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Resumen

En la actualidad uno de los problemas a los que nos enfrentamos como sociedad es el cancer,
siendo los gliomas el grupo de tumores cerebrales mas agresivos en el SNC, los cuales tienen
una sobrevida! < 23 meses (grado 4). Una de las metas a futuro es poder entender el comporta-
miento de los gliomas en el cerebro tanto como nos dana, como se conforma, como se desarrolla
y como modifica el area cerebral al que afecta directa e indirectamente. El cerebro esta com-
puesto por una variedad de células nerviosas, siendo los axones parte fundamental de este, los
cuales integran la sustancia blanca (SB) cerebral, e interneuronas con axones confinados a la
sustancia gris (SG). La materia blanca esta formada por los haces de fibras nerviosas o tractos,
que facilitan la comunicacion entre regiones cerebrales y la integracion de la informacion en
un sistema de procesamiento distribuido. La actividad cerebral es parte fundamental en las
investigaciones neurocientificas, ya que delimitan aquellos circuitos cerebrales que subyacen a
cada una de las funciones cognitivas y motoras que caracterizan a los humanos. Dando como
resultado informacion cerebral de cada region del cerebro, quien se comunica y quien no. Por
ello conocer cuanto dana las zonas cerebrales durante el crecimiento tumoral es el inicio de este
trabajo. Uno de los métodos usados para estudiar la conectividad cerebral fue la resonancia
magnética, que se basa en el estudio de las propiedades derivadas de las imagenes de difusién
cerebral, (DWI, Diffusion weighted imaging). Las imagenes obtenidas por DWI permiten cuan-
tificar la direccion de la difusién de las moléculas del agua del tejido cerebral al someterlas a un
campo magnético constante y a pulsos de radiofrecuencia. Las moléculas de agua se difunden
con mayor facilidad en los axones recubiertos por vainas de mielina, por ello la secuencia DWI
nos permite detectar la anisotropia producida por la movilidad de las moléculas de agua en
los tractos de fibras nerviosas cerebrales y posteriormente se reconstruyen las trayectorias mas
probables de estos haces de fibras, a partir de sus mapas de tractografia.

La reconstruccion de todos los haces de las fibras se obtienen de su tractografia 3D y de
un modelo previo de la imagen, que permitira proveer la orientacion de las fibras. El modelo
DTT (diffusion tensor imaging) nos permite cuantificar el grado de anisotropia de los protones
del agua en los tejidos y la evaluacién de conectividad de la sustancia blanca (tractos), dentro
del tejido cerebral. El objetivo de este modelo es describir las propiedades de difusion y extraer
informacion anatomica mas fina de cada voxel y poder dar un pronostico al médico de que areas
en el cerebro si se estdn comunicando entre si. A partir del tensor de difusién se obtienen dife-
rentes pardmetros conocidos como métricas: Anisotropia fraccional (FA), coeficiente de difusién
aparente (ADC), difusién axial (AD) y difusién radial (RD). Las cuatro métricas obtenidas nos
arrojaran informacién de la capsula externa (EC), el hipocampo (Hip) y el cuerpo calloso (CC),
que fueron las zonas estudiadas.

Nuestro trabajo se centro en el analisis de las imagenes obtenidas de cinco ratas (macho, de
la variedad Sprague Dowley, 60 dias posnatal) a los que se les implantaron intracranealmente
10,000 celulas de la linea tumoral C6 en el 16bulo frontal izquierdo, con una evoluciéon de 21

!Tiempo que pasa desde la fecha del diagnédstico o el comienzo del tratamiento de una enfermedad, como el
cancer, durante el cual los pacientes con la enfermedad siguen vivos



dias. Después se les practico la eutanasia para procesar los cerebros en un equipo de resonancia
magnética de 7T.

Las métricas analizadas con el programa de DSI-STUDIO determinaron que el tumor al-
canzo volimenes de hasta un 9.61% en todo el cerebro de rata. En algunos casos el cuerpo
calloso tiene cambios en sus métricas, aunque no se vea afectado directamente por el tumor.
En las tres zonas estudiadas se observo tres grados de compresiéon tisular, asi como aumento o
perdida de difusion en la estructura de los tejidos de las zonas. En conclusion el uso del DTI
y sus métricas permitiran en un futuro obtener un biomarcador que identifique la estructura
tumoral, su difusion y el dano en las zonas circundantes.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Motivacion

La palabra cancer abarca un grupo heterogéneo de enfermedades neoplasicas cuyo factor
comun es un desequilibrio en la relacién proliferacién / muerte celular. Las miltiples mutacio-
nes genéticas provoca que las células cancerosas evadan los mecanismos de control propios y
comiencen a dividirse descontroladamente, adquiriendo la capacidad de invasion y destruccién
tisular, comprometiendo la salud del organismo. Es por ello que la proliferacién celular descon-
trolada de las células mutantes pueden dan origen a una masa celular conocida como tumor o
neoplasma.

Todos los dias, alrededor de 52,900 personas son diagnosticadas con cancer y mas de 27,000
personas mueren por causa de esta enfermedad. (IARC)

Si bien los tumores del Sistema Nervioso Central no tienen una alta incidencia a nivel
mundial, poseén un alto grado de morbilidad y mortalidad. La agencia internacional para la
invertigacion del cancer nos da a conocer que la tasa de mortalidad en cerebro y sistema ner-
vioso en Latino América en ambos sexos y todas las edades es del 8.8 %.

La importancia de describir uno de los tumores mas agresivos en el cerebro para el ser
humano es lo que nos motivo a estudiar estos tumores en los murinos con ayuda del software

DSI-Studio.

La ausencia de marcadores confiables y terapias en etapas tempranas conspiran contra el
pronostico favorable para quienes sufren esta enfermedad. Aunque comunmente los tumores son
clasificados, existe un cierto desafié a la hora de aplicar este criterio a los tumores del sistema
nervioso, ya que el origen de las células que los originan es desconocida para la mayoria de ellos.
El grupo de los tumores con mayor relevancia en el SNC por su grado de malignidad son los
gliomas, denominados asi por su presunto origen glial.

En la actualidad, los modelos de tlasplante de células de glioma, pertenecientes a la linea
tumor C6 en murinos, son ampliamente utilizados ya que reproducen a los gliomas de estir-
pe astrocitica (astrocitomas)en humanos, siendo de vital importancia para la investigacién y
caracterizacion de éstos. Ademas, los modelos animales representativos del desarrollo de la en-
fermedad son necesarios para ahondar en procesos complejos como la invasion y la interaccién
con el contorno que son dificiles de implementar en cultivo celular.

Actualmente los modelos mas usados para el estudio de gliomas cerebrales se basan en el



transplante intracraneal de células tumorales de estirpe glial en roedores. Estas células obteni-
das de ratas Wistar y el mutagenico N-metilnitrosourea durante su desarrollo fetal, pueden ser
cultivada y propagadas para su estudio in vitro o implantada en animales inmunodefientes(o
también puede ser en ratas normales), desafortunadamente ambos modelos tienen inconvenien-
tes como perdida de informacién sobre la afectacién en el sistema nervioso central(o muerte
cerebral) y cuando tienen un tumor intracraneal, por lo que la investigacién continua siendo
de vital importancia para poder realizar la busqueda de nuevas estrategias terapéuticas anti-
gliomas.

Por lo tanto, asi como existe un criterio para clasificar a los tumores segin el tejido que les
di6 origen, la estirpe celular y el grado de malignidad, este trabajo trata de utilizar los valores
obtenidos del tensor de difusion generados por resonancia magnética, una técnica conocida por
no ser invasiva para el cuerpo humano, para que en un futuro estos resultados puedan dar
origen a un biomarcador que puede ser utilizado en la caracterizacion de este tipo de tumores.

1.2. Hipodtesis y Objetivos

Hipoétesis

Mediante la utilizacion del DTT y sus métricas es posible dar a conocer una mayor infor-
macién y conocimiento del desarrollo y volumetria de los tumores asi como ofrecer un mayor
panorama de la afectacién en las tres regiones, (cuerpo calloso, capsula externa e hipocampo ),
debido al tumor.

Objetivo General

En esta tesis se analizaran los tumores cerebrales de los murinos por volumetria y marca-
dores del tensor de difusién (FA, ADC, AD y RD) utilizando 5 ratas macho.

Objetivos particulares
1. Obtener el volumen de los tumores generados

2. Determinar los valores de FA, ADC, AD y RD en los tumores y en las zonas afectadas
por el tumor como son; el cuerpo calloso, capsula externa e hipocampo.



Capitulo 2

Marco Téorico

2.1. Fundamento Fisico de la Resonancia Magnética

La resonancia magnética (RM) es una disciplina relativamente nueva en el ambito de las
ciencias aplicadas.

La RMN comenzo6 a desarrollarse en la década de 1940 gracias al trabajo de los grupos de
los Profs. Felix Bloch (Universidad de Stanford) y Edward M. Purcell (Universidad de Harvad),
siendo galardonados con el Premio Novel de Fisica en 1942.[1]

La RMN o IRM (Resonancia Magnética Nuclear o Imagenes por Resonancia Magnética) es
un nuevo método de Diagnostico por Imagenes que se basa en principios fisicos. La idea princi-
pal proviene de la formacion de imégenes de tejidos blandos en el cuerpo humano y los procesos
metabdlicos en el mismo, de modo que ocupa una posiciéon importante en las aplicaciones de la
ciencia biomédica.

La resonancia magnética es una modalidad de imagen poderosa debido a su flexibilidad y
sensibilidad a una amplia gama de propiedades tisulares.[2]
Una de las razones que conmocionaron sobre la RM fue, y sigue siendo, su relativa seguridad,
donde la naturaleza no invasiva de los campos magnéticos empleados hace posible diagnosti-
car enfermedades de personas de casi cualquier edad. Sin olvidar que la resonancia magnética
también ofrece una gran promesa para comprender mucho més sobre el cuerpo humano, tanto
su forma como su funcion.

La IRM(Imagen de Resonancia Magnética) se deriva de la aplicaciéon de la resonancia
magnética nuclear a las imédgenes radioldgicas. La palabra "magnética” se refiere al uso de
una variedad de campos magnéticos y la palabra "resonancia” se refiere a la necesidad de hacer
coincidir la frecuencia de un campo magnético oscilante con la frecuencia de precesién del spin
de algunos nicleos en una molécula de tejido. [3]

Las iméagenes por resonancia magnética solas se denominan cortes y se pueden almacenar
en una computadora. Un examen produce docenas o algunas veces cientos de imagenes a las
que se les conoce como cortes.

En esta seccién se discutiran los elementos basicos que se necesitan para entender como se
logra las imagenes en un estudio echo por IRM.



Figura 2.1: Modelo clédsico de una particula que se encuentra cargada y esta girando

2.1.1. Resonancia Magnética desde la Mecanica Clasica

La descripcién de la resonancia magnética desde la mécanica clasica se comprende teniendo
una carga rotando la cual puede ser considerada como una corriente circulando en un anillo y
comportandose como un dipolo magnético cuyo momento p es dado por

p=1iA (2.1)

donde i es la corriente y A = 7r? es el 4rea transversal que se encuentra encerrada por el
anillo. Cuando una carga ¢ gira alrededor del anillo a una velocidad tangencial v, donde r es
el radio del anillo, tendremos que el giro de la carga sera a 5> revoluciones por segundo. La
corriente es la razén de cambio de la carga con respecto al tiempo, por lo tanto una carga que
gira a 5 revoluciones por segundo es equivalente a una corriente en el anillo de la forma

_ v

2y

el momento magnético dividido entre la velocidad de la luz nos lleva a unidades electro-
magnéticas donde p es de la forma

(2.2)

qur
=5 (2.3)

con la masa de la particula m y la velocidad tangencial v podemos generar un momento
angular p’ = mor, ver la figura 2.1. La carga y la masa tienen movimiento de rotacién alrededor
de su eje por lo tanto el momento magnético es colineal y directamente proporcional al del

momento angular. Lo cual el vector de momento magnético lo podremos escribir como:

— q —
-1 2.4
i=5 D (2.4)
donde q
-1 2.5
V=5 (2.5)

la direccion del vector fi es dado por el signo de la carga. Al profundizar mas el tema se observa
que no se proporciona explicacién para el momento magnético de una particula neutral como



el neutron, por lo tanto se tiene una deficiencia en el modelo lo que sugiere que la estructura
nuclear es mas compleja. La razén ji/p es llamada la razén giromagnética y es una propiedad
caracteristica de una particula. Una particula cargada, ubicada en un campo magnético B,,
con su momento magnético en un angulo # en la direccén del campo magnético, experimentara
una torca L que tiende a alinearse al campo.

La ley de Newton establece que la razén de cambio del momento angular p’ con el tiempo
es igual a la torca, que es

dp -
S 2.6
0 (2.6)
de la teoria del electromagnetismo tenemos la ecuacion
L=ixB, (2.7)
Por lo tanto sustituyendo las ecuaciones (2.4),(2.5) en (2.7) tenemos
d—ﬁzl_j:ﬁxgo: qﬁxgo:fYﬁXB_; (28)
dt 2me

esta ecuacion de movimiento describe la precesion de p sobre go con una velocidad angular w,
definido por

dp R S -
E:'yprO:vaBo (2.9)

donde w, = 7B, es la ecuacién de Larmor la cual puede ser reescrita en terminos de la frecuencia
de precesion v, como:

—

w, B,
Uy = — = (2.10)
2 27
. . ., ) ., B,
Una caracterstica particular de esta ecuacién es que la frecuencia de precesion v, = 1% es

independiente de angulo de inclinaciéon que va del eje de la particula contra la direccion del
campo B,. Por lo tanto, se produce una resonancia cuando la frecuencia angular 27 del campo
giratorio es igual a la frecuencia angular de la precesion de Larmor ver la Figura 2.2, es decir,
cuando;

2y, = 271, = w, = VB, (2.11)

Donde la frecuencia angular de precesién para el momento magnético de protén, estd dada
por,

w, =B, (2.12)

donde v es una constante llamada relacién giromagnétical. En el agua, el protén de hidrégeno
tiene un valor de v de aproximadamente 2.68 x®rad/s/Tesla. Para un campo 27, por ejemplo,
los espines precesan a una radiofrecuencia de 85.2M H z, justo por debajo del rango de FM para
la radiodifusion.

'La relacién giromagnética de una particula o sistema es la proporcién de su momento magnético entre su
momento angular
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Figura 2.2: Modelo clasico de una particula que se encuentra girando a una frecuencia angular w,,.

2.1.2. Resonancia Magnética desde la Mecanica Cuantica

En este capitulo se dird a grandes rasgos cuales son las bases de la resonancia magnética
desde el punto de vista fisico. Y para ello se empezara hablando desde lo mas esencial, como
por ejemplo por que en la resonancia magnética se usa el atomo de hidrégeno.

Tres tipos de movimiento son presentados dentro del atomo. El primer movimiento es cuan-
do los electrones giran sobre su propio eje, el segundo movimiento es cuando los electrones
orbitan el nucleo y el tercer movimiento es cuando el propio nicleo gira sobre su propio eje.
Los principios de la Imagen por Resonancia Magnética se basan en el movimiento de rotacién
del niicleo especifico que se encuentra presente en el tejido biolégico. Estos son llamados como
nicleos activos de la Resonancia Magnética (RM).

Los ntucleos activos de RM se caracterizan por su tendencia a alinear su eje de rotacién con

un campo magnético externo aplicado al cual llamaremos By. Debido a las leyes de la induccién
electromagnética 2, los nicleos que tienen un cambio neto y giran adquieren un momento
magnético y son capaces de alinearse con un campo magnético externo [4]. El proceso de esta
interaccion es el momento angular o el espin.
El nicleo de hidrogeno es el nucleo activo de RM utilizado en la Imagen por Resonancia
Magnética (IRM). El ntcleo de hidrégeno contiene un solo protéon. Se utiliza porque es muy
abundante en el cuerpo humano y porque su proton solitario le otorga un momento magnético
relativamente grande.

En ausencia del campo magnético los momentos magnéticos del nicleo de hidrégeno son
orientados al azar. Cuando se colocan dentro de un campo magnético externo estatico, los
momentos magnéticos de los nicleos de hidrégeno se alinean con este campo magnético. Algunos
de lo nucleos de hidrogeno se alinean paralelo al campo magnético en la misma direccién
mientras un numero pequeno de nicleos se alinean de forma antiparalela al campo magnético
como en la Fig.2.3.

Aplicando la fisica cudntica a la Resonancia Magnética, los ntcleos de hidrégeno solo po-

2Michael Faraday llevé a cabo uno de los mayores avances en la teoria electromagnética cuando en 1831
describrié experimentalmente que se inducia una corriente es una espira conductora cuando cambiaban el flujo
magnético que atravesaba la espira.

11



a) |Momentos magnéticos del nicleo b)
de hidrégeno /\

o o 000
g ol kool

campo
magnético

Alineamiento de los momentos
externo

magnéticos del nicleo de hidrégeno

Sin campo magnético externo

Figura 2.3: Comportamiento de los momentos magnéticos del nicleo de hidrégeno en presencia de un cam-
po magnético externo; a)Momentos magnéticos en forma natural, b)Momentos magnéticos alineados por la
presencia de un campo magnético externo.

Nucleos de hidrégeno que pertenecen a baja energia

exceso de nucleos
de hidrégeno
paralelos

Anti-paralelos

VECTOR DE MAGNETIZACION NETO

Figura 2.4: El vector de magnetizacién neto

seen dos estados de energd; alta y baja. Los momentos magnéticos de los nicleos de hidrégeno
se alinean con By y que son capaces de alinearse en una de las dos direcciones paralelas o
anti-paralelas a By. Los momentos magnéticos de los nicleos alineados en paralelo al campo
magnético anulan el menor nimero de momentos magnéticos alineados antiparalelos. A medi-
da que hay un niimero mayor alineado en paralelo, existe siempre un pequeno exceso o mejor
dicho una gran cantidad de momentos magnéticos en esa direcciéon que produce un momento
magnético neto Fig.2.4. Otros nucleos de RM activos también se alinean con el campo magnéti-
co y producen sus propios pequenos momentos magnéticos netos. Estos momentos magnéticos
no se usan en la RMN clinica porque no existen en abundancia suficiente en el cuerpo para
obtener una imagen adecuada ya que sus momentos magnéticos netos son muy pequenos.

Sin embargo, con las bobinas de RF(Radio frecuencia) sintonizadas a la frecuencia apropiada
y con una homogeneidad de B, adecuada, es posible obtener imagenes de otros nicleos de RM
activos, que por ello los nucleos de hidrégeno tienen su propia frecuencia a la que vibran la cual
se conoce como la frecuencia de Larmor , y que gracias a esa frecuencia es posible obtener la

12



Figura 2.5: La interaccién del espin del protén con el campo magnético produce una torca, lo que hace que se
mantenga sobre B, como el eje fijo. Al mirar hacia abajo desde arriba del vector B,, la precesién del vector de
momento magnético jI, que es proporcional al vector del espin , es en el sentido de las agujas del reloj. Para la
definicién habitual de dngulos polares en sentido contrario a las agujas del reloj, el diferencial d¢ que se muestra
es negativo.

senal de tejido en cuestién. El momento magnético neto del hidrégeno produce un importante
vector magnético que se utiliza en la RMN clinica.

Cuando se coloca a un paciente dentro del iméan, los nicleos de hidrogeno dentro del paciente
se alinean en paralelo a B, y constituyen el vector de magnetizacion neto del paciente. Para
una introduccién a los fenémenos de resonancia, consideramos una descripcion de la mecanica
cuantica.

El nicleo dominante en la IRM es el protén en el hidrégeno y su interacciéon con el campo
externo resulta en la precesion del spin del protén sobre la direccién del campo (ver la Figura
2.6). La imdgen del cuerpo humano se basa en la capacidad del manejo, la combinacién de
campos magnéticos, y luego detectar, la precesion del hidrégeno que gira en el agua o grasa y
otras moléculas organicas. La resonancia magnética es un fenémeno que posee ambos momentos
el magnético y el angular, el nicleo posee un momento angular magnético total {i y un momento
angular total J. Los dos vectores pueden ser tomados como paralelos asi que podemos escribir:

N T (2.13)

i
donde v es la razén giromagnética. El momento angular J se puede escribir como:

-

J=hl (2.14)

donde la magnitud del momento angular I2 tiene valores propios como I(I+41) donde I puede ser
un valor entero o semi-entero. Donde cualquier componente de I, (I = (I,,1,,1.)) conmuta con
I? y con ello se pueden especificar simultaneamente los eigenvalores de I y I,. Los eigenvalores
son I(I+1) y m, donde m el niimero cudntico magnético puede ser cualquier de los 27+1 valores,
que son I,I —1,..,—1I. Para el caso cuando I = 1/2, que pertenece al nucleo de hidrégeno,
donde el momento angular tiene solo dos valores promedios a lo largo de la direccién del campo
aplicado B,, ver la Fig.2.5.)

La aplicacién de un campo magnético B, produce una energia al interactuar con el nicleo de
cantidad —i- B, la cual se desprende del hamiltoniano del atomo de hidrégeno. El hamiltoniano
de un atomo de hidrégeno en presencia de un campo magnético es:

N e N

B-L,— B-L, 2.15
2me 2m, ( )

H=T,+T.+V  +

13



-1-2 N
YhB,
12 N,

Figura 2.6: Niveles de energia para [ = 1/2

P2 e g . P2 Y
donde T,(T,, = 5*) es la energia cinética del electréon, T,(T, = 5= ) es la energfa cinética del
2mp, ) 2me

. 2 . iy : , . 5
nicleo, V¢ (V¢ = ZTe) es la interacciéon coulombiana entre el nicleo y el electrén, =B L,
€

es la interaccion con el campo magnético externo del electron, =B - L,, es la interaccion con
n

el campo magnético externo del nicleo.

Y usando el sistema de referencia inercial asociado al CM (centro de masa) bajo ciertos
calculos se puede ver que el termino de la interacciéon del protén con el campo magnético
externo es inferior a la que experimenta el electron. Donde al final solo tendremos la parte del
hamiltoniano no perturbado y el termino del momento angular que es:

e

—

B-L, (2.16)

H="H,+
2me
Tomando el campo B, a lo largo de la direccion z, y sin tomar en cuenta lo no perturbado
del sistema el hamiltoniano que se obtiene es:

H = —vhB,I, (2.17)

Los valores propios de este hamiltoniano son simples, siendo solo multiplos de valores propios
de (vhB,). Por lo tanto, las energias permitidas son:

E = —yhB,m (2.18)

2.1.3. Magnetizacion

En una maquina de Imagén por Resonancia Magnética (IRM) uno no puede estudiar a un
solo espin o a una sola molécula. Un voxel tipico es de aproximadamente mm?, y este por
supuesto contiene mucho més espines. En Imagén por Resonancia Magnética se estudia las
propiedades del espin nuclear en una muestra.

Supongamos tener N moléculas en un volumen V', cada uno tiene su momento magnético
; correspondiente. Recordando que todos los momentos magnéticos son vectores, se obtiene
entonces imagenes de un vector unido a cada atomo. Recordando que sin un campo magnéti-
co externo aplicado todos los espines estaran apuntando en diferentes direcciones, a lo que le
llamamos una representacion esquematica de la magnetizacién. Si lo vemos de otra manera al
tener una representacién de una muestra donde esta tiene muchas moléculas de agua y cada
una de ellas tiene su vector de momento magnético en diferentes direcciones correspondientes
se tendra como resultado que el valor de la magnetizacion neta sera nula.

A la densidad de magnetizacién M de volumen V es definido como la suma sobre todos los
elementos del volumen descrito como:

M = Z/I (2.19)

=1
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Esta es la M que se encarga de estudiar la IRM, recordando que ya se hablo anteriormente
de cual es la respuesta que se obtiene al sumergir los espines en un campo magnético externo,
los cuales tienden a alinearse a este de forma paralela y antiparalela aunque el movimiento
térmico les impedira hacerlo por completo. Por ahora es simplemtente importante entender el
concepto de densidad magnética. En general, M =M (7) ver Figura 2.7.

M

=

Figura 2.7: Imagén de la densidad de magnetizacién ubicada en un voxel dentro de la muestra.

., Que volumen V debemos usar?, ya que por otro lado se requiere suficientes espines en
V para hacer esto estadisticamente significativo, esto es queremos que la variacién sea lo mas
pequena posible. Dicho de otra forma queremos que M varié suavemente si empezamos cam-
biando nuestro volumen de interés. Asi en general, nos quedamos con el V mdas pequeiio que
podamos tomar es decir (10nm?).

El valor de M es directamente proporcional a B, es decir que cuanto mayor sea el campo
magnético externo, mayor sea el vector de magnetizaciéon neto, y por lo tanto, mayor serd la
senal de resonancia magnética.

En la Figura 2.8, se muestra la frecuencia de Larmor de un momento magnético dentro de un
campo magnético externo acorde a los principios clasicos. Con esta informacion la cuantizacién
del momento puede ser facilemente incorporado.

Figura 2.8: Precisién de un momento magnético alrededor de un campo magnético. (A) Se tiene un espin nuclear
precesando en un campo magnético externo B,. El momento magnético de espin i precesa alrededor de B;,
donde la orientacién 6 y la amplitud p, a lo largo de z son cuantizados. (B) En un ensamble macroscopico de
espin nuclear 1/2, los espines se distribuyen entre dos posibles orientaciones que se puede ver como « y .
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Para nicleos de espin 1/2 los dos estados de espin m = +1/2 y m = —1/2 son normal-
mente llamados los estados de espin a y 3, respectivamente. Notemos que solo se ha hablado
del comportamiento de los espines nucleares de forma individual, pero en una muestra real no
tendremos esas circunstancias, pues en una muestra macroscopica se tendran muchos espines,
y seran distribuidos al azar.

Como podemos observar la sensibilidad experimental actual es debido a muchos factores
como son; volumen de la muestra, la razén giromagnética del niicleo que se este estudiando, la
abundancia natural de los nucleos estudiados, el ruido, los parametros de relajacion debido a
la magnetizacion y sobre toda la intensidad del campo magnético que se este empleando.

Hay muchos factores que se pueden ver con la ecuacion del vector de magnetizacién macros-
copica y hay otros que necesitaran un tratamiento mas detallado.

. L4
Exitacion

Las muestras macroscopicas en la RMN contienen muchos espines individuales como se vio
en la Figura 2.8 B, la cual demuestra claramente como los momentos angulares de espin son
distribuidos en un nimero discreto de conos. Si lo pensamos mas a detalle la representacion de

la mecéanica cuantica es conveniente para ilustrar la distribucién de los espines, pero este no es
muy adecuado para ilustrar la interaccion de los espines con los campos magnéticos.

Para observar la magnetizacion nuclear, el movimiento de precesion necesita ser detectado,
y en el equilibrio térmico los espines no tienen coherencia de fase en el plano transversal y la
magnetizacion longitudinal neta es un vector estatico. Por lo tanto, la magnetizaciéon nuclear
puede solo ser observada por rotar la magnetizacién longitudinal M, hacia o sobre el plano
transversal. Esto se va lograr teniendo en juego un segundo campo magnético oscilando en el
plano transversal en un rango de RF(Mhz), es decir Emecos(wt), donde El,max es la amplitud
del campo aplicado y w su frecuencia.

El campo E?Lmax es aplicado como un pulso de radio frecuencia por un tiempo finito t y
después apagado nuevamente. Durante el pulso de RF la magnetizacion precesa alrededor de B_;
y de B;. Con las rotaciones en sentido anti-horario nos ayudaremos con la teoria desarrollada
por primera vez por Bloch. La magnetizacién longitudinal M, inicial experimenta una torca
debido al campo aplicado gl, que resulta de una rotacién de MO hacia el plano transversal, ver
la Figura 2.9.

Cuando El se aplica lo suficiente, 1\7[0 puede ser completamente excitado sobre el plano
transversal o incluso invertir al eje z, dando como resultado el efecto que conocemos como
excitacion de 90° y un pulso de inversion de RF de 180°, respectivamente.

En la Figura 2.10 se describe a un conjunto de espines individuales que se encuentrdan en
equilibrio térmico, recordando que la fase de los espines es al azar, la magnetizacion neta es
nula. Ahora ya conociendo el campo de RF, la aplicacion de este tiene dos efectos en los es-
pines. El primer efecto describe como se van poblando los dos estados de espin a medida que
se acercan a un angulo de 90°, el segundo efecto es que el campo magnético externo obliga a
la fase de los espines a alcanzar coherencia, generando asi una magnetizacién transversal. La
magnetizacion ]\7[0 coherentemente rota alrededor del campo go a la frecuancia de Larmor v,
e induce una fuerza electromotriz, conocida como la fem, en la bobina receptora rodeando la
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Figura 2.9: Exitacién de la magnetizacion en el marco de laboratorio no rotarorio, xyz. M, que se encuentra
alineada al eje z, precesard alrededor de B, y alrededor del campo de irradiacién de RF en el plano transversal,
B;. En este caso el campo B; se ajusta a rotar M, a 90° del eje z para proporcionar una excitacién completa.

muestra.

N

(A) z’ (B) z (©)

Figura 2.10: Exitaciéon de la magnetizacién en el marco de frecuencia rotacional de referencia x’, y’ y z’. (A)
En equilibrio térmico la distribucién de Boltzmann para los espines nucleares individuales crean un vector de
magnetizacién a lo largo del eje +2z’ y —2’, 1o cual no se tiene magnetizacién transversal. (B) Aplicando el campo
gl a lo largo del eje —z’ este rotard a la magnetizacién neta hacia el eje +y’. (C) Cuando El es calibrado para
dar una exitacion completa , los espines han alcanzado una coherencia de fase completa resultando en un vector
de magnetizacién en el eje +y’, por lo tanto no hay magnetizacién a lo largo del eje 2’

La amplitud de la fem inducida es determinada por la Ley de Faraday de la Induccion
Electromagnética. En general para cualquier circuito el cual se mueve dentro de un campo
magnético fijo la fem es la derivada temporal del flujo, independientemente de la forma del
circuito. Después que estd es amplificada, la fem inducida da lugar directamente a la senal de

la RMN. [5]

2.1.4. Ecuaciones de Bloch

—

Recordando que, un momento magnético ji inmerso dentro de un campo magnético B
experimenta una torca la cual es proporcional al cambio temporal del momento angular,

—

T =7xF = (i—f). Utilizando que la magnetizacién es la suma sobre todos los momentos

magnéticos, la expresion del movimiento para un solo momento magnético es generado por la
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magnetizacion total, dando entonces:

d]‘gt(t) _NI(t) x A B() (2.20)

donde el campo magnético B (t) puede tener componentes que varien con el tiempo, ademas del
campo magnético estético B,.[6]

Si no se toma en cuenta, la suma de los campos magnéticos que se encuentran en equilibrio
térmico, la componente z de la magnetizacion M se vuelve constante, es decir:

—0 (2.21)

Por lo tanto, no se tienen componentes de M en z y en y en equilibrio térmico y como
resultado ninguna senal de RMN serd detectada. En la Figura 2.9(del tema de excitacién) se
ilustra que la magnetizacién longitudinal ]\Zz debera decaer sobre el plano transversal, para
que la magnetizacion transversal, induzca senal en una bobina receptora a través de la ley de
induccién de Faraday. [7]

Observando la ecuacién (2.20), Mz puede ser perturbado por un segundo campo magnético
perpendicular a M., este campo se encontrara rotando a la frecuencia de Larmor en el rango
de RF del espectro electromagnético, este es llamado como un campo magnético de RF.

En presencia de los campos magnéticos B, y Bl la ecuacién (2.20) se puede expandir para
producir las ecuaciones de Bloch en el marco de laboratorio de referencia en la ausencia de
relajacion.[§]

Para desglosar las ecuaciones de Bloch, primero que nada hay que entender como estan
ubicados los campos magnéticos que interactuan. Notemos primero que el campo magnético B,
se encuentra en el eje z, mientras que el campo B esta en los ejes x y y. Esto nos lleva a tener

B, = (0,0, B,) (2.22)

By = (Bia, By, 0) (2.23)

donde por supuesto el vector de magnetizacion se encuentra en los tres ejes, M = (M, M, M,),
obteniendo de la ecuacién (2.20) la ecuaciones de Bloch en el marco de referencia de laboratorio,
que son:

dM,(t)

£ — (M, (1) B, — M. (t) By, (2.24)
d]‘f;; W ML) By, — M(1)B, (2.25)
%z(t) = ”Y[Mx(t)Bly - My(t>le] (2'26)

Después de a ver aplicado una perturbacion, le llamaremos RELAJ ACION al proceso de regresar
al equilibrio térmico. [9] Donde las componentes de la magnetizaciéon, M = (M,, M,, M,),

regresan al equilibrio térmico de forma exponencial. A las componentes perpendiculares a B,,
las cuales son M, y M, se relajaran con diferente constantes de tiempo al igual que la que se
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encuentra paralela al campo, M,. A los dos procesos de relajacion los escribiremos como:

dM,(t) M,
dM,(t) M,
dM.(t)  M.(t) — M,
i - T (2.29)

LLamaremos a T y T, constantes de tiempo de relajacién, las cuales son empiricamente deter-
minadas y representa el inverso de la escala de tiempo de la tasa de crecimiento. Las ecuaciones
(2.27)-(2.29), resultan de las ecuaciones (2.20) y (2.21) De la ecuacién (2.20), obtenemos la
ecuacién (2.29). La cual ya no es nula, porque se ve afectada después de aplicar un campo
externo y por lo tanto la magnetizacion inicial M, se verd afectada por este, dando una mag-
netizacién diferente como resultado que llamaremos M., por eso se tiene la diferencia de estas
magnetizaciones. Para las ecuaciones (2.27) y (2.28) que resultdn de la ecuacién (2.21), donde
se observa el resultado de la perturbacion en el plano xy.

El tiempo de relajacion longitudinal o tiempo de relajacion espin-red la denotaremos como
T, describe el regreso de la magnetizacion longitudinal al equilibrio térmico después de haberse
aplicado una perturbacién. La relajacion longitudinal 7} es un proceso en el cual la energia de
los espines es transferida a la red de al rededor (dicho de otra forma a los vecinos isotropicos).
El tiempo de relajacién transversal o tiempo de reajacion espin-espin la denotaremos como T5.
10

Las ecuaciones completas de Bloch en el marco de laboratorio resultan de combinar las
ecuaciones (2.24)-(2.29), dando asi:

dM,(t 1
®_ y[MyB, — M,By,| + =M, =0 (2.30)
dt T
dM,(t 1
M, (1) _ YIM,Bix — MyB,| + —M, =0 (2.31)
dt T
dM,(t) M. M,

— y[MyBy — My By x| +

- (2.32)

T T
Notemos que hasta este momento todos los resultados que se han obtenido al tener una per-
turbacién han sido descritos en un marco cartesiano fijo con respecto a el de laboratorio. Pero
resulta ser mas facil y més 1til describir la RM en un marco rotatorio. Montandonos en el marco
de referencia rotatorio podemos ver mejor el comportamiento del vector de magnetizacién y po-
der observar el decaimiento y alineamiento de los tiempos de relajacion. Ya que los movimientos
dentro del marco de referencia fijo son muy dificiles de entender porque el espin gira alrededor
de su propio eje y precesa alrededor del eje del campo magnético B, ala frecuencia de Larmor
w,. Ademas el pulso de RF anade otro movimiento mas y comprender estas componentes de
movimiento requiere de mucha imaginacién. [11]

Por lo tanto, si se mira todo el sistema de movimientos completo desde la perspectiva de que

se trata de un sistema de coordenadas que gira a una frecuencia igual o cercana a la frecuencia
de Larmor, la situacién puede ser menos complicada.

19



MAGNETIZACION LONGITUDINAL A,
z M

| r4

AN

d

Figura 2.11: Imagen de la forma exponencial creciente de la relajacién longitudinal de una muestra. Observando
que la curva se asentua cuando la proyeccién alcanza el valor de la magnetizacion incial, la relajacién ha
terminado.

2.1.5. Relajacion 17 y 15

Constante de tiempo de relajacion T}

En el proceso de relajacién los nticleos de 'H liberan poco a poco su exceso de energia.
Cuando finaliza la relajacion el vector de magnetizacion recupera su valor inicial alineado con
el campo magnético. Después de un pulso de RF, si observamos las variaciones en el tiempo
de la proyeccién sobre el eje longitudinal (M,) del vector de magnetizacién, cuando el valor
de la proyeccion sea idéntico al valor inicial de M, la relajacién ya habrd terminado. Ya que
al observar la relajacion longitudinal nos da idea de la rapidez con que se alcanza de nuevo el
estado en equilibrio, o dicho de otra manera el estado donde inicio.

Es necesario conocer totalmente la relajacién de T para la cuantificaciéon de la senal y el
disenio de tiempos éptimos para la adquisicion de datos y conocimiento de métodos que llama-
remos secuencias.

Tomemos en cuenta un experimento de adquisicién de pulsos con un pulso de excitacién cual-
quiera, que llamaremos o° y un tiempo de repeticién TR. [12]

Definiremos el TIEMPO DE REPETICION (TR) como el tiempo total de un pulso de
RF aplicado al siguiente pulso de RF que se vuelva a aplicar y este sera medido en milisegundos
(ms). Dicho de otra forma, el TR determina la cantidad de relajaciéon que es permitida para
ocurrir entre el final de un pulso de RF y la aplicacién del siguiente pulso de RF. Por lo tanto
el TR determina la cantidad de relajacion Ty que ha ocurrido, ver Figura 2.11. La relajacién
longitudinal tiene la forma de una exponencial creciente regulada por una constante de tiempo
que expresamos en ms llamada 77. Canto menor es el valor de 77, més rapidamente se alcanza
el estado de equilibrio, es decir, la relajacion es mas rapida. En conclusién un Ty corto corres-
ponderd a una liberacion rapida de energia.

El T; recibe el nombre de TIEMPO DE RELAJACION LONGITUDINAL o TIEMPO DE
RELAJACION ESPIN -RED 3, ya que viene determinado por el estudio de la proyeccién sobre
el eje z.

En el caso de aplicar un pulso de 90° la magnetizacion longitudinal es reducida a zero
después de que se aplicada cada pulso de 90° , lo cual se permite la recuperacion a través de la

3El tiempo de relajacién espin-red, ocurre en el tiempo como resultado de un intercambio de energia entre
el sistema de espines y de la red. La red es definida como el conjunto de moléculas de la muestra tratada como
un reservorio de energia térmica, determinada por el movimiento de las moléculas.
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Figura 2.12: El espectro de RMN obtenido a diferentes TE. El T3 de un tejido se define como el tiempo que
tarda en recuperar el 63 % de su magnetizacién longitudinal.

relajacion de 17 de acuerdo a la ecuacién:
M_,(TR) = M,(1 — e~ TR/T1) (2.33)

si tenemos el caso en que el tiempo transcurrido a partir del pulso inicial sea igual a 77,
TR =Ty, M,/M, =1—¢7! = 0.63 lo que equivale a decir que el T} es el tiempo que tarda
la magnetizacion en recuperar %63 de su valor, ver la Figura 2.12. Por lo tanto la ecuacién
2.33 es la expresiéon matematica que representa la magnetizacién longitudinal cuando regresa
a su estado inicial. Con una intensidad de campo de 1.57, los valores de 17 son alrededor de
200 a 3000 ms. Observando que los valores de T1 son mds largos con intensidades de campo alto.

La liberacién energética vista biofisicamente es un intercambio energético del nicleo de
hidrégeno con el medio, lo que llamamos interaccion spin-red, con lo que el valor de T es fuer-
temente dependiente del tipo y movilidad de las moléculas con las que el hidrégeno se relaciona.
Por lo cual, segin sea el entorno molecular con que el nicleo de hidrogeno se correlaciona, exis-
te una mayor o menor facilidad en la liberacion energética.

Si pensamos en las moléculas como serian los lipidos, su proceso seria la liberacion energéti-
ca intramolecular donde la energia absorbida por el nicleo de hidrégeno se libera en la pro-
pia molécula en forma de energia de vibracién, rotacién o cinética. Por lo tanto la liberacién
energética es muy facil y en conclusion tiene un 77 corto.

Si ahora pensamos en la molécula del agua, el proceso de liberaciéon energética dependera
de la facilidad de correlacionarse con las otras moléculas que pueden absorber la energia. Ob-
servando que los medios en los que el hidrégeno forma parte de moléculas pequenas y moéviles
como el agua libre, ofrecen dificultades para que el hidrégeno libere su energia. Cuando el agua
forma parte de las capas de hidratacién de las moléculas su posibilidad de relajacion aumenta y
su T disminuye. Y la grasa se caracteriza por tener un 77 corto, ya que la senal que se obtenga
de ella depende de cuanto hidrodgeno se tenga una muestra.

En la Figura 2.13, podemos establecer a modo orientativo una escala de grises en una imagen
estandar del cerebro, y lograr ver como se ven sustancias que dependen mucho de las interac-
ciones y dependencias cuantitativas del hidrégeno.

En la Figura 2.13, la intensidad de la senal es inversamente proporcional a la facilidad de
relajacién. La grasa con gran facilidad de relajacién y un 7T corto aparece hiperintensa?, el

4Alta intensidad de la sefial. Con mayor capacidad de emisién de la sefial de resonancia que la considerada
como media o de referencia.
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Figura 2.13: Imagen cerebral de una tomografia transversal potenciada en 73 estandar.

agua libre con mucha dificultad en la relajacién y un 7 largo aparece hipointensa®, la sustan-
cia blanca tiene mayor facilidad en la relajacién que la sustancia gris. La parte mas obscura, o
mejor dicho lo que ya es color negro es por baja densidad de ntcleos de hidrégeno y se confunde
con el LCR (Liquido cefalorraquideo) por su T; largo.

Los valores de 77 son también fuertemente dependientes del campo magnético principal, los
valores de 77 aumentan con el valor del campo magnético.

El movimiento molécular también tiene dependencia térmica, lo que lleva a que los valores
de T} refleje las variaciones térmicas locales. En la actualidad la IRM tiene una aplicacion que
se basa en aprovechar las variaciones de 77 para las monitorizaciéon de las pequenas técnicas
intervencionistas por accién térmica. Es probable que la mejor modalidad para la visualizacién
directa e in vivo de los cambios térmicos locales sea por IRM.

A partir de ahora no solo hablaremos que se aplica en un muestra, si no que seremos
mas especificos en términos de RM, como no podemos solamente tomar uno o dos nicleos de
hidrégeno, tomaremos un conjunto de ellos que ya sabemos que son los que forman un vector
de magnetizacién pues a ese conjunto de nticleos en 3D le llamaremos un voxel ¢ y en 2D le
llamaremos pixel 7.

Si tenemos voxeles con una misma densidad, estos pueden tener distinto valor de 7}. Para
poder obtener una imagen que contraste a los voxeles por la influencia del 7}, un procedimiento
que podriamos imaginar consiste en enviar un pulso de 90° sobre los diversos voxeles, dejar
pasar un cierto tiempo 7 para que los nicleos liberen su energia segtin su entorno y leer el valor
de sus respectivas relajaciones longitudinales. Si tienen T} diferentes, leeremos valores diferentes
y a través de una escala de grises podremos obtener una imagen potenciada en 77.

La escala de intensidades en que podemos representar un mismo voxel depende en una ima-
gen potenciada en T del valor del pulso inicial y del intervalo de tiempo de lectura 7, ya que
si éste es muy largo todos los ntcleos se habran relajado por completo y lo que leeriamos es el

5Que muestra una intensidad de sefial menor que la considerada como media o de referencia para un tejido

6Un voxel es un elemento de volumen (volumétrico y pixel) que representa un valor en el espacio tridimen-
sional, correspondiente a un pixel para un grosor de corte dado.

“Un pixel es un elemento de imagen.

22



valor de la magnetizacién inicial

Si consideramos una imagen de referencia aquella en que los voxeles con valores de T7 cortos
se representan en gran intensidad y por el contrario los voxeles con valores de T} largos tenderan
al negro. Una imagen esténdar aquella en la que LA INTENSIDAD DE LA SENAL ES IN-
VERSAMENTE PROPORCIONAL AL VALOR DE T} y por tanto directamente proporcional
a la facilidad de la relajacion energética, estara ponderada en T7.

Constante de tiempo de relajacién 75

Aparte de la informacién que se obtiene de la relajacion T, podemos obtener informacion
relacionada con la estructura bioquimica del medio, estudiando las variaciones con el tiempo
de la componente sobre el plano transversal zy de la magnetizacién durante la relajacion a la

que llamaremos RELAJACION TRANSVERSAL (M,,), ver la Figura 2.14.

MAGNETIZACION TRANSVERSAL My

Figura 2.14: Imagen de la relajacién transversal que adopta una forma sinusoidal amortiguada.

La senal de RMN depende de observar la generacion de coherencia de fase, y la existencia
de la coherencia de fase siendo finita se debe a la relajacion 75. La relajacion T es compuesta
por la relajacion Th y el desfase por la inhomogeneidad de campos magnéticos macroscopicos
y microscopicos. Lo que nos lleva a pensar que la constante de relajacion T aparte de que
sabemos que se encuentra en el eje z, esta relajacion se ve afectada por le campo magnético
principal, y la relajacién T3 se ve afectada por las inhomogeneidades del campo y los campos
extra locales que se forman en la muestra. Después de un pulso de 90°, la coherencia de fase se
logra y esta desaparece con la constante de tiempo 7%, asi obscureciendo cualquier informaciéon
sobre T5. Y cuando la magnetizacion transversal sea igual a cero, esto quiere decir que el vector
de magnetizacén se a alineado sobre el eje z con el campo magnético principal.

Mediante la generacion de los llamados eco de espin, que se hablara después con mas de-
talle de esta secuencia en capitulos posteriores, es posible separar la contribucién de T5 y las
inhomogeneidades de campo magnético. El experimento que se realizo para generar los ecos
de espin y obtener informacion sobre T fue la secuencia de Hann de dos pulsos de RF, ver la
Figura 2.15.
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Figura 2.15: Diagrama de la formaciéon del eco de espin para espines que se encunetran desacoplados. En una
secuencia eco de espin (A), los espines son excitados (B) después de que estos son desfasados en el plano
transversal xy durante la primera mitad del TE, debido a la inhomogeneidad del campo magnético principal
y compensacién de frecuencias (C). Un pulso de reenfoque dirigido por un dngulo de 180° reflejard a todos
los vectores de magnetizacién a lo largo del eje y (D) después de que los espines son reenfocados durante la
segunda mitad del TE debido a la misma inhomogeneidad del campo magnético principal y comprensacién de
frecuencias. Al TE, el refase es completo y un eco de espin es formado (E), la sefial decae debido a la relajacién
de T2

Un pulso de RF inicial de 90° irradiado a lo largo del eje —x del marco de referencia rota-
cional, que nombraremos como 90° _, crea la magnetizacién transversal lo que le hemos llamado
una fase coherente a lo largo del eje y. Mientras los espines se encuentran en el retraso, la
magnetizacion comienza a perder coherencia, ya que los espines experimentan ademas de la
relajacion de T; un rango de campos magnéticos de B, y por lo tanto, estaran alrededor del eje
z con una variedad de frecuencias de Larmor. Lo que nos lleva a que los espines a diferentes po-
siciones espaciales adquieren diferentes fases debido a las variaciones en los campos magnéticos.
La fase ¢(7) adquirida por los espines en la posicion 7 es dada por ¢(7)yAB,(r)T'E/2, donde
AB, representa la inhomogeneidad del campo magnético.

En el tiempo de T'E/2, un pulso de 180°n el eje y es aplicado a la muestra, la cual hace

que todos los vectores de magnetizacion giren alrededor del eje y, llevando a un inicio de la
adquisicion de fase desde +¢(7) hasta —¢(7).
Durante un segundo T'E/2 los espines precesan otra vez a sus frecuencias de Larmor locales
y porque la fase es reiniciada por un pulso de 180°, por ultimo los espines seran reenfocados
a lo largo del eje y y el final del segundo pulso de 180° formara un eco de espin, lo cual este
procedimiento es descrito en la Figura 2.15. Definiremos el TIEMPO ECO (TE) como; el
tiempo entre el pulso de 90° y la parte superior del eco de espin. En la punta del eco, los
efectos de las inhomogeneidades del campo magético B, son eliminados y la disminucion de
senal es causada exclusivamente por la relajacion T, completamente. Ademas la secuencia eco
de espin puede ser usada para medir el tiempo de relajaciéon de T, debido a ejecutar varios
experimentos en donde el TE es variado. El espectro correspondiente puede ser ajustado por
una curva exponencial, acorde a :

M, (TE) = M,,(0)e TF/T (2.34)

la cual es para obtener la constante de tiempo de relajacion 15, ver Figura 2.20.
Recordemos que el vector magnetizacion no es mas que la expresion resultante del compor-
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Figura 2.16: El espectro de RMN obtenido a diferentes TE. El T5 de un tejido se define como el tiempo que
tarda en perder el 63 % de su magnetizacién transversal.

tamiento de los espines nucleares que se encuentran dentro de un voxel.

Si los nicleos de hidrégeno que pertenecen a un voxel estuvieran aislados, es decir una in-
teraccion espin- espin nula, y percibieran solo el campo magnético externo B, y suponiendo que
su valor fuera idéntico en todo el voxel , todos los nicleos de hidrégeno liberarian su energia a
la misma frecuencia y el proceso de relajacién seria muy sincrénico, en otras palarabras seria
coherente. Y a la inversa tendriamos que si los nicleos de hidrégeno del voxel forman partes de
radicales quimicos distintos unos de los otros, los campos locamente percibidos son ligeramente
distintos lo que originarda que cada ntcleo libere energia a diferentes frecuencias originandose
una relajacién asincronica.

En la relajacién de un voxel el sincréonismo depende de las heterogeneidades del campo
magnético B, y de caracteristicas tisurales internas, que es debido a la funciéon de la composi-
cion y estructuracion molecular en el voxel.

Debido a la movilidad de las moléculas en el agua libre la resultante de las variaciones
magnéticas locales, seria practicamente nula, con lo que la interaccion espin- espin es de escasa
importancia y se tendra una gran coherencia en la rejacién. Y si lo vemos a la inversa en tejidos
con los que el agua se encuentra ligada, los ntcleos percibirdn campos magnéticos distintos
en funcién de las diferentes estructuras bioquimicas de sus alrededores, es decir de los nucleos
vecinos, lo que lleva como resultado a una gran incoherencia en la relajacion de los niucleos. El
espectro de las frecuencias de relajacién del agua ligada es muy amplio, lo que va implicar una
gran incoherencia y que aparte la senal del agua en el voxel se amortigue muy rapidamente,
y no se pueda captar en la antena receptora. Es por ello que la senal refleja basicamente la
relajacion del agua libre.

Asi es como el sincrénismo en la relajacién ntuclear de un voxel se observa estudiando la
RELAJACION TRANSVERSAL (My,). La evolucion de la magnetizacién transversal pasado
un tiempo hasta que esta se anule, corresponde a una sinusoide a la frecuencia de relajacién,
amortiguada por una exponencial decreciente. Este decrecimiento exponencial de la envolvente
estd regulada por un parametro que es el 73 si se consideran todos los factores que influyen
sobre el asincronismo de los ntcleos o T5 si no se consideran ni la influencia de las heterogenei-
dades del campo magnético externo ni las variaciones locales magnéticas que actian de forma
fija sobre los nticleos. Por lo tanto T, nos indica el sincronismo de los niicleos del voxel durante
la relajacién debido a las influencias espin-espin aleatorias que dependen de la composicién y
estructuras propias del tejido y de la muestra que se este estudiando. Por lo tanto un valor de
Ty bajo indica un gran asincronismo en la relajacion .
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Si la imagen que se obtiene no esta corregida de las heterogeneidades de campo magético
externo ni de los efectos de las variaciones de susceptibilidad fijas, obtendremos una imagen
potenciada en T3 siempre que los liquidos aparezcan hiperintensos, Figura 2.17.
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Figura 2.17: Imagen cerebral de una Tomografia transversal potenciada en T5.

Densidad de Protones (DP)

Si nos enfocamos a ver solo a los niucleos de hidrégeno podemos ve que el valor de la
magnetizaciéon es proporcional a la densidad de nicleos de hidrégeno que estén contenidos
en un voxel, a esto le llamaremos densidad de protones. Teniendo dos voxel con diferente
densidad de protones tendran diferente magnetizacion. Y si después de enviar a ambos voxel
un pulso de 90°, el valor inicial de la senal recogida en la antena receptora serd proporcional
a sus densidades de protones de cada uno. Por lo tanto la intensidad de la imagen es
directamente proporcional a la densidad de nicleos de hidrégeno, ver la Figura 2 .18
en donde se muestran las graficas de 71, T y la DP.

Densidad

Tl v de

protones

seiial

tiempo |

TR TE

Figura 2.18: Imagen de la DP ubicada en las curvas de los tiempos de relajacién Ty y 1o

La senal del agua ligada, debido a su gran dispersiéon de frecuencias dentro del voxel, es
practicamente imposible de detectar con lo que la senal de la imagen potenciada en DP
depende basicamente de la densidad del agua en el voxel, en la Figura 2.19 mostramos
la escala de grises en una imagen estandar pontenciada en DP.

Los tejidos con una alta densidad de protones tienen un gran componente transversal de
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Figura 2.19: Imagen cerebral de una Tomogrfra potenciada en DP.

magnetizacion, y son brillantes en una imagen de contraste de densidad de protones. Los tejidos
con una baja densidad de protones tienen un pequeno componente transversal de magnetizacién,
y son oscuros en una imagen de contraste de densidad de protones. El contraste de densidad
de protones siempre estd presente y depende del paciente y del area que se examina. Es el
contraste basico de IRM.

En la Figura 2.19, la intensidad de la senal es proporcional a la DP de nucleos de hidrégeno.
La substancia gris aparece mas intensa que la substancia blanca . El LCR del sistema ventri-
cular baja la intensidad por el movimiento. La grasa aparece intensa.

Uno de los procedimientos que se puede realizar para obtener una imagen potenciada en DP,
consiste en enviar pulsos de 90° separados y con un tiempo de repeticion suficientemente largo
para que la magnetizacién se restablezca. Podemos ver que después de cada pulso de 90° la
amplitud inicial de la FID es proporciona a la DP del voxel que han logrado entrar en resonancia.

Por ultimo en la Figura 2.20, podemos ver un resumen de los tiempos de relajacion y la DP,
y como saber cuando se encuentran potenciadas respectivamente.

TR

TR TR
DP t=4| T2 TE £

RY
T1 7164 X

TE

Figura 2.20: Imagen que muestra en magnitud como debe de ser TR y TE para Ty, T, y DP.
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2.1.6. Transformada de Fourier

Al aplicar un pulso de RF, esté rotard a M, unos 90° (a lo que le llamaremos una excitacién
completa), Mo es entonces ubicada en el plano transversal del marco de referencia rotacional.
La magnetizacién precesara alrededor de B, a la frecuencia de Larmor e induciendo una fem
en una bobina receptora que se encuentra en el plano xy, donde por consecuencia de la cons-
tante de tiempo 75 la magnetizacion transversal y la fem decrecera como una funcion del tiempo.

La inhomogeneidad macroscépica y microscopica en el campo magnético principal go, cre-
cera la distribucién de campos magnéticos localmente diferentes a B, llevando a tener una
distribucién de frecuencias de Larmor. Cuando tomamos una muestra macroscopica, la distri-
bucion de estas frecuencias lleva a una rapida perdida de magnetizacion transversal comparada
con la causada por la pura relajacién 7.

Por lo tanto el decaimiento de la magnetizacion transversal después de que se ha aplicado
un pulso de 90° (lo que le llamaremos el Decamiento de Induccién Libre, FID) sigue un com-
portamiento exponencial con una constante de tiempo que es mas rapida que la relajacion 75,
obteniendo asf la ecuacién para la magnetizacioén transversal [13]:

M,y (t) = M,,(0)e /"2 (2.35)

donde la magnetizacion transversal M,, a unt = 0, no es mas que la magnetizacién longitudinal
, es decir M,,(0) = M,. Notando que aunque la relajaciéon 73 es cominmente presentada como
un decaimiento exponencial simple, en la practica éste es un decaimiento multi-exponencial
dependiendo de la inhomogeneidad del campo magnético local B, para espines individuales
como se mostré en la ecuacion 2.33.

Hay varias causas para la pérdida de coherencia de la magnetizacion transversal. Una es el
movimiento de los espines adyacentes debido a vibraciones moleculares o su rotacion. Otra causa
es que los protones nunca experimentan un campo totalmente homogéneo; dado que el protéon
cuando precesa experimenta fluctuaciones del campo magnético local, causando variaciones y
con ello perdiendo coherencia de fase en la magnetizacion transversal. La mala uniformidad
del campo proviene de tres fuentes: las inhomogeneidades en el campo magnético principal,
inhomogeneidades inducidas por la muestra y las antenas gradientes para producir la imagen
que se hablara de ellas en el siguiente capitulo.

Con un diseno adecuado de la secuencia de pulsos, éste eliminara a los gradientes de la imagen
como fuentes de desfasamiento. Las otras fuentes contribuyen con el tiempo total de relajacién

transversal 77, donde:
1 1 1 1

T + Tonr + Tonr (2.36)

donde Ty, es el desfasamiento debido a las inhomogeneidades del campo magnético B, v Tom
es el tiempo de desfasamiento debido a las diferenecias de susceptibilidad magnética. [14]
Al tomar en cuenta que para la mayoria de los tejidos y liquidos, el factor principal en la de-
terminacion de T3 sefa debido al desfasamiento de las inhomogeneidades del campo magnético
principal, para tejidos que tengan significantes depésitos de aire o cavidades llenas de aire seran
determinadas por completo por 77

Una vez que ya no se emite el pulso de RF, los protones regresan inmediatamente a su
estado de equilibrio, para que estos regresen necesitan emitir la energia que absorbieron. Si el
campo magnético no se ve afectado y sigue teniendo su homogeneidad intacta todos los protones
podrian girar a la misma frecuencia de resonancia. La amplitud de la senal es determinada por
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los protones que llegaron al estado de equilibrio, es decir, aquellos que formaron un vector de
magnetizacion M, en el eje z, por lo tanto la amplitud es determinada por el seno del angulo
de brinco(le llamaremos el Flip angle, FA) «, la senal envolvente (S) es:

S = M,(sena)e " (2.37)

Observando la ecuacién anterior, se obtiene una senal maxima cuando el angulo es de 90°, y la
constante de tiempo que determina la velocidad con la que decae la senal se conoce como 75,
asi describimos el decaimiento de induccion libre, ver la Figura 2.21.

/
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Figura 2.21: Decaimiento por induccién libre de la magnetizacién nuclear despues de un pulso de RF. La
magnetizacién transversal precesa a la frecuencia de Larmor y decae con una constante de tiempo 73. La
componente tridimensional de FID es descrita por M,,t y M,,t correspondiente a las componentes reales e
imaginarias de la FID.

La deconvolucién de un FID es esencial para el andlisis de la informacion oculta en él. El
fenomeno fisico de un FID se puede comparar con el sonido recibido de una campana. EL soni-
do se inicia por un pulso de corta duracién producido por la accién del badajo. La resonancia
resultante es de alta intensidad al principio pero decae en funcién al paso del tiempo.

Las senales emitidas por un campo magnético no homogéneo pueden ser comparadas con
el sonido producido por el repicar simultaneo de varias campanas, que crearian un patrén de
sonido en el que no seria facil distinguir el sonido emitido por cada una de las campanas. Para
que sea posible separar la senal oscilante recibida en cada uno de sus componentes, esta debe
primero ser digitalizada, convertida a una secuencia binaria y almacenada en un ordenador.

La aplicacién de una Transformada de Fourier (TF) permite analizar las componentes de
frecuencia de la senal y determinar la intensidad de cada frecuencia.

Por lo tanto, es importante el movimiento complejo de la magnetizacion transversal como
funcién del tiempo y puede ser representada en la Figura 2.22. Los espectrémetros de la RMN
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detectan por separado las componentes x y y del movimiento y se muestran las proyecciones
en el plano zt y yt que estan dadas por:

M,(t) = M,cos|[(w, — wt + ¢)]e T2 (2.38)
M, (t) = Mysen[(w, — wt + ¢)]e /"2 (2.39)

donde la fase a t = 0 es ¢. M,(t) y M,(t) son referidos a la parte real y la parte imaginaria

T 3\
2 FID
=3 S = M, (sena)e /T
£ 1 )e
<
. il
‘/
La sedial oscil /
orden de los MhZ Ty, (sena)e /™

o
-

Tiempo

Figura 2.22: Representacion de el decaimiento de induccién libre.

de FID. Los FID contienen toda la informacion relevante sobre los espines nucleares, como sus
frecuencias de resonancia y abundancia relativa, no es comin que se usen directamente.

Los datos del dominio de tiempo (es decir la sefial FID) se convierten en datos del dominio de
las frecuencias (es decir, el espectro), mediante una transformada de Fourier. La transformada
de Fourier de una senal de dominio de tiempo f(t¢) da una senal de frecuencia de dominio F'(t),

COoImao:
+00 +o0

F(w) = f(te ™dt o  F(v)= f(t)e =™t dt (2.40)

Como se sabe, la transformada de Fourier es reversible, por lo tanto la senal del dominio

temporal puede ser calculado desde una senal de dominio de frecuencia con una transformada
de Fourier inversa como:

ft) = (i) /_ :o Fwye™dw o  f(t)= /_ - F(v)et™™dy (2.41)

2T (o)

En principio es posible construir un espectro desde una de las componentes de la FID, es decir
ya sea Mx o M,. Entendiendo esto més a fondo, se sabe que una TF es una operacién que con-
vierte funciones en el dominio del tiempo al dominio de frecuencias una TFI(Transformada de
Fourier Inversa) convierte el dominio de frecuencias al dominio del tiempo. En pocas palabras
la TF es un musico que escucha un tono y determina que nota esta sonando y la TFI es cuando
el musico leé las notas en una partitura musical y las convierte en tonos. [15]

Tomando esto en cuenta, M,, es la magnetizacion transversal compleja donde M,, = M, +
iM,. Si el vector de magnetizacion se encontrard en el eje +x, y este rotara alrededor del eje
+z en direccion dextrégiro, la representacién de M, en funcién del tiempo es una onda de tipo
coseno. Aplicando la TF se obtienen picos de +v y —v, donde la TF no puede distinguir entre
un vector que rota a +v y a —v. Para M, tendremos la funcién seno, se puede apreciar todo
este movimiento en la Figura 2.23. [16]
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Figura 2.23: Graficas de las componentes de magnetizaciéon compleja antes y después de la transformada de

Fourier. (A) Representacién de M, en funcién del tiempo y en el dominio de frecuencias. (B) Representacién
de M, en funcién del tiempo y en el dominio de frecuencias.
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2.1.7. Imagén por Resonancia Magnética

La Imagen por Resonancia Magnética (IRM) es una técnica ideal para conocer los limites
espaciales y la distribucion de diferentes tejidos y dar una gran riqueza de informacién adicional
sobre el objeto bajo investigacén. [17]

Recordando un poco el pasado, en 1973 Lauterbur fue el primero en reportar la primera
reconstruccion de un mapa de densidad de espin de protones usando la técnica de RMN, a lo
que le llamamos la imagen de la distribucién del agua. [18]

Por otro lado, tenemos en el mismo ano a dos grandes cientificos Mansfield y Grannell que
independientemente demostraron la relacién de Fourier entre la densidad de espin y la senal de
RMN que es adquirida en la presencia de un gradiente de campo magnético. [19] Para que se
produzca la resonancia, se aplica el pulso de 90° a la frecuencia de precesion del hidrogeno. El
pulso de RF da la energia al vector de magnetizacion neto y por consecuencia este es volteado al
plano transversal. La magnetizacion transversal resultante coherente precesa a la frecuencia de
Larmor en el plano transversal. Y un voltaje o senal es inducido en la bobina receptora que se
encuentra en el plano xy. La senal obtenida tiene la misma frecuencia de Larmor del hidrégeno,
independientemente del origen de la senal en el paciente. El sistema debe poder ubicar la senal
espacialmente en tres dimensiones y asi poder colocar cada senal en el punto correcto de la
imagen. Primero este localiza un corte, una vez este es localizado la senal es codificada a lo
largo de ambos ejes de la imagen. Esto es gracias a los gradientes. Y el formalismo del espacio
k, nos dard informacién del llenado en el espacio para la obtencién de una imagen.

Gradientes de campo magnético

Como sabemos la técnica de IRM hace uso de la condicion de la resonancia que conocemos
como w, = vB, su esencia es que la frecuencia de resonancia w, depende de la posicion, y
después de la transformada de Fourier las diferentes frecuencias corresponden a diferentes posi-
ciénes espaciales. Esto se logra ya que los gradientes magnéticos hacen que en cada elemento de
volumen el campo magnético sea ligeramente diferente y por tanto entre en resonancia también
a una frecuencia distinta. Es por ello que los gradientes de campo magnético también conocidas
como bobinas de gradiente son considerados parte vital de la técnica de IRM. Por lo tanto los
gradientes de campo magnético crean una codificacién espacial a lo largo de las tres direcciones
del espacio.

Los gradientes de campo magnético son campos magnéticos muy débiles que se superponen
con el campo magnético principal y que varian con la posicién. Al gradiente de campo magnético
lo denotaremos como C_}"(t) y es controlado por la consola del hardware, matematicamente se
describe como:

(G(t) -7z = [Go(D)z + G, (t)y + G.(1)2] (2.42)

La construccion del gradiente logra que cada termino en las tres direcciones se puedan
controlar cada una. Un gradiente de campo magnético lineal en las direcciones z, y y 2z son

descritos como:
dB, ~ (dB, ~ (dB,
“e(@) o a-(®) o e (F) e

donde B, es la intensidad del campo magnético y z la posicién, B, es la intensidad del campo
magnético y y la posicion y por consecuente para x.

Los gradientes se miden en militeslas por metro (m7/m) o en (G/cm) y pueden alcanzar valores
de hasta 100(mT'/m).
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Y la estructura de la bobina en la direccion z se emplea para seleccionar cortes transversales
del paciente. Y las parejas de bobinas que generan los gradientes a lo largo de las direcciones x
e y, se utilizan para obtener cortes sagitales y coronales, respectivamente. Y si se quiere obtener
cortes oblicuos se activan varias de las bobinas al mismo tiempo. Por lo tanto en un aparato

Plano sagital

<——— Plano coronal

Plano axial

Figura 2.24: Imagén que describe los tres cortes en IRM

de TRM se tienen tres conjuntos de gradientes en un imén, los gradientes llamados z, y y z.
Los gradientes corresponden a lo largo de la direcciéon el cual el campo magnético cambia de
intensidad. El campo magético se encuentra siempre dirigido a lo largo del eje z, (paralelo al
campo magnético principal), independiente de la orientacién de los gradientes.

La direccién de un gradiente se refiere a la direccion la cual la intensidad del campo magnéti-
co varia. El gradiente de campo magnético se encuentra ubicado alrededor del centro del iman,
en otras palabras, el campo magnético de un gradiente se agrega al campo magnético principal
en un lado del centro del imén y en el otro lado se resta el campo. Resultando que la intensidad
del campo magnético de todos los gradientes es cero en el centro del iman, llamado isocentro.

La suma de un gradiente de campo magnético G al campo magnético principal B, genera
un campo magnético total en la posicion 7 dado por:

B(¥) = B, + G (2.44)

Por consecuente la condicién de resonancia magnética se ve afectada por el nuevo integrante
que es G , w(7) es escrita como:

w() = vB() = vB, + 77G (2.45)

donde se puede observar que la frecuencia de resonancia se convierte dependiente de la posicién

—

r.

Seleccion de corte

Después de conocer la importancia de los gradientes ahora hablaremos del papel que desem-
pena cada uno de los gradientes, y que informacién se obtiene de cada uno. Para un objeto
3D, las tres dimensiones necesitan ser codificadas independientemente lo cual podria ser un
procedimiento lento. Por ello se reduce el problema a dos dimensiones para seleccionar una

33



rebanada de un objeto 3D.

Una rebanada puede ser seleccionada por la combinacion de un pulso de RF y un gradiente
de campo magnético. Un gradiente de campo magnético que se encuentre en la direcciéon z
creard un campo magnético lineal, que es distribuido como funciéon de la posicion z. Por lo
tanto cada una de las posiciones en z es caracterizada por un campo magnético especifico y
una frecuencia de resonancia también especifica, Figura 2.25.

| 1

o

isocentro

Figura 2.25: Selecciéon de corte con gradientes de campo magnético. Un gradiente de campo magnético en
la direccién z genera una distribucién de intensidad de campo magnético (superpuesto al campo magnético
principal B,) y consecuentemente de frecuencias de resonancia, siendo linealmente dependiente de la posicién
espacial z. Por lo tanto un rango selectivo de frecuencias excitadas por un pulso de RF selectivo en frecuencia
corresponde directamente a un rango selectivo de posiciones espaciales, a lo que le llamamos un corte.

Influyen dos factores para poder obtener el espesor de corte, la intensidad del gradiente de
campo magnético y el ancho de banda del pulso de RF.

Teniendo un gradiente de campo magnético con intensidad fuerte crea un rango grande de
frecuencias a travéz de la muestra. Esto lo podemos notar en la Figura 2.25 cuando la pendiente
incrementa y como resultado obtenemos un grosor de corte delgado y al tener una pendiente
menos inclinada obtendremos un grosor de corte mas grueso, cuando el pulso de RF se mantiene
constante. En términos de frecuencias el grosor de corte no se ve afectado, ya que el ancho de
banda del pulso de RF permanece constante. Lo que implica que cuando el ancho de banda del
pulso de RF disminuye la muestra puede mejorar(por ejemplo cuando la longitud del pulso de
RF crece) mientras continue la intensidad de gradiente de campo magnético constante.

Fuera de resonancia el primer enfoque proporciona artefactos de desplazamiento quimico més
pequenos llevandolo a ser el método preferido.

Como se menciono para obtener el grosor de corte depende de dos cosas la intensidad del
gradiente de campo magnético y el ancho de banda del pulso de RF. Para mas especificos la fre-
cuencia del trasmisor del pulso de RF. Entendiendo esta idea los gradientes de campo magnétic
crean la distribuciéon espacial de frecuencias, y las frecuencias del transmisor del pulso de RF
determinan cuales frecuencias estédn siendo excitadas. Cuando las frecuencias transmisoras son
iguales a la frecuencia de Larmor, los espines son excitados. Para el caso cuando se requiere
excitar los espines que se encuentran cercanos al isocentro, las frecuencias transmisoras deben
ser ajustadas acorde a la ecuacion 2.46. Ya que la intensidad de gradiente de campo magnético
afecta al grosor de corte y la posicién siendo una practica comun para primero determinar la
intensidad del gradiente requerido para un pulso de RF dado, después de que la posicion es
seleccionada con la frecuencia transmitida del pulso de RF. La intensidad del gradiente en los
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tres ejes son obtenidos como:

Aw
G = vAzx
Aw
G, = —— 2.46
YAy (2:46)
Aw
Ge = YAz

teniendo una intensidad de gradiente constante al igual que un pulso de RF, la posicién del
corte puede solo ser ajustada por cambiar la frecuencia de transmisién acorde a la ecuacion:

V(F) = vy + (%) G (2.47)

donde v, es la frecuencia de Larmor en la ausencia de los gradientes de campo magnético. Y
para los tres ejes las frecuencias son:

v(z) =v,+ (%) rGy
v(y) = o+ (55) G, (2.48)
v(z) =v,+ (%) 2G,

Codificacion de Frecuencia

Como se describié anteriormente, el seleccionar el grosor de corte es el primer paso. Ahora el
origen de la senal de RM necesita ser codificada en dos dimensiones, ya que la tercera dimensién
nos la da el grosor de corte. Lo que ahora necesitamos especificar es de donde viene la senal de
las distintas frecuencias. Y la ecuacion 2.45, nos ayudara como la base de la codificacién espa-
cial. En el proceso de seleccion de grosor de corte, la distribucion de frecuencias espacialmente
dependientes se mantiene durante el pulso de RF para permitir que el pulso de RF' seleccione
las frecuencias deseadas. Después de la excitacién, la distribucién de frecuecias espacialmente
dependientes se mantienen durante la adquisicién de la senal, la FID tendra informacion sobre
el origen espacial de la senal.

Después de efectuar la transformada de Fourier el espectro de RMN se pareceria a una
proyeccion 1D, ya que solo tendriamos una dimension debido a la distibucion de la densidad
de espines a lo largo de la direccién del gradiente aplicado. La secuencia de pulso méas simple
para obtener una proyeccion 1D deberia ser un método de adquisiciéon con un gradiente de
campo magnético aplicado durante la adquisicion. Pero esta configuracion experimental no es
muy optima ya que el tiempo del gradiente es finito y los primeros puntos de datos que se
obtienen durante un gradiente variable en el tiempo, nos lleva a tener artefactos al aplicar la

transformada. Por lo tanto eliminar los primeros datos deberia de disminuir significativamente
la SNR(Senal Ruido).

La razon senal/ruido o SNR( signal-to-noise rati) describe la contribucion relativa de la
senal real frente al ruido de fondo y representa un criterio para cuantificar la calidad de una
imagen. [20]

Por tanto una forma alternativa de obtener informacion espacial es adquirir un eco en lugar
de un FID. Este tipo de formacién de eco pertenece a la clase de técnica de eco de gradiente. Una
secuencia de eco de gradiente consiste del pulso de excitacién y dos pulsos de gradiente donde
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uno es de frecuencia y otro es de fase. Uno se aplica primero para adquirir la senal mientras
la otra siendo de senal opuesta y con el doble de area es aplicado durante la adquisicion de
la senal. La funcién que tiene el primer gradiente de campo magnético es para preparar la
magnetizacién transversal para codificar la informacién espacial durante la adquisicién de la
senal. En la posicion 7 el efecto del primer pulso de gradiente es la generacion de un cambio de
fase dado por:

o1 (7 t) = AT /0 G, (t")dt! (2.49)

y para un gradiente de amplitud constante, es decir cuando G;(t) = G?l la ecuacién 2.50 se
simplifica a:
¢ (7, t) = 4Gyt (2.50)

Al terminar el primer pulso de gradiente la magnetizacién transversal en cada punto 7° sera
codificado es decir que estard preparada con un cambio de fase especifico ¢, (7).

El segundo gradiente siendo de signo opuesto y teniendo el doble de area total, nos lleva
a que el gradiente total aplicado en la mitad del segundo gradiente es cero y por lo tanto el
cambio de fase en ese punto es cero. Recordando que la magnetizacién transversal antes de la
adquisicion de la senal adquirié un desplazamiento de fase que es dependiente de la posicién
durante el primer gradiente, por consecuencia los espines en diferentes posiciones tienen que
rotar a diferentes frecuencias para poder lograr la condicién de ¢(7) = 0, en la mitad del se-
gundo gradiente. [21]

Las frecuencias w(7) estan relacionadas a la adquisicién inicial del cambio de fase acorde a
la ecuacion: .
dg(r, t)

W) = =2 (2.51)

donde la ¢(7,t) ahora no solo va depender del primer cambio de fase si no que también del
segundo gradiente aplicado:

O, 1) = (7. T)) + 77 / G (t')dt (2.52)

y teniendo el mismo caso anterior al tener el gradiente con una amplitud constante, es decir
Go(t) = G, la fase se simplifica a :

O(F,t) = ¢u(F, Ty) + 77Gat (2.53)

siento T} la duracion total del primer gradiente y G5 la amplitud del segundo gradiente aplica-
do, el cual es opuesto a Gy asi que ¢(7,t) va disminuyendo con forme va pasando el tiem-
po. La formacién del eco méximo, ¢(r) = 0 para todas las posiciones 7, ocurre al tener
¢1(r, 1) = —@a(r, Ty) o cuando ocurre que G117 = —GoTs, es decir cuando el gradiente total
neto es cero. Siendo 75 la mitad del tiempo de adquisiciéon. Debido a que la adquisicién de la
senal fue realizada durante el segundo gradiente que se conoce como readout las frecuencias
espacialemente dependientes dadas por la ecuacion 2.52, son grabadas dando la distribucién
espacial de los espines tras aplicar la Transformada de Fourier.

De la evolucion de la sefial S(t) se deduce que mientras que la sefial FID esta distorsionada
por gradientes variables en el tiempo, el eco se adquiere durante un periodo de amplitud de
gradiente constante, lo que conduce a un perfil espacial no distorsionado después de la trans-
formacion de Fourier. Este procedimiento descrito se conoce como Codificacién de frecuencia y
es el método mds utilizado para obtener informacién espacial 1D. [22]
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Codificacion de Fase

Con los dos temas anteriores practicamente es como decir que ya tenemos dos ejes a describir
solo nos faltaria uno, o mejor dicho nos falta describir el ultimo componente para armar las dos
dimensiones, ya que el gradiente en el eje z, nos da el grosor de corte y la primera dimension.

Para obtener informacion espacial a lo largo de la segunda dimensién, un nimero de expe-
rimentos se realizaran en los cuales la amplitud del gradiente Gppqse varia desde +Gppase(maz)
a —Gphase(maz). La codificacion de fase no es muy diferente de la codificacién de frecuencia,
pues el gradiente de campo magnético Gpqse codifica la fase e indirectamente la frecuencia de la
magnetizacion transversal como una funciéon de la posicién. Cuando el gradiente de codificacién
de fase es cero, la senal da la distribucién espacial del objeto en la direccion z. Y cuando el
gradiente de codificacion de fase no es cero la senal en la direccion y es espacialmente codificada
llevando a la cancelacién de fase de la direccién codificada en frecuencia adquirida directamente.

En la Figura 2.26, podemos ver que un unico punto espacial en el perfil de lectura en la
direccién = va a representar la senal integrada de todos los puntos en la direccién y. Un punto
en la direccién z es estudiado en mas detalle, puede ser visto que el gradiente de codificacién
de fase no conduce a la cancelacién de fase en la direccién y. Por lo tanto la senal es codificada
en fase linealmente, por lo cual la cantidad de fase adquirida incrementa linealmente con el
gradiente aplicado de codificacion de fase.

Si se traza un punto en la direccion y en funcién del gradiente de codificacion de fase apli-
cado y muestra facilmente que la modulacién de fase genera indirectamente una frecuencia que
se codifica independientemente de la direccion codificada en frecuencia.

Cuando se aplicada en las practicas de IRM las proyecciones de codificacion de fase obte-
nidas después de la transformada de fourier 1D no es mostrada, pero con una transformada de
fourier 2D se puede obtener la matriz de datos 2D, y se obtiene una imagen. [23]

En la Figura 2.27, se resume cada uno de los gradientes de campo magnético y sus funciones.

Secuencias de pulso

Después de conocer los gradientes que son parte fundamental para poder empezar a des-
cribir las secuencias més bésicas. Las secuencia SE(espin-eco), la secuencia GE(eco-gradiente)
son considerados los pulsos basicos de la RM. Las secuencias que surgen de estas reside en la
posibilidad de lograr tiempos de exploracion cada vez mas cortos. Es por eso que en la actuali-
dad, existen numerosas secuencias de pulsos con multitud de variantes y con nombres distintos,
dados por las empresas comerciales. En esta seccién hablaremos de las secuencias basicas y la
secuencia EPI.

Las secuencias las vamos a representar utilizando diagramas temporales, indicando en el
tiempo la puesta en accion de los elementos basicos del hardware utilizados en la secuencia. Los
encontraremos con diferentes nomenclaturas pero la idea principal es la misma. Como minimo
se necesita cuatro lineas de tiempo, donde cada una de ellas corresponde a una componente
de hardware distinto. El primer eje que podremos ver en cada una de las secuencias que se
describirdn posteriormente refleja la puesta en accion del emisor de radiofrecuencias, los otros
tres tiempos corresponden a los gradientes ya descritos previamente.

En el diagrama temporal cuando un gradiente entra en acciéon se indicara como un area
por encima o por debajo de la linea horizontal. La altura de esta area nos indicara el valor
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Figura 2.26: Imagenes de la relacién entre las frecuencias codificadas espacialmente y la formacién total de un
eco. (A) El gradiente de codificacién de frecuencia es aplicado a lo largo de la direccién x, podemos ver que
una unica posicién espacial en esa direccién corresponde a una sola frecuencia. (B) Si agregamos otra posicién
con frecuencia e intensidad ligermanete diferentes llevando a la cancelacién de fase parcial de toda la senal. (C)
Teniendo la misma ideologia para agregar mas posiciones cada una con una frecuencia e intensidad diferente
llevando a mas cancelacién de fase en su totalidad, resumiendo la senal.

méximo que obtiene el gradiente (G,,q,). También se tendran areas por arriba y por debajo de
la horizontal describiendo el sentido de los gradientes que es : arriba positivo y abajo negativo.
La forma del gradiente suele ser representada ya sea por un rectangulo o un trapezoide. La
primera linea horizontal que es la que describe el pulso de radiofrecuencia suele tener la forma
de una simple onda hacia arriba. De forma esquematica se describiran las secuencias de pulso
ya antes mencionadas con su definicion.
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Paso 2. Codificacion de frecuenci

Los espines seleccionados precesan en fase a la
misma frecuencia de Larmor.

Al aplicar el campo magnético Bo se alinean todos los 9

espines, como sabemos en direccion del campo o en 3

direccion opuesta. El pulso de RF aplicado hace "

precesionar los espines del corte seleccionado

alrededor del campo B1 del pulso. La duracion del pulso .

y la amplitud del campo de RF se ajustan para que el S

angulo aplicado sea de 90°.

oL r un gradiente de campo magnético es aplicado en un
N . /T direccion trasversal durante un intervalo de tiempo asi introduciendo
una variacion en la frecuencia de Larmor en esa direccion. Al finalizar

T T L, ese intervalo de tiempo el gradiente transversal es suprimido, y todos
T T T T T T T T f T los espines vuelven a precesionar con la misma frecuencia que la de

Larmor, pero ahora los espines estan desfasados.

— = = —

RN

Paso 3. Codificacicén de fase

Ahora apliquemos el ultimo gradiente enla otra direccion restante para
introducir una variacion espacial en la frecuencia de Larmor a lo largo de esa
direccion. Y por tanto cada uno de los espines precesan con fase y
frecuencias distintas, a cada pareja de valores (x,y) le corresponde una

(w,9)

asi se logra codificar espacialmente la informa
punto del corte de muestra.

Gpree— L

FD r\/\’“"_

1 Goorre L
Giree
! @ Gpuee I L

z

Figura 2.27: Aplicacién de gradientes de campos magnéticos.
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Secuencias de pulsos basicas

Secuencias espin eco (SE)

La secuencia espin-eco consiste en mandar un pulso de radiofrecuencia inicial de 90°, para
inclinar el vector de magnetizacién longitudinal al plano transversal. Debido a las inhomoge-
neidades del campo magnético estatico, algunos de los espines precesan mas rapido que otros
produciéndose desfase entre ellos. Después se manda uno o dos pulso de 180° para hacer el
refase, justo a la mitad del tiempo de eco (TE). Por lo tanto los espines que se encontraban
adelantados estan ahora atrasados y viceversa. Después de la segunda mitad del TE todas las
vueltas se encuentran una vez mas en fase debido a las mismas inhomogeneidades del campo
magnético que causo las primeras diferencias de fase. En ese momento es cuando se forma un
eco. Cuando el ciclo de pulsos contiene mas de una senal de eco, se llamara secuencia multieco,
y cada eco forma una imagen. La imagen de la secuencia se puede observar en la Figura 2.28.[24]
Las secuencias de espin eco se caracterizan por una buena calidad de imagen ya que al aplicar
el pulso de reenfoque eliminamos los efectos de las inhomogeneidades del campo magnético.
Como desventaja es una secuencia propensa a tener artefactos de movimiento ya que requiere
un tiempo de adquisiciéon muy largo.

ESPIN ECO

A A |

RF  —H S | \

Y stice. 1A (W - L
( slice J U —IjU—JT
Gres —@ @

Gphase — 1 [T ____ il = A
Signal ‘J?"_ ———— 'Iilii
e
TE
< B—
TR

Figura 2.28: Imagen de la secuencia ESPIN- ECO

Secuencia gradiente-eco (SE)

Las secuencias gradiente-eco se crearon para reducir el tiempo de adquisicion de las secuen-
cias espin-eco. Como sabemos el movimiento de precesiéon depende también del llamado angulo
de inclinacién (FA). En las secuencias gradiente-eco se sustituye el pulso de 180° por una serie
de nuevos campos magnéticos los cuales son los gradientes de campo magnético con un FA
concreto. Por otro lado sabemos que los gradientes pueden hacer que los niicleos se aceleren o
se alenten, también sirven para desfasar o volver a a poner en fase a los nicleos.

La secuencia gradiente-eco consiste en aplicar un gradiente a la magnetizacion en fase. El gra-
diente altera la intensidad del campo magnético experimentando por la magnetizacion en fase.
Dependiendo de su posicién a lo largo del eje de gradiente, algunos de los momentos magnéticos
se aceleran y otros se alentan. En la Figura 2.29, podremos ver primero que el borde posterior
del ventilador (S) consiste en nucleos que se han realentizado, ya que estan situados en el eje
del gradiente que tiene menor intensidad de campo magnético en relacion con el isocentro.
Para el borde (F) consiste en nicleos que se han acelerado a medida que estén situados en el
eje del gradiente que tiene mayor intensidad de campo magnético en relaciéon con el isocentro.
Después se aplica un gradiente y la direccion de la intensidad del campo alterada es tal que
los ntcleos lentos en el borde posterior del ventilador experimentando una mayor intensidad

40



momentos magnéticos
en fase

= _ -

direccion de la

momentos magnéticos momento magnético nomento magnetico

fuera de fase

direccion de la

% ~oeo” orecesion I I « FS

precesion

Nucleos
desacelerados

-~ ] 1 -
Hucleas Gradiente
acelerados _ 1 1 precesion
Gradiente precesion
Nucleos

acelerados
Nucleos

lentos

Figura 2.29: Imagen del proceso del fase y refase de los gradientes

del campo magnético y se aceleran. Los nicleos méas rapidos en el borde inferior del ventilador
experimentan una disminucién de la fuerza del campo magnético y disminuyen la velocidad.
Después de un corto periodo de tiempo, los nicleos lentos se han acelerado lo suficiente como
para encontrarse con los niicleos mas rapidos que se encuentran desacelerando. Cuando los dos
se encuentran, todos los momentos magnéticos estan en el mismo lugar al mismo tiempo y han
sido modificados por el gradiente. Por lo tanto, se induce una senial maxima en la bobina del
receptor.

Por lo tanto con menor FA, la relajacién longitudinal se produce mas rapidamente. La mayor
desventaja es que no hay compensacion para las inhomogeneidades magnéticas, por lo tanto,
las secuencias de gradiente-eco son sensibles a los artefactos de susceptibilidad, ver Figura 2.30.
[25]
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Figura 2.30: Imagen de la secuencia GRADIENTE- ECO

Secuencia EPI

La imagen eco planar (EPT) es comiinmente usada para la adquisicién de imégenes potencia-
das en difusién ya que son relativamente cortas. Y permite la formacion de una imagen completa
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en 30 — 100 ms. La secuencia EPI es una secuencia rapida y se basa en el principio de excitar
una unica vez a los espines, después se utiliza una conmutacion rapida entre los gradientes para
formar una serie de ecos de gradiente cada uno viene dado por un valor diferente de codificacién
de fase y por tanto puede utilizarse para reconstruir una imagen. El gradiente de codificacién
de fase se puede aplicar de manera constante o mediante una serie de pequenos impulsos, donde
cada uno corresponde a una codificacién de fase diferente. [26] Una de las desventajas en esta
secuencia es el efecto del Ty*, dejandola muy susceptible a artefactos, Figura 2.31.

SECUENCIA EPI
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Figura 2.31: Diagrama de la secuencia EPI
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2.2. Componentes de un equipo de Resonancia Magnéti-
ca

Después de centrarnos en el comportamiento de los nicleos de hidréogeno dentro de un
campo magnético y todo lo que le ocurre debido a perturbarlos con un pulso de RF, también

hablaremos del exterior, a lo que le llamaremos las componentes importantes de un equipo de
RM.

Los equipos de Resonancia Magnética han evolucionado considerablemente desde que las pri-
meras unidades comerciales fueran introducidas en la década de 1980. La Resonancia Magnética
es un procedimiento no invasivo e indoloro que proporciona una visiéon muy detallada de la es-
tructura y composiciéon de los tejidos a analizar. La Resonancia Magnética no utiliza rayos X,
sino campos magnéticos para construir imagenes que ayuden a detectar alteraciones congénitas,
infecciosas, traumaticas, vasculares, tumorales o degenerativas en cualquier parte del cuerpo.

Hay muchos tipos de equipos de Resonancia Magnética, actualmente hay equipos de 1.5T,
3T, 7T y hasta 23T, con la diferencia de que solo los equipos de 1.5T, 3T y ahora de 7T puede
ser para humanos, de 7T en adelantes solo se han usado en animales por la potencia del cam-
po magnético, sin olvidar que son equipos muy costosas y que requieren un espacio muy grande.

Un equipo de resonancia magnética para que este produzca imagenes deben de ser completa-
dos cierto nimero de procesos. Uno de los procesos es la alineacién de los nicleos de hidrégeno
con el campo magnético principal (B,), la excitacién por un pulso de RF, la codificacién espacial
y la formacién de la imagen. Lo que nos lleva a que un sistema de RM consiste principalmente
por: un iman, un sistema de gradientes magnéticos , un sistema de RF, sistema electénico y un
sistema de computo donde obtener las imagenes a estudiar.

Campo Magnético (Iman)

La intensidad, homogeneidad y estabilidad del campo magnético son parametros que deter-
minan la sensibilidad y resoluciéon maximas del imén. Los imanes mas utilizados son de tipo
superconductor, son compuestos por una bobina superconductora que se encuentra inmersa en
helio para poder mantenerlos frios (Helio 269°C, son 4°K). Producen campos magnéticos fuer-
tes y homogéneos, pero son caros y requieren un mantenimiento regular. El campo magnético
lo representaremos por B y es una magnitud vectorial. Se expresa en unidades de induccién
magnética. En RM las unidades utilizadas son: Tesla (T) y el Gauss (17" = 10.000 Gauss).
Tomando en cuenta que para un equipo de 3T son 30,000 Gauss y comparado con el campo
magnético de la tierra que es de 0.5 Gauss, los equipos de resonancia magnética trabajan aun
nivel de campo magnético muy grande. Su formato determina esencialmente el disenio del equi-
po de RM (imén cerrado, tipo tinel o iman abierto).

En general, todos los imanes de RM utilizados en imagen clinica utilizan campos magnéticos
cuya intensidad oscila entre 27"y 37T'. En el caso de investigacion con animales, las intensidades
de campo magnético utilizadas varian entre 77"y 117

En la Figura 2.32, podemos ver como el campo magnético se expande alrededor del iman,
y también donde se encuentra la mayor cantidad de campo magnético. Pero la expansion del
campo magnético fuera del cilindro de exploracién implica serios problemas en la ubicacion de
aparato de RM. Ya que la resonancia magnética cuenta con varios accesorios externos para el
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mejoramiento de la imagen. Para poder minimizar estos efectos debido a aparatos externos de
la RM se suelen utilizar los llamados apantallamientos magnéticos.

Isacentro

Figura 2.32: Imagen de las lineas de campo magnético generadas por una corriente continua I, que circula por
un conductor en forma de helicoide. En la zona central del campo magnético encontramos el isocentro que es el
punto donde se ubica el campo magnético mas uniforme posible.

Los apantallamientos magnéticos son pasivos y activos. Los pasivos son mediante materia-
les metédlicos fijos y los apantallamientos pasivos son mediante corrientes que crean pequenos
campos magnéticos llamados correctores.

En el campo magnético principal que le hemos llamado B, los conceptos de homogeneidad
y estabilidad son muy importantes y hacen referencia a las variaciones del campo magnético
tanto en el espacio como en el tiempo y se expresan por partes por millén (ppm) dentro de
un volumen de superficie esférica. El diseno maéas utilizado es el de un conductor en forma de
helicoide (selenoide) que logra en su interior, alrededor de su punto central medio llamado iso-
centro un campo magnético muy homogéneo, ver Figura 2.32.

Para poder mejorar la homogeneidad del campo magnético se realizan las maniobras de
shimming. La mayorfa de los sistemas de imdn son suministrados con bobinas correctoras (
shimming coils). Cundo la corriente pasa a través de estas bobinas se producen campos correc-
cionales con una geometria conocida y se puede compensar la falta de homogeneidad inherente
del iman.

Las bobinas correctoras se pueden colocar en helio liquido en el interior del campo magnéti-
co principal y ajustar una por una hasta dar forma al campo a esto le llamaremos correcién
activa, o de otra forma le llamaremos el shimming activo. Mediante el montaje de pequenas
piezas metéalicas ferromagnéticas en los lugares apropiados dentro o fuera de la cavidad del iman
principal. Cada una de estas piezas ayudard al campo magnético y si la simetria del campo
se mantiene, se puede conseguir un campo muy homogéneo llamando asi a esto la correccién
pasiva o shimming pasivo. E n varias de las secuencias que se usan en el equipo de RM se
precisa de una gran uniformidad con lo que el shimming activo es de uso habitual. [27]
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Gradientes Magnéticos

Otros de los componentes principales de la RM, son los gradientes magnéticos y han tenido
un papel muy importante en la evoluciéon de la tecnologia de la RM.

Definiremos a los gradientes magnéticos como las variaciones del campo magnético, y son
medidos a lo largo de una direccion, ya sea x, y o z. El gradiente como magnitud vectorial lo
llamaremos G. La amplitud del gradiente en un punto esta dado por la variacién de la magnitud
por unidad de longitud en ese punto en especifico.

Debido a que el gradiente es un vector este tendra direcciéon y sentido. A la orientacién de
la linea sobre la que se mide la variacién le nombraremos la direccién del gradiente y el sentido
tendra dos opciones que sea negativo o positivo, positivo cuando crece su magnitud y negativo
en sentido contrario. En IRM los gradientes utilizados deben de ser lineales , es decir que la
variacién del valor del campo magnético en la direccién del gradiente se busca que sea lo mas
uniforme posible.

Los gradientes siempre estan en constante movimiento ya que estos se encienden y apagan
muchas veces durante una secuencia, es decir durante un examen por resonancia magnética, y
llegan a generar pequenas variaciones en el campo magnético principal que provocan que los
protones en cada punto del espacio precesen con ligeras diferencias, codificadas en el espacio,
asi permitiendo obtener imagenes anatémicas en el plano seleccionado.

Para que los gradientes magnéticos logren ser lineales se usan un par de bobinas recorridas
por corrientes continuas pero en sentido contrario. Al aplicar estas dos bobinas se creara a lo
largo del eje una variacion uniforme de campo magnético, es decir un gradiente magnético lineal.

Midiendo la variacién del campo magnético por unidad de longitud en la direccién determi-
nada se logra obtener el valor del gradiente, que llamaremos a esto la representacion espacial
del gradiente. En la Figura 2.33, podremos observar donde se tendra el valor maximo del gra-
diente y donde sera el menor, observando la pendiente que se forma de valores diferentes de
las variaciones del campo magnético con forme crece la longitud. Los valores del gradiente se
expresan en militeslas/metro (m7/m) o también en Gauss/cm. [28]

Figura 2.33: Imagen de la creacién de un gradiente magnético lineal a lo largo del eje del imén.
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El valor del gradiente maximo (G,,q:), interviene en la resolucién espacial méxima y es el
valor fundamental para fijar el grosor minimo de corte y el minimo FOV.[29]
El campo de vision (FOV') se refiere a la distancia (en cm o mm) sobre la cual se adquiere
o muestra una imagen RM. El FOV generalmente se divide en varios cientos de elementos de
imagen ( pixeles ), cada uno de aproximadamente 1 mm? de tamaiio. [30]

Al estar en una exploracién de RM, los gradientes magnéticos actian durante breves ins-
tantes, es decir del orden de microsegundos, en ciertos momentos. Por eso le llamaremos pulsos
de gradientes por su corta duraciéon en un estudio. Para entender mejor cuando entran a escena
los gradientes los representaremos en un diagrama de ejes de tiempos. Le llamaremos a esto la
representacion temporal de los gradientes, ver la Figura 2.34.

mT/m. +GZ mT'/m _Gz

a) b)

~ .-V
b

Figura 2.34: Representacion temporal de la accién del gradiente en el eje z. a) al tiempo ¢ se activa el gradiente,
At se mantiene contante en un cierto intervalo de tiempo y se cierra en t3. +G, indica creciente en un sentido.
b) simultaneamente a a) con la diferencia que tiene —G, que indica creciente de campo magnético en sentido
contrario al anterior.

En la figura 2.35, mostramos a grandes rasgos como es su aparicién de los gradientes depen-
dientes del tiempo, tanto la entrada como salida de los gradientes se hace de forma instantanea,
en la realidad no ocurre asi el proceso de golpe, sino que se requiere de cierto tiempo desde
que se ponen en marcha los gradientes hasta que alcanzan el valor de trabajo requerido. Por
lo tanto la forma correcta en la que se representardan los gradientes es en forma trapezoidal.
Le llamaremos tiempo de ascenso o rise time al tiempo desde que se se activan los gradientes
hasta que alcanza el valor maximo contante de trabajo. Y para el caso cuando va decayendo a
cero (plateau) se conoce como tiempo de caida o fall time, ver la Figura 2.35.

Por la simetria del diseno empleado ambos tiempos son idénticos, por lo que se hace referencia
en las especificaciones al rise time. Estos tiempos se expresan en us y se pueden encontrar
tiempos de ascenso hasta de 100us.

El area delimitada por la variacion del gradiente, que es el ascenso, plateasu y
la caida fijan la resolucion espacial alcanzable. Por lo tanto cuanto mayor sea el area
mayor la resolucion espacial.

Y le llamaremos gradiente bipolar para cuando tengamos un gradiente +G ., seguido de un
gradiente —G, durante un tiempo idéntico. Este par de gradientes son fundamentales en TRM,
ver Figura 2.36.

El ramp time es el tiempo que tarda en pasar del valor méaximo negativo al valor maxi-
mo positivo. El echo de que los gradientes se apliquen y se apaguen implica variaciones de
campo magnético que sobre cualquier circuito conductor va implicar la aparicion de pequenas
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Figura 2.35: Representacion temporal de la forma de los gradientes lineales. a)para +G, y b) para —G,.

+G.

Ramp time

Figura 2.36: Representacion temporal de la forma de los gradientes lineales. a)para +G, y b) para —G..

corrientes inducidas que se conocen como corrientes de EDDY. Estas corrientes en su origen son
variables y por tanto inducen campos magnétics que producen artefactos en la imagen conoci-
dos como artefactos de EDDY. Y para poder evitarlos se utilizan gradientes autoapantallados
que consiste en bobinas especiales que disminuyen el valor de las corrientes inducidas y de una
pantalla conductora que deriva a tierra las corrientes inducidas.

Generador de Radiofrecuencias (RF)

Como ya se menciono anteriormente es necesario excitar los protones de hidrégeno para
sacarlos de equilibrio y poder generar la relajacion. Las antenas de radiofrecuencia forman
parte del subsistema de radiofrecuencia y son consideradas como una parte vital del sistema de
resonancia magnética para la imagenologia medica.

En RM es importante excitar la muestra con un pulo de RF, que forma un campo magnético
By, para modificar la magnetizacién de su estado de equilibrio. Y asi regresando nuevamente a
su estado inicial y generando una senal detectable de RM.

Las antenas de radiofrecuencia tienen dos funciones importantes: excitar a los espines de los
nicleos que se encuentran dentro del cuerpo humano y la deteccién de la senal que resulta de
los nicleos. Durante la aplicacion del pulso, la antena sirve como un transductor que convierte
la potencia de radiofrecuencia en un campo magnético transverso rotatorio, que procedera a

47



producir la imagen. En el proceso de la recepcién, la antena convierte la magnetizacién nuclear
de la precisién de los espines en una senal eléctrica para su posterior procesamiento.

Las antenas receptoras de RF serdn los dispositivos ideales para detectar la senal. Estan
divididas en dos grupos: antenas de volumen y de superficie, ver Figura 2.37.

f‘!"t/f' T —
( antena de volumen
R e

T

antena de superficie

W

Figura 2.37: Imagen donde se muestran como es la idea principal de las antenas de volumen y de superficie.

Las antenas receptoras de volumen tienen una estructura muy parecida a una jaula de pajaro
y son conocidas como bird-cage, ver Figura 2.38. Las antenas volumétricas envuelven el cuerpo
de interés para producir una imagen. las antenas volumétricas tienen la ventaja de que generan
campos magnéticos mas uniformes con una senal ruido pequena.

Figura 2.38: Bobina para resonancia magnética cabeza MR7100

En la Figura 2.38 tenemos un ejemplo de una antena superficial. Las antenas de superficie
pueden ser divididas en aros simples y arreglos de antenas. Las antenas de superficie no envuel-
ven la muestra de la que se desea generar una imagen, se colocan en la superficie del paciente.

Figura 2.39: Imagen de una antena para ojo de un equipo VARIAN.

También ya existen antenas que hacen las dos cosas, la funcién de transmitir el pulso de RF
y recepcion de la senal de RM, estas antenas las conocemos como antenas receptoras.
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Las antenas de radiofrecuencia se van a diferenciar del campo magnético principal y de los
gradientes porque originan y detectan campos dependientes del tiempo. Ambos procesos son
realizados empleando una antena que rodea al paciente y es sintonizada con la frecuencia de
Larmor. La idea principal es evitar el empleo de sistemas eléctricos muy complicados y costosos.
Los sistemas de resonancia magnética usa dos tipos de antenas: una para transmitir y otra para
la recepcion. Tomando en cuenta que el proceso eléctrico se vuelve mas complejo a medida que
usamos sistemas con intensidades de campo magnético grandes. [31]

Sistema Electronico

Después de que la antena receptora de RF recibe la senal de RF se debe de convertir es-
ta senal a una forma mas adecuada para su digitalizacion, lo cual sera con un convertidor
analogico- digital (ADC) que transforma la senal en una gama de grises predefinida determi-
nando la intensidad de cada pixel de un plano tomografico en virtud de aplicar la transformada
de Fourier.

Lo primero que se realiza es la amplificacién de la sefial con un amplificador de bajo ruido. Es
un detector muy sensible de senales de RF que amplifica las senales liberadas por los protones,
que normalmente tienen una amplitud de unos microvoltios. La senal sera entonces demodulada
para producir dos senales que se encuentran en cuadratura. La senal después es digitalizada y
transferida a a la computadora para la reconstruccién de la imagen. Para la realizacion de la
demodulacién de la senal se utiliza un circuito que trabaja a la misma frecuencia del pulso de
RF emitido. [32]

Sistema de computo

El sistema de computo sirve para analizar las senales y representar la imagen, gracias al pro-
ceso de reconstruccion por la Transformada de Fourier. Y permite controlar todas as funciones
del sistema de resonancia. Con ello se pueden seleccionar o modificar parametros para mejorar
la senal, visualizar o guardar las imagenes de los pacientes en distintos medios, y sobre todo
sirve para poder realizar un posterior procesamiento sobre las imagenes. Por lo tanto, cada paso
que se a descrito es importante para la RM y para mejorar los diagnésticos de los pacientes.
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2.3. Difusién y el Tensor de Difusion

. Que es difusién?

La difusion es el movimiento aleatorio y microscépico del agua debido a colisiones térmicas.
La difusién tambien es conocida como el movimiento browniano. [33]

El cientifico estadounidense Howard Berg (1983) describe un experimento en su libro lla-
mado “Random Walks in Biology” el cual es 1til para ilustrar el fenomeno de difusion. Este
experimento dice que si se introduce una gota de tinta fluorescente cuidadosamente en una
jarra de agua. Al principio notaremos que la gota de tinta parece permanecer concentrada en
el mismo lugar donde se libero, al paso del tiempo esta se extiende radialmente, con un perfil
esférico y simétrico. La ley fisica que explica este experimento es la ” Ley de Fick”. La Ley de
Fick relaciona al flujo difusivo con las diferentes concentraciones. Esta ley nos dice que el flujo
difusivo (J) que atraviesa una superfice es directamente proporcional al gradiente de concen-
tracién, el flujo difusivo tiene unidades de mol em=2s~! . El coeficiente de proporcionalidad se
nombrard coeficiente de difusién (D) y tiene unidades en ecm?s™!, ver Figura 2.40.[34]
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Figura 2.40: La primera Ley de Fick, cuando el especimen contiene diferentes regiones con diferentes concen-
traciones de moléculas, las pariculas tenderan a moverse de regiones donde hay altas concentraciones a bajas
concentraciones que conducen a un flujo neto.

La primera Ley de Fick se representa matematicamente como:
J=—-DVC, (2.54)

donde J es el vector de flujo neto de particulas, C' es la concentracion de las particulas, y la
constante de proporcionalidad,D, es llamado el coeficiente de difusion.

Como ya se mencioné antes la difusion del agua es debido a colisiones térmicas y otra carac-
teristica de la difusién es que esté ocurre incluso en el equilibrio termodindmico 8. Notando que
aunque el flujo neto desaparezca hay aun movimientos microscopicos de moléculas que persis-
ten, que vista en promedio no hay flujo neto. El cientifico escoces Robert Brown, quien observo
este fenémeno fue el primero en reportar el movimiento aleatorio de las moléculas, observando
este movimiento por los granos de polen mientras estudiaba estos bajo el microscopio. [35] A
principios del siglo XX Albert Einstein quien no conocia de las observaciones de Robert Brown,
pero si queria buscar pruebas que implicaran la existencia de los atomos, llego a la conclusién
de que los cuerpos de tamano microscépicamente visible suspendidos en un liquido realizaran
movimientos de tal magnitud que pueden observarse facilmente en un microscopio. [36]

Albert Einstein usando un marco de probabilidad describe el movimiento del conjunto de
particulas que experimentan la difusion, concluyendo en una descripcién de la difusion. In-
troduciendo la “distribucién de desplazamiento”, que cuantifica la fraccién de particulas que
atravezaran una cierta distancia dentro de un tiempo particular. Einstein derivo una relacién

8Un sistema estard en equilibrio termodindmico en ausencia de paredes internas cuando la temperatura,
presién y potencial quimico de sus componentes se igualan a lo largo de todo el sistema.
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explicita entre el valor cuadratico medio del desplazamiento del conjunto de particulas y el
coeficiente de difusion, D, usando el concepto de distribucion de desplazamiento dado por:

< 2? >=2DA (2.55)

donde < 2% > es el valor cuadratico medio del desplazamiento de particulas durante un tiempo

A.

Imagen por Difusién

El movimiento Browniano determina la base de la imagen de difusion, siendo una descrip-
cion completamente probabilistica.
Los cientificos Carr y Purcell utilizaron la resonancia magnética eco de espin, descubierta por
Erwin Hahn, para medir el coeficiente de autodifusion del agua. La amplitud eco del espin
disminuye por el movimiento difusivo, lo cual implica que a mayor difusividad, mayor sera la
atenuacion de la senal siendo estas observaciones las bases de la imagen de difusién.

Las caracteristicas microestructurales contribuyen en general al proceso de difusién, hacien-
do posible obtener informacion valiosa de la micro-estructura biolégica simplemente por ob-
servar el movimiento de las moléculas de agua. En estudios de tejido neuronal(fibras o tractos
neuronales) es muy importante, debido a su estructura compleja. Para sensibilizar la adquisicién
de la resonancia magnética (RM) de tal forma que se detecte el movimiento de las moléculas
de agua se aplican gradientes intensos en el campo de la imagen(FOV).

El sistema nervioso central(SNC) consta de células neuronales conectadas unas con otras
por axones, estos funcionan como pequenos transmisores en diferentes regiones neuroanatomi-
cas.

La sustancia blanca esta ubicada en los tejidos mas profundos del cerebro. La sustancia
blanca contiene fibras nerviosas llamadas azones, estas son extensiones de las células nerviosas
las cuales son las neuronas ver la Figura 2.41.

cuerpo neuronal

axan

dentritas ’\’

niicleo celular
(contiene el material genético)

Figura 2.41: La imagen de una neurona y las partes que la componen

Varias de estas fibras nerviosas se encuentran rodeadas por un tipo de capa conocida como
mielina. La mielina le da a la sustancia blanca su color. La mielina protege a las fibras nervio-
sas de cualquier lesion. La sustancia gris es tejido que se encuentra en la superficie del cerebro
(cortical). Contiene a las neuronas y las celulas gliales, los cuales le dan color a la sustancia
gris.[37]
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El desplazamiento medio molecular se encuentra reducido en el drea tisular ? por lo que se
reduce la difusividad. En difusién por Resonancia Magnética el coeficiente de difusion aparente
(CDA) define la difusién estimada en un grupo de espines contenidos en un voxel, evaluando
la difusividad real del tejido. [3§]

La difusién libre es uniforme en todas las direcciones. Esto se conoce como difusion isotrépi-
ca. Si el agua se difunde en un ambiente que tiene barreras, la difusién no es uniforme. La
movilidad relativa de las moléculas pierde la figura simétrica de la esfera, adoptando frecuente-
mente la de un elipsoide. Las barreras pueden ser muchas cosas, membranas celulares, axones,
mielina, etc. La difusiéon anisotrépica (tejido cerebral normal) esta relacionada con el grado
de direccionalidad del agua y la integridad de los tractos de fibras de sustancia blanca dentro
del tejido cerebral. Los ramilletes muy densos de fibras nerviosas muestran un mayor grado de
anisotropia mientras que la sustancia gris tiene un grado menor de difusién anisotropica.

En el caso de la materia blanca la barrera principal es la membrana de mielina de los axo-
nes. Manojos de axones forman una barrera contra la difusién perpendicular y abren paso a
la difusién paralela a lo largo de la orientacién de las fibras. Esto se conoce como difusién an-
isotropica. La difusion es mas anisotropica en areas de alta madurez axonal. Condiciones como
traumas, tumores e inflamaciones interrumpen la mielina o la estructura del axén, reduciendo
la anisotropia porque las barreras son afectadas por la destruccion y desorganizacion.

Tensor de Difusion

El tensor de difusion es un método que permite cuantificar el grado de anisotropia de los
protones de agua en los tejidos y la evaluacién de conectividad de la sustancia blanca (conocidos
como tractos), dentro del tejido cerebral. El objetivo de este modelo es describir las propiedades
de difusién y extraer informacion anatémica mas fina de cada voxel y poder dar un prondstico
al médico de que areas en el cerebro si se estan comunicando y cudles no. A partir del Tensor
de Difusién se obtienen diferentes pardmetros conocidos como métricas; Anisotropia fraccional,
coeficiente de difusion aparente, difusion axial y difusién radial.

Por lo tanto, si pensamos en el cerebro una zona estructuralmente complicada tendremos
que el desplazamiento medio molecular en el drea tisular estara reducido por lo que en con-
secuencia se reducira la difusividad. Por eso en la RM nos referimos al coeficiente de difusién
aparente como la difusién estimada en un grupo de espines contenidos en un voxel, valorando
la difusividad real del tejido gracias a Tanner, quien a démas introdujo la nocién del factor
b escalar, que relaciona el ADC con la atenuacién de la senal de RM. Observando que en las
zonas del sistema nervioso la intensidad de difusién es la misma en todas las direcciones, lo que
conocemos como difusién isotropica. Pero en medios anisotropicos, como el muscuo-esqueletico,
el cardiaco y la sustancia blanca el ADC depende de la orientacién del tejido, por lo que un
ADC tnico no es suficiente para caracterizar adecuadamente la movilidad del agua. Por ello
existe el mapa ADC que es el promedio de los ADCs en las tres dirrecciones con los valores de
b adecuados.

Coeficiente de Difusion Aparente

Representa la media general de integridad de la estructura tisular y celular, su aumento

9tisular es un adjetivo que se emplea en el &mbito de la biologia para hacer referencia a aquello vinculado a un
tejido. Cabe recordar que los tejidos son conjuntos de células que actian de forma coordinada para desarrollar
una cierta funcién.
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refleja la reduccién de la integridad de la materia blanca debido a la degradacién axonal de la
mielina. [39] La ecuacién para obtener el valor de ADC es:

1.8
ADC = ——1In(—= 2.56
S In(g) (2:50)
y la pérdida de la senal debido a la difusién queda de la siguiente manera
S = G,e 1 A=5)D, (2.57)

Mientras que la cantidad de sensibilidad de difusion introducida por el pulso de gradientes de
campo magnético es a menudo expresado en (msum~2) con la ecuacién:

b=2G?5*(A — g) (2.58)

donde G representa la intensidad de los gradientes, § representa el tiempo de aplicacion,

A es la separaciéon entre dichos gradientes y ~ es la constante giromagnética. Usualmente el

experimento de difusion es repetido con diferentes valores de b para lograr un razonable lapso de

intensidad de senales. Para la mayoria de estos experimentos el valor de b es incrementado para

cambiar la amplitud del gradiente, mientras contintian la duracion y la separacién indicadas.
El decaimiento de la senial debido a la difusion definida por Stejskal y Tanner es:

S = S,el D) (2.59)

Con los trabajos de Tanner y Stejskal de 1965 ahora podemos determinar el coeficiente de
difusién D. El coeficiente de difusion D se puede estimar ajustando un modelo de regresién
lineal con una serie de mediciones de DWI( Técnica de difusién por resonancia magnética).

Es importante senalar que debido a sus trabajos se identificé que el coeficiente de difusiéon
D depende del angulo entre el gradiente aplicado y el eje de las fibras, ver Figura 2.42 , donde el
coeficiente es mayor si el gradiente es paralelo a la direccién de las fibras y es menor cuando es

perpendicular. De esta forma la difusién anisotropica puede ser usada para inferir la orientacién
de las fibras.[40]

Coeficiente de Coeficiente de
difusién alto difusion bajo

4

gradiente gradiente
paralelo perpendicular

N\

Figura 2.42: Imagen de como se ve afectado el ADC por el graadiente.

Anisotropia Fraccional

La anisotropia es la propiedad del tejido cerebral normal que depende de la direccionalidad
de las moléculas del agua y de la integridad de las fibras de la sustancia blanca. Los tractos
muy densos tienen un mayor grado de anisotropia comparada con la sustancia gris que tiene
menor grado de anisotropia.

La anisotropia fraccional (FA) es una variable nimerica cuyos valores se encuentran entre 0 y
1.
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Una anisotropia de valor 70" corresponde a una esfera perfecta, y una anisotropia de valor
1 es la difusiéon linear ideal. Los tractos bien definidos tienen una FA mayor de 0.20. Pocas
regiones tienen una FA mayor de 0.90. Ese nimero indica la asimetria de la difusién, pero no
indica la direccién. Por lo tanto FA nos indica cuanta microestructura tisular existe, ver Figura
2.43.

(-alto_FA_ > _

Figura 2.43: Comparacién de tejidos con alto y bajo FA

Por otro lado una de las desventajas del coeficiente de difusion D es que solo aporta informa-
cién del desplazamiento en una sola direccién. Basser modifico la ecuaciéon 2.60, para obtener
el esquema general y poder caracterizar el desplazamiento de las moléculas en el espacio, a esta
nueva modalidad la llamo IMAGENES DE TENSOR DE DIFUSION, donde la idea principal

es modelar la orientacion de las fibras usando un elipsoide, ver Figura 2.44. Matematicamente

Tracto de Difusién
fibras anisotrépica

a4,

Figura 2.44: Idea general del estudio del DTI

Elipsoide

se define el margen de dicha elipse con un tensor donde: la longitud de los tres ejes pincipales
son A1, Ao v A3 definen tres eigenvalores y ;1,65 v €3 sus eigenvectores, por lo tanto D va ser un
tensor de 3X3, que es un tensor con simétrico con seis parametros independientes que definen
la elipse.[41] El tensor de difusién es:

sz D:ry sz
D=1\ Dy, Dy, D, (2.60)
D zx D zy Dzz
y el tensor puede ser descompuesto como:
D = RAR" (2.61)

donde R = (€1, €2, €3) es una matriz de los eigenvectores columna y A= diag(A1, A2, A3) es una
matriz diagonal.

Los valores de la diagonal corresponden a la difusividades a lo largo de tres ejes ortogo-
nales(de donde encontraremos FA y ADC), mientras que los elementos fuera de la diagonal
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corresponden a la correlacién entre desplazamientos a lo largo de estos tres ejes(donde encon-
traremos AD y AR). Los elementos fuera de la diagonal nos indican la correlacién entre los
desplazamientos moleculares en direcciones ortogonales, asi D,, nos indica desplazamiento a
los largo del eje x e y.

Otro ejemplo es cuando los elementos de la diagonal sean 0 esto significa que el tensor esta
alineado con el eje principal, no hay correlacion entre desplazamientos en direcciones ortogona-
les. Por consecuencia el tensor es diagonalizado y sus elementos de la diagonal corresponden a
sus eigenvalores. Los tres eigenvalores son A1, A2 y A3 que corresponden a las tres difusividades
a los largo de los tres ejes principales (x,y,z) del tensor de difusién. La orientacién de los ejes
es dado por los tres eigenvectores €;,65 v €3 lo cual por definicién son mutuamente ortogonales.
Con el tensor de difusién el valor de FA esta dado por:

3V = ()24 (e — ()2 + (A — (N)?

FA= (2.62)
2 V(A2 + (A2)? + (Ag)?
donde (\) es un tercio de la traza del tensor.
Y la ecuacién para ADC es:
ApC = Mt At (2.63)

Difusion axial

Aporta informacién sobre la difusividad paralela()|) a la fibra axonal y se correlaciona con
la densidad e integridad axonal, si esta aumenta nos indica destruccién o reduccién de fibras
mientras que si disminuye el valor refleja una lesién axonal o una orientaciéon menos coherente
a los axones.Figura 2.45.

Y su ecuacién esta dado como:

AD = )\, (2.64)
Difusion Radial

Es la difusion perpendicular (A ) a la fibra axonal y se relaciona con la integridad de mielina,
si este valor aumenta es que hay desmielinizacién y si disminuye tendremos dismielinizacién.[42]

Y su ecuacién esta dada como:
B A2+ A3

A
h 2

(2.65)

& AD .

microtubulos

membrana axonal mielina

neurofilamento

Figura 2.45: Difusién radial y axial representadas

Tractografia

Con el fin de lograr una mejor interpretacion de las imagenes, internacionalmente los ma-
pas de FA se han codificado de acuerdo con la direccién del eje mayor de cada elipsoide. Por
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eso encontramos los mapas segun la direccién reflejados en azul para los que estan en sentido
craneo-caudal (arriba-abajo, fibras de proyeccién), rojo para los que estan de derecha a izquier-
da (fibras inter-comisurales) y verde para los que se definen en sentido antero-posterior (fibras
de asociacidn).

.
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Figura 2.46: Imagen donde se unen las fibras que estan en el mimsmo sentido y comunicacién, ordenandose las
fibras y algunas veces son desplazadas o desviadas teniendo continuidad y otras veces las fibras son destruidas
por la lesion tumoral.

a tractografia es la Unica técnica no invasiva que permite la diseccion en vivo de las fibras
de la sustancia blanca. Esta técnica puede estudiar las fibras de proyeccion, de asociacion y
las fibras comisurales, y supone una mejora y un importante complemento a la imagen de la
resonancia magnética convencional, convirtiéndose en una herramienta clave para la realizacién
de mapeos subcorticales preoperatorios y existe una buena correlacion entre la tractografia y
la técnica de estimulacién directa subcortical.

A su vez, la tractografia es capaz de mostrar alteraciones en otras afecciones, como por
ejemplo, malformaciones congénitas, afeccién isquémica y enfermedades desmielinizantes, asi
como también ayuda a comprender los déficits funcionales y asociativos y de aprendizaje como
lo es el TDAH o déficit de atencién, ver Figura 2.46.

Una gran utilidad para los neurocirujanos, y la planificacion de la cirugia, es la posibilidad

de comprobar los tractos afectados en un tumor y poder operar respetando el mayor ntimero
de tractos indemnes.

2.4. Murinos

El modelo de Murino es el uso de cepas especiales de roedores(ratas y ratones) para estudiar
una enfermedad con el objetivo de poder prevenirla y tratarla. [43]
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Estos modelos ayudan a la compresién de la patogénesis 1© de muchas enfermedades y pue-

den ayudar en el desarrollo de terapias como la terapia genética (también conocida como terapia
génica o genoterapia) es una técnica experimental que utiliza los genes para tratar o prevenir
enfermedades. La forma més comun de terapia genética incluye la insercién de un gen normal
para sustituir a uno anormal.
El ratén y la rata (pesan entre 250g-300g y su cerebro es de 484.9mm?) son considerados un or-
ganismo modelo que ofrece muchas ventajas con respecto a otros modelos genéticos. Al tratarse
de un mamifero gran cantidad de sus procesos bioquimicos son similares al del hombre, son
muy prolificos y se logran adaptar facilmente a la vida en los bioterios permitiendo controlar
las variables ambientales en las experimentaciones. Los murinos comparten con el hombre el
privilegio de ser la especie de mamifero mas estudiada genéticamente.[44]

Estructura cerebral

En esta seccién hablaremos de las zonas que se decidieron estudiar y porque, con su respec-
tivas imagenes de estas. Cada una de las zonas fueron comprendidas y analizadas con el libro
"The Rat Brain in stereotaxic coordinates”, tomando exactamente la zona a estudiar con el
mayor cuidado ya que cada cerebro de murino tiene sus diferencias.

Las zonas que estudiaremos son: el cuerpo calloso, la capsula externa y el hipocampo. El
cuerpo calloso como se encuentra justo en medio de los dos hemisferios se toma como una sola
zona. La zona IPSILATERAL es la zona donde se encuentra ubicado el tumor y la zona CON-
TRALATERAL es la zona sana del cerebro. Por lo tanto la capsula externa la dividiremos en
dos zonas la capsula ipsi(Cap.IPSI)y la capsula contra(Cap.CONTRA), esto sucede de forma
similar para el hipocampo se divide en dos zonas; hipocampo ipsi(Hip.IPSI) e hipocampo con-
tra(Hip.CONTRA), teniendo en total 5 zonas que se pueden ver en la Figura 2.47.

Figura 2.47: Imagen donde se observa las zonas IPSILATERAL(cuadro rosa) y CONTRALATERAL(cuadro
azul), en una imagen ponderada en T5.

CUERPO CALLOSO (CC)

La estructura mas grande de sustancia blanca en el cerebro humano es el cuerpo calloso,
conecta zonas corticales entre ambos hemisferios cerebrales simétrica y asimétricamente, cons-

0Patogénesis; describe el origen y evolucién de una enfermedad con todos los factores que estdn involucrados
en ella.
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Figure 56
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Figura 2.48: Zonas estudiadas en el cerebro del murino, a) Seccién virtual del atlas en 3D del cerebro de ratén
( Allen Institute for Brain Science) [45], b) la zona roja es el cuerpo calloso, la zona verde es la capsula externa
que se divide en zona contra y zona ipsi, al igual que el hipocampo siendo la zona amarilla.

tituyendo de esta manera el sistema de asociacion interhemisferica mas importante. Y cualquier
fallo en este puente puede tener una gran variedad de consecuencias sintomaticas y clinicas.
Consta de cuatro partes que de anterior a posterior son; el rostro, la rodilla, el cuerpo y el es-
plenio (Rubin, Safdieh 2011). El tamano del cuerpo calloso es aproximadamente 10 centimetros
en sentido anteposterior, 4 centimetros en su parte mas anterior, zona frontal y 6 centimetros
en la parte mas posterior, cercana a la zona occipital. Se encuentra situado en el fondo de la
cisura longitudinal, encima de los ventriculos laterales. [47]

El cuerpo calloso se relaciona con la transferencia inmediata y la unificaciéon de la informa-
cion sensorial recibida por los dos hemisferios, de manera que los mantiene conscientes de lo que
sucede en cda uno de los hemisferios. Desarrolla un papel relevante en otras funciones, como la
memoria, la atencion, el nivel de alerta, las funciones auditivas y del lenguaje y la conciencia
de uno mismo.

Consta de 180-200 millones de fibras nerviosas capaces de transportar unos 4000 millones de
impulsos por segundo. El CC constituye la comisura més extensa del cerebro. Los hemisferios
del cerebro estan especializados para controlar el movimiento y la sensibilidad del hemicuerpo
contralateral donde cada hemisferio se especializa en el procesamiento de cierto tipo de in-
formacion. Por lo tanto para coordinar el movimiento o pensar de forma compleja, tiene que
existir una buena comunicacién dentro de un mismo hemisferio (intrahemisférica) y también
entre ellos mismos (interhemisférica) y el principal protagonista que permite la comunicacién
tan clara es el cuerpo calloso. [46]

La comunicacion intrahemisférica se realiza por medio de tractos de materia blanca que
conectan la parte cortical del lobobulo frontal, parietal, occipital y temporal, mediante vias
cortico-cortico o cortico-subcortical. En este tipo de comunicacién es necesario que atraviese
las comisuras cerebrales. Existen tres comisuras principales: el anterior que conecta el siste-
ma olfatorio con el limbico, hipocampo y el cuerpo calloso. Apesar de que el hipocampo y la
comisura anterior estan presentes en todos los vertebrados, el CC es una zona tunica en los
mamiferos, lo que se relaciona con una mayor evolucién en esta clase de animales. [48]

HIPOCAMPO
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El hipocampo es una invaginacion de corteza antigua o arquicorteza, que mide 3.5 — 4cm
de longitud anteroposterior, es producto de la aparicion del surco del hipocampo y se encarga
de funciones como el instinto y la memoria. Se encuentra cubierto por una capa de sustancia
blanca llamada Alveo, que se compone de axones mielinizados de las células piramidales del hi-
pocampo. En el hipocampo se reconocen en él 3 capas; Capa poliforma: estrato mas superficial
con neuronas de distintas formas y tamanos, Estrato piramidal: presenta un estrato denso con
neuronas piramidales de pequeno tamano y un estrato menos denso con neuronas piramidales
de gran tamano. Las neuronas de este estrato envian sus prolongaciones fuera del hipocampo y
sus axones constituyen alveo, fimbria y férnix, y por ultimo la Capa molecular: compuesta por
céculas granulares. [49]

El hipocampo sigue el patrén de crecimiento de los hemisferios por lo cual también tiene una
disposicién ”envolvente”.

CAPSULA EXTERNA

La capsula externa es una amplia lamina vertical, situada entre el nticleo lenticular y el an-
temuro. La capsula externa es una coleccién de fibras de materia blanca que se encuentran en
el cerebro y consiste principalmente en tejido lipidico o graso. Y visualmente aparece como una
fina capa blanca de materia blanca. Se conecta a la estructura conocida como capsula interna
que se encuentra cerca del nicleo lenticular. La capsula externa contiene fibras conocidas como
fibras de asociacion corticocortical . Estas fibras son responsables de conectar una corteza, o la
capa mas externa, del cerebro a otra.

Linea tumoral C6

Las lineas celulares tumorales se componen de células inmortales que se diferencian genética
y morfologicamente de las células normales. Pueden provenir directamente de un tumor (cultivo
primario) o de un proceso de transformacién de un cultivo primario. El clon C6 ha sido aislado
de un glioma de rata Wistar inducido por la inyeccién del carcinégeno N-mentilnitrosourea,
despues de una serie de pasos en cultivos transplante en animales. [50]

Las células fueron cultivadas en medio Ham’s F10 (82.5%) con suero de caballo (%15) y
suero fetal bovino (2.5 %). La forma de estas células depende de las condiciones de cultivo. Las
células que crecen en cultivos de suspension son casi siempre redondas con pocas prolongacio-
nes y cuando crecen sobre superficies planas tienen una diversidad morfolégica notable como
son; prolongaciones celulares y neuritas , mientras que los cuerpos celulares adoptan una forma
alargada que asemejan a los astrocitomas. [51]

Laa linea tumoral C6 tiene caracteristicas similares al glioma astrocitico, que al igual que
otros canceres esta compuesto por una mezcla heterogénea de células neoplasicas y no neoplasi-
cas que incluyen tanto células nativas como reclutadas. Las células indiferenciadas, autorreno-
vables y con la capacidad de desarrollar células tumorales son designadas como células madre
cancerosas o células troncales cancerosas y pueden ser un blanco terapéutico. Por otro la-
do, la identidad exacta y el origen de estas células madre de glioma siguen siendo dificil de
identificar.[52]

Es por ellos que los modelos animales que simulan las caracteristicas del glioma humano

son la clave para nuevos agentes o estrategias terapéuticas. Para establecer tales modelos, la
linea celular de glioma C6 de rata se ha utilizado principalmente en la investigaciéon neuro-
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oncologica, ya que puede simular en general la alta tasa de crecimiento, la vascularizacién
aberrante(angiogénesis) y el caracter infiltrativo del gliobastoma multiforme, unos de los tumo-
res cerebrales mas agresivos con mal proséstico y una supervivencia promedio de < 15meses.
El implante de células malignas en el cerebro del animal o modelo in vivo, se parece mucho al
crecimiento tumoral y tiene la ventaja sobre otros modelos como el in vitro o extra-craneales,
ya que se activan los mecanismos inflamatorios y vasculares dentro del cerebro. Sin embargo, la
complejidad de estos modelos dificulta la identificacién de los procesos individuales implicados
en el crecimiento tumoral continuo, la angiogénesis y la invasién. [53]

La idea general es tener una mejor visualizacion de las caracteristicas de esta linea tumoral

en el modelo murino, observando su comportamiento dentro del cerebro y encontrar la mayor
informacion posible para poder entenderlos y saber como atacarlos.
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Capitulo 3

Metodologia

Se utilizaron 5 murinos (ratas macho de la variedad Sprague Dowley) con 60 dias pos-natal
y se les implantaron por cdnula 10,000 células de la linea tumoral C6! en el 16bulo frontal
izquierdo de los murinos y se dejo evolucionar por 21 dias. Después se les practico eutana-
sia para procesar los cerebros en un equipo de resonancia magnética. La tesis planteada se
realizo siguiendo los lineamientos establecidos por la Norma Oficial Mexicana NOM-062-Z0OO-
1999. Especificaciones técnicas para la produccion, cuidado y uso de los animales de laboratorio.

Las imagenes fueron adquiridas en un escéner Bruker Biospec 70/16 con una intensidad de
7.0541 T, y se usaron las secuencias ToW (7, TURBO)y DTI(EPI).

Los parametros de la secuencia ToW fueron: Grosor de corte 0.5mm, Ty = 33, T = 2632.98,
espacio entre cada corte 0.8 mm, longitud del tren eco 8 , matriz 256 X 256 , Flip Angle 90°,
Resolucién 12.8 pixeles por mm, Voxel 0.078 X 0.078 X 0.8000 mm?, espacio entre cada pixel
0.078125/0.078125 y numero de pasos de codificacién de fase 256. Total de imagenes obtenidas
25.

Los parametros de la secuencia DTT fueron: Grosor de corte 0.5 mm, Tg = 24, Tr = 2000,
espacio entre cada corte 0.75 mm, nimero de pasos de codificacién de fase 76, longitud del
tren eco 19, matriz 125 X 125 , Flip Angle 90°, espaciado de pixeles 0.16/0.16, Resolucién 6.25
pixeles por mm, Voxel 0.16 X 0.16 X 0.7497 mm? y una matriz de 30 direcciones. Total de
imagenes obtenidas 945.

Al adquirir las imégenes cerebrales y obteniendo los valores de la tabla b se analizaron en
los softwares DSI-Studio e Image J.

El resultado del procesamiento fueron imagenes de difusion. Donde los 35 valores de b fueron
los mismos en cada una de las imagenes de los 5 murinos. Los valores de la tabla b se verificaron
mediante una rutina automadtica de control de calidad para garantizar su precisién (Schilling
et al. MRI, 2019). Calculando asi los valores del tensor de difusién.

Procesamiento de imagenes

Se describe a continuacion el procedimiento que se realizo en DSI-Studio. En el software se
abren los archivos DICOM, y se introduce la tabla b para poder obtener una imagen completa.

El origen glial de la C6, fue confirmado por la produccién de altos niveles de la proteina S-100, el fenotipo
molecular méas caracteristico del cerebro de los vertebrados y que ha sido encontrado en numerosos tumores
cerebrales, tanto de humanos como en otros animales (ATCC, 1992.; Benda, 1968; Gysin, 1980; Pfeiffer, 1970)
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Posteriormente se realiza la reconstruccién, donde se escoge el método DTI. Exportando los
indices como FA, ADC, AD y RD. A continuacién el seguimiento de fibra, donde DSI-Studio
emplea un algoritmo de seguimiento de fibras deterministas que utiliza anisotropia cuantitativa
para mejorar la precision. Una vez que se genera la tractografia los resultados se pueden analizar
mas a fondo mediante andlisis especificos. Estos utilizan la informacién de topologia de las
lineas de tractografia para derivar descriptores de longitud, area, volumen y forma. El anélisis
cuantifica las caracteristicas estructurales macroscopicas de las rutas de las fibras.

Realizando estos pasos y seleccionando las zonas de interés, se obtuvieron los valores de las
métricas y algunos otros valores que nos arroja DSI-Studio, trabajando estos datos en graficas
y tablas como resultados.[54]

Analisis Estadistico

Usaremos la estadistica de ANOVA de una via para conocer si existen diferencias significati-
vas entre las zonas estudiadas(cuerpo calloso, Hip. EPSI, Hip. Contra, Cap. Epsi, Cap. Contra
y tumor) y cada sujeto(IB10, IB11, IB7, IB15, TO1A) para cada métrica (FA, ADC, RD, AD),
donde las reglas de desicion son:

» si P <0.05 EXISTE DIFERENCIAS
» si P >0.05 NO EXISTE DIFERENCIAS.

y se aplicé la prueba de comparaciones multiples de Tukey. El diagrama de caja o mejor co-
nocido como grafica de caja nos da una presentacion visual que describe varias caracteristicas
importantes de los datos a tratar y al mismo tiempo se conoce la dispersion y simetria. Se usan
cinco medidas descriptivas que son: mediana, primer cuartil, tercer cuartil, valor maximo y va-
lor minimo(conocidos como bigotes). Los bigotes representan la varianza esperada de los datos.
En este caso usaremos bigote mayor a los valores que se encuentran por arriba del tercer cuartil
y bigote menor a los que se encuentran por debajo del primer cuartil. También nos ayuda a
identificar de forma individual observaciones que se alejan de manera poco usual del resto de los
datos, conocidos como valores atipicos. [55] Observando que las diferencias significativas entre
las zonas ipsi y contra no siempre se cumplen debido a factores externos como son las diferentes
afectaciones que genera el tumor en cada zona directa e indirectamente por su tamano y forma
de éste.
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Capitulo 4

Resultados

La tabla 1.1 muestra los valores de las métricas (promedio + desviacién estdndar) y su
volumen obtenidas para cada uno de los sujetos y el total de los mismos. En esta tabla sobresale
el sujeto TO1A, que tiene el tumor més grande, con un volumen de 46.64 mm? y cubriendo el
9.61 % del volumen del cerebro de rata. Por el contrario, el sujeto IB11 tiene el volumen mads
pequenio para el cuerpo calloso, la cap.ext.contra y el hip.contra(4.49 mm?, 5.70 mm?, 20.50
mm? respectivamente). El sujeto IB7 tiene el volumen tumoral mds pequenio con 23.52 mm?
y cubriendo un 4.8 % del volumen del cerebro de rata; sin embargo, tiene los volimenes mas
grandes para el cuerpo calloso, la cap.ext.contra y el hip.contra(8.98 mm?, 10.69 mm? y 28.03
mm? respectivamente). Por ultimo, el sujeto IB15, que tiene uno de los tumores mds grande,

con un volumen de 36.15 mm? y abarca el 7.4 % del volumen total del cerebro de rata.

Tabla 4.1: Valores comparativos para los 5 sujetos estudiados contra cada regién analizada, con sus respectivos
promedios y valores estandar.

Region Métricas 1B10 IB11 I IB7 I 1B15 I TO1A [ Promedio + DS |
Cuerpo calloso
Volumen (mm®) 8.832 4.4928 8.9856 6.1632 6.432 + 2.16
FA (indice de organizacién tisular, 0 < FA < 1), Promedio + DS [ 0.749 &+ 0.207 | 0.825 &+ 0.126 | 0.828 & 0.159 | 0.788 £0.169 B 0.785 + 0.163
ADC (10~*mm?/s), Promedio + DS 0.268 £ 0.168 | 0.172 4 0.137 | 0.181 £ 0.145 | 0.218 4 0.119 | 0.322 + 0.109 0.232 £ 0.135

AD (10%mm’

s), Promedio + DS 0.527 £ 0.299 | 0.375 £ 0.280 | 0.389 £ 0.291 | 0.458 + 0.230 | 0.648 £ 0.199 0.479 + 0.260

RD (10 %*mm?/s), Promedio + DS 0.140 £ 0.136 | 0.071 £ 0.087 | 0.078 £ 0.097 | 0.098 & 0.091 | 0.159 & 0.098 0.109 £ 0.102
Hipocampo IPSI

Volumen (mm?®) 21.139 10.195 25.056 27.014 9.792 18.639 + 8.17

FA (indice de organizacién tisular, 0 < FA < 1), Promedio + DS [ 0.314 + 0.113 | 0.462 + 0.191 | 0.348 & 0.145 | 0.231 & 0.080 | 0.248 & 0.087 0.321 + 0.123

ADC (10~°mm?/s), Promedio + DS 0.348 £ 0.067 | 0.277 £ 0.106 | 0.321 + 0.082 | 0.364 + 0.065 | 0.416 + 0.068 0.345 + 0.078

AD (107%mm?/s), Promedio = DS 0.462 £ 0.082 | 0.405 & 0.147 | 0.433 £ 0.098 | 0.448 & 0.073 | 0.517 £ 0.081 0.453 £ 0.096

RD (10%mm?/s), Promedio + DS 0.291 + 0.070 | 0.213 + 0.098 5 4+ 0.083 | 0.322 + 0.066 | 0.365 & 0.070 0.291 + 0.077

Hipocampo CONTRA

Volumen (mm?®) 26.803 20.582 28.032 26.342 22.06 24.764 + 3.24

FA (indice de organizacién tisular, 0 < FA < 1), Promedio + DS [ 0.286 + 0.132 | 0.319 = 0.102 | 0.292 = 0.102 | 0.274 £ 0.094 | 0.223 £ 0.080 0.279 + 0.102

ADC (10~%mm?/s), Promedio + DS 0.401 £ 0.076 | 0.361 & 0.058 | 0.364 £ 0.047 | 0.358 &+ 0.077 | 0.397 £ 0.047 0.376 £ 0.061

AD (1073mm?/s), Promedio + DS 0.520 £ 0.095 | 0.478 + 0.076 | 0.474 £ 0.063 | 0.457 £ 0.088 | 0.485 + 0.062 0.483 £ 0.077

RD (10 %mm?/s), Promedio + DS 0.341 + 0.084 | 0.302 £ 0.060 | 0.310 £ 0.051 | 0.308 4 0.077 | 0.352 + 0.049 0.323 + 0.064

Cap.Ext.IPSI

Volumen (mm®) 7.987 2.438 7.027 5.625 1.766 4.968 + 2.75

FA (indice de organizacién tisular, 0 < FA < 1), Promedio & DS | 0.644 + 0.228 | 0.824 + 0.152 | 0.779 + 0.164 | 0.660 + 0.143 | 0.532 + 0.148 0.688 + 0.167

ADC (10%mm?/s), Promedio + DS 0.327 £ 0.234 | 0.096 £ 0. 0.153 £ 0.148 | 0.249 £ 0.067 | 0.395 £ 0.145 0.244 + 0.146

AD (10°mm?/s), Promedio + DS 0.542 + 0.340 | 0.185 £ 0.258 | 0.280 +£ 0.255 | 0.457 £ 0.105 | 0.637 £ 0.151 0.420 + 0.222
RD (10 °mm?/s), 0.220 £ 0.201 | 0.052 £ 0.081 | 0.090 £ 0.105 | 0.145 4 0.066 | 0.274 & 0.153 0.156 £ 0.121

Cap.Ext. CONTRA

Volumen (mm®) 7.488 5.702 10.694 6.873 7.219 7.595 + 1.86

FA (indice de organizacién tisular, 0 < FA < 1), Promedio + DS [ 0.558 &+ 0.203 | 0.671 &+ 0.153 | 0.704 & 0.185 | 0.618 & 0.236 | 0.570 & 0.193 0.624 £ 0.194
ADC (10~%*mm?/s), Promedio + DS 0.408 + 0.124 | 0.298 + 0.128 | 0.262 + 0.139 | 0.306 4 0.155 | 0.381 4 0.159 0.331 + 0.141

AD (10~°mm?/s), Promedio + DS 0.675 + 0.152 | 0.542 £+ 0.210 | 0.493 £ 0.237 | 0.512 &+ 0.214 | 0.631 + 0.181 0.571 £ 0.199

RD (10 *mm?/s), Promedio + DS 0.274 £ 0.138 | 0.175 £ 0.106 | 0.148 £ 0.112 | 0.202 4 0.147 | 0.256 & 0.166 0.211 £ 0.134

Tumor

Volumen (mm?®) 31.276 35.98 23.52 36.153 46.636 34.713 + 8.41

FA (indice de organizacién tisular, 0 < FA < 1), Promedio + DS [ 0.421 + 0.220 | 0.419 + 0.123 | 0.425 & 0.184 | 0.321 + 0.233 | 0.247 & 0.129 0.367 £ 0.178
ADC (10~%mm?/s), Promedio + DS 0.390 + 0.187 | 0.465 + 0.093 | 0.453 + 0.217 | 1.199 + 0.715 | 0.598 + 0.156 0.621 + 0.273

AD (10 3mm?/s), Promedio &+ DS 0.527 £ 0.249 | 0.645 £ 0.109 | 0.617 £ 0.274 | 1.510 & 0.870 | 0.729 & 0.150 0.805 £ 0.330

RD (10~°mm?/s), Promedio &+ DS 0.321 £ 0.168 | 0.375 £ 0.094 | 0.372 £ 0.196 | 1.049 + 0.680 | 0.532 + 0.166 0.530 £ 0.261
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4.0.1. Tumores

La Figura 1.1 permite observar caracteristicas de la evolucion tumoral en cada sujeto después
de 21 dias. El sujeto TO1A, e), tiene el tumor més grande y se pueden apreciar dos imagenes:
en la imagen superior; se tiene un drea mayor (1) obscura, que indica muerte celular(necrosis)
y un conjunto de areas circulares con la misma fisiologia, ya que un tumor astrocitoma difuso
grado 4 crece sin medida, se va infiltrando en los tejidos circundantes a él y desplaza a la
célula sana, quitandole su lugar original y al ubicarse en su lugar este toma sus nutrientes y
oxigeno, mientras que la célula sana es aplasta por las démas a su alrededor y muere. En la
imagen inferior; se tienen dos areas hiperintensas dentro del tumor(2)que indica edema tumoral(
hinchazén causada por la acumulacién de liquidos en los tejidos del cuerpo). El nimero 3, nos
indica una necrosis estructurada. Por ultimo el niimero 4, indica angiogénesis, es la formacion de
nuevos vasos sanquineos. El sujeto IB15, d), tiene el numero 5, indicando angiogénesis tumoral,
es la proliferaciéon de un grupo de vasos sanguineos que penetran en el interior del tumor,
aportandole oxigeno y nutrientes. En los incisos, a), b) y ¢) se tienen las mismas observaciones
ya descritas solo que en diferente medida. Los tumores astrocitomas debido a sus caracteristicas
fisiologicas ya antes mencionadas lo hacen uno de los tumores mas agresivos y malignos ya que
vuelven a aparecer, ya sea en el sitio original o cerca de este.

Figura 4.1: Tumores ponderados en 75 para los 5 sujetos: a) IB7, b) IB10, c) IB11, d) T01A; tiene en color
anaranjado(5) hiperplasia vascular) y e) IB15 tiene dos imdgenes; la imagen superior tiene el color amarillo(1)
que indica necrosis tumoral y la inferior tiene en verde(2) las zonas con edemas tumoral , en azul(3) necrosis
empalizada y rojo(4) angiogénesis, en el corte 18.

4.0.2. Cuerpo Calloso (CC)

El cuerpo calloso es una zona tnica en los mamiferos, lo que se relaciona con una mayor
evolucion en esta clase de animales. Es el puente entre los dos hemisferios asi que una buena
comunicacion entre ellos, nos dard una mayor transferencia de informacién cerebral. En la
Figura 1.2, la cantidad y tamano de tractos que se tengan en cada uno de los cuerpos callosos
para cada sujeto se vera reflejado por la tractografia realizada. Observando las métricas FA y
ADC se encontré que el sujeto IB10, tiene la mayor cantidad de tractos con 20.409 mm?, que
tiene uno de los tumores de menor volumen, siendo esta la razon de porque el cuerpo calloso

64



tiene més tractos ya que no se ve tan afectado por la presencia del tumor. El sujeto IB15 tiene
la menor cantidad de tractos con 10.214mm?, y el volumen de su tumor es considerado uno de
los més grandes, por ello es que la cantidad de tractos en el cuerpo calloso disminuye. El cuerpo
calloso es la zona mas estudiada en el cerebro, es por eso que en la literatura se encuentra que
el color de los tractos debe de ser de color rojo, ya que la orientacién es en el eje x (derecha a
izquierda ). Por tanto hay relacién entre el tamano del tumor y la cantidad de tractos que pasan
en el cuerpo calloso debido a que el tumor comprime al cuerpo calloso directa e indirectamente.

Figura 4.2: Tractografia del cuerpo calloso para los 5 sujetos; a) IB7, b) IB10, ¢) IB11, d) IB15 y e) TO1A, en
el corte 19 ponderadas en T5.
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4.0.3. Capsula Externa (ce)

El gran volumen de los tumores que se desarrollaron en cada uno de los cerebros de los
5 sujetos, nos deja ver cuanto afecta directamente a la capsula externa. La tractografia de
la capsula externa del sujeto IB10 aumenta un 25.53 % el volumen de los tractos de la zona
IPSI(19.353mm?) comparada contra la zona CONTRA(15.417mm?). Los sujetos IB15 y IB11
disminuyen un (33.67 %, 42.58 %) su volumen de tractos, ya que son sujetos con volimenes de
tumor grande , la capsula externa es aplastada o deformada. Por ultimo, los sujetos IB7 y AT01
disminuyen en menor cantidad el volumen de sus tractos(12.42 %, 13.72 %), respectivamente.

Figura 4.3: Tractografia de la capsula externa para los 5 sujetos; a) FA, b) ADC, ¢) AD, d) RD, donde 1
representa la zona IPSI y 2 la zona CONTRA, ponderadas en T, corte 17.

4.0.4. Hipocampo(Hip)

La tractografia del hipocampo en los 5 sujetos muestra el aumento o disminucién del volumen
de tractos en el hipocampo IPSI comparada con la zona CONTRA, ver Figura 1.3. El sujeto
ATO01 aumenta un 225.87 % la zona IPSI (36.537 mm?3) comparada contra el volumen de la zona
CONTRA (11.212 mm?). Por el contrario el sujeto IB11 disminuye un 8.31 % el volumen de los
tractos en la zona IPSI( 13.536 mm?) comparada contra la zona CONTRA (14.764 mm?). El
sujeto IB7 e IB10 aumentan un (79.51 %, 63.41 %) la zona IPSI, respectivamente. Por dltimo el
IB15 disminuye un 67.65 % el volumen de tractos, el aumento o disminucién se debe al tipo de
afectacién que la zona presenta, aplastamiento (dismunicién) o infiltracién(aumento) debido al
tumor en el hipocampo.

Figura 4.4: Tractografia del hipocampo para los 5 sujetos; a) FA, b) ADC, ¢) AD, d) RD, donde 1 representa
la zona IPSI y 2 la zona CONTRA, ponderadas en Ts, corte 16.
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Capitulo 5

Resultados del Analisis Estadistico

La tabla 2.1 muestra los valores comparativos de las métricas entre las zonas de materia
gris(Hip.IPSI vs Hip.CONTRA) y materia blanca(Cap.Ext.IPSI vs Cap.Ext. CONTRA). El
resultado de esta tabla es que no hay diferencias significativas en ninguna de las métricas para
ninguna de las zonas comparativas observada. Debido a factores como; la variabilidad entre
cada uno de los sujetos que no se logra ver o factores externos como la diferente evolucién
de cada tumor en cada cerebro de rata, la variabilidad bioldgica y por el incumplimiento del
teorema del limite central.

Tabla 5.1: Hipocampo(IPSI y CONTRA) VS Capsula Externa (IPSI y CONTRA)

Métricas Regién comparativa Zona IPSI(M) | Zona CONTRA (M) | IC(Intervalo de confianza) [ P |
FA, indice de organizacién tisular(0 < FA < 1)
Hip.IPSI vs Hip. CONTRA 0.321 0.279 [ 95% [-0.100, 0.184] [0.733 ]
Cap.IPSI vs Cap. CONTRA 0.688 0.624 \ 95% [-0.083, 0 .210] | 0.446 |
ADC (10~*mm?/s)
Hip.IPST vs Hip. CONTRA 0.345 0.376 [ 95% [-0.121, 0.059] [0.627 |
Cap.IPSI vs Cap. CONTRA 0.244 0.331 \ 95% [-0.254, 0.080] [ 0313 ]
AD (1073mm?/s)
Hip.IPST vs Hip. CONTRA 0.453 0.483 [ 95% [-0.119, 0.059] [ 0.646 |
Cap.IPSI vs Cap. CONTRA 0.42 0571 | 95 % [-0.451, 0.150] | 0.338 |
RD (10~3mm?/s)
Hip.IPSI vs Hip. CONTRA 0.291 0.323 [ 95% [-0.125, 0.062] [0.638 ]
Cap.IPSI vs Cap. CONTRA 0.156 0.211 \ 95% [-0.161, 0.051] [0319 ]
Volumen (mm?®)
Hip.IPST vs Hip. CONTRA 18.64 24.76 [ 95% [-17.36, 5.109] [ 028 |
Cap.IPSI vs Cap. CONTRA 4.669 7.596 | 95 % [-7.503, 2.250] | 0.288 |

Las graficas de caja arrojan una congruencia entre FA y ADC en cada una de las métricas
para las zonas IPSI y CONTRA, ver a.1) y b.1). El cuerpo calloso y la capsula, tiene un FA
alto teniendo mayor estructura tisular comparado con el valor del hipocampo que esta com-
puesto por nicleos celulares. Por consecuente, para la capsula externa y el cuerpo calloso ADC
disminuye mientras que en el hipocampo la difusiéon aumentan.

En a.1), el cuerpo calloso tiene una distribucién simétrica ya que su mediana se encuentra
ubicada en el centro con poca dispersiéon. El cuerpo calloso tiene un FA alto, por lo tanto tiene
mayor tejido estructural. Al ser afectado por el tumor se genera dispersion, su bigote mayor
desaparece, indica que el tejido estructural no tiene valores que sean mayores al valor maximo.
El tumor al comprimir al cuerpo calloso lo afecta dejandolo con dos areas; una donde la dis-
persion de valores de FA se mantiene mas estable que la otra, una zona con mas estructura y
otra con menos estructura.

En a.2), el Hip. CONTRA, tiene menor dispersiéon en comparacién con las demds zonas, los

datos tienen menos variabilidad. La Cap.CONTRA tiene una distribuciéon simétrica ya que su
mediana se encuentra ubicada en el centro con poca dispersién. La Cap.IPSI, y un poco el
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Hip.IPSI tienen datos dispersos con una distribucién asimetria negativa.

La Cap.IPSI es la zona mas aplastada en area por el tumor elevando la estructura del tejido
en esas areas, por eso su valor de anisotropia y su dispersion crecen. Su bigote mayor indica
que tienen mas tejido estructurado, como la mediana se encuentra cercana al primer cuartil
indicando que hay mas valores arriba de la media y por lo tanto més tejido estructurado. El
bigote menor, muestra valores pequenos de FA. La Cap.CONTRA, mantiene una media esta-
ble al igual que los bigotes ya que no se encuentra afectada por el tumor, sin embargo tiene
dispersién en su FA lo que indica factores secundarios de naturaleza.

El Hipocampo, es la segunda zona comprimida por el tumor siendo materia gris, esta cons-
truido por un gran ntmero de cuerpos celulares, llamados somas. El Hip. CONTRA tiene una
estructura uniforme, su bigote mayor da algunos valores que se encuentran mucho mas lejos
de la mediana ya que sobre pasan el valor maximo esto puede ser debido a factores de naturaleza.

El cuerpo calloso es deformado por el tumor y por ello también se ve afectado indirectamente
el Hip. CONTRA. El Hip. IPSI es directamente afectado por el tumor, el echo de ser comprimido
por el tumor tiene mayor dispersion ya que la mediana es simétrica, indicando dos; areas una
con mas estructura del tejido debido a la compresion que hizo el tumor, y la otra zona mas
pequena donde el tumor deja libre la compresion y tiene una menor estructura de tejido.
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Figura 5.1: Gréficas de cajas comparativas entre Hipocampo(IPSI y CONTRA) y Capsula Externa(IPSI y
CONTRA), y sus valores en la literatura para cada métrica. Cuerpo calloso(CC) y CCLiter(Valor del cuerpo
calloso en la literatura), rosa. Hipocampo y HipLiter(Valor del Hipocampo en la literatura), verde. Capsula
externa y CapLiter(Valor de la Capsula Externa en la literatura), anaranjado. a) FA, b) ADC, ¢) AD, d) RD,
donde 1 representa la zona IPSI y 2 la zona CONTRA.

En b.1), el cuerpo calloso tiene distribucion casi simétrica con mayor dispersion.
Se observa en b.2), el comportamiento del coeficiente de difusién aparente(cuanta difusiéon hay
en los tejidos de las zonas). El Hip. CONTRA tiene una concentracién de datos con menos
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variabilidad y una distribucion simétrica, y tiene perdida de bigotes, indicando homogeneidad
en los valores. El Hip. IPSI tiene una dispersion pequena y una distribucion simétrica. El que
tiene mayor dispersion y una distribucion simétrica es la Cap. IPSI. La Cap. CONTRA tiene
menor dispersién pero una distribucién asimétrica positiva.

En c.1), se observa el comportamiento de la difusién axial en las zonas estudiadas, que es la
difusion paralela a los tractos. El cuerpo calloso tiene datos muy dispersos y una distribucién
casi simétrica. En c¢.2), el Hip. CONTRA tiene los datos mds concentrados teniendo menor
variabilidad y una distribucién simétrica. Por el contrario, la Cap.IPSI es la que tiene casi
una distribucién simétrica, con una dispersiéon muy alta. El Hip.IPSI tiene un concentraciéon de
datos con muy poca variabilidad y una distribucién simétrica.

En d.1), se observar el comportamiento de la difusién radial, que es la difusién perpendi-
cular a las fibras axonales y parece estar relacionada con las anomalias de la mielina ya sea
dismielinizacién o desmielinizacién . Donde se tendra una estructura adecuada en los axones
si el RD es mayor y viceversa. El cuerpo calloso tiene distribucién casi simétrica y con valores
un poco dispersos.

En d.2), la Cap. CONTRA tiene una distribucién positiva y tiene gran dispersién. La Cap.
IPSI tiene casi una distribucién simétrica pero sumamente dispersa, hay demasiada variabili-
dad de valores. Por el contrario el Hip. CONTRA no tiene mucha variabilidad de valores, tiene
distribucién muy positiva ya que su mediana esta encima del primer cuartil, y poca dispersién.
El Hip. IPSI tiene distribucion simétrica y con dispersion alta.

La tabla 2.2, nos arroja una diferencia significativa entre la FA del tumor y el volumen
del tumor con una P= 0.016 (P <0.05) y un intervalo de confianza de 95 %, la correlacién es
negativa y fuerte.

Tabla 5.2: Tabla comparativa de cada region entre las métricas y el volumen del tumor.

Region Métricas comparativas pSpearman | P
Cuerpo Calloso(cc)
FAcc vs Vtumor -0.7 0.233
ADCcc vs Vtumor 0.5 0.45
ADcc vs Vtumor 0.5 0.45
RDcc vs Vtumor 0.5 0.45
Vce vs Vtumor -0.7 0.233
Hipocampo IPSI(hip.IPSI)
FAhip.IPSI vs Vtumor -0.6 0.35
ADChip.IPSI vs Vtumor 0.7 0.233
ADhip.IPSI vs Vtumor 0.5 0.45
RDhip.IPSI vs Vtumor 0.7 0.233
Vhip.IPSI vs Vtumor -0.4 0.516
Capsula Externa IPSI(cap.IPSI)
FAcap.IPSI vs Vtumor -0.5 0.45
ADCcap.IPSI vs Vtumor 0.5 0.45
ADcap.IPSI vs Vtumor 0.5 0.45
RDcap.IPSI vs Vtumor 0.5 0.45
Vcap.IPSI vs Vtumor -0.8 0.133
Tumor
FAtumor vs Vtumor -1 0.016
ADCtumor vs Vtumor 0.8 0.133
ADtumor vs Vtumor 0.8 0.133
RDtumor vs Vtumor 0.8 0.133

La figura 2.2, muestra la correlaciéon entre FA del volumen contra el volumen del tumor.
Esto quiere decir que entre mas disminuya la estructura tisular del tumor, el tamano del tumor

'Las lesiones de sustancia blanca incluyen un amplio espectro de procesos congénitos y adquiridos que
afectan el patrén normal de mielinizacién. Pueden categorizarse en dismielinizantes (anormalidad primaria de
la formacién de mielina) o desmielinizante (destruccién secundaria de estructuras previamente mielinizadas ya
sea por dano directo e indirecto).
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Figura 5.2: Gréafica de la correlacion entre FA del volumen contra el volumen del tumor.

va creciendo a partir de volimenes tumorales mayores a 20mm? y valores de FA menores a
0.425.
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Capitulo 6
Discusion

El astrocitoma difuso grado 4 (glioblastoma) es el tumor cerebral primario maligno més
comin en adultos constituyendo el 78 % de los tumores del sistema nervioso central (SNC).
Estos tumores tienden a ubicarse en los 16bulos frontales y afectan méas a hombres que a
mujeres.[56] Los glioblastomas estan asociados con altas tasas de recurrencia secundaria inhe-
rente a su resistencia a la quimioterapia y radioterapia.[57] Debido a esta gran incidencia, es
necesario el desarrollo de nuevos farmacos y terapias que para ser probados se requiere, entre
otras cosas, modelos animales que reproduzcan las caracteristicas de la enfermedad. Por lo que
moldear la informacion de gliomas en modelos animales es esencial para el desarrollo de nuevos
tratamientos mas efectivos, ademas pueden servir para identificar las vias que contribuyen a la
formacion del tumor. La caracteristica mas importante que otorga validez a un modelo animal
de glioblastoma es el grado de semejanza al glioblastoma humano.

Auer R. et.al.(1981) desarrollaron una técnica de inyeccién simple y reproducible para in-
ducir un glioblastoma experimental in vivo en ratas donde la cantidad de células de la linea
tumor C6 (astrocitomas) implantadas es una variente muy importante a considerar para la
creacién de un tumor. En su trabajo sé implantaron a ratas recién nacidas una suspension de
células de astrocitoma C6 en dosis que oscilaban entre 5 y 1x10° células y demostraron que la
dosis éptima de células tumorales estaba entre 10* y 107 células, con una tasa de éxito del 100 %
observada por encima de 1x10* células inyectadas. Un implante menor de 10* células resultaron
en una disminucién de la capacidad para inducir tumores y una supervivencia prolongada.[58]
En nuestro trabajo se implantaron 10* células de la linea tumor C6 y como resultado se obtuvo
un tumor astrocitoma difuso grado 4.

El modelo in vivo permite tener en cuenta procesos como la invasion, angiogénesis, metasta-
sis y elementos del ambiente tumoral como factores de crecimiento que afecta a las zonas cir-
cundantes al tumor. Estas caracteristicas del tumor son estudiadas con el método DTT ( FA
, ADC, AD y RD) permitiendo la deteccién morfolégica de la lesién, demarca sus bordes, la
forma, volumen, e incluso diferencia las distintas partes ocultas del tumor después del uso de
contraste endovenoso (gadolinio). A su vez proporcionan informacién sobre fenémenos secunda-
rios como edema, hemorragias y necrosis. Montalvo Arenas C.E. et.al (2018), encontraron que
cuando el volumen del tumor sobrepasa los 20mm?, se inicia el proceso de angiogénesis con la
expresion del VEGF (factor de crecimiento endotelial vascular) por astrocitos intratumorales.
[59] Por ello en nuestro trabajo los tumores estudiados tienden a ser volimenes grandes, ya que
van de (23.52mm?-46.636mm?).

Por su parte, Asanuma T. et.al (2008) observaron que los valores de la métrica FA del glio-
ma tiene valores bajos entre (0.11-0.24) en 4 semanas (1mes). Sus resultados muestran que un
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glioma en crecimiento no tiene una direccién especifica y que el glioma en si tiene una difusién
isotrépica. En nuestro trabajo el FA estuvo entre (0.24-0.42) que corresponde a los 60 dias
pos-natal de la implantacién més los 21 dias de evolucién.[60] En nuestro trabajo tenemos FA
bajos con difusién isotropica y FA altos con difusién anisotrépica, partiendo de poca estruc-
tura tisular a mayor estructura dentro del tumor. Para ADC, Martin Noguerol T. & Martinez
Barbero J.P.(2017) mencionan que existen factores que confunden la interpretacion del ADC
en los gliomas de alto grado, ya que a mayor densidad (FA alto) disminuye ADC, sin embar-
go el edema peri-tumoral y la necrosis aumentan su valor de ADC.[61]Los sujetos IB11 e IB7
aumentan el ADC debido a la existencia del edema y la necrosis dentro de sus tumores. Por lo
tanto el ADC es un valor que se ve influenciado por otros movimientos como el respiratorio,
cardiaco, vascular, liquido cefalorraquideo o secreciones.

El estudio de las zonas circundantes al tumor son muy importantes, ya que ayudan al en-
tendimiento de la afectacion directa e indirecta debido a su existencia dentro del SNC.
Los hemisferios del cerebro estan especializados para controlar el movimiento y la sensibilidad
del hemicuerpo contralateral, y cada hemisferio se especializa en el procesamiento de cierto
tipo de informacién. Asi, para coordinar el movimiento o pensar de forma compleja, tiene que
existir una comunicacion dentro de un mismo hemisferio y también entre ambos hemisferios;
y el principal protagonista que permite esta comunicacién es el cuerpo calloso.[62] . Por otro
lado para que se de la comunicacién interhemisferica es necesario que atraviesen las comisuras
cerebrales. En el cerebro humano existen tres comisuras principales; anterior (conecta el siste-
ma olfatorio con el sistema limbico), el hipocampo y el CC. A pesar de que el hipocampo y
la comisura anterior estan presentes en todos los vertebrados, el cuerpo calloso es exclusivo de
los mamiferos, lo que sugiere una mayor evolucién por parte del cerebro de los mamiferos. [63]
Debido a esto, en este trabajo se analiza el cuerpo calloso, ya que tiene una vital importancia
cerebral para el ser humano.

Asanuma T. et.al (2008) observaron, al igual que nosotros, el cambio del cuerpo calloso en
las métricas FA y ADC y su tractografia. En su trabajo, monitorié el crecimiento del tumor
con DTI y la tractografia de fibras, y encontré que la tractografia de las fibras indican que las
fibras neuronales de el cuerpo calloso fueron comprimidas o desaparecidas por el crecimiento
del tumor, el cual afecta el tejido cerebral circundante a él. Posteriormente, observaron que des-
pués de 4 semanas de implantacién de las células C6 el valor de FA del CC ipsilateral decrece
(0.38-0.29) mientras que para el CC contralateral aumenta (0.26-0.34). Sus resultados arrojaron
que el tamano del CC fue distorcionado debido a la compresion del tejido circundante debido
al crecimiento del tumor. Los valores de ADC ipsilateral (0.57-0.70) y contralateral para el CC
fueron altos. Los resultados indicaron degradacion o desapariciéon del CC como resultado de el
tumor. Por ultimo en la zona contralateral la forma de los tractos no cambia y su conectividad
parecio ser intacta, mientras que en la zona ipsilateral los tractos desaparecen al rededor del tu-
mor. En nuestro trabajo tomamos al cuerpo calloso como zona tnica, y notamos que los valores
de FA son altos (0.73-0.82), observando un cambio menor de la estructura tisular, esto quiere
decir que el tumor solo aplasto al cuerpo calloso. El valor promedio de ADC del cuerpo calloso
es nuestro trabajo es igual al de Asanuma (0.23£0.07), quiere decir que nuestro cuerpo calloso
no sufrié cambio debido a la existencia del tumor, por eso su estructura tisular no disminuye
y su difusion no aumenta, este valor nos menciona que nuestro ROI seleccionado fue correcto,
dando confiabilidad a los ROI'S de las otras zonas seleccionadas. El sujeto IB10 tiene mayor
volumen de tractos, arrojando mayor informaciéon hemisférica, mientras que el sujeto IB15 tiene
menor cantidad de tractos, teniendo perdida de informacion hemisférica.

En el hipocampo y la capsula externa se observé algo similar. El hipocampo esta formado
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fundamentalmente por células piramidales. Como todas las neuronas, las células piramidales po-
seen procesos aferentes (dendritas) y procesos eferentes (axones). [64] Se observa por el volumen
de tractos en cada uno de los sujetos, que la presencia del tumor genera perdida de informacién
axonal para el sujeto IB11. Para AT01, se tiene un incremento de tractos, llevandonos a enten-
der que la fraccion de anisotropia esta relacionada con una gran cantidad de factores ademas de
la mielinizacion, incluidas las membranas celulares, la densidad celular y la hidratacion de los
tejidos. En la capsula externa observamos que los sujetos IB7, IB15 , IB11 y AT01 disminuyen
las cantidad de volumen de tractos entra las zonas IPSI y CONTRA, mientras que para el
sujeto IB10 aumenta esta diferencia. Indicandonos que al disminuir los tractos es por que la
zona se encuentra con degradacion o desaparicién de la capsula, mientras que cuando se tiene
un aumento de tractos es debido a la proliferacion celular del tumor llevandonos a tener mayor
informacion de tractos.

Para las otras dos métricas Sun S. et.al. (2006) encontréaron que AD y RD son prometedo-
res como biomarcadores de dano axonal y desmielinizacion. Observandé que la disminucién del
valor AD es indicativa de dano axonal, mientras que un aumento de RD ha demostrado ser un
marcador de desmielinizacién o dismielinizacion. Tanto el aumento de RD como la disminucién
de AD daran como resultado una disminucién de FA. Este aumento en RD puede reflejar el
grado de desmielinizacién, mientras que el aumento en AD puede representar signos de pérdida
axonal, lo que podria deberse al cambio en el tipo de célula dominante que contribuye a la
senal, con haces axonales reemplazados por astrocitos o microglia, con mayor difusion en todas
las direcciones.[65] En nuestro trabajo encontramos que el sujeto IB15 para hipocampo compa-
rando la zona (CONTRA | IPSI), cumple con lo observado en el trabajo de Sun, tiene un AD
menor (0.45, 0.44) y en RD mayor (0.30, 0.32) y un FA menor (0.27, 0.23). Y como resultado
observaremos que el IB15 tiene dismunucion de tractos en el hipocampo IPSI, indicaAndonos
un dano axonal o perdida de estos, también como el ADC no disminuye tendremos desmielini-
zacion, destruccion selectiva de la mielina con preservacion de los axones.

El autor Amnom B. et. al. (2009) también estudiaron la deficiencia en la mielina (RD al-

to) y como resultado encontré que no habia diferencias significativas en FA. Concluyendo que
FA, que es el indice de DTI utilizado con mayor frecuencia en general y en DTI clinica en
particular, puede no ser siempre el mejor indice para seguir los cambios en la mielinizacién.
El autor Heather T. et.al. (2018) en su modelo de ratones emplearon un modelo de Alzheimer
para analizar la zona del hipocampo. Donde para sus 6 sujetos estudiados no encontraron di-
ferencias significativas para; (ADC, AD y RD), esto destaca la complejidad y la variacién de
la patologia dentro del hipocampo y justifica una cobertura més completa de toda la longitud
del hipocampo.[66]
En nuestro trabajo hay diferencias significativas en solo una métrica, cuando comparamos el
FA del tumor contra el volumen del tumor. Lo cual es una correlaciéon donde a mayor volu-
men tumoral mayor estructura tisular dentro de él, ya que es heterogéneo. Las demas métricas
medidas, tiene un diferencia existente entre ellas como por ejemplo entre el hipocampo IPSI y
CONTRA al igual que para la capsula externa IPSI y CONTRA lo que se observa es que hay
tanta variabilidad en los valores que no permite haber una diferencia significativa entre ellos.
También, se contempla el hecho de que se tiene una N de sujetos pequena. Es por ello que se
hace uso de las graficas de caja, donde esas pequenas variaciones pueden ser mejor explicadas
y entendidas.

Estos resultados nos lleva a pensar que la tractografia en las zonas circundantes al tumor

pueden ayudar a entender cuanto afecta, en que forma y como afecta a las zonas. Ya que se
observé aplastamiento de la zona, infiltracion del tumor y zonas con aumento o disminucién
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de difusion y estructura tisular, al igual que la deformacién de las zonas. Pensando en un
biomarcador con las observaciones de nuestro trabajo, se llega a que si puede existir uno. El cual
a partir de la observacion de perdida y aumento del volumen de tractos en las zonas circundantes
al tumor. Y el estudio de las métricas AD y RD, que son las que nos dan informacién de la
estructura tisular en cada voxel estudiado y su relacién con la mielina y los axones, que son
clave fundamental en el SNC. Su valor de las métricas nos indicara que tanta informacion se a
perdido en la zonas circundantes al tumor.
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Capitulo 7

Conclusiones

e Se logré determinar el volumen del tumor, observando que éste comprime el tejido adya-
cente modificando los valores de sus métricas.

e Se encontré que el Tumor tiene:

1- Valores anisotrépicos parecidos a la materia blanca. Con zonas delimitadas conteniendo
fluido que en imagenes ponderadas en T2 se ven hiperintensas (edema).

2- Que el tumor presenta morfologia fibroblastoide ! llevando a valores altos de AD y RD.

e El uso del método de la tractografia nos brinda la cantidad de axones que pierde las zonas
debido a la afectacién del tumor.

e Se detectd que los valores de las métricas obtenidas por el DTI nos permiten ver: perdida
o aumento de difusion y estructura tisular. Debido a la afectacién directa e indirecta del tumor
en las zonas estudiadas.

e El sujeto ATO1 fue el sujeto con el tumor mas grande, con mas proliferacion célular, zonas
internas con gran cantidad de edemas y muchas zonas con necrosis, comparado contra IB7 que
tuvo el tumor mas pequeno, sin edema y con menor zona necrosada comparada con ATOL.

e Se descubrieron tres grados de compresién tisular debido a la afectacién del tumor en el
cuerpo calloso, la capsula externa y el hipocampo:

1. El area alta, ADC casi nulo y FA alto.
2. El area media, ADC y FA valores medios.
3. El area baja, la que se encuentra con total libertad, ADC alto y FA pequeno.

e El uso del método del Tensor de Difusion es 1til para la caracterizacion del tumor, estruc-
tura del tejido y su difusién, y la afectacion que éste tiene en las zonas circundantes a él.

LEl fibroblasto es actualmente una de las células estrella en la investigacién de regeneracién de tejidos y se
usa desde hace tiempo en numerosos experimentos in vitro. Este tipo celular es muy variable en forma y tamano
dependiendo del 6rgano donde se encuentren y de su estado de actividad. En general, son células fusiformes
o estrelladas con prolongaciones citoplasmaticas que pueden ser relativamente cortas y anchas, o bien largas,
delgadas y muy ramificadas

75



Capitulo 8

Anexo A

SUJETO IB15

Figura 8.1: Imégenes del tumor en diferentes cortes del cerebro del murino
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Figura 8.2: Cuerpo Calloso: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en FA,
c¢)imdgenes ponderadas en T




Figura 8.3: Capsula Externa Contra: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imégenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en T5




Figura 8.4: Capsula Externa Ipsi: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imagenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en T5




Figura 8.5: Hipocampo Contra: ROI y Tractografia, a)imégenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en
FA, c)imagenes ponderadas en Ty




Figura 8.6: Hipocampo Ipsi: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en FA,
c)imégenes ponderadas en T5




Figura 8.7: Tumor: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imagenes ponderadas en FA, c)imége-
nes ponderadas en Th




SUJETO IB11

Figura 8.8: Imégenes del tumor en diferentes cortes del cerebro del murino
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Figura 8.9: Cuerpo Calloso: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imagenes ponderadas en FA,
c)imégenes ponderadas en Ty
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Figura 8.10: Capsula Externa Contra: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imagenes ponde-
radas en FA, c)imagenes ponderadas en 15




Figura 8.11: Capsula Externa Ipsi: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en T5




Figura 8.12: Hipocampo Contra: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas
en FA, ¢)imdgenes ponderadas en T




Figura 8.13: Hipocampo Ipsi: ROI y Tractografia, a)imagenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en
FA, c)imégenes ponderadas en T3




Figura 8.14: Tumor: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en FA, ¢)imdge-
nes ponderadas en T5




SUJETO IB7

Figura 8.15: Imagenes del tumor en diferentes cortes del cerebro del murino
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Figura 8.16: Cuerpo Calloso: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imagenes ponderadas en
FA, c)imégenes ponderadas en T5




Figura 8.17: Capsula Externa Contra: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imégenes ponde-
radas en FA, c¢)imdgenes ponderadas en T




Figura 8.18: Capsula Externa Ipsi: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas
en FA, ¢)imdgenes ponderadas en Th
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Figura 8.19: Hipocampo Contra: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en T5
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Figura 8.20: Hipocampo Ipsi: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imégenes ponderadas en
FA, ¢)imégenes ponderadas en To
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Figura 8.21: Tumor: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas en FA, c¢)imdge-

nes ponderadas en Th
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SUJETO TOTA

corte 14 EOTEN3

corte 12

corte 11

Figura 8.22: Imagenes del tumor en diferentes cortes del cerebro del murino
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Figura 8.23: Cuerpo Calloso: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en
FA, ¢)imégenes ponderadas en Ts
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Figura 8.24: Capsula Externa Contra: ROI y Tractografia, a)imédgenes ponderadas a color, b)imégenes ponde-
radas en FA, c¢)imdgenes ponderadas en 15
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Figura 8.25: Capsula Externa Ipsi: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en Th




Figura 8.26: Hipocampo Contra: ROI y Tractografia, a)imagenes ponderadas a color, b)imagenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en T5
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Figura 8.27: Hipocampo Ipsi: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imégenes ponderadas en
FA, c)imdgenes ponderadas en T5
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Figura 8.28: Tumor: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas en FA, c¢)imdge-
nes ponderadas en T5
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SUJETO IB10

Figura 8.29: Imagenes del tumor en diferentes cortes del cerebro del murino
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Figura 8.30: Cuerpo Calloso: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en
FA, c)imagenes ponderadas en T5




Figura 8.31: Capsula Externa Contra: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imagenes ponde-
radas en FA, c)imdgenes ponderadas en 15




Figura 8.32: Capsula Externa Ipsi: ROI y Tractografia, a)imagenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas
en FA, ¢)imagenes ponderadas en T




Figura 8.33: Hipocampo Contra: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imédgenes ponderadas
en FA, c)imégenes ponderadas en T5
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Figura 8.34: Hipocampo Ipsi: ROI y Tractografia, a)imdgenes ponderadas a color, b)imégenes ponderadas en
FA, c)imégenes ponderadas en T
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Figura 8.35: Tumor: ROI y Tractograffa, a)imdgenes ponderadas a color, b)imdgenes ponderadas en FA, ¢)imdge-
nes ponderadas en Th
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Difusién en Tumores En la Ciudad de México, se presentaron a las 10:00 horas
Cerebrales en Murinos. del dia 11 del mes de mayo del afio 2023 en la Unidad

Iztapalapa de la Universidad Auténoma Metropolitana, los
suscritos miembros del jurado:

DR. ROBERTO OLAYO GONZALEZ
DRA. IRIS ANGELICA FERIA ROMERO
DR. JUAN CARLOS AXAYACATL MORALES GUADARRAMA

Qi
Bajo la Presidencia del primero Y con caracter de
Secretario el ultimo, se reunieron para proceder al Examen
de Grado cuya denominacién aparece al margen, para la
obtencidn del grado de:
"o e
.. MAESTRA EN CIENCIAS (FISICA)
-
Vi DE: NORMA GALINDO LOPEZ
..:.r
L
. 0
LR )
y de acuerdo con el articulo 78 fraccién III del
X Reglamento de Estudios  Superiores de la Universidad
4 Autdénoma Metropolitana, los miembros del jurado
svee e oo resolvieron:
. . .
s« &ORMA GALINDO LOPEZ
. .
. e . ALUMNA
. L
AR APROBAR
- _—
EVI
Acto continuo, el presidente del jurado comunicé a la
interesada el resultado de la evaluacién Y, en_ caso
aprobatorio, le fue tomada la protesta.
MTRA. R Si NO DE LA PAZ
DIRE! A DE SIS S ESCOLARES
L JU
i N
DIRECTOR DE LA DIVISION DE CBI PRESIDENTE
W
! /;0/"’ .
H o U2 dioe /
DR. ROMAN LINARES ROMERO DR. ROBERTO OLAYO GONZALEZ
Qi =
VOCAL j SECRETARIO
S@w
. \
DRA. IRIS ANGELICA FERIA ROMERO DR. JUAN CA AXAYACATL MORALES
UADARRAMA
- s 7
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