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Resumen

La técnica de resonancia magnética nuclear con campo magnético ciclado ha resultado ser
de gran utilidad para el estudio de diversos sistemas materiales. Los avances tecnoldgicos en la
instrumentacion asociada han permitido extender su utilizacion en variadas aplicaciones, tanto en
el campo de la investigacion basica como tecnoldgica. Uno de los campos en los que se ha dado
un importante progreso en los ultimos afios atafie a su utilizacion para lograr imagenes por
resonancia magnetica por contrastes especificos que no son posibles mediante técnicas
convencionales. Esta posibilidad dispara un proyecto europeo para la realizacion de un escéaner de
cuerpo completo para uso en humanos. En un trabajo reciente del LaRTE (Laboratorio de
Relaxometria y Técnicas Especiales, Grupo de RMN, FaMAF-IFEG) se presentd el primer
relaxdmetro (de campo ciclado) con capacidad de realizar imagenes. Este equipo cuenta con partes
totalmente desarrolladas en el laboratorio, junto con otros componentes especificos y

modificaciones requeridas para la realizacion de esta tesis.

En el presente trabajo se evaluaron protocolos de calibracion de este instrumento, a los
fines de lograr imagenes en condiciones de baja homogeneidad del campo magnético y baja
estabilidad en la corriente que alimenta al electroiman. Estos son factores determinantes en el costo
de la tecnologia y sus posibilidades de difusion hacia otros laboratorios en el futuro. Entre los
protocolos experimentales desarrollados se puso énfasis en la precision de la magnitud del campo
de relajacion, la posicion de las bobinas de gradiente respecto de la muestra y el valor efectivo de

los gradientes dentro del volumen de la muestra, entre otras.

La posibilidad de medir con precision un amplio rango de amplitudes de campos
magnéticos, junto con la capacidad de seleccionar un volumen especifico, dotan a nuestro equipo
de excelentes cualidades para calibrar sensores de campo magnético. Consecuentemente, en esta

tesis se discute la aplicabilidad del instrumento en el area de la metrologia magnética.
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Se hace hincapié en el estudio de la inhomogeneidad de campo magnético, aplicando
diversos métodos para corregir las distorsiones en imagenes y medir el mapa de inhomogeneidad.
También se exploran los limites para los cuales es posible realizar imagenes de calidad para el

disefio de contrastes.

Se estudia el vinculo entre la homogeneidad y estabilidad de campo en el contexto de
iméagenes. Se propone al cociente entre la inhomogeneidad y estabilidad de campo como un
pardmetro valido para establecer el criterio de estabilidad minimo necesario dada la homogeneidad
del campo. Dicho compromiso se traslada al correspondiente entre el costo y complejidad del

hardware involucrado y la relacién sefial-ruido requerida.

Finalmente, se implementa el uso de contrastes basados en nanoparticulas magnéticas,
logrando obtener imagenes en tiempos 30 veces menores que en un experimento estandar. Este
resultado sugiere el concepto de imagenes rapidas con campo ciclado, posibilitando el estudio de
procesos de evolucion temporal con esta técnica, como primer paso hacia imagenes funcionales

con ciclado de campo.
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1. Introduccion

La técnica de imagenes por resonancia magnética (IRM) ha sido ampliamente desarrollada
desde principios de los 70 [1,2], y es una de las herramientas de diagndstico por imagenes mas
utilizadas en la medicina actual. Mediante la técnica de IRM es posible distinguir tejidos y
materiales gracias a diversos mecanismos fisicos y quimicos que ocurren a nivel microscépico.
Estos procesos determinan el contraste de una imagen y, actualmente, existen una gran diversidad
de mecanismos de contraste, siendo uno de los mas utilizado el contraste por relajacion
longitudinal o T:. Durante los Gltimos afios se ha acentuado el desarrollo de equipos de IRM
operando a valores de campo magnético mayores de 3T, motivados por aplicaciones especificas,
como por ejemplo neurociencia [3] e imagenes rapidas [4]. Para alcanzar estas intensidades de
campo suelen emplearse imanes superconductores, los que trabajan a una frecuencia de Larmor
fija. Este aspecto representa una limitacion respecto a la optimizacion de los contrastes basados en
tiempos de relajacion, ya que los valores del tiempo de relajacion de las diferentes componentes
de la muestra pueden no ser claramente distinguibles entre si al valor de campo al cual se realiza
la imagen. Un ejemplo de esto es el contraste por T entre materia gris y blanca del cerebro. Se ha
observado que las diferencias en T1 se maximizan a un valor de campo equivalente a 10MHz, en
término de la frecuencia de Larmor de protones (~0.24T) [5]. Asimismo, trabajar a campos de
elevada intensidad implica otros problemas tales como artefactos asociados al movimiento del
paciente [6,7], la alta frecuencia de la onda electromagnética de radio frecuencia (RF) utilizada
para manipular los espines nucleares [8], un mayor riesgo de operacion [9] y un incremento

sustancial del costo de la instrumentacién asociada [10,11].

También se observa una tendencia reciente a considerar el desarrollo de instrumentos que
trabajan a campos de baja intensidad, ofreciendo opciones sensiblemente mas econdmicas, siendo
muchos de ellos portatiles y conservando gran parte de la capacidad de diagnéstico [12-14]. Sin
embargo, al operar estos aparatos a campos débiles, hay una drastica reduccién de la relacion sefial-

ruido (RSR), lo que a su vez impacta negativamente en el tiempo necesario para adquirir una
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imagen. Ademas, al operar a un valor fijo de campo, también se encuentran sub-optimizados los

contrastes por Ti.

La posibilidad de ciclar el campo magnético entre diferentes valores, es una potencial
solucién ante las limitaciones presentadas en las imagenes pesadas por T realizadas a campos
fijos. Esta practica permite que el sistema de espines evolucione en campos magnéticos de baja
intensidad, donde la diferencia de T1 entre muestras heterogéneas generalmente se maximiza en
forma natural. Esta posibilidad de ciclar el campo agrega una nueva variable con la cual es posible
explorar mecanismos fisicos de contraste, inaccesibles para equipos de campos fijos. El ciclado de
campo magnético es una técnica ampliamente desarrollada y especialmente implementada para
medir la dependencia del tiempo de relajacion longitudinal T1 con la frecuencia de Larmor,
también conocida como curva de dispersion de Ti. Esta técnica de “relaxometria” encontrd su
mayor desarrollo como una técnica de ciclado rapido de campo o CRC [15-17]. Debido a que los
experimentos de CRC involucran cambios rapidos entre valores de campos magnéticos, es que
resulta conveniente utilizar electroimanes. Los experimentos con esta técnica, generalmente
implican alcanzar un valor intenso de campo magnético en el cual se polariza la muestra, luego
variar rapidamente el campo hacia el campo magnético de baja intensidad, en el cual se produce
la relajacion de la muestra, y, finalmente, variar el campo a un valor alto en el cual se adquiere la
sefial de RMN. Esta secuencia de CRC se denomina pre-polarizada y permite minimizar la pérdida

de RSR causada por la relajacion a campo bajo mencionada anteriormente [15].

La combinacion de CRC con IRM, denominada IRM-CRC es una técnica que permite la
adquisicion de imagenes de un sistema de espines que han evolucionado a lo largo de diferentes
intensidades de campo magnético, y fue propuesta inicialmente probablemente por Yamamoto et
al. [18], quienes emplearon el ciclado de un campo magnético auxiliar para aumentar la RSR en
experimentos de IRM realizados a campos magnéticos de moderada intensidad. En este caso, el
campo magnético adicional era aplicado durante la pre-polarizacion para aumentar la
magnetizacion de la muestra antes de iniciar la secuencia de IRM. Posteriormente, el ciclado de
campo fue utilizado con éxito en imagenes con doble resonancia entre protones y electrones,

denominando este experimento como PEDRI, por sus siglas en inglés (Proton Electron Double
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Resonance Imaging) [19]. No obstante, pasaron varios afios hasta que se desarrolld un sistema
especializado para esta técnica en Escocia [20], grupo que mantiene una actividad constante en el
tema hasta nuestros dias. Grupos de investigacion de Canada y Estados Unidos también aportaron
destacados desarrollos tecnoldgicos en esta area [21-23]. Una caracteristica comun de todos estos
equipos de IRM-CRC, junto con otros desarrollados posteriormente [24,25], es que fueron
principalmente concebidos desde una perspectiva de IRM. Inclusive el concepto de imagen
relaxométrica fue originalmente encarado desde un punto de vista de IRM pura, utilizando un
resonador de cuerpo completo [26,27]. Se puede observar que, en practicamente todos estos casos,
se combina un iman de intensidad variable con uno de campo fijo y homogéneo para la deteccion.
Este enfoque centrado en IRM muestra limitaciones para explotar totalmente la potencialidad de

la técnica de CRC en el &rea de iméagenes.

A lo largo de los altimos afios, el desarrollo de equipos de IRM-CRC continué siendo
practicamente incipiente, pudiéndose identificar dos lineas dentro del area, una basada en el uso
de equipos superconductores comerciales a los que se le inserta un electroiman para variar el
campo [28-30], técnica actualmente conocida como DreMRI, por sus siglas en inglés: Delta
relaxation enhanced Magnetic Resonance Imaging, y la otra desarrollada en el laboratorio del
Profesor David Lurie (Aberdeen — Escocia), en donde, financiado por la Unién Europea [31], se
construyd el primer prototipo de IRM-CRC de cuerpo completo conformado por un dnico iméan
puramente resistivo [32]. Los equipos de DreMRI utilizan imanes de deteccion entre 1.5T y 3T,
con variaciones de campo maximas de 0.5T y, por lo tanto, no tienen acceso a campos de relajacion
menores de 1T, quedando excluido un rango de frecuencias en donde en general los contrastes se
maximizan [33]. En contraste, el equipo desarrollado en Aberdeen alcanza un campo maximo de
0.2T, operando en consecuencia con una inferior RSR, siendo por lo tanto necesario aumentar la
cantidad de sefiales adquiridas y, en consecuencia, el tiempo total de adquisicion de la imagen (el
cual se extiende tipicamente en varios minutos por imagen). Ambos enfoques estan principalmente
direccionados al estudio pre-clinico y al desarrollo y optimizacion de diferentes medios de
contraste, siendo una solucién extremadamente costosa para este tipo de investigaciones.
Motivados por esta problematica, en este trabajo se presenta un prototipo de bajo costo

especialmente desarrollado para el estudio de mecanismos fisicos y agentes quimicos de contraste.
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El prototipo esta constituido por un relaxémetro de campo ciclado que opera con un unico
electroiman, al que se le adiciond el hardware necesario para la adquisicion de imagenes, es decir,
un relaxometro con capacidad de IRM [34]. Este permite explorar un amplio rango de
experimentos que conlleven a optimizar y desarrollar nuevos medios fisicos y quimicos de
contraste con un equipamiento de bajo costo, siendo los mismos posteriormente trasladables a un

equipo de cuerpo completo.

Dado que constituye el primer prototipo con estas caracteristicas, fue necesario desarrollar
una serie de experimentos a partir de los cuales es posible calibrar diversos parametros del equipo,
como, por ejemplo, el valor del campo de relajacion, siendo factible medir un amplio rango de
campos magnéticos con una incertidumbre asociada menor de 250Hz, en términos de frecuencia
de Larmor de protones. Esto, combinado con la posibilidad de seleccionar diferentes volimenes
mediante los pulsos de gradiente, y la experiencia adquirida en metrologia magnética a lo largo de
esta tesis [35], dota al prototipo de excelentes condiciones para calibrar sensores de campo
magnético. En consecuencia, por sus caracteristicas innovadoras, este sistema junto con la
metodologia implementada se encuentra en vias de proteccién, contando con un informe positivo
por parte de la Oficina de Propiedad Intelectual de la Universidad Nacional de Cordoba OPI-UNC
[36]. Algunos de estos protocolos de calibracion estan basados en el fenémeno de doble
resonancia, el cual es desarrollado a lo largo de esta tesis y se implementa por primera vez en
conjunto con la adquisicion de imagenes. La implementacidn de esta técnica de calibracion permite
identificar, por ejemplo, la porcion y localizacion del volumen de la muestra para la cual la

componente z del campo magnético es nula.

El prototipo opera a un valor de campo de deteccion de 0.125T para un volumen maximo
de muestra de 35mL (26 mm de didmetro y 66 mm de altura). El iméan principal es un electroiman
tipo Notch de geometria variable especificamente desarrollado en el laboratorio, es decir, que fue
disefiado de forma tal de poder cambiar su configuracion para recuperar la homogeneidad ante

posibles degradaciones [37,38]. Con el fin de poner a prueba la capacidad de recuperacion del

pag. 20



mismo, se realiz6 una degradacion programada en la que se pasé de una homogeneidad inicial de
130ppm a 4500ppm, logrando recuperar la homogeneidad hasta los 1400pmm (siendo esta ultima

la empleada en los experimentos llevados a cabo en esta tesis).

La estrategia de utilizar campos inhomogeéneos en estos experimentos reduce los requisitos
necesarios del iman y de la fuente de potencia, partes principales de un equipo de IRM-CRC.
Adicionalmente, el empleo de un iman inhomogéneo maximiza la relacidn campo/corriente,
generando una reduccién en la potencia necesaria para alcanzar cierto valor de campo magnético,
ademas de disminuir los requerimientos de estabilidad de corriente, teniendo un impacto enorme
en la complejidad y el costo del equipo. Sin embargo, es importante mencionar que las
inhomogeneidades de campo causan distorsiones en las imagenes [39,40], en consecuencia, en esta
tesis se implementan dos métodos a partir de los cuales es posible disminuir los artefactos causados
por la inhomogeneidad de campo [41,42]. Obteniendo de esta manera, un mapa de campo con el
que es posible implementar correcciones tanto por software como por hardware. En adiciéon, se
exploran los limites de homogeneidad con los cuales es posible adquirir imagenes con esta técnica,
como asi también la relacién entre inhomogeneidad y estabilidad de campo, analizando los
requerimientos minimos de estabilidad necesarios para obtener imagenes sin artefactos. Por
altimo, se implementan agentes de contrastes basados en nanoparticulas de magnetita, mediante
los cuales es posible reducir el tiempo de adquisicion con esta técnica, con un tiempo total de 8s
para una imagen con cuatro promedios. Esto da origen al concepto de imagenes rapidas con ciclado
de campo y permite estudiar, por primera vez, procesos de evolucion temporal mediante imagenes

con ciclado de campo, como punto de partida hacia una IRM-CRC funcional.
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2. Conceptos basicos

En este capitulo se expondran los conceptos basicos que dan origen a la técnica
experimental de resonancia magnética nuclear (RMN) vy, a partir de ella, a las imé&genes con
resonancia magnética (IRM) y ciclado rapido de campo (CRC), para finalmente describir la técnica

de imagenes con ciclado rapido de campo o IRM-CRC.
2.1. Introduccion a la RMN

Muchos nucleos atomicos tienen momento angular de espin distinto de cero en su estado de menor
energia y momento magnético no nulo, ver ec. (1). Esta ecuacion representa el fenémeno que da

lugar al magnetismo nuclear [43-46].

p=yS =yhl, (1)

donde u es el momento magnético, y la razén giromagnética nuclear, | el operador de momento
angular de espin (el nimero cuantico m de | sélo puede tomar valores en intervalos de a uno desde

-lal) y h la constante de Planck sobre 2.

Para una muestra (no ferromagnética) en equilibrio y ausencia de campo magnético, la
distribucion de los momentos magnéticos es isotrépica y, en consecuencia, la magnetizacion neta
es cero. Sin embargo, en presencia de campo externo se produce un desdoblamiento de los niveles
de energia debido al efecto Zeeman, generando una magnetizacion neta distinta de 0. La
interaccion entre el nacleo y un campo magnético constante Bo (en la direccién z) puede

representarse por el Hamiltoniano Zeeman de la siguiente manera:
H, = yhB,I. 2
Como H; e I son proporcionales, tienen las mismas auto-funciones, siendo los autovalores de H;:

E(m) = yhBym. (€))
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Dichos autovalores representan los valores de energia posibles (21 + 1) para el nicleo en presencia
del campo. Estos niveles se encuentran equiespaciados y la diferencia entre dos niveles
consecutivos es de:

AE = yhB,,. 4

Las transiciones entre niveles de energia adyacentes pueden inducirse aplicando un campo

magnético oscilante de la forma:

B = B;cos(wt). ®)

La energia de fotones a esta frecuencia es E = hw/2m, entonces la resonancia se produce cuando:

w = wy = —YB,. (6)

La diferencia de poblaciones entre ambos niveles (para un nucleo de dos niveles, ver fig.

1) viene dada por la diferencia de energia y la temperatura, tal como postula la distribucion de

Bolztmann:
no_ AE
w=exp (i), %

donde n1 representa la poblacion en el nivel de menor energia, nz la poblacidn en el nivel de mayor

energia, kg es la constante de Bolztman y T la temperatura. Realizando la aproximacién para altas

temperaturas If—ETg 1 y considerando espin Y, en equilibrio térmico existe una diferencia
B

poblacional la cual genera una magnetizacion total no nula. Dicha magnetizacion Mo se encuentra

alineada con el campo externo y tiene la siguiente magnitud:

__ y2n®nB,
My = L0, ©
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donde n = n1 + n2 es el nimero total de ndcleos. De la ecuacion (9) puede observarse que la
magnetizacion es directamente proporcional al campo externo y al nimero de ndcleos, e

inversamente proporcional a la temperatura.

Ey

E_% — —f—%"lhB()
W
&/\j\/\’ L — T}v&.‘(;
I g
¢ &
Z,
E—i—% - —%"/TIB()

Figura 1: Energias posibles para nucleo de espin 1=1/2 en funcidn de By, en rojo se muestra la diferencia de energias

entre niveles.

2.1.1. Tratamiento clasico

De acuerdo con la teoria clasica del electromagnetismo, un momento magnético M en
presencia de un campo externo Bo, experimenta un torque T = M x B, igual a la taza de cambio

hdl/dt del momento angular. Entonces, como u = yhlI, el movimiento del momento magnético

puede describirse por la siguiente ecuacion:

A 9)

d
2 = YH X By
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Con el objetivo de resolver la ecuacion (9) resulta de utilidad cambiar a un sistema de
coordenadas rotantes, siendo posible escribir el movimiento del momento magnético en el sistema

rotante como se muestra en la ecuacion:
d_u

Z=rux(Bo—2). (10)

La expresion (10) tiene la misma forma que la (9) s6lo que el campo Bo es reemplazado por un

campo efectivo B,y = By — % A partir de esta expresion, si se elige un sistema rotante con w =

¥ By, el campo efectivo B, es cero. En este sistema de coordenadas, a“/at = 0y, por lo tanto, el

momento magnético es un vector fijo. Por consiguiente, respecto al sistema de laboratorio la
magnetizacion se encuentra precesando con velocidad angular w,, donde w, = yB,. Esta
frecuencia es denominada frecuencia de Larmor y para un valor de campo magnético de 1T
equivale a aproximadamente a 42.577MHz para nucleos de hidrogeno. A la ecuacion anterior se

la conoce como ecuacion de Larmor.

Utilizando este principio, es posible manipular sistemas de espines aplicando campos

magnéticos oscilantes. Por ejemplo, si se aplica un campo Bi en el eje x” del sistema rotante a wy,

el campo efectivo en este sistema sera B,y = Byi, por lo que la magnetizacion comenzara a
precesar alrededor del eje x” con una frecuencia w; = yB;. Visto desde el sistema de referencia
de laboratorio, la magnetizacion seguira precesando con frecuencia w, alrededor del eje z, pero
también lo hara con frecuencia w, alrededor del eje x, en donde el angulo de rotacion de la
magnetizacion es y B, t, siendo posible variar la intensidad de campo, como asi también el tiempo
que éste se aplica de forma tal de lograr el angulo deseado. En el area de la RMN, se denomina
pulso de g a aquel que rota 90° la magnetizacion (tipicamente del eje z al plano xy) y pulso  a
aquel que invierte la magnetizacion por medio de una rotacion de 180°. En la fig. 2 se muestra un

esquema de la magnetizacion vista desde ambos sistemas de coordenadas.
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Sistema de laboratorio Sistema rotante

z

V4

Magnetizacion

Figura 2: En la imagen de la izquierda se muestra un esquema del recorrido de la magnetizacion en el sistema
laboratorio luego de un pulso de /2, mientras que en la imagen de la derecha se muestra como rota la magnetizacién

en el sistema rotante bajo la accion de un pulso de /2.

2.1.2. Tiempos de relajacion, sefial nuclear y eco de espin

Por el momento no se ha tenido en cuenta la interaccion entre los espines de la muestra, ni
la de la muestra con la red. Dichas interacciones, son de gran importancia ya que producen
variaciones en la magnetizacion, dando origen a los denominados procesos de relajacion. La
evolucion temporal de la magnetizacion bajo dichas interacciones, fue estudiada por primera vez

por Bloch [47]. El propuso un conjunto de ecuaciones fenomenoldgicas que describen el

comportamiento del sistema. Para el caso estandar de B = (0,0,B,) Y M = (M,,0,0) at =0, la

solucion de las ecuaciones de Bloch en el sistema de laboratorio resulta:

-t
M, = Mye /Tzcos(wot)
-t
M, = Mye /Tzsen(a)ot) (11)

M, =My(1—e Tl)

donde T; representa el tiempo de relajacion longitudinal y T, el tiempo de relajacion transversal.
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De las ecuaciones (11) se puede concluir que el decaimiento de la magnetizacion en el plano xy se
encuentra asociado a T, (relajacion transversal), mientras que la magnetizacion en el eje z depende
de T, (relajacion longitudinal). La relajacion longitudinal ocurre como resultado de un intercambio
energético entre el sistema de espines y la red. La red se define como el arreglo de moléculas que
el sistema de espines emplea como reservorio de energia térmica, por lo que también suele
denominarse relajacion espin-red. La magnetizacion transversal no esta relacionada con la energia
total de los espines y su evolucion es influenciada por interacciones entre espines, dejando la
energia total inalterada. Es importante aclarar que las inhomogeneidades del campo externo B,
aceleran la relajacion transversal ya que las mismas generan un desfasaje entre espines

proporcional a yAB,, donde 4B, representa la inhomogeneidad de campo. De esta manera, la

. ., 1 1 1
magnetizacion en el plano decae con T,", donde = Ty Y paa el caso de campos
2 2 0

inhomogéneos (mayores que 100ppm) generalmente T,* < T,.

Una vez comprendida la dindmica de los espines y las diferentes interacciones que estos
sufren, se estd en condiciones de incursionar con los primeros experimentos de resonancia
magnética nuclear o RMN. Como se mencioné anteriormente, la magnetizacion M, es muy
pequefa pero detectable, debido a que tiene una frecuencia muy bien definida. Por tal razén, la
manera de realizar mediciones es por medio de una bobina especificamente sintonizada a la
frecuencia de Larmor, en la cual se va a inducir corriente debido a la variacion de flujo magnético

causada por la precesion de la magnetizacion, obteniendo de esta manera una sefial de RMN.

El experimento mas simple de la RMN consta principalmente de un campo constante B,
en la direccion z y una bobina de RF en el plano xy encargada de generar el campo oscilante B,
para rotar la magnetizacion al plano xy (pulso de 90°) y, posteriormente, detectar la sefial inducida
por la magnetizacién al rotar en la misma u otra bobina. La sefial obtenida se denomina FID (del
inglés free-induction decay), o sea, decaimiento de induccidn libre, ya que se deja evolucionar
libremente la magnetizacion una vez que esta se encuentra en el plano xy. Si se realiza la
transformada de Fourier a la FID se obtendra la distribucion de frecuencias con la que precesaron

los espines. La transformada de Fourier de la sefial también es conocida como espectro de RMN.
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Otro experimento muy utilizado es el eco de espin 0 eco de Hahn, nombre atribuido en

alusion a quien fue el primero en implementarlo [48]. EI mismo consiste en aplicar un pulso de g

, generando una FID, y un tiempo posterior aplicar un pulso de m, invirtiendo la magnetizacion de
manera tal de refocalizar los espines previamente desfasados, formando un eco en un instante
posterior, ver fig. 3. Cabe destacar que el pulso m logra refocalizar los desfasajes producidos debido
a las innomogeneidades de campo, lo que provee a esta secuencia de una robustez importante ante
los efectos de inhomogeneidad. No obstante, el eco de espin no alcanza el mismo valor maximo
que la FID, sino que éste disminuye de manera exponencial debido al decaimiento por T,. Por lo
tanto, realizar medidas del eco de Hahn para diferentes = es una manera de determinar el tiempo
de relajacion espin-espin o T,. En esta tesis, al tiempo de separacion entre pulsos 7 lo

denominaremos TE/2 haciendo referencia al tiempo de eco.

.<\
.<\

b)
(90°), (180°),,

< > d >
I
I
|
I
1
I
I
I
1

Eco

Figura 3: A) Esquema de desfasaje y refocalizacion de espines a lo largo de la secuencia, vista desde el sistema
rotante. B) Esquema de secuencia de pulsos utilizada durante el eco de Hahn y evolucién de la magnitud de la

magnetizacion.
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2.2. Introducciéon a IRM

Los primeros indicios de las imagenes por resonancia magnética datan de fines de los afios
60, donde algunos de los trabajos mas reconocidos son los de Lauterbur y Mansfield [1,2]. Si se
aplica un campo magnético que varie espacialmente a lo largo del objeto (muestra), por la ecuacion
de Larmor las frecuencias también variaran espacialmente. Posteriormente fue demostrado que las
diferentes frecuencias que componen la sefial pueden ser separadas aportando informacion espacial
sobre el objeto. La idea de la codificacion espacial fue la clave que abrio las puertas al uso de la

RMN para obtencién de iméagenes.

2.2.1. Gradientes lineales

Como se menciond anteriormente, para generar una imagen por RMN es necesario
codificar el espacio. Esto significa que cada punto del espacio tendré asociado un determinado
valor de magnitudes fisicas, tales como la frecuencia de Larmor y la fase del espin, que dependera
de la ubicacion espacial a lo largo de la muestra. Si una muestra se encuentra inmersa en un campo
magnético perfectamente homogéneo B,, todos los espines tendran una Unica frecuencia de
Larmor; por el contrario, si la muestra se encuentra inmersa en un campo magnético que posee una
dependencia espacial, cada espin tendrd asociado una frecuencia de resonancia cuyo valor
dependeréa de su ubicacion en el espacio. Para generar un campo con una dependencia espacial, se
suma al campo homogéneo B, otro campo de menor intensidad cuya magnitud varia con la

posicidn, es decir un gradiente de campo magnético.

Generalmente los gradientes aplicados para la obtencién de imagenes son uniformes dentro
de la region que ocupa la muestra (es decir, la variacion espacial del campo es constante en la
regién espacial en la cual se encuentra inmersa la muestra). Entonces, si se aplica un gradiente de

manera tal que la componente z del campo magnético varié en funcion de la direccion z, se tiene:

B,(z) = B, + G,z. (12)
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Una distribucién de campo implica una distribucion de frecuencias de Larmor, y, en
consecuencia, la FID sera la suma de todas las contribuciones individuales de espines a diferentes
posiciones. En este caso al aplicar la transformada de Fourier a la FID, se podrd observar un
espectro que corresponde al perfil de la muestra a lo largo de la direccion del gradiente aplicado.
Este experimento constituye la imagen mas simple, conocida como imagen unidimensional o perfil
1D. Esta es la manera con la que se codifica el espacio de frecuencias, es decir, a cada punto a lo
largo de la direccion z (o cualquier otra direccion que se desee) le corresponde una frecuencia de
precesion de Larmor Unica. Por otro lado, y como se expuso anteriormente, si no existen gradientes
aplicados, la transformada de Fourier de la sefial de RMN (o FID) después de un pulso de 90°,
dara como resultado un pico centrado en la correspondiente frecuencia de Larmor, ya que todos
los espines de la muestra precesan aproximadamente a la misma frecuencia (el ancho de linea de
la transformada serd tanto mayor cuanto mayor la falta de homogeneidad del campo Bo) La fig. 4
se muestra un esquema de dicha situacion. Es importante mencionar que, en este contexto se asume
que los gradientes se encuentran aplicados en la misma direccion que el campo principal B, y que

las componentes transversales de campo son despreciables.

90° 90°

Sin gradiente Congradisnts

TF | TF

| \ T
| \ w / N\ w

> { A >
Figura 4: Objeto con seccion elipsoidal: a) Espectro de la muestra en ausencia de gradiente de campo magnético
(como el campo magnético es aproximadamente el mismo en todo el volumen de la muestra, los espines resuenan
todos a frecuencias muy similares). b) En presencia de un gradiente es posible reconstruir el perfil real de la muestra

(el experimento permite identificar la densidad de espines que resuenan a cada valor de campo).
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2.2.2. Espacio-k

El espacio-k o espacio reciproco, puede ser definido como la plataforma abstracta sobre la
cual los datos son adquiridos, posicionados y transformados en la imagen deseada. Este es un
concepto muy importante en IRM dado que permite controlar como la informacion es adquirida,
manipulada y reconstruida para su visualizacién. No existe agente similar en ninguna otra

modalidad de imagenes. Asi, el vector de onda en el espacio reciproco se define como:
t .
k= yj G (t)adt, (13)
0

donde k es un vector del espacio-k y G es el vector gradiente. A partir de esta notacién es posible
expresar la sefial de RMN en funcion del tiempo, sin tener en cuenta efectos de relajacion, como
[40]:

s (;) =[p (;) e—iZTT 113 (14)

En dicha ecuacion p (r) es la densidad de espines en la posicion r, siendo posible obtener la
densidad de espines en funcién de la posicion a través de la transformada inversa de Fourier. Se
puede observar en la ecuacion (14) que el pardmetro k describe una trayectoria en el espacio-k a
medida que el tiempo t evoluciona. La resolucién de una imagen en una dada direccion (por

ejemplo, la direccion x) puede ser medida en funcion de la méxima frecuencia espacial k,qx

muestreada en el experimento como:

s

Ax = (15)

kmax

Considerando un gradiente independiente del tiempo G, aplicado durante un tiempo t, k.4, puede

ser expresado de la siguiente manera:

Kmax = YGT. (16)
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De dicha ecuacion se desprende que, al incrementar la magnitud del gradiente o el tiempo de
aplicacion del mismo, la resolucion de la imagen también se ve incrementada al abarcar
frecuencias espaciales mas altas. Existen diversas formas de recorrer el espacio-k, resultando
importante conocer como estéd distribuida la informacién de una imagen en dicho espacio. La
region central, es decir, las componentes proximas al 0, posee informacion correspondiente al
contraste de la imagen, correspondiente a bajas frecuencias espaciales. Mientras que el
complemento de esta region contiene la informacién correspondiente a los detalles y cambios

abruptos de intensidad de la imagen, compuesta por frecuencias espaciales altas.

2.2.3. Imagenes 2-D

Dentro de la IRM se pueden enumerar tres grandes grupos de gradientes, los cuales se
diferencian por el momento en el que son aplicados y las consecuencias que estos provocan. Dichos
grupos son:

- Gradientes de seleccion de plano de corte (slice selection 0 Gsc): dichos campos son
aplicados junto con el o los pulsos de RF con el objetivo de excitar s6lo los nlcleos contenidos en
un plano que corte a la muestra (en la practica se trata de un plano de espesor no-nulo).

- Gradientes de fase (G): son aplicados posteriormente al pulso de RF y del Gsc y, como
hace referencia su nombre, codifica en fase. Se dice que codifican en fase porque una vez finalizada
la aplicacion de este gradiente, los espines vuelven a precesar con la misma frecuencia, pero con
un desfasaje constante entre si.

- Gradientes de lectura o de codificacion en frecuencia (G,): son aplicados durante la
adquisicién de datos y por esta razon es que codifican en frecuencia. Debido a este gradiente, se
forma un eco de gradiente, ya que inicialmente se aplica un pulso para desfasar los espines y

posteriormente uno para refocalizarlos.

Para realizar imagenes 2-D existen diversas combinaciones de pulsos dentro de las cuales
una de las mas tradicionales es la que se muestra en la fig. 5. Esta esta se basa en el eco de Hahn,
en donde se adiciona el pulso de gradiente de lectura, de forma tal que el pico del eco de gradiente

generado por el mismo coincida con el del eco Hahn. Con esta secuencia se conforma la imagen
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2-D codificando en fase en una direccion y en frecuencia en otra. La imagen asi obtenida representa
la proyeccion de la muestra en el plano formado por los gradientes utilizados, es decir, en esta
secuencia no se incluye la seleccion de un plano de corte de la muestra. Tal como se muestra en la
fig. 5, el gradiente de fase cambia su intensidad entre adquisiciones, mientras que el gradiente de
lectura permanece constante. Esto es asi ya que la codificacion en frecuencia se realiza durante la
adquisicion, recorriéndose el espacio reciproco a lo largo de esta direccion en funcion de At,
mientras que la fase se mantiene constante luego de ser aplicado Gr, siendo necesario variar la

intensidad de gradiente entre adquisiciones para recorrer esta direccion del espacio-k.

/2 T
RF |—k Ilﬂ| "vl'u/lj"‘f‘v“ | -
At
GL — -
[— TG —»
F. TAGFE
Gr { 7 <’

Figura 5: Secuencia de pulsos para imagen 2-D basada en la secuencia de eco de Hahn, sin seleccion de plano de

corte.

Para la obtencion de iméagenes 3-D, basta con afiadir un gradiente en otra direccion a la
secuencia utilizada anteriormente, sin embargo, lo méas frecuente es realizar imagenes 2-D con
seleccion de un plano de corte en la direccidn restante, ya que esto disminuye los tiempos de

adquisicion y procesamiento de sefiales. Vale aclarar que dichos planos de corte poseen un dado
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espesor, el cual esta determinado por la intensidad del gradiente correspondiente y el ancho de
banda de irradiacion de RF. Queda definido asi un volumen selectivo, donde la imagen 2D es la

superposicion de las proyecciones a lo largo del espesor.

2.2.4. Seleccion de un plano de corte o volumen selectivo

La estrategia utilizada para realizar una seleccion de un plano de corte (sea axial, sagital o
coronal), o bien, una porcién de la muestra, radica en irradiar de manera selectiva a la muestra, de
forma tal de afectar sélo aquellos espines correspondientes al volumen de interés para realizar la
imagen. Para esto, se combinan pulsos de gradiente junto con pulsos “blandos” de RF, los que se
caracterizan por irradiar en un ancho de banda bien definido. Los pulsos de gradiente generan una
distribucion de frecuencias a lo largo de la muestra, mientras que el pulso blando de RF irradia un
ancho de banda pequefio. De esta forma es posible seleccionar la region que se desee. En general
los pulsos blandos son pulsos sinc (para irradiar un ancho de banda lo mas rectangular posible)
apodizados por alguna funcién tipo Gaussiana, o de Hahn (para suavizar los efectos de truncar la
funcidn sinc). Los pulsos de gradiente se suelen encender antes de que comience el pulso de RF
como spoils (cumplen la funcion de “limpiar” la magnetizacion remanente en el plano transversal
al eje de cuantizacion antes de aplicar el pulso selectivo de RF) y una vez finalizado el pulso de
RF, se invierte el signo del pulso de gradiente para refocalizar los espines desfasados durante el
proceso de seleccidn. En la fig. 6 se muestra la secuencia de pulsos 2-D con seleccion de plano de

corte utilizada en este trabajo.
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Figura 6: secuencia de pulsos para iméagenes 2-D con seleccion de rodaja. Donde RF hace referencia a radio
frecuencia, Ggc al gradiente de seleccion de corte, G;,  al gradiente de lecturay G al gradiente de fase.

2.3. Ciclado rapido de campo

Los tiempos de relajacion transversal y longitudinal dependen del valor de campo al que la
muestra se encuentra expuesta. Esto es debido a que, en funcion de la frecuencia de precesion de
los protones, la eficiencia de los diferentes mecanismos de relajacion varia. Es asi que, estudiar la
dependencia en frecuencia de los tiempos de relajacion, da acceso a informacion respecto a la
dindmica interna del material de estudio (a través de las densidades espectrales). Generalmente, la
relajacién mas utilizada para este tipo de experimentos es la longitudinal y, a la dependencia de T,
con la frecuencia, se la denomina dispersion de T;. Para obtener la curva de dispersion T; (w,) €S
necesario variar la frecuencia de Larmor y, por lo tanto, la magnitud del campo magnético
aplicado. Sin embargo, disminuir el valor de campo magnético representa pérdidas importantes de
magnetizacion y, como consecuencia, de la relacion sefial ruido (RSR). Ante esta disyuntiva, se

desarrolla el ciclado de campo como la técnica por excelencia para medir dispersiones de T; [15—
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17]. Cuando la velocidad de conmutacion del campo es inferior a unos pocos milisegundos se
habla de ciclado rapido de campo. Esta técnica permite variar el campo en funcion del tiempo,
posibilitando abarcar un amplio rango de frecuencias minimizando las pérdidas de RSR. La
secuencia estandar para medir procesos de relajacion a campo bajo es la secuencia Pre Polarizada
0 PP, ésta consiste en polarizar la muestra a un valor alto de campo (B,), de manera de maximizar
la magnetizacion, y, a continuacion, se lleva a cabo la disminucién hacia el valor de campo al cual
se desee que relaje la muestra (Bg). Finalmente se detecta la sefial a un campo mayor (Bp) para el
cual se encuentra optimizado el sistema de deteccion y transmision de RF (ver fig. 7). Mediante
esta secuencia, es posible medir el tiempo de relajacion longitudinal adquiriendo sefiales para
diferentes tiempos 7 de relajacion y luego generando un cambio en el valor del campo de

relajacion, se obtiene la curva de dispersion.

Bo,

=
oy
&

[— T —

Figura 7: Esquema de secuencia pre polarizada o PP. En este esquema, los valores de B, y B, son iguales, pero los

mismos pueden ser diferentes entre si. Asi como también se pueden cambiar las duraciones de cada uno de pulsos.

Cuando el valor del campo de relajacion es lo suficientemente alto, ya no es necesario pre-
polarizar la muestra, es decir, a partir de una cierta frecuencia de Larmor resulta conveniente

utilizar la secuencia no-polarizada o NP. En la secuencia NP se suprime el campo de polarizacion,
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permaneciendo intactos los campos de relajacion y deteccion, permitiendo esto disminuir los

tiempos del experimento [16].

Un detalle importante con esta técnica esta relacionado con los cambios entre dos valores
de campo. Los mismos deben ser lo suficientemente rapidos como para que la evolucién de la
muestra durante este proceso sea despreciable, pero lo suficientemente suaves como para que los
cambios sean adiabéticos, ya que de lo contrario la magnetizacién no se comportara de la forma
necesaria. Tipicamente, los relaxémetros con ciclado rapido de campo permiten variar el campo

magnético entre valores del orden del campo terrestre a 1T en unos pocos milisegundos.

2.4. Imagenes con ciclado rapido de campo

La técnica de imagenes por resonancia magnética con ciclado rapido de campo (IRM-CRC)
es una técnica que comenzo a desarrollarse a fines de los afios 90, existiendo unos pocos prototipos
desarrollados a la fecha [20-22,28-30,32,49-51]. Tal como se describi6 en la seccion anterior,
mediante la técnica de CRC es posible variar el campo magnético al que relaja la muestra, esto
brinda una gran versatilidad y permite obtener contrastes inaccesibles con otras técnicas, como por
ejemplo, doble resonancias [52], imagenes pesadas por dips cuadrupolares [53] o pesadas por

dispersion [49].

Tal como indica su nombre, IRM-CRC consiste en combinar imagenes por resonancia
magnética con ciclado rapido de campo. Existen diversas formas de realizar esto y en esta tesis se
le adiciona a la secuencia de campo ciclado (PP o NP), la secuencia de imagenes durante el campo

de deteccidn, tal como se muestra en la fig. 8.
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Figura 8: Secuencia de pulsos utilizada en esta tesis para obtener imagenes con ciclado rapido de campo.
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3. Hardware y puesta a punto del prototipo

El equipo utilizado en esta tesis fue desarrollado en nuestro laboratorio y presentado en
sociedad por primera vez en 2017 [54,55]. Posteriormente se publico una version como preprint a
comienzos de 2019 [56]. Finalmente, el articulo formal se publica recientemente en el Journal of
Magnetic Resonance [34]. Desde 2017 hasta el momento de culminar esta tesis, la instrumentacion
sufrio numerosos ajustes y mejoras. La mayoria de éstas no son reportadas en esta tesis pues
responden a pequefios ajustes (reconfiguracion de tierras, recambio de componentes electronicos,
cambio de cableado, etc.) que no estan relacionados a la fisica involucrada en los resultados que
se muestran, pero que resultan de una monumental importancia a la hora de implementar los

experimentos.

El aparato opera a un valor maximo de campo de polarizacién y deteccion de 125mT
(5MHz en unidades de frecuencia de Larmor de protones), siendo posible utilizar valores de campo
de relajacion minimos de 0.0325mT (1.3kHz), y trabajar con una homogeneidad de campo de
1400ppm y una estabilidad de 220ppm, respecto al campo de deteccion de 125mT (5MHz). La
velocidad de subida (slew-rate) de campo magnético puede tomar valores entre 11.6 T/sy 35 T/s
para un volumen méaximo de muestra de 35mL. El prototipo cuenta con partes totalmente disefiadas
y fabricadas por nuestro grupo de investigacion e incorporadas a un relaxémentro Spinmaster de
Stelar (Mede-Italia) especialmente modificado. Dentro del hardware que hemos construido, se
destacan el iman principal, las bobinas de gradiente, la sonda de RF, un sistema de control de
temperatura para la unidad de gradiente y diferentes circuitos electrénicos periféricos. Por otro
lado, la fuente principal de corriente, el sistema de refrigeracion, el transmisor de RF y la consola
auxiliar pertenecen a un relaxométro Stelar y fueron especificamente modificados para nuestras
demandas. Los amplificadores de gradiente son Techron 8607 (Techron Division of Crown
International Inc., Elkhart - USA), también reformados para su funcionamiento con nuestras
bobinas. La consola principal estd basada en una placa Radio Processor-G de SpinCore
Technologies Inc. (Gainesville - USA). En la fig. 9 se muestra una fotografia del prototipo,

mientras que en la fig. 10 su diagrama en blogues.
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Figura 9: Fotografia del prototipo. A) Electroiman tipo Notch en su cdmara de montaje y refrigeracion, inmerso en
el fluido refrigerante color naranja; B) pre-amplificador de RF; C) sistema de refrigeracion; D) fuente de corriente y
unidad de control, E) consola junto al transmisor Stelar, F) PC de comando de la consola Stelar y G) rack con los
amplificadores de gradiente. La consola SpinCore se encuentra a la derecha de la fotografia, aunque no llega a

observarse, incorporada a una segunda PC desde donde se controla a todo el sistema.

El iman principal es un electroiméan tipo Notch disefiado especificamente para este
prototipo [37,38]. Este genera 125mT para una corriente de 170A, siendo posible variar el campo
desde valores menores al campo terrestre a su valor maximo en menos de 3ms. Es el primer
electroiman de geometria variable utilizado en el contexto de CRC, permitiendo cambiar su
configuracidn, ya sea para aumentar o para disminuir la homogeneidad del mismo. Inicialmente el
mismo contaba con una homogeneidad de 130ppm [38] para su volumen maximo de 35mL.
Posteriormente a dicho iméan, se le realiz6 un test destructivo a través del cual se degrado la
homogeneidad a 4500ppm. El test fue realizado para estudiar la capacidad de recuperacion de

homogeneidad mediante la geometria variable, logrando recuperarla hasta 1400ppm. Es con este
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altimo valor de homogeneidad con el cual se trabaj6 durante el desarrollo de esta tesis. El principal
interés en explorar la posibilidad de lograr iméagenes de una calidad razonable con un campo
magnético de baja homogeneidad responde a la simplificacion del hardware involucrado, lo que a
Su vez posee un importante impacto en el costo de la instrumentacion asociada. Méas adelante en

esta tesis se tocara este punto con mayor detalle.

La bobina de gradiente longitudinal también fue disefiada y construida en el laboratorio
[57], mientras que para las bobinas transversales se adaptaron disefios existentes en la bibliografia
[58,59]. Las bobinas fueron disefiadas con la premisa de maximizar la relacion volumen/radio de
la zona uniforme del gradiente, de forma tal de aumentar el volumen de muestra dado un radio
interno fijo. Esto es muy importante ya que minimizar el “bore” (apertura) del iman principal
reduce la potencia necesaria para obtener cierto valor de campo magnético. En la tabla 1 se
muestran las propiedades electromagnéticas de las bobinas construidas, en donde R hace referencia

a la resistencia, L a la inductancia y n a la relacion campo magnético por corriente por metro.

L [kH] RImQ] n[mT/m.A]
X 68.5+0.2 367.3+0.1 9.040.1
Y 69.0+0.2 382.5+0.1 8.3+0.1
z 98.7+0.2 572.5+0.1 15.9+0.1

Tabla 1: Propiedades electromagnéticas de las bobinas de gradiente utilizadas en el prototipo.
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Figura 10: Diagrama en bloque del prototipo. El imén principal, las bobinas de gradiente y la sonda fueron construidos
en el laboratorio. La consola Stelar, la fuente de potencia, el sistema de refrigeracién, la consola Radioporcessor-G y
los amplificadores de gradiente Techron fueron especialmente adaptados a las necesidades del conjunto. Un sistema

de control de temperatura y proteccion fue agregado para salvaguardar la unidad de gradiente.

Las tareas especificas de optimizacion del hardware que fueron realizadas a lo largo de esta

tesis corresponden a:
- Calibracion de amplificadores de gradiente y optimizacion de perfiles 1-D.
- Comparacion entre métodos de medicidn de transitorio de campo magnético.

- Optimizacién de parametros de secuencia de pulso.

También se realizaron modificaciones relacionadas con la adaptacion del transmisor de RF
Stelar para pulsos blandos, la puesta a tierra del prototipo, el pre-amplificador, ganancias del
sistema de control de corriente y fuentes de alimentacion con el fin de mejorar la RSR. Es
importante destacar que parte de este trabajo fue realizado bajo el soporte técnico del ingeniero
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Alexis Berté y en colaboracion con el doctor Agustin Romero en el contexto de su tesis doctoral
[60].

A continuacion, se describiran en mayor profundidad los puntos previamente mencionados,
mientras que un detalle de los experimentos de testeo realizados al equipo luego de su

implementacion y ajuste se pueden consultar en el Anexo |.

3.1. Calibracién de amplificadores de gradiente y optimizacién de

perfiles 1-D

Tal como se menciond anteriormente, los amplificadores utilizados para alimentar las
bobinas de gradiente son amplificadores Techron 8607 (Techron Division of Crown International
Inc., Elkhart - USA). Los amplificadores se operaron en modo corriente, en donde segln datos del
fabricante, se corresponden 20A a la salida por cada 1V de sefial de entrada para una carga minima
de 0.51. Esta respuesta fue verificada para el rango de interés, utilizando una carga inductiva con
una resistencia de 0.70, tal como se muestra en la fig. 11. Asimismo, debido a que los
amplificadores fueron disefiados para alimentar bobinas de cuerpo completo con caracteristicas
eléctricas muy diferentes a las utilizadas en nuestro prototipo, se debieron compensar los pulsos
de salida. Para esto, se modificaron los valores de una red RC a la entrada del amplificador, de
forma tal de obtener los pulsos deseados a la salida del mismo. Para realizar este ajuste se utilizaron
las bobinas de gradiente, junto con una resistencia de referencia de 44mJ2 colocada en serie para
medir la corriente que circulaba por la bobina. Como sefial de entrada se utilizaron pulsos
generados mediante la consola SpinCore, con amplitudes y tiempos similares a los que se iban a
implementar para realizar imagenes. Las rampas de subida obtenidas para los amplificadores son:
900T/m/s, 830T/m/s y 1590T/m/s, para los gradientes en X, y y z respectivamente. En la fig. 11 se

muestran los pulsos compensados.

Una vez calibrados los amplificadores, se prosiguid a calibrar el sistema de proteccion de

sobre-temperatura del conjunto de gradientes. La implementacién de un sistema de control de
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temperatura es fundamental ya que los amplificadores tienen la capacidad de transmitir pulsos de
hasta 200A, siendo este valor alrededor de 10 veces mayor que el valor maximo tolerable por las
bobinas de gradiente implementadas. Para medir la temperatura se utilizaron sensores LM35, los
cuales estaban envueltos por bobinas pequefias y sin refrigerar conectadas en serie con las bobinas
de gradiente. Estas bobinas no alteran las caracteristicas del circuito y tienen una inercia térmica
muy pequefia, de forma tal que elevan su temperatura antes que las bobinas de gradiente. El sistema
de control coloca la entrada de los amplificadores a tierra cuando se supera la temperatura deseada.
Debido a esto, fue necesaria una calibracion entre la temperatura en la unidad de gradiente y las
bobinas sensoras. La respuesta térmica de ambas bobinas fue lineal respecto a la tensidn de entrada,
observandose una variacion mucho mas rapida y sensible para la bobina sensora, lo que permitid

realizar un ajuste preciso de la temperatura de corte.
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Figura 11: Arriba: relacion tension-corriente de cada uno de los amplificadores de audio, observandose una respuesta

lineal. Abajo: pulsos conformados luego de la compensacion.

Finalmente, luego de tener calibrado el sistema de control de temperatura y los
amplificadores de gradiente, fue posible optimizar los perfiles unidimensionales. Esto permite

observar si la unidad de gradiente esta centrada respecto de la muestra, y ajustar las amplitudes de
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cada uno de los gradientes. La secuencia utilizada para obtener cada uno de los perfiles es
equivalente a la que se muestra en la fig. 5, sin la implementacion del gradiente de fase. En la fig.
12 se muestran perfiles adquiridos en cada una de las direcciones para una muestra cilindrica con
2.25cm de diametro y 4cm de altura, de una solucién acuosa con sulfato de cobre. Como puede
observarse, para el ejemplo de la fig.12, los perfiles se encuentran centrados respecto al 0 de
frecuencia, lo que implica que la unidad de gradiente esta correctamente posicionada respecto a la
muestra. Ademas, la relacion entre el ancho del perfil z y el x, coincide con la relacion
didmetro/altura del fantoma utilizado. Esto no ocurre con el perfil y, que es diferente al x, cuando
deberian ser iguales por las caracteristicas geométricas de la muestra. La intensidad del gradiente
en la direccion y debera ser ajustada hasta obtener un perfil como el x. Sin embargo, este método
es un ajuste a primer orden ya que cada uno de los gradientes estd codificando en frecuencia
mientras que cuando se realizan las imagenes 2-D uno de los gradientes codifica en fase, pudiendo
aparecer algunas diferencias que deben ser ajustadas posteriormente. En la seccion 4.2.3.2. se
presenta un método alternativo y original para optimizar la posicion de la unidad de gradiente en
equipos de IRM-CRC.
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Figura 12: Perfiles 1-D adquiridos en cada una de las direcciones de gradiente, cuyas intensidades de gradiente son
Gx.=17.8mT/m, Gy.=22.0mT/m y G,.=21.0mT/m.

3.2.  Medicion de transitorio de campo magnetico

El hecho de pulsar el campo magnético en los experimentos de ciclado de campo genera

transitorios que imposibilitan adquirir la sefial inmediatamente después de alcanzar el campo
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deseado (debido a la presencia de grandes inestabilidades, siendo despreciables los efectos de las
corrientes parasitas). En consecuencia, en los experimentos que involucran esta técnica, es
necesario esperar un tiempo para que el campo se estabilice y poder adquirir la sefial de RMN sin
mayores inconvenientes. Al tiempo entre que comienza a subir el campo desde el valor de
relajacion y se empieza a adquirir la sefial, se lo denomina tiempo de conmutacion TC. EI TC es
un parametro fundamental para este tipo de aparatos ya que determina el limite inferior para los
tiempos de relajacion longitudinal que seran posible estudiar con el equipo. Por esta razon, resulta
determinante poder medir este valor con precision. Ademas, monitorear la estabilidad del campo
magnético en tiempo real resulta de gran utilidad para verificar si el equipo se esta comportando
correctamente, ya que es un indicador del corrimiento térmico y otros factores que pueden estar

afectando al sistema.

Monitorear el campo magnético en tiempo real resulta complejo ya que no es posible
colocar sensores en el volumen de la muestra. De esta manera, es que se miden diferentes
indicadores que se encuentran fuertemente relacionados con el campo magnético, siendo el méas
comunmente utilizado el de medir la corriente que circula por el iméan a través de la caida de
tensidn en una resistencia shunt o mediante un sensor de corriente, valor que se denomina voltaje
shunt 0 Vg,ne- EN este trabajo se compara la sensibilidad del Vg, medida con un sensor de
corriente Ultrastab 866 Danfysik (Taastrup - Dinamarca) con otros dos métodos. Finalmente, estos
resultados se comparan con la medicion del tiempo de corte utilizando la sefial de RMN. Uno de
los métodos consiste en medir la caida de tensién en el iman, mientras que en el otro se mide la
variacién de flujo magnético en el volumen de la muestra. Para el primero simplemente se conecta
el osciloscopio a los bornes del iméan, teniendo los cuidados pertinentes para no realizar un lazo de
tierra. Mientras que, para el segundo, se coloca una bobina en la regién correspondiente a la
muestra y se conectan los bornes de la bobina directamente al osciloscopio. Si denominamos I; a
la corriente que circula por el iman y aproximamos al iman como una resistencia R, con una bobina

L en serie, tenemos que la caida de tension en el iman es:
V, =R/, + L%. (17)

Por otro lado, la FEM ¢ inducida en la bobina sera:

do dr;
—_——_— = _a_,
dt dt

(18)

pag. 48



donde @ representa el flujo magnético y a es un factor de proporcionalidad que depende de la
geometria del iman y de la bobina de deteccion de flujo. Para el caso del voltaje shunt, y

considerando que se posee una resistencia shunt Ry, , 10 medido es lo siguiente:

Vshunt = Rshuntlr- (19)

Comparando las expresiones correspondientes a los tres métodos implementados, se
observa que el método de la tension shunt mide un valor proporcional a la corriente del iméan (ec.
19), el método de la FEM inducida un valor proporcional a la variacion de corriente (ec. 18) y la
tension del iméan representa una combinacién lineal de los métodos anteriores ya que tanto la
corriente como su derivada se encuentran involucradas (ec.17). De esta manera, es de esperar que
el método de la FEM inducida sea méas sensible que los otros dos métodos ya que se mide
solamente la derivada. Sin embargo, la FEM inducida es s6lo indicador de la variacion de campo,
por lo que no aporta informacion de valor del campo alcanzado, mientras que los otros dos

parametros son proporcionales al campo una vez que se alcanzo el equilibrio.

Para ver la respuesta de cada uno de los métodos, se midieron secuencias pre-polarizadas
con diferentes valores de campo y duracién del intervalo de relajacion. Para las mediciones se
utiliz6 un osciloscopio Tektronix MSO 2022B con un ancho de banda de 200MHz y 1GS/s. El
comportamiento para todos los casos fue consistente entre si. La fig. 13 muestra las curvas medidas
para una secuencia de pulso con los siguientes parametros: campo de polarizacién y deteccion de
5MHz, la duracion del pulso de deteccién es de 16ms, tiempo de relajacion de 60 ms y campo de
relajacion de 100kHz. En particular, s6lo se muestra el segmento final de las mediciones para que
sean apreciables las oscilaciones detectadas. Las medidas se encuentran normalizadas respecto a

su valor méximo para poder compararlas entre si.
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Figura 13: Medidas de diferentes indicadores de estabilidad obtenidas por tres métodos diferentes. La curva negra
representa el valor de tensién shunt y es proporcional a la corriente en el imén. La curva roja es la FEM inducida en
una bobina colocada en el volumen de muestra del iméan y representa la variacion de flujo magnético. La curva azul

representa la caida de tension en el iméan y representa un promedio pesado entre la corriente y su derivada.

En primera instancia, los comportamientos observados para los tres métodos se
corresponden con lo esperado. EI método de tension shunt resulto ser el menos sensible, mostrando
un valor constante mientras la corriente ain no se ha estabilizado. Comparando los otros dos
métodos entre si, se observa que responden de una manera similar en cuanto a la estabilizacion de
la corriente (medicion de voltaje del iman) y estabilizacion de campo magnético (medicion de flujo
magnético), alcanzando valores constantes en el mismo tiempo y con una sensibilidad mucho
mayor a la medicion de corriente (a través de Vshunt). Al entrar en detalles, el hecho de que en la
tensién del iman se amortigtien los picos debido a la variacion de campo, permite apreciar con
mayor sensibilidad el transitorio de corriente., Por otro lado, medir el voltaje es muy sencillo y se
puede realizar conjuntamente con la adquisicion de la sefial, lo que resulta imposible de hacer para
el caso de la FEM ya que implica colocar la bobina en el lugar de la muestra. Por lo tanto, el

indicador més sensible y eficiente para monitorear el campo magnético, dentro de las posibilidades
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exploradas, es la caida de tension en el iman. Cabe aclarar que estamos hablando en el contexto de
medir y caracterizar al transitorio de campo magnético en el volumen que ocupa la muestra, que
deviene como consecuencia de una conmutacion de corriente en el electroiman. Si del control del
campo se trata, la medicion de la corriente es la Unica que guarda linealidad con el campo
magnético, y, por ende, es la primera opcion para cerrar un lazo de realimentacion, salvo se mida
directamente el campo magnético en la zona aledafa a la muestra [61,62]. No obstante, la gran
sensibilidad que ofrece la caida de tension en el electroiman puede ser aprovechada para sintonizar
el sistema electrénico de control del campo (como ejemplo, podemos mencionar la sefial de

realimentacion “AC Feedback” utilizada en los relaxdmetros comerciales de Stelar [16]).

A partir de este método es posible determinar el tiempo de conmutacién TC, que es el
tiempo entre el instante en el cual comienza a subir el campo, y que estan dadas las condiciones
de estabilidad suficientes para adquirir la sefial (entre optimas y suficientes estéa la diferencia de
poder realizar una medicién en un experimento que involucre tiempos de relajacion mas cortos,
compromiso gue a su vez se relaciona con la homogeneidad del campo magnético, tema que sera
mas claro luego del capitulo 3). Cabe destacar que, en ciertos periodos, las variaciones de tension
causadas por la inestabilidad son despreciables respecto a la apreciacion del instrumento. En
consecuencia, tanto en la relajacion como en la deteccidn, se observan valores de tension
constantes. A partir de esto, en la curva de tension, se define el intervalo TC como el periodo
comprendido entre el punto previo a que aumente la tension de relajacion y el punto en el que se
alcanza la tension constante de deteccion. Utilizando este criterio y considerando que se adquiere
un punto cada 0.04ms, se midi6 un tiempo de conmutacion de (10.04+0.08)ms a partir de la curva

de tension de la fig. 13.

Para verificar que el método esté funcionando correctamente, es necesario comparar el
valor medido (en este caso 10ms) con el resultado obtenido a través de un método robusto, como
la RMN. Para medir TC mediante RMN se implementd el siguiente criterio: se adquiere una sefial
dado un tiempo de conmutacion TC, y luego el promedio de dos sefiales con la misma
configuracién. Entonces, si existen inestabilidades de campo, la sefial promediada presentara una

amplitud menor a la sefial sin promediar. En la fig.14 se muestra la diferencia porcentual entre la
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sefial sin promediar y la promediada, para diferentes valores de TC. Aqui se observa que resulta
indistinguible con 0% la diferencia entre los valores medidos para TC=10ms. Este valor coincide
con el determinado a partir de la caida de tension en el iman, validando el método. Asi, se
demuestra que la caida de tension en el iméan es un pardmetro mucho més sensible para determinar

el tiempo de conmutacion que medir la corriente en el iman,

40 T T T T T

o A
3 d
25- J
204 i
15 :

10 + -

Diferencia de amplitud [%)]

-5 T Y T ’ T Y T y T y
7.0 75 8.0 8.5 9.0 9.5 10.0
Tiempo de conmutacion [ms]

Figura 14: Diferencia porcentual entre sefial sin promediar y sefial promediada. La incertidumbre asociada es la
propagacion de la incertidumbre asociada a la amplitud de cada sefial. Se observa que para los 10ms la diferencia es
indistinguible con el 0%.

3.3.  Adaptacion del transmisor de RF Stelar y configuracion de pulsos
blandos

Tal como se menciond en la seccion de “Seleccion de un plano de corte o volumen
selectivo”, para seleccionar el plano de corte es necesario irradiar con pulsos “blandos”, es decir,
pulsos de larga duracién y baja intensidad. En el caso particular de los experimentos involucrados
en esta tesis, se optd por utilizar pulsos sinc con tres Iébulos, apodizados por una funcion de Hann,
una duracion de 400us y con un ancho de banda de 20kHz. Sin embargo, el transmisor Stelar fue

disefiado para pulsos duros (de corta curacion y grandes amplitudes) por lo que el mismo debi6 ser
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modificado. En primera instancia, este transmisor contaba con diodos a la salida, los cuales fueron
removidos, ya que eliminaban los I6bulos de menor intensidad del pulso sinc. Ademas, para
aumentar la potencia méxima de irradiacion, el transmisor se encontraba alimentado con una
tension superior a la recomendada por el fabricante de los transistores de RF (Motorola-2N6084).
Esto funcionaba para el caso de pulsos cortos ya que el ciclo de trabajo era suficiente para que los
transistores se refrigeren, pero resultaba excesivamente riesgoso para pulsos de larga duracion.
Debido a esto, la tension de alimentacion fue disminuida de 15V a 12.5V de forma de hasta valores
contemplados por el fabricante. Finalmente, se agregaron choques y capacitores para disminuir el

nivel de ruido.

Una vez adaptado el transmisor de RF fue necesario calibrar la intensidad de los pulsos.
Para esto se midid la intensidad de la sefial de RMN en funcion de la amplitud del pulso. El
comportamiento observado de la sefial fue senoidal como era de esperar, siendo sencillo

determinar los valores 6ptimos para cada pulso a partir de la curva obtenida.

3.4. Optimizacién de secuencias de pulsos

El lenguaje de programacién de la consola SpinCore esta basado en C** con un conjunto
de funciones predefinidas por el fabricante. La consola fue sincronizada mediante los pulsos
digitales que dan origen a la secuencia de campo ciclado, de forma tal que resulta necesario
programar secuencias diferenciadas segun se trate de un experimento PP o NP. Cada parametro
es optimizado en funcién de los tiempos de relajacion involucrados en el experimento y la forma
del objeto a estudiar, de manera tal de minimizar los tiempos y ajustar el FOV (field of view). Las
secuencias programadas se encuentran optimizadas de forma tal de que sea sencillo cambiar entre
ciclado de campo NP a PP simplemente agregando los correspondientes tiempos de polarizacion

y relajacion.

Un parametro fundamental para determinar si los tiempos utilizados en la secuencia son

correctos es verificar la posicion de los ecos. En primera instancia el eco de Hahn debe encontrarse
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centrado respecto a la ventana de adquisicion y, posteriormente, el eco de gradiente debe estar
centrado respecto al eco de Hahn. Esto es independiente de la amplitud del pulso de lectura
aplicado y resulta critico para una correcta adquisicion de la imagen. En el Anexo Il se muestra el
cddigo programado en la SpinCore para una de las secuencias de pulso utilizadas.

3.5.  Conclusiones parciales

A lo largo de este capitulo se han mostrado los principales ajustes de hardware realizados
para lograr el correcto funcionamiento del prototipo. Este enfoque demostrd ser una aproximacion
novedosa, partiendo desde un relaxémetro hacia un instrumento con capacidad de hacer
relaxometria localizada e iméagenes. La principal complejidad radica en agregar la unidad de
gradiente junto con sus respectivos amplificadores, siendo esta incorporacion factible en otros

relaxémetros que pudieran contar con un electroiméan de adecuada apertura.
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4.  Calibracion del equipo

Pocos prototipos de instrumentos especificamente disefiados para IRM-CRC operando en
un amplio rango dindmico extendido a frecuencias de Larmor del orden de los kHz se han
desarrollado [20,32,34,63,64] y, como consecuencia, los protocolos de calibracion de los mismos
son practicamente inexistentes. La necesidad de conmutar el campo en tiempos cortos sugiere
como solucion mas directa el uso de electroimanes, por lo que la homogeneidad y estabilidad de

campo son inferiores que en los equipos comerciales de IRM.

En este capitulo se proponen protocolos especificos para la calibracién del instrumento. En
el procedimiento empleado se hace uso de una segunda frecuencia de irradiacion de los protones
durante el periodo de relajacion o evolucion del experimento. La técnica aqui presentada es una
extension a experimentos de IRM, de protocolos ya utilizados anteriormente en calibraciones
previas de otros instrumentos con CRC [65]. A través del método propuesto es posible medir y
calibrar el campo de relajacion Br con una precision mayor a 250Hz (en términos de frecuencia de
Larmor de protones). Combinando imagenes con doble irradiacion, es posible posicionar
correctamente la unidad de gradientes y determinar el ancho de banda irradiado por ésta. Ademas,
se demuestra que mediante esta técnica es factible acceder a informacion de la homogeneidad de
la bobina de irradiacion, como asi también de las inhomogeneidades de campo del iman principal.
Adicionalmente, por medio de una imagen, se prueba que una fraccién de la muestra relaja en
presencia de campo magnético nulo en la direccion z. Finalmente, se propone un método
alternativo de seleccidn de planos de corte, el cual posibilita comprimir la secuencia de iméagenes,
reduciendo asi los efectos causados por acumulacion de fase [30] y minimizando las distorsiones

generadas por la inhomogeneidad de campo en la seleccion de plano de corte.

4.1. Calibracion del campo de relajacion

Para poder optimizar los contrastes con IRM-CRC es importante determinar con precision

y exactitud el valor del campo de relajacion en el que se encuentra inmersa la muestra [51]. Con
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este objetivo, se implementa un experimento de doble irradiacidn con el cual es posible determinar
el valor de campo de relajacion Br con una incertidumbre menor a 250Hz (en términos de la
frecuencia de Larmor de los protones). Posteriormente, se realiza una curva de calibracion para
diferentes valores de campo de relajacion, relacionando los mismos con un parametro de medicion

directa en el equipo.

4.1.1. Método de doble irradiacion

El experimento de doble irradiacion consiste en irradiar la muestra durante la relajacion tal
como se muestra en la fig. 15. Esta irradiacion debe ser perpendicular al eje de cuantizacion
efectivo durante la relajacion o evolucién del sistema de espines, de forma tal que cuando la
frecuencia irradiada es cercana a la frecuencia de precesion de los nicleos (frecuencia de
resonancia), se transfiera energia a los mismos, desordenando el sistema de espines y provocando
una reduccion de la intensidad de sefial de RMN detectada (en nuestro caso, del eco de Hahn). De
esta manera, es posible realizar un barrido en la frecuencia de irradiacion, obteniendo una curva
de amplitud de eco de espin en funcion de la frecuencia irradiada, y asociando el minimo de

amplitud con la frecuencia principal de precesion en la muestra.

Por medio de este experimento es posible medir cualquier valor de campo de relajacion
dentro del rango de frecuencias al que responde el hardware utilizado. En particular, también es
posible utilizar esta metodologia para determinar el campo magnético residual y compensarlo. En
nuestro caso, el campo residual Br dentro del volumen de la muestra fue reducido de 13.5kHz a
1.3kHz compensando Unicamente la componente longitudinal (direccion z). Esto deja en
manifiesto que el offset de corriente del iman principal era distinto de 0, siendo posible corregir el
mismo y compensar la componente z del campo ambiental. A través de este método también es
factible anular las componentes transversales y medirlas, pero para ello es necesario utilizar una
bobina de irradiacion perpendicular a la actual (o el mismo electroiman convenientemente
acoplado al sistema de irradiacion). Sin embargo, esta cancelacidon pasa ser critica en caso de
trabajar a campos ultrabajos (rango ULF en término de frecuencia de protones), lo que escapa de

los objetivos de esta tesis.
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4.1.2. Hardware y secuencia de pulso

La secuencia de pulsos implementada para la calibracién del campo de relajacion (Br) es
una secuencia pre polarizada (PP), con una rampa de variacion de 35T/s, (donde la duracion del
pulso de polarizacion es de 1.2s, el tiempo de relajacion t es 0.6s y la duracion del pulso de
deteccion es 12.4ms). El valor del campo de polarizacion (Bp) y campo de deteccion (Bp) equivale
a 5MHz en término de frecuencia de Larmor de protones, mientras que el valor de Brtoma valores
entre 1.3kHz y 510kHz. Durante el pulso de relajacion, se irradia (pulso IR) una muestra de 16mL
de agua desionizada a través de la bobina de irradiacion (BI) con frecuencias asociadas al intervalo
de Br. Para la deteccion de sefial se utiliza una secuencia de eco de espin, en donde el tiempo de
eco (TE) es de 4ms y los pulsos de RF se corresponden a pulsos sinc con tres l1ébulos, apodizados
por una funcion Hann. Su duracién es de 400us y su ancho de banda de irradiacion es de 20kHz.

En la imagen de la fig. 15 se muestra un esquema de esta secuencia.

Bp B
600ms A
By
B, 7 >
7]
| |
|
RF ; : —
L 590ms i
IR >

Figura 15: Secuencia de pulso utilizada para la calibracién del campo de relajacion. Bo hace referencia al campo
principal, IR a la irradiacion durante relajacion, RF la secuencia utilizada para adquirir la sefial.
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Al prototipo presentado anteriormente se le agregd un hardware especifico para
implementar la doble irradiacién. Este hardware adicional cuenta con un amplificador de audio de
500W NB Electronic Industries 1200 Evolution (Cordoba — Argentina), un generador de ondas
arbitrarias Agilent 33220A (Santa Clara — Estados Unidos), una bobina superficial y circuitos
auxiliares implementados en el laboratorio. La frecuencia de irradiacion, obtenida a traves del
generador de ondas arbitrarias, es mezclada con un pulso cuadrado generado en la consola de
programacion de pulsos, para asi conformar el pulso que se desea irradiar. Posteriormente, el pulso
es transmitido a la bobina de irradiacion (Bl) a través del amplificador de audio con la potencia
gue sea necesaria (en estos experimentos siempre es menor a 3W). En la fig. 16 se muestra el

diagrama en bloque del prototipo con el hardware adicional y la bobina de irradiacion.
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Figura 16: Diagrama en blogues del prototipo junto al hardware adicional y bobina de irradiacién. En negro se muestra
el prototipo inicial y en rojo los componentes que fueron incorporados para la realizacion de los experimentos de doble

irradiacion. A la derecha se muestra la bobina de irradiacion utilizada.

Cabe destacar que una de las mayores complicaciones para la implementacion de este
hardware consiste en minimizar el acople entre la bobina de doble irradiacion y la bobina de RF,
dada la proximidad entre ambas. Esto resulta fundamental, ya que de lo contrario el ruido causado
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por la bobina de irradiacion destruira la sefial de RMN. En consecuencia, para minimizar el
acoplamiento entre éstas, se decidid utilizar una bobina superficial, colocada perpendicular a la
bobina de RF, de manera que el desacople principal es geométrico (no hay blindaje entre ambas).
Ademas, para evitar el apantallamiento del campo causado por los diferentes bobinados que
componen el conjunto electroiman-unidad de gradientes, la ubicacion que se escogio para la Bl es
entre la bobina de RF y el blindaje. En la fig. 17 se muestra un esquema en donde se especifica la

posicion de la bobina de irradiacion.

Muestra

Bobina de RF

Bobina de
Irradiacion

Blindaje

Figura 17: Esquema de posicionamiento de bobinas respecto a la muestra y el blindaje. Tal como se puede observar,
la bobina de irradiacion se encuentra posicionada entre la bobina de RF y el blindaje. La separacion entre la bobina
de RF y la de irradiacién es de 3mm y esta Gltima se encuentra colocada sobre un soporte cilindrico de acetato (no

presente en la figura), cuyo espesor es de 0.5mm. El blindaje es de aluminio con un espesor de 1.8mm.
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4.1.3. Mediciones

En la fig. 18 se muestra una de las curvas obtenidas, en la cual el minimo de amplitud se
encuentra a los (39.8+0.1)kHz, donde la incertidumbre asociada se corresponde con la diferencia
de frecuencia entre el punto de menor amplitud y su consecutivo. Esta clara definicién del valor
minimo permite medir el campo de relajacién Br con gran precision. Se observa que la amplitud
del minimo no es nula y la curva no es simétrica. Esto es debido principalmente a dos factores:
uno es el pulso de irradiacion, cuya potencia no es homogénea para todo el volumen de la muestra,
y, en consecuencia, algunos espines no son excitados. El otro factor es la inhomogeneidad de
campo, que provoca que los espines precesen a diferentes frecuencias, por lo que, si se irradia con
un ancho de banda angosto, no se excitaran todos los nucleos. Esta distribucion de frecuencias de
precesion de los nucleos es también observable mediante la transformada de Fourier de la sefial de
RMN [35].
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Figura 18: A la izquierda se muestra la amplitud del eco de espin en funcion de la frecuencia irradiada durante la
relajacion, con una frecuencia central de (39.8+0.1)kHz. A la derecha se muestra la curva de calibracion obtenida
entre Vshunt y la frecuencia de relajacion. La incertidumbre asociada a la curva de calibracion esta contenida en el
tamafio de los puntos. Para cada punto del grafico de la derecha, existe una curva similar a la mostrada en el grafico
de la izquierda. La flecha roja indica el punto correspondiente a la curva de la izquierda.
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Antes de realizar la calibracion, se compensé el campo en la direccién z, utilizando una
fuente bipolar de corriente constante conectada al electroiman en paralelo con la fuente principal
(ver fig. 16). Cabe destacar que esta fuente forma parte del equipo Stelar que se utiliz para
conformar nuestro prototipo. Por lo tanto, a través de la consola Stelar, se vario la corriente de la
fuente bipolar hasta generar un campo magnético que compense al campo residual en la direccion
z [16]. En la practica, se modifico la corriente en el iman principal para disminuir la frecuencia de
irradiacion para la cual la sefial de RMN se minimiza. Mediante esta estrategia fue posible reducir
la frecuencia de audio desde (13.5+0.1)kHz a (1.30+0.25)kHz, en donde la incertidumbre asociada
de £0.25 kHz es debido a que resulta complejo distinguir un minimo claramente determinado en
ese rango de valores. Los (1.30+0.25)kHz se pueden asociar principalmente a la componente
transversal de campo magnético que es perpendicular al eje de la bobina de irradiacion. Esto es asi
ya que la componente z se encuentra compensada y la componente paralela al campo de irradiacion
no se puede excitar, por lo que es invisible para este método. La fig. 19 muestra la frecuencia de
resonancia en funcion del campo aplicado en el eje z en presencia de un campo transversal
(perpendicular al eje de la bobina de irradiacién) de 1.3kHz (curva negra), y en ausencia de campo
transversal (curva roja). La frecuencia de resonancia no es mas que el mddulo de la suma vectorial
de las componentes, de manera que a medida que disminuye la componente z del campo, comienza
a ser dominante la componente transversal. En consecuencia, en caso de no existir una componente
transversal del campo magnético, seria posible saturar casi la totalidad de la magnetizacién hasta
frecuencias muy cercanas a 0. Sin embargo, lo que se observa experimentalmente es que para
valores menores a 1.3kHz comienza a aumentar la sefial de RMN, indicando que se esta irradiando
fuera de resonancia, dejando en manifiesto que la componente transversal perpendicular al eje de
magnetizacion se corresponde con 1.3kHz (esta componente transversal puede ser facilmente
compensada con el agregado de un par de bobinas compensadoras y su respectiva fuente de
corriente), siendo posible reducir el campo remanente total a valores inferiores a los 100Hz [66—
68].

Luego de compensar la componente longitudinal del campo ambiente, se prosiguio a
realizar la calibracion de Br entre 1.3kHz y 510kHz. Para esto fue necesario vincular el campo
magnético con una magnitud accesible mediante una medicidén directa, resultando ésta la tension

del shunt (Vshunt). La eleccidn se basa en que ésta es proporcional a la corriente que circula en el
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iméan principal del equipo y su medicion es sencilla. Por lo tanto, para diferentes valores de Vshunt
se midio la frecuencia de relajacién correspondiente obteniendo una respuesta lineal con un
R? = 0.99992 para el ajuste realizado, tal como se puede observar en la fig. 18. Por medio de esta
calibracion es posible obtener de forma inmediata el valor calibrado de campo de relajacion dada
la tension shunt del equipo, siempre y cuando se encuentre dentro de los valores preestablecidos
(esto depende de posibles variaciones de la calibracion del sensor inductivo utilizado para medir
el Vshunt).

5 T T T T

Campo transversal 1.3kHz
—— Campo transversal nulo

Frecuencia de resonancia [kHz]

0 —————————————
0 1 2 3 4 5

Campo magnético en el eje z [kHZz]

Figura 19: Curvas de frecuencia de resonancia en funcién de campo de relajacién en z. La curva negra se corresponde
a la calculada para un valor de campo magnético transversal (perpendicular al eje de la bobina de irradiacién) de
1.3kHz y la curva roja con un campo magnético transversal nulo. La curva sugiere una herramienta de verificacion

para la cancelacién de la componente normal (no implementado en esta tesis).

Tal como se mostrd anteriormente, mediante este método es posible medir campos
magnéticos desde 1.3kHz hasta 510kHz con una incertidumbre menor a 250Hz para un volumen
de muestra de 16mL. Este rango puede ser extendido utilizando hardware especifico, hasta el valor
méaximo de campo del equipo (5MHz). Lamentablemente, practicamente no existen en el mercado

amplificadores con respuesta plana en el rango de frecuencia de 500kHz a 5MHz. Sin embargo, el
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campo magneético de deteccion puede ser determinado mediante dos métodos diferentes [35]. Estos
métodos fueron desarrollados especificamente para medir el valor medio del campo magnético, en
casos donde la inhomogeneidad de campo representa el principal factor de decaimiento de la sefial.
Bajo estas condiciones, el espectro de sefial de RMN, correctamente normalizado, se puede asociar
con una distribucién de probabilidades, en donde la amplitud de cada frecuencia representa la
probabilidad de encontrar un espin precesando a esa frecuencia en el volumen de la muestra.
Mediante el primer método es posible medir el campo de deteccion a través de la transformada de
Fourier del eco de Hahn, mientras que el segundo permite medir el campo a partir de la frecuencia
de resonancia. Para este Ultimo fue necesario implementar un sistema de compensacién de campo
de forma tal que la transformada de Fourier del eco sea indistinguible con una distribucion
Gaussiana y, de esta manera, obtener una distribucion de probabilidad simétrica. Esto representa
una gran ventaja, ya que una distribucion simétrica permite determinar el valor de campo

magnético a partir de una medicion directa (la frecuencia de resonancia).

El algoritmo de compensacién de campo fue desarrollado en el laboratorio, denominandose
Magnetic Field Profiler (MFP) [69,70]. Este dispositivo inicialmente trabajaba en el dominio
temporal de la FID y fue modificado especificamente para actuar sobre el espectro del eco [35],
ya que se demostré una mayor inmunidad al ruido trabajando sobre el espectro de frecuencias. En

la fig. 20 se muestran los resultados obtenidos luego de implementar el MFP.

Los dos métodos fueron aplicados en un equipo de RMN convencional (campo estatico)
operando a un valor de campo de 19.5MHz. En éste, se logra medir el campo magnético con una
incertidumbre menor a 10ppm para un volumen de 0.1mL, siendo este resultado totalmente
trasladable al prototipo de IRM-CRC. Esta capacidad de medir con precision campos magnéticos
en un amplio rango otorga al equipo un gran potencial para calibrar sensores. Mas aln, a esto se
le agrega la posibilidad de seleccionar un volumen especifico mediante la implementacion de
pulsos de gradiente. Este volumen puede ser optimizado en funcion del volumen efectivo del

sensor a calibrar, posibilitando disminuir ain mas la incertidumbre asociada al campo magnético.
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Figura 20: Transformada de Fourier del eco de Hahn. Los puntos cuadrados corresponden a la distribucion asimétrica
obtenida sin la implementacion del MFP, los puntos redondos corresponden a la distribucién de frecuencia obtenida
luego de la implementacién del MFP y con rojo se muestra el resultado de ajustar la distribucién simétrica por una
funcién Gaussiana.

Estas aptitudes representan una gran ventaja respecto a otros equipos. Los sistemas de
RMN a campo fijo para uso en metrologia magnética sélo permiten medir un Gnico valor de campo,
y los basados en electroimanes alimentados con corrientes ajustables sélo pueden medir un
pequefio rango de campos sin cambiar la sonda de RF, lo que implica optimizar y calibrar los
parametros de transmisién y recepcién para cada una de las sondas a utilizar. No obstante, con
nuestro prototipo es posible llegar desde los 1.3kHz (eventualmente desde valores inferiores a los
100Hz) hasta los 500 kHz (extensible hasta 5MHz) sin la necesidad de cambiar ningun
componente, midiendo los valores de campo de baja intensidad con el método de doble resonancia,
y en el extremo contrario, con el método implementado durante deteccion. En consecuencia, el
hecho de poder realizar toda la calibracion con el instrumental en una Unica configuracion, hace
que ésta se pueda realizar en un menor tiempo. Por estas razones, el prototipo de IRM-CRC junto
con los métodos presentados y un sistema de posicionamiento automatizado (para colocar el sensor
en la ubicacion deseada) se encuentra en fase de patentamiento, contandose ya con un informe

positivo de la Oficina de Propiedad Intelectual de Secyt-UNC [36].
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4.2. Imagenes con doble irradiacién

La idea principal para realizar imagenes de calibracion con doble irradiacion consiste en
agregar un pulso de gradiente durante la relajacion (Gr), de forma tal de generar una distribucion
de frecuencias en la que precesen los espines. En consecuencia, si el ancho de banda del pulso de
irradiacion es lo suficientemente selectivo, sélo una porcion de la muestra sera excitada, generando
regiones oscuras en la imagen debido a la cancelacion selectiva de la magnetizacién (recuérdese
que a mayor duracion del pulso de RF/audio de excitacion para un pulso cuadrado, mayor es la
selectividad en frecuencia). En este proceso denominamos campo de relajacién base al campo
efectivo en ausencia de gradiente durante la relajacion, el cual es determinado a través del método

presentado en la seccion anterior.

4.2.1. Hardware y secuencia de pulsos

El hardware utilizado es el descripto anteriormente (ver fig. 16). La secuencia de pulsos
implementada para la realizacion de imégenes con doble irradiacion es una modificacion de la
secuencia de doble irradiacion anterior, en donde se reduce el tiempo 7 de relajacién a 100ms y el
de deteccién a 11.4ms. Durante la relajacion se agrega un pulso de gradiente (Gr) cuya intensidad
tipica es de 21.0mT/m (variable en funcion del experimento). Para adquirir la imagen se utiliza
una secuencia de imagen (SI) basada en eco de espin con un tiempo de eco de 2ms, sin seleccion
de plano de corte, tal como se muestra en la fig. 5. El valor del gradiente de lectura utilizado es de
60.4mT/m vy el del gradiente de fase 84.0mT/m. Los pulsos de RF son pulsos cuadrados con un
ancho de banda de 100kHz y la ventana de adquisicion es de 1024us. En la fig. 21 se muestra un

esquema de la secuencia utilizada.

Para todas las imagenes presentadas a continuacion, tanto el gradiente Gr como el
gradiente de fase Gr corresponden con la direccion vertical z, mientras que el gradiente de lectura

G. a la direccion horizontal y. La muestra utilizada es una muestra de agua desionizada colocada
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en un porta muestra cilindrico, cuyas dimensiones son 2.25cm de didametro y 4cm de altura.
Ademas, se decidio realizar imagenes sin seleccion de planos para maximizar la relacion sefial

ruido. Por esta razon, en las imagenes adquiridas, la direccion x estara proyectada en el plano yz.

Bp Bp
100ms A
j >
By
BO / / b
IR >
98ms 2.5ms
5= |
S1

v

Figura 21: Secuencia de pulso utilizada en im&genes con doble irradiacion. Bo hace referencia al campo principal, IR
a la irradiacién durante relajacion, RF la secuencia utilizada para adquirir la sefial, Gg al pulso de gradiente aplicado

durante la relajacion y Sl representa el bloque comprimido de la secuencia implementada para realizar imagenes.

Un detalle importante es que la duracion del pulso Gr debe ser mayor o igual que el pulso
IR, ya que, de lo contrario pueden llegar a ser excitadas regiones no deseadas de la muestra. El
tiempo de eco se reduce respecto a la secuencia anterior para disminuir los efectos de acumulacion

de fase en la imagen [30] (explicado en mayor profundidad en el capitulo 6).
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4.2.2. Imagenes obtenidas mediante doble irradiacion

En la fig. 22 se muestra una imagen obtenida sin irradiacion y otra irradiando a una
frecuencia de 31.36kHz con una potencia de 0.32W. En la fig. 23 se muestran las imagenes
obtenidas irradiando con diferentes frecuencias. En ambas imagenes se encuentra aplicado el

gradiente Gr en la direccion z (direccion vertical) con una intensidad de 16.8mT/m.

Sin irradiacion Con irradiacion

Figura 22: Imégenes obtenidas sin y con doble irradiacién a un valor de campo de relajacion base de 30.66kHz.
Muestra cilindrica de 2.25cm de diametro y 4 cm de altura. La imagen de la izquierda es adquirida sin irradiacién
durante la relajacion, mientras que la de la derecha irradiando a 31.36kHz. Tamafio de imagenes: 64x64,
Gr=16.8mT/m, FOVy=36mm, FOVz=54.5mm, 4 adquisiciones y tiempo total de adquisicion 12min. Las iméagenes
se encuentran normalizadas respecto al méximo de la imagen sin irradiar. El rectdngulo amarillo de la derecha, hace
referencia a la posicion aproximada de la bobina de irradiacion. Mas informacion en el texto.

En primer lugar, es posible observar que la presencia del gradiente durante la relajacion no
afecta la imagen obtenida sin irradiacion. Los pequefios fantasmas de fase que aparecen en la
misma son debido a inestabilidades de la fuente de corriente. En las imagenes con doble irradiacion
es posible observar que una region de la muestra no aporta sefial en la imagen, lo que es consistente
con lo esperado. También queda de manifiesto el corrimiento de esta franja en funcion de la

frecuencia irradiada (ver fig. 23).
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Frecuencia de Irradiacion 38.06KHz Frecuencia de Irradiacion 31.36kHz Frecuencia de Irradiacion 29.06kHz
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Figura 23: Imégenes con doble irradiacion a diferentes frecuencias, con un valor de campo de relajacién principal de
30.66kHz. Arriba de cada imagen se muestra el valor de frecuencia de irradiacién. Muestra cilindrica de 2.25cm de
didmetro y 4 cm de altura. Tamafio de imagenes: 64x64, Gg=16.8mT/m, FOVy=36mm y FOVz=54.5mm, 4
adquisiciones y tiempo total de adquisicion 12min. Cada imagen se encuentra normalizada respecto a su propio

maximo. Mas informacion en texto.

Este experimento se puede realizar para cualquier valor de campo de relajacion, siempre y
cuando el hardware utilizado lo permita. Particularmente, si se disminuye lo suficiente el campo
de relajacion, la distribucion de campo B, (z) = +Grz generada por la aplicacion del gradiente Gy
cruzard el 0 a lo largo del eje z, siendo posible excitar espines correspondientes a diferentes
regiones de la muestra con una misma frecuencia de irradiacion. Por ejemplo, si el campo de
relajacion a lo largo de la direccion z es 2kHz, el ancho de banda irradiado es +10kHz y la
frecuencia de irradiacion es 6kHz, seran afectados los espines correspondientes a las posiciones
fe,(z1) = 4kHz Y f (z,) = 8kHz (para el caso de campo transversal nulo). En nuestro caso, el
campo ambiente en z se encuentra compensado, pero no asi el campo transversal, cuya componente
perpendicular al eje de la bobina de irradiacion es de 1.3kHz. Por lo tanto, tal como se mostr6 en
la fig. 19, la frecuencia de resonancia va a ser el modulo de la suma vectorial de la componente
transversal perpendicular a Bl y el campo en z. Por esta razon, a partir de un dado valor de
gradiente, sera posible obtener una imagen con dos franjas oscuras, en donde la region central de
la imagen se corresponde con el rango de frecuencias compuesto entre el valor de irradiacion y el

campo minimo, en este caso 1.3kHz. En la fig. 24 se muestra la imagen obtenida para un campo
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base de relajacion de 1.3kHz (en el plano transversal) y Gr = 21.0mT /m, en donde se demuestra

experimentalmente el concepto anteriormente expuesto.

Frecuencia de irradiacion 7KHz

+7kHz

1.3kHz
Campo z nulo

-7kHz

Figura 24: Imagen con doble irradiacién a un valor de campo de relajacion principal de 1.3kHz. La frecuencia de
irradiacion de 7kHz y potencia irradiada 0.09W. Muestra cilindrica de 2.25cm de diametro y 4 cm de altura. Tamafio
de imagen: 64x64, Gg=21.0mT/m, FOVy=36mm y FOVz=54.5mm, 4 adquisiciones y tiempo total de adquisicion
12min. La amplitud de la imagen se encuentra normalizada. Mas informacion en el texto.

4.2.3. Aplicaciones de experimentos con doble irradiacién

En esta seccidn se describira como es posible utilizar la informacion contenida en los

experimentos de la seccidn anterior para calibrar y optimizar equipos de IRM-CRC.

4.2.3.1. Centrado de unidad de gradiente respecto de la muestra

Mediante las imagenes con doble irradiacion es posible determinar de diversas formas si
la muestra se encuentra centrada respecto a la unidad de gradiente. Una de ellas consiste en adquirir

iméagenes irradiando con la frecuencia base de relajacion, variando la posicion de la muestra hasta
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que la franja eliminada se encuentre en el centro. Otra opcidn es realizar la imagen a “campo nulo”
(valor minimo de campo logrado luego de compensar los campos ambientales) y variar la posicion
de la muestra hasta que las dos lineas oscuras sean simétricas entre si. Este Gltimo método fue
utilizado para obtener la imagen de la fig. 24. Si bien estos métodos requieren de mas tiempo que
los métodos estandares, como los perfiles 1D presentados en la seccion 3.1. son de utilidad para

darle mas robustez a la calibracion en condiciones de estabilidad e inhomogeneidad hostiles [34].

4.2.3.2. Medicién del gradiente efectivo a lo largo de la muestra

Variando la frecuencia de irradiacion es posible determinar con precisién el ancho de banda
generado por el gradiente Gr (lo que es equivalente a medir el gradiente efectivo) a lo largo de la
muestra. Para medirlo hay que variar la frecuencia de excitacion durante la aplicacion del gradiente
hasta eliminar cada uno de los extremos de la muestra. Esto se puede hacer tanto a campo nulo
(valor més préximo posible), posteriormente de haber compensado el campo ambiente, eliminando
2 lineas por imagen (ver fig. 24) o a otro valor de campo eliminando de una linea por imagen (ver
fig. 23). La principal ventaja de este método respecto al perfil 1D (ver fig. 12) es que el ancho de
banda medido no se encuentra afectado por las inhomogeneidades del campo magnético generado
por el electroiman. Esto es asi debido que, a valores de campo de relajacion bajos, los corrimientos
de frecuencia generados por inhomogeneidad son totalmente despreciables. En particular, el ancho
de banda medido a partir de iméagenes con dos lineas (fig. 24) para una muestra con una altura de
4cm y un gradiente aplicado a lo largo de esta direccién con una intensidad de Gr=21.0mT/m es
de (35+4)kHz. La incertidumbre asociada a la medicion esta relacionada a los defectos causados
por utilizar una Bl inhomogénea y el espesor de la franja eliminada, los cuales pueden ser
especificamente optimizados. La optimizacion del experimento mediante una bobina de
irradiacién homogénea permitiria disminuir esta incertidumbre en al menos un orden de magnitud.
El intervalo determinado a partir de la medicion contiene al valor teorico de 35.8kHz, calculado a
partir del tamafio de la muestra y la intensidad de gradiente aplicado, lo que le da validez al método.
Ademas, tal como se mencion0 previamente, también es posible medir el ancho de banda a partir
de un perfil unidimensional, como es el caso del perfil z de la fig. 12, el cual da un valor de

(37+1)kHz, para la misma muestra y gradiente aplicado. A pesar de que el valor medido por doble
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irradiacion es indistinguible con el obtenido a partir del perfil 1-D, éste ultimo no contiene al valor
teorico, estando determinado el ancho de banda por exceso debido al ensanchamiento producido
por la inhomogeneidad de campo y dejando de manifiesto una de las ventajas del método aqui
desarrollado para calibraciones en campos inhomogéneos.

4.2.3.3. Distorsiones de franjas oscuras y posibles aplicaciones

Bajo condiciones ideales de linealidad de gradiente, homogeneidad de campo magnético y
potencia de irradiacion, las imagenes obtenidas con doble resonancia deberian generar franjas
oscuras de espesor constante. Esto es debido a que cuando se irradia un ancho de banda rectangular
en presencia de un gradiente aplicado, se excita toda la linea de espines correspondiente a la
frecuencia de resonancia. Sin embargo, los resultados obtenidos distan mucho del caso ideal,
mostrando grandes distorsiones. Las causas de este fendmeno pueden ser diversas y entenderlas
en detalle resulta fundamental para poder obtener informacion a partir de las imagenes adquiridas.
Una de las razones por las que pueden generarse distorsiones es la no-linealidad del gradiente
utilizado durante la relajacion, ya que esto provoca que la frecuencia de resonancia no se
corresponda con una linea. Otra posible causa es la inhomogeneidad del campo de deteccion, de
forma que la linea seleccionada durante la relajacion sea distorsionada durante la construccion de
la imagen. Cabe destacar que la inhomogeneidad del campo de relajacion también puede causar
distorsiones en la imagen, pero para valores de relajacion de baja intensidad son despreciables.
Finalmente, una bobina de irradiacion inhomogénea no permitira una excitacién uniforme, y, en
consecuencia, la cancelacion selectiva de la magnetizacion observada en la imagen no se vera
simétrica (se observa un “cono” en vez de un recorte rectangular, ver fig. 22). Si los defectos
causados por dos de estas tres variables son despreciables respecto a los de la restante, es posible
obtener informacion de ésta ultima por medio de imagenes con doble irradiacién. Es importante
destacar que para obtener informacidn cuantitativa y robusta es necesario garantizar condiciones

minimas de trabajo

Por otro lado, si se cuenta con una Bl homogénea y gradientes lineales, las distorsiones

seran causadas principalmente por la inhomogeneidad del campo de deteccion, ya que a valores
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de relajacion bajos los corrimientos de frecuencia son despreciables. Esto permite obtener diversas
iméagenes, con franjas a lo largo de diferentes direcciones, que pueden ser utilizadas en algoritmos
de correccion de distorsiones [42,71] evitando la necesidad de construir fantomas especificos
como el utilizado en la seccion 5.3.3..

4.2.3.4. Imagenes a campo magnético nulo en z

Otro de los fendmenos que es posible demostrar mediante este método, es la presencia de
una fraccion de la muestra relajando a un campo magnético nulo en la direccion z. En la fig. 24 se
muestra una imagen adquirida a un campo de relajacion de 1.3kHz e irradiando la muestra a 7kHz.
Tal como se menciond anteriormente, se realizd una compensacion de campo a lo largo de la
direccion z, siendo 1.3kHz el valor minimo admisible luego de compensacion. En consecuencia,
la principal componente del campo de relajacién de se encuentra en el plano transversal y, por lo
tanto, al aplicar el gradiente en z durante la relajacion, se generara una distribucion de campo cuya
frecuencia resultante sera igual al médulo de la suma del campo transversal con el longitudinal, tal
como se muestra en la curva negra de la fig. 19. Entonces, la region central de la imagen (contenida
entre las dos franjas) relaj6 a valores de frecuencia cuyo médulo pertenece al intervalo [1.3kHz,
7kHz]. La presencia de las dos franjas en la imagen garantiza que el campo generado por el
gradiente cruzo por 0 en la direccion z y, por continuidad, que existe una porcion de la muestra
relajando a un campo magnético cuya componente en z es nula. Mas aln, que ambas franjas se
encuentren centradas respecto al centro de la imagen, muestra que la compensacion del campo en
z fue realizada correctamente. Finalmente, mediante una adecuada compensacion del campo [66—
68], esto abre las puertas al estudio de contrastes a campos ultra bajos con campo ciclado [72-
75].
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4.2.3.5. Seleccion de plano de corte a campos débiles mediante doble

irradiacion

Mediante la doble irradiacion es posible seleccionar diferentes porciones de la muestra
antes de la realizacion de la imagen. Este procedimiento es sencillo ya que el ancho de la franja
eliminada aumenta con la potencia y ancho de banda irradiado, mientras que la posicion de la
franja varia directamente con la frecuencia. Para los casos en donde se deseen estudiar regiones
centrales de la muestra es conveniente realizar la seleccion a campo magnético bajo, de manera tal

de eliminar ambos extremos de la muestra simultaneamente.

Este método supone varias ventajas respecto a los convencionales [40] ya que, al realizarse
la seleccion durante la relajacion, se minimizan las distorsiones del plano de corte [39,40] y es
posible disminuir la duracién de la secuencia de adquisicién de imagen. El hecho de realizar la
seleccion a campos débiles genera que la dispersion en frecuencia resultante sea despreciable
respecto a la codificacion del gradiente, permitiendo seleccionar efectivamente la region deseada.
Ademas, el hecho de seleccionar el plano de corte durante la relajacién, permite utilizar pulsos de
RF cuadrados en la adquisicion de la sefial y se eliminan los pulsos de gradiente correspondientes
a la excitacion selectiva. Como consecuencia es posible disminuir los tiempos de la secuencia de
imagen, algo que es fuertemente deseable ya que de esta forma se minimizan los artefactos
causados por corrimiento de fase debido a inestabilidades de campo [30]. En la fig. 25 se muestra
una imagen en donde se ha seleccionado la parte superior de la muestra mediante la cancelacion
selectiva de la porcidn inferior de la misma. Més alla de que en esta se observa que es posible
seleccionar diferentes regiones de la muestra, para realizar planos rectos es necesario utilizar una
bobina de irradiacion homogénea. En consecuencia, el desarrollo de una bobina con estas
caracteristicas, junto con la optimizacion de una secuencia especifica para la seleccion de un plano

de corte durante la relajacion estan siendo desarrolladas actualmente.

Con respecto a las desventajas de este método, resulta natural pensar que el hecho de que

la muestra relaje en presencia de un gradiente podria causar inconvenientes. Sin embargo, esta
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demostrado que los efectos de la inhomogeneidad de campo son practicamente despreciables
(hasta cierto punto) en las curvas de relajacion (mientras menos dispersiva la muestra, menores
son los efectos). Se ha logrado medir curvas sin inconvenientes con valores de inhomogeneidad
de 4000ppm [76,77], por lo que este factor no causaria mayores inconvenientes. Otra posible
desventaja es que el tiempo de relajacién minimo aumenta con esta configuraciéon, por lo que para

muestras de T1 cortos puede haber pérdidas significativas en la magnetizacion.

Seleccion de muestra

Figura 25: Imagen con doble irradiacién con una potencia de 0.3W. La frecuencia de irradiacién de 30.56kHz, con
un campo de relajacion de 31.36kHz. Muestra cilindrica de 2.25cm de didmetro y 4 cm de altura. Tamafio de imagen:
64x64, Gr=25.2mT/m, FOVy=36mm y FOVz=54.5mm, 2 adquisiciones y tiempo total de adquisicién émin. La
amplitud de la imagen se encuentra normalizada. Mas informacion en el texto. El rectdngulo blanco indica el tamafio

de la muestra.

4.3. Conclusiones parciales

En este capitulo se propone el principio de doble irradiacion como herramienta para
calibrar diferentes aspectos del hardware involucrado en equipos de IRM-CRC con rango
dinamico extendido hasta valores de frecuencias del orden de unos pocos kHz. Con este principio
se midieron valores de campo de relajacion contenidos en el intervalo de 1.3kHZ a 510kHz con
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una incertidumbre asociada menor a 250Hz, con los que posteriormente se realizé una calibracion.
Se presentd otro método de medicion de campo magnético permitiendo extender el intervalo de
calibracién hasta los 5SMHz [35]. Estas facilidades proveen al prototipo de una gran potencialidad
en el area de metrologia, dando origen a una patente la cual ya ha recibido un informe positivo de
la Oficina de Propiedad Intelectual de Secyt-UNC [36].

Combinando la doble irradiacion con un gradiente aplicado durante la relajacion se
obtuvieron imagenes con regiones de la muestra “eliminadas”. Esto da la facultad de realizar
diversos experimentos con los que es posible calibrar la posicién de los gradientes y determinar el
ancho de banda cubierto por éstos. Posteriormente, se prueba, por medio de una imagen, que el
campo magnético en z cruza por cero a lo largo de la muestra, abriendo asi la puerta a nuevos
contrastes a campos ultra bajos. Finalmente, se propone utilizar este método para seleccionar
planos de corte en la muestra durante el intervalo de relajacion & evolucion, ya que el mismo
permite comprimir la secuencia de imagenes y minimizar las distorsiones por inhomogeneidad.
Como trabajo a futuro para continuar con esta linea, el punto principal radica en construir una
bobina de irradiacion homogénea. Esta permitiria obtener informacion de las inhomogeneidades
del campo de deteccidn y tener mas precision en la seleccién de planos de corte.
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5. IRM en campo inhomogéneo: particularidades para CRC

Las inhomogeneidades de campo afectan a las imagenes de RMN de dos maneras
principalmente: generan distorsiones geométricas y de intensidad [39,40]. Es por esto que los
equipos comerciales cuentan con campos magnéticos con inhomogeneidades menores a unas pocas
partes por millon. Sin embargo, se han desarrollado diversas técnicas y estrategias para minimizar
las distorsiones causadas por inhomogeneidad [39]. Dentro de los mdultiples enfoques existentes
algunos de ellos consisten en: estrategias especificas de adquisicion en el espacio-k [78,79],
correcciones mediante implementacion de irradiacion fuera de resonancia (previamente
calibradas) [80], y un método en el que se analizan los corrimientos de fase entre pixeles
adyacentes en diferentes direcciones [81]. Inclusive, se han realizado imagenes en condiciones de
grandes inhomogeneidades, como es el caso de imagenes realizadas con el dispositivo denominado
MOUSE (por sus siglas en inglés Mobile Universal Surface Explorer) [82,83] y otras variantes de

hardware [84,85], demostrando la factibilidad de realizar imagenes bajo estas condiciones.

En el caso particular de CRC, el hecho de trabajar con electroimanes implica un limitante
respecto a la homogeneidad maxima alcanzable. Una posibilidad para mejorar este aspecto es
aumentar el radio de la bobina, lo que aumenta considerablemente los requisitos de potencia
necesaria para generar niveles de campo equivalentes a los generados por un electroiman de menor
radio. En general no basta con aumentar el radio, sino que debe implementarse ademas una
distribucion optima de la densidad de corriente que define el bobinado, y como consecuencia,
aparecen detalles constructivos que complican la ingenieria del sistema (y, por ende, un aumento
en su costo). Ademas, en el caso particular de lograr un disefio de iman con las caracteristicas
requeridas para CRC, los errores durante el maquinado y las distorsiones geométricas causadas
por el estrés térmico y mecanico que sufre el mismo durante el pulsado de la corriente, seran
causales de inhomogeneidades largamente superiores a las de equipos comerciales de IRM, sean
éstos basados en tecnologia superconductora o resistiva. Por el contrario, reducir los
requerimientos en la homogeneidad permite simplificar el disefio y fabricacion del iman,
maximizar la relacion campo-corriente y disminuir la demanda de la fuente de corriente tanto en
potencia como estabilidad, posibilitando minimizar notablemente la complejidad y costo del

equipo [76]. Por lo tanto, estudiar los limites de homogeneidad para los cuales es posible realizar
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iméagenes de calidad con CRC, aporta informacién fundamental para el disefio y desarrollo de

equipos eficientes de bajo costo de IRM-CRC.

En esta seccion se presentan dos estrategias utilizadas para minimizar los artefactos
causados en las imagenes debido a una inhomogeneidad de 1400ppm y se exploran los limites de
homogeneidad para los cuales es posible realizar imagenes. El primer método implementado para
disminuir los efectos de la inhomogeneidad consiste en alinear el gradiente de lectura con la
direccion principal de inhomogeneidad [41]. Esta es una solucién simple y répida, pero corrige
solo las componentes lineales de la inhomogeneidad, mientras que no aporta informacion sobre la
distribucion espacial del campo magnético. El segundo método esta basado en obtener una imagen
corregida a partir de dos iméagenes en las que se invierte la polaridad del gradiente de lectura entre
si [42]. Con esta estrategia es posible construir un mapa de inhomogeneidad [71], lo que posibilita
implementar una correccion por software [86-88] o corregir las mismas a partir de la

implementacion de bobinas de correccion (“shimming”) [89-91].

Tal como se menciono en la seccion 2.2.4., las secuencias de imagenes utilizadas en esta
tesis estan basadas en la secuencia de eco de espin o eco de Hahn. La gran ventaja de esta secuencia
respecto a otras, como, por ejemplo, las basadas en eco de gradiente (EPI), es que la codificacion
de fase se encuentra inalterada por las inhomogeneidades de campo [42]. Una forma de entender
esto es teniendo en cuenta que la inhomogeneidad de campo esta presente durante todo el proceso
de construccion de la imagen, mientras que el gradiente de fase tiene una duracion finita generando
un desfasaje constante [39,40]. Por lo tanto, las distorsiones en este tipo de secuencia seran
causadas a lo largo de la direccion de seleccién de plano de corte y de lectura. Viendo que la
codificacion en fase es inmune a distorsiones de campo, utilizar una secuencia codificando en fase
en todas las direcciones (estrategia implementada para adquirir imagenes con el MOUSE) puede
resultar atractivo. Sin embargo, esta alternativa aumenta considerablemente el tiempo de
adquisicion, haciéndolo inviable para el disefio de medios de contraste posteriormente trasladables

a equipos de diagnostico de cuerpo completo.

Para simplificar el analisis y la implementacion de los métodos a presentarse a

continuacion, se decidio no realizar seleccion de plano de corte. De esta manera, en las proximas
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iméagenes se utilizaran fantomas cuya geometria ya en si misma define un plano con espesor
limitado (con una dimension espacial de mucho menor tamafio que las restantes), o bien seran
proyecciones a lo largo del plano de codificacion. De esta manera, el analisis se reduce a estudiar
las distorsiones causadas a lo largo de la direccion de lectura.

5.1. Definicidn de inhomogeneidad de campo

Antes de adentrarnos en los detalles especificos desarrollados a lo largo de diferentes
métodos implementados para corregir o minimizar los artefactos causados en imagenes debido a

inhomogeneidades de campo, resulta fundamental definir de forma precisa la inhomogeneidad de

campo 4Bo. Existen diversas maneras de determinar AB,, y en funcién del modo en la que ésta
se mida, alguna resultara méas natural y conveniente que otra. Por ejemplo, es posible determinar

AB, a partir del valor del campo en el centro geométrico como AB, = max|By(x,y,z) —

B,(0,0,0)|, a partir de la diferencia con el valor medio AB, = max|B,(x,y,z) — B,| 0 a partir de
la diferencia con el valor mas probable AB, = max|By(x,y,z) — By| (donde B,, representa el
valor més probable), entre otras. En particular, cuando se trabaja con inhomogeneidades mayores
a 20ppm y muestras liquidas homogéneas con largos tiempos de relajacion, la transformada de
Fourier de la sefial se puede asociar directamente con una funcion densidad de probabilidad
(mediante la normalizacion correspondiente), en donde la amplitud de cada frecuencia hace
referencia a la probabilidad de encontrar un espin precesando a esa frecuencia en el volumen de la
muestra [35]. A partir de esto, el valor més probable B, se corresponde a la frecuencia asociada
al pico de la transformada de Fourier y, en particular, coincide con la frecuencia de resonancia,
definida experimentalmente como la frecuencia para la cual la sefial detectada en fase no presenta
oscilaciones. Por lo tanto, cuando no se posea informacion espacial, en este trabajo 4B, sera
determinada a partir de la distancia entre el pico (Bwm) de la TF (transformada de Fourier) al extremo
mas lejano, mientras que, en el caso de tener un mapa espacial del campo magnético, resultara
natural definir AB, a partir del centro geométrico. Es a partir del analisis del espectro de
frecuencias que se obtiene la inhomogeneidad de 1400ppm para nuestro prototipo. De todos
modos, y tal como podra observarse a continuacion, todas las formas de calcular 4B, dan valores

muy cercanos y practicamente indistinguibles entre si.
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Otro valor utilizado frecuentemente para caracterizar la inhomogeneidad es el ancho a
media altura (AMA) de la transformada de Fourier de la sefial de RMN. Si bien este valor es
bastante representativo de la inhomogeneidad, e incluso por practicidad se utilizara en algunos

experimentos de esta tesis, en general determina el valor de 4B, por defecto.

5.2. Orientacion de la muestra y unidad de gradientes con la maxima

inhomogeneidad de Bo

Este método consiste en orientar la muestra y unidad de gradiente respecto a la direccion
dominante de inhomogeneidad, de forma de minimizar los efectos de ésta y, en algunos casos,
inclusive utilizarla a favor. Una de las posibilidades es alinear el gradiente de lectura con la
direccion principal de inhomogeneidad [41], y de esta manera se aprovecha la componente lineal
de la inhomogeneidad para codificar en dicha direccion, minimizando los efectos de distorsion
causados por las componentes restantes [40]. En la fig. 26 se muestra una imagen obtenida con el
prototipo en donde la componente principal de inhomogeneidad se encuentra alineada con la
direccion de fase. En este experimento se utilizé un fantoma de agua desionizada con las siguientes
dimensiones: (40.0+£0.5)mm de altura, (28.0£0.5)mm de ancho y (2.0+0.5)mm de espesor. Tal

como puede verse, las distorsiones causadas son notorias.

Para lograr minimizar los defectos causadas en la imagen, en primera instancia es necesario
determinar la direccién principal de inhomogeneidad, lo que implica obtener informacion espacial
del campo magnético. Para ello se decidio utilizar el mismo fantoma que en la imagen de la fig.
26, ya que este se puede considerar como un plano geomeétrico debido a que una de las dimensiones
es despreciable respecto de las otras dos. A partir de la fig. 26 se deduce que la direccion principal
de inhomogeneidad no se encuentra en el eje z. En consecuencia, si se rota el plano alrededor de
este eje se podra obtener la direccion dominante de la inhomogeneidad de campo. En la fig. 27 se
muestran los valores del ancho a media altura de la transformada de Fourier del eco (AMA de TF)
para diferentes angulos de rotacion. En la misma, se observa claramente que existe una direccion

dominante, la cual es aproximadamente 5 veces mayor que su direccion ortogonal.
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Direccidn efectiva de codificacion

Direccionde Gectura

Direccion principalde AB,

Figura 26: A la izquierda se muestra un esquema de los efectos causados por la inhomogeneidad de campo y a la
derecha (A) la imagen obtenida bajo condiciones similares a las del esquema vectorial. Fantoma de agua desionizada
con las siguientes dimensiones: (40.0+0.5)mm de altura, (28.0+0.5)mm de ancho y (2.0£0.5)mm de espesor.
Parametros de laimagen: tamafio matriz 64x64, 4 adquisiciones, Giecryrq = 31,5 mT /m (direccion vertical), Gyqse =

11,9 mT /m (direccién horizontal), TE = 2 ms y tiempo total de adquisicion 6min.
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Figura 27: Ancho a media altura de la transformada de Fourier del eco de Hahn en funcién del angulo rotado para

fantoma rectangular de agua. En el recuadro pequefio se muestran las transformadas de Fourier obtenidas para 0°, 60°
y 90°.
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Una vez determinada la direccidn principal correspondiente a la inhomogeneidad de campo
se implementan las siguientes estrategias en funcion del plano en el que se desee realizar la imagen.
En el caso que se desee adquirir una imagen en el plano sagital, se colocara dicho plano
perpendicular a la direccion dominante de inhomogeneidad. De esta manera la inhomogeneidad
efectiva serd 5 veces menor, y los efectos de la misma seran promediados debido a la proyeccion
de este plano durante la realizacion de la imagen (alineando el gradiente de lectura con la
perpendicular a la direccion dominante). En cambio, si se desea realizar una imagen en el plano
transversal, se alineara el gradiente de lectura con la direccion dominante de inhomogeneidad. En
la figura 28 se muestran los resultados obtenidos luego de implementar estas estrategias y en la

tabla 2 los parametros utilizados en cada una de las imagenes.

Figura 28: Imagen A) rectdngulo paralelo a la direccién principal de inhomogeneidad. Imagen C) rectangulo
perpendicular a la direccion de inhomogeneidad. Imagen B) circulo cuya direccion de lectura es perpendicular a la
direccion principal de inhomogeneidad. D) circulo cuya direccion de lectura es paralela a la direccién principal de

inhomogeneidad. Tamafio matriz 64x64, el resto de los parametros utilizados se encuentran en la tabla 2.
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Tal como se observa, las mejoras obtenidas son notorias, aunque sigue habiendo
distorsiones menores. También es importante destacar que para disminuir ain mas los artefactos
causados se aumenta la amplitud del gradiente de lectura, de modo que la relacion
inhomogeneidad/gradiente de lectura disminuya.

Imagen Gilectura Gfase TE N° de Tiempo de
[MT/m] [MT/m] [ms] | adquisiciones adquisicion[min]
A (31.5+0.1) | (11.9+0.1) 2 4 6
B (60.4+0.1) |(190.1:0.1) | 1 2 3
C (42.0£0.1) | (11.9%0.1) 2 4 6
D (82.4+0.1) |(190.1:0.1)| 1 2 3

Tabla 2: parametros utilizados en las imagenes correspondientes a la fig. 28.

A partir de los buenos resultados obtenidos es que se implementa uno de estos métodos en
cada una de las imagenes adquiridas (en funcion de cual sea el 6ptimo) a lo largo de esta tesis. Sin
embargo, en la siguiente seccion se desarrolla un método méas complejo con el cual es posible

obtener correcciones mas precisas e informacion respecto al mapa de inhomogeneidad de campo.

Una vez determinada la direccién principal de inhomogeneidad fue posible medir
la componente lineal de ésta. Para ello se colocd la muestra rectangular en el plano de mayor
inhomogeneidad alineandolo con el gradiente de lectura, el cual a su vez fue utilizado para
compensar el gradiente de inhomogeneidad del campo del iman. De esta manera, se aplicé un
campo constante a lo largo de la direccién y (lectura) y se vario su amplitud hasta minimizar el
ancho de la transformada de Fourier. Asi se obtuvo un gradiente de compensacion de
(-6.6£0.6)mT/m (igual y opuesto al gradiente de la inhomogeneidad) lograndose una
homogeneidad de 760ppm. Por lo tanto, con un correcto alineado, el término lineal de la
inhomogeneidad puede ser aprovechado positivamente, pasando de una homogeneidad real de

1400ppm a una efectiva de 760ppm.
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5.3. Correccidn de distorsiones debido a inhomogeneidad de campo

Tal como se mostro en la seccion anterior, fue posible obtener imagenes con una resolucion
aceptable y sin la presencia de mayores artefactos y distorsiones debido a la inhomogeneidad de
campo magnético. En este sentido es importante notar que, mas que la inhomogeneidad misma del
sistema, lo determinante es la relacion inhomogeneidad/gradiente de codificacion. Mientras el
gradiente de lectura sea considerablemente mayor a la inhomogeneidad, la codificacion en esa
direccion se podrd realizar sin mayores inconvenientes. Sin embargo, incrementar
indiscriminadamente la amplitud del gradiente de lectura puede tener consecuencias drésticas. En
primer lugar, la bobina de deteccion tiene un ancho de banda definido, por lo que, en caso de
exceder dicho ancho de banda, la distribucion de frecuencias de la sefial adquirida (gobernada por
el gradiente aplicado) sufrird una atenuacion selectiva de sus componentes espectrales generando
distorsiones en las imégenes. Este problema puede ser resuelto mediante una adquisicion con
multiples bobinas, pero implica un sistema de recepcién multicanal de gran complejidad [92,93].
Sumado a esto, un mayor gradiente de lectura, representa una mayor distribucién de frecuencia de
los espines por lo que el area total de la sefial disminuye drasticamente, empeorando
considerablemente la relacion sefial/ruido, problema que ya es considerable por el simple hecho
de trabajar a campo bajo. Ademas, mayores valores de gradiente significan corrientes de mayor
intensidad, lo que genera un mayor estrés térmico en la bobina y plantea la necesidad de
amplificadores de gradiente de mayor potencia, refrigeracion de mayor eficiencia, etc. Por otro
lado, sin tener en cuenta las contras que puede llegar a ocasionar trabajar con gradientes de lectura
intensos, tal como se comentd en un principio, uno de los intereses principales en este trabajo es
explorar los limites de inhomogeneidad para los cuales es posible realizar imagenes que permitan
explorar nuevos medios de contraste, posteriormente trasladables a equipos de cuerpo completo.
En este contexto, se mostré que mientras el gradiente sea mucho mayor a la inhomogeneidad de
campo Yy la RSR suficiente, es posible obtener imagenes de calidad suficiente a tales propositos.
Es por esto que a continuacion se decide disminuir la intensidad del gradiente de lectura, de forma
tal que éste sea comparable a la inhomogeneidad de campo. Esto nos lleva a reformular la pregunta
anterior: ;cual serd la relacion 6ptima de gradiente/inhomogeneidad con la que es posible obtener

imagenes compatibles con las necesidades enunciadas?

pag. 84



En esta direccion, disminuir la intensidad del gradiente de lectura tiene como principales
consecuencias un aumento en la relacion sefial ruido y mayores distorsiones causadas en las
imagenes debido a la inhomogeneidad de campo. Para que una imagen esté bien definida la
intensidad del gradiente debe ser lo suficientemente grande como para garantizar que, en presencia
de la inhomogeneidad de campo, no haya dos puntos del espacio a los que les corresponda la
misma frecuencia de codificacion. De lo contrario, habra informacién que sera imposible de

recuperar mediante la transformada de Fourier.

Desde el punto de vista practico y experimental, la respuesta es mas compleja y abierta.
Partiendo de la base de que en general no se conoce exactamente la inhomogeneidad de campo, la
respuesta mencionada anteriormente no puede ser garantizada con total seguridad. Ademas, otra
pregunta que surge es, a pesar de que se cumpla el postulado, ¢cudl es el limite de distorsiones que
son posibles corregir? En la siguiente seccion se presenta un método por el cual es posible corregir
distorsiones en las imagenes debido a las inhomogeneidades de campo, a la vez que se muestra
como es posible obtener un mapa de la inhomogeneidad a partir de dicha correccion.
Posteriormente se presentan resultados obtenidos con nuestro prototipo luego de aplicar dicho
protocolo. Vale destacar que estas imagenes son obtenidas con intensidades de gradiente de lectura

especialmente seleccionadas de forma tal que las distorsiones sean notorias.

Finalmente, antes de comenzar con los detalles especificos del método, es importante
destacar que las variaciones en intensidad debido a las variaciones de T1 causadas por las

inhomogeneidades de campo son despreciables [76].

5.3.1. Método de correccion

El método que se presenta a continuacion esta basado en el propuesto por Hsuan Chang y
J. Michael Fitzpatrick [42] convenientemente adaptado para las demandas propias de nuestro caso.
El concepto principal detras de esta propuesta consiste en pensar la distorsion en la imagen como
un cambio de coordenadas. Por lo tanto, para obtener la imagen sin distorsion basta con encontrar
la transformada de dicho cambio de variables. La otra idea pilar de este método consiste en invertir

la polaridad del gradiente de lectura entre dos iméagenes consecutivas: debido a que la
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inhomogeneidad del campo es estéatica, todas las variaciones entre estas imagenes seran atribuibles
a dicha inhomogeneidad. Es importante destacar, que en este método se considera homogéneo el
campo de RF generado por la sonda de RF. A continuacidn, se desarrolla el método teniendo en
cuenta las dos ideas mencionadas. La secuencia de pulsos utilizada es la presentada anteriormente,
sin realizar seleccion de plano de corte. Esto se decide simplemente para trabajar con menos
variables involucradas. Consideraremos que el gradiente de lectura se aplica en la direccion vy,

mientras que el de fase en la direccion z, la sefial obtenida es:
st k,) = ﬂ' o(y, Z)e—ZTti[yt(ABo(y,z)+yGy)+kZz] dydz, (20)

donde AB,(y,z) representa la inhomogeneidad de campo en el plano yz, t el tiempo, p(y, z) la

densidad de espines proyectada en el plano yz, Gy el gradiente en la direccion y (gradiente de

lectura), k, es la codificacion en fase en la direccion z. Si ahora se realiza el siguiente cambio de

variables:

ABy(y,2)
Y1 =}’+Oc—yyz' zy =z, (21)

la sefial puede escribirse de la siguiente manera:

st ky) = [ p(y(y1, 21), 2(34, 21) e "2 Y1 GytkazaD [y, 2,) 7 dyy d 2y, (22)

donde /(1 z1) es el Jacobiano del cambio de variables y tiene la siguiente forma:

a ”
Jonm) =145 500 23)

Si se aplica la transformada inversa de Fourier a la sefial se obtendra la imagen distorsionada y con

unos sencillos pasos algebraicos es posible obtener una expresion para la imagen sin distorsion:

i1(v1,21) =i, 2) /] 1, 21). (24)
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A partir de esta igualdad es posible concluir que el método corrige tanto distorsiones geométricas
como en intensidad (causadas por la inhomogeneidad de campo). Las geométricas son corregidas
a partir de los cambios de variable y - y; y z = z;, mientras que las correcciones en intensidad
son debido al cociente del Jacobiano. A partir de ahora, el problema consiste en determinar el
cambio de coordenadas y es para éste que se realizan dos imagenes, con el gradiente de lectura en

sentidos opuestos.

Teniendo en cuenta el cambio de coordenadas realizado el Jacobiano se puede escribir de

la siguiente manera:

J(y1,21) = D (25)
dy

la imagen sin distorsion puede ser reescrita de esta forma:

i(,2) = (1, 21) o (26)

Si ahora se hace exactamente el mismo procedimiento, pero con el gradiente en el sentido opuesto

tenemos que,

. ) d 4By (y,
i(y,z) = lz(yz:zz)dlyzi con Y2 =Y — $; Z; =2, (27)

donde i, es la imagen obtenida con el gradiente en este sentido ay, y z, el correspondiente
cambio de variables. Teniendo en cuenta que la direccién de codificacidn de fase no se ve afectada
y las intensidades de gradientes utilizadas en ambas imagenes es la misma, se obtiene z; = z,,
mientras que la unica diferencia entre y; e y, radica en el signo del gradiente. De estos cambios

de coordenada resulta muy sencillo obtener y en funcion de y; e y,, siendo la expresion:

y = J/1+J/2. (28)
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Para aplicar el procedimiento descripto es necesario encontrar el cambio de coordenadas entre y,
Y ¥2, €s decir, dada una posicion y,, a que posicion y, se corresponde. Esto es posible a partir de

igualar las dos expresiones obtenidas para la imagen sin distorsion, es decir

. d . d
11(3’1'21)%; = lz()’z'zz)diyz- (29)

Por la regla de la cadena, es posible escribirla de la siguiente forma:

i1(y1.21) — dys 30
i2(¥2,22) dy; ( )

La ecuacion diferencial (30) puede ser transformada en una ecuacion integral, ya que la misma es

mas sencilla de resolver numéricamente:

fi1(Y1'Z1)dY1 = f i2(¥2,22)dys,. (31)

Con los parametros iniciales adecuados, es posible resolver numéricamente esta ecuacion sin
mayores inconvenientes, obteniendo el mapa yzj(ylj), donde j representa el nimero de pixel y a

partir de este mapa es posible calcular y;.

Finalmente, se construye la imagen corregida siguiendo los siguientes pasos: en primer
lugar, se deriva la expresion (28) y a partir de ésta se despeja dyz/dy , luego se reemplaza éste en

la ecuacion (29) por lo obtenido previamente y multiplicando por i, (y,,z;) es posible obtener la

siguiente expresion:

_ 201(r1,21)i2(72,22) _ Y1ty2
Z) T iz i (V2,22) donde, y 2 (32)

i(y,

De esta manera, queda demostrado como es posible obtener la imagen corregida, a partir de dos

iméagenes distorsionadas con gradientes de lectura de igual intensidad y sentido opuesto.
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5.3.2. Mapa de inhomogeneidad y Jacobiano

Una vez obtenida la imagen corregida, es posible utilizar esta informacion para obtener el
Jacobiano y el mapa de inhomogeneidad. Contar con esta informacion representa una mejora
sustancial del método, ya que con ella es posible realizar correcciones de futuras imagenes en un
menor tiempo. Ademas, el hecho de tener el mapa de inhomogeneidad permite disefiar bobinas de
forma precisa en caso de que se desee compensar el campo (aplicar campos magnéticos iguales y
opuestos de forma de cancelar las inhomogeneidades utilizando bobinas externas).

Para obtener esta informacion extra es necesario calcular el cambio de coordenadas entre

Y1 e Y. Lo que se puede realizar de manera sencilla utilizando la ecuacion (26) y resolviendo su

forma integral:

J i1, 20)dyy = [ iy, 2)dy. (33)
Una vez resuelta esta ecuacion ya se cuenta con la relacion y(y;), por lo que resulta sencillo
obtener el mapa de campo despejando de la expresion del cambio de coordenadas de y; (ecuacion
21):

ABy(y,z) = Gy, (y1 — ¥). (34)

También es posible obtener el Jacobiano a partir de la ecuacion 25, obteniendo que:

], 21) = 12 (35)

i1(¥1,21)"

Tal como se mencion6 anteriormente, una vez que se tienen estas dos funciones, es posible realizar

la correccion de la imagen sin necesidad de una segunda adquisicion.
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5.3.3. Resultados

El método anteriormente desarrollado se aplico en diferentes planos y fantomas,
obteniendo para todos los casos resultados auspiciantes. En todas ellas se aline6 la componente

principal de la inhomogeneidad con la direccion de lectura.

Uno de los fantomas utilizados esta formado por tres columnas separadas entre si por 4mm,
con una altura de 40mm, un ancho de columna de 5mm y un espesor de 2mm, con agua desionizada
con sulfato de cobre, para disminuir los tiempos de experimento. Cada columna tiene una altura
diferente de agua de forma tal de que sea posible distinguir entre las mismas. En la fig. 29 se
muestran las 2 imagenes obtenidas cambiando la polaridad del gradiente de lectura entre ellas junto

con la imagen corregida.

En la fig. 29 es posible observar variaciones significativas entre las imagenes. En primer
lugar, se observa que la proporcién de sefial en el FOV (field of view) cambia considerablemente
a lo largo de la direccion de lectura (direcciéon horizontal), esto es causado por el cambio de
polaridad en el gradiente de lectura. En la imagen i, el sentido del gradiente de lectura es opuesto
a la inhomogeneidad de campo, dando como resultado un gradiente efectivo menor y por lo tanto
un mayor FOV (o menor tamafio de imagen). Por el contrario, en el otro caso, ambos tienen el
mismo sentido, dando como resultado un gradiente efectivo mayor y por lo tanto un FOV menor
(mayor parte de imagen en pantalla). También es posible notar que las distorsiones producidas son
diferentes para cada caso. Otro detalle importante es que efectivamente no hay distorsiones en la
direccion de fase, esto es sencillo de comprobar viendo que todas las imagenes tienen la misma

altura de columnas.

Para comparar ambas iméagenes, fue necesario rotar previamente una de ellas a lo largo del
eje z, ya que debido a la forma de construccion de las mismas las imagenes se invierten cuando se
invierte la polaridad de gradiente. Este también es un detalle importante y totalmente necesario a
la hora de aplicar el método de correccién. Otra cuestion no menor es la normalizacion de la
intensidad de las imagenes. Debido a que los gradientes efectivos son diferentes para cada caso, la

relacion sefial ruido también lo es. Esto puede causar diferencias entre las intensidades totales de
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sefial en cada imagen. Por lo tanto, para que el método funcione correctamente es necesario escoger
una normalizacion. Debido a que la densidad de espines para una misma muestra es independiente
de las secuencias aplicadas, esta condicion es méas que razonable. Particularmente, la
normalizacion que mejor funciona en el caso presentado es normalizar columna por columna. Otra
cuestion que mejora sustancialmente los posibles errores de calculo debido al redondeo durante la
resolucion de la ecuacion integral es el nUmero de pixeles de imagen. Para minimizar esta situacion
se adapté la escala de la imagen a 6500 pixeles en la direccion de lectura (direccion a través de la
cual se realiza la integral). Una vez realizado el calculo se vuelven a ajustar las escalas de todas
las imagenes a un tamario de 256x256 pixeles. Vale destacar que tanto el procesamiento de cada
espacio de fase hasta obtener las imagenes, como él programa de correccion fueron implementados
en MatLab 2016. Resulta importante mencionar que el desarrollo del programa fue realizado con
la colaboracion del estudiante Alejandro Salvatori, en el contexto de su tesina de grado bajo la

direccion del autor de esta tesis.

il(yllz) iz(yz,Z) l(y’Z)

Figura 29: Iméagenes obtenidas invirtiendo la polaridad del gradiente junto con la imagen corregida. El fantoma

utilizados esta formado por tres columnas separadas entre si por 4mm, con una altura de 40mm, un ancho de columna
de 5mm y un espesor de 2mm. La imagen i1 posee el gradiente de lectura en el sentido opuesto a la inhomogeneidad

de campo, mientras que la £z en el mismo sentido. La imagen i se corresponde con la imagen corregida. Parametros

de las imagenes: 64x64 pixeles (convertida a 256x256), Giecryrq = £21,3mT/m, Gpese = 21,0 mT/m, TE =

2 ms, 16 adquisiciones.
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Tal como es posible observar en la figura 29, la correccion es notoria y coincide totalmente
con la geometria de la muestra utilizada, siendo posible observar que el ancho (direccion de
codificacion de lectura) de la imagen corregida es un tamafio intermedio al de las otras dos
imagenes. Esto es esperable ya que en un caso el campo resta y en la otra suma, por lo que la
imagen corregida deberia estar en el medio de las dos imagenes obtenidas. También se observa
gue no hay mayores variaciones a lo largo de la direccion de fase (todas las imagenes tienen la
misma altura), esto indica que, con la secuencia de pulsos utilizada, efectivamente la direccion de
codificacion de fase no se ve alterada. Un factor a mejorar es el pequefio gradiente de intensidad
presente en la imagen corregida, es de esperar que todas las columnas tengan la misma intensidad
ya que tienen aproximadamente la misma cantidad de muestra. Este es un aspecto en el cual se

esta trabajando actualmente.
5.3.3.1. Jacobiano

A partir de la imagen corregida anteriormente, es posible obtener el Jacobiano
correspondiente al cambio de variables y(y;). Se utiliza el método detallado en la subseccion 5.3.2

con la Unica diferencia que se va a expresar de la siguiente manera:

](lezl) -1= %aABg—iy'z)’ (36)

ya que es mas sencillo de interpretar el resultado en términos del gradiente y la
inhomogenidad. El resultado obtenido se muestra en la figura 30, presentando intensidades
negativas y de modulo menor a 1. El hecho de que sean negativos indica que el sentido del
gradiente es opuesto al de la inhomogeneidad de campo, lo cual es consistente con la interpretacion
realizada anteriormente respecto al tamafio de la imagen. Ademas, el hecho de que sea menor a 1
en todo el espacio significa que la condicion planteada al principio de la seccion se cumple, es
decir, que el gradiente es mayor a la inhomogeneidad de campo en todo el espacio. Por lo tanto,
calcular el Jacobiano no solo es util para poder corregir posteriores imagenes sin la necesidad de
adquirir otra con el gradiente en sentido opuesto, sino que también es un paso que permite verificar

si el método fue aplicado de manera correcta, dandole una mayor robustez al mismo.
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Figura 30: Cociente entre la derivada de la inhomogeneidad respecto a la direccidn y y el gradiente aplicado en esa

direccion.

5.3.3.2. Mapa de inhomogeneidad

En esta subseccion se muestra el mapa de inhomogeneidad obtenido partiendo de la imagen

i1. A partir de la ecuacion 34 resulta sencillo calcular el mapa de inhomogeneidad en el volumen
de la muestra. Cabe destacar que el mapa obtenido se divide por el valor de B,(0,0,0) para poder
expresarlo en partes por millon, y asi tener valores mas sencillos de interpretar. En la fig. 31 se

muestra el mapa de inhomogeneidad obtenido junto con la imagen i;.
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Figura 31: Mapa de inhomogenidad de la muestra dividido por B,(0,0,0) expresado en partes por millén junto con

la imagen 1. El fantoma utilizados esta formado por tres columnas separadas entre si por 4mm, con una altura de
40mm, un ancho de columna de 5mm y un espesor de 2mm. El borde amarillo hace referencia a la region de la imagen

que no se corresponde con la muestra.

En el mapa de inhomogeneidad se observa que su mddulo aumenta a medida que se aleja
del centro. Esto coincide con lo que ocurre en laimagen i1, en donde las distorsiones son mayores

en los extremos. Comparando la imagen 1 con el mapa de distorsion, es posible notar que el mapa
refleja en gran medida los defectos geomeétricos de la imagen, quedando en manifiesto que a partir
de este cambio de coordenadas es posible obtener la imagen corregida (sin la correspondiente
correccion de intensidad, la cual est4 dada por el Jacobiano). En resumen, el mapa obtenido es
practicamente el cambio de coordenadas y permite corregir la imagen directamente, permitiendo
ademas corregir futuras imagenes realizadas en el mismo volumen. Ademas, hay que destacar que
es posible obtener informacién cuantitativa de la inhomogeneidad, cuestién que no es menor ya
que debido al rango de inhomogeneidad con la que se trabaja es muy dificil medirla. Obtener
informacion para estos valores de inhomogeindad resulta imposible mediante los métodos
tradicionales de imagen de fase utilizados en tomdgrafos comerciales [40] ya que su intensidad
provoca desfasajes muy grandes y son valores muy pequefios como para medirse con precision
mediante el uso de sensores de efecto Hall. Por lo tanto, este método no solo permite obtener
excelentes correcciones, sino también medir el campo de una forma precisa. Inclusive, el valor

méaximo de inhomogeneidad es de 1500ppm, el cual es muy similar al medido a partir de la
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transformada de Fourier, afirmando la robustez del método. Mas adn, si al mapa de
inhomogeneidad (en unidades de campo magnético) se le realiza un ajuste polinomial, se obtiene
que el término lineal en la direccion y es de (6.8+0.1)mT/m, siendo este valor consistente al
resultado de (6.6+£0.6)mT/m obtenido en la seccion anterior mediante un gradiente de
compensacion del campo. Es importante destacar que tanto el mapa de inhomogeneidad como el
Jacobiano son vélidos sélo en el volumen de la muestra. Esto significa que no se puede obtener

informacion espacial de lugares en donde no se encuentre la muestra.

5.3.3.3. Correccion en el plano xy

Para continuar poniendo a prueba el método se implementd el mismo en imagenes
adquiridas en el plano xy. El fantoma utilizado consistié en una solucion de agua con sulfato de
cobre colocada en un cilindro 22.5mm de didmetro y 4mm de altura. En la fig. 32 se muestran las
imagenes obtenidas junto con el mapa de inhomogeneidad. EI gradiente de lectura esta asociado a
la direccion y y el de fase a la x. Se pueden observar pequefios fantasmas a lo largo de la direccion
de fase, los cuales son causados por inestabilidades de corriente. Nuevamente, no se observan
distorsiones en la direccion de fase, mientras que los efectos a lo largo de la direccion de frecuencia
son similares a los observados en el caso anterior. El valor maximo de la inhomogeneidad que se
en el volumen de la muestra es 1000ppm. Si bien las correcciones geométricas son adecuadas, tal
como se puede ver en la imagen corregida en escala de colores, la correccion de intensidad dista
bastante de la imagen ideal (la cual deberia tener intensidades homogéneas). Este fendmeno
también es apreciable para el caso de la imagen de tres columnas, en donde se observa un gradiente
de intensidad de izquierda a derecha. La causa principal de estos defectos en el método radica en
que la relacién sefial ruido de cada imagen difiere entre si [71]. Si bien el método representa claras

limitaciones, la implementacion del mismo representa una mejora sustancial en las imagenes.
Para converger a un algoritmo genérico que logre corregir todas las distorsiones generadas

por las inhomogeneidades es necesario explorar soluciones mas refinadas. En esta direccién, se

esta trabajando en la actualidad en un método superador, el cual sera comunicado oportunamente.
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Imagen corregida
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Figura 32: Imagenes obtenidas invirtiendo la polaridad del gradiente junto con la imagen corregida. El fantoma
utilizado se corresponde con un cilindro 22.5mm de diametro y 4mm de altura. La imagen 1 posee el gradiente de

lectura en el sentido opuesto a la inhomogeneidad de campo. Mientras que la 2 en el mismo sentido. La imagen ¢ se
corresponde con la imagen corregida. La escala de colores de la imagen adquirida es adimensional y se encuentra
normalizada respecto al maximo de intensidad, mientras que el mapa de inhomogeneidad esta expresado en partes por
millén. EIl circulo negro del mapa de inhomogeneidad hace referencia a la regidn perteneciente a la muestra.

Parametros de las imagenes: 64x64 pixeles (convertida a una escala de 256x256), Giecryrq = £41,5 mT/m, Grage =

65,0 mT/m, TE = 2 ms, 4 adquisiciones.

5.4. Variaciéon de homogeneidad

Una vez implementados con éxito diversos métodos de correccion de imagenes y
continuando en la basqueda del valor maximo para el cual es posible realizar imagenes con calidad
suficiente para desarrollar medios de contraste, en esta subseccion se realizan imagenes bajo

diferentes homogeneidades. En particular se adquieren imagenes de un fantoma con tres filas de
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4.7mm de altura, 20mm de ancho y 2.5mm de espesor cada una. Se alinea el plano del fantoma
con el plano de mayor inhomogeneidad y se realizan imagenes 2-D codificando en lectura en la
direccion y y en fase en la direccion z. Una de las imagenes es adquirida a 760ppm, luego de
compensar el campo ajustando el offset al gradiente de lectura tal como se realiz6 en la seccidn
5.2.. Otra de las iméagenes a 1400ppm bajo las condiciones estandar del prototipo y la Gltima a
2600ppm obtenidos a partir de variar la posicion de la muestra (en conjunto con la unidad de

gradiente) de la regién de homogeneidad. En la fig. 33 se presentan las imé&genes obtenidas.

Se puede observar que en cada imagen las distorsiones son diferentes, lo cual es esperable
ya que no sélo cambia la intensidad de la inhomogeneidad sino también su distribucion espacial.
También hay un decaimiento de la RSR en funcion de la inhomogeneidad, lo cual es razonable.
Sin embargo, no hay grandes cambios entre las imagenes, pudiéndose distinguir sin ningln
problema cada una de las filas de la imagen de mayor inhomogeneidad. Esto es un gran indicio y
sugiere que con 2600ppm se podra trabajar sin inconvenientes. Introducir mayores
homogeneidades para explorar en condiciones ain mas hostiles, no se pudo lograr moviendo la

muestra por lo que es uno de los puntos a continuar.

760ppm 1400ppm 2600ppm

Figura 33: Iméagenes obtenidas bajo diferentes condiciones de inhomogeneidad. El fantoma consta de con tres filas
de 4.7mm de altura, 20mm de ancho y 2.5mm de espesor cada una. En cada imagen se muestra la inhomogeneidad a
la que fue adquirida y la relacion sefial ruido de cada una. Pardmetros de las imagenes: 64x64 pixeles, Goctura =

60,4 mT /m, Gsose = 73,5mT/m, TE =1 ms, 8 adquisiciones.
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5.5.  Conclusiones parciales

En este capitulo se presentaron dos métodos a partir de los cuales es posible disminuir
notablemente los artefactos causados en las imagenes cuando éstas son adquiridas en condiciones
deficientes de homogeneidad del campo magnético Bo (1400ppm). Cabe destacar que ambos
métodos son independientes del fantoma utilizado, lo que permite implementarlos de manera
directa para cualquier muestra. Ademas, es la primera vez que estos se implementan en imagenes

con ciclado de campo.

Uno de los métodos consiste en alinear el gradiente de lectura con la direccidn principal de
la inhomogeneidad. Siendo de sencilla implementacion, el método presenta limitaciones para
compensar componentes no-lineales de la inhomogeneidad de Bo. Por el contrario, fue posible
medir la componente lineal de la inhomogeneidad y la componente residual del mismo, resultando

en un campo efectivo de 760ppm y un gradiente de (6.6 + 0.6)mT /m.

El otro método consiste en obtener la imagen corregida a partir de dos imagenes, en donde
se invierte la polaridad del gradiente de lectura. Esto significa duplicar el tiempo de experimento,
pero permite corregir imagenes totalmente distorsionadas. Ademas, una vez obtenida la imagen
corregida, fue posible calcular el mapa de inhomogeneidad de campo, obteniendo una
inhomogeneidad de 1500ppm para el volumen de la muestra determinado a partir de la definicion
geométrica de AB,,. Este resultado es consistente con los 1400ppm determinados a partir del ancho
de la transformada de Fourier, demostrando que los valores calculados a partir de ambas
definiciones son representativos de la inhomogeneidad efectiva. Luego, con esta informacién es
posible implementar una correccion por software para las imagenes que seran adquiridas
posteriormente (en tanto las condiciones del electroiman permanezcan inalteradas). Cabe destacar
que los mapas obtenidos no son exactos, y la correccion presenta falencias en la intensidad de la
imagen. Es por esto que se esta desarrollando un nuevo método para generar un mapa que corrija
con exactitud las imagenes. Esta metodologia permite ademas realizar una verificacion periddica
del sistema electroiman-unidad de gradientes, de manera de determinar si existio un apartamiento

de las condiciones Optimas.
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6. Estabilidad versus homogeneidad de campo magnético

Asi como la inhomogeneidad de campo es un factor determinante a la hora de realizar
imagenes, también lo es la estabilidad de campo magnético. Mientras que la inhomogeneidad causa
distorsiones geométricas en las imégenes, la inestabilidad de campo magnético produce artefactos

usualmente denominados fantasmas.

Debido a que los equipos de campo alto utilizan imanes superconductores, cuya estabilidad
es mayor a lppm, practicamente no presentan este tipo de artefactos. Pese a ello, ocurren
problemas muy similares debido al movimiento de los pacientes [6,7]. De esta manera, la
inestabilidad afecta principalmente a equipos con imanes resistivos, en donde los principales
causantes de inestabilidad estan relacionados con la estabilidad de la fuente de alimentacion,
efectos de corrimiento térmico del imén y corrientes de fuga. Aqui adopta un rol esencial el sistema
electronico de control de la corriente que alimenta al electroiman, siendo éste un aspecto clave
tanto en sistemas de campo fijo como en sistemas con CRC. Sin embargo, dichas inestabilidades
son aln peores para el caso de campo ciclado, ya los transitorios que devienen naturalmente luego
de conmutar la corriente en presencia de una carga inductiva deben ser compensados en el menor

tiempo posible, y antes de aplicar una secuencia de imagenes.

A continuacidn, se realizara una breve resefia del origen de fantasmas en iméagenes, y como
estos pueden ser causados por inestabilidad de campo. Posteriormente, se hara una revisién de las
consideraciones realizadas por otros autores en prototipos de IRM-CRC con respecto a este
fendmeno. Luego se presentaran simulaciones en donde se analizan los efectos de la inestabilidad
sobre sefiales adquiridas en nuestro prototipo. Finalmente, se expone un experimento que
demuestra como los efectos causados por la inestabilidad de campo pueden ser mitigados mediante
un aumento de la inhomogeniedad del campo. Esta discusion aporta informacion esclarecedora
respecto a la inmunidad de nuestro prototipo ante inestabilidad de campo, generando un cambio

de perspectiva para la proxima generacion de equipos de IMR-CRC de bajo costo.

pag. 99



6.1. Introduccion

El origen de los fantasmas subyace en la discretizacion de la sefial de RMN, ya que la
transformada de Fourier de la digitalizacion genera una serie infinita de copias periodicas de la
densidad de espines. En la fig. 34 se muestran esquemas extraidos del libro escrito por el Prof.
Haacke [40], que hacen referencia al fendmeno de discretizacion. En esta figura, p(x) hace

referencia a la densidad de espines (transformada de Fourier continua de la sefial de RMN), U(x)

a la transformada de Fourier de la discretizacion de la sefial, p,,(x) a la distribucion obtenida
luego de la convolucién entre p(x) y U(x) y L hace referencia a la ventana seleccionada (FOV).
De esta manera, si el largo de la ventana no es el correcto, apareceran réplicas en la imagen (fig.

34). El tamafio del FOV depende de la adquisicion en el espacio-k de la siguiente forma:

3

1
FOV =— ,donde Ak = —
lectura YGiecturadt

Ak y Akfase =——" — (37)

VAGfasetfase.

Esta relacidn se denomina teorema de Nyquist para imagenes y determina como debe ser el mapeo
del espacio-k para obtener una ventana adecuada, de lo contrario, se generara un aliasing y como
consecuencia aparecerdn fantasmas. Sin embargo, el teorema de Nyquist es una condicion

necesaria, pero no suficiente para adquirir una imagen sin fantasmas. Variaciones en la fase de la

sefial de RMN mezclan la informacion entre diferentes periodos de pAOo (x), dando origen a
diferentes tipos de fantasmas. Estos corrimientos de fase son producidos principalmente por
variaciones temporales del campo magnético y se pueden caracterizar en dos grandes grupos en
funcidn de la escala temporal involucrada: variaciones rapidas, las cuales estan presentes durante
la adquisicién de la sefal, y variaciones lentas, que son asociadas a las variaciones producidas en
el periodo temporal entre adquisiciones. De esta manera, para secuencias de imagenes basadas en
eco de espin, las variaciones rapidas generan corrimientos de fase en la direccion de codificacion

de lectura y las lentas en la direccidn de codificacién de fase.

A pesar de ser un punto fundamental para poder realizar imagenes sin artefactos mediante
CRC, la discusion al respecto en el area es minima. En particular, se encontro informacion sélo en

tres trabajos. Morgan et al. [21] establecen un requisito minimo para las variaciones rapidas,
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Broche et al. proponen un método para compensar los artefactos producidos debido a variaciones
lentas [94], y posteriormente se compara el rendimiento de un iman puramente resistivo con
equipos que combinan imanes superconductores con resistivos [30]. El en el trabajo de Morgan
et al [21] se define la inestabilidad de campo 4B, (T) como la desviacion estdndar del campo
magnético en un periodo de tiempo T, y se establece que los corrimientos de fase generados

durante la adquisicion deben ser menores que 180°:

VABO (Tlectura)Tlectura <m, (38)

donde Ty....rq €S €l tiempo total de lectura. A partir de esta condicion y el teorema de Nyquist para

la direccidn de lectura (38) es posible obtener la siguiente relacion:

A BO (Tlectura) < Glecturan ) (39)

donde Ax hace referencia al tamafio de pixel de la imagen en la direccion de lectura. Si bien es una
condicion muy relajada ya que permite corrimientos de fase del orden de 180°, esta relacion
permite relacionar directamente la estabilidad de campo con los parametros de la imagen. En este
caso se observa que la inestabilidad de campo debe ser menor que el ancho de banda de cada pixel.
Esto también ofrece un método para compensar los efectos de la inestabilidad, ya que en caso de
aumentar la intensidad del gradiente de lectura se podra cumplir la relacion independientemente
de la inestabilidad de campo, teniendo como contrapartida una disminucion de la RSR. Esto es

analogo con las inhomogeneidades de campo respecto a la condicion de biyectividad.

Por otro lado, Broche et al [94] proponen un algoritmo para corregir corrimientos de fase
a lo largo de la direccion de codificacion de fase, asociadas a variaciones lentas. Este método
consiste en el siguiente procedimiento: se define una barrera de intensidad a partir de la cual todo
lo inferior sera considerado ruido, y se comenzara a variar las fases de cada una de las sefiales
adquiridas hasta minimizar el ruido de fondo. Algunos de los problemas que presenta este
algoritmo radican en que la exactitud de la correccién depende fuertemente del valor de barrera

elegido y de las caracteristicas del fantoma. Ademas, muestra limitaciones para corregir
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variaciones menores a 2° y mayores a 40° o 90° dependiendo del tamafio del objeto al que se le

realice la imagen.

U(x)

B y
{ no aliasing

[ —

I
1 A
— r A ®
= aliasing
select one period to view
}
/ reconstructed image

—,
Figura 34: A laizquierda se muestra el efecto de la digitalizacién de la sefial sobre la densidad de espines del fantoma.

p(x) hace referencia a la densidad de espines, U(x) a la transformada de Fourier de la discretizacion de la sefal,

Do (x) a la distribucion obtenida luego de la convolucion entre p(x) y U(x) y L hace referencia a la ventana de
adquisicién seleccionada. A la derecha, un esquema de la convolucion obtenida para dos valores de L diferentes,

donde A es el ancho del fantoma. Esquemas extraidos de [40].

Finalmente, en el trabajo de Bddenler et al [30], en donde se establecen comparaciones
entre un equipo totalmente resistivo [32] y equipos de imagenes comerciales a los que se le insertd
un electroiman para variar el campo, se hace hincapié en fantasmas causados por variaciones
lentas, manifestando que variaciones en la fase de medio grado pueden causar artefactos no
deseados. Para explicar este fendmeno se utiliza la siguiente expresion para la fase media
acumulada entre el primer pulso de 90° y el eco de la sefial de RMN para una secuencia de eco de

Hahn, sin la implementacion de pulsos de gradiente:

OTE) =y [f; ™ Bo(e) dt — [, Bo(t) dt] , (40)
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en donde TE hace referencia al tiempo eco en la secuencia de eco de espin. A partir de esta
expresion podemos ver que no habrd acumulacién fase unicamente para el caso de que el campo
sea constante, mientras que esta aumenta con el tiempo de eco TE. Por lo tanto, para reducir las
acumulaciones de fase existen dos estrategias posibles, disminuir la inestabilidad de campo o
acortar el tiempo de eco TE. La primera implica mejoras del hardware asociado al sistema de
control de la fuente de corriente como en el de refrigeracion, y la segunda requiere comprimir la
secuencia de pulsos, trayendo como consecuencia un aumento en la intensidad de los gradientes
(para mantener el FOV constante) y, por lo tanto, una disminucion en la RSR. Es importante
destacar que el valor maximo del gradiente de campo se encuentra limitado por el ancho de banda

del receptor y que mientras mayor sea éste, mayor sera el ruido amplificado.

6.2.  Sensibilidad del prototipo ante variaciones de fase

En esta seccion se caracteriza la sensibilidad del equipo ante variaciones de fase aleatorias.
Esto se realiza mediante simulaciones, en donde, en primer lugar, se agregan corrimientos de fase
aleatorios a lo largo de las diferentes direcciones de codificacion sobre un espacio-k ideal vy,
posteriormente, sobre sefiales adquiridas con el prototipo. Los efectos causados por los
corrimientos de fase en el espacio-k ideal sirven para contrastar con la teoria previamente descripta
y como punto de referencia para comparar con los efectos de estas variaciones aplicadas sobre el

espacio-k adquirido experimentalmente mediante nuestro equipo.

Las simulaciones que se mostraran a continuacion fueron implementadas en MatLab 2016,
en ellas se utilizan dos espacio-k: uno ideal, que se corresponde al espacio reciproco de una
densidad de espines rectangular, y otro experimental asociado a la imagen de una muestra
rectangular que no cuenta con fantasmas, en donde la direccion horizontal se corresponde con la
direccion de lectura y la vertical con la de fase. Para obtener el espacio-k ideal se consideraron
gradientes perfectamente lineales y campo magnético totalmente homogéneo, despreciando los
efectos de relajacion. La forma de simular corrimientos de fase en la direccién de lectura involucrd

la siguiente operacion:

pag. 103



glm = Slme_iﬁum ) (41)

donde s;,,, representa la matriz del espacio-k sin corrimiento de fase, [ el indice correspondiente a
la direccion de fase, m el correspondiente a la direccion de frecuencia, S es un angulo maximo de

variacion permitido, u un vector de dimensién m que toma valores aleatorios (u,,) dentro del

intervalo (0,1) y Elm el espacio-k resultante de aplicar las variaciones de fase aleatorias en la
direccion de frecuencia. Por lo tanto, mediante esta operacion es posible producir corrimientos de
fase entre el intervalo abierto (0, #). Mientras que para realizar corrimientos aleatorios a lo largo
de la direccion de fase es necesario reemplazar u,, por u;. En la fig. 35 se muestran las imagenes
obtenidas luego de implementar corrimientos aleatorios de fase entre 0° y 2° sobre el espacio-k
ideal a lo largo de ambas direcciones de codificacion, en donde la primera fila se corresponde a la
direccion de frecuencia o lectura y la segunda a la de fase.

Figura 35: Imégenes obtenidas a partir de la simulacion de corrimientos aleatorios correspondientes a distintos

angulos maximos de variacién aplicados sobre el espacio-k ideal correspondiente a una densidad de espines
rectangular. Las imagenes correspondientes a la primera fila presentan corrimientos de fase en la direccién de lectura,
mientras que las iméagenes de la segunda fila a lo largo de la direccién de fase. Las imagenes correspondientes a 0°

representan la imagen sin variaciones aleatorias permitidas.
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Tal como se observa en la fig. 35, los fantasmas aparecen a lo largo de la misma direccion
en la que se implementan las variaciones de fase. Como es de esperar, debido a que la expresion
matematica es simétrica, la respuesta a lo largo de ambas direcciones es equivalente. La presencia
de fantasmas es apreciable a partir de los 0.5°, obteniendo distorsiones muy notorias para 2°,
siendo este resultado consistente con el declarado experimentalmente en el trabajo de Bodenler et
al [30] y distando mucho de la cota de 180° establecida por de Morgan et al [21]. También deja en
manifiesto las limitaciones del método desarrollado por Broche et al [94] para corregir imégenes
adquiridas cerca del limite ideal de homogeneidad de campo y linealidad de gradiente.

En la fig. 36 se muestran las imagenes obtenidas luego de simular corrimientos de fase
para diferentes angulos a lo largo del espacio-k adquirido con el prototipo. Al igual que para el
espacio reciproco ideal, la respuesta a lo largo de ambas direcciones es equivalente. Tal como es
posible observar, a partir de los 60° es visible la presencia de fantasmas, aumentando su intensidad
a medida que se incrementa el angulo permitido. Esto representa una gran inmunidad ante
corrimientos aleatorios de fase, siendo el valor de angulo minimo para que se observan artefactos

120 veces mayor que lo obtenido para el caso ideal.

La principal diferencia entre el espacio-k ideal y el obtenido experimentalmente con
nuestro prototipo radica en la inhomogeneidad de campo, la cual pasa de ser Oppm a 1400ppm
respectivamente. Esto sumado a la gran inmunidad del prototipo ante variaciones de fase o, lo que
es lo mismo, inestabilidad de campo, sugiere fuertemente que los criterios minimos estabilidad
deben estar ligados fuertemente a la inhomogenenidad de campo. En consecuencia, es posible
relajar los requerimientos de estabilidad a medida que aumenta la inhomogeneidad. A partir de
esto, se propuso implementar como pardmetro a considerar el cociente entre la inhomogeneidad y
la estabilidad de campo. Esta relacion plantea un cambio de paradigma en el area, donde

histéricamente se trataron estos factores de manera independiente.
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60° 90° 180°

Figura 36: Iméagenes obtenidas a partir de la simulacién de corrimientos aleatorios correspondientes a distintos
angulos maximos de variacion aplicadas al espacio-k adquirido en el prototipo. Las imagenes correspondientes a la
primera fila se corresponden con variaciones generadas a lo largo de la direccién de lectura y las de la segunda fila en

la direccion de fase. Parametros de laimagen original: 64x64 pixeles, Gecryrq = 60,4mT /m, Grqge = 115,5 mT /m,

TE =1 ms, 2 adquisiciones

Cabe destacar que la estabilidad de campo a escalas temporales largas de nuestro prototipo
es de 220ppm. La misma fue establecida a partir de la desviacion estandar de la frecuencia a la que
se generaron los picos de la transformada de Fourier de 50 ecos de Hahn. El hecho de poder
adquirir imagenes con esta inestabilidad, ya es en si misma una evidencia experimental de la
relacion anteriormente propuesta, ya que no seria posible de explicar este resultado sin considerar
la inhomogeneidad de 1400ppm en la que la imagen es adquirida. El resto de los prototipos
existentes de IRM-CRC presentan inestabilidades menores a los 20ppm [21,30,32] y, aun asi,
muchos de estos desarrollan fantasmas en sus imagenes. La razon por la que aparecen artefactos
en estos equipos es debido al pequefio cociente entre inhomogeneidad y estabilidad. Por ejemplo,
si se compara con el equipo puramente resistivo desarrollado en el laboratorio del profesor Lurie
[32], su estabilidad de campo a escalas temporales largas es de 15ppm y su inhomogeneidad es de
40ppm, dando un cociente de 2.6, mientras que en nuestro caso el cociente es mas de doble dando

un valor de 6.4 (mayor cociente implica mayor robustez frente a la inestabilidad de campo). Para
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los equipos comerciales con superconductores a los que se les agrega un iman resistivo para ciclar
el campo, el caso aun es peor, ya que puede llegar a ser mayor la inestabilidad que la misma
homogenidad de campo. A partir de estas observaciones queda claro que existe una relacion
estrecha en como afecta a las imagenes la inestabilidad de la corriente que alimenta al electroiman,

con la homogeneidad del campo generado por dicho electroiman.

6.3. Demostracion experimental de la relacion estabilidad-homogeneidad

Con el fin de seguir poniendo a prueba este postulado, se decidio realizar un experimento
a partir del cual sea posible demostrar el vinculo entre la estabilidad e inhomogeneidad. Este
experimento fue llevado a cabo en un relaxdmetro comercial Stelar Spinmaster FFC-2000/C/D
con el fin de independizarse de cualquier posible fendmeno especifico generado por nuestro
prototipo. El experimento consistié en adquirir FIDs con 1, 2 y 4 adquisiciones acumuladas bajo
diferentes condiciones de inhomogeneidad. Posteriormente se observan el mddulo y las
transformadas de Fourier de cada una de las acumulaciones. EI modulo de sefial deberia ser
indistinguible de la inestabilidad de campo, ya que esta solo genera corrimientos de fase, mientras
que la transformada de Fourier es practicamente analoga con lo que ocurre en una construccion de
imagenes, por lo tanto, si se promedian sefiales diferentes entre si, se observaran variaciones. Para
la secuencia se utilizdé una muestra de agua desionizada con una altura de muestra de 4.5mm, una
secuencia NP con valor de relajaciéon y deteccion de 15MHz, un ancho de banda en el receptor de
40kHz y ventana de adquisicion de 4.5ms. En la fig, 37 se muestran los resultados obtenidos, en
donde la primera fila corresponde con los mddulos de la FID y la segunda con el espectro de
frecuencias obtenido. Las curvas de la primera columna fueron adquiridas bajo una homogeneidad
de campo de 90ppm, los de la segunda columna con 250ppm y los de la tercera con 370ppm.

Mientras que la estabilidad de campo a escalas temporales largas es de 35ppm.
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Figura 37: Amplitud de FIDs adquiridas en equipo Stelar Spinmaster FC-2000/C/D, junto con su transformada de
Fourier. En azul se muestran las curvas correspondientes a 4 acumulaciones, en rojo a 2 y en negro a 1 Los graficos
de la primera columna fueron adquiridos con homogeneidad de 90ppm, los de la segunda con 250ppm y los de la

tercera con 370ppm.

Tal como se puede observar en la fig. 37, las amplitudes de las sefiales de RMN son
indistinguibles para un mismo valor de inhomogeneidad, y se acorta su duracion a medida que ésta
aumenta, siendo consistente con lo esperado, ya que los corrimientos de fase generados por
inestabilidades de campo no se manifiestan en el moédulo de la sefial y, al degradar la
homogeneidad, la sefial decae mas rapido. Sin embargo, las transformadas de Fourier adquiridas a
90ppm son totalmente distinguibles entre si, mostrando un claro ensanchamiento de la sefial con
el numero de acumulaciones. Mientras que a medida que se aumenta la inhomogeneidad, méas
indistinguibles son los espectros entre si. Esto es debido a que para cada adquisicion la frecuencia
es levemente diferente a causa de la inestabilidad del campo, lo que genera picos en diferentes
posiciones, que, al ser posteriormente promediados, causa distorsiones notorias en el espectro. Sin
embargo, a medida que el ancho del espectro aumenta debido a la inhomogeneidad, éste se muestra
menos sensible ante variaciones de frecuencia, dando mayor inmunidad ante este tipo de

inestabilidad. Esta ventaja tiene como costo una disminucién de la relacién sefial ruido: si se
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compara la amplitud del espectro homogéneo con el mas inhomogéneo (de total inmunidad), es

posible observar un decaimiento de la intensidad en practicamente un factor 10.

6.4. Conclusiones parciales

A lo largo de este capitulo se expusieron los criterios establecidos por autores del area
respecto a la estabilidad de campo magnético [21,30,95] y se realiz6 una comparacion con
simulaciones realizadas sobre un espacio-k ideal (homogeniedad Oppm). Se obtuvieron fantasmas
para corrimientos de fase aleatorias a partir de 0.5° para el caso ideal, lo que demuestra que la cota
de 180° propuesta por Morgan et al. se encuentra muy lejos del caso ideal. Por otro lado, se
observo coincidencia con lo propuesto por Bodenler et al, siendo ambos resultados consistentes
con el equipamiento experimental utilizado en cada trabajo, ya que en el trabajo de Bodenler et al
se muestran equipos basados en imanes super conductores, cuya homogeneidad se aproxima

mucho mas al caso ideal que el instrumental implementado en el trabajo de Morgan et al.

Posteriormente se aplican variaciones de fase aleatorias sobre un espacio-k adquirido con
nuestro prototipo, observando fantasmas notorios a partir de los 60°. Esta gran inmunidad ante
inestabilidades de campo es asociada a la inhomogeneidad de campo de 1400ppm a la cual se
trabaja. Se propone entonces por primera vez, al cociente entre la inhomogeneidad y estabilidad
de campo como un pardmetro valido para establecer el criterio de estabilidad minimo necesario

dada la homogeneidad del campo.

Finalmente, a través de un experimento desarrollado en un equipo comercial se demuestra
la estrecha relacién entre inhomogeneidad y estabilidad de campo. Se observé un claro aumento
de la inmunidad ante fluctuaciones de campo a medida que aumenta el ancho del espectro de

Fourier de la sefial acumulada.

Estos resultados sugieren un claro compromiso entre estabilidad y homogeneidad del

campo magnetico para un sistema de IRM-CRC (extensible a cualquier aparato basado en
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electroimanes resistivos). Dicho compromiso se traslada al correspondiente entre el costo y

complejidad del hardware involucrado y la relacion sefial-ruido requerida.
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7. Imagenes rapidas con agentes de contraste a base de

nanoparticulas de magnetita

En este capitulo se presenta el uso de agentes de contraste basados en magnetita aplicados
por primera vez en IRM-CRC a campo bajo. Se muestran contrastes positivos por T1, como asi
también, contraste dual T1-T>. Este método permite, en ambos casos, obtener imagenes con cuatro
promedios en 8s, significando una notoria reduccion de los tiempos de adquisicion. La posibilidad
de lograr una imagen con rapidez permite hacer el seguimiento en tiempo real de procesos cuya
evolucion temporal es compatible con la escala de tiempos involucrada en la obtencion de las
imagenes. Es en este sentido entonces que hablamos de “imagenes rapidas con CRC”. Esta
capacidad se pone de manifiesto en esta tesis a partir de la observacién de dos procesos de
evolucion temporal, como primer antecedente hacia el desarrollo de imégenes funcionales con

campo ciclado.

7.1. Motivacion y contexto

Las nanoparticulas de magnetita (6xido de hierro) son muy estudiadas tanto como agentes
de contraste en imagenes por resonancia magnética, como para tratamientos médicos, debido a su
gran compatibilidad con tejido bioldgico y particulares propiedades magnéticas [96-101]. Sus
cortos tiempos de relajacion T1 y To, inclusive menores que los observados en agentes de contraste
basados en gadolinio (y otras tierras raras) [102,103], hacen que sea particularmente atractivo
como agente de contraste para IRM. Estas caracteristicas magnéticas de las soluciones de
nanoparticulas de magnetita (NM) son alin mas notables para valores de campo magnético de baja
intensidad. Esto es debido a que la frecuencia de precesion de los protones es del mismo orden que
la frecuencia de los procesos de relajacion de las NM (relajacién Neel y rotaciones Brownianas),
haciendo asi mucho mas eficiente los mecanismos de relajacion de la solucion, y dando como
resultados tiempos menores de relajacion [104-107]. Sin embargo, estos agentes de contraste son
principalmente utilizados a valores de campos magnéticos altos (mayores a 1T), en donde el

contraste utilizado mas frecuentemente es el contraste negativo (las regiones de la muestra con el
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agente de contraste se observan oscuras en la imagen debido al acortamiento de T [99,108]).
También es posible encontrar trabajos con contrastes positivos (debido al acortamiento de Ti)
[109,110] e incluso contrastes duales de T1- T2 [111,112]. La causa de esta tendencia general a
utilizar campos altos, es que se prioriza trabajar con una buena relacion sefal ruido y alta
resolucion de imagen. Como consecuencia, tal como se describio previamente, el equipamiento
necesario posee un costo elevado, mientras que las propiedades de los agentes de contraste estan
sub aprovechadas. Es aqui donde los equipos de campo bajo adquieren protagonismo, ofreciendo
alternativas de bajo costo y maximizando los efectos del contraste [12,14].

En este contexto, el ciclado rapido de campo emerge como una de las potenciales técnicas
de imagenes a campo bajo, en donde se puedan optimizar los contrastes por tiempo de relajacion.
Como ya se menciond anteriormente, esta técnica permite realizar experimentos variando el campo
magnético, tipicamente entre valores del orden de campo terrestre (0 menores) hasta valores
cercanos a 1T en pocos milisegundos, minimizando las pérdidas de sefial [16,17]. La capacidad de
variar el campo, convierte al IRM-CRC en una técnica muy versatil permitiendo explorar
contrastes inaccesibles con otros medios [49,50]. Una de las desventajas que presenta IRM-CRC
respecto a la IRM convencional es el tiempo por imagen, el cual para gran parte de los prototipos
existentes de IRM-CRC de campo bajo, supera ampliamente el minuto por adquisicion [32,34].
Esto inhabilita la posibilidad de estudiar procesos de evolucion temporal rapida y, por lo tanto,
limita el acceso a imégenes funcionales. En consecuencia, estudiar contrastes quimicos que
disminuyan los tiempos de adquisicion de IRM-CRC resulta de gran importancia, ya que abre la
puerta al estudio de procesos inalcanzables para la técnica. En este contexto, las particulas basadas
en oxido de hierro se presentan como las candidatas ideales para estos fines. Exhiben tiempos de
relajacién ain menores que los de los agentes de contraste normalmente utilizados, a la vez que

presentan un alto grado de biocompatibilidad y su sintesis es sencilla y econémica.
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7.2. Hardware y secuencia de pulso

Los experimentos fueron realizados utilizando el prototipo anteriormente presentado, ver
fig. 10. La muestra utilizada fue una solucion de magnetita (FesOa)) con una concentracion de
49.3ug/mL, cuyo tamario de particula mas probable es de 22.5nm (ver apéndice A3.2.). Sus valores
de relajacion tranversal (T2) y longitudinal (T1) a 5MHz y 25°C son (3.5t 0.4)ms y (13+1)ms

respectivamente. Mas detalles de la misma se pueden encontrar en el Anexo III.

La secuencia de pulsos implementada tiene como objetivo principal minimizar el tiempo
total del experimento. Por esta razon, se elige el tiempo en el que no circula corriente por el iman
(RD) minimo para el cual la deriva térmica y estabilidad de la fuente de corriente permitan realizar
imagenes, obteniendo asi, un valor de TR=10ms. La polarizacion de la muestra ocurre entre el
encendido del campo y el comienzo de la secuencia de imagenes (SI), optimizando el tiempo en
el campo de deteccion para lograr una buena relacién sefial ruido (SNR). El tiempo de subida y
bajada es de 3.6ms, mientras que el tiempo de polarizacion al valor del campo de deteccion (antes
de aplicar Sl) es de 11.4ms, resultando un tiempo total de polarizacién de 15ms. En la figura 38 se

muestra un esquema de la secuencia utilizada.

La secuencia utilizada para realizar las iméagenes es una secuencia convencional de eco de
espin sin seleccion de plano de corte (para maximizar la RSR), tal como se muestra en la fig. 5. El
tiempo de eco es de 1ms de forma tal que sea comparable con tiempo de relajacion transversal. De
esta manera, las pérdidas de magnetizacion debido a la relajacion por T2 no seran importantes,
pero la sefial tendra una gran sensibilidad ante variaciones de T»>. Los pulsos de RF son pulsos
cuadrados de 10us para el pulso de 90° y 20us para el pulso de 180° con un ancho de banda de
irradiacion de 100kHz. La ventana de lectura es de 1024us y el ancho de banda del receptor de
30kHz. Los valores del gradiente de lectura y fase se modifican de forma tal de optimizar el FOV

en funcion del objeto al cual se le realizan las imagenes.
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Figura 38: Secuencia de pulsos utilizada para imagenes rapidas. Tren de pulsos aplicado para la adquisicion de
imagenes rapidas con campo ciclado. Sl representa las ventanas temporales en donde se aplica la secuencia de imagen

representada en el rectdngulo inferior.

Con estos parametros se logra un tiempo de 31.1ms por ciclo, dando un tiempo total de
experimento de 8s para una imagen adquirida con 64x64 pixeles y 4 promedios. Esto representa
una reduccion sustancial respecto a los experimentos convencionales de imagenes con campo
ciclado, los cuales superan largamente el minuto por adquisicion [32,34]. Sin embargo, como es
de esperarse, este acortamiento del tiempo de experimento impacta negativamente sobre la calidad
de las imagenes. Las répidas variaciones de campo representan un incremento de transitorios de
campo y del estrés termomecénico del imén, conduciendo a una mayor exigencia sobre el sistema
de control. Entonces, para el caso en el que éste no se encuentre perfectamente optimizado o no
sea el apropiado, impactara en un aumento de la inestabilidad de la fuente. Tal como se menciono
en la seccidn 3.2., lamayoria de los equipos de campo ciclado, incluido nuestro prototipo, cuentan
con sistemas de control basados en el control de corriente. Esto implica un limitante para el sistema
de control, ya que a medida que aumenta el estrés termomecanico menos representativa es la
corriente del campo efectivo en el volumen de la muestra. Consecuentemente, para casos extremos

como este, en donde se lleva al limite la compresion de la secuencia de pulsado de campo y se
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cuenta con un sistema de control sobre la corriente, el control del campo magnético es deficiente.
Esto genera grandes inestabilidades, causando corrimientos tanto en fase como en frecuencia,
reduciendo la resolucion y la relacion sefial ruido de la imagen. Sin embargo, la gran potencialidad
de estas imagenes radica en la capacidad de realizar imagenes funcionales, en donde lo primordial
radica en la manifestacion del fendbmeno a estudiar y su evolucion temporal, mas que en la
resolucion detallada del objeto. Por lo tanto, sacrificar resolucion espacial tiene sentido cuando se

tiene acceso a un nuevo tipo de informacion.

En la figura 39 se muestran dos imagenes obtenidas con el mismo aparato. La imagen A
fue obtenida con la secuencia rapida para la solucion de NM detallada anteriormente. La imagen
B fue obtenida con una secuencia estandar de IRM-CRC, en donde la estabilidad de campo es
Optima, para una muestra de solucion acuosa con de CuSO4 con una concentracion de 2.5mM
(T1=220ms) [34]. El volumen de muestra y la densidad de espines es la misma en ambos
experimentos. Considerando la secuencia de pulsos y los tiempos de relajacién de la muestra
utilizada, en las imagenes rapidas se trabaja con un 40% de la magnetizacion total de la muestra,
mientras que para la secuencia estandar la muestra se encuentra totalmente magnetizada. El tiempo
de adquisicion de la imagen rapida es de 8s, con 4 adquisiciones y con una RSR de 160, mientras
gue la imagen convencional toma 282s, con 2 adquisiciones y una RSR de 290. Por lo tanto, debido
a que la RSR aumenta linealmente con la magnetizacion y con la raiz cuadrada del nimero de
adquisiciones [113,114], es posible concluir que la RSR no se ve disminuida en los experimentos
de imagenes rapidas. Sin embargo, tal como se observa en la figura 39, la imagen rapida presenta
distorsiones como consecuencia del aumento de la inestabilidad de campo magnético, siendo este
el costo de la reduccion del tiempo de adquisicién. Finalmente, tiene sentido sacrificar resolucion

para acceder a un nuevo tipo de informacion.
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Figura 39: Comparacion de imagen rapida con campo ciclado e imagen convencional. La imagen A se corresponde
con la imagen rapida, solucion acuosa de nano particulas super paramagnéticas, tiempo total de adquisicién 8s con 4
adquisiciones, RSR=160. Mientras que la figura B muestra la imagen convencional de una solucién acuosa de CuSQO4

con una concentracion de 2.5mM, tiempo total de adquisicion 282s con 2adquisiciones, RSR=290.

7.3. Resultados

Se presentan dos experimentos en los que estan involucrados procesos de evolucién
temporal en el orden de los minutos, los cuales resultan imposible de observar mediante imagenes
por campo ciclado convencionales. Ademas, se muestra un contraste positivo por T1en uno de los
experimentos, mientras que, en el otro, un contraste combinado de T1-T». Para ambos casos, la

secuencia de pulsos y la solucién de NM corresponden a las detalladas en la seccion anterior.

7.3.1. Contraste positivo por T1

A partir de la secuencia propuesta, en donde el tiempo total de polarizacion es de 15ms,

s6lo aquellas muestras con tiempos de relajacion de ese orden, 0 menores, van a alcanzar una
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magnetizacion detectable durante de la adquisicion de la imagen. De esta manera, los puntos
intensos de la imagen se asocian a la muestra de T1 corto y es por esta razon que se denomina
contraste positivo por T1, conservando la terminologia de la técnica convencional de imagenes por

resonancia magnética.

En un sistema mixto, heterogéneo e inmiscible, donde una componente sea nuestra
solucion de NM (T1 ~13ms) y la otra una componente con T1 mas largo (por ejemplo, aceite de
girasol T1 ~80ms), utilizando la secuencia rapida solo sera observable la solucion de NM. Sin
embargo, si se mezclan estas sustancias, inicialmente las nanoparticulas se encontrarén distribuidas

en todo el volumen, comenzando a precipitar hasta alcanzar un estado de equilibrio.

El experimento se realizé colocando 4.9mL de muestra correspondientes a una altura de
21mm de soluciony 16mm de aceite de girasol. Se adquirié una imagen con el sistema heterogéneo
en equilibrio y, luego de mezclar el sistema, se adquirieron imagenes consecutivas, separadas

aproximadamente 25s entre si, para observar el proceso de separacion.

Las imagenes rapidas fueron adquiridas en el plano longitudinal, sin seleccion de plano de
corte. La amplitud del gradiente de frecuencia (direccion horizontal y) utilizada fue de 60.4mT/m
y la amplitud maxima del gradiente de fase (direccion vertical z) fue de 63.0mT/m. Cada imagen
fue obtenida a partir de 4 promedios tomando un tiempo total de adquisicion de 8s. En la figura 40
se muestran algunas de las imagenes obtenidas y en el siguiente enlace el video con la evolucion

temporal de la separacion de la mezcla (https://drive.google.com/file/d/1zQn-

0cPBAhRBpx1SSwpgbvwleAS3KZ W/view). . El tiempo se considera como el momento en el

gue se comienza a adquirir cada imagen, teniendo como tiempo de referencia t=0s, el momento
inmediatamente posterior a la finalizacion del mezclado del sistema. La intensidad de las imagenes

fue normalizada respecto al valor maximo obtenido en la imagen antes de mezclar el sistema.

Los resultados obtenidos son los esperados, observandose que inmediatamente después de

mezclar el sistema, las nanoparticulas se encuentran dispersas en todo el volumen de la muestra y
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posteriormente van decantando hasta llegar a un estado de equilibrio indistinguible con el estado

previo a mezclarse.

Ademas de demostrar la potencialidad de monitorear experimentos de evolucion temporal
en el orden de los pocos minutos con la técnica de campo ciclado, este experimento es Gtil para
medir la robustez de la solucion de NM realizada. Ya que en caso de que estas no se encuentren
correctamente estabilizadas, es posible que las mismas se aglomeren o depositen en la sustancia

contaminante, en este caso, el aceite de girasol.

Antes de mezclar

Tiempo 10s Tiempo 60s

Tiempo 114s Tiempo 187s Tiempo 234s

Figura 40: Evolucion temporal de separacion de fases entre solucién acuosa de NM vy aceite de girasol, luego de ser
mezcladas. Imagenes 64x64, FOVy=36mm y FOVz =76mm. EIl tiempo Os se asocia al instante inmediato una vez
finalizado el mezclado de la muestra. Imagenes bidimensionales en el plano longitudinal (sin seleccion de plano de
corte). Las barras de la derecha representan la intensidad de las imagenes normalizadas respecto al maximo de
intensidad de la imagen obtenida antes de mezclar solucion de nanoparticulas con aceite.Las lineas blancas de trazo
representan el tamafio de la muestra (aceite y solucion de NM).
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7.3.2. Contraste por combinado de T1-T2

Al igual que en el experimento anterior, solo van a tener sefial detectable aquellas
sustancias con Tz corto, por lo tanto, el contraste sera positivo por T1. Sin embargo, tal como se
menciond en la seccion de materiales y métodos, el tiempo de eco TE (2ms) fue elegido
especialmente, de tal forma que, a temperatura ambiente, las pérdidas de sefial por T2 (3.5ms) no
sean importantes, pero que variaciones en el valor del mismo puedan ser observadas. De esta
manera, si se produce una disminucion en el valor de relajacion transversal, la sefial se vera
drasticamente disminuida, generando asi un contraste negativo por T». Obteniendo asi un contraste
combinado de T1-T». Para poner a prueba este concepto, se congelo la solucion de NM de manera
que su T2 se reduzca drasticamente, luego se dejé la muestra expuesta a 25°C y se realizaron 27
imagenes a lo largo del tiempo para ver la evolucion del sistema. El volumen de muestra utilizado

fue de 4.4mL con una altura de muestra de 11mm.

Las imagenes rapidas fueron adquiridas en el plano transversal, sin seleccion de plano de
corte. La amplitud del gradiente de frecuencia utilizada fue de 49.4mT/m (direccion horizontal
“y”) y la amplitud maxima del gradiente de fase o (direccion vertical “X”) fue de 178.2mT/m. Cada
imagen fue obtenida a partir de 4 promedios tomando un tiempo total de adquisicion de 8s. En la
figura 41 se muestran algunas de las imégenes obtenidas y en el siguiente enlace el video
correspondiente, https://drive.google.com/file/d/11p-1SGXKdvXtY959q1Vd8as3f7U4Phic/view.

El tiempo se considera como el momento en el que se comienza a adquirir cada imagen, teniendo
como tiempo de referencia t= 0s, el momento inmediatamente posterior al que se expuso la
solucién a tempera ambiente (25°C). La intensidad de las iméagenes fue normalizada respecto al

valor maximo obtenido en la imagen antes de congelar la muestra.
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Antes de congelar

i

Tiempo 12s Tiempo 522s

0.5

Tiempo 807s Tiempo 942s

0.5

Tiempo 1212s Tiempo 1512s

Figura 41: Evolucion temporal de descongelamiento de solucion acuosa de NM. Imagenes bidimensionales en el
plano transversal, con una altura de muestra de 11mm (sin seleccion de plano de corte). Imagenes 64x64,
FOVx=38mm y FOVy=41mm. Las barras de la derecha representan la intensidad de las imagenes normalizadas
respecto al maximo de intensidad de la imagen obtenida antes de congelar la solucion de nanoparticulas.

Tal como es posible observar en la figura 41, la intensidad de sefial para la muestra
congelada (imagen a 12s) es practicamente despreciable. Posteriormente las imagenes continGan
indistinguibles hasta que comienza a descongelarse la muestra a partir de los 522s. Luego, el
proceso de cambio de fase comienza a avanzar, siempre desde la parte externa de la muestra hacia
su interior, tal como es esperable. Finalmente, se descongela totalmente la muestra a un tiempo de
1512s, en donde se obtiene una imagen indistinguible con la imagen obtenida previo a congelarse
la muestra. De esta manera, se demuestra que es posible observar el cambio de fase de estado
solido a liquido de la solucion de NM utilizada. Esto también es un antecedente que muestra la

excelente estabilidad coloidal de las mismas.
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7.4. Conclusiones parciales

Se implementd el uso de una solucién de nanoparticulas de éxido de hierro junto con una
secuencia rapida de IRM-CRC. Se lograron imagenes en 8s permitiendo observar la evolucion
temporal de dos procesos diferentes. Este resultado puede ser considerado como un primer paso
hacia la adquisicion de imagenes funcionales con IRM-CRC. Se implementan contrastes positivos

por T1y contraste dual T1-To.

El hecho de que haya sido posible reducir a 8s el tiempo total de una imagen con 4
promedios con la técnica de IRM-CRC, esta directamente relacionado con la inmunidad de las
imagenes ante variaciones de fase y frecuencia, la cual a su vez esta dada por la inhomogeneidad
de campo del iman principal [34]. De esta manera, se establece una relacion de compromiso entre
laresolucion, la RSR de la imagen y el tiempo de adquisicion, variables que deben ser optimizadas

en funcidn de los objetivos planteados.

En este trabajo se muestra la capacidad de utilizar NM como agentes de contraste en IRM-
CRC de campo bajo, sin embargo, aun resta una diversidad de posibilidades por explorar. La
capacidad de variar el campo magnético, junto con la presencia de minimos de relajacion en las

curvas de dispersion de ciertos tipos de NM [104], da a esta combinacion un gran potencial.

Si se compara este trabajo con el trabajo de Xiaolu Yin, et al. [115], el cual utiliza agentes
de contraste basados en nanoparticulas de magnetita a campos magnéticos bajos, se puede ver que
sus iméagenes tienen un tiempo de adquisicién es de 1.6 horas (5760s). Los tiempos tipicos de
relajacion longitudinal utilizados en este trabajo estan alrededor de T:=100ms y el tiempo de
polarizaciéon es menor a 400ms. Utilizando estos mismos parametros en nuestro prototipo, es
posible obtener una imagen con 4 adquisiciones en aproximadamente 225s con la secuencia
estdndar de IRM-CRC (polarizando 4T: la muestra) y en 44s mediante la secuencia rapida
(polarizando 1T: la muestra). Este resultado es 25 veces mas rapido que el método desarrollado

por Xiaolu Yin et al. para el caso de la secuencia estandar y 130 veces para la secuencia rapida,
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poneiendo de manifiesto la gran ventaja de IRM-CRC respecto a otras técnicas de imagenes a

campo bajo.
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8. Conclusiones

Parte de esta tesis se desarrolld durante la implementacion del primer prototipo de un
instrumento analitico para IRM-CRC con un enfoque desde la relaxometria [34]. Este prototipo
fue especialmente desarrollado para el estudio de mecanismos fisicos y medios quimicos de
contraste, permitiendo llevar a cabo experimentos de imagenes en campos magnéticos de baja
homogeneidad e intensidad. Como parte de la tesis se realizaron ajustes finos del hardware,
haciendo hincapié en la calibracién del sistema. El punto de partida desde un relaxdmetro hacia un
prototipo de IRM-CRC, representa la alternativa original mas econdmica, de sencilla
implementacién y con un potencial de difusion casi inmediato a otros laboratorios. El aparato
desarrollado es potencialmente aplicable en su estado actual a estudios pre-clinicos en pequefios

animales, proxima fase del desarrollo.

Mediante este equipo se obtuvieron imagenes de calidad razonable operando con una
inhomogeneidad de 1400ppm y una estabilidad de campo de 220ppm. Se discute el estrecho
vinculo entre estos parametros, asi como las ventajas y desventajas de operar con baja
homogeneidad. Mediante la implementacién de experimentos de doble resonancia y diversos
protocolos especificamente desarrollados, se doté al equipo de excelentes capacidades para el area
de metrologia, derivando esto en una patente que se encuentra en proceso de evaluacion [36].
Finalmente, se utilizaron medios de contraste basados en nanoparticulas de Oxido de hierro,
mediante las cuales fue posible obtener imagenes con cuatro promedios en 8s. Este resultado
sugiere el concepto de imagenes rapidas con CRC y abre las puertas hacia estudios de procesos de
evolucion temporal con esta técnica, como punto inicial hacia las imagenes con campo ciclado

funcionales.

Con respecto a las caracteristicas especificas del prototipo y resultados obtenidos, es

posible destacar los siguientes:
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- La capacidad de obtener imagenes con 10ms de tiempo de conmutacion (factible de ser
reducido a 3ms con algunas modificaciones moderadas de hardware), convierten a nuestro
prototipo en el equipo de IRM-CRC, compuesto de un Unico iméan resistivo, mas rapido de la
actualidad. A modo de comparacion, el prototipo europeo desarrollado en el marco del proyecto
IDentIFY [31] lo hace en 30ms, aunque para un volumen de muestra mucho mayor [32]. Un
sistema compacto como el desarrollado permite realizar imagenes en un tiempo menor, accediendo
al estudio de una mayor cantidad de muestras, aunque con limitaciones en el volumen méximo de
éstas (35mL).

- Los 0.25mL de volumen minimo para el cual es posible realizar relaxometria localizada
con una incertidumbre menor al 30%, o los 0.5mL con una incertidumbre menor al 20%,
representan un volumen bastante pequefio si comparamos con trabajos similares en donde el
volumen minimo utilizado es de 8mL [27]. Esto confiere al equipo de una gran capacidad para
diferenciar tejidos o materiales en pequefios volumenes, convirtiéndolo en una excelente opcion
para el desarrollo de medios de contraste especificos para CRC y estudios preclinicos en pequefios
animales.

- La resolucion maxima de 0.8mm obtenida bajo una homogeneidad de 1400ppm y una
estabilidad de campo de 220ppm resulta ser suficiente, en principio, para adquirir imagenes

destinadas a los mencionados estudios preclinicos.

- El instrumento desarrollado cuenta con excelentes caracteristicas para la calibracién de
sensores de campo magnético. Permite realizar mediciones en un amplio rango de valores de
campo magnético previamente calibrados mediante la implementacion de experimentos de doble
irradiacion. A tal fin se han desarrollado protocolos que posibilitan determinar el campo de
deteccidn con precision [35]. Es asi que, por sus caracteristicas Unicas e innovadoras, se elabora
una patente (la cual ya ha recibido un informe positivo de la Oficina de Propiedad Intelectual de
Secyt-UNC) [36].

- Se realizaron, por primera vez, experimentos con CRC que combinan doble irradiacion con
iméagenes. Se demostrd, ademas, la posibilidad de utilizar éstos para calibrar la posicién de la

unidad de gradiente respecto de la muestra y medir el ancho de banda generado por un pulso de
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gradiente. En adicion, se presento la potencialidad de la técnica para medir homogeneidad de la
bobina de irradiacion de baja frecuencia, como asi también de la inhomogeneidad del campo de

deteccion.

- Se propuso un método de seleccion de plano de corte utilizando doble irradiacion, el cual
minimiza las distorsiones generadas por la inhomogeneidad de campo a lo largo de la direccion de
plano de corte, logrando disminuir el tiempo de la secuencia de imégenes, minimizando los

desfasajes producidos por inestabilidades de campo.

- Se implementaron dos meétodos para minimizar las distorsiones causadas por las
inhomogeneidades de campo. Mediante uno de los métodos fue posible calcular un mapa de la
inhomogeneidad, el cual puede ser utilizado para implementar correcciones por software o, para

compensar las inhomogeneidades mediante la implementacidn de bobinas correctoras.

- Mediante la implementacion de simulaciones, se demostré que la inmunidad de las
imagenes adquiridas por nuestro prototipo ante desfasajes producidos por inestabilidad de campo
es de 60°. Esto representa una cualidad destacable, puesto que para el caso ideal (maxima
homogeneidad y estabilidad), la tolerancia a corrimientos de fase es apenas de de 0.5°. Asimismo,
de manera experimental, se demostré que esta robustez esta directamente relacionada con la

inhomogeneidad del campo magnético.

- A través de medios de contraste basados en nanoparticulas de magnetita se logré adquirir
imagenes en 8s. Esto estd estrechamente relacionado con la tolerancia a variaciones de fase, ya
que al comprimir la secuencia de pulsos aumentan los corrimientos térmicos e inestabilidades de
corriente. Esta capacidad permite disminuir notoriamente el tiempo de adquisicion, posibilitando
la obtencion de iméagenes rapidas con ciclado de campo. De esta manera es posible mitigar uno de
los grandes puntos débiles de la técnica, permitiendo estudiar procesos de evolucion temporal,

como punto de partida hacia la IRM-CRC funcional.
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8.1. Proyecciones

En cuanto a las perspectivas a futuro dentro de esta linea de investigacion, la posibilidad
més ambiciosa contempla el disefio y fabricacion de un nuevo prototipo, ya que quedaron sentadas
las bases para el desarrollo de un nuevo equipo de menor costo, en donde se optimicen
especificamente los pardmetros puestos a prueba a lo largo de esta tesis. En particular, la capacidad
de hacer iméagenes con inhomogeneidades mayores a 2000ppm permitiria simplificar
considerablemente el disefio del electroiman. Hay tres consecuencias directas de aumentar la
inhomogeneidad: i) permite relajar los requerimientos de estabilidad, simplificando el disefio de
la fuente y su sistema de control; ii) mejoran las especificaciones electromagnéticas del iman
facilitando una conmutacion mas rapida del campo [76] vy iii) en el caso de bobinados de pitch
constante se facilita la refrigeracion del dispositivo debido a una mejor distribucion de la potencia
disipada [36,37], es decir, se reduce el estrés termomecanico. Por otro lado, contemplando las
posibilidades dentro del futuro inmediato y los puntos especificos a profundizar de esta tesis,

considero prioritarios los siguientes temas:

- Disefiar, construir e implementar en el prototipo una bobina de irradiacion homogénea
para la irradiacion de baja frecuencia, mediante la cual sea posible seleccionar con mayor precision
un plano de corte a campos magnéticos de baja intensidad (efectos de inhomogeneidad
despreciables). Esto permitiria obtener informacién de la inhomogeneidad de campo de deteccion

y explotar al maximo los experimentos de imégenes con doble irradiacion planteados en la tesis.

- Disefar y optimizar una secuencia especifica para la seleccion de plano de corte mediante

doble irradiacion, con el fin de minimizar el tiempo de seleccion.

- Proponer un método superador para la correccion de imagenes, mediante el cual sea

posible solucionar las distorsiones de intensidad presentes en las imagenes (trabajo en proceso).
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- Explorar nuevos contrastes a partir de nanoparticulas de magnetita, ya que es posible
disefiar agentes cuyas curvas de relajacion tengan minimos locales especialmente ajustados a cierto
valor de campo. Esta posibilidad, combinada con la facilidad de variar el campo magnético, mas
la posibilidad de conmutar el campo a mayor velocidad, da un panorama muy alentador para
realizar imagenes funcionales con mayor resolucion temporal en procesos gque evolucionen mas

rapido.

Finalmente, la perspectiva inmediata es comenzar a realizar experimentos de diferentes
procesos en animales a los fines de investigar la potencialidad de esta variante de IRM como una
herramienta valida para uso veterinario, disefio de farmacos y afines. Para esto resultara de gran
utilidad realizar experimentos para determinar la resolucién méxima alcanzable mediante nuestro

equipo.
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Anexo |

Validacion del hardware: experimentos basicos de verificacion

Una vez construido y optimizado cada uno de los componentes del prototipo, fue necesario
validar y caracterizar su funcionamiento del equipo. Para esto se realizaron una serie de
experimentos en donde se ponen a prueba cada una de las capacidades del instrumento. Estos
experimentos consisten en realizar relaxometria localizada, obtener el volumen minimo de plano
de corte, determinar la resolucion de imagen a maxima RSR, realizar imagenes con contraste por

T, e iméagenes pesadas por dispersion [34].

Es importante resaltar que en todos estos experimentos se utiliz6 una secuencia de eco de
Hahn con un tiempo de eco TE=4ms, una ventana de deteccion de 2.048ms y pulsos sinc de RF
apodizados por una funcién de Hann con una duracién de 400us y un ancho de banda irradiado de
20kHz. En los experimentos se utilizé agua desionizada obtenida de un equipo milli-Q Osmoion
5 de Apema (Villa Dominico, Buenos Aires, Argentina) con sulfato de cobre de Cicarelli (San
Lorenzo, Santa Fe, Argentina). Los tiempos de relajacion transversal fueron medidos utilizando la
secuencia de eco de Hahn en nuestro prototipo. La RSR fue calculada como el cociente entre el
valor medio de la regién de interés de la imagen (ROI) y la desviacion estandar del resto de la
imagen. Finalmente, en todas las imagenes se utilizé un filtro basado en promedios no locales
[60,116].

Al.1l. Relaxometria localizada

Una gran ventaja de combinar la técnica de CRC con IRM radica en que posibilita realizar
dispersiones de T; con localizacion espacial para pequefios volimenes dentro de la muestra. Para
realizar este experimento se utiliz6 un porta muestra cilindrico con dos compartimientos (ver fig.
Al) conteniendo ambos agua con sulfato de cobre en diferentes concentraciones (1.1mM y
11mM). El experimento se realiza seleccionando tres planos de corte. Uno longitudinal que
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contenga ambas muestras (plano A en fig. Al), uno transversal cuyo volumen solo contenga a la
muestra con menor concentracion de sulfato de cobre (plano B) y otro transversal que solo
contenga a la muestra con mayor concentracion (plano C). La secuencia utilizada es una NP a
5MHz, el volumen seleccionado para los cortes transversales fue de 1.5mL con un espesor de
4.6mm, mientras que para el plano longitudinal el volumen seleccionado fue de 2mL con un

espesor de rodaja de 4.8mm.

El criterio utilizado para validar el equipo consiste en medir los dos tiempos de relajacion
en los planos individuales y con estos valores ajustar por una funcion biexponencial la curva que
contiene los dos tiempos de relajacién (plano longitudinal). Luego de realizar el ajuste se obtuvo
un R? de 0.9967, lo que demuestra el correcto funcionamiento del equipo para realizar relaxometria

localizada. En la fig. Al se muestran las curvas medidas junto con sus correspondientes ajustes.
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Figura Al: A la izquierda se muestran las evoluciones de la magnetizacion para los planos longitudinal, transversal
superior y transversal inferior respectivamente. A la derecha se muestra el porta muestra utilizado. En rojo se muestran

los ajustes monoexponenciales, mientras que en verde el ajuste biexponencial.
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Al.2. Volumen minimo de plano de corte

Para determinar el volumen minimo de seleccion de plano de corte en el que es posible
realizar relaxometria localizada se utilizo el siguiente criterio: se midieron valores de relajacion
longitudinal reduciendo el volumen de muestra y luego a partir del volumen méaximo de muestra
se comenzd a reducir el espesor del plano de corte. Para que una medicion se considere valida, ésta
debia ser indistinguible con el valor medido reduciendo el volumen de muestra y tener una
incertidumbre porcentual menor al 30%. A partir de este criterio se obtuvo un volumen minimo de
0.25mL y las mediciones pueden observarse en la fig. 2A (si se establece una incertidumbre del
20% serian 0.5mL).
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Figura 2A: Mediciones de tiempo de relajacion T; en funcion del volumen. En rojo se muestran los valores obtenidos
reduciendo el volumen de muestra y con negro los valores medidos reduciendo el volumen seleccionado mediante

seleccion de plano de corte.
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Al.3. Resolucién de imagen a maxima RSR

Para determinar la resolucion de imagen con la méxima RSR se realiz6 una imagen 2-D en
el plano xy sin seleccién de plano de corte. De esta manera, la imagen sera una proyeccion de la
direccion z en el plano xy. La secuencia utilizada es una secuencia NP a 5MHz para una muestra
de agua con una concentracion 18mM de sulfato de cobre y una altura de 30mm. En la fig. 3A se
muestra la imagen obtenida junto con los pardmetros utilizados. La sombra en la imagen se debe
a fantasmas que aparecen debido a inestabilidades de campo, que generan corrimientos de fase y
se discuten en mayor profundidad en el capitulo 6. La resolucién obtenida es de 0.8mm, el cuél es
el espesor de los tubos de vidrio. Las sombras observadas en la imagen se deben a la
inhomogeneidad de campo (se recuerda que esta imagen se obtuvo con 1400ppm de
inhomogeneidad y una estabilidad de corriente de 220ppm).

(10.0£0.1) mm

(22.610.1) mm
e ————————————————

Figura 3A: Imagen 2-D adquirida sin seleccién de plano de corte. El fantoma utilizado consiste en un cilindro con
agua con sulfato de cobre en una concentracion de 18 mM, T1 = (35 £ 2) ms, T2 = (32 £ 2) ms (ambos tiempos de
relajacion medidos a 5 MHz) con dos tubos de vidrio con un espesor de pared de 0.8 mm. Pardmetros de la imagen:
matriz 128x128, 4 adquisiciones, G, = 84.0mT/m, G, = 49.3mT/m, TE=2 ms, FOVy = 45 mm, FOVx = 44 mm,

tiempo total de adquisicién 18 min, tiempo de repeticidn 2s, tiempo de polarizacion T = 120 ms 'y SNR = 850.
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Al.4. Iméagenes con contraste por T:1 Yy por dispersion

Otra de las grandes motivaciones para combinar la técnica de CRC con IRM radica en
poder realizar imagenes a diferentes valores de campo magnético, ya que, de esta manera, es
posible maximizar los contrastes entre muestras con diferentes curvas de dispersion. A
continuacion, se muestran imagenes realizadas con muestras de Polidimetilsiloxano (PDMS, peso
molecular Mw = 5200, fase liquida, T,(5MHz) = (1.9 + 0.1)ms, PSS Mainz — Germany) y agua con
una concentracion 2.5mM de sulfato de cobre, T,(5MHz) = (73 + 9)ms. La concentracion de sulfato
de cobre fue especificamente elegida de forma tal que a 5SMHz tenga un tiempo de relajacion
similar al del PDMS. En la fig. A4 se muestran las dispersiones medidas entre 10kHz y 5MHz en

un relaxémetro comercial Stelar Spinmaster FFC2000/C/D.
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Figura A4: Curvas de dispersion para el PDMS y agua con sulfato de cobre 2.5mM entre 10kHz y 5MHz medidas
con relaxdmetro Stelar Spinmaster FFC2000/C/D. Los circulos rojos corresponden a la curva del PDMS vy los

cuadrados negros al agua con sulfato de cobre. La incertidumbre asociada a cada medicion se encuentra contenida en

el tamafio de los puntos.
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Tal como es posible observar en la fig. A4, el tiempo de relajacion de la solucion acuosa
(SA) se mantiene practicamente constante con el campo de relajacion, mientras que el PDMS
muestra un comportamiento totalmente dispersivo (grandes variaciones con la frecuencia). De esta
manera, en funcion del valor al que relajen las muestras, se obtendran contrastes mas o menos
pesados por Ti1. En la fig. ASA se muestra una imagen adquirida con una secuencia NP a 5MHz,
en este caso la diferencia de intensidad entre el PDMS y la SA es debido a densidad de espines y
relajacion por T,, ya que los tiempos de relajacion son muy cercanos: T;(SA)=(220£10)ms y
T,(PDMS)=(240+10)ms. Mientras que, una imagen PP cuyo campo de relajacion es 10kHz se
encuentra fuertemente pesada por Ty, ya que el valor de relajacion longitudinal del PDMS es
(20+1)ms (fig. A5B). En la secuencia PP utilizada se polarizan totalmente ambas muestras y se
aplica un campo de relajacion a 10kHz durante 48ms, en este tiempo la muestra de PDMS llega a
relajar practicamente en su totalidad mientras que la SA se desmagnetiza menos de un 15%.
Finalmente, en la fig. A5C se muestra la diferencia entre las dos imagenes anteriores, la cual esta
pesada por dispersion. En este punto, cabe destacar que cuando se menciona que la imagen estara
pesada por T, se hace referencia a que la intensidad de cada pixel en la imagen dependera
principalmente del valor de relajacién 7,. Al pie de péagina de la fig. A5 se encuentran los
parametros utilizados para adquirir cada una de las imagenes.

De esta manera es posible maximizar el contraste entre una muestra dispersiva y otra no
dispersiva mediante una secuencia PP. En este caso, la sefial de mayor intensidad se corresponde
con a la muestra con mayor tiempo de relajacion longitudinal. Sin embargo, mediante la
implementacidn una secuencia NP, es posible obtener un contraste invertido, en donde la mayor
intensidad de sefial est4 asociada a la muestra con T1 mas corto. El contraste invertido permite
disminuir el tiempo de adquisicion y es principalmente util cuando las diferencias en T, se
encuentran a valores altos de campo, ya que, de lo contrario disminuye drasticamente la RSR.

En el trabajo de Romero et al. [34] se muestran iméagenes obtenidas por contraste invertido
e imagenes de tejidos bioldgicos, los cuales también forman parte de lo realizado durante esta tesis,

y conceptualmente estan incluidos dentro del ejemplo anterior.
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Figura A5: Iméagenes de un fantoma formado por dos tubos de PDMS en estado liquido y dos tubos con una solucion

acuosa (SA) de sulfato de cobre adquiridas a 22°C. (A) Imagen adquirida utilizando una secuencia NP con 7 = 960
ms a 5 MHz. La diferencia de intensidad entre el PDMS y la SA corresponde a diferencia de densidad de espines y
relajacion T, , RSR=850. (B) Secuencia PP con contraste negativo adquirida a un campo de relajacion By = 10kHz
y T = 48ms. La componente de PDMS desaparece por completo mientras que la pérdida de sefial de la SA es menor
al 15%. RSR=290. (C) Imagen pesada por dispersion de T,: se obtiene de la diferencia entre las imagenes A y B.
RSR=111. Los pardmetros de las imé&genes son: matriz 64x64, 2 adquisiciones, G, = 42.0mT /m, G, = 29.0mT /m,

TE=2 ms, FOVy =28 mm, FOVx = 25 mm, tiempo total de adquisicién 4.7 min y tiempo de repeticién 1.2s.

pag. 135



pag. 136



Anexo |1

Caddigo de secuencia de pulsos de la consola SpinCore

En este apéndice se muestra el codigo utilizado para programar la consola SpinCore con
una secuencia de pulsos tipico. Esta secuencia ya esta optimizada, de forma tal de que sea sencillo

variar entre la configuracion NP y PP de ciclado de campo.

{
printf("Presione enter para salir...");
fflush(stdin);
fgetc(stdin);
}
int main ()
{
Il puntos
int nPhases = 64;
int nScans =9;
I configuracion de Frequencias-------------=------
spmri_init();
spmri_set_defaults();
spmri_set_adc_offset(112);
1l CONFIGURACION DE LA PLACA
/1 Configuracion de amplitudes gradientes

/I Amplitudes: 1 representa 3.3V de salida y es el valor maximo que entrega la spincore
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double Offset_amplitude = 0.0;

double FE_amplitude =0.145; //0.05; /1 0.055 0.03 0.014 Amplitud de readout. Con valores positivos
el gradiente se opone a la inhomogeneidad de BO en z

double maxPE_amplitude = 0.055; //0.012; // 0.01 0.045 Amplitud de fase. 0.07

double phase_amplitude;

/1 Configuracion de tiempos gradientes
double Tx_time = 11, // Duracion pulsos sinc de RF
double echo_time = 1000; /l Tiempo de eco 2400
double acquisition_time = 1024; /l Tiempo de adquisicion

double phase_time = acquisition_time/2; // Tiempo PE y primer pulso de FE. 1250

double FE_acquisition = 2*phase_time + 250;

/I PP
/ldouble polarization_time = 1010000;//1000000;
/ldouble relaxation_time = 100000;//100000;
double switching_time = 15000;//101000;

double acquisition_delay = 520;

/I NP: usar 15050
[/l double intervall = 15050 - SS_dephase;
/I PP: usar time_init

//double intervall = time_init - SS_dephase;

double interval_1 = switching_time + 200 ; // Tiempo entre gradiente audio y Phase
double interval 2 =415 ; // Intervalo para pulso de Lectura. 250 adentreo () sin 200
double interval3 = 0.5;

int loop_addr;

inti;
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int j;

1

spmri_start_programming(); /[ programo la placa

spmri_read_addr( &loop_addr) ; // direccion de salto

spmri_mri_inst(
/I DAC Information
0.0, // Amplitude
ALL_DACS, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DONT_CLEAR, // Clear
/I RF Information
0, // freq register
0, // phase register
0, // tx enable
0, // phase reset
0, // rx enable
7, I envelope frequency register (7 = no shape)
0, // amp register
0, // cyclops phase
// Pulse Blaster Information
0x00, // flags
nScans, // data
LOORP, // opcode
1.0 * us// delay

);

printf("nPhases : %d\n",nPhases );
for(j=0;j<nPhases;j++){
printf("i= %d \n"i );
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spmri_mri_inst(
Offset_amplitude, // Amplitude
READOUT_DAC, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DO_CLEAR, /I Clear

0, // freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelope frequency register (7 = no shape)
0, // amp register

0, // cyclops phase

0x00, // flags

0, // data

CONTINUE, // opcode

interval_1 * us // delay

);

1 CALCULO AMPLITUD PHASE

{
/I phase_amplitude = ((2*maxPE_amplitude) * j/(nPhases-1)) - maxPE_amplitude;
phase_amplitude = ((2*maxPE_amplitude) * j/nPhases) - maxPE_amplitude;

printf(“phase_amplitude= %f\n",phase_amplitude );
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1

Pulsos FE y PE

spmri_mri_inst(

FE_amplitude+Offset_amplitude, // Amplitude
READOUT_DAC, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DO_CLEAR, // Clear

0, // freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelope frequency register
0, // amp register

0, // cyclops phase

0x00, // flags

0, // data

CONTINUE, // opcode

0.1 * us// delay

spmri_mri_inst(

phase_amplitude, // Amplitude

PHASE_DAC,// DAC Select

DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DONT_CLEAR, // Clear
0, /I freq register

0, // phase register

0, // tx enable
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.............. Tiempo entre Phase y SS

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelope frequency register
0, // amp register

0, // cyclops phase

0x00, // flags

0, // data

CONTINUE, // opcode

phase_time * us // delay

spmri_mri_inst(

Offset_amplitude, // Amplitude

READOUT_DAC, // DAC Select

DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DO_CLEAR, // Clear

0, // freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelope frequency register
0, / amp register

0, // cyclops phase

0x00, // flags

0, // data

CONTINUE, // opcode

interval_2 * us // delay // antes 1.90ms
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R Tiempo entre SS 'y Lectura

spmri_mri_inst(
Offset_amplitude, // Amplitude
READOUT_DAC, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DO_CLEAR, // Clear

0, // freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelope frequency register (7 = no shape)
0, // amp register

0, // cyclops phase

0x00, // flags

0,//loop_addr, // data
CONTINUE, // opcode

interval_2 * us // delay

);

1 Lectura

spmri_mri_inst(
/I DAC Information
FE_amplitude + Offset_amplitude
, Il Amplitude
READOUT _DAC, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
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DO_CLEAR, // Clear
/I RF Information

0, / freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelo pe frequency register

0, / amp register

0, // cyclops phase
[/ Pulse Blaster Information

0x00, // flags

0, // data

CONTINUE, // opcode

FE_acquisition * us // delay

);

spmri_mri_inst(

/I DAC Information

0.0, /I Amplitude
ALL_DACS, /| DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DO_CLEAR, // Clear

/I RF Information

0, /l freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable
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0, /1 envelope frequency register (7 = no shape)

0, /I amp register

0, // cyclops phase

// Pulse Blaster Information
0, // flags

0,//loop_addr, // data
CONTINUE, // opcode

interval3 * ms // delay

);

spmri_mri_inst(

/I DAC Information

0.00, // Amplitude
READOUT_DAC, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DO_CLEAR, /I Clear

/I RF Information

0, // freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

0, // envelope frequency register
0, // amp register

0, /l cyclops phase

// Pulse Blaster Information
0x00, /I flags

0,

/I data

WAIT, // opcode

0.1 * us // delay
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// End Loop Instruction
spmri_mri_inst(

/I DAC Information

0.0, // Amplitude
ALL_DACS, /| DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DONT_CLEAR, // Clear

/I RF Information

0, // freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

7, I envelope frequency register (7 = no shape)
0, // amp register

0, // cyclops phase

[/ Pulse Blaster Information
0x00, // flags

loop_addr, // data
END_LOOP, // opcode

1.0 * us // delay

);

/[Stop Instruction
spmri_mri_inst(
/I DAC Information

0.0, // Amplitude
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ALL_DACS, // DAC Select
DO_WRITE, // Write
DO_UPDATE, // Update
DONT_CLEAR, // Clear

/I RF Information

0, / freq register

0, // phase register

0, // tx enable

0, // phase reset

0, // rx enable

7, I envelope frequency register (7 = no shape)
0, // amp register

0, // cyclops phase

// Pulse Blaster Information
0x00, // flags

0, // data

STOP, // opcode

1.0 * us // delay

):

printf("Board programmed.\n");
spmri_start();

pause();

spmri_stop();

return O;
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Anexo 111

Sintesis y caracterizacion de nanoparticulas de 6xido de hierro

En este anexo se presentan los experimentos realizados para caracterizar las nanoparticulas
de 6xido de hierro junto con el procedimiento de sintesis utilizado para obtenerlas.

A3.1. Sintesis de las nanoparticulas magnéticas

La sintesis de las particulas magnéticas basadas en nanocristales de 6xido de hierro fue
realizada por el doctor Eustaquio M. Erro basandose en métodos presentados previamente en la
literatura [109,117-120]. Se incluye aqui un breve resumen de la misma por completitud.

Esta sintesis, se encuentra focalizada en la formacion de magnetita (FesOass)), un Oxido de
hierro de valencia mixta, con coparticipacién de Fe (1) and Fe (111) bajo condiciones alcalinas. Se
mezclaron 50 mL de un 1.2 M de una solucion de hierro (I1) sultafo heptahidratado (Ciccarelli,
San Lorenzo, Santa Fé, Argentina) en agua desionizada (18M€Q/cm, sistema de purificacion milli-
Q Osmion 5, Apema, Villa Dominico, Buenos Aires, Argentina) y 50 mL de un 2.4 M hierro (I11)
hexahidratado de cloruro (Tetrahedron, Hangzhou, China), en un matraz de un 1 L. Posteriormente
se agregaron 50 mL de solucién en un 56% v/v de NH3OH () (Ciccarelli) gota a gota a temperatura
ambiente y bajo agitacion. Se observé un precipitado negro en la mezcla de la reaccion durante la
adicion de la solucion de hidroxido de amonio. El pH final fue monitoreado para ser mayor a 10.
Las particulas fueron separadas magnéticamente y después lavadas tres veces con agua
desionizada. Se realizé la estabilizacion de una dispersion coloidal en agua agregando un 12-14
% v/v de acido oleico (Sintorgan) a 50 mL de una mezcla de agua desionizada con nanoparticulas,
y posteriormente se calentd hasta 90° durante 4 minutos mientras se agitaba el recipiente.
Finalmente, la mezcla fue sometida a un tratamiento de ultrasonido para favorecer el proceso de

dispersion.
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A3.2. Caracterizacion de nanoparticulas

La distribucion de tamafio de las de las nanoparticulas fue determinada por medio de la
técnica de DLS (Dynamic light scattering) aportando un didmetro mas probable de 22.5nm, con
una alta monodispersion. Ademas, se midid la curva de histéresis de las nanoparticulas a 25°C en
un magnetometro de muestra vibrante LakeShore 7300 (ver fig. A6). La misma presenta una unica
fase magnética, lo que es consistente con la monodispersion medida en el DLS, ademas de mostrar
una alta pureza de muestra. El valor de magnetizacion de saturacion es de 85Am?/kg, siendo éste

un valor superior a varios de los encontrados en la literatura para particulas similares [121,122].
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Figura A6: A la izquierda se muestra la curva de histéresis de las nanoparticulas magnéticas utilizadas. A la derecha
la dispersion obtenida para la solucién acuosa de NM para valores de frecuencia de Larmor de protones entre 10kHz
y 5.5MHz.

Las propiedades relaxometricas de las nanoparticulas fueron medidas para la solucion
utilizada en los experimentos de iméagenes, la cual tuvo una concentracion de nanoparticulas de
49.3ug/mL. La curva de dispersion de T fue medida en un equipo comercial marca Stelar, modelo
Spinmaster FFC2000/C/D, con una secuencia pre poralizada (PP), a una temperatura de 25°C, para
valores de campo magnético de relajacion comprendidos entre 10kHz y 5.5MHz. En la figura A6

se muestra la curva obtenida, en donde se puede apreciar una importante dispersion, disminuyendo
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el tiempo de relajacion longitudinal desde 13ms a 5SMHz hasta valores cercanos a los 4ms para
campos magnéticos bajos. Esto es algo deseado, ya que muestra que la magnetizacion obtenida
durante la subida del campo no es despreciable. Mientras que el tiempo de relajacion transversal
T, fue medido en nuestro prototipo a 5MHz, a una temperatura de 25°C, dando como resultado

(3.5+£0.4)ms. De esta manera, el radio r2/ri a 5MHz es de 3.7.
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