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RESUMEN

Las medidas realizadas con fantoma nos permiten estudiar el comportamiento global del
escaner de RM. Especialmente nos va a permitir comparar los resultados obtenidos en
diferentes sistemas de RM, ademas de analizar la reproducibilidad de los resultados en un
escaner determinado. Esto nos permite evaluar la caida de calidad de un escaner ya que se
dispone de los datos de los controles de calidad a lo largo del tiempo, realizados de la misma
manera y, por lo tanto, comparables. Estas caracteristicas requieren consistencia en la
adquisicion de imagenes asi como un protocolo de control de calidad.

El objetivo de este trabajo ha sido desarrollar un programa que realice de forma
automatica el cdlculo de determinados pardmetros fundamentales para un control de calidad
de un sistema de RM: relacion sefial/ruido, uniformidad de la imagen, imagenes residuales,
resolucidn espacial y linealidad. Todos los procedimientos han sido comparados con el
método manual utilizado en muchos departamentos de Fisica hospitalaria, obteniéndose
resultados consistentes, generalmente bien correlacionados con los resultados obtenidos por
los operadores.

ABSTRACT

Phantom measurements allow us for investigating the overall performance of an MRI
scanner. Especially, it allow us to compare the results across different sites, in addition to the
performance stability of a single scanner over time. This allows us to evaluate the fall in
quality of a scanner since the data of the quality controls are available over time, carried out i
the same way and, therefore, comparable. These characteristics require consistency in the
acquisition of images as well as a quality control protocol.

The objective of this work has been to develop a program that automatically calculates
certain fundamental parameters for quality control of an MRI system: signal-to-noise ratio,
image uniformity, residual images, spatial resolution and linearity. All the procedures have
been compared with the manual method used in many Medical Physics departments,
obtaining consistent results, generally well correlated with the results obtained by the
operators.
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Capitulo 1
INTRODUCCION

La Imagen por Resonancia Magnética (RM) es una técnica no invasiva para la obtencién de
imagenes médicas con fines diagndsticos y terapéuticos. Es por ello que se hace necesario
contar con la certeza de que estas imagenes reproducen exactamente la localizacién, formas y
tamanfio de las estructuras representadas. Hoy en dia, los profesionales de la salud son mas
conscientes de la importancia de los aspectos cuantitativos que la RM puede aportar al
diagndstico de enfermedades. La reproducibilidad y comparacion de medidas son factores
motivadores.

Los sistemas de RM son de una gran complejidad y necesitan de una gran precision. Estos
equipos son muy vulnerables a problemas de calidad de imagen. Las imagenes de diferentes
sistemas deben satisfacer los mismos estandares técnicos y clinicos, necesitandose para ello
unos controles de calidad regulares y que son esenciales para los sistemas de RM [16]. Hasta
ahora ha habido poca estandarizacion en el campo de la RM ya que los fabricantes desarrollan
sus propios métodos para verificar la funcionalidad y el comportamiento del sistema de RM vy,
a medida que la tecnologia de RM va desarrolldandose, la calidad de la imagen de estos
sistemas también va incrementandose, aunque la variabilidad en la calidad de imagen entre
entornos diferentes también aumenta, proporcionandonos de esta forma una justificacion
para el establecimiento de un procedimiento de control de calidad.

Los protocolos para la realizacién del control de calidad en RM han sido desarrollados por
varios grupos profesionales como el AAPM, NEMA y la ACR mientras que las guias y
recomendaciones para las pruebas de aceptacidn antes de la instalacidn del sistema han sido
propuestos por la AAPM [14]. Las pruebas de aceptacion generalmente consumen bastante
tiempo de maquina, siendo necesario desarrollar un programa de control de calidad adecuado
para un sistema con una alta carga de trabajo. De forma genérica, un programa de control de
calidad rutinario debe ser representativo del comportamiento del sistema pero, al mismo
tiempo, debe estar limitado en el nUmero de pruebas a realizar y que consuma el menor
tiempo posible. Las pruebas de control de calidad propuestas deben permitirnos identificar la
degradacion de la calidad de imagen antes de que los estudios realizados con pacientes se
vean afectados y también el hecho de poder determinar la fuente de error, indicando en su
caso, un mantenimiento de tipo preventivo o correctivo.

Sin lugar a duda, un procedimiento de control de calidad automatico es mucho mas
beneficioso que uno manual. Por ejemplo, el programa de acreditacién de la ACR es un
procedimiento manual basado en el andlisis visual, es tedioso y consume mucho tiempo.
Aunque muchos centros médicos sean conscientes de las ventajas de realizar controles de
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calidad rutinarios, el tiempo y esfuerzo necesario para ello los disuaden de su implementacion.
Con un procedimiento automadtico, el técnico solamente tendria que adquirir las imagenes y
enviarlas al departamento de Fisica Médica para su analisis en un ordenador donde esté
instalado el software de andlisis. El Unico tiempo requerido de RM es el necesario para la
adquisicion de las imagenes ya que el andlisis de estas no se realizaria en el mismo software
incluido en la resonancia, sino en la aplicacién desarrollada. Otra de las ventajas del
procedimiento automatico es que evita las subjetividades de un procedimiento manual. En el
procedimiento manual los resultados pueden variar de forma importante entre diferentes
observadores y dependen de la percepcién visual de cada individuo [12].

El objetivo central de este trabajo ha sido automatizar la parte del programa de control de
calidad propuesto por la ACR pero mediante el uso del fantoma de Fluke 76-903. Para
conseguir dicho fin es necesario incorporar un procedimiento rigido de registro de imagenes ya
que al fantoma utilizado se le puede considerar como un cuerpo rigido. Una vez realizados los
diferentes test que componen dicho programa, los resultados son comparados con los
obtenidos mediante un método manual utilizando para ello la herramienta Image). El volcado
de estos resultados a un fichero htm/ nos va a permitir realizar un analisis longitudinal del
desempeno del sistema de RM.



Capitulo 2

PRINCIPIOS DE LA RESONANCIA
MAGNETICA

2.1 Introduccion

La resonancia magnética nuclear es el fundamento de la imagen por resonancia magnética.
La resonancia magnética nuclear es un fendmeno propio de los sistemas magnéticos que
poseen momento magnético y momento angular. El término resonancia implica que el sistema
estd en coincidencia con la frecuencia de precesidn de los espines nucleares. La aplicacién de
ondas de radio con frecuencias que se corresponden con las frecuencias de precesidn de los
espines, produciran que el sistema magnético entre en resonancia. En un escaner de RM
podemos seleccionar un drea de la muestra y observar la distribucidn espacial de los espines
nucleares mediante la ayuda de gradientes de campo magnético y las seiales de
radiofrecuencia necesarias.

Entre sus ventajas podemos citar su alta resoluciéon, capacidad de obtener imagenes
anatdmicas en cualquier direccidn, contraste marcado por los tiempos de relajacion T1y T2,
aplicaciones en bioquimica y quimica organica, técnicas de imagen relacionadas con el flujo
tales como la angiografia y la no utilizacion de radiacion ionizante. Entre sus desventajas
podemos citar el tiempo necesario para la adquisicidon de datos debidos a los tiempos de
relajacién del sistema de espines y una baja relacion sefal-ruido (SNR), aunque la utilizacién de
nuevos métodos de optimizacion del tiempo de adquisicién y el uso de imanes
superconductores ha permitido paliar las desventajas comentadas.

Los componentes basicos que incluye un sistema de Resonancia Magnética son los siguientes
[10]:

e Eliman principal, que polariza al nicleo y produce una magnetizacion neta en el
interior de una muestra.

e Las bobinas de radiofrecuencia que transmiten energia electromagnética a la muestra
y detectan la variacién de magnetizacion inducida por la precesién que constituye la
sefial de RM.

e Las bobinas de gradiente de campo magnético que producen una variacién lineal de la
intensidad del campo y, por tanto, una dependencia espacial de la frecuencia de
precesion nuclear.

e Las bobinas de shimming se utilizan para producir la maxima homogeneidad posible
del campo magnético en el interior de la muestra.
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e La electrdnica de recepcién que amplifica, filtra y digitaliza la sefial de RM para su
almacenamiento y posprocesado.

e Electrénica usada para la conmutacién de gradientes, produccion de pulsos de RF y
para la amplificacidn y digitalizacidn de la sefial.

MRI Scanner Cutaway

Figura 2- 1: Componentes principales del escaner de RM

2.2 Resonancia Magnética Nuclear

2.2.1 Momento magnético
Todos los nucleos con un nimero impar de protones y/o neutrones poseen una propiedad

cuantica denominada espin. Los nucleos mas importantes con esta propiedad incluyen

1H, 13C, 15N, 23Na, 17O, 31p y 2y [1]. Es bien sabido que los tejidos del cuerpo humano estdn
compuestos principalmente de agua, hecho que nos va a permitir manipular los 4tomos de
hidrégeno de estas moléculas. Si tomamos como ejemplo mds simple a un protén podemos
visualizar su propiedad espin como a un protdn girando alrededor de un eje interno de
rotacion. Dicho movimiento puede ser definido por su momento angular p cuya magnitud esta
cuantizada en términos del nimero cuantico de espin 1 [10]:

p=LU+ D

donde h es la constante de Planck (6.63x10_34]s) . I puede tener los valores 0, 1/2, 1,
3/2,...Cuando I=0 el nlcleo no gira y, por lo tanto, seria invisible para la RM.
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Debido a que el protdn es una particula cargada, esta rotacion da como resultado un
momento magnético . A su vez, este momento magnético produce un campo magnético,
siendo conveniente en este punto definir un pequefio dipolo magnético que produciria el
mismo campo que el nucleo al girar.

i
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Figura 2- 2: Nucleo de hidrégeno rotando que produce un campo magnético (momento magnético paralelo al eje de
rotacion (izquierda). Comportamiento como pequefios imanes (derecha)

Para nuestro caso consideramos un nimero de espin % (I = ;) que se corresponde con
los elementos 1H, B¢, S5y y 31p de nuestra lista citada anteriormente. En este caso
obtenemos:

El momento magnético y el momento angular del protdn estdn relacionados de la
siguiente manera:

=g op
u—yp—zﬂ[ ]

y es la constante giromagnética nuclear cuyo valor va a depender del tipo de nucleo. Para los
protones obtenemos:

_yh\/3
k= 4w

Si colocamos nuestro iman microscopico en un campo magnético estatico By, los
estados energéticos estaran cuantificados y el iman sélo podrd adquirir un nimero finito de
orientaciones establecidas por la relacidon (21 +1) y que pueden describirse mediante el
numero magnético cuantico m. Para un nucleo de espin I, existen 21+1 valores de m=1, (I-1),
(I-2)...(-1+2), (-I+1), -I. Segulin lo comentado obtenemos:

yh

IJ'ZZZTL_

En el caso de un protén m=+1/2 nos queda:
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>

14
Uy =t-—
4n
Por tanto tenemos un vector u bajo la acciéon de un campo magnético externo, cuyas
proyecciones sobre el eje Z valen u, y estan alineadas con el campo magnético externo, una de

forma paralela y la otra de forma anti-paralela [3].

2.2.2 Polarizacion nuclear

En ausencia de un campo magnético externo los espines estan orientados aleatoriamente
y la suma total producida por los espines es nula. La interaccién de un campo magnético
externo B, con y, da lugar al efecto Zeeman que produce dos niveles de energia: uno en el
cual i, se alinea de forma paralela a By (estado de menor energia) y el otro de forma anti-
paralela (estado de mayor energia) [3].

Energy
o~

AE

Figura 2- 3: Diferencia de energia entre los estados de espin en funcion del campo magnético externo

La diferencia de energia entre los dos estados conduce a un ligero exceso de nucleos
con orientacion paralela respecto a los nucleos con orientacion anti-paralela y puede
describirse mediante la ecuacién de Boltzmann [9]:

N _AE _2uBg 2uB
_l=e kBTZe kBTzl_uO

A ksT

donde kg es la constante de Boltzmann y T la temperatura absoluta. Al existir mas espines
ocupando el estado de menor energia, vamos a obtener una magnetizacién neta M del
sistema de espines. Por otro lado, podemos aumentar la sensibilidad mediante la utilizacion de
mayores campos magnéticos externos y asi incrementar la magnetizacién en equilibrio M
para conseguir una mejora de la sefal.
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|

Figura 2- 4: Vector magnetizacion de un voxel

En un campo magnético estético By, la magnetizacién longitudinal M, (en el eje z)
crece progresivamente desde cero hasta un valor maximo M. En ese momento el sistema
alcanza el equilibrio termodindmico y la ocupacién de los niveles energéticos esta regido por la
estadistica de Boltzmann comentada anteriormente.

Para poder detectar una sefal de RM debemos aplicar energia al sistema de espines y
asi estimular las transiciones entre los dos estados energéticos. Esta energia se aplica en forma
de pulsos de energia electromagnética (pulsos RF) a la frecuencia de resonancia especifica
(fo) y que se corresponde con la diferencia de energia entre los dos niveles [10]:

YhBy

hfy = AE =

Esta ecuacidn nos indica que la diferencia de energia entre niveles depende de B, , por
lo tanto el nimero de espines en cada nivel depende del campo magnético externo. La
frecuencia de resonancia angular de esta transicién es la frecuencia de Larmor y viene dada

por:
YBo
=— wn = vB
fo o 0 VDo
siendo wy la frecuencia de Larmor, y es la constante giromagnética. Para el hidrégeno % =

42.58 MHz/T donde T (Tesla) es la unidad de campo magnético, 1 T = 10*G (Gauss). La
ecuacion de Larmor calcula la velocidad de precesion y depende del tipo de nucleo y de la
potencia del campo magnético externo. Hay una relaciéon directa entre la frecuencia de
precesidn y el campo aplicado establecida mediante la constante giromagnética, lo que implica
que se puede hablar indistintamente de campo o frecuencia.

La componente magnética de la onda electromagnética pulsada es la que interactua
con la magnetizacién nuclear [10]. El pulso RF se transmite mediante una bobina de RF y Ia
componente magnética B; de la onda electromagnética debe crearse en una direccion
perpendicular a By para poder interactuar con la magnetizacién. Usando la mecanica clasica, la
accion de un pulso de RF aplicado a lo largo de un eje produce un torque perpendicular a ese
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eje. El dngulo de rotacion a de la magnetizacidn es proporcional al producto de la intensidad
del campo RF aplicado y al tiempo de aplicacidon de dicho campo y se denomina flip angle.

a = yByTp

Tras aplicar un pulso RF con angulo de inclinacion 90°, la componente longitudinal de la
magnetizacidn es nula ya que desciende hacia el plano transversal XY describiendo una espiral,
y los protones adquieren la misma fase (coherencia de fase). De esta forma aparece la
magnetizacion transversal M ,, . Colocando una antena en un plano perpendicular al eje Z
obtenemos la induccién de una corriente eléctrica en la antena segun la ley de Faraday. La
sefial detectada se denomina FID (Free Induction Decay) y se debe a la variacién de flujo de la
magnetizacién transversal.

2.2.3 Ecuaciones de Bloch

Podemos definir una cantidad denominada momento magnético neto como la version
macroscépica de los momentos magnéticos microscopicos de los nucleos de la muestra y es el
vector suma de todos los momentos magnéticos en el material de interés [8]:

M=2ﬂi
i

Si sometemos el material a un campo magnético externo aparecera un momento
magnético neto M, alineado con el campo magnético externo B y se dice que el sistema de
espines esta en equilibrio. Podemos expresar M en términos del momento angular total de la
muestra como: M = yL . La interaccién del momento magnético con el campo magnético
establece un torque y cambia el momento angular del sistema dando lugar a la ecuacion de
Bloch [1,5,8]:

1=%=MxB; dM—y——nyB

Para un campo magnético estatico B aplicado en la direccidn Z, las ecuaciones de
movimiento para las componentes individuales de M nos dan:

i j k
MxB =M, M, M,=(M,B,—M,B))i+ (M,B, — M,B,)j + (M,B, — M, B, )k
B, B, B

N

dM,

M, dM
= =v(MyB, — M,B,); — > =y(M,B, — MyB,); =y (M,B, — M,B,)

Como el campo magnético estdtico se aplica a lo largo del ejez, B, = By y By = B, =0

dM (t) y( ) dM,(t) _

( y 0) = —y(M,B,);
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Para la precesidn libre en ausencia de relajacion y pulsos de RF, la solucién a estas ecuaciones
nos da:

M, (t) = M°y cos(wot) + M°,sen(wgt)
M, (t) = M°), cos(wot) — M°,sen(wgt)
M,(t) = M°,

Teniendo en cuenta las condiciones iniciales siguientes: Mg (0) = My ; Mp(0) = 0; M2(0) =0

obtenemos los siguientes resultados:
M, (t) = My cos(wyt)
M, (t) = —Mysen(wot)
M,(t) =0

Estos resultados describen una precesion del vector magnetizacién alrededor del eje Z con la
frecuencia de Larmor wy.

Cuando aplicamos un campo RF B4 perpendicular al campo By y que rota a la
frecuencia de Larmor wy alrededor del eje Z, las ecuaciones de movimiento para las
componentes de M en el sistema de coordenadas terrestre y en ausencia de relajacién son:

dMm, dMy dM,
? = V(MyBO - MzBly); 7 =y(M,B1x — MyBy); T =Y (MxBly - Myle)

M, (t) = My sin(wt) sin(wyt)
M, (t) = Mysin(w;t) cos(wyt)
M,(t) = M, cos(w,t)
donde w; =yB;

Con el campo RF aplicado el vector magnetizacién precesa alrededor de la suma de los dos

campos B = By + B;. Ent=0la magnetizacion es paralelaalejeZ,ent = % la
1

magnetizacion esta completamente situada en el plano XY. M, (t) alcanza el valor maximo M,
si M,,(t) es cero y viceversa.

2.2.4 Relajacion
Cuando se desactiva el pulso de RF, la magnetizacion en el plano transversal comienza a
precesar alrededor de B, con una frecuencia exactamente igual a la frecuencia de irradiacién

[2]:
Wprec = Wo = YBo

De hecho, las frecuencias exactas de precesién de los diferentes nucleos de una molécula
también estan determinadas por otro factor a tener en cuenta, denominado desplazamiento
guimico. El desplazamiento quimico establece el hecho de que los ntcleos en los entornos
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guimicos diferentes de una molécula, hacen resonancia a frecuencias ligeramente diferentes
entre si, es decir, sus frecuencias de precesion son desplazadas. La magnitud de este
desplazamiento va a depender del entorno quimico particular. La causa de este
desplazamiento es que el campo magnético exacto experimentado por cada nucleo en la
molécula es ligeramente inferior a By debido a los efectos de apantallamiento de la nube de
electrones que rodea a cada nucleo. Los electrones poseen un momento magnético que es de
signo opuesto al del nucleo por lo que el campo magnético efectivo experimentado por el
nucleo es menor y viene dado por [10]: Besg = By (1—0)

Siendo ¢ la constante de apantallamiento y depende del entorno electrénico que rodea al
nucleo. Debido a la relacién de Larmor, este desplazamiento quimico provoca un
desplazamiento de la frecuencia de resonancia:

Werf =VYBerr = ¥Bg (1—0) = wo (1 —0)

Las ecuaciones descritas en el apartado anterior no son correctas para nucleos
interactuantes y requieren la introduccién de nuevos términos. Bloch modificd las ecuaciones
anteriores al observar que los espines nucleares se “relajan” a valores de equilibrio después de
la aplicacidn de pulsos RF. Asumid que se “relajan” a lo largo del eje Zy en el plano XY a
diferentes frecuencias. Estas frecuencias son 1/T1y 1/T2 para el eje Zy el plano XY
respectivamente. T1 es el tiempo caracteristico de la relajacidn espin-red, que mide la rapidez
mediante la cual los nucleos de hidrégeno que han absorbido energia, son capaces de
devolverla al medio entrando en resonancia con su molécula.T2 es el tiempo de la relajaciéon
espin-espin y mide la rapidez de la tendencia a cero de la componente transversal de la
magnetizacion. Si afiadimos el concepto de relajacidén y teniendo en cuenta que el campo
magnético solamente se aplica a lo largo del eje Z: B, = B, y B, = B, = 0, las ecuaciones de
Bloch quedan de la siguiente forma [6,8]:

%z_@_ szz_(Mz_MO)

dt T, ’ dt T,
Resolviendo estas ecuaciones obtenemos las siguientes soluciones:
M,(t) = My [1 —e/T1] + M,(0)e™ YT

M,(0) es la magnetizacién inmediatamente posterior a la aplicacion del pulso RF.

t
M,y (t) = My, (0)e T2

Durante la relajacion, el vector de cada protdn regresa desde el plano transversal a su
posicién original recorriendo a la inversa la misma espiral pero a una velocidad de precesidn
diferente en funcidn del tipo de protdn. En primer lugar, los espines se desfasan mientras
precesionan hasta que la distribucién es uniforme. Por consiguiente la magnetizacién
transversal decrece progresivamente hasta cero. En segundo lugar, la desexcitacién de un gran
numero de espines reestablece la magnetizacidn longitudinal M, hasta su valor en el equilibrio
térmico M,.

10
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2.2.4.1 Relajacion T1

El tiempo de relajacién T1 es el tiempo requerido para que M, retorne al 63% de su
valor original tras la aplicacién del pulso de excitacién. También se le conoce como tiempo de
relajacidn espin-red o tiempo de relajacion longitudinal [2].La relajacion T1 proporciona el
mecanismo para que los protones liberen su exceso de energia y vuelvan a su orientacion
original. A medida que la magnetizacidn transversal decrece hacia cero, se produce la
recuperacion de la magnetizacién longitudinal cuando los protones van liberando su energia.
Este retorno de la magnetizacion sigue un crecimiento exponencial siendo T1 la constante de
tiempo que describe la tasa de crecimiento.

M,(t) = Mo(1 — 71)

Para un tiempo t= 3T1 podemos decir que se ha recuperado el 95% de la magnetizacién
longitudinal. El término espin-red se refiere al hecho de que el espin transfiere su energia a su
entorno (“red”) en lugar de a otro espin.

1.0
0.95

0.86

0.83

=

z

T1 2:T1 3=T1

Figura 2- 5: Relajacion T1

La energia RF se aplica a los protones de forma repetida con un retardo entre pulsos.
Este tiempo de retardo permite a los protones excitados liberar la energia absorbida
(relajacién T1) a su entorno de tal forma que se reestablece la diferencia de poblaciones inicial
o del equilibrio. De esta forma se vuelven a crear las condiciones que permiten que el sistema
pueda absorber un nuevo pulso de energia. En nuestra vision macroscépica podemos decir que
M retorna a su valor inicial My a medida que se disipa mas energia. Cuanto mayor es la
componente M, mayor sera la sefial generada tras el siguiente pulso RF.

Por razones pricticas, el tiempo entre pulsos RF sucesivos es normalmente insuficiente
para una relajacion T1 completa [2], de esta forma M no se restaurard completamente a su
valor M. La aplicacién de un segundo pulso RF antes de producirse la relajacion completa

11
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hard que M rote hacia el plano transversal pero con una magnitud menor. Después de varias
repeticiones, M retorna a la misma magnitud previa a cada pulso de RF, es decir, alcanza un
valor estable. Para producir este valor estable antes del almacenamiento de datos, se aplican
pulsos RF adicionales antes de la aplicacién de los pulsos principales. Estos pulsos extra se
conocen como pulsos preparatorios debido a que las sefiales producidas son ignoradas. Estos
pulsos preparatorios aseguran que M tenga la misma magnitud antes de cada medida durante
el examen.

La transferencia de energia es mas eficiente cuando las frecuencias inherentes al
medio (traslacion, rotacidn y vibracién) se acercan a la frecuencia de Larmor de los protones
[2]. En moléculas como la grasa por ejemplo, es muy facil para el &tomo de hidrégeno de una
cadena de moléculas de grasa devolver la energia a su molécula, o sea, esta molécula va a
presentar un T1 corto. Una molécula como el agua en la que los dos atomos de hidrégeno
giran alrededor del atomo de oxigeno, va a tener una frecuencia de vibracion mas alejada de la
frecuencia de Larmor. Son moléculas que van muy rdpido por lo que ahora a ese 4&tomo de
hidrégeno de la molécula de agua, le va a resultar muy dificil devolver al medio circundante su
energia. De esta forma la molécula de agua va a presentar un T1 muy largo. Cada molécula
tiene un tiempo T1 especifico que depende de la geometria de la molécula y que nos va a
permitir distinguir los tejidos por su tiempo de relajacién T1.

2.2.4.2 Relajacion T2 y T2*

El tiempo de relajacién T2 es el tiempo que tarda la componente transversal en decaer
hasta 1/e (aproximadamente el 37%) de su maximo valor inicial. También se conoce como
tiempo de relajacién espin-espin o tiempo de relajacién transversal. En el apartado 2.2 hemos
mencionado que la absorcion de energia a partir de un pulso RF de 90° produce el abatimiento
de M, sobre el plano XY y los protones adquieren la misma fase (coherencia de fase). A medida
que pasa el tiempo esta coherencia de fase inicial de los protones va desapareciendo vy, al
mismo tiempo estos protones liberan su energia y se reorientan a lo largo de B. Este
desvanecimiento de la coherencia no requiere un intercambio de energia, produce la sefial FID
y el valor de M en el plano XY decrece hasta 0. La relajacidon T2 o T2* es el proceso mediante el
cual se pierde la magnetizacion transversal. T2 es siempre menor o igual a T1.

Existen varias causas que originan una pérdida de la coherencia transversal. Una es el
movimiento de los espines adyacentes debido a vibraciones o rotaciones moleculares. Este
movimiento es el responsable de la relajacién espin-espin o T2 verdadero. Otra causa se debe
al hecho de que un protdn nunca experimenta un campo magnético que es 100% homogéneo.
Cuando el protdn precesa, experimenta un campo magnético local que fluctia y que causa un
cambio en wg y una pérdida de la coherencia de fase transversal. Esta falta de uniformidad de
B, puede deberse a tres factores [2]:

e Heterogeneidad del campo magnético principal. Siempre va a existir un cierto
grado de falta de uniformidad en B, debido a imperfecciones en la construccién
del imdn, existencia de estructuras metalicas cercanas, etc. Estas pequefias

heterogeneidades son del orden de una parte por millén (1 ppm) tras la realizacion

de un shimming en la fase de instalacidn del sistema de RM.

12
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e Las diferencias en la susceptibilidad magnética de tejidos adyacentes (hueso, aire,
etc.) van a distorsionar el campo magnético local cerca de la interfaz entre tejidos
diferentes.

o Lalocalizacidn espacial mediante el uso de gradientes van a generar falta de
homogeneidad que induce el desfase del protdn. Esta heterogeneidad es
transitoria durante la medida.

Un correcto disefio de la secuencia de pulsos elimina a los gradientes como fuente de
falta de homogeneidad. Los otros factores contribuyen al tiempo de relajacion
transversal total, T2*:

1 —1+ 1 N 1
T2* T2 T2y T2uys

donde T2, es el tiempo de desfase debido a la heterogeneidad del campo principal y
T2 es el tiempo de desfase debido a las diferencias en la susceptibilidad magnética.
El decaimiento de la magnetizacidn transversal sigue un proceso exponencial con la
constante de tiempo T2* en lugar de T2.

t
Mxy(t) = Mxymsxe( 72"

Myymsx €sla magnetizacion transversal inmediatamente después de la aplicacion del
pulso de excitacion. Para la mayor parte de los tejidos o liquidos T2, es el factor
dominante para el calculo de T2*, mientras que para los tejidos con depdsitos de
hierro o cavidades rellenas de aire, T2, es el factor dominante.

(a)

XY

M
XY miax

Figura 2- 6: Relajacion T2

Algunas fuentes que provocan el desfase de los protones pueden revertirse mediante la
aplicacion de un pulso RF de 180° [2,3]. Durante un tiempo t se produce el desfase de los
protones mediante el proceso de relajacién T2* haciendo que disminuya la coherencia

13



Principios de la RM

transversal. La aplicacién de un pulso de 180° hace que los protones reviertan sus fases
relativas en el plano XY. Transcurrido otro tiempo t, los protones recuperaran su coherencia
transversal. Las fuentes de desfase que no cambian durante los dos periodos de tiempo,
heterogeneidades del campo principal y diferencias en la susceptibilidad magnética, se
eliminan debido a que los protones experimentan exactamente las mismas interacciones (en
sentidos opuestos) antes y después de la aplicacién del pulso de 180°. Esto quiere decir que las
contribuciones a la relajacién T2* de estas fuentes estaticas desapareceran. Solamente la
relajacién irreversible espin-espin permanece sin afectar, por lo que la pérdida de coherencia
de fase y amplitud de sefial se debe Unicamente a la relajacion verdadera T2.

Una de las principales diferencias entre la relajacién T1y T2 se encuentra en la
influencia de By. T1 presenta una gran dependencia de B, por lo que presenta mucha
variabilidad. En cambio T2 es relativamente insensible al campo aplicado.

2.3 Formacion de la imagen RM

2.3.1 Secuencias basicas
Una secuencia consta de unos componentes esenciales y varias opciones. Entre los
componentes esenciales podemos citar [7]:

e Un pulso de excitacion RF.

e Los gradientes para llevar a cabo la codificacion espacial. La manera en que se aplican
con cada secuencia, va a determinar como se rellena el espacio k. Este punto lo
veremos mas detalladamente en el siguiente apartado.

e Lectura de la sefial, que combina uno o varios tipos de eco (espin eco, eco de
gradiente, etc.) y que determinan el tipo de contraste (influencia de los tipos de
relajacion T1, T2 y T2*).

Entre los componentes opcionales podemos incluir a otros pulsos RF, gradientes o
métodos de reconstruccidn que se utilizaran segun las necesidades de acelerar la secuencia,
reducir artefactos, modificar el contraste, etc.

Dos parametros basicos en una secuencia son el intervalo entre pulsos de excitacion,
denominado tiempo de repeticién TR y el tiempo transcurrido entre el pulso de excitacidny la
formacién del eco o tiempo de eco TE [3]. Otro parametro importante a considerar es el
campo de visién o FOV (field of view) que es el area de la zona de interés. El usuario es el que
debe elegir los parametros (TR, TE, flip angle, FOV, etc.) para encontrar el mejor compromiso
entre contraste, resolucidn espacial y velocidad.

Hay dos familias de secuencias principales dependiendo del mecanismo de generacion del
eco:

e Secuencias espin-eco (SE), caracterizadas por la presencia de un pulso RF inversor de
180°.

14
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e Secuencias eco de gradiente (GRE).

Existen numerosas variaciones que hacen uso de estas familias principales tales como las
secuencias Fast spin echo (FSE), echoplanar (EPI), etc., pero para el propdsito de este trabajo
nos centraremos en las dos familias principales.

2.3.1.1 Secuencia eco de espin ( SE:Spin Echo))

La secuencia espin-eco esta formada por una serie de eventos: pulso de 90° - pulso de 180°
para la inversidn de fase en t=TE/2 — lectura de la sefial en t= TE. Esta serie de eventos se
repite cada intervalo de tiempo TR (Tiempo de Repeticién) y con cada repeticion se rellena una
linea del espacio k que es la matriz donde se encuentran ordenados todos los ecos que
conforman la imagen. El pulso de 180° compensa las heterogeneidades del campo magnético
principal para obtener un eco potenciado en T2 y no en T2* [7].

Para generar un espin eco la magnetizacion M se voltea sobre el plano transversal con la
ayuda de un pulso RF de 90°. Inicialmente, los espines precesan de forma coherente alrededor
de By, pero los efectos de T2* provocan un continuo desfase provocando que la
magnetizacion transversal disminuya y, por tanto, que disminuya también la sefial de RM
detectable. Mediante la aplicacién de un pulso de 180° se invierte la magnetizacion alrededor
del eje Y invirtiendo de esta manera el signo del desplazamiento de fase. Un espin que estaba
precesando de forma rapida (lenta) y que haya adquirido un desplazamiento de fase positivo
(negativo), experimentara un desplazamiento de fase negativo (positivo) [6]. Sin embargo, las
heterogeneidades del campo magnético principal que provocan el desfase inicial de los
espines, son constantes en el espacio y no se ven afectadas por el pulso de 180°. Por lo tanto,
el espin tendera a volver a alcanzar un desplazamiento de fase nulo restaurando de esta forma
la magnetizacidn transversal que resulta en una sefial RM detectable, la sefial espin-eco. Por lo
tanto, el efecto de las heterogeneidades del campo magnético principal son eliminadas y la
amplitud del espin-eco viene dada por el tiempo de relajacion T2 ya que las interacciones
espin-espin aleatorias no se corrigen con el pulso de 180°, es decir, la magnetizacién M ha
disminuido respecto a su valor inicial. La ventaja de la secuencia SE es su insensibilidad a las
heterogeneidades del campo magnético y su desventaja es el elevado tiempo de examen
debido al intervalo de espera TR para continuar con el siguiente pulso de excitacidn (la
magnetizacién longitudinal debido al proceso de relajacién T1 tiene que volver a recuperarse
para poder ser nuevamente excitada) [3].

O O

time

Figura 2- 7: Generacion de la sefial espin-eco
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Si el pulso de 180° se envia en un tiempo TE/2, el eco se genera en un tiempo TE.
Enviando varios pulsos de 180° consecutivos tendremos varias sefiales espin-eco cuyas
amplitudes decrecerdn con la constante de tiempo T2.

I
i
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Time

Figura 2- 8: Varias sefiales espin-eco sucesivas

Conjuntamente con el pulso inicial de 90° se aplica un gradiente de seleccion de corte para
seleccionar la muestra a examinar. Seguidamente se aplica un gradiente de codificacién de
fase diferente para cada ciclo de lectura que nos permite ir rellenando las filas en el espacio k
y, finalmente, durante la lectura del eco se aplica el gradiente de codificacidon de frecuencia
que permite resolver las columnas, rellendandose asi completamente el espacio k de la imagen
[3]. Con cada pulso de 180° también se activa el gradiente de seleccidn de corte.
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Figura 2- 9: Secuencia Spin Echo (SE) estdndar donde se muestra la temporizacion de los pulsos RF y la aplicacion de

los gradientes.

2.3.1.2 Secuencias eco de gradiente (GE: Gradient Echo)
La diferencia fundamental entre la secuencia eco de gradiente y la espin-eco esta

relacionada con el hecho de que la formacién del eco es resultado de un Unico pulso RF

tipicamente menor de 90°, y gradientes bipolares en la direccidon de codificacién en
frecuencia, mientras que en la espin eco se usa un segundo pulso RF de 180° para la

formacién del eco. Esto nos permite utilizar tiempos de repeticiéon (TR) mas cortos y asi

acortar los tiempos de exploracién [7].

La aplicacién de un gradiente justo después de la aplicacidn del pulso de 90° produce

el desfase de los espines de una manera mas rapida que el proceso T2* debido a que

genera diferentes frecuencias de precesion en posiciones diferentes. Volviendo a aplicar el

opuesto del gradiente anterior, los espines volveran a entrar en fase otra vez generando la

sefial eco de gradiente [6]. Una espin-eco reenfoca el desfase producido por la
susceptibilidad o heterogeneidades del campo magnético y puede utilizarse para
proporcionar contraste T2. En cambio, un eco de gradiente proporciona contraste T2*.
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Figura 2- 10: Generacion del eco de gradiente

En la secuencia GE aplicamos un Idbulo de gradiente negativo inmediatamente
después del pulso de excitacidn, que generalmente presenta un dangulo de inclinacién a
menor a 90° [2].Esto provoca un rapido desfase de la magnetizacién transversal, mucho
mas rapido que la FID. Después del I6bulo negativo aplicamos un gradiente positivo que
hace que los espines que estaban precesando a una frecuencia baja debido a su posicion

en el gradiente, ahora precesaran a una frecuencia mayor debido a que el gradiente ahora

se suma al campo magnético principal y viceversa. Los espines que estaban previamente
desfasandose, ahora empiezan a ponerse en fase y, después de cierto tiempo vuelven

todos a ponerse en fase a lo largo del eje Y formando el eco de gradiente. Sin embargo, el

gradiente positivo solamente compensa el desfase provocado por el I6bulo negativo del
gradiente y no pone en fase el desfase debido a las heterogeneidades del campo
magnético principal o relajacién espin-espin.
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Figura 2- 11: Secuencia eco de gradiente (GRE) . O representa el dngulo de aplicacion del pulso RF o flip angle
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2.3.2 Localizacién espacial

Para generar una imagen es necesario localizar la sefial de la RM. Esto se logra
superponiendo un pequefio gradiente magnético al campo magnético principal B, de tal forma
que la frecuencia de resonancia sea una funcién de la posicién en el espacio.

Un sistema de RM estd equipado con tres bobinas de gradientes ortogonales entre si, cada
una de ellas disefiada para generar un gradiente de campo magnético Gy, Gy y G, que varia

linealmente a lo largo de su eje y en un drea limitada [6]:
G=0GX+GY+G,2
El campo magnético total en una posicion r viene dado por:
B(r) = (By + Gr)z

Este campo magnético variable espacialmente puede utilizarse tanto para excitar de
forma selectiva a los espines o codificar espacialmente la sefial de RM emitida tras la
excitacion. Tipicamente se utiliza en primer lugar un gradiente de seleccién de corte o rodaja
de la muestra a estudiar y luego, la seial originada con este corte se codifica espacialmente.

2.3.2.1 Gradiente de seleccion de corte

El paso inicial en RM es conseguir la excitacién selectiva de los nucleos en un determinado
plano y que el campo magnético que perciban estos nucleos sea el mismo. De esta forma hay
gue conseguir un campo magnético que varie de manera uniforme segun la direccién
perpendicular a los planos elegidos [3]. Para que la excitacidn de RF se restrinja a la region
espacial de la que se quiere obtener sefal, se combinan una excitacion selectiva en frecuencia
y el gradiente de seleccién de corte G,, también denominado G , actuando al mismo tiempo.
La direccidén del gradiente determina la orientacidn del corte, mientras que su amplitud, junto
con ciertas caracteristicas del pulso RF determinan tanto el grosor como la localizacién del
corte. Un pulso selectivo de RF tiene dos partes asociadas: la frecuencia central y un ancho de
banda de frecuencias (tipicamente 1-2 KHz). Cuando se transmite este pulso en presencia de
un gradiente de seleccién de corte, una regidn estrecha de tejido alcanza la frecuencia de
resonancia y absorbe la energia RF. La duracién y amplitud del pulso determinan el angulo de
rotacion de los protones (90°, 180°, etc.). La frecuencia central determina la localizacion
particular a excitar cuando el gradiente de seleccidn de corte esta activo y se pueden conseguir
diferentes posiciones del corte variando la frecuencia central. El grosor del corte esta
determinado por la amplitud del gradiente y el ancho de banda de las frecuencias presentes en
el pulso RF [2].

Aw = yA(G, * Grosor)

Normalmente, Aw esta fijo por lo que el grosor de corte se cambia modificando la amplitud de
G,. Los cortes mas finos requieren una mayor amplitud.
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Figura 2- 12: En presencia del gradiente de seleccion de corte (Gz=GSS), el campo magnético total experimentado
por un proton y su frecuencia de resonancia resultante dependen de su posicion. Cada posicion tendrd una unica
frecuencia de resonancia.

2.3.2.2 Gradiente de codifcacion de frecuencia o de lectura

En toda secuencia de pulsos, la seial de RM se detecta mediante la acciéon de un
gradiente conocido como gradiente de lectura G, también denominado Gg,. Este gradiente
produce una de las dos dimensiones visuales de la imagen. Una secuencia de pulsos tipica
utiliza un pulso de RF de excitacién simultdneamente a un gradiente de seleccién de corte para
excitar una regién particular de tejido. A continuacién de la excitacion, la magnetizacion neta
en el interior del corte estd orientada de forma transversal a B, y precesara con una
frecuencia wg. A partir de ese momento comienzan los procesos de relajacion T1y T2. Los
procesos T, inducen el desfase de la magnetizacidn transversal y que puede revertirse
parcialmente para formar un eco mediante la aplicacién de un pulso RF de 180°, un pulso de
gradiente o ambos. A medida que se forma el eco, el gradiente de lectura se aplica de forma
perpendicular a la direccién del corte y bajo la influencia de este nuevo gradiente, los protones
comienzan a precesar a diferentes frecuencias dependiendo de su posicion en el corte [2,4]. A
un tiempo determinado se mide la sefial de eco por la bobina receptora y se digitaliza para
llevar a cabo la transformada de Fourier en un paso posterior. La magnitud de G vy la
frecuencia detectada nos permite determinar la posicién correspondiente del protdn.
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Figura 2- 13: El gradiente de codificacion de frecuencia genera una variacion en las frecuencias de los protones. La
frecuencia de precesion w1 depende de su posicion x1
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La magnitud de Gp, estad determinada por dos pardmetros configurables por el
usuario [2]: el campo de visidn en la direccidn de lectura, FOVy y la frecuencia de Nyquist,
wyq del corte, también conocida como el ancho de banda del receptor.

Awpg = 2 * Wyg = YA(Ggo * FOVgg)

donde Awg( es el rango total de frecuencias presentes en el corte seleccionado. G se elige
de tal forma que los protones localizados en el borde del FOVy, precesen a la frecuencia de
Nyquist para el corte. FOVyp, mas pequeiios se consiguen incrementando G, Y manteniendo
la frecuencia de Nyquist de tal forma que el ancho de banda total permanezca constante.

La resolucion espacial expresada en unidades de mm/pixel se deriva de dos
pardmetros de usuario: FOVg, y el nUmero de muestras de lectura en la matriz de adquisicion,
NRO:

Aro= FOVgo/Ngo

La resolucion en frecuencia con unidades Hz/pixel esta basada en Ny, y el ancho de banda
total Awgp para la imagen:

Wgo

A
Ancho de banda del pixel = =2+ wyg/Ngo

RO

Es posible mejorar la resolucién en frecuencia de forma independiente a la resolucién
espacial incrementando el tiempo de muestreo utilizado para medir la sefial. Esto reduce la
frecuencia de Nyquist y para mantener la resolucidn espacial adecuada, se reduce Gg( [2].

FIELD OF VIEW

PHASE
ENCODING
DIRECTION

1 L] I
SRt Oyg Orr YR %No
READOUT DIRECTION

Figura 2- 14: Un protdn localizado en el borde del FOV en la direccion de lectura precesa a la frecuencia de Nyquist
por encima o por debajo de la frecuencia de transmision wTR. Modificando el FOV se produce un cambio de la
resolucion espacial (mm/pixel) pero no en la resolucion en frecuencia (Hz/pixel)
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2.3.2.3 Gradiente de codificacion de fase

La tercera direccién en una imagen de RM es la direccién de codificacidon de fase y se
visualiza junto con la direccién de lectura en una imagen. El gradiente de codificacién de fase
G, , también denominado Gpg, es perpendicular a G, y Ggo Y €s el unico gradiente que cambia
de amplitud durante el ciclo de adquisicidn de una secuencia para la obtencién de una imagen
2D [2,3].El principio de codificacion de fase esta basado en el hecho de que la precesion del
protén es de naturaleza periddica. Antes de la aplicacion de Gpg un protdn en el interior del
corte precesa a la frecuencia base, w,. Cuando Gpg esta activo, su frecuencia de precesién se
incrementa o disminuye y una vez Gpg es desactivado, la precesion del protén retorna a su
frecuencia original, pero su fase esta adelantada o retrasada en funcién de su estado previo. La
cantidad de desfase depende de la magnitud y duracidn de Gpg que el protdn experimenta y
de la localizacion del protén. Protones localizados en diferentes posiciones en la direccion de
codificacion de fase experimentan diferentes cantidades de desfases para un mismo pulso
Gpg. Un protdn localizado en el borde del FOV experimenta la maxima cantidad de desfase de
cada paso de codificacidn de fase. La informacion de la imagen se obtiene repitiendo la
excitacion del corte y deteccidn de la sefial multiples veces, cada una con una amplitud
diferente de Gpp.

Before During Afler
Cpe Cpe

Figura 2- 15: Antes de aplicar GPE todos los protones precesan a la misma frecuencia. Al aplicar GPE un protén
incrementa o decrementa su frecuencia de precesion dependiendo de su posicion yi

La resolucion espacial en la direccién de codificacidn de fase depende de dos
parametros configurables por el usuario: FOVpg y el numero de pasos de codificacion de fase
en la matriz de adquisicidn, Npg. FOVpg esta determinado por el cambio en Gpg de un paso al
siguiente [2]. Npp determina el nimero total de ciclos de cambio de fase (Npg/2) producidos
en el borde del FOV'y, de esta forma, la frecuencia maxima wy, en la direccion de codificacion
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de fase para la duracién del pulso dada. La resolucién espacial en la direccion de codificacidn
de fase se mide en mm/pixel y viene dada por:

App= FOVpg/Npg

Una mejora en la resolucién se puede obtener reduciendo FOVpg o incrementando Npg.
La reduccion en el FOV se lleva a cabo mediante el aumento de amplitud del gradiente Gpg.
Debido a estos dos procesos fisicos diferentes, el FOV en la direccidn de codificacién de fase no
tiene porqué ser el mismo que el FOV en la direccidn de lectura [2].

2.3.3 Espacio k

Para el analisis de los datos de RM se pueden utilizar dos formatos: datos crudos y
datos de imagen [2]. Ambos conjuntos de datos contienen la misma informacién del corte y
ambos se utilizan para propdsitos diferentes. Estos datos se almacenan y manipulan como una
matriz de puntos representativos del corte. La imagen y el espacio k se relacionan mediante
una transformada de Fourier (TF). Los datos crudos son los que se leen directamente en el
proceso de adquisicion. La TF del espacio k es directamente la imagen. Los datos crudos
consisten en datos digitalizados medidos de un eco determinado. Cada amplitud de la sefial de
eco medida por la antena receptora es digitalizada en funcidn del tiempo y convertida a un
formato complejo. Cada linea del espacio k es, simplemente un eco muestreado.

El espacio k es una malla de coordenadas k, y k, denominadas frecuencia espacial [3].
Los valores digitalizados de cada eco se almacenan en una linea de esta matriz en la cual van a
guardarse ordenadamente todos los ecos que conforman la imagen. En cada codificacién de
fase se rellena una linea del espacio k y se designa por k,, y el nimero de columnas viene dado
por el numero de valores en que se digitaliza el eco y se representa por k,.. Cada vez que se
varia el gradiente de codificacidn de fase se adquiere una linea del espacio k. Este proceso se
repite hasta rellenar el espacio k.

A) ESPACIO K

RAWVY DATA,

+128 oewesessssssesscsssssensse

+128 /

ECO (+128)

-128

Koy

- 256 ———

Figura 2- 16: En el primer TR de la secuencia se aplica un GPE=+128. El primer eco obtenido se digitaliza en 256
valores y se deposita de forma ordenada en la linea superior del espacio k
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Toda la informacién necesaria para reconstruir una imagen esta integrada en el
espacio k [2,9]. Anteriormente hemos comentado que los datos de imagen se obtienen
mediante la transformada 2D de Fourier de la matriz de datos crudos compleja. En vez de
visualizar imagenes como matrices complejas, la imagen visualizada es una matriz de valores
reales que se corresponden con las magnitudes de las sefales en cada punto. Cada eco o linea
del espacio k se obtiene con valores distintos del gradiente de codificacidn de fase que tomara
tantos valores como indique k,,. Por ejemplo, si utilizamos una matriz de adquisicion de 256
(fase) X 256 (frecuencia), el gradiente de fase variard entre los valores -128...0...127. Si
consideramos la forma secuencial de llenado del espacio k, las filas centrales se corresponden
con valores del gradiente de fase mas bajos y las filas superior e inferior con los valores
maximos, positivo y negativo respectivamente. Debido a la cancelacién de la sefial de unos
protones con otros de fase opuesta, los ecos con codificaciones de fase extremas son muy
débiles y apenas contribuyen a la sefial global de la imagen. Los ecos de baja codificacidn de
fase son mas intensos debido a una escasa cancelacion de la sefial de los protones. Las
codificaciones con poco desfase determinan la resolucion de contraste de la imagen, mientras
que las codificaciones de los extremos determinan el detalle fino.

ESPACIO K IMAGEN
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!-128: | - _'_ZZZ::I'.ZII.'Z'{; i.i‘.
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- - ] iE JI
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- - 3 B TR
s ® TRANSFORMACION | R aseEE s 1
- - DE FOURIER J - 2 AW
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Figura 2- 17: Con el espacio k lleno se genera la imagen mediante la transformacion de Fourier que convierte el
espacio k en imagen y viceversa
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Capitulo 3

MATERIALES Y METODOS

3.1 Introduccion

Los fabricantes de los sistemas de RM realizan sus propios controles de calidad, pero los
protocolos, estdndares y fantomas utilizados para estas comprobaciones estan disefiados para
un modelo especifico y se concentran en la estabilidad de los componentes mecdnicos y
electrénicos. Los procedimientos, asi como la construccion de los diferentes fantomas de las
diferentes casas comerciales no son comparables. Por otro lado, fantomas como el de Fluke o
el de la ACR estan disefiados para centrarse en la calidad de imagen y son independientes de
los diferentes fabricantes y modelos existentes, haciendo posible desarrollar las mismas
comprobaciones de calidad en diferentes escaneres de RM.

Figura 3- 1: Fantoma de Fluke (izq) y el recomendado por la ACR (der)

La calidad de imagen, en términos cientificos y médicos, puede definirse como la fidelidad
de la informacién que puede extraerse de una imagen. En otras palabras, la calidad de imagen
se mide mediante el trabajo de un observador en una tarea especifica, donde el observador
podria ser tanto un médico intentando hacer un diagndstico como un modelo matematico, o
un algoritmo. Las tareas pueden dividirse genéricamente en tareas de clasificacion y
cuantificacidn [11]. En las aplicaciones médicas, un ejemplo de clasificacidon podria ser la
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deteccidon de una lesidn, mientras que una tarea de cuantificaciéon podria ser la determinacidn
del volumen de sangre bombeado por el corazén en cada latido.

La tarea de clasificacidon se complica cuando se introduce ruido aleatorio que es inherente
a los sistemas de imagen. La relacidn sefial ruido (SNR) compara las medidas de la sefial de
interés con el ruido [12] y esta considerada como la métrica mas importante de la calidad de
imagen en RM. Se trata de una de las comprobaciones mas comunes y uno de los parametros
mas susceptibles de caer por debajo de los niveles aceptables. Una SNR reducida puede indicar
un fallo o degradacién de los componentes del escaner, o una inadecuada atenuacién de una
fuente de ruido de radiofrecuencia externa [13].

La calidad de imagen en RM es normalmente cuantificada mediante la medida de una serie
de pardmetros en la imagen, utilizando fantomas disefiados para tal propdsito. En este
capitulo veremos en primer lugar, los parametros mads usados en la realizacidn de los controles
de calidad para luego pasar a comentar las comprobaciones desarrolladas en este trabajo y los
métodos utilizados para automatizar el proceso.

3.2 Fantomas

3.2.1 Conceptos generales

Hay que tener especial cuidado con las medidas realizadas con el fantoma ya que pueden
dar lugar a resultados erréneos. Los fantomas normalmente producen sefiales mas altas que
los humanos y presentan una distribucién diferente de las frecuencias espaciales, a menudo
con muchos bordes de contraste alto. La geometria y materiales del fantoma pueden dar lugar
a efectos espureos de susceptibilidad y el shim automatico puede tener problemas a la hora de
conseguir la convergencia. Las recomendaciones practicas a considerar son [17]:

e Permitir que el fluido del fantoma se estabilice mecanicamente, no quimicamente.

e Permitir que la temperatura del fluido del fantoma alcance el equilibrio térmico con el
entorno, siempre y cuando este fluido sea dependiente de la temperatura.

e  Fantoma libre de burbujas, elimindandolas en su caso.

e  Minimizar la vibracion mecéanica ayudandose de pequefios aditamentos como
almohadillas, que suelen utilizarse para el confort del paciente.

Es importante recordar que los pacientes respiran, presentan pulsacién y se ponen nerviosos
(principal causa de problemas de calidad de imagen) y los fantomas no.

En el interior del fantoma hay estructuras disefiadas expresamente para poder realizar
estudios cuantitativos que nos permitan calcular los parametros de calidad en las imagenes
obtenidas con la RM. Para obtener resultados equiparables es necesario mantener las mismas
condiciones iniciales en la adquisicién de las imagenes durante los diferentes estudios. La
colocacién del fantoma juega un papel primordial asi como la comprobacion de su posicion
durante las distintas adquisiciones. De no ser asi, no podra realizarse el analisis de calidad
correctamente ya que las imagenes que se obtendrian pueden estar en diferentes posiciones
en cada caso y los parametros calculados pueden no ser comparables, lo que producira
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heterogeneidad en el estudio de la evolucién de la calidad de imagen. Para su posicionamiento
se debe utilizar la luz de centraje y el posicionamiento automatico, que coloca el punto bajo la
luz de centraje en el centro del iman.

Generalmente todos los fantomas de RM son objetos esféricos o cilindricos rellenos de
fluido. Este fluido, para intensidades inferiores o iguales a 2T, es tipicamente agua dopada con
una sustancia paramagnética para reducir los tiempos de relajacién T1y T2 a valores del orden
de los 200-500 ms y 150-300 ms respectivamente. Ademas, puede afiadirse NaCl para
proporcionar conductividades similares a las encontradas en el cuerpo humano. De esta forma,
se dice que el fantoma estd cargando eléctricamente a la bobina RF de una forma similar al
tejido humano. Dos soluciones ampliamente utilizadas son [15]:

e 1litrode H,0,3.6gde NaCly1.25gde CuS0O, 0 1.96 gde CuSO,5H,0
e 10mMde NiCl,y75mMde NaCl

La ventaja de utilizar NiCl, en vez de CuS0, es la menor dependencia de la constante de
relajacidon T1 con la temperatura.

Para la evaluacion de la relacion sefial-ruido (SNR), uniformidad e imagenes residuales,
los fantomas pueden ser esféricos o cilindricos con unas dimensiones similares a la cabeza vy al
abdomen, y para la evaluacidon de la precision geométrica, resolucion de alto y bajo contraste y
grosor de corte, los fantomas normalmente son cilindricos con objetos de test para la
realizacion de las comprobaciones mencionadas.

Para campos mayores o iguales a 3T los fantomas rellenos de agua no son adecuados para
las comprobaciones de calidad debido a que la penetracién de RF y los efectos dieléctricos son
mas pronunciados al aumentar la frecuencia. En estos sistemas se utilizan soluciones basadas
en aceite. En caso de utilizar fantomas basados en agua con estos sistemas, los criterios de
aceptacion, sobre todo en la uniformidad de RF deben ser modificados de forma apropiada
[15].

3.2.2 Fantoma 76-903 de Fluke

Para los controles de calidad realizados en este trabajo se ha utilizado el fantoma de Fluke
Biomedical , modelo 76-903 [26].

Todas las partes del fantoma estdn realizadas con plexiglds y se trata de un contenedor
cilindrico de 22,86 cm de didametro en cuyo interior hay varias secciones rellenas de fluido (1
litro de H,0, 3.6 gde NaCl y 1.25 g de CuS0,). Este fantoma esta disefiado para colocarse en
el interior de una bobina de craneo.
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Figura 3- 2: Fantoma 76-903 de Fluke

Consta de tres secciones: homogénea, conica e insertos. La seccién homogénea
propiamente dicha. La seccidn cénica presenta cuatro conos truncados y concéntricos con
canales de 45°.

Figura 3- 3: Seccion conica

La seccidn de insertos presenta 6 partes: resolucion espacial, viales de T1y T2, dos
grupos de cufias unidas por pasos y con plegamiento y un ensamblado de cufias en forma de
estrella que abarca un angulo de 120°.
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Figura 3- 4: Seccion de insertos

3.3 Control de Calidad en los sistemas de RM

Actualmente el nivel de rigor para los controles de calidad de RM es muy variable,
oscilando entre aceptaciones establecidas por el personal de servicio de la casa comercial y
controles de aceptacién muy rigurosos establecidos por instituciones para tal efecto. Esto se
debe al hecho de que hoy en dia, en los departamentos de Fisica hospitalaria no se ha dado a
la RM la misma importancia que a los equipos de radiacion ionizante. Sin embargo, diversos
cambios en la practica clinica de la RM estan produciendo que la comunidad de RM reevalue la
prioridad y los niveles actuales de aceptacion y programas de evaluacioén de la calidad. En
primer lugar podemos citar el nimero creciente de centros hospitalarios que estan
incorporando los datos de la RM para la planificacion del tratamiento (cirugia estereotactica o
radioterapia 3D) o como guia en procedimientos intervencionistas [14,22]. Estas aplicaciones
requieren de una mayor diligencia para asegurar que los sistemas de RM estén éptimamente
calibrados. En segundo lugar, los controles de calidad nos va a permitir detectar la degradacién
en la calidad de imagen antes de que sea perceptible por el usuario e incluso la fuente que
provoca esa degradacion. Esto nos permitira establecer un mantenimiento preventivo o
correctivo segun el caso.

La AAPM establece una serie de procedimientos a realizar una vez ya esta instalado el
sistema de RM. Muchos de los chequeos comentados en el documento de la AAPM son
comprobaciones que requieren del empleo de dispositivos especificos, como por ejemplo el
uso de un gausémetro para el mapeo del campo magnético periférico. A modo informativo,
este documento establece una serie de test segun el subsistema considerado [15]:

e Iman:
o Homogeneidad del campo magnético
Variaciones del campo magnético

o Calibracién de la transmisién y ganancia
o Estabilidad de la ganancia del transmisor
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e Gradientes

o Precision geométrica y linealidad

o Compensacién de las corrientes de Foucault
e Gradientes /RF

o Grosor y separacion de cortes
e Globales

o SNR

Porcentaje de uniformidad de la imagen (PIU)

o Resolucién espacial de alto contraste
o Resolucién de bajo contraste
o Porcentaje de sefial residual

Por ultimo establece una serie de test para la comprobacién de caracteristicas avanzadas
incluidas en los sistemas de RM, como secuencias ultrardpidas y de espectroscopia. Estos test
no suelen estar incluidos en los programas de control de calidad recomendados [5] por lo que
no seran tratados en este trabajo.

Dado que nuestro trabajo estd basado en el desarrollo de una aplicacién de control de
calidad basada en procedimientos automaticos, muchos de los test comentados anteriormente
no pueden implementarse en este trabajo ya que por un lado, requieren el uso de dispositivos
especificos como el gausdmetro comentado anteriormente y por otro, son test que no estan
basados en el andlisis de imdgenes y por tanto no pueden implementarse en un programa de
analisis automatico, ya que requieren el uso de las herramientas de servicio incorporadas en el
sistema de RM.

Los principios del control de calidad son exactamente los mismos para sistemas de campo
magnético elevado (ej: 3T). Sin embargo hay que tener en cuenta una serie de consideraciones
practicas. Los fantomas basados en agua no son adecuados para algunos tests del control de
calidad debido a que la penetracién de RF y los efectos dieléctricos son mas pronunciados a
medida que la frecuencia es mas elevada. Para estos sistemas es mas adecuado utilizar un
fantoma basado en aceite para las medidas de uniformidad.

El objetivo de este trabajo es proporcionar herramientas para la realizacidn de los test de
control de calidad de imagen en los sistemas de RM que el departamento de Fisica Médica
pueda analizar independientemente del servicio de la casa comercial. Este trabajo delinea una
estrategia para la realizacidon de una serie de test recomendados, fantomas utilizados,
preparacion de las secuencias a utilizar y, por ultimo enumera los test de forma individual,
cada uno con una base para la ejecucion del test, el procedimiento llevado a cabo y, en su
caso, un criterio de aceptacion. Este trabajo también hace referencia a comprobaciones
especificas y criterios de aceptacion de la American College of Radiology (ACR). La base para la
inclusién de estas comprobaciones se basa en la amplia utilizacidon del fantoma recomendado
por la ACR para su programa de acreditacién.

Los parametros de control de calidad propuestos se basan en el protocolo elaborado por la
ACR [23]. En 2010 la AAPM publicé una actualizacién de su protocolo de control de calidad
que incluye muchas de las recomendaciones de la ACR. Podemos dividir los parametros
estudiados en este trabajo en diferentes grupos [21]:
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° Parametros de sefal
° Pardmetros geométricos
° Artefactos

Una de las principales diferencias adoptadas entre el procedimiento manual y el adoptado
en este trabajo es el uso del método Otsu [30] para la umbralizacién automatica, utilizado para
segmentar los objetos de interés del fondo, a diferencia del ajuste de la intensidad y nivel de
ventana utilizado en el procedimiento manual y que serd analizado en el capitulo siguiente.

3.3.1 Pardmetros de sefial

Los parametros de sefial incluyen la relacién sefial-ruido (SNR), uniformidad y la frecuencia
central. La SNR es, sin duda, un pardmetro clave. Los factores relacionados con el equipo y
qgue afectan a la SNR son: intensidad del campo magnético, bobina de recepcidn, carga de la
bobina y ancho de banda. Los factores relacionados con la secuencia incluyen: tamafio del
voxel, tipo de secuencia y temporizaciones [21]. Para la medida de la SNR es importante
utilizar secuencias estandares y pardmetros de secuencia constantes. Es altamente
recomendable guardar estos pardmetros en un protocolo de calidad de imagen definido por el
usuario de tal forma que siempre se utilice esta plantilla cuando se vaya a realizar el control de
calidad.

Normalmente, los parametros relacionados con la sefial se miden utilizando un fantoma
con una seccién uniforme llena de un material que presente tiempos de relajacidon adecuados.
Hay una gran discrepancia entre el hecho de decidir si cargar eléctricamente a la antena o no.
Cargar eléctricamente una bobina significa utilizar una solucidn ligeramente conductiva (salina)
para mimetizar la reduccion del factor de calidad de la bobina y para la generacién de ruido de
paciente real. Para las bobinas de craneo y cuerpo entero se suele utilizar un anillo de carga,
para el resto de bobinas se suele afiadir una solucién salina a la solucidon paramagnética para
obtener el efecto deseado [15, 21].

La medida de la frecuencia de resonancia también puede llevarse a cabo mediante el
fantoma uniforme aunque este valor normalmente esta disponible como un parametro de la
secuencia de localizacién en el software del fabricante.

3.3.1.1SNR

La sefal viene dada por el valor medio de los pixeles en una regién de interés (ROI)
homogénea en el interior del fantoma. El ruido se define como las variaciones aleatorias en la
intensidad del pixel. Entre los factores que pueden influir en la variacién de esta relacion
podemos citar: fallos en la bobina de RF, fallos en la etapa de pre-amplificacion o recepcion,
ruido RF externo que no es atenuado apropiadamente debido a problemas en el blindaje de
RF, calibracién general del sistema (frecuencia de resonancia, angulo de inclinacién, etc.),
ganancia, ajuste de bobinas, apantallamiento RF, carga de la bobina, procesamiento de la
imagen y pardmetros de escan [13, 17, 19, 21].
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Aunque la SNR es una medida muy importante para determinar la calidad de imagen
del sistema, esta no proporciona informacidn particular cuando se trata de localizar un
problema en la cadena de imagen. Los problemas que dan lugar a una baja SNR pueden ser
fallo en la bobina de RF, acoplamiento débil de la bobina de RF, problemas de pre-
amplificacion y de recepcién y recepciéon de ruido de RF externo que no es atenuado en la jaula
de Faraday debido a problemas en la integridad de la misma [15].

Procedimiento SNR

El procedimiento preferido es el propuesto por NEMA [19]. En este método se
adquieren dos imdgenes idénticas de un fantoma homogéneo y con una minima separacién
entre cortes contiguos para evitar variaciones del sistema que puedan afectar a la
determinacidn de la estadistica del ruido. Estas dos imagenes se sustraen y se calcula la SNR de
la siguiente forma:

SNRNEMA = §

o |5

donde S es el promedio de la sefial en un ROI que contiene al menos el 75% del 4rea del
fantoma y que esta definido en cada una de las dos imdgenes originales y o es la desviacion
estdndar de la misma ROI en la diferencia de las dos imagenes. Sin embargo este
procedimiento puede presentar dificultades a la hora de implementarlo si el software
adecuado no esta presente en el sistema de RM vy por otro lado, el hardware debe
permanecer estable entre adquisiciones de tal forma que la Unica diferencia entre imagenes se
deba al ruido aleatorio.

El método de una Unica imagen propuesto por Kaufman [25] implica medir el ruido en
una regién dénde no exista sefial. Presenta la ventaja de que no se requiere procesamiento de
la imagen. Sin embargo los artefactos presentes en el fondo pueden incrementar el ruido.
Estos artefactos pueden referirse tanto a imagenes residuales en la direccién de codificacion
de fase como a un filtrado de los datos recibidos [15]. Estos artefactos incrementaran la
desviacion estandar en la regidn y por lo tanto la SNR calculada con este método disminuira.
Este método produce una estimacién a la baja respecto al método dual pero aun asi, no
representa ningun problema cuando la SNR se utiliza como un valor de control de calidad y se
calcula de la misma forma en todos los casos. Adoptando el suficiente cuidado para posicionar
las ROIs de tal forma que se evite el ruido de fondo, la técnica de una imagen es un buen
sustituto a la técnica dual para medir la SNR en procedimientos de control de calidad. La
técnica de una imagen presenta la ventaja de ser mas rapida y simple de calcular ya que
solamente se requiere de una imagen y la estadistica puede calcularse directamente en esta
imagen [24].

En este trabajo se ha adoptado el método de una Unica imagen ya que se ha
demostrado que este método presenta una buena correlacidn con el método de sustraccidon
[24]. En este método es recomendable que la ROI central incluya al menos el 75% del area del
fantoma para aquellas imagenes obtenidas con bobinas de craneo y cuerpo entero.
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Registramos el valor medio de todos los pixeles incluidos en esta ROL. El ruido se deriva de la
desviacion estandar de los pixeles de pequeiias regiones o ROIs (entre 1y 4) colocadas en

regiones libres de imagenes residuales o “ghost” en el fondo, fuera del fantoma y que no estén

en la direccion de fase (fig 4). El promedio de estas desviaciones estandar procedentes de

estas regiones con ruido se utiliza para el cdlculo de la SNR. Por otro lado, la ROl a colocar en el

fondo debe ser lo suficientemente grande para poder obtener la mejor estadistica en la sefal

de fondo. La forma mds simple para calcular el ruido es usar la desviacién estdndar en la ROI
de fondo. Para realizar una medida precisa del ruido necesitamos una ROI de al menos 1000

pixeles [19]. Para conseguir esta condicion hemos seleccionado 4 ROls combinadas. Por ultimo

el valor SNR se calcula de la siguiente forma [15, 19, 23]:

SNR =

valor medio en el fantoma

Ufondo

donde 0f,nq, €s la desviacion estandar de una ROl localizada en el fondo (aire).

=
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Sea cual sea el método utilizado para medir la SNR, el concepto mas importante es la

Figura 3- 5: Cdlculo de la SNR

reproducibilidad. Las comprobaciones y el analisis deben realizarse siempre de la misma

forma. Para detectar pequeiios cambios en la SNR provocados por posibles fallos en el

hardware del equipo, debemos mantener las variaciones debido a la metodologia en unos
valores minimos. Debido a que el ruido es pequefio y ademas esta en el denominador de la

SNR, el disefio del test debe implementarse teniendo en cuenta una medida precisa del ruido

como variable mds importante en vez de centrarse en la medida de la sefial promedio.

La medida de la SNR registrada usando los métodos comentados no es una medida

precisa sino una estimacion de la SNR verdadera. Sin embargo para la mayoria de los sistemas

supone un indice facilmente reproducible que es bastante adecuado para un control de calidad

rutinario.
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Criterio:

No se puede dar un criterio de aceptacién para la SNR en términos generales debido a
que los valores seran especificos al sistema (bobina de RF, condiciones de adquisicién, valores
T1y T2 del fantoma, etc.). Sin embargo, las medidas obtenidas durante el control de calidad
deben formar parte de unos valores de referencia que seran utilizados en posteriores
controles [15, 19, 23].

3.3.1.2 Uniformidad

La uniformidad de la imagen se refiere a la habilidad del sistema de RM para producir
una senal constante a partir de un fantoma o inserto del fantoma con caracteristicas
homogéneas. Las imagenes obtenidas deben tener el mismo nivel de intensidad si pertenecen
a la misma regién anatdmica en estudio. Es decir, se refiere a la capacidad del sistema de RM
para producir una seifal constante en un volumen determinado cuando el objeto visualizado
presenta caracteristicas homogéneas.

Los parametros que contribuyen a la falta de uniformidad son: heterogeneidades del
campo magnético estatico B, RF, una baja compensacion de las corrientes de Foucault, una
falta de calibracion de los pulsos de gradientes o a un posicionamiento espacial inadecuado del
fantoma. La uniformidad es particularmente importante para las bobinas RF [21], ya que
cualquier heterogeneidad RF afectara a los angulos de inclinacion (flip angles) de los pulsos de
excitacion y, por lo tanto, al contraste de la imagen. El sistema también puede disponer de
filtros de homogeneizacion (correccion de la intensidad de la imagen). Por este hecho, la
uniformidad normalmente se mide utilizando las bobinas de cabeza y cuerpo entero utilizando
un fantoma o una seccidn del fantoma que sea uniforme. Las bobinas de cabeza, cuerpoy
algunas de extremidades estan disefadas para que tengan una sensibilidad espacial uniforme
cerca del centro de la bobina cuando esta cargada eléctricamente.

Procedimiento:

La uniformidad de la imagen se cuantifica en términos de la desviacion de las
intensidades de los pixeles a partir del valor medio. El analisis de la uniformidad debe
realizarse en la region de interés (ROI) que estd ocupada por muestras clinicas y no sobre todo
el volumen disponible de la bobina de RF [15, 18]. La uniformidad de la intensidad se
determina mediante la comparacién de los niveles de intensidad mayor y menor en una region
del fantoma.

Se obtiene a partir de una regidn del fantoma homogénea en la cual se establece una
ROI que comprenda al menos el 75% del area total del fantoma. Normalmente se coloca una
pequefia ROI (~1 cm?) tanto en el 4rea de minima intensidad S,,,;;,, como en el rea de
méxima intensidad S,,, . La PIU (Percentage Image Uniformity) se calcula de la siguiente
forma:
(§max - §min)

PIU =100 |1 —— —
(Smax + Smin)
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Los pasos seguidos para este calculo son:

1. Establecemos una ROI circular en el interior de la secciéon uniforme que cubra al menos
el 75% de la imagen del fantoma y registramos el valor medio de todos los pixeles
incluidos en esta ROI.

2. Llenamos esta region seleccionada con pequefias ROIs de drea 1 cm? para poder
determinar las ubicaciones de las dos ROIs que necesitamos, o sea, la ROl que tiene un
nivel de intensidad maximo y la ROl que tiene un nivel de intensidad minimo.

3. Determinamos la ROI de intensidad maxima y la ROI de intensidad minima.

4. Calculamos la PIU (percentage image uniformity) segun la férmula:

(§max - §min)

PIU =100|1 ——= —
(Smax + Smin)
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Figura 3- 6: Cdlculo de la uniformidad
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Un valor del 100% representa una uniformidad perfecta (NEMA utiliza un parametro

de no uniformidad U =1 -1, donde 0 representa la uniformidad perfecta). Para superar las

imprecisiones debidas a una baja SNR, NEMA recomienda una fase de suavizado de sefial antes

del cdlculo de la uniformidad pero en la practica no se produce una mejora sustancial [15].

Para los sistemas con baja SNR es mejor incrementar el nimero de adquisiciones, NSA. Los

limites establecidos han sido disefiados para las bobinas de cabeza.

Para una bobina de cabeza volumétrica, la PIU deberia exceder del 90% para sistemas

de RM que operan con un campo de 1,5T o inferior [15, 18]. A intensidades de campo altas

(= 1.57) existe la posibilidad de que no se alcance una buena uniformidad (PIU <

90%) debido a los efectos de onda estacionaria causados por las propiedades dieléctricas del

agua. En este caso se puede utilizar una solucion de llenado del fantoma basada en aceite.
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3.3.2 Parametros geométricos

Estos pardmetros cuantifican la precisidon en la codificacidén espacial y reflejan varios
aspectos técnicos del sistema como: uniformidad de campo, linealidad de los gradientes,
compensacion de las corrientes de Foucault, etc. Existen fantomas con determinados insertos
gue permiten la medida de diferentes pardmetros geométricos en cortes definidos.

3.3.2.1 Linealidad y distorsion

NEMA y AAPM no distinguen entre linealidad y distorsién, usando definiciones
similares para ambos. La ACR utiliza el término “precision geométrica” [12]. La exactitud
geométrica se refiere a la capacidad del sistema de reproducir una imagen que conserve las
mismas caracteristicas geométricas del objeto bajo estudio. La distorsion geométrica puede
referirse tanto al desplazamiento de ciertos puntos de una imagen respecto a su localizacion
conocida como a un escalado impropio de la distancia entre diferentes puntos de la imagen.

Los desajustes en las medidas pueden ser debidos a gradientes mal calibrados, uso de
anchos de banda muy bajos en las antenas receptoras, o incluso a heterogeneidades en el
campo magnético principal (Bo). Si asumimos que el campo magnético estatico es homogéneo,
el factor hardware dominante que afecta a la precisién geométrica es el sistema de gradientes.
Las tres bobinas de gradientes ortogonales codifican posiciones de forma lineal en frecuencia y
fase. En la practica podemos decir que todas las bobinas producen campos de gradientes no
lineales debido principalmente a la extensidn finita de las bobinas [15]. Para compensar estas
no linealidades normalmente los fabricantes incorporan un algoritmo de correccidn para
aplicarlo a las no linealidades ya conocidas, en el disefio de una bobina de gradientes. Incluso
con estas correcciones, la precision geométrica varia a lo largo del FOV, particularmente para
los cortes fuera del isocentro.

Esta medida depende de la linealidad de los gradientes en un gran campo de vision
(FOV) y de la homogeneidad del campo magnético principal (shim). La introduccion de un
paciente en el interior del tinel de la RM va a incrementar las variaciones del campo debido a
la susceptibilidad de los tejidos [15,17]. Determinados objetos ferromagnéticos presentes en el
tunel del imdn pueden provocar un mayor efecto. Esto puede reducirse mediante el uso de
secuencias que usen un gran ancho de banda. Los errores en la precision geométrica dan lugar
a un escalado impropio de la distancia entre diferentes puntos de la imagen.

Los amplificadores de gradientes necesitan tiempo para estabilizarse cuando se
activan. En algunos centros apagan todo el sistema de RM (incluyendo a los amplificadores de
gradientes) durante toda la noche. En estos sitios es de vital importancia asegurarse de que el
hardware se estabilice antes de empezar a adquirir imagenes [23].

Otro factor que induce a fallo es el uso de anchos de banda muy bajos. Es de practica
comun reducir el ancho de banda para incrementar la SNR. Esto puede dar lugar a que las
heterogeneidades normales en el campo magnético principal se manifiesten como distorsidn
espacial en la imagen. En la mayoria de los sistemas el ancho de banda por defecto se
establece lo suficientemente alto como para evitar este problema.
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Procedimiento:

La distorsion geométrica porcentual puede medirse con un fantoma de dimensiones
conocidas o uno que contenga una rejilla uniforme o algun tipo de patrén con agujeros. Para la
medida de esta distorsién geométrica se debe medir las distancias de 4 didametros distribuidos
uniformemente que pasen por el centro del fantoma. Estos didmetros deben ser medidos
hasta el perimetro del drea especificada y los dangulos entre pares de diametros adyacentes
deben ser menores o iguales a 45° [15, 17, 21].

Si un fantoma contiene una rejilla uniforme o un patréon de agujeros, la linealidad en el
FOV se puede determinar mediante el coeficiente de variacién de los espacios entre agujeros o
en la rejilla. En nuestro caso, el area especificada es un disco. Las cuatro distancias o diametros
se miden en la imagen y se comparan con el didmetro real del fantoma segun la relacién [15,
17, 21].

a

L,—L
GD = max| 100 * <M>

L,,= distancia medida en la imagen
L,= distancia real en el fantoma
El procedimiento empleado en el algoritmo para llevar a cabo el método comentado es:

1) Se binariza la imagen mediante el calculo del pico de la sefial de agua. Este pico se
utiliza para umbralizar la imagen, o sea, segmentar las regiones del fantoma del
fondo.

Figura 3- 7: Imagen binarizada

2) Para medir el didametro a lo largo de la dimensidn x (filas), la imagen binarizada se
suma a lo largo de la dimensidn x (filas) obteniendo un vector cuyos elementos son la
suma de todos los valores de intensidad en cada fila. Se localizan los indices de los
extremos mediante la funcidn find > 0,1 de Matlab. Se utiliza un procedimiento similar
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para medir el didmetro a lo largo de la dimensidn y (columnas) con la diferencia que
ahora el vector resultante estd compuesto por sumas de cada columna.

3) Pararealizar las medidas a 45° y -45° del eje x, se realiza una rotacion de la imagen 45°
y se aplica el mismo método explicado anteriormente.

4) Se aplica el mismo procedimiento al localizador para comprobar que las medidas
obtenidas se corresponden con el diametro y ancho total del fantoma.

5) Todas las medidas se convierten a mm y se comparan con las medidas reales.

DISTORSION GEOMETRICA

Corte 1 Corte 1 rotado 45° Localizador

‘ Test | ‘ Cerrar | ‘

Parametros

Ha/piel

Matriz Adguisicin
FOV(mm)
Secuencia
Protocelo

- Especif. fantoma — Resultado Corte 1 Resultado Corte 1 rotado 45 Diametro |~ 2018 Resultado
Didmetro Ancho Global

0.89109
Ancho 1006

202 100 0.89109 0.54455

Figura 3- 8: Cdlculo de la distorsion

Criterio:

El valor absoluto de la distorsidon geométrica porcentual no deberia exceder del 2%
[15, 17, 21].

3.3.2.2 Resolucién espacial de alto contraste

La resolucidn espacial o capacidad de diferenciar dos puntos cercanos y pequefios en
la imagen se traduce en la nitidez en la visualizacidén de las estructuras. Basicamente depende
del tamafio del voxel y, por lo tanto de tres parametros principales como son: tamaiio de la
matriz, FOV y grosor de corte. El tamafio del voxel suele ser anisotrépico (la dimensidn en el
eje Z es mucho mayor que en X, Y) y, por lo tanto, la resolucidén no es igual en todas las
dimensiones, siendo menor en la direccidn Z. La resolucion se puede incrementar mediante la
utilizacion de matrices mayores, mediante la disminucidn del FOV o disminuyendo el grosor de
corte. Todos estos factores dan como resultado una disminucion del tamafio del voxel. El
efecto adverso es una importante disminucién de la SNR, que exige aumentar el nUmero de
adquisiciones [17, 21]. Esto, junto al aumento del numero de codificaciones de fase necesario
para aumentar la matriz, hace que el tiempo de exploracidon en las técnicas de alta resolucién
sea largo. Por este motivo es frecuente la utilizacién de secuencias rapidas como TSE o GraSE.
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Las limitaciones de hardware, SNR y los tiempos de relajacién van a imponer
limitaciones a la maxima resolucién espacial que se pueda obtener. La resolucién espacial
puede mejorarse mediante las siguientes acciones [27]:

e Decrementar el FOV.
e Incrementar el nimero de puntos de lectura.
e Incrementar el nimero de pasos de codificacidn de fase.

Donde:

e El FOV esta limitado por la intensidad de los gradientes y la dimension del
sujeto en la direccién de lectura.

e El nimero de puntos de lectura estd limitado por el T2. Extender el periodo de
lectura mas alla del tiempo de relajacién va a provocar que la SNR disminuya
de forma significativa.

e Elndmero de pasos de codificacién de fase estd limitado por el tiempo de
adquisicion. Un incremento del nimero de pasos de codificacién de fase
produce un incremento proporcional del tiempo de adquisicion.

El tamafio del pixel de la matriz de adquisicidn no deberia confundirse con el tamafo
del pixel de la matriz visualizada en la cual puede producirse una interpolacién entre pixeles.
Tradicionalmente la resolucidn ha sido cuantificada por la funcién de extensién de un punto
(PSF), la funcién de extension de una linea (LSF) o la funcidon de modulaciéon por transferencia
(MTF), sin embargo estos métodos no son practicos para medidas rutinarias de control de
calidad en los sistemas de RM [12, 14, 21] siendo el método visual el método mds empleado en
procedimientos no automaticos. Otros factores que influyen en la resolucién espacial de alto
contraste incluyen una baja compensacién de las corrientes de Foucault, un “ghosting”
(imdagenes residuales) excesivo en la imagen y un excesivo filtrado paso bajo de las imdgenes
durante la reconstruccion.

Hemos comentado anteriormente que en RM la resolucién espacial se define por el
tamanio de los voxel. Dado que los voxel tienen tres dimensiones, la resolucidon es diferente en
cada una de ellas. El tamafio del voxel y, por lo tanto la resolucién, depende del tamaiio de la
matriz, el FOV y el grosor de corte. El tamafio de la matriz es el nimero de pasos de
codificacion de frecuencia en una direccidn y el nimero de pasos de codificacidén de fase en
otra direccion. El FOV es el tamafio del darea que la matriz de codificaciones de fase y
frecuencia cubre. Un aumento del nimero de pasos en cada una de estas direcciones va a
producir una mejora en la resolucidn. La codificacidn en frecuencia depende de lo rapida que
sea muestreada la sefial FID y no produce un incremento en el tiempo de adquisicién. Un
incremento en los pasos de codificacién de fase va a incrementar el tiempo de adquisicidn de
forma proporcional. Esta es la razén por la que muchas imagenes presentan menos
codificaciones de fase que de frecuencia: ej: 128X256, 192X256, etc. Si dividimos el FOV por el
tamanio de la matriz obtenemos el tamafio del voxel en el plano, o sea del pixel. Por lo tanto,
un incremento en el FOV en cualquier direccidon va a aumentar el tamafio de los vixels y
disminuir la resolucién. Un decremento del FOV va a mejorar la resolucién. El grosor de corte
determina la profundidad del véxel y es casi siempre la dimensién mayor del véxel. Por lo
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tanto, la resolucién perpendicular al plano de la imagen es la mas pobre. Esta relacionado con
la maxima intensidad del gradiente Z asi como con el nimero de cortes disponible.

Procedimiento:

De forma cuantitativa puede evaluarse mediante la utilizacidn de pares de lineas, matrices
de agujeros, o bandas de pequefios agujeros de varios diametros. El fantoma de Fluke contiene
un inserto de resolucién que consiste en un pequefo bloque de plastico con 4 filas de agujeros
de diferentes didmetros: 2 mm, 1mm, 0.75 mm y 0.5 mm. Estos agujeros se muestran como
puntos brillantes en la regién correspondiente del corte. Los pasos realizados para el cdlculo de
la resolucion son los siguientes:

1. Extraccion de la parte de resolucion de la imagen completa tal y como se muestra en la
figura 5. Se realiza un escalado por un factor de 10 de la imagen extraida utilizando
interpolacidn bicubica ya que un simple escalado sin interpolacién hace que la tarea de
discernir los diferentes agujeros de la imagen sea casi imposible.

Extraccion de cada una de las filas utilizando para ello 4 ROls.

Calculamos los centroides de cada una de las ROls y contabilizamos el nimero de ellas.
Si en la primera fila se detectan 5 agujeros la resolucién de 2 mm pasa correctamente
el test. En la segunda fila debemos contabilizar 7 centroides para que la resolucién de
1 mm pase el test. En la tercera fila y cuarta fila se deben contabilizar 9 y 11 agujeros
respectivamente.

_ReSOIUCIon Inserto de Resolucion

‘ ‘ Test ‘ ‘ Salir ‘ ‘

Parametros
T 1l ROls
| Valor !
Hz/pixel |138 |
TR(ms) |s09
TE(mz) 20
NSA 1 |
Matriz Adquisicion 2562568
FOV(mm) FoV 250*250 -
Secuencia *sezd1 Resolucion
Protoceolo t1_se tra_512 | vl 4 T P £ mm
Bobina Tx 5
Software ROW | Resultado
Bim. Voxel |0.97656

Figura 3- 9: Cdlculo de la resolucion de alto contraste

Criterio

El test serd correcto cuando la resolucién sea de 1 mm o menor [15, 20, 23].

3.3.3 Artefactos

El movimiento del paciente es la causa mas comun de los artefactos en la imagen [17]. Hay
dos tipos de artefactos provocados por el movimiento:
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e Movimientos aleatorios que producen una sefial ruidosa y con falta de nitidez,
principalmente en la direccion de codificacién de fase.

e  Movimientos periddicos que generan imagenes residuales (ghost images) en la
direccion de codificacion de fase.

En la transformada de Fourier 2D existe una disparidad considerable entre los tiempos de
muestreo para la colecta de datos en las direcciones de codificacién de frecuencia y fase. En la
direccién de codificacidon de frecuencia, todas las muestras (256-512) de una sefial son
adquiridas en un Unico eco (ej: aproximadamente 5-80 ms). Por otro lado, el tiempo necesario
para obtener una Unica muestra en la direccién de codificacién de fase es del orden de los
segundos o minutos, debido a que deben recopilarse todas las lineas del espacio K para
obtener el conjunto total de datos para poder aplicar la reconstruccion de Fourier [28].

La mayoria de los movimientos fisioldgicos (respiracidn, pulso cardiaco y arterial) ocurren
en una franja de tiempo que abarca desde cientos de milisegundos hasta varios segundos [28].
Debido a que estos movimientos son lentos en comparacion al intervalo de muestreo en la
direccion de codificacidn de frecuencia, producen una pequefia cantidad de borrosidad en la
direccion de codificacidn de frecuencia. Sin embargo, el intervalo de muestreo en la direcciéon
de codificacion de fase es generalmente igual o mas largo que el periodo de la mayoria de los
movimientos fisioldgicos, por lo que los artefactos seran mds intensos en esta direccion. Por lo
tanto, podemos decir que estos artefactos se propagan en la direccidon de codificacién de fase
independientemente de que el movimiento fisioldgico se produzca en la direccion de
codificacion de frecuencia, de fase o de seleccién de corte.

Dada la naturaleza esporddica de los artefactos, estos no estan sujetos a un test rutinario
de control de calidad de imagen, excepto las imagenes residuales (ghosting).

3.3.3.1 Imagenes residuales (Ghosting)
Las imagenes residuales o fantasmas (ghosting) son un artefacto que consiste en que una

copia débil del objeto escaneado aparece en la imagen y aparece desplazada de su posicion
original.

Cuando los movimientos son periddicos (latido cardiaco, arterial, respiracidn, etc.) se
pueden producir imagenes residuales que se propagan en la direccidon de codificacién de fase,
incluso fuera de los limites anatdmicos. La intensidad de estas imagenes residuales se hace
mas extrema con la intensidad de la estructura en movimiento y con la amplitud del
movimiento. Estas imagenes residuales pueden mostrar un incremento o disminucion de la
sefial verdadera de la imagen. El espaciado entre imagenes residuales varia con la direccién del
movimiento, su amplitud y su periodicidad en relacién al intervalo de muestreo (TR) [17].

No es extrafio que los datos crudos en cada linea del espacio K estén desplazados respecto
al centro real del espacio K debido a efectos fisicos del espin, gradientes mal calibrados y el
comportamiento del sistema de adquisicidon de datos [29]. Estos factores no producen ningun
problema en la reconstruccién estandar debido a que cada linea del espacio k se recorre en la
misma direccidn y todas las lineas del espacio K presentan practicamente el mismo
desplazamiento. Esto da lugar a un factor de fase constante en la imagen reconstruida que no
aparece en la imagen de magnitud. Sin embargo en las secuencias ecoplanares (echo-planar
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imaging ), el espacio K presenta lineas alternadas que se recorren en direcciones opuestas.
Antes de la reconstruccidn estandar de Fourier, se aplica a las lineas pares o a las impares el
método de retorno temporal para colocar los datos en su posicion correcta dentro del espacio
K. Esta inversién da lugar a un desplazamiento alterno de las lineas, que en el espacio temporal
significa que la intensidad de sefial es desplazada a lo largo de la imagen en la direccién de
codificacion de fase. Para N pixeles a lo largo del FOV, esta imagen residual (ghost ) es
desplazada N/2 pixeles en relacidn a la imagen parental posicionada correctamente.

Procedimiento

Este test determina si existe una copia del objeto representado superpuesta en la
imagen, desplazada de su verdadera posicion. Las imagenes residuales son consecuencia de la
inestabilidad de la sefial entre repeticiones de pulsos. En este test se mide el nivel de sefial
residual como porcentaje del nivel de sefial en la imagen verdadera. Las imagenes residuales
son mas pronunciadas en dreas del fondo donde no deberia haber sefial pero que se pueden
superponer a las partes principales de la imagen, alterando las intensidades verdaderas.

Normalmente hay que manipular la ventana y el nivel de visualizacién a valores
extremos para poder visualizar las imdgenes residuales. Debido a la sensibilidad de la
transformada de Fourier 2D a las imagenes residuales, es un test muy importante a considerar,
aunque hay que tener cuidado de asegurarse de que las imdgenes residuales no sean inducidas
por vibracién mecanica causada por los gradientes. La presencia de imagenes residuales
deberia comprobarse diariamente o semanalmente.

Para este test se toman 5 medidas de intensidad: la intensidad promedio en la imagen
principal del fantoma y la intensidad promedio en el fondo en 4 lugares fuera del fantoma. Los
pasos seguidos para este calculo son [12, 15, 20, 23]:

1. Establecemos una ROl circular en el interior de la seccién uniforme y que debe tener
un area entre 195 cm? y 205 cm? . Esta ROl debe estar aproximadamente centrada
en el fantoma. Calculamos el valor medio de las intensidades de los pixeles para esta
ROL.

2. Establecemos 4 ROIs elipticas sobre el fondo sin tocar los bordes del FOV ni del
fantomay en las posiciones superior, inferior, derecha e izquierda. Las ROIs tienen una
relacién longitud: ancho de 4:1y un area aproximada de 10 cm? en total. Registramos
el valor medio para cada ROI. Las ROIs que estan en la posicién superior e inferior de la
region del fantoma sirven como controles del nivel de la media del fondo ya que con
total seguridad estas ROIs no contendran sefiales residuales dado que la codificacién
de fase es de izquierda a derecha.

3. Calculamos la razén de ghost segun la férmula:

(superior+inferior)(izquierda+derecha)

ghosting =

2xcentral
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Ghosting
—ROIs
‘ ‘ Test | ‘ Cerrar | — Superior- ——nferior——————
Area: 10 Area: 10
Media. 12.8061 Media. 127748
Parametros Desviacin: | 42269 Desviacion: | 9.2889
'~ Izquierd: Derech
| valor | Area; 10 hrea 10
| Fo/piel 12 ‘ Media: 15.0266 Media: 17.345
! iLing, L Desviacion: | 119626 Desviacion: | 88118
[ TE{ms) 20 |
| NSA 1 | —Central
Matriz Adquisicion 256'2568 | Area 200
| FOV{mm) FoV’ 2504250 Media: | 1885,1903
| Secuencia “se2d1 | Desviscion: | 337925
| Protocalo ti_se_tra_512 |
Bobina Tx Bog

! Software syn:n MR B18 } Resultado
| Dim. Voxel 0.97656 ‘ Do iAg
[ o :

Figura 3- 10: Cdlculo del ghosting

Criterio

El valor obtenido debe ser menor o igual a 0.025 para que sea correcto [15, 23].
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Capitulo 4
RESULTADOS Y CONCLUSIONES

4.1 Introduccion

En esta seccidn se presentan los resultados obtenidos en la realizacidn manual de las
mediciones de los pardmetros de calidad segun el protocolo recomendado por la ACR y que
nos han permitido verificar los puntos establecidos para cada uno de los parametros
planteados en la seccién 3.

En primer lugar vamos a proporcionar una version resumida del manual de usuario
proporcionado por la American College of Radiology (ACR) y que nos va a servir como marco
de referencia para la realizacion del método manual [20,23]. Una vez realizadas las medidas,
estableceremos una comparativa entre nuestro método automatico y el método manual que
es el que normalmente se utiliza en los servicios de Fisica Médica hospitalaria. Solamente
proporcionaremos una descripcidn breve de los pasos necesarios para obtener la medida
requerida. Por otro lado, la aplicacion desarrollada nos permite volcar todos los resultados a
un fichero en formato html para poder visualizar de una forma global todos los resultados
obtenidos.

Como herramienta de medida para la realizacion del procedimiento manual se ha
utilizado el programa ImagelJ [31]. Con esta herramienta podemos seleccionar uno a uno cada
corte adquirido, ajustar el nivel y la ventana de visualizacidén para una observacion éptima,
determinar las regiones de interés circulares y elipticas para el calculo de la intensidad
promedio y desviacion estandar y multitud de operaciones adicionales.

4.2 Procedimiento Manual

4.2.1 Uniformidad de la imagen

1) Seleccionamos el corte correspondiente a la seccién uniforme del fantoma.

2) Centramos una ROI circular con un radio entre 195 cm? y 205 cm? en la regién del
fantoma. Esta ROI nos va a definir el contorno de la regién del fantoma en la cual
tomaremos las medidas de intensidad.

3) Establecemos la ventana de visualizacidn al minimo y bajamos el nivel hasta que el area
total dentro de la ROl sea totalmente blanca. Ahora incrementamos el nivel lentamente
hasta que una pequefia regidn oscura de pixeles y con un drea aproximada de 1 cm? se
empiece a desarrollar en el interior de la ROI. Este es el area de menor sefial en la ROI.

4) Centramos una ROl circular de drea 1 cm? en esta regién de baja sefial y registramos la
intensidad promedio como el valor de baja sefial (figura 1).
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M 0031

IM 0031
250.00x250.00 mm (288x288); 16-bIt, 162K

Figura 4- 1: ROI de baja sefal (izq); alta sefial (der)

5) Incrementamos el nivel hasta que un drea de 1 cm? de pixeles blancos permanezca en la
imagen. Esta es la regidon de mayor sefial en la ROL.

6) Centramos una ROl circular de drea 1 cm? (radio 5.6 mm) en esta region de gran sefial y
registramos la intensidad promedio como el valor de alta sefial (figura 2).

7) Losvalores de baja vy alta sefial se utilizan en la formula indicada para calcular el tanto por
ciento de uniformidad de la imagen (PIU). Para que el test sea correcto, la PIU debe ser
mayor o igual al 87,5% para 1,5T y mayor o igual al 82,5% para 3T [32].

(§max - §min)

PIU = 1001 ——= —
(Smax + Smin)

Los resultados obtenidos con el método manual para las imdgenes T1y T2 son los que se

muestran a continuacion:
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FM_PHANTOMA_RESONANGIARIGRINEC 1201802.09.134510

FM_PHANTOMA RESONANCIAMRCR_NEO F 120180209.1345.101562
pi 0 B 128

Fie Edl Fonl Resuls
Threa™vean o [vix [vea [ -
T oare  tesm 192 199 100
> o1 10575 1785 162 100
3 1eesasit ee2e0 1780 1955 100

File Edt Font Resufts

[ea  vean [stodev i -

1 20867.348 1842.89:
1459692 25905 1
1996615 23067 17

23656 1

Figura 4- 2: Resultados de la uniformidad

Realizando cdlculos para ambas imagenes obtenemos los resultados siguientes:

(§max - §min)
(Smax + Smin)

1940 — 1805

PIU; =100 (1 — —
m (1940 + 1805)

=100 [1 - =96,4%

(§max - §min)
(Smax + Smin)

1996 — 1459

PIU;, = 1001 — —
T2 (1996 + 1459)

=100 [1 - = 84,5%

Si realizamos estos mismos calculos con la aplicacién desarrollada obtenemos los resultados

mostrados abajo:

Test de Uniformidad

—ROIs
— — Maximo T
cmecm: 1
Test Cerrar
Wedia: 1940
Desviacién 5
Parametros = Minimo
cmrem: 1
Valor Media 1818
|38 Desviacién ]
e — Central =
|20 cmrem: 200
i Media 1235
|2sg2s =
290200 Desviacion %
mm |Fov 250°250
_Secuencia |'se2d1
Protocolo |t1_se_tra_s12 - Scanner—
Bobina Tx |Body Campo—— Resultado
Software |syngo MR B19
= @ 1,5T
<[ ) 96.7
=

Figura 4- 3: Uniformidad T1
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Parametros
valor |

Hz/pixel 199 |

TR(ms) 2000

TE(ms) 50

NSA 3
Matriz Adquisicién 258p7258s
FOVimm) Fow 2507250
Secuencia “tseR2d1_15
Protocolo t2_tse_tra 512
BobinaTTu Body |
Software syngo MR B19 |
< [ '

Figura 4- 4: Uniformidad T2

4.2.2 Imagenes Residuales (ghosting)

Test de Uniformidad

—ROIls

— Maxime-

— Minimo

cmEcm 1
Media 1994
Desviacion: 24

crem: 1

Media 1494

Desviacion 3

— Central-

cmrem 200
Media 1854

Desviacion 113

— Scanner

— Campo—

@ 1,57

3T

Resultado

1) Seleccionamos el corte correspondiente a la secciéon uniforme del fantoma.

2) Centramos una ROI circular con un radio entre 195 cm? y 205 cm? en la regién del
fantoma. Registramos la intensidad promedio de esta ROI.
3) Colocamos ROlIs elipticas a lo largo de los 4 bordes del FOV (superior, inferior, derecha,

izquierda), que no estén en contacto con el fantoma ni los bordes del FOV, pero centrados

entre los bordes del fantoma y el FOV. Estas ROls deben tener una relacién longitud:

ancho de 4:1y un area de 10 cm?.

4) Registramos la intensidad promedio para cada ROI.
5) Utilizamos los valores de intensidad promedio de las ROls en la férmula indicada para
calcular el ghosting. Para que el test sea correcto el ghosting debe ser menor o igual a

0.025.

(superior + inferior) — (izquierda + derecha)

ghosting =

2 * central
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ANTOMA_RESONANGIA MR CRUNEO_RUTINAL0002.0011.2018.02.09.13.45.10.156250 430442-11MA G13%) = TEE

551 126K

Results
Fie Edt Font Resuts
[Area Mean Min__|Max _|%Area |
19680023 1887202 1780 1959
1008265 10185 4
006126 11298 O
1
0

1003265 13.023
1005173 6.601

[area Mean Stabev[n
20496368 1857.747 108.725
1010895 20703 11330

1012802 18207 10161

1
3 1041412 17220 18619
a

5 1040042 16355 11525

Figura 4- 5: Resultados ghosting T1 (izq); T2 (der)

rosting. - [A01+66) =13 +13)] _
ghostingry = 2+1887.2 =Y

(20,7 + 17,2) — (18,2 + 16,4)

= 0,0009
2%1857,7

ghostingr, =

Los resultados obtenidos con la aplicacién son:

Ghosting

3 -ROIs
‘ ‘ Test | ‘ Cerrar | — Superior—— —— Inferior—— — —
S—— (I —— Area: 10 Area: 10
Media 12.8081 Media 127748
Parametros Desviacin: | 42269 Desviacion: | 9.2649
 lzquierd: iy PO
Valor Area w || hrea 10
Ha/piel L Media: 15.0266 Media: 17.346
L, [ Desviacién: | 119826 Desviacion: | 88118
|20
11 — Centrg}———————————
25572583 Avea 200
[Fov 250250 Media: 1886.1903
Secuencia “se2d1 Desviacion: | 23.7925
bt I1_se.ta 512
el ‘ Resultado
|syngo MR B19 |
Dim. Voxel |0.97656 0.0012004
<[ 8

Figura 4- 6: Ghost T1
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Ghosting
—ROls
| Test ‘ ‘ Cerrar | Superior. Inferior.
Area 10 Area: 10
Hedia: 208734 Media: 237748
Parametros Desviacion; | 130754 Desviacian: | 13.179
I — lzquierda Derech
Valor Ares 10 hrea 10
Haz/pixel 188 Wedia 14.0798 Media 127528
Thims) 2000 Desviacion; | 81225 Desviacion: | B5561
TE(ms) 50
NSA 3 — Central——
Matriz Adquisicién 25602568 Area 200
FOV{mm) FoV 250°250 Wedia 1854.152
Secuencia “tseR2d1_15 Desviacion: | 113.0727
Protocolo 12_tse_tra_S12
Bobina Tx Body. Resultado
Software syngo MR B13
Dim. Voxel |0.97656 m1!
< [m '

Figura 4- 7: Ghost T2

4.2.3 Relacion Sefial / Ruido (método de una imagen)

1) Seleccionamos el corte correspondiente a la seccion uniforme del fantoma.

2) Centramos una ROl circular que incluya al menos el 75% del drea del fantoma.
Registramos la intensidad promedio en esta ROI.

3) Colocamos 4 ROIs en regiones libres de imagenes residuales en el fondo, fuera del
fantoma. Estas ROls deben tener al menos 1000 pixeles [19].

4) Calculamos el promedio de las desviaciones estandar de estas regiones.

5) Utilizamos los valores de intensidad promedio de la ROI central y promedio de las
desviaciones estandar de las ROls del fondo en la férmula siguiente para calcular la

relacion sefial / ruido. No se puede dar un criterio de aceptacién para la SNR en términos

generales debido a que los valores seran especificos al sistema (bobina de RF, condiciones

de adquisicidn, valores T1 y T2 del fantoma, etc.). Sin embargo, las medidas obtenidas

durante el control de calidad deben formar parte de unos valores de referencia que seran

utilizados en posteriores controles [15].

0.655 * valor medio en el fantoma
SNR =

Gfondo

Hay que tener en cuenta que el factor 0.655 compensa el hecho de que la distribucién

de la sefial en el fondo de las imagenes de magnitud es de tipo Rician y no Gaussiana.
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720978
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File Edit Font Results
[ Twes e Toes i -

SNRTl =

0.655 * valor medio en el fantoma

0.655 * valor medio en el fantoma

Figura 4- 8: S/N T1 (izq) T2 (der

0.655 * 1885.5

Uf ondo

0.655 * 1857,7

T GA+13+16+43)/4

SNRTZ =

Ufondo

466

T (10,7 + 13,6+ 11,9 +9,6)/4

Los resultados obtenidos con la aplicacién son:

(=N
Parametros
Valor
_:133
|sog
20

NSA

_Secuenciz
Protocolo
Bobina Tx_

|Fov 20250
rse2d1

Body

eynon MR 818

|0.97658
m»

Relacion Sefal-Ruido

[t1_se_tra_S12

ROIs
— Sup. Iz S ~ Sup, Der.—
Ptels 900 Pixcles 200
Media 537 Media B.1211
Desviacion: | 14476 Desviacion: | 15112
it = Inf. Der
Picetes: 300 Pixeles i
Wedia: 7.7573 Media 6.8475
Desviacion: | 5.0345 Desviscign: | 32717
Central
cm*cm; 200
Media: 1886.1903
Desviacion 33.7925

Resultado

435

Figura 4- 9: S/N T1
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Relacion Senal-Ruido
— — ROIs
‘ | Test | | Cerrar | ‘ — Sup. 1z.- —— Sup. Der.-
| S Pixeles: 300 Pixeles: 200
Media 15.0978 Media: 20.04
Parametros Desviacion; | 10.5928 Desviaciom; | 13.8387
Ot = . Der. |
Pixeles: 900 Pixeles: 400
Haz/pixel Wedia: 217379 Wedia 16,9672
Desviacién: 12605 Desviacign: | 103167 ||
Central = =
= cmem: 200
- -EOVV""DJ jiFnVZEU'ZEU Wedia 1854.152
Secuencia ftseR201_15 Desviacion; | 113.0727
Pratocolo |tz_tse_tra 512 I
_Debira |Bocy Resultado
_Software |syngo NR B8
Dim. Voxel |o.97856 i
«[m v

Figura 4- 10: S/N T2

4.2.4 Resolucion espacial de alto contraste

1) Seleccionamos el corte correspondiente al inserto de resolucion.

2) Se realiza un escalado por un factor de 4 del corte de tal forma que se haga visible el
inserto de resolucidn.

3) Observamos cada una de las filas de agujeros ajustando la ventana y nivel de visualizacion
si es necesario, de tal forma que se puedan distinguir cada uno de los agujeros sin
solaparse.

4) Sien la primera fila se detectan 5 agujeros, la resolucién de 2 mm pasa correctamente el
test. En la segunda fila debemos contabilizar 7 agujeros para que la resolucién de 1 mm
pase el test. En la tercera fila y cuarta fila se deben contabilizar 9 y 11 agujeros para
obtener una resolucién de 0.75 y 0.5 mm respectivamente. El test serd correcto cuando la
resolucién sea de 1 mm o menor.

FM_PHANTOMA RESONA NEO 20007.20180209.13.45.10 J =[@10 M PHANTOA RESONANCIANRCRNEO_RUTINA 00020007 20180209.13.. = 5 [ P _PHANTOMA RESONANCIA MRCRLNEO_ RUTINAOOD3 0006.201802.09 13- I
c TO0RTT3N (72 TEOAC 10 ok

Figura 4- 11: Corte para calcular la resolucion ( izq); escalado y ajuste de ventana (der)
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Este procedimiento se basa en la observacion del nimero de agujeros que se pueden
visualizar de forma independiente tras la manipulacidn de la ventana. Tal y como observamos

en la figura 16, solamente son distinguibles de forma independiente los 5 agujeros de la

primera fila que se corresponde con una resolucion de 2 mm. Este resultado también se

obtiene mediante el procedimiento automatico desarrollado tanto para las secuencias T1

como T2.

‘ Test ‘ ‘ Salir ‘

Parametros

Hz/pixel

Valor
138

TR{ms)

509

TE(mz)

20

NSA

1

Matriz Adquisician

256%2565

FOV{mm)

FoV 2507250

Secuencia

*se2d1

Protocolo

t1_se_tra 512

Bobina Tx

g

Software

ROW

Dim. Voxel

0.57656

< [ 3

Besoluclon Inserto de Resolucion

ROIls

Resolucion

2mm|_| 1 mn

Resultado

Figura 4- 12: Resolucion T1

‘ Test ‘ Salir ‘

Parametros

Hz/pixel

TR{ms)

TE(ms)

NSA

Matriz Adquisicién

FOV(mm)

Secuencia

Protocelo

Valor
199
2000
50
3

256p*256s
FoV 2507250
“seR2d1_15

2 tse fra 512

EBohina Tx

IS

Software

ROWY

Dim. Voxel

0.97656

U

Inserto de Resolucion

Resolucion

ROIs

Resolucién

2 mm 1 mm 75

Resultado

Figura 4- 13: Resolucion T2

4.2.5 Linealidad y Distorsion

1) Seleccionamos el corte correspondiente al localizador.

2) Laventanay nivel de visualizacidon pueden afectar a la localizacion aparente de los bordes
del fantoma y de esta forma ocasionar errores en las medidas de longitud. Para evitar este
problema las medidas deben realizarse con la ventana de visualizacién lo mas estrecha
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a b W

9}
= o =2

posible y el nivel a un valor igual a la mitad de la sefal promedio de las regiones que
contengan Unicamente agua en la imagen (regiones con el nivel de sefial mas alto).
Establecemos la ventana de visualizacién al minimo (en la mayor parte de los escaneres es
0 6 1). Observamos las regiones del fantoma que contengan Unicamente agua y bajamos el
nivel hasta que el area total dentro de la ROl sea totalmente blanca. Ahora incrementamos
el nivel lentamente hasta que aproximadamente la mitad de las regiones que contengan
Unicamente agua se vuelvan oscuras. El nivel esta establecido a un valor aproximado al
promedio de sefial en las regiones que contengan agua Unicamente. Anotamos este valor.
Disminuimos el valor del nivel a la mitad del valor encontrado en el paso anterior.
Incrementamos el valor de la ventana de visualizacidn hasta igualar el valor anterior.
Medimos la longitud extremo a extremo del fantoma.

Seleccionamos el corte correspondiente a la imagen de anillos concéntricos

Ajustamos el nivel y ventana de visualizacion tal y como se describié en el paso 2.
Medimos el didmetro del fantoma en 4 direcciones: arriba/abajo, derecha/izquierda y
ambas diagonales (rotacidn de la imagen 45°).

Todas las medidas se convierten a mm y se comparan con las medidas reales mediante la

L,—L
GD = max (100 * <M>>
L,

relacion:

El valor absoluto de la distorsion geométrica porcentual no deberia exceder del 2%.

Realizando cdlculos con los resultados obtenidos y escogiendo el valor maximo tenemos que:

o L00 (1201684 — 202\ [ ([199.875 ~ 202] L 05290
= * * = 1.
1= max 202 ’ 202 °

|201 130 — 202| |201 684 — 202|
GDpq_450 = max| 100 = = 0.43%

|202 065 — 202| |201 684 — 202|
GDy, = max | 100 * 10 = 0.156%

|202 313 —202| |200 764 — 202|
GDpy_s50 = max| 100 * =0.61%
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Los resultados

lusiones

obtenidos con la aplicacién son:
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Figura 4- 17: Distorsion geométrica en T1
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Figura 4- 18: Distorsion geométrica en T2
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4.3 Discusion y Conclusiones

Para establecer un marco de referencia se ha realizado la comparativa entre el
procedimiento manual y el automatico en una serie adquirida con el mismo sistema de RM.
Las medidas realizadas de forma manual se comparan con las obtenidas mediante el
procedimiento automatico. En la siguiente tabla se muestran las diferencias absolutas entre las
medidas de ambos métodos. Para tener un sentido de diferencia relativa, también se muestra
la diferencia porcentual que se calcula utilizando el cociente entre la diferencia absoluta y la
medida manual. Hay que tener en cuenta que las medidas de distorsion geométrica ya son
medidas relativas en las cuales hemos tenido en cuenta las dimensiones reales del fantoma.

Parametro Manual Automatico Error
T1 G ~ T2
Uniformidad 96,4% 84,5% 96,7% 85,7% 0,31% 1,4%
SNR 466 106 435 103 7,13% 2,91%
Ghosting 0,00201 0,0009 0,00180 0,00483 11,67% 81,37%
Resolucién 2 mm 2mm 2mm 2mm 0% 0%
D. 1,052% 0,61% 0,89% 0,545% - -
Geomeétrica

Tabla 4.1: Tabla comparativa de los resultados obtenidos

Los resultados no se han desviado significativamente entre ambos métodos salvo en

los resultados del ghosting tal y como se muestra en el valor de su error relativo:

valor automatico—valor manual . L .
error = — * 100. Esta diferencia significativa se debe a que los
valor automatico

valores obtenidos son muy pequefios, haciendo que esta medida sea extremadamente
sensible al posicionamiento de las ROIs. A pesar de ello, los resultados obtenidos se
encuentran en los limites prescritos por la ACR. Otro caso a considerar es el test de resolucion
de alto contraste ya que hemos obtenido valores por debajo del limite establecido en ambas
secuencias T1 y T2. Hay que tener en cuenta que muchos tipos de filtros utilizados para que las
imagenes parezcan menos ruidosas, también producen el efecto de suavizar la imagen,
desdibujando las estructuras pequeiias. También podriamos pensar que la causa estriba en
errores geométricos producidos por una falta de calibracion de los gradientes. Al salir
correctamente la comprobacion de distorsion geométrica, es poco probable que el error
geométrico sea la causa. Hay que tener en cuenta que esta comprobacidn requiere un correcto
posicionamiento del corte ya que pequefias desviaciones permiten que estructuras de cortes
préoximos sean visibles en el corte considerado, invalidando nuestro andlisis.

En este trabajo no se han incluido los test de resolucidén espacial de bajo contraste y de
grosor de corte. El fantoma de Fluke utilizado para realizar el programa de calidad no dispone
del inserto necesario para la comprobacién del test de resolucién espacial de bajo contraste
gue normalmente consiste en varios discos de diferente grosor donde cada disco posee varillas
con didmetros diferentes. Por otro lado, la ACR no incorpora la comprobacion de la SNR en su
protocolo de calidad. Me ha parecido interesante incorporar dicha comprobacién en
sustitucidn del grosor de corte adoptando como referencia el método descrito en los
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estdndares NEMA, ya que la SNR es un parametro muy importante que nos proporciona una
vision general del comportamiento global del sistema de RM.

Otra de las caracteristicas que corrobora la validez de nuestro programa es la
comparacion del posicionamiento de las ROls en el test de uniformidad. Tal y como se puede
apreciar en las figuras 3,4, 5y 6, el programa desarrollado posiciona de forma similar las ROls
de alta y baja sefal tal y como haria un operador utilizando el método manual. Como ejemplo,
en las figuras 27, 28 y 29 podemos observar dos cortes T1 realizados con el método manual y a
continuacién sus respectivas imagenes realizadas con el método automatico. En estas figuras
queda patente su correspondencia en la ubicacidn de las ROls de pequeia y alta sefial. De
forma similar, también se ha elegido para los calculos de la uniformidad de T2 una imagen que
diese un resultado negativo en el test para comprobar su correspondencia con el programa
desarrollado, y que queda reflejada en las figuras 4 y 6.

IM.0061 B13%) =@ ®

19912.720 1483362 31421
99182 1394.135 11264
99.182 1529788 6822

715827 6789
789.558 6.772

Figura 4- 19: Cortes T1 diferentes con los cdlculos realizados de forma manual
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~ Central
—! cmcm: 200
hledia: 1482
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|
Pratacolo — Scanner-
Bobine Tx i — Campo—— Resultado
Software
S0 . .
< [ b
3T

Figura 4- 20: Test automdtico de la imagen superior izquierda
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Figura 4- 21: Test automdtico de la imagen superior derecha

La precision o reproducibilidad se refiere al hecho de que una medida esté relacionada
con una segunda medida del mismo parametro, llevada a cabo en un intervalo de tiempo corto
entre medidas de tal forma que se pueda considerar esta medida como constante. Su valor
depende del método utilizado para medir el parametro y a menudo es muy sensible a los
detalles precisos del procedimiento de adquisicidon de datos tales como posicionamiento de
paciente y procedimiento previo a la adquisicidon y de andlisis de datos, en particular, el
posicionamiento de la ROI. Podriamos decir que un valor bajo de reproducibilidad puede ser
un reflejo de una técnica defectuosa. Las diferencias en el posicionamiento del fantoma entre
estudios diferentes provocan que haya diferencias en las rotaciones y traslaciones entre los
diferentes estudios. Para diferentes series, T1 y T2, adquiridas dentro del mismo examen y por
tanto, la posicidn del fantoma es exactamente igual para las diferentes series, las traslaciones y
rotaciones de las imagenes seran muy similares. Esto indica que el algoritmo tendrd una alta
reproducibilidad debido a que las variaciones en la traslacién y rotacién del fantoma serdn
minimas.

Una de las limitaciones del test automatico es que el método de umbralizacidn
automatica es menos sensible que el ajuste de ventana manual a la hora de segmentar las
imagenes. Uno de los test que deberia adoptarse en primer lugar es el de distorsiéon
geométrica ya que una distorsion elevada puede afectar a la eficacia del resto de
comprobaciones debido a que el registro de las imagenes puede fallar. Este test puede ser
nuestro test de referencia a partir del cual podremos seguir con el resto de comprobaciones,
siempre y cuando obtengamos un valor dentro de los limites establecidos. En pacientes reales,
los efectos de distorsion geométrica pueden compensarse utilizando un gran ancho de banda
en recepcion, que desafortunadamente implica un decaimiento en la SNR. Para maximizar la
SNR manteniendo las distorsiones espaciales debido a los efectos de imprecisiéon en la
frecuencia de resonancia a un minimo, es posible utilizar ciertas secuencias que compensan
parcialmente o de forma integra las distorsiones en las direcciones de fase y frecuencia sin
tener que utilizar un mayor ancho de banda.
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Segun lo comentado podemos concluir que nuestros resultados son comparables al
analisis manual y, por otro lado, explotan el beneficio de utilizar un método automatico. El
método mds usado para los controles de calidad en RM es el manual. Este método es bastante
laborioso y consume bastante tiempo tal y como podemos deducir del apartado anterior. La
ejecucién de medidas en las imagenes obtenidas con el fantoma requiere un tiempo
significativo. Si este tiempo lo multiplicamos por varios sistemas de RM ubicados en el
hospital, el tiempo total para llevar a cabo el control de calidad puede ser importante. El
método automatico es mucho mas rapido y preciso ya que no depende de la interaccién del
usuario y puede utilizarse facilmente como rutina de control diaria. Al eliminar la intervencion
del operador en el calculo de los parametros, es la aplicacidn desarrollada la que selecciona de
forma automatica las ROls para los calculos necesarios, siempre de la misma forma y sin
cambiar su precision. Esta caracteristica nos va a permitir interpretar los resultados con la
seguridad de que no existen variaciones entre unos estudios y otros, permitiéndonos
compararlos de forma precisa, eliminando de esta forma las pequefias desviaciones
introducidas en las medidas debido a la interaccion del operador cuando se utiliza el método
manual.

El objetivo principal de este trabajo ha sido la creacidn de un programa automatico
para el control de calidad de los sistemas de resonancia magnética para poder ser utilizado por
los departamentos de Fisica Médica hospitalaria. Se ha determinado que este procedimiento
proporciona resultados consistentes, generalmente bien correlacionados con los resultados
obtenidos por los operadores. La subjetividad inherente en los pasos previos en las medidas
realizadas con el procedimiento manual puede causar variabilidad en los resultados. El
procedimiento automatico es mas predecible y requiere de 5 minutos para completarlo
mientras que el manual requiere de unos 20 minutos aproximadamente. Aunque
aparentemente no parezca una reduccion significativa en la reduccién de tiempo, si este
proceso se realiza de forma rutinaria y en diferentes sistemas, la reduccién de tiempo final
puede ser considerable. Otra gran ventaja, comentada ya, es la reproducibilidad de los
resultados. Esto nos permite evaluar la caida de calidad de un escaner ya que se dispone de los
datos de los controles de calidad a lo largo del tiempo, realizados de la misma manera y, por lo
tanto, comparables.

4.4 Trabajos futuros

Una situacion donde el control de calidad con fantoma es realmente util es en la
deteccion de una posible degradacién progresiva del sistema y que tiene lugar en una escala
de tiempo que, por lo general, pasa desapercibida para los usuarios. Si la degradacion
evoluciona de esta forma, se podria producir una reduccién significativa en la calidad de
imagen sin que los usuarios se den cuenta de ello. Este seria un punto interesante a la hora de
considerar una posible ampliacién de nuestro programa, o sea, la evaluacién de los diferentes
pardmetros de calidad en el tiempo, punto que nos permitiria detectar errores potenciales
asociados a cada degradacién del parametro. Mediante el anadlisis estadistico de cada
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pardmetro de calidad es posible captar variaciones a corto y largo plazo de cada uno de ellos
qgue nos permita identificar el problema asociado y poder plantear soluciones que resuelvan
esa variabilidad.

Un programa de calidad que nos permita una evaluacion completa deberia incluir el
analisis de los mismos parametros analizados con imagenes de pacientes reales y no sobre
fantomas. Los artefactos especificos al sistema de RM pueden detectarse de una forma
cuantitativa mediante la utilizacién de estos fantomas. Sin embargo, muchas formas de
degradacion de la calidad de la imagen son producidas por la misma interaccién del paciente.
La obtencion de imagenes con humanos puede producir artefactos debido a las variaciones en
la susceptibilidad de los tejidos y desplazamientos quimicos, artefactos que no se producen en
las imagenes obtenidas con fantoma.

Otra posibilidad es la ampliacién del nimero de test para la realizacién del control de
calidad. Los sistemas que incluyen secuencias ultra-rapidas como la EPI (Echo Planar Imaging)
requieren comprobaciones adicionales que van mas alla de las descritas en este trabajo. Las
secuencias EPI se suelen utilizar en los estudios de difusion, funcionales y de perfusion, donde
la estabilidad de la sefial en el tiempo es un punto critico, siendo el ghosting y la distorsion
geométrica bastante comunes en este tipo de secuencias EPI. No existen guias establecidas
para los test de aceptacion en relacidn a las secuencias EPI, pero se podrian utilizar los mismos
test de SNR, ghosting y distorsidn geométrica incluidos en este trabajo para tal propdsito, pero
incorporando test adicionales que evaluen la estabilidad de la sefial y la relacidn sefal — ghost
(SGR: signal to ghost ratio) entre otros.

Este programa ha sido desarrollado para ser incorporado en la realizacidn de los
controles de calidad realizados por el servicio de Fisica Médica del H. U. Dr. Negrin de Las
Palmas de Gran Canaria.
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