2 lo que permite aumentar el SAR de la secuencia. Hay que tener en cuenta que
aunque los cables estén aislados en los puntos de contacto terminales estan por lo general desnudos

David y col (19) no encontraron aumentos de temperatura remarcables en pequefios implantes
metalicos de acero y de cobre. Tampoco se han publicado aumentos locales de temperatura en
prétesis valvulares o dispositivos intrauterinos.

18 ATALAR E.,: Safety of invasive Devices in MRI . ISMRM Workshop on Current Issues in MR Safety. 23-24
Febr.2003 Munich.

" DAVID P.L. y col. Potential hazards in NMR Imaging. Heating effects of changing magnetic fields and RF fields
on small magnetic implants. AJR 137: 857.
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También los cables alargados implantados o no retirados (cables en miocardio, epicardio,
electrodos implantados en el cerebro,...) deben considerarse de alto riesgo en las exploraciones R M.
ya que en funcion de la longitud, el campo etc pueden actuar como antenas acoplarse con la emisién
de RF y acumular calor. La tendencia actual es utilizar fibras opticas.

19.5. PROCEDIMIENTOS DE SEGURIDAD.

Mantener la zona RM como segura es una obligacién de todo el personal que trabaja en el
servicio. Para ello es fundamental el examen cuidadoso de todas las circunstancias que pueden
acompafar una exploracion. No tan solo el propio paciente, sino las circunstancias acompafiantes.

Se han publicado diversos manuales de seguridad y conducta en las instalaciones RM de
lectura recomendada para los especialistas, DI, TER que trabajen en el entorno.(*°)

19.5.1. Procedimientos de seguridad de caracter general.

Toda persona que acuda al dominio RM debe ser interrogada y advertida. En particular
aquellas personas que puedan entrar en la zona de 5 Gauss no tan solo los pacientes, sino
acompafantes, anestesistas, ... Especial atencion sobre aquellos profesionales que no tienen nada
que ver con RM y que pueden entrar en zona 5 gauss.. Por ejemplo personal de limpieza, de
mantenimiento,...Hay que dejar bien claro que en maquinas superconductitas el campo magnético
siempre esta activo aunque no se oiga ruido. Es util mostrar la fuerte atraccién que ejerce el iman al
personal nuevo (sobre unas llaves, fonendo...)

19.5.2. Procedimientos de seguridad del personal RM

El personal que trabaja en una unidad de resonancia debe mantener una actitud de alerta
respecto a los elementos metalicos y adquirir unos habitos de trabajo para evitar los posibles
accidentes.

Se recomienda reforzar periddicamente estas actitudes con sesiones de recuerdo para evitar
la relajacion de costumbres y la falsa sensacion de seguridad.

En cuanto a la conducta del personal en caso de embarazo, depende mucho de cada centro.
En el caso de las embarazadas que trabajan en un entorno RM, nos referiremos a un estudio
publicado en 1993 (21) en el que valorando todos los datos obtenidos sobre una encuesta a 1915
mujeres en USA que durante el embarazo estuvieron en un entorno RM, se concluye que los datos
indican que no existen diferencias estadisticamente significativas entre la poblacion estudiada y el
resto en cuanto a porcentaje de abortos espontaneos, infertilidad, embarazos a termino, bajo peso al
nacer o numero de fetos por embarazo.(Ver a este respecto el capitulo 28 del libro MAGNETIC
RESONANCE IMAGING de S.C. BUSHONG Ed. Mosby. 1996).

SHELLOCK indica que el personal profesional durante el embarazo independientemente del
mes de gestacion podria entrar en la sala de exploracion (campo magnético activo) para colocar,
atender al paciente mientras la maquina no esta realizando la obtencién de imagenes. Esta indicacion
se hace en especial para los trabajadores en técnicas intervencionistas de RM. Aunque remarca que
esta politica no esta basada en la constatacion de efectos adversos sino que esta dada desde un
punto de vista puramente conservativo por insuficiencia de datos al respecto.

20 SHELLOK F.G: Reference manual for Magnetic Resonance Safety.edition 2003 Ed. Amirsys Inc. 2003
2 KANAL E., GUILLEN J.,EVANS J.,SAVITZ D. y SHELLOCK F.G. : Survey of Reproductive health among
female MR workers. RADIOLOGY 1993;187:395-399
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19.5.3. Procedimientos de seguridad sobre el paciente.

Los pacientes que vayan a realizarse la exploracién deben llenar y firmar obligatoriamente un
cuestionario en el que se pregunta lo mas explicitamente posible sobre todo aquello que pueda
suponer un riesgo en la exploracién (trabajo, accidentes, operaciones, implantes..etc). Si el paciente
no puede responder por su estado comatoso o inconsciente, el cuestionario debe ser llenado y
firmado por el personal acompafante que pueda aportar mayor informacién: familiar, médico
responsable, etc. En caso de duda debe retrasarse la exploracion hasta cumplimentar todo lo
necesario .

En caso de que el paciente haya sido explorado previamente en un aparato RM no debe
suponerse que la exploraciéon va a ser segura. Fijarse en el campo magnético utilizado y averiguar
que ha transcurrido desde entonces.

Ante un paciente intervenido quirirgicamente, hay que conocer si existe la posibilidad de
elementos metalicos (clips quirurgicos, grapas, proétesis,...) antes de proceder a la exploracion. En
caso afirmativo no puede procederse al examen sin conocer el tipo de clip y sus propiedades
magnéticas. Si el material es seguro/compatible (Titanio por ejemplo) hay que pensar en la elevacion
térmica causada por la absorcién de RF

La conducta ante protesis metalicas debe ser cuidadosa. En especial cuando hace tiempo
que han sido colocadas ya que las actuales por lo general ya se fabrican compatibles con el campo
magnético (titanio, tantalo, tungsteno). No obstante no deben introducirse en el campo magnético si
no sabemos que son seguras y no van a producir un aumento local de calor que repercuta en dafo
tisular.

Hay que proveerse de la bibliografia adecuada sobre protesis testadas y fijarse en las
condiciones especificadas. También hay que intentar lograr las especificaciones de las casas
comerciales sobre compatibilidades.

Debe adoptarse especiales precauciones ante los implantes que son activados magnética o
eléctricamente ya que el campo magnético puede perturbar su funcién, desmagnetizarlos o
desplazarlos. Estos implantes deberian quitarse o desactivarse antes de entrar en la zona del
escaner lo que no debe hacerse sin la autorizacion firmada del médico responsable de volverlos a
activar.

Hay que tener presente que algunos pacientes son reacios a reconocer ciertos tipos de
implantes (expansores de mana, implantes de pene,..)

En los marcapasos cardiacos, los riesgos pueden ser ocasionados por:

- Movimiento del marcapasos (generador o cables) bajo el campo magnético

- Calentamiento de los conductores por las variaciones del campo magnético

- Inhibicion o modificacion del funcionamiento debido a los campos electromagnéticos
utilizados en RM

- Modificacion de la ritmicidad debido a los pulsos de RF o pulsos de gradiente (los cables
actuen como antenas)

En las vélvulas cardiacas hay que considerar el material que constituye la valvula y el anillo
de sujecion. Se considera que queda endotelizada seis semanas después de la intervencion. En un
estudio publicado en JRMI16(6) 2002 (**) se hace un estudio de 60 valvulas bajo un campo
magnético de 4,7 T. Si las valvulas son metdlicas puede ocurrir un malfuncionamiento de cierre o
apertura, debido a las fuerzas reactivas por movimiento en campo magnético

%2 EDWARDS M.D. y col: Translational and Rotacional Forces on Herat Valve Prostheses Subjected Ex Vivo to a
4.7 T MR System. JMRI 16(6):653-659. Des 2002
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Aparte de los pacientes, como norma general de conducta, los portadores de marcapasos
cardiacos tienen prohibido el acceso a los alrededores del tomdégrafo, manteniéndose siempre fuera
del espacio cubierto con un campo magnético superior a 5 Gauss. Ello origina ciertos problemas en la
instalacién de los aparatos RM ya que una de las normativas a cumplir es que el campo magnético
alrededor del iman no alcance los 5 Gauss en una area de uso publico no controlada. Mediante el
apantallamiento magnético se reduce notablemente el espacio necesario para la ubicacion.
Evidentemente las dificultades aumentan al aumentar el valor del campo magnético.

Los portadores implantes cocleares tienen contraindicada la exploracion RM (%)

Los aparatos dentarios y las protesis no fijas deben ser quitadas antes de la exploracién para
evitar artefactos en la imagen. También deben quitarse los audifonos

Algunas bombas de perfusion con elementos metalicos méviles pueden presentar
alteraciones en su funcion a cierta distancia del campo magnético.

Existen multitud de proétesis, clips o implantes MR compatibles. La lista publicada mas
exhaustiva sobre el comportamiento de estos materiales bajo diversos campos magnéticos, se
encuentra en el libro de SHELLOCK F.G. y KANAL E.: Magnetic Resonance: Bioeffects, Safety And
Patient Management. (Raven Press. New York 1994) y las posteriores actualizaciones.
Constantemente salen publicaciones sobre valoracion de riesgos y compatibilidades de diversos
materiales que hay que tener actualizados.

En el trabajo ya mencionado de Shellock (°) se dan indicaciones antes de proceder a la
exploraciones de pacientes con clips aneurismaticos, estimuladores espinales y neuroestimuladores.

Hay que estar alerta con los tatuajes. Si quedan dentro de la bobina emisora se recomienda
cubrirlos con pafios humedos

Si el paciente ha trabajado en metallrgica y en especial si tiene la posibilidad de restos de
virutas metalicas en los 0jos, si hay alguna duda se procede a un examen radiolégico orbitario en dos
proyecciones.

Es fundamental que una vez se ha decidido que la exploracion RM puede realizarse, el
técnico instruya sobre la colocacion del paciente, le invite insistentemente a ponerse los protectores
acusticos, le advierta sobre no moverse, no tocar el cilindro interior del iman (corrientes de superficie)
y si esto es inevitable le coloque coderas o tallas protectoras. Debe instruirle en no cruzar las manos
ni las piernas. Debe mantener una comunicacion constante con el paciente. Advertirle de cuando va a
oir ruido y que el paciente a su vez le comunique cualquier sensacion anormal (calor, ansiedad,..).

Los pacientes que no puedan responder o estén bajo anestesia, hay que monitorizarlos y por
tanto todos los aparatos necesarios deben ser RM compatibles.

Las exploraciones en pacientes embarazadas dependen mucho de la normativa de cada pais
y en ultima instancia de cada centro. No existe evidencia que dentro de las condiciones clinicas de
exploracion se hayan producido efectos adversos sobre el feto. De todos modos, se considera
medida de prudencia evitar las exploraciones en el primer trimestre a no ser que no pueda demorarse
0 se tenga que pasar a una exploracion con Radiaciones lonizantes.

% TEISSL Ch. Y col: Cochear Implants: In vitro Investigation of Electromagnetic Interference onMR Imaging:
compatibility and Safety Aspects. Radiology 208 (3): 700-708 .Sep 1998.
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19.5.4. Otros procedimientos de seguridad.

Otros riesgos acompafantes en las técnicas de RM concierne a los aparatos
superconductivos que utilizan Helio liquido. El helio liquido tiene el punto de ebullicion alrededor de -
369 °C (4,14 °K), por encima de esta temperatura pasa a estado gaseoso. En este paso su volumen
aumenta aproximadamente 760 veces. Ello implica un aumento enorme de la presion dentro del
criostato obligando a una salida rapida del gas a través de una valvula de seguridad. Esta
evaporacion brusca se conoce con el nombre de "QUENCH ". Todo sistema RM con Helio liquido,
debe tener previsto la posibilidad de un quench y proveer una salida rapida hacia arriba del gas al
exterior. La posibilidad de que exista una perdida de gas hacia el interior de la sala de exploracion
debe tenerse también en consideracién. El helio gas es menos denso que el aire y ascenderia al
techo de la sala. Es inodoro, incoloro e insipido respirado reemplaza al aire produciendo asfixia y
congelacion. En algunas sala se coloca un detector de la concentracion de oxigeno a una altura
suficiente para que se advierta el desplazamiento del oxigeno mucho antes de que pueda respirarse
el gas. Los Dewars (contenedores para transportar el Helio liquido) tienen que ser depositados en
sitios bien ventilados mientras estan en espera de ser utilizados para rellenar el iman.

Un quench puede ser accidental o provocado. Los quench provocados tienen que ser debidos
a situaciones de riesgo extremo. Por ejemplo, cuando por algun accidente existe peligro sobre
personas (por ejemplo paciente o personal del centro atrapado por un objeto metalico que no
podemos quitar con un riesgo evidente) debemos hacer un quench. En toda instalacion existen los
botones de quench claramente senalizados y convenientemente protegidos para no oprimirlos
involuntariamente y distribuidos normalmente en la sala de exploracién y en la sala técnica. Cuando
se ha producido un incidente (sin riesgo de personas) por ejemplo un objeto metalico que se ha
adherido al iman y por su tamafo o fuerza atractiva no puede sacarse, es mejor bajar el campo
magnético en forma de quench programado realizado por los técnicos de la casa comercial. Después
de un quench hay que proceder al llenado y a valorar el estado de la homogeneidad del campo.
Segun el resultado se valorara si procede volver a realizar un shimming pasivo. Cuando se provoca
un quench debe evacuarse la zona del iman para evitar posibles accidentes (por ejemplo fuga de
Helio a la sala) también hay que advertir a los servicios que pueden verse afectados. Se percibira
como si fuese humo de un incendio que asciende y en cambio es el helio gas. Hay que advertir que
es frio.

En caso de incendio deberemos provocar un quench cuando veamos que el fuego va a
propagarse hacia la zona del iman o cuando en la zona del iman deban operar los servicios de
emergencia. Es conveniente disponer de extintores antimagnéticos por si no es necesario el quench.

Cuando se ha enclavado un material metélico en el iman hay que vigilar muy bien las
maniobras que se van a realizar al tratar de sacarlo Podemos empeorar la situacion ya que la pieza
metdlica tratara de alinearse al maximo con las lineas de campo magnético.

En caso de parada cardiorespiratoria del paciente no hay que hacer un quench, si no sacar lo
mas rapidamente posible el paciente hacia zonas donde pueda aplicarse los aparatos de reanimacion
de una manera segura. También hay que tener presente que el quench tardaria algunos minutos

Existen ademas de los botones de quench, los botones de paro eléctrico instantaneo que no
afectan al campo magnético pero si implican un paro radical en todos los procesos. Por ejemplo una
persona que quede cogida por un conductor eléctrico. Después de un paro eléctrico debemos valorar
el estado de nuestros programas y si se han dafiado volverlos a reinstalar.

El uso cada vez mayor de los agentes de contraste implica tener en consideracion los riesgos
implicados. El agente mas utilizado, el gadolinio depende en su farmacodinamica de la estructura de
su quelato. En la mayoria de los compuestos de uso clinico el 98% es eliminado via renal dentro de
las 24 horas. No obstante el gadolinio no quelado (libre) es retenido durante meses en el organismo
mayoritariamente en el higado y huesos. Las reacciones adversas que puede producir han sido en
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general de caracter menor (nauseas, vomitos,..) siendo mas frecuentes en pacientes con historia de
reacciones alérgicas a los contrastes iodados.

Los contrastes con gadolinio atraviesan la placenta por lo que deben evitarse en exploracion
con embarazadas. Por otro lado también se eliminan por la secrecion lactea lo cual hay que tenerlo
presente durante las exploraciones en época de lactancia.

Uno de los riesgos en la utilizacion de los contrastes es la extravasacion. La reaccion puede
ser tanto mayor cuanto mayor sea la osmolaridad.
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