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RESUMEN

El trabajo de tesis realizado tuvo como objetivo estandarizar un algoritmo de análisis de
imagen del tensor de difusión para estudiar el comportamiento de la difusión media del
agua y localizar anormalidades de ésta en cerebros de sujetos control.

Se simularon focos epileptógenos con diferentes intensidades en los sujetos control y
posteriormente se obtuvo la difusión media en cada sujeto al procesar las imágenes con
ayuda de un algoritmo computacional. Gracias a lo anterior fue posible observar la depen-
dencia de la intensidad de los focos simulados con la facilidad de detección de los mismos.

El trabajo realizado permite estudiar en un futuro cercano el comportamiento de la
difusión en pacientes con epilépsia focal en monitoreo continuo. Se analizará el perfil tem-
poral de la difusión del agua, tomando en cuenta la información cĺınica de las crisis focales
para explicar los cambios de difusión y utilizar el modelo de tensor de difusión para proveer
información de la micro estructura del tejido.

ABSTRACT

The aim of this study was to standardize analysis algorithm diffusion tensor imaging to
study the behavior of mean diffusivity and to visualize abnormalities in brains of persons
without epilepsy.

Epileptogenic foci were simulated with different intensities in persons without epilep-
sy and the mean diffusivity was obteined in each person with the implementation of the
computational algorithm. Because of this was possible to observe the dependence of the
foci´s intensities and their detection capability.

This work allows us to study in the near future diffusion behavior in patients with
focal epilepsy. The temporal profile of water diffusion will be analized, with the clinical
information of focal seizures to explaining changes in the diffusivity and to use diffusion
tensor mode to provide information of the tissue microstructure.
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profesional.
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Caṕıtulo 1

Introducción

1.1. Antecedentes

La epilepsia es un desorden de la sustancia gris y la sustancia blanca es responsable de la
propagación de actividad eléctrica anormal. Hughlings Jackson define las crisis de epilepsia
como resultado de una descarga excesiva, ocasional y repentina de la sustancia gris, con
consecuencias como movimientos anormales, pérdida del estado de alerta y manifestaciones
sensoriales, dependiendo del sitio afectado y/o su generalización.

La sustancia blanca está formada por axones cubiertos de mielina, un axón es una de las
partes de la neurona cuya función es la transmisión de información a otra célula y nervios
que constituyen las v́ıas nerviosas. La sustancia gris es un acúmulo de cuerpos neuronales
y dendritas que son los centros de conexión e integración y células gliales. La sustancia
gris está distribuida en la superficie de los hemisferios cerebrales y en el cerebelo.

Los sindromes epilépticos se categorizan en su tipo de origen, es decir pueden tener
origen focal o global, en donde la actividad anormal eléctrica se genera de manera global
en el cerebro[1].

La mayoŕıa de los pacientes con epilepsias de origen global responden adecuadamente
a fármacos, mientras que los pacientes con epilepsias de origen focal son refractarios
a tratamiento médico[7]. Sin embargo, cuando es posible detectar el foco epileptógeno
mediante técnicas de neuroimagen, el pronóstico es sumamente favorable para los pacientes,
al poder ser sometidos a ciruǵıa.

La resonancia magnética nuclear puede detectar focos epileptógenos en un paciente
con epilepsia temprana o de reciente diagnóstico. La habilidad de detección se incrementa
notablemente en casos de epilepsia intratable con medicamento, en los cuales existe beneficio
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con tratamiento quirúrgico.

Las epilepsias focales resistentes a tratamiento médico más comunes son la epilepsia
del lóbulo temporal, que resulta de una esclerosis mesiotemporal y la epilepsia neocortical
relacionada con una displasia cortical focal (FCD, por sus siglas en inglés). En ambos casos
la ciruǵıa resectiva es el método más efectivo para eliminar las crisis[6].

Mediante la medición por medio de resonancia magnética del coeficiente aparente de
difusión (ADC) de las moléculas de agua, es posible inferir la microarquitectura del tejido
de manera no invasiva. Estudios realizados en roedores han mostrado que el ADC de
la sustancia gris muestra anormalidades secuandariamente a un status epilépticus (SE,
definido como una crisis con duración mayor a 10 minutos[45][44][43]. Estas anormalidades
son dinámicas, con un aumento moderado del ADC en los primeros 10 minutos post-status
epilépticus, seguido de una disminución considerable del mismo en los siguientes 20 minu-
tos, manteniéndose anormalmente bajo durante al menos dos horas[15].

Se ha demostrado en humanos que si el efecto excitotóxico es suficientemente severo,
existe una reorganización considerable de la microestructura de la sustancia gris, con
muerte neuronal importante y gliosis con consecuente aumento del espacio extracelular,
facilitando ahora la libre difusión del agua, con el consiguiente aumento del ADC[36][8][42].
En el caso de status epilépticus parcial, se observa atrofia de las estructuras involucradas
en los estadios crónicos, indicando que las anormalidades de difusión pueden utilizarse
incluso como un factor pronóstico[17].

La distribución de la sustancia blanca y los tractos neuronales puede ser detallada con el
uso de tractograf́ıa, la cual es una aplicación de la imagen por tensor de difusión basada en
la estimación de tensores de difusión, donde el eje más largo de difusión puede ser usado
para inferir la dirección de fibras nerviosas, construyendo imágenes de fibras nerviosas
completas y mapas de conectividad estructural. La tractograf́ıa marca la localización en
la cual inicia un tracto y el recorrido que sigue.

1.1.1. Clasificación de crisis epilépticas.

Existen más de 40 formas cĺınicas de epilepsia que se clasifican de acuerdo con su
etioloǵıa y/o con su forma de presentación cĺınica. Dicha clasificación toma en cuenta dos
factores importantes, el primero de ellos es el origen de la crisis, refiriendose a si es focal o
generalizada y el segundo es su etioloǵıa, en donde se aclaran las causas de la crisis.

El término epilepsia sintomática o secundaria se aplica cuando la causa del desorden
es claramente aparente, como un tumor, un infarto cerebral, una lesión postraumática,
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etcétera. Por otro lado, la epilépsia idiopática no tiene una causa aparente, pero puede
transmitirse genéticamente, este término se refiere a aquellos casos afectados de convulsiones
y en los que no se pueden detectar lesiones estructurales en el cerebro ni anormalidades
neurológicas[2]. La epilépsia criptogénica es debida a una causa (foco) no identificable, pero
que se asocia con un retraso mental[30].

Las crisis de epilepsia pueden permanecer confinadas a una alteración elemental o
compleja de la conducta, o pueden relacionarse con convulsiones parciales o generalizadas.
Las convulsiones son generalizadas cuando la cĺınica y los cambios fisiológicos indican el
compromiso de ambos hemisferios cerebrales y son parciales si las descargas epilepticas
comprometen inicialmente un solo hemisferio o parte de este, la cual puede posteriormente
distribuirse al resto del cerebro.

De acuerdo con el tipo de convulsión la epilepsia idiopática (EI) puede ser subdividida
en las siguientes categoŕıas [5].

1. Epilepsia idiopática parcial (EIP). Las crisis idiopáticas parciales pueden tener su
origen en una parte de un hemisferio del cerebro. Sus manifestaciones pueden ser
motoras, somatosensoriales, autonómicas o pśıquicas. A su vez, las crisis idiopáticas
parciales cuentan con una subdivisión.

Crisis parciales simples. En este tipo de crisis existe una descarga en un sistema
de neuronas localizadas.

Crisis parciales complejas. Además de la manifestación cĺınica, existe pérdida
de conciencia. Con frecuencia se asocian gestos como movimientos de la lengua,
taquicardia, etcétera.

Crisis parciales complejas que evolucionan secundariamente a generalizadas.
Estas crisis se presentan después de un periodo de manifestaciones cĺınicas, en
donde la crisis puede generalizarse.

2. Epilepsia idiopática generalizada (EIG). Este tipo de epilepsia es caracterizada por
la actividad involucrada en ambos hemisferios desde el inicio de la crisis. La conciencia
habitualmente se pierde. Las crisis generalizadas se dividen según el comportamiento
motor que toman. Se conocen los siguientes tipos de crisis generalizadas.

Crisis de ausencia. Se produce una alteración de la consciencia, con una pérdida
de conocimiento de pocos segundos de duración (10-12 segundos). La edad de
inicio de estas crisis oscila entre los 3 y 12 años.

Crisis mioclónicas. Este tipo de crisis se caracteriza por tener movimientos
repentinos, súbitos e involuntarios.
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Crisis clónicas. Se presentan con manifestaciones motoras con sacudidas ŕıtmi-
cas y repetitivas.

Crisis tónicas. Caracterizadas por contracciones musculares del tronco y las
extremidades. Su duración es generalmente corta.

Tónico-clónicas. Implican rigidez muscular, contracciones musculares violentas
y pérdida de conocimiento. En general, la duración de este tipo de crisis es más
corta que 60 segundos.

Crisis atónicas. Se caracterizan por la pérdida de tono muscular y cáıda del
cuerpo.

3. Crisis epilépticas no clasificables. Las crisis epilépticas no clasificables son aquellas
que por sus datos insuficientes o incompletos es imposible lograr clasificarlos porque
se desconoce el mecanismo de fondo de su origen o propagación.

Las crisis de epilepsia sintomáticas son debidas a una lesión cerebral usualmente estática,
por ejemplo epilepsias resultantes de un daño al SNC como infección, trauma o enfer-
medad cerebrovascular. Existen crisis sintomáticas no provocadas, en donde los pacientes
experimentan crisis recurrentes, caracterizadas por alguna enfermedad en evolución. Pueden
ser debidas a trastornos progresivos del sistema nervioso central como neoplasias, infec-
ciones por virus lentos, infecciones bacterianas, micóticas o virales insatisfactoriamente
tratadas, incluyendo el VIH, patoloǵıa autoinmune (lupus, esclerosis múltiple), metabóli-
cas (errores del metabolismo como lipofucinosis ceroidea, encefalopat́ıas mitocondriales y
fenilcetonuria) y degenerativas (Alzheimer o mioclonus báltico) [32].

1.1.2. Imágenes para la detección de lesiones cerebrales

.
Diversas técnicas de neuroimagen se han propuesto como métodos no invasivos para de-

tectar focos epileptógenos. La tomograf́ıa por emisión de positrones (PET) con un ligando
de 18F − 2 − deoxi − D − glucosa(FDG) ha mostrado una buena sensibilidad (mayor
al 80% para la detección de epilepsia media temporal[14], pero fuera de este sitio su
desempeño ha sido mucho menos favorable, logrando detectar el foco en solamente un ter-
cio de los pacientes[34]. Otro método de imagen que también utiliza radiación ionizante es
la tomograf́ıa computada por emisión de fotón único (SPECT), en el cual un radiofármaco
es inyectado a la circulación sistémica, el cual se acumula en tejidos con alta tasa metabóli-
ca, para ser evidenciado posteriormente mediante imágenes seriadas.Una de las principales
ventajas de esta modalidad de imagen frente a PET es su considerablemente menor costo
y mayor disponibilidad. La tasa de detección de focos epileptógenos en epilepsia del lóbulo
temporal (representado por una zona de hipoperfusión) es bastante pobre (50%) cuando
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el fármaco es inyectado en el periodo interictal[23] (periodo entre crisis electrocĺınicas),
pero su sensibilidad aumenta dramáticamente (90%) cuando el radiofármaco es inyectado
inmediatamente al iniciar una crisis evidenciada mediante EEG(electroencefalográma)[11].
Desgraciadamente, fuera del lóbulo temporal, la tasa de detección de focos epileptógenos
mediante SPECT es solamente entre el 50% y 66%, incluso con inyección post-ictal.

Las imágenes anatómicas de alta resolución y contraste de resonancia magnética han
sido utilizadas para localizar lesiones sutiles y se han creado herramientas de cómputo que,
mediante algoritmos de proceso digital de imagen pretenden facilitar la detección de dichas
lesiones.

Las herramientas de cómputo hechas hasta el momento han logrado visualizar entre el
63% y el 95% de lesiones de tipo displasia cortical [6]. A pesar de esto, las herramien-
tas basadas en imágenes anatómicas no pueden ser consideradas como concluyentes en
todos los casos, debido a que no todos los focos epileptógeos están asociados a alteraciones
morfológicas macroscópicas
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Caṕıtulo 2

2.0.3. Difusión de moléculas de agua en el cerebro.

El fenómeno de difusión comenzó a ser descrito en 1827, cuando el botánico Robert
Brown observó los movimientos aleatorios de los granos de polen en el agua. Todas las
moléculas con temperatura mayor al cero absoluto (-273◦ C) están en constante movimien-
to. En los tejidos biológicos, la difusión de moléculas de agua depende de la viscosidad, tem-
peratura y también de las barreras semipermeables como lo son las membranas celulares.

Figura 1. Ejemplo de movimiento aleatorio correspondiente a la migración de las células
T del sistema inmunológico, responsables de coordinar la respuesta inmune celular [39].

Con las imágenes por resonancia magnética, se ha podido determinar el movimiento de
las moléculas de agua que se dispersan en distintos tejidos en un tiempo determinado. El
movimiento de las moléculas de agua depende de las propiedades f́ısicas del medio donde
se mueven, implicando que la dirección del medio influya en el movimiento del agua. El
movimiento de las moleculas de agua en un medio con neuronas es lento comparado con el
desplazamiento en fibras nerviosas debido a la forma y direccionalidad de dichos tejidos [26].
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Se ha trabajado en mostrar una relación entre anormalidades en la sustancia gris y la
sustancia blanca en pacientes con epilepsia en lóbulo temporal. Ha sido demostrado que la
degeneración de las fibras en la sustancia blanca puede ser detectada midiendo la difusión
de moléculas de agua en estos tejidos, mostrando anormalidades en el patrón de difusión
del agua [10]. Debido a que la difusión de agua es sensible a la microestructura del tejido, se
pueden evaluar trastornos neurológicos con la evaluación de la orientación y la integridad
de las fibras nerviosas. Trabajos como el de Beaulieu C. han relacionado la anisotroṕıa
de la difusión del agua con las caracteŕısticas micro-estructurales de los tejidos utilizando
resonancia magnética nuclear [4].

2.0.4. Coeficientes de difusión aparentes.

Basser y Pierpaoli mostraron que la anisotroṕıa de las moléculas de agua es altamente
variable en diferentes regiones de la sustancia blanca. Dicha anisotroṕıa es una propiedad
del tejido cerebral que depende de la direccionalidad de las moléculas del agua y de la
integridad de las fibras de sustancia blanca; cuando el agua se moviliza libremente dentro
del tejido, la anisotroṕıa es mı́nima, es decir, hay una isotroṕıa máxima y cuando existe
restricción en el movimiento del agua, la anisotroṕıa aumenta. La anisotroṕıa del agua
en la sustancia blanca depende del grado de coherencia de las direcciones de los tractos
neuronales. En estructuras con fibras paralelas regulares, la difusión del agua en dirección
paralela a ellas es casi 10 veces mayor que la difusión promedio en dirección perpendicular
a ellas. En estructuras donde el patrón de las fibras es menos coherente, la anisotroṕıa es
reducida significativamente [31].

Tanner y Stejskal reconocieron el efecto de las barreras como las membranas en la sus-
tancia blanca sobre la difusión de moléculas de agua. Cambiaron el coeficiente de difusión
(D) de las moléculas por un coeficiente aparente de difusión (ADC, por sus siglas en in-
glés) o coeficiente restringido al referirse a tejidos biológicos. Al obtener el coeficiente de
difusión aparente dentro de un tejido, se puede determinar la microestructura y orientación
de dicho tejido.

Las secuencias eco-espin de gradiente pulsado (PGSE) proporcionan información de
coeficientes de difusión aparente y de la geometŕıa y dimensiones de los tejidos bajo estu-
dio. Ha sido demostrado que los coeficientes de difusión aparentes del agua en los nervios
del sistema nervioso central dependen de su orientación [3].

En los años sesenta, se facilitó la medición de coeficientes de difusión molecular con el
trabajo de Stejskal y Tanner, gracias al uso de la secuencia eco - espin de gradiente pulsado
[35], el cual consiste de las siguientes etapas:
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1. Aplicación de un pulso de radiofrecuencia de 90◦, que coloca al vector de magneti-
zación en el plano transversal

2. Aplicación de un gradiente de campo magnético con amplitud G y duración δ, el cual
imparte una fase a los esṕınes.

3. Aplicación de otro pulso de radiofrecuencia de 180◦ para revertir la fase de los esṕınes.

4. Aplicación de un segundo gradiente de campo magnético con las mismas caracteŕısti-
cas que el primero.

5. Adquisición de la señal de RM.

Figura 2. Representación esquemática de la secuencia eco spin de gradiente pulsado. La
duración de los gradientes de campo magnético es δ y la seperación temporal entre ellos

es ∆ [16].

La difusión en las moléculas de agua ocurridas entre la aplicación de los gradientes
de campo magnético, hace que la fase de los espines no regresen a su posición original,
provocando una pérdida de señal. Los espines que se mueven en la dirección del campo
magnético son sensibles a difusión y por lo tanto contribuyen a la pérdida de señal.

La relación entre la intensidad de señal S de la imagen ponderada a difusión utilizando
gradientes de campo magnético y la secuencia eco-spin de gradiente pulsado y el valor de
la señal S0, sin el uso de gradientes es la siguiente:

S = S0e
−bD (2.1)

La sensibilidad a la difusión b depende de la magnitud del gradiente de campo magnético
aplicado G, aśı como de su duración δ:

b = γ2G2δ2 (∆− δ/3) (2.2)
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donde ∆− δ/3 es el tiempo de difusión y γ es la constante giromagnética del protón en el
átomo de Hidrogeno (42.58 MHz/T).

De la ecuación anterior, se observa que modificando a la secuencia PGSE, se puede
cambiar la sensibilidad a la difusión. Por ejemplo, si la amplitud de los gradientes de campo
magnético (G) aumenta, los espines necesitarán menos movimiento para experimentar un
campo magnético distinto, con lo que se incrementará su cambio de fase. Por otro lado,
se puede aumentar la probabilidad de que los espines se desfasen si el tiempo de difusión
aplicado aumenta.

Figura 3. Imágenes T2 ponderadas a difusión, cada una con una dirección de gradiente de
campo magnético distinta y con una sensibilidad a la difusión b = 1000s/mm2. En cada
imagen, regiones particulares del cerebro muestran un contraste diferente, relacionado
con la dirección de gradiente de campo magnético aplicado. La dirección en la cual fue
aplicado cada gradiente muestra una intensidad de señal baja (oscura), debido a que en
esta dirección hubo una gran difusión de las moléculas de agua, provocando que la fase

de los espines no regresen a su posición original [41].

Figura 4. Imagen T2 sin coeficiente de sensibilidad a la difusión (b=0). Para construir el
Tensor de difusión es necesario tener una imagen no sensible a difusión y al menos seis
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direcciones de gradiente de campo magnético distintas como las que se muestran en la
figura 3 [41].

2.0.5. Tensor de difusión

La anisotroṕıa en la difusión del agua en la materia blanca hace posible la utilización de
imágenes por tensor de difusión para encontrar la orientación de las rutas de la difusión en
las fibras. Las imágenes con tensor de difusión (DTI) permiten medir el grado de anisotroṕıa
de los protones de agua en los tejidos utilizando resonancia magnética.

Aplicando gradientes de campo magnético, se observará difusión de las moléculas de
agua en dirección del gradiente aplicado. La difusión es anisotrópica en los tractos nerviosos
y se ha mostrado que la dirección de máxima difusión de moléculas de agua coincide con
la orientación de los tractos. La información de la máxima difusión de agua y la difusión
en diferentes direcciones está contenida en el tensor de difusión, el cual es un modelo
matemático de difusión tridimensional [20].

El modelo de tensor de difusión consiste en una matriz de 3x3 derivada de imágenes
sensibles a difusión en al menos 6 direcciones no colineales. La matriz es diagonalizable y
simétrica con seis grados de libertad, es decir, sólo seis de los nueve elementos de la matriz
son linealmente independientes [29].

Al reportar la difusividad en un medio anisotrópico, es necesario conocer el coeficiente
de difusión aparente ADC, el cual dependerá tanto de la orientación de los gradientes de
campo magnético utilizado como de la orientación de los tejidos dentro del medio. Para
obtener el mismo resultado de ADC en el medio, es necesario que se asuma la misma
orientación de la cabeza (tejidos) del individuo y la misma orientación de los gradientes
aplicados. Sin embargo, si el individuo mueve su cabeza dejando la misma orientación del
gradiente, entonces el ADC cambiará porque la dirección de la mayor difusividad será dis-
tinta y se podrá obtener un número infinito de valores ADC dependientes de la orientación
del tejido anisotrópico. Por lo tanto, el valor ADC es rotacionalmente variable.[16]

Obtener un sólo valor de ADC es insuficiente para caracterizar un tejido anisotrópico,
se necesita una descripción más completa dada por el tensor de difusión, el cual es una
matriz de 3x3 simétrica.
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Figura 5. Representación matricial del tensor de difusión.

Los elementos de la diagonal del tensor Dxx, Dyy y Dzz corresponden a la difusivi-
dad a lo largo de los tres ejes ortogonales entre śı, mientras que los elementos fuera de
la diagonal reflejan la correlación entre los desplazamientos moleculares en las direcciones
ortogonales. Por ejemplo, la componente Dxy correlaciona los desplazamientos entre los
ejes x y y respectivamente.

Si nos encontramos en una situación en que la mayor dirección de difusividad dentro
de un tejido anisotrópico está perfectamente alineado con el eje y, la difusión en el eje x
no estará correlacionada con la difusión en el eje y, por lo que el elemento Dxy será cero. A
pesar de que Dxy sea cero, eso no significa que la difusividad en la dirección x,y sea cero.

Cuando todos los elementos fuera de la diagonal sean cero, significa que el tensor
está alineado con los principales ejes del medio anisotrópico. De esta manera el tensor
está diagonalizado y los elementos de la diagonal corresponden a los eigenvalores o valores
propios.

La mayor dirección de difusión de moléculas de agua en los tractos neuronales son
determinadas por los vectores propios del tensor de difusión al diagonalizarlo. Los ejes
que representan a los tractos son definidos por los valores propios del tensor. Los valores
propios son clasificados de acuerdo a su magnitud como λ1 el valor propio más grande y
λ3 el más chico. Los vectores propios del tensor de difusión también son clasificados como
ν1 la dirección de mayor difusión de las moléculas de agua; ν2 y ν3 son los vectores propios
que describen a las direcciones de difusión de las moléculas de agua asociados a los valores
propios λ2 y λ3. El coeficiente de difusión aparente (ADC) expresado en términos de los
valores propios se da la siguiente manera.

ADC =
traza (D)

3
(2.3)

donde la traza del tensor de difusión D es λ1 + λ2 + λ3.
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Figura 6. Imagen de ADC(MD) en vista axial obtenida con el tensor de difusión
diagonalizado.

La orientación del tensor es tal que sea paralela al eigenvector principal, el cual es el
eigenvector asociado al eigenvalor más grande. El eigenvector principal es colineal con la
orientación de los tractos dominantes en el voxel, pues el agua difunde más rapidamente a
lo largo de las fibras que en dirección perpendicular a ellas. Siendo λ1 el valor propio que
indica la mayor difusividad, su vector asociado nos indica entonces la dirección preferencial
del tejido.

Figura 7. En (a), se muestra que el medio anisotrópico es orientado a 45
◦
con respecto al

eje x y y respectivamente. La difusividad en ambas direcciones es la misma y el
desplazamineto entre los dos ejes es correlacionada perfectamente mediante Dxy. En (b),

el medio anisotrópico es alineado con el eje y, pero el desplazamiento en el eje x no
está correlacionado con el eje y y por lo tanto Dxy es cero. Sin embargo, el ADC en la

dirección (x,y) no es cero [16].
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Debido a que el tensor de difusión es simétrico, es decir Dxy = Dyx, Dxz = Dzx y
Dyz = Dzy, para obtener el tensor de difusión completo solo hace falta determinar seis
elementos de este. Dichos seis elementos son adquiridos a partir de imagenes ponderadas
a difusión obtenidas a partir de aplicar gradientes de campo magnético en seis direcciones
distintas no colineales y no coplanares.

Para una resonancia magnética ponderada a difusión con difusividad D, la señal que pro-
duce el experimento está dada por la ecuación (2.2). Al aplicar el logaritmo a esta ecuación
para seis imágenes no colineales y no coplanares se obtendrá un conjunto de ecuaciones
lineales que pueden resolverse con álgebra lineal y de esta manera construir el tensor de
difusión. Las señales correspondientes a cada dirección se muestran a continuación:

Sxx = S0e
−bxxDxx(2.4)

Sxy = S0e
−bxyDxy(2.5)

Sxz = S0e
−bxzDxz(2.6)

Syx = S0e
−byxDyx(2.7)

Syy = S0e
−byyDyy(2.8)

Syz = S0e
−byzDyz(2.9)

Szx = S0e
−bzxDzx(2.10)

Szz = S0e
−bzzDzz(2.11)
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Al resolver y aplicar el logaritmo a las ecuaciones anteriores obtenemos la siguiente
ecuación:

ln(S/S0) = −(bxxDxx + 2bxyDxy + 2bxzDxz + byyDyy + 2byzDyz + bzzDzz) (2.12)

Cada elemento de b y D corresponden a una dirección particular de difusión.

Figura 8. Representación gráfica de 6 direcciones de los gradientes de difusión no
colineales y no coplanares, x, y y z representan las bobinas de gradiente de campo

magnético.

En la visualización de la difusión en tejidos anisotrópicos es de gran utilidad hacer uso
de elipsoides cuyos ejes son definidos por los eigenvalores y eigenvectores del tensor de
difusión para analizar cuantitativamente la difusión en dicho tejido. Cada elipsoide cuenta
con tres datos importantes, los cuales son: su excentricidad, su tamaño y su dirección. La
excentricidad es la razón entre el segmento que va del centro del elipsoide a uno de sus
focos (semidistancia focal) y el semieje mayor. La excentricidad indica la forma del elip-
soide y toma valores entre 0 y 1, una elipsoide será más esférica cuando su excentricidad
se aproxime al valor cero, indicando que la difusión es isotrópica; cuando la excentricidad
se aproxima al valor 1, la difusión en el tejido se muestra anisotrópica. Se designa a la
excentricidad con la letra griega épsilon ε ; el tamaño es proporcional al producto de sus
tres eigenvalores y representa las propiedades de las moléculas de agua en cada voxel; la
dirección muestra la dirección de mayor difusión en el tejido.[37]
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Figura 9. Fracción de anisotroṕıa y coeficiente de difusión aparente en función de los
eigenvalores de cada elipsoide mostrado. En el primer elipsoide (de izquierda a derecha)

se muestra una mayor excentricidad y una mayor fracción de anisotroṕıa ya que el
eigenvalor principal tiene una diferencia mayor a sus otros dos eigenvalores a diferencia

de los otros dos elipsoides [4].

2.0.6. Fracción de anisotroṕıa.

La anisotroṕıa en el tejido cerebral depende de la direccionalidad de las moléculas de
agua y de la integridad de las fibras de la sustancia blanca. La fracción de anisotroṕıa (FA)
es una variable numérica cuyos valores oscilan entre 0 (máxima isotroṕıa) y 1 (máxima
anisotroṕıa) [28]. En el agua libre la difusión es isotrópica FA ∼ 0. En los tractos nerviosos
FA > 0.

La fracción de anisotroṕıa indica que tan anisotrópica es la difusión del agua en la re-
gión muestreada. Es determinada por la integridad de las membranas axonales, mielina y
la conformación de los tractos nerviosos. La fracción de anisotroṕıa está relacionada con los
valores propios del tensor de difusión D aśı como de los coeficientes de difusión aparentes
(ADC) como se indica a continuación.

FA =

√
3√
2

√
(λ1 − ADC)2 + (λ2 − ADC)2 + (λ3 − ADC)2√

λ2
1 + λ2

2 + λ2
3

(2.13)
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Figura 10. Imagen axial de la fracción de anisotroṕıa al diagonalizar el tensor de difusión,
en donde se observa que la sustancia blanca tiene intensidades claras, mientras que la

sustancia gris es oscura.

2.0.7. Razón de volúmen VR.

VR se define como la proporción que existe entre el volúmen del elipsoide de difusión
y el volúmen de una esfera de diámetro (TrazaD)/3; VR toma valores entre 0 y 1 con
cero indicando el mayor grado de anisotroṕıa y 1 correspondiente a isotroṕıa total. En los
mapas de VR se observa que la sustancia blanca es más oscura que la sustancia gris.

La ecuación que relaciona VR con los valores propios del tensor de difusión diagonalizado
se muestra a continuación.

V R =
λ1λ2λ3

(λ1+λ2+λ3

3
)3

(2.14)
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Figura 11. Imagen axial obtenida a partir del tensor de difusión diagonalizado en donde
se muestra la razón de volúmen VR, la sustancia gris está indicada por los tonos claros

mientras que la sustancia blanca se observa con tonos oscuros.

Algunas enfermedades neurológicas, como la esclerosis múltiple, son caracterizadas por
diversas patoloǵıas en la sustancia blanca. El daño axonal resultante puede ser identificado
como un decremento en el valor de fracción de anisotroṕıa en los voxeles afectados.

Para determinar los coeficientes de difusión a lo largo de direcciones diferentes, es nece-
sario aplicar gradientes controlados en una secuencia de pulsos. En las secuencias eco-spin,
se aplican gradientes antes y después de un pulso de radiofrecuencia de 180◦. En secuencias
eco-gradiente se aplican gradientes positivos y negativos sucesivos. En un medio isotrópico
ideal, la aplicación de un gradiente a lo largo de cualquier eje debeŕıa ser suficiente para
medir el coeficiente de difusión aparente. Sin embargo, el cerebro contiene muchos tejidos
que restringen la difusión, además de que no se conoce la dirección de los tejidos al aplicar
los gradientes y por lo tanto, los gradientes sensibles a difusión deben ser aplicados en
muchas direcciones para cuantificar el tensor de difusión.

2.0.8. Cambios de la difusión en el cerebro.

Gracias a la medida de los coeficientes de difusión aparentes en tejidos biológicos con el
uso de resonancia magnética, es posible analizar las propiedades que presenta la difusión en
cierto volúmen. En los tejidos biológicos, la difusión de las moléculas está influenciada por
el ambiente microestructural que las rodea, tales como las membranas celulares que forman
barreras modeladoras del movimiento molecular, otro factor que afecta la difusión de las
moléculas es el tiempo de difusión promedio τ , relacionado al tiempo entre dos colisiones
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sucesivas de una molécula con una frontera o barrera del medio.

En la secuencia eco-spin de gradiente pulsado, el tiempo de difusión (mencionado en la
ecuación 2.2) está dado por td = ∆− δ/3. Si td << τ , entonces la mayoŕıa de las molécu-
las se comportarán como si no hubiera barreras presentes y su movimiento no tendŕıa
restricciones debido a fronteras biológicas como las membranas celulares, es decir tendŕıan
un coeficiente de difusión libre Dfree. Por el contrario, si td > τ , las moléculas se encon-
trarán con una frontera o barrera durante el tiempo de su difusión y su posición espacial
en el tiempo td será afectada por dichas barreras. En el caso de tiempos de difusión muy
grandes, donde td >> τ , se presentará un coeficiente de difusión efectivo Deff y la difusión
será restringida y anisotrópica.[38]

Figura 12. Gráfica que muestra el cambio en el ADC con respecto al incremento en el
tiempo de difusión ∆ correspondiente al cuerpo calloso, en donde las fibras corren en la
dirección de derecha a izquierda. Se observa que el ADC en dirección derecha a izquierda
es mayor que el correspondiente al antero-posterior y al superior inferior debido a que

esta difusividad corresponde a la dirección de las fibras en el cuerpo calloso. Las gráficas
no muestran un comportamiento lineal gracias a la presencia de restricciones como son
las barreras del tejido que afectan de una manera mayor a medida que el tiempo de

difusión se incrementa. Gráfica obtenida de[18]
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Las medidas de difusión por MRI están relacionadas con la microestructura del tejido
medido, ya que se mide el desplazamiento de las moléculas de agua en una micro escala. A
principios de los años 90 tres observaciones experimentales mostraron que la geometŕıa del
tejido influye en las propiedades de difusión de las moléculas de agua.[21], las cuales son
la difusión del agua en tejido con isquemia, la difusión del agua seguida de despolarización
cortical y la difusión anisotrópica del agua en la materia blanca.

a) Difusión de agua en tejido con isquemia.
El ADC de las moléculas de agua decrece inmediatamente después de una isquemia cere-
bral, lo cual se detecta tempranamente con imágenes ponderadas a difusión. Experimentos
mostraron una reducción en la difusión intracelular y una inflamación celular que con-
tribuye a dichas observaciones, sugiriendo que los cambios microestructurales pueden ser
relacionados a cambios en la difusividad del tejido observado. En el edema citotóxico pro-
ducido por excitotoxicidad existe una acumulación de agua dentro de las células (donde
el ambiente microscópico es tortuoso y presenta barreras para la difusión del agua) y una
disminución en el espacio extracelular (donde el agua difunde más libremente), provocando
una disminución del ADC en el tejido, que se observa como una hiper-intensidad de señal
en las imágenes sensibles a difusión.[27]

b) Difusión del agua seguida de despolarización cortical.
El hecho de que las células inflamadas causan cambios en las propiedades de difusión del
agua fue corroborado con experimentos de ondas de propagación de despolarización cor-
tical. Las células inflamadas siguen una despolarización debida a cambios en los ciclos
energéticos. En una isquemia cerebral, el coeficiente de difusión aparente disminuye, lo
cual es atribuido al incremento de moléculas de agua que sufren inflamación y restrigen la
difusión intra y extra celular. [24]

c) Difusión anisotrópica del agua en la sustancia blanca.
La tercera observación experimental mostró que las imagenes de resonancia magnética por
difusión pueden dar información de la microestructura del tejido cerebral al estudiar la
difusión en tejidos sanos de la sustancia blanca. Se encontró que la difusividad en las es-
tructuras de sustancia blanca es mucho más lenta cuando la difusión es medida de forma
perpendicular a la orientación de las fibras neuronales en lugar de ser medida de manera
paralela a estas[9]. Este comportamiento de la anisotroṕıa en la difusión es un reflejo de la
alineación de las fibras neuronales. La orientación bien definida de las fibras y su capa de
mielina restringe la difusión perpendicular del agua en las fibras, mientras que la difusión
paralela a los tractos no es tan facilmente afectada.
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2.0.9. Cambios dinámicos del Coeficiente de Difusión Aparente
en la corteza cerebral después de una crisis focal

Se ha estudiado el comportamiento del ADC en cerebros de ratas después de aplicar
pulsos de electrochoques. En un experimento en particular [44], se obtuvieron imagenes por
Resonancia Magnética después de aplicar descargas eléctricas a zonas de la corteza cerebral
de ratas, los electrochoques consistieron en trenes de pulsos de 100 Hz cuya duración abar-
caba de 0.1 a 10 s. Se mostró que el ADC se redujo después de los pulsos aplicados, pero sólo
se detectó después de los seis segundos de la primera descarga. El tamaño del area cerebral
afectada aumentó durante el primer minuto después del décimo pulso aplicado (de 0.1 s).
Como resultado, la reducción del ADC en los pixeles afectados fue de 4% para un tren de
pulsos simple (de 0.1 s) y de 7 a 8% para trenes de pulsos repetidos una vez por minu-
to (independientemente de su duración). Otro resultado importante fue que la reducción
del ADC fue reproducible después de 10 trenes de pulsos aplicados y además fue reversible.

En conclusión, los resultados con experimentación animal indican que la actividad neu-
ronal asociada con la electro estimulación puede ser monitoreada, obteniendo la difusividad
media y esto es útil para medir la gravedad de las convulsiones en pacientes que presenten
epilepsia.

En los humanos, las imagenes de resonancia magnética ponderadas a difusión han en-
contrado en crisis de epilepsia que el ADC se reduce durante la fase inicial y se normaliza
o aumenta posteriormente. Este comportamiento es causado por un edema citotóxico. En
el edema citotóxico existe una alteración de la regulación del metabolismo celular y un
funcionamiento anormal de la bomba sodio-potasio en la membrana de la célula glial, lo
que ocasiona una retención de agua y sodio.

En los estudios hechos a humanos, sólo se han reportado este tipo de anormalidades en
crisis epilépticas parciales [45].

2.1. Justificación

La ciruǵıa en pacientes con epilepsia puede realizarse cuando se encuentra el foco
epileptógeno. Una herramienta comúnmente utilizada es el análisis de imágenes sensibles a
difusión con resonancia magnética. La imagen por tensor de difusión cuantifica la difusión
relativa de moléculas de agua dentro de un voxel en componentes direccionales. Al tener
información espacial tridimensional de la difusión del agua dentro del cerebro, se podrán
estudiar detalladamente los procesos dinámicos que modifican la difusión al ocurrir episo-
dios de crisis epilépticas focales.
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El coeficiente de difusión del agua tiene una evolución normal posterior al evento
epiléptico, normalizándose a las pocas horas después de la crisis. Estudios previos [12,
13, 19, 22, 25, 33] han evidenciado focos epileptógenos utilizando imágenes sensibles a
difusión en pacientes con epilepsias de origen focal, con el consiguiente pronóstico post-
quirúrgico favorable. Sin embargo, en estos estudios previos, el intervalo de tiempo entre
la última crisis electro-cĺınica y la sesión de imagenoloǵıa no ha sido controlado y, dado
el patrón dinámico de las anormalidades de difusión post-crisis, los estudios han tenido
una baja sensibilidad, siendo el promedio de los focos epileptógenos detectados alrededor
del 50% [40]. Al no tomarse en cuenta la normalización del coeficiente de difusión con el
tiempo, la adquisición de imágenes por tensor de difusión dificultará la localización del
foco epileptógeno.

Debido a los incovenientes que hasta ahora se han generado en estudios previos por la
falta de control del intervalo de tiempo entre las crisis epilépticas y la sesión de imagenoloǵıa,
provocando aśı una baja sensibilidad en la detección de focos epileptógenos, es necesario
estudiar la dinámica temporal de los cambios de la difusión del agua secundarios a crisis
epilépticas de origen focal, para poder identificar los focos epileptógenos antes de que los
coeficientes de difusión se normalicen.

Para lograr aumentar la sensibilidad en la detección de focos epileptógenos se requiere
que además de tener un control temporal entre crisis y sesiones de imagenoloǵıa, se utilicen
métodos avanzados de procesamiento de imagenes cerebrales y análisis de la difusión del
agua por medio de resonancia magnética.

2.1.1. Propósito.

El primer propósito del proyecto fue la implementación de un algoritmo de trabajo
y análisis de imágenes para la detección de focos epileptógenos, el cual fue evaluado en
sujetos control.

Después se obtuvieron imágenes a partir de una secuencia DTI, con las siguientes
caracteŕısticas: cobertura del cerebro completo, un TE mı́nimo posible, un coeficiente de
sensibilidad a la difusión b = 1000s/mm2, dimensiones de voxel de 2x2x2 mm y 35 direc-
ciones de difusión para su procesamiento y análisis del comportamiento de la difusividad
media de los sujetos control.

Las imágenes obtenidas fueron de cinco sujetos sin epilepsia (suejetos control), a los
cuales se les realizó una resonancia magnética con los parámetros antes mencionados y el
mismo estudio se repitió a cada sujeto 15 d́ıas después. Esto fue con la finalidad de observar
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el cambio en la difusividad media y fracción de anisotroṕıa de los sujetos.

El siguiente propósito fue el procesamiento de las imágenes, éstas fueron procesadas
con ayuda del software FSL, se obtuvo el tensor de difusión de las imágenes, los vectores
y valores propios relacionados con el compartamiento de la difusión y los coeficientes de
difusión aparente y fracción de anisotroṕıa. Esto se hizo para las imágenes iniciales de los
sujetos control como para las imágenes posteriores (15 d́ıas después). Después, con ayuda
del software utilizado, se calculó el cambio porcentual de la difusividad media o coeficiente
de difusión aparente entre las imágenes posteriores e iniciales.

Una vez estudiado el comportamiento de la difusividad media en los sujetos control,
se realizó una simulación de focos epileptógenos en las imágenes posteriores de los suje-
tos. Es decir, se simuló una crisis epiléptica entre el primer y segundo escaneo. Los focos
epileptógenos fueron simulados con distintas intensidades de difusividad media en com-
paración con la intensidad de difusividad media del resto del cerebro (cuyo valor en el
cambio porcentual de difusividad media para sujetos control se mantuvo con un promedio
de cero). Los focos simulados tuvieron intensidades de 50, 40, 30, 20 y 10% más intensi-
dad dentro de ellos que en el resto de la imagen cerebral. Se hizo una comparación de la
capacidad de detección de dichos focos en función de su intensidad.

Como último propósito, se calculó el cambio porcentual de difusividad media entre las
imágenes posteriores (con focos simulados) y las imágenes iniciales (sin focos). Este estu-
dio es un preámbulo de un futuro proyecto (lejos del alcance de esta tesis) en donde se
estudiará el comportamiento de la difusividad media en pacientes internados en hospitales
de alta especialidad, como el Instututo Nacional de Neuroloǵıa y Neurociruǵıa, los cuales
cuentan con epilepsia focal, en donde se aplicarán las herramientas del procesamiento de
imagen mencionadas en el siguiente caṕıtulo y se tendrá una idea de la efectividad de
detección de los focos epileptógenos dependiendo del valor de su intensidad.

2.1.2. Método.

Secuencia DTI con la cual se obtuvieron las imagenes estudiadas.
Las imagenes obtenidas contaron con las siguientes caracteŕısticas: Cobertura del
cerebro completo, tiempo eco TE mı́nimo posible (87.4 ms), coeficiente de sensibilidad
a la difusión b = 1000s/mm2, dimensiones de voxel de 2x2x2 mm, 35 direcciones de
difusión.

Simulación de focos epileptógenos.
Como se mencionó en la sección de propósitos, cada sujeto estudiado fue sometido a
dos resonancias magnéticas con una separación temporal de 15 d́ıas entre estudios.
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En las imágenes posteriores de cada una de las personas se simularon focos de inten-
sidad de señal mayor al resto de la imagen cerebral. Dichos focos representan focos
epileptógenos, debido a la disminución de la difusividad media simulada en la zona,
observandose una hiper intensidad de señal en el foco.

Procesamiento de imágenes.
A las imágenes se les aplicó el código mencionado en el siguiente caṕıtulo; es de-
cir, se aplicaron las siguientes herramientas de FSL: Eddy Current Correction, para
corregir las distorsiones provocadas por las bobinas de gradiente en las imágenes de
difusión y las distorsiones generadas por el movimiento de la cabeza del sujeto; la
herramienta de extracción cerebral BET para eliminar el tejido no cerebral de la
imagen; la herramienta DTIFIT, que ajusta un modelo de tensor de difusión para
cada voxel y la herramienta de registro de imagen lineal FLIRT, para el registro
intra e inter modal de la imagen cerebral, el registro intra modal se relaciona con
las distorsiones provocadas por las direcciones de los gradientes y al movimiento de
la cabeza del paciente durante el estudio. El registro intermodal se relaciona con
el cambio en la posición del sujeto ocurrido durante más de un estudio. Por últi-
mo, al aplicar la herramienta fslmaths se restaron las imagenes posteriores de cada
sujeto (donde se simuló el foco epileptógeno) con las imágenes iniciales (sin foco) y
se obtuvo el cambio porcentual de difusividad media entre los dos grupos de imagenes.

Además del registro lineal entre imágenes hecho con las herramienta FLIRT, se hizo
un registro no lineal con la herramienta FNIRT, con lo que se compararon los dos
registros a partir de la imagen final resultante que indica el cambio porcentual de di-
fusividad media entre imágenes iniciales y posteriores. Flirt permite el registro lineal
de imagenes al utilizar traslaciones y rotaciones para registrar una imagen con otra,
es decir para mantener en el mismo espacio de coordenadas a las dos imágenes y con
esto poder compararlas. Sin embargo, con frecuencia las diferencias entre imágenes
hacen que esta herramienta no sea suficiente para lograr un buen registro, por lo
que se tienen que aplicar deformaciones locales en las imágenes por medio de la
herramienta fnirt para realizar un mejor registro.

Análisis del comportamiento de la difusividad media en los sujetos estudiados.
Se analizaron regiones de interés para obtener el valor de la difusividad media en
zonas de la corteza cerebral en las imágenes de cada sujeto (iniciales y posteriores).
Después se realizaron regiones de interés en zonas del ĺıquido cefalorraqúıdeo de
los mismos sujetos para analizar el comportamiento de la difusividad media en ca-
da uno de ellos y poder comparar los valores entre la corteza cerebral y el ĺıquido
cefalorraqúıdeo.
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Posteriormente se obtuvo el cambio porcentual de la difusividad media en los mis-
mos sujetos entre sus dos estudios realizados. Se tomaron regiones de interés en las
imágenes que mostraban el cambio porcentual de la difusión media resultantes de
la aplicación del algoritmo computacional explicado en el caṕıtulo 3. También se
simularon focos epileptógenos en la corteza cerebral de las imágenes finales de los
sujetos, las intensidades de los focos simulados fueron de 50, 40, 30, 20 y 10% mayor
intensidad de señal dentro de los focos que fuera de ellos. Después se restaron las
imágenes de difusividad media posteriores de las iniciales y se analizó el porcentaje
de cambio entre los dos grupos de imágenes, dentro y fuera de los focos simulados.
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Caṕıtulo 3

3.1. Algoritmo para el análisis de imágenes.

Dicho algoritmo consiste en procesar imágenes de tensor de difusión para comparar la
fracción de anisotroṕıa y el coeficiente de difusión aparente entre sujetos.

Es necesario contar con el software FSL y MRIcron, FSL es una libreŕıa que contiene
herramientas de análisis para imágenes cerebrales de resonancia magenética, resonancia
magnética funcional y tensor de difusión. Las herramientas de FSL pueden ser corridas
desde una ĺınea de comandos en una terminal o desde una interfaz gráfica.

Las imágenes obtenidas en los resonadores de los hospitales están en formato DICOM,
las cuales tienen que ser cambiadas a formato NIFTI para que puedan ser procesadas y
analizadas. Para poder cambiar el formato DICOM a NIFTI, se tiene que abrir el programa
dcm2niigui, seleccionar todos los archivos DICOM y abrirlos en el programa dcm2niigui.
Una vez hecho esto, se crean tres archivos con extensión .bval, .bvec y .nii.gz, que son los
vectores y magnitudes de los gradientes de difusión aplicados a cada volúmen. La termi-
nación .nii.gz indica el archivo NIFTI que puede ser analizado por FSL.

El siguiente paso es utilizar las herramientas de FSL para obtener finalmente los cam-
bios en los sujetos de la fracción de anisotroṕıa y el coeficiente de difusión aparente. Las
siguientes herramientas son utilizadas para el procesamiento de las imágenes por tensor de
difusión.

Corrección de corrientes eddy (Eddy Current Correction).

Las corrientes eddy son distorsiones provocadas por las bobinas de gradiente en
imágenes de difusión, las distosiones se observan como imágenes extendidas en las
direcciones de los gradientes y son distintas en cada dirección. También se genera
distorsión por el movimiento de la cabeza del sujeto. Esta herramienta corrige las
distorsiones mencionadas.
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La ĺınea de comando utilizada para aplicar esta herramienta es la siguiente.

eddy correct < input >< output >< volúmen de referencia >

donde

input es el archivo de entrada, con terminación .nii.gz

output es el archivo de salida, con terminación .data.nii.gz

El volumen de referencia es cero porque el primer volumen no tiene sensibilización a
difusión (es decir, b = 0 s/mm2).

Herramienta de extracción cerebral BET ( brain extraction tool ).

Esta herramienta elimina tejido no cerebral de la imagen de la cabeza. Se puede
estimar la superficie que separa el tejido cerebral de la parte externa del cráneo que
no contiene tejido cerebral.

La ĺınea de comando utilizada para aplicar la herramienta BET es la siguiente.

bet < input >< output > [opciones]

Algunas de las opciones son las siguientes

• -f Umbral de la intensidad cerebral, se encuentra entre 0 y 1. Valores más
pequeños de 0.5 sobre estiman el tejido cerebral, mientras que valores mayores
a 0.5 no toman en cuenta el tejido cerebral completo.

• -g Umbral de la intensidad cerebral correspondiente al gradiente vertical. Este
valor vaŕıa entre -1 y 1, pero se escoje 0 porque los valores positivos dan un
tejido cerebral más grande al real en la superficie cerebral inferior y un tejido
cerebral menor al real en la parte superior del cerebro.

• -m Genera una máscara cerebral con los parámetros antes mencionados.

Herramienta DTIFIT

La herramienta DTIFIT ajusta un modelo de tensor de difusión para cada voxel. La
ĺınea de comando utilizada para aplicar la herramienta DTIFIT es la siguiente.

dtifit < input >< output > [opciones]

Algunas opciones para la herramienta DTIFIT son las siguientes

• -m Ĺımita el ajuste del modelo del tensor de difusión a los pixeles considerados
como tejido cerebral, evitando que el modelo se ajuste a regiones fuera del
cerebro (aire), lo que generaŕıa ruido.
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• -r Especifica el archivo de los vectores propios del tensor.

• -b Especifica el archivo de los valores propios del tensor.

Los archivos de salida que genera la herramienta son:

• V1, V2 y V3 Archivos que contienen los vectores propios principales y secun-
darios respectivamente de las imagenes, indicando la dirección de difusión.

• L1, L2 y L3 Archivos que muestran los valores propios principales y secundarios
respectivamente de las imagenes, dando información de la estructura de los
tractos cerebrales.

• MD Muestra la difusividad media o coeficiente de difusión aparente.

• FA Archivo que muestra la fracción de anisotroṕıa.

Herramienta de registro de imagen lineal FLIRT

Esta herramienta se utiliza para el registro intra e inter modal de la imagen cerebral.
El registro intramodal se relaciona con las distorsiones provocadas por las direcciones
de los gradientes y al movimiento de la cabeza del paciente durante el estudio. El
registro intermodal se relaciona con el cambio en la posición del sujeto ocurrido
durante más de un estudio. La ĺınea de comando utilizada para la herramienta FLIRT
es la siguiente

flirt− invol − refvol − outvol − omat invol2refvol.mat− dof 6

donde

-invol es el archivo de entrada, por ejemplo la fracción de anisotroṕıa de la segunda
resonancia magnética hecha al sujeto.

-refvol es el archivo de referencia, por ejemplo la fracción de anisotroṕıa de la primer
resonancia magnética hecha al sujeto.

-outvol es el archivo de salida en donde se mostrará el registro de las imágenes.

-omat es la matriz de transformación que lleva a la imagen de entrada (invol) a la
imágen de referencia.

-dof es el número de grados de libertad necesarios para hacer la transformación. Se
tomó el valor de 6 grados de libertad debido a que es una tranformación de cuerpo
ŕıgido en 3 dimensiones, es decir, la imagen a transformar se considera como un sis-
tema de part́ıculas cuyas posiciones relativas no cambian y se aplican 3 traslaciones
correspondientes a los 3 ejes y 3 rotaciones alrededor de ellos. El número máximo de
grados de libertad que se pueden aplicar a la transformación son 12, 3 rotaciones, 3
traslaciones, 3 acercamientos y 3 cortes en la imagen.

30



Al terminar de aplicar las herramientas antes mencionadas, se puede cuantificar el cam-
bio de la anisotroṕıa fraccional y de la difusividad media entre los estudios hechos a cada
sujeto. Se obtendrán las imágenes de la primera resonancia magnética a los sujetos, obte-
niendo la fracción de anisotroṕıa FA1, después se obtendrán las imágenes de la segunda
resonancia magnética a los sujetos y se obtendrá FA2. Posteriormente se aplicarán las
herramientas mencionadas anteriormente y se calculará ∆FA. El mismo procedimiento se
sigue para obtener ∆MD.

Figura 13. Imagen V1, utilizando el modo RGB, en el cual los vectores del tensor de
difusión son expresados por colores rojo, verde y azul, representando a las direcciones de

difusión x,y,z respectivamente

3.2. Código realizado para procesar imágenes de di-

fusión de sujetos y obtener ∆FA y ∆MD.

Se realizó un código en bash para procesar imagenes de difusión a 5 sujetos sin epilep-
sia, el código incluye las herramientas explicadas con anterioridad: Corrección de corrientes
eddy (Eddy current correction), la herramienta de extracción cerebral BET, la herramienta
DTIFIT y la herramienta de registro de imagen lineal FLIRT.

Se hizo una primera resonancia magnética a los 5 sujetos y después de 15 d́ıas se les
realizó una segunda resonancia magnética. Posteriormente se realizó el código para obtener
la fracción de anisotroṕıa y la difusividad media en la primera y la segunda resonancia.
Una vez obtenida, se compararon estos valores.

Al cambiar el formato DICOM a NIFTI (cuyo formato puede ser procesado con FSL),
cada sujeto generaba 3 archivos. Por ejemplo, al sujeto número 2 le correspond́ıan los
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archivos de su primera resonancia :

C02 xDTI01.bval

C02 xDTI01.bvec

C02 xDTI01.nii.gz

Donde

C02 indica que se trata del sujero número 2.
DTI01 indica que se trata de la primera resonancia del sujeto número. 2

La primera herramienta que se aplica es Eddy current correction, para corregir por las
distorsiones de las direcciones de los gradientes y un pequeño movimiento de la cabeza
durante el estudio. El código escrito en la terminal, siguiendo la estructura:eddy correct <
input >< output >< volúmen de referencia > fue el siguiente:

eddy correct < C02 xDTI01.nii.gz >< C02 xDTI01.data.nii.gz >< 0 >

Esta herramienta generó el siguiente archivo:

C02 xDTI01.data.nii.gz

El siguiente paso fue aplicar la herramienta BET para eliminar el tijido no cerebral de la
imagen. Se siguió el esquema:bet < input >< output > [opciones]. El codigo utilizado fue
el siguiente:

bet < C02 xDTI01.nii.gz >< C02 xDTI01 brain > -f 0.35 -g 0 -m

La herramienta BET generó los siguientes archivos:

C02 xDTI01 brain.nii.gz

C02 xDTI01 brain.mask.nii.gz

Donde en valor de ajuste de la máscara fue de 0.35 y el último archivo corresponde al de
la máscara construida con esta herramienta.

La siguiente herramienta aplicada fue DTIFIT para ajustar un modelo de tensor de
difusión a cada voxel de la imagen. Se siguió la estructura: dtifit < input >< output >
[opciones]. Se utilizó el siguiente código:
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dtifit−−data = C02 xDTI01.data.nii.gz −−out = dti/C02 xDTI02−−mask =
C02 xDTI02 brain mask.nii.gz −−bvecs = C02 xDTI01.bvecs−−bvals =

C02 xDTI02.bvals

En el archivo de salida creado con el código anterior dti, se colocaron los siguientes
archivos:

C02 xDTI FA.nii.gz

C02 xDTI MD.nii.gz

C02 xDTI L1.nii.gz

C02 xDTI L2.nii.gz

C02 xDTI L3.nii.gz

C02 xDTI V 1.nii.gz

C02 xDTI V 2.nii.gz

C02 xDTI V 3.nii.gz

Los cuales corresponden a la fracción de anisotroṕıa, la difusividad media, los valores
propios y los vectores propios del tensor.

Cuando se terminaron de aplicar esas herramientas al sujeto 2 correspondientes a su
primera resonancia, se repitieron los pasos antes mencionados para las imágenes de su se-
gunda resonancia magnética, la única diferencia es que ahora los archivos correspondientes
a las imágenes del sujeto 2 en su segunda resonancia magnética son:

C02 xDTI02.bval

C02 xDTI02.bvec

C02 xDTI02.nii.gz

El paso siguiente fue aplicar la herramienta de registro de imagen lineal FLIRT para
realizar el registro intra e inter modal de la imagen cerebral, relacionado con las distorsiones
provocadas por las direcciones de los gradientes y al movimiento de la cabeza del paciente
durante el estudio, aśı como con el cambio que sufre la posición del paciente entre los dos
estudios que se le realizaron. Se siguió la estructura: flirt − invol − refvol − outvol −
omatinvol2refvol.mat− dof 6. El código que se utilizó para aplicar esta herramienta fue:

flirt-in C02 DTI02.nii.gz MD.nii.gz − ref C02 DTI01.nii.gz MD.nii.gz −
out reg post2pre MD.nii.gz − omat mat post2pre.mat − dof 6
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En este código se está registrando la difusividad media de la segunda resonancia
magnética hecha al sujeto 2 con la difusividad media de su primera resonancia magnética.
El archivo de salida en donde se registrará la imagen final se llama reg post2pre MD.nii.gz.

Gracias a los pasos anteriores se puede realizar la comparación de la difusividad media
y la fracción de anisotroṕıa en las dos resonancias magnéticas que se le hicieron al sujeto 2.
Esto se hace con la herramienta fslmaths. Por ejemplo, se obtuvo el cambio de la fracción
de anisotroṕıa en el sujeto 2 durante sus dos resonancias magnéticas, utilizando el siguiente
código:

fslmaths C02 DTI01 FA.nii.gz − sub reg post2pre FA.nii.gz resta.nii.gz

En donde se restó el valor de la fracción de anisotroṕıa correspondiente a la primera
resonancia magnética del sujeto 2 con la fracción de anisotroṕıa de la imagen que resultó de
aplicar la herramienta FLIRT.

Después se construyó un código en bash para analizar las imagenes de todos los sujetos.
Se escribió en un editor de textos el siguiente código, el cual se llama programauno.

#!/bin/bash
i=$1;
echo $i
j= $(imglob $i);

/usr/share/fsl/bin/eddy correct $i $j.data.nii.gz 0;

/usr/share/fsl/bin/bet $i $j brain -f 0.35 -g 0;

/usr/share/fsl/bin/dtifit –data=$j.data –out=dti/$i –mask=$j brain mask –bvecs=$j.bvec
–bvals=$j.bval;

#

Después, desde la terminal se escribió el siguiente código para correr el código escrito
en el editor de texto:

for i in $(ls C0∗DTI0?.nii.gz); do ./programauno $i; done

En donde se está definiendo a la variable i como C0*DTI0? .nii.gz. Es decir, i son los
archivos que comiencen con C0 y que continuen con DTI0? , donde ? es cualquier d́ıgito,
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que representa al sujeto.

Figura 14. Imagen de la difusividad media en el sujeto 2 en su primera (izquierda) y
segunda (derecha) resonancia magnética
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Figura 15. La imagen superior izquierda corresponde a la difusividad media del sujeto 1
en su primera resonancia magnética, la segunda imagen de izquierda a derecha es de la
difusividad media del sujeto 1 en su sugunda resonancia magnética. Para poder analizar
el cambio en la difusividad entre la primera y segunda imagen, ambas se tienen que
corregistrar con la herramienta flirt para que se encuentren en el mismo espacio

coordenado antes de comparar las imágenes. La tercera imagen de izquierda a derecha
corresponde a la imagen MD del sujeto al aplicar la herramienta flirt. Si no se aplicara

esta herramienta, las imágenes no estaŕıan en la misma posición para poder ser
comparadas y se mostraŕıa una imagen como la inferior, en donde se observa a una parte

de la imagen inicial (roja) saliendo de la imagen final (gris).

En la imagen anterior se aplicó la herramineta FLIRT para poder comparar la imagen
de la difusividad media del sujeto 2 correspondiente a su segunda resonancia magnética
con la imagen homóloga obtenida en su primera resonancia magnética. De esta manera se
comparan las imágenes pixel por pixel. Con este proceso se garantiza que las estructuras
anatómicas se encuentran en la misma localización espacial (coordenadas cartesianas en
tres dimensiones) en ambos puntos temporales, es decir en ambas sesiones.
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Figura 16. En la imagen izquierda se muestra la imagen MD del sujeto 2 al obtener la
resta de su segunda resonancia magnética con la imagen resultante de aplicar la

herramienta FLIRT. En la imagen derecha se muestra el porcentaje de cambio de la
difusividad media entre su primera resonancia magnética y la resta mostrada en la

imagen izquierda.

Se utilizó el siguiente código para obtener dicha resta:

fslmaths C02 DTI02.nii.gz MD.nii.gz −sub reg post2pre MD.nii.gz restaC02 MD.nii.gz

Se utilizó el siguiente código para obtener el porcentaje de cambio en la difusividad media:

fslmaths restaC02 MD.nii.gz −div C02 xDTI01 MD.nii.gz −mul 100 porcentajeC02.nii.gz

Posteriormente se marcaron regiones de interés en distintas áreas corticales de cada imagen
para obtener finalmente el promedio porcentual de cambio en difusividad media.
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Figura 17. Imagen de la Fracción de anisotroṕıa en el sujeto 2 en su primera (izquierda) y
su segunda (derecha) resonancia magnética

Figura 18. Imagen FA del sujeto 2 al aplicar la herramienta FLIRT
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Figura 19. La imagen izquierda corresponde al sujeto 2 al obtener la resta de su segunda
resonancia magnética con la imagen resultante de aplicar la herramienta FLIRT

correspondientes a FA y la imagen derecha corresponde al porcentaje de cambio de la
fracción de anisotroṕıa entre su primera resonancia magnética del sujeto 2 y la resta

mostrada en la imagen izquierda.
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Caṕıtulo 4

Resultados.

A continuación se muestran las imágenes del sujeto control 1 correspondientes al por-
centaje de difusividad media entre su imagen posterior (en donde se simuló un foco
epileptógeno) y su imagen inicial (sin foco). Se compararó la visualización entre focos
de distinta intensidad.

Figura 20. Comparación del porcentaje de difusividad media en el sujeto 1 al simular
focos con distinta intensidad de señal en su imagen posterior. Los valores en el foco

simulado van desde 50 hasta 10% más señal dentro de él que fuera del foco. La imagen
superior izquierda tiene un foco con intensidad 50% mayor y la imagen inferior derecha

un foco con intensidad 10% mayor.
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En las siguientes imágenes se muestra una comparación al utilizar el registro lineal (con
la herramienta flirt) entre imagenes posteriores con iniciales y al usar el registro no lineal
(con la herramienta fnirt) entre las mismas.

Figura 21. Porcentaje de cambio en difusividad media entre imágenes posteriores e
iniciales aplicando un registro lineal con la herramienta flirt (imágenes a la izquierda) y
aplicando un registro no lineal con la herramienta fnirt al mismo grupo de imágenes
(imágenes a la derecha). El primer par de imágenes (de arriba a abajo y de forma

horizontal) corresponden al sujeto 1, el segundo par (de arriba a abajo) es del sujeto 2,
hasta llegar al último par inferior correspondiente al sujeto 5. Se calculó el porcentaje de
cambio en difusividad media entre las imágenes posteriores (con un foco de intensidad de

señal 50% mayor al resto del cerebro) y las imágenes iniciales (sin foco).
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En las imágenes anteriores a las cuales se les aplicó la herrameinta fnirt, se observa
ligeramente a las estructuras cerebrales más definidas, además de que en general se tiene
una intensidad de señal un poco menor en esas imágenes, con lo que se facilita la identi-
ficación de los focos simulados. Sin embargo, las deformaciones locales y el submuestreo
aplicado fueron pequeños y las diferencias al aplicar ambos registros (lineal y no lineal)
son mı́nimas.

4.1. Comportamiento de la Difusividad media en los

sujetos estudiados.

Las siguientes tablas muestran el valor de la difusividad media en las regiones de interés
trazadas en la corteza cerebral de cada sujeto, aśı como en regiones de interés del ĺıquido
cefalorraqúıdeo y el valor de su desviación estándar.

Tabla 1. Difusividad media en regiones de interés de la corteza cerebral correspondientes
a las imágenes iniciales y posteriores de cada sujeto.

Tabla 2. Difusividad media en regiones de interés del ĺıquido cefalorraqúıdeo de las
imágenes iniciales y finales de cada sujeto.
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Figura 22. Gráfica del valor promedio de difusividad media en regiones de interés de la
corteza cerebral realizado en las imágenes iniciales y posteriores de los sujetos.
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Figura 23. Gráfica del valor promedio de difusividad media en regiones de interés del
ĺıquido cefalorraqúıdeo en las imágenes iniciales y posteriores de cada sujeto.

Tabla 3. Cambio porcentual promedio de la difusividad media en regiones de interés de la
corteza cerebral, dentro y fuera de los focos simulados. Se compara el valor MD entre las
imágenes iniciales (sin foco) y finales (con foco), se simularon distintas intensidades en

cada foco.
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Figura 26. Gráfica del cambio porcentual promedio de difusividad media dentro y fuera
de los focos.

4.2. Cálculo de poder estad́ıstico.

Se realizó un cálculo de poder estad́ıstico a los resultados obtenidos, para analizar la
detección y visualización de los focos epileptógenos simulados con diferentes intensidades
en las imágenes de los sujetos estudiados.

Para hacer el cálculo de poder estad́ıstico, se realizó una prueba de contraste de hipótesis
o de significación estad́ıstica, la cual calcula la probabilidad de que los resultados obtenidos
en una investigación puedan ser debidos al azar en el supuesto de que la hipótesis nula
sea cierta, es decir, bajo el supuesto de que no existan diferencias entre grupos estudiados.
Esta probabilidad es el grado de significación estad́ıstica o valor de p. Basándose en esta
probabilidad, se decidirá rechazar o no la hipótesis nula. Aśı, cuanto menor sea el valor
de p, menor será la probabilidad de que los resultados obtenidos se deban al azar y mayor
evidencia habrá en contra de la hipótesis nula.

A partir de los resultados de un estudio, puede llegarse a diferentes conclusiones. Por
ejemplo, puede concluirse que existen diferencias entre los grupos que se comparan cuando
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realmente las hay. También puede concluirse que no hay diferencias cuando éstas no exis-
ten. En ambos casos, no se comete ningún error. Sin embargo, también se puede concluir
que existen diferencias cuando de hecho no las hay. Es decir, puede rechazarse la hipótesis
nula cuando en realidad es verdadera. Si esto ocurre, se comete un error de tipo I o error
α. La probabilidad de cometer un error de este tipo es lo que mide precisamente el grado
de significación p.

Por otro lado, hay ocasiones en que se concluye que no existen diferencias cuando real-
mente śı las hay. Este error se conoce como error de tipo II. La probabilidad de cometer
un error de este tipo suele denotarse por β y su complementario, 1−β, es lo que se conoce
como poder estad́ıstico o potencia estad́ıstica. Es decir, el poder estad́ıstico representa la
capacidad de un test para detectar como estad́ısticamente significativas diferencias o aso-
ciaciones de una magnitud determinada.

Se platearon las siguientes hipótesis para analizar los resultados.

Hipótesis nula.
No existen diferencias significativas que influyan o afecten en la detección de los fo-
cos epileptógenos simulados con distintas intensidades de señal entre si. Es decir, la
detección de los focos en las imágenes es la misma para todas las intensidades de
señal simuladas.

Hipótesis alternativa.
La detección de los focos epileptógenos simulados en las imágenes, depende de la
intensidad de señal que tienen. Es decir, cuanto mayor sea la intensidad del foco, su
detección será más certera.

Determinamos el tamaño de la muestra y el poder estad́ıstico al comparar la detección
entre focos de distinta intensidad de señal. Por ejemplo, se calculó el tamaño de la muestra
para localizar un foco de 50% mayor intensidad en su interior que el resto del cerebro en
una imagen de cambio porcentual de difusividad media, se fijó un nivel de riesgo de 10%
y un poder estad́ıstico de un 80% . Se utilizó la siguiente ecuación.

(4.1)
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Con Zα y Zβ valores correspondientes al riesgo deseado, p1 igual al valor de la propor-
ción en el grupo de referencia, es decir, las imágenes de cambio porcentual de difusividad
media sin foco, en donde el promedio de este valor es cero, p2 igual al valor de la intensi-
dad de señal del foco estudiado, el cual es de 50% o 0.5 y p es el valor de la media de p1 y p2.

El valor de la muestra resultante fue n igual a 4.8, es decir, se requieren 5 sujetos para
cumplir un poder estad́ıstico del 80% . En el estudio realizado, se contó con 5 sujetos, lo
cual coincide con el valor de la muestra calculado, pero para el caso de focos de menor in-
tensidad que 50% , los valores de la muestra calculados superan a los 5 sujetos estudiados.
Debido a esta diferencia, se calculó también el poder estad́ıstico para las intensidades de
40, 30, 20 y 10% simuladas en los focos. Se utilizó la siguiente ecuación y se obtuvieron
los siguientes resultados.

(4.2)

Tabla 8. Valores del poder estad́ıstico obtenido para la simulación de focos de distinta
intensidad de señal en los 5 sujetos estudiados.

En la tabla anterior se muestra que el poder estad́ıstico en los estudios realizados dis-
minuye al bajar la intensidad de señal de los focos simulados. Es decir, la capacidad de
detección de los focos disminuye o se hace con un error mayor cuando la intensidad de
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éstos es menor. Una razón de esta disminución en el poder estad́ıstico se encuentra en que
para poder detectar los focos de menor señal con la misma precisión que el foco de 50%
, es necesario aumentar el tamaño de la muestra, como lo indica la misma tabla. Para
tener el mismo poder estad́ıstico de 80% en un foco de 30% , se necesita una población
de 12 sujetos. Sin embargo, debido a los datos que muestran los estudios en animales y en
humanos previos, se observan los focos epileptógenos con una intensidad del 20% , por lo
que se requerirán de casi 20 pacientes para contar con una muestra representativa.
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Caṕıtulo 5

Conclusiones.

El cambio porcentual de difusividad media en los sujetos donde no se simularon focos
entre las imágenes posteriores e iniciales, fue en promedio cero. Es decir, la difusivi-
dad media no cambió entre estudios, lo cual indica que la microestructura cortical
de los sujetos no sufrió cambios como los existentes en casos de inflamación celular
debido a isquemias, epilepsia, etcétera.

Al simular los focos epileptógenos en los pacientes, se encontró un comportamiento
del cambio porcentual en difusividad media correspondiente con la intensidad del
foco simulado, lo cual ayuda a la visualización de los focos debido al contraste que
existe en la imagen entre cambio porcentual de difusividad media aproximadamente
igual a cero en regiones cerebrales fuera de los focos y cambio porcentual de difusivi-
dad media de 10, 20, 30, 40 o 50% mayor intensidad dentro de éstos.

Al hacer regiones de interés en la corteza cerebral, el cambio porcentual promedio
de la difusividad media fue cero. Sin embargo, pixel por pixel puede mostrarse una
variabilidad debida al proceso de registro de imágenes utilizadas (flirt y fnirt), el
movimiento de los sujetos durante estudios, el hecho de que la imagen cerebral no
es homogénea, el efecto parcial de volúmen, entre otros factores hizo que el cambio
porcentual de difusividad media en ciertas áreas de la imagen fuera distinta de cero.

En las imágenes donde se aplicó la herrameinta fnirt, se observaron estructuras cere-
brales ligeramente más definidas y una intensidad de señal un poco menor en esas
imágenes, facilitando la visualización de los focos simulados. Por otro lado, debido
a que las deformaciones locales aplicadas fueron pequeñas, no se pudo observar un
cambio más significativo entre los dos registros (lineal y no lineal).
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Se realizó una prueba de poder estad́ıstico para observar la dependencia de la intensi-
dad de los focos epileptógenos simulados con la facilidad de detección de los mismos.
Esta prueba se hizo para detectar como estad́ısticamente significativas las diferencias
existentes entre las intensidades de los focos y su visualización. Se corroboró la ine-
ficiencia de la hipótesis nula, que planteaba que no existen diferencias significativas
que influyan en la detección de los focos epileptógenos simulados con distintas inten-
sidades de señal entre si. Como indican las tablas mostradas en el caṕıtulo anterior,
en los focos simulados con intensidad menor a 50% , el poder estad́ıstico se hace
menor y la probabilidad de rechazar la hipótesis nula cuando realmente es falsa dis-
minuye. Para poder mantener un poder estad́ıstico alto (mayor al 80%, es necesario
aumentar la muestra de sujetos estudiados. Para detectar focos con intensidad del
20% y mantener un poder estad́ıstico del 80% es necesario tener una muestra de
sujetos mayor a 19, como lo indican los resultados obtenidos.

El presente trabajo da las bases para estudiar a futuro el comportamiento en difu-
sividad media en pacientes con epilepsia focal en monitoreo continúo, en donde se
analizará el perfil temporal de la difusión del agua, tomando en cuenta información
electro cĺınica de las crisis focales para explicar los cambios de difusión y utilizar el
modo de tensor de difusión para proveer información de la micro estructura del tejido.
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