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DESCRIPCION

Sistema y método para estimar una cantidad de interés en un sistema cinematico mediante tomografia de agente de
contraste

Esta invencion se refiere a un método para estimar una cantidad de interés relativa a un flujo dentro de un espacio
poliédrico de un sistema cinematico, implementado ventajosamente mediante una unidad de procesamiento de un
sistema de formacion de imagenes tomograficas. La invencion se aplica, especificamente pero sin limitacion, a la
estimacion de flujos volumétricos, o plasma, volimenes intersticiales o de compuesto relativos al flujo de un agente
de contraste dentro de un érgano mediante formacion de imagenes de permeabilidad o perfusion. La invencion es
significativamente diferente de métodos conocidos en que esta consiste en estimar, para cada volumen de interés, por
ejemplo un voxel paralelepipedo, no solo un flujo volumétrico, como se desvela por ejemplo en la patente FR2965951
A1, sino cada uno de los seis flujos - al menos cinco de los cuales son libres - a través de cada cara de dicho voxel,
respectivamente.

El documento Vimmr J et al, “Non-Newtonian effects of blood flow in complete coronary and femoral bypasses”,
Mathematics and computers in simulation, vol. 80, n.° 6, 2010, paginas 1324-1336, y el documento Timothy N Jones
et al., “Patient-Specific Analysis of Left Ventricular Blood Flow”, International conference on medical image computing
and computer-assisted intervention, 1998, paginas 156-166, desvelan métodos para modelar el flujo sanguineo que
implican, en particular, flujos a través de las caras de los voxeles. A diferencia de la presente invencion, esos
documentos asumen la sangre como un flujo homogéneo.

La invencion se basa principalmente en técnicas de formacion de imagenes tomograficas, tales como Formacién de
Imagenes de Resonancia Magnética Ponderada por Perfusiéon (PW-MRI) Formacién de imagenes por Susceptibilidad
Dinamica de Contraste (DSC) Formacion de imagenes de Perfusiéon por Tomografia Computarizada (CTP), Formacion
de Imagenes de Perfusion por Tomografia Micro-computarizada, Formacién de Imagenes de Marcado de Arterial de
Espin (ASL) o Formacién de Imagenes por Perfusion de Ultrasonidos.

La invencion también puede estar basada en técnicas de formacion de imagenes por permeabilidad, tales como
Formacién de Imagenes Potenciada por Contraste Dinamico (DCE) por Resonancia Magnética (DCE-MR) o por
Tomografia Computarizada (DCE-CT), Tomografia de Emision de Positrones (PET) o Tomografia Computarizada de
Emisién de Un Solo Fotén (SPECT).

Estas técnicas hacen posible obtener rapidamente informacion valiosa sobre las hemodinamicas de 6rganos, tales
como el cerebro o el corazén. Esta informacion es particularmente crucial para un facultativo que busque hacer un
diagndstico, dar un prondstico o tomar una decision terapéutica con respecto al tratamiento de enfermedades, tales
como ictus o tumores cancerosos. Por ejemplo, la isquemia cerebral se caracteriza principalmente por un colapso de
los flujos sanguineos en el territorio vascular ocluido; la neoangiogénesis provocada por la expansion de un tumor
canceroso puede caracterizarse por un incremento en los flujos sanguineos, etc.

Para implementar estas técnicas, se usa un dispositivo 1 de resonancia magnética nuclear o formacién de imagenes
tomograficas operado mediante una consola 2 (como se muestra en la Figura 1). Por tanto un usuario puede
seleccionar los parametros 11 para controlar el dispositivo. Este Ultimo entrega una pluralidad de secuencias de
imagenes digitales 12 de una parte del cuerpo, en particular el cerebro. Para conseguir esto, dicho dispositivo aplica
una combinacion de ondas electromagnéticas de alta frecuencia sobre la parte del cuerpo en cuestion y mide una
sefial de intensidad 10 reemitida por determinados atomos. Asi, el dispositivo permite determinar la composiciéon
quimica y por lo tanto la naturaleza de los tejidos biolégicos en cada volumen elemental del volumen visualizado
(normalmente llamado un “voxel”).

Las secuencias de imagenes se almacenan opcionalmente en un servidor 3 y normalmente constituyen un archivo
médico del paciente 13. Dicho archivo puede contener imagenes de diferentes tipos (perfusion, permeabilidad, etc.).
Las secuencias se analizan por medio de una unidad de procesamiento dedicada 4. Por ultimo, esta unidad de
procesamiento entrega - por medio de un dispositivo de salida 5 que proporciona una imagen grafica, acustica o de
otro tipo - a un facultativo 6 por medio de una interfaz hombre-maquina adecuada, una estimacién de una o mas
cantidades de interés 14 (posiblemente formateadas en forma de un contenido 14’), tales como parametros
hemodinamicos. Asi, el facultativo puede realizar un diagndstico y decidir sobre la accion terapéutica que considere
adecuada. También puede parametrizar la unidad de procesamiento o dispositivo de salida con la ayuda de los
comandos de usuario 16. Existe una variacion, descrita a modo de ejemplo en la Figura 2, para la cual un sistema de
formacién de imagenes como se ha descrito previamente también incluye una unidad de pre-procesamiento 7 para
analizar la secuencia de imagenes 12 a fin de deducir a partir de las mismas sefiales experimentales (perfusion o
permeabilidad) 15 y entregarlas a la unidad de procesamiento 4 que de este modo se libera de esta tarea.

La Figura 3 muestra un ejemplo de una imagen tipica 12 de un corte de 5 milimetros de espesor de un cerebro humano.
Esta imagen se obtiene mediante Resonancia Magnética Nuclear. Con la ayuda de esta técnica, para cada corte
puede obtenerse una matriz de 128 x 128 vodxeles, que miden 1,5 x 1,5 x 5 milimetros. Con la ayuda de una
interpolacion bilineal, puede obtenerse una imagen plana de 458 x 458 pixeles, tal como la imagen 20.

Se obtienen imagenes dinamicas de permeabilidad o perfusién tanto inyectando por via intravenosa un agente de
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contraste exdégeno (tal como un quelato de gadolinio para DSC-MR, yodo para CTP, un radionuclido para PET y
SPECT o incluso un gas, tal como xenoén) o generando un agente de contraste endégeno (marcando mediante espin
la sangre arterial en el caso de ASL) después midiendo a lo largo del tiempo una sefal relativa a la concentracion de

dicho agente de contraste en cada voxel de la imagen. S(X’ Ys Z,t) es la sefal obtenida de este modo para el voxel

de coordenadas espaciales (X’ Y, Z).

La Figura 4 muestra una imagen 20 similar a la mostrada en la Figura 3. Sin embargo, esta imagen se obtiene después
de inyeccion de un agente de contraste. Esta imagen es un ejemplo de una imagen de perfusion tipica de un cerebro.
De este modo, las arterias aparecen claramente en contraste con la misma imagen descrita en la Figura 3.

S(xy,zt

La Figura 5b muestra un ejemplo de una sefial de perfusion ( Y.z ) por Resonancia Magnética Nuclear, tal como
las sefales 15 entregadas por la unidad de preprocesamiento 7 descritas junto con la Figura 2. La sefial de perfusion
es por tanto representativa del desarrollo de la concentracidon de un agente de contraste en un voxel a lo largo de un

periodo de tiempo ! tras una inyeccion de dicho agente de contraste. A modo de ejemplo, la Figura 5b describe dicha
sefal a lo largo de un periodo de 50 segundos. El eje y describe la intensidad de la sefial cuya unidad es arbitraria.
Para obtener esta sefial, la unidad de procesamiento 4 en la Figura 1 (o en una variacion de la unidad de
preprocesamiento 7 en la Figura 2), analiza una secuencia de n imagenes de perfusion de Resonancia Magnética

t:

Nuclear 11, 12, ..., li, ..., En los tiempos tl,tz ey B, tn segun se ilustra, a modo de ejemplo, en la Figura 5a.

_s(xy.zt) | | _co(xyzt) .
Las sefiales S( Y% son las primeras de todas en convertirse en curvas de concentracion Y% de dicho
agente de contraste. Por ejemplo, en perfusion por tomografia computarizada, se presume tipicamente que la sefial
para cada voxel es proporcional a la concentracion:

s(x.y,zt)=k-c(x,y, zt)+ s (X y,2)
En formacion de imagenes de perfusion por DSC-MR, tipicamente se presume que existe una relacion exponencial:

s(x.y.zt)= s (x.y.2)- 6 KTEAx¥2)

En ambos casos, S)(X’y’z) representa la intensidad promedio de la sefial antes de la llegada del agente de

contraste y k es una constante. Siendo conocido su valor en cada voxel, este se fija a cualquiera valor arbitrario para
todos los voxeles de interés. De este modo se obtienen estimaciones relativas, no absolutas. Esta informacion relativa
es todavia pertinente, sin embargo, puesto que es de interés principalmente debido a la variacion relativa de estos
valores en el espacio, particularmente entre los tejidos sanos y los tejidos enfermos.

La Figura 6 muestra una curva de concentracion deducida a partir de una sefal de perfusiéon como la descrita en la
Figura 5b. Por tanto, la Figura 6 hace posible la visualizacion a lo largo del tiempo del desarrollo de la concentracion
de masas de un agente de contraste dentro de un voxel. Puede observarse un pico de gran amplitud durante el primer
paso del agente de contraste en el voxel, seguido de picos de amplitud mas pequefia relacionados con un fenémeno
de recirculacién (segundo paso) de dicho agente de contraste.

C

La Figura 7 muestra una funcién de entrada arterial tipica a( ) que representa la circulacion de un agente de
contraste dentro de un voxel arterial, tal como el véxel 21 mostrado en la Figura 4. La Figura 7 ilustra en particular que
el fendmeno de recirculacion después de un primer paso del agente de contraste es muy débil.

L c(xyzt) . - . .
Las curvas de concentracion Y% asi obtenidas mediante estas técnicas se describen mediante los modelos
matematicos de los fendmenos de transporte del agente de contraste en cada voxel de interés.

En el caso de formacion de imagenes de perfusion, el modelo estandar es el modelo de Meier y Zierler que puede
escribirse en forma diferencial:

oc(x,y,zt)

o= BF(xy 2l ea(xyzt)-a(x y21)]

donde ca(x,y,z,t) es la concentracion del agente de contraste en la arteria que suministra el volumen de tejido
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c(xy.21)

en la vena que drena el volumen de tejido contenido en dicho voxel (Funcion de Salida Venosa - FSV) y BF es el
Flujo de Sangre.

contenido en dicho voxel (Funcion de Entrada Arterial FEA), es la concentracion del agente de contraste

Puesto que sistema dinamico de arteria/tejido/vena es lineal y estacionario (Lineal Invariable en el Tiempo — LIT),
existe una respuesta de impulso o funcién de probabilidad de densidad del tiempo de transito en el volumen del tejido

h(x y,zt) c,(xyzt)=c,(xyzt)®h(x ¥ zt)

por lo que donde ® indica el producto de convolucién.

Mediante la introduccion de la funcién de distribucion adicional del tiempo de transito en el volumen del tejido (conocida
R(x,y,zt):u(t)—jh(x,y,zr)dr ()
como la funcién de residuo) 0 donde es la Funcion de Escalén de

i . y . . . o o(XY,zE=0)=0
Heviside generalizada, la solucion de la ecuacion diferencial previa con la condicion inicial V2 se

escribe como C( %Y. 2 t) - BF(X’ Ys Z) Ca (X’ ¥z t) ® R(X’ Y.z t), que constituye la forma integral del modelo
de perfusion estandar de Meier y Zierler.

Basado en la funcion de distribucién adicional del tiempo de transito de la sangre en el volumen de tejido, el Tiempo
de Transito Medio (MTT) de la sangre en el tejido se define mediante:

+00 +00
MTT(x,y,2)= J‘t'h(x,y,z,t)dt: .[ R(xy,zt)dt
0 0

El Volumen de Sangra (BV) por unidad de volumen también se define mediante la relacion:

~+00

.[ c(x,y,zt)dt
BV(x,y,z)= +o%

.[ca(x,y,z,t)dt
0

BV(x,y,z)= BF(x,y,2)- MTT (X, y,2)

Dando la relacion: .

c(xyzt)

Considerando que la medicion del desarrollo de la condicion del sistema de arteria/tejido/vena es o}

siguiente debe estimarse de forma colectiva:

. - o R(Xy,2t) |
e ¢l sistema en si mismo, en concreto su funcion de distribuciéon adicional (o su respuesta de impulso
h(xyz1),
¢ los parametros hemodinamicos, tales como BF, MTT y BV;
c.(xyzt c(xyzt
e entrada a( Y.z ) o salida V( Y.z ) del sistema.

Este problema se reduce a un problema convencional de estimacion de los parametros a procesar, por ejemplo, por
el método de maxima verosimilitud, el método de minimos cuadrados o el método de Bayes, si los modelos

c,(x y.2t)

paramétricos tedricos estan disponibles para la entrada arterial

R(x, ¥4 t)

y la funcién de distribucién adicional

De hecho, hay disponibles modelos paramétricos probados para funciones de entrada arterial, tales como modelos de
distribucion Gamma. Sin embargo, el modelo de perfusion de Meier y Zierler puede escribirse de nuevo en la forma
equivalente:
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BF(x ¥, 2)

ﬂ(x,y’z) .[ﬁ(X,%Z)-Ca(X,y,Zl‘)}@ R(X,y,zt)

c(x yzt)=

XYz
para todos los ( Y, ) distintos de cero. Por tanto, debe afiadirse una restriccion en el modelo paramétrico de

c,(x 2t A(x).2)

que permita que se fije la constante

F(x%2)-c,(x )2t

para todos los voxeles de interés, sin la cual solo puede

estimarse el producto
puede ser

pero no cada uno de sus términos. Por ejemplo, dicha restriccion

V(X ¥2), fca(x,y,zt)dt=co

0

Por lo tanto, el problema es doble. Por una parte, es dificil ver como demostrar que dicha restriccién deba verificarse
necesariamente. Por otra parte, puesto que las funciones de entrada arterial locales no pueden observarse dentro del
modelo de perfusion de Meier y Zierler puesto que no estan localizadas espacialmente, es imposible asegurar a
posteriori si dicha restriccion se verifica o no y, en consecuencia, asegurar la relevancia de las estimaciones de los
parametros resultantes de las mismas.

Por esta razon es habitual ignorar el problema de estimar las funciones de entrada arterial locales para cada voxel de
interés asumiéndolas como conocidas, dadas de antemano. Por lo tanto se ha sugerido diversos enfoques para
proporcionar estas funciones.

En el primer enfoque, el facultativo selecciona manualmente una funcién de entrada arterial global experimental. Puede
medirse, por ejemplo, en la arteria cerebral contralateral o en la arteria carétida interna para formacién de imagenes
de perfusion del cerebro, u obtenerse mediante mediciones adicionales, tales como mediciones épticas. Aunque esto
permite obtener sefiales con una alta proporcion de sefial a ruido, este enfoque tiene sin embargo inconvenientes
considerables. En primer lugar, requiere intervencion humana y/o mediciones adicionales. Esto no es deseable en una
situacion de emergencia clinica y hace mas dificil conseguir los procedimientos y resultados finales. En segundo lugar
y mas importante, esta funcidon de entrada arterial global no se corresponde con las funciones de entrada arterial
locales para cada voxel. Se diferencia en términos de retraso (puesto que las funciones de entrada arterial locales
normalmente quedan atras de la funcion de entrada arterial global que a menudo se toma corriente arriba del sistema
vascular) y en términos de dispersion (puesto que la propagacion del agente de contraste es mas lenta corriente abajo
que la corriente arriba del sistema vascular, por lo que las funciones de entrada arterial son mas escalonadas y estan
mas dispersas corriente abajo del sistema vascular). Es bien sabido que al final estos fendmenos tienen una influencia
considerable sobre las estimaciones de los parametros hemodinamicos puesto que, por la simetria del producto de
convolucion, estos errores tienen un impacto directo sobre la estimacién de la funcién de distribucién adicional. Por
tanto, por ejemplo, al final no se obtiene una estimacién del tiempo de transito medio real MTT entre la funcion de
entrada arterial local y la funcién de entrada venosa local sino Unicamente un tiempo de transito medio entre la funcion
de entrada arterial global y la funcion de entrada venosa local. Para compensar estas discrepancias, algunos autores
han introducido nuevos parametros en el modelo de Meier y Zierler, tales como el parametro
TMAX = argmax R(t)

t que cuantifica el retraso entre la funcion de entrada arterial global y la funcién de entrada
arterial local, aunque no alteran el modelo de perfusién estandar original (en el que la funcién de entrada arterial se
considera que es la funcion de entrada arterial local real para cada voxel). Otros métodos tienden a minimizar la
influencia de las diferencias entre las funciones de entrada arterial globales y locales en la estimacion de parametros
hemodinamicos. Sin embargo, introducen nueva incognitas en el problema global y simplemente lo ignoran, como
veremos mas adelante.

De acuerdo con un segundo enfoque, se obtiene una funcion de entrada arterial global automaticamente a partir de
las imagenes de perfusion a través de técnicas de procesamiento de sefial, tales como el agrupamiento de datos o el
Analisis de Componentes Independientes (ACI). Aunque este enfoque permite eliminar la intervencion humana, no
resuelve los problemas de retraso y dispersion inherentes en las funciones de entrada arterial global e introduce
nuevas incognitas (por ejemplo, pueden obtenerse funciones de salida venosa en lugar de funciones de entrada
arterial). Ademas, habitualmente estas funciones se obtienen promediando varias funciones de entrada arterial
tomadas en lugares diferentes, por lo que ya no estan localizadas en el espacio y, en consecuencia, no tienen ninguna
significacion fisica ni fisiologica.

De acuerdo con un tercer enfoque, se obtienen automaticamente funciones de entrada arterial locales a partir de
imagenes de perfusion con la ayuda de técnicas de procesamiento de sefial y criterios de seleccion. Por ejemplo, la
funcién “mejor” se busca en el entorno del véxel de tejido actual donde deseemos estimar los parametros
hemodinamicos. De nuevo, el objeto de este tercer enfoque es obtener basicamente estimaciones menos sesgadas y
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mas precisas superando, al menos en parte, los problemas de retraso y dispersion. Sin embargo, nada garantiza a
prioriy a posteriori que las funciones de entrada arterial locales obtenidas de este modo estén “cercanas” a la “funcion
local real” para el voxel de interés. Por ejemplo, esta funcion “real” puede no estar localizada en el entorno en
consideracion (si este es demasiado pequefio) o, por el contrario, podria confundirse con oftra funciéon de entrada
arterial (si este es demasiado grande). Ademas, esta funcién de entrada arterial local “mejor” se busca entre las
funciones de entrada arterial “normales” (es decir, con un tiempo de llegada del agente de contraste corto, una gran
amplitud, etc.). Pero, por el contrario, buscamos precisamente identificar y distinguir entre las funciones de entrada
arterial normales y las funciones de entrada arterial patolégicas, por ejemplo, isquémicas. En consecuencia, incluso si
los resultados finales obtenidos con este enfoque local pueden parecer “mejores” que con los enfoques globales
descritos previamente, las incertidumbres que rodean a estas funciones de entrada arterial locales, seleccionadas
desde la mas normal y, con mayor motivo, en las estimaciones de parametros hemodinamicos o las funciones
complementarias de densidad acumulativa o las funciones de residuo resultantes, permanecen en gran medida sin
resolver.

Por lo tanto, estos enfoques no son del todo satisfactorios. Ademas, si puede asumirse que las funciones de entrada
arterial se dan a priori, entonces ¢ por qué, por analogia, no se puede o no se debe asumir que las funciones de salida

venosa CV(X’ .2 t) también sean conocidas a priori? Esto tendria al menos el mérito de simplificar en gran medida
el problema de estimar los parametros hemodinamicos puesto que ya no habria ninguna necesidad de
deconvolucionar las curvas de concentracién por medio de las funciones de entrada arterial. De hecho, el modelo de
Meier y Zierler podria ajustarse directamente en su forma diferencial

oc(x, y, zt)

p = BF(x y:2) c,(x y21)-¢,(x % 21)]

BF(x y,2)

por ejemplo mediante el método de los cuadrados menos lineales para estimar

c.(xyzt) c(xyzt
el primer enfoque descrito previamente a( Y.z ) y V( Y.z ) se fijan globalmente para todos los voxeles de
interés, el MTT seria constante a través de todos los voxeles, por lo que ya no seria simplemente un parametro

 BF(x )2 , . | . .
hemodinamico por voxel. Evitar el problema de estimar las funciones de entrada arterial locales
contradice en cierto modo el modelo de Meier y Zierler.

. Sin embargo, si se sigue

Ademas, a diferencia de las funciones de entrada arterial o las funciones de salida venosa, no pueden proporcionarse

modelos paramétricos probados para las funciones de distribucién adicional ( ) puesto que no pueden, por
definicién, observarse ni comprobarse directamente. Sin embargo, las simulaciones digitales han mostrado que el mas

minimo error de especificacién con respecto a la forma del modelo paramétrico de ( ) (o ( ) ) provoca errores

considerables inaceptables en cuanto a parametros hemodinamicos, tales como BF, MTT o BV. Por estarazon,
se han introducido diversos enfoques no paramétricos diferentes, dentro de los cuales no se fija a priori la forma de
las funciones de distribucién adicionales. Por tanto, el problema de estimar los parametros hemodinamicos vuelve a
ser un problema de deconvolucién no paramétrica de las curvas de concentracion por las funciones de entrada arterial
dadas.

Puesto que el problema de deconvoluciéon no paramétrica ha sido intrinsecamente mal resuelto, es por tanto necesario
regularizar las soluciones de uno u otro modo, obligandolas en cualquier caso a respetar determinadas restricciones
diferentes y variadas. De nuevo, como se ha indicado previamente, es imposible verificar a posteriori si estas
restricciones son satisfactorias. En consecuencia, es imposible verificar a posteriori si las estimaciones de los
parametros resultantes de las mismas son vdlidas. Esta es la razén por la que existen muchos métodos de
deconvolucion, que proporcionan estimaciones de parametros hemodinamicos que podrian ser potencialmente muy
diferentes entre si. Estos métodos tienen numerosos inconvenientes tedricos (que conducen, por ejemplo, a la
obtencion de estimaciones que contradicen el modelo de perfusion tedrico) y crean numerosas dificultades practicas
(principalmente en la determinacion de los parametros de regularizacion), que levaria demasiado tiempo describirlos
aqui. El resultado de esto es la falta de consenso con respecto a la eleccion de un método particular cualquiera,
impidiendo la estandarizacion del posprocesamiento de la tomografia de agente de contraste, particularmente en el
campo médico.

A modo de ejemplo, la Figura 8 muestra un mapa tipico de estimaciones de BF obtenidas mediante DSC-MR. Esta
figura muestra un caso de isquemia cerebral. Un area hipo-perfundida 80 es claramente visible en el hemisferio
derecho correspondiente al territorio vascular de la arteria bloqueada por un coagulo de sangre.

El modelo de perfusion estandar también plantea numerosas preguntas, tales como:
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N . , - . BF(xy2z) .

¢ sise define un flujo a través de una superficie, ¢ desde qué superficie viene el flujo?
» L . 3 _C(xyzt) 3 .

e ;donde estan situadas espacialmente la funcion de entrada arterial y la funcién de salida venosa
¢, (xy2t) MTT (x ,2)

para cada voxel? En particular, ¢a partir de qué trayecto

transito medio?
o | . MTT(xy2) . N

e Es logico definir solo un tiempo de transito medio para cada voxel incluso si el ultimo no es
cubico? ¢ No deberian definirse al menos tres tiempos de transito medios para cada una de las tres direcciones
espaciales del voxel?

se calcula el tiempo de

F(x 1.2 TT(x1.2)

¢ No deberian depender el flujo de sangre
V(x,y,2)

Ademas, en lo que respecta a la formacion de imagenes de perfusion donde se asume que el agente de contraste es
intravascular, en la formacién de imagenes de permeabilidad, se considera que parte de dicho agente de contraste
puede pasar a través del medio intravascular hacia el medio extravascular. Por lo tanto, muchos modelos paramétricos
conocidos permiten describir las curvas de concentracion del agente de contraste en cada voxel, incluyendo:

, el tiempo de transito medio y el volumen

de sangre del tamario del voxel?

¢ el modelo Kety, escrito normalmente en forma diferencial:

oc(x,y,zt
%=KTranS(X,y,z)-cp(x,y,z,t)—kep(x,y,z)-C(X,y,Z,t)

o en forma integral:
C(X, v,z t) = KTranS(x, ¥, z) -C, (x, v,z t) ® exp[—kep (x, ¥, z) t]

e el modelo ampliado de Kety-Tofts o Tofts-Kermode, escrito normalmente en forma integral:

c(x,y,zt) = vp(x, y,z) : cp(x,y,zt)+KT,ans(x,y,z) : cp(x, Y4 t) ® exp[—kep(x,y,z) t}

e el modelo de St Lawrence y Lee, escrito normalmente en forma integral:

c(xy,zt)=
F(xY,2)E(xy,2)
F . H® t t)E - t-T,
(412 6565, 20)81 o.1) () 217, (VECoR 2Jexp) -2 P2t Tel e 2)
donde:
G (% y:21)

indica en todos los casos la concentracion en plasma del agente de contraste en la arteria que
suministra el volumen de tejido contenido en el voxel (Funcion de entrada arterial plasmatica — PIF);

. ® indica el producto de convolucion de Volterra;
K k., v v, T
Trans  “ep P, F , E , € C.. sonlos parametros respectivos de los modelos.

Podemos ver que los modelos de permeabilidad son matematicamente bastante parecidos al modelo de perfusién de
Meier y Zierler en su forma integral (es decir, estos son modelos de convolucion).

En consecuencia, también dan lugar a un gran niumero de preguntas conceptuales, en concreto:

e como un flujo se define Unicamente a través de una superficie, sa partir de qué superficies son los flujos

KTrans(X’y’Z) o F(X,y,Z)?
xy,zt),

Cc
e ;donde esta situada espacialmente la funcion de entrada plasmatica p(

e ;por qué ha desaparecido la funcion de salida venosa CV(X’ .2 t) del modelo de perfusion estandar en los
modelos de permeabilidad, puesto que el hecho de que la sangre ya no esté necesariamente confinada en el
sistema vascular no significa necesariamente que ya no haya ninguna salida venosa?

e puesto que la perfusion intravascular es simplemente un caso particular de permeabilidad, cuando el Ultimo es
cero, ¢por qué el modelo de perfusion de Meier y Zierler no es un caso particular de diferentes modelos de
permeabilidad? ¢ Por qué, por el contrario, este incluye los diferentes modelos de permeabilidad paramétrica como
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casos particulares cuando no se especifica la funcion de distribucion adicional? Son los modelos de perfusion y
permeabilidad sélo compatibles entre si? ; Como pueden combinarse?

El mismo tipo de dificultades practicas que se encuentran en la formacion de imagenes de perfusion se encuentran en

la formacion de imagenes de permeabilidad. En particular, las funciones de entrada plasmatica Cp (X’ .2 t) deben
estimarse localmente afiadiendo una restriccion para definir claramente el problema. Ahora, aqui también, como este
limite no puede verificarse experimentalmente, es de costumbre dar esta o estas funciones de entrada plasmatica a
priori, como se ha indicado previamente.

Por otra parte, a diferencia del modelo de perfusion de Meier y Zierler, los modelos de permeabilidad son paramétricos.
Como se ha indicado previamente, sabemos que si el modelo paramétrico del nucleo de convolucién es inadecuado,
pueden obtenerse estimaciones aberrantes de parametros hemodinamicos. Este es un problema particularmente
delicado en el modelo de Saint Lawrence y Lee. Habitualmente se prefiere este ultimo a los modelos de Kety y Kety-

0
Tofts-Kermode puesto que permite que se separen las fases intravasculares (durante un intervalo de tiempo [ ’ C]

(024

| Tes o]
) y extravasculares (durante un intervalo de tiempo )- Sin embargo, se presume que el ndcleo de convolucién

intravascular es constante a lo largo de [ ’ c] . Esta hipétesis implica entre otras cosas (por analogia con el modelo

de perfusion de Meier y Zierler) que el tiempo de transito intravascular siempre es estrictamente iguala ¢ (es decir,

ht)=o(t-T.) () y - - - -
que donde es la funcion generalizada de Dirac). Esto implica que, en particular, solo hay una

ruta microcapilar (a diferencia del bafo capilar) entre la entrada arterial y la salida venosa. Ahora, esta hipétesis es

altamente improbable. Ademas, el nucleo de convolucion es altamente discontinuo en el momento ¢ puesto que

t<T t>T
pasa de | para Ca E para €. Sin embargo, es de esperar, en virtud del Principio de Continuidad, que se
producto una transicion fluida entre las fases intravascular y extravascular.

Las numerosas dificultades, tanto conceptuales como técnicas, inherentes a los modelos de perfusion y permeabilidad
del estado de la técnica pueden indicar que son, en cierto modo, inadecuado aunque se hayan usado durante mucho
tiempo y tengan una utilidad clinica establecida. Para destacar el origen de esta insuficiencia teérica, comenzaremos
recordando algunos conceptos de la Cinematica de Fluidos.

Consideremos un flujo tridimensional en un sistema cinematico, tal como un érgano, por ejemplo. Establecemos un

marco de referencia galileano (O’X’ y,z) tipicamente inmovil para este 6rgano, después de implementar, por
ejemplo, una fase de pre-corregistro de tiempo rigida (por ejemplo, correccion de movimiento) o no rigida (por ejemplo,

V(XY zt)

para érganos elasticos, tales como el higado o el corazén). siendo el campo del vector de velocidad de

X Y,2)

Euler en el momento t en el punto de coordenadas ( _siendo 2 una superficie de control orientada dada del

_—

vector de superficie local unitario dz.

El flujo o caudal volumétrico (D‘_(”'

@4()=[[ v(xyzt)-a2 20=50  y g
z 0, de una manera equivalente, mediante 0 donde I es el

t,t+aot]

a través de la superficie 2 en el momento t se define mediante

volumen que atraviesa la superficie 2 en el intervalo de tiempo [

Para una superficie cerrada orientada hacia afuera ) , el teorema de divergencia de Green-Ostrogradsky se escribe:

@;(t):ﬂv(x,y,zt)-d—Z: J.”VV(X,y,zt)dxdydz

z

donde V es el volumen delimitado por 2 Para un flujo incomprensible, homogéneo o no homogéneo, tenemos por
V-V(xy,zt)=divy(x,y,zt)=0

definicion

Aplicando el teorema de divergencia de Green-Ostrogradsky, se deduce que el flujo volumétrico de un flujo
incomprensible a través una superficie orientada cerrada es cero.
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Para un flujo estacionario o permanente, las diferentes cantidades definidas previamente son independientes del
tiempo.

Intentemos ahora establecer el modelo de perfusion de Meier y Zierler estandar a partir de estos conceptos
basicos. Para ello, consideremos el flujo de un fluido incomprensible que transporta un agente de contraste. siendo

m(x,y,zt X Y,z
( Y2 ) la masa del agente de contraste en un voxel con las coordenadas ( 24 ) y el volumen v y siendo
m(x,y,zt
c(x y.zt)= mixy.21)
% la concentracion de masa de dicho agente.

Consideremos, en el modelo de Meier y Zierler, una superficie cerrada orientada hacia afuera b fija en relacion al
(O’ XY, Z)’ que consiste en una superficie de entrada ZE y una superficie de salida
L=2X UX UX

marco de referencia galileano

z

S.siendo <R la superficie restante: por tanto tenemos R Podemos ver ) como la superficie

2z
de una tuberia o un tubo, siendo ZE la seccion de entrada de la tuberia, ~ S la seccidn de salida de la tuberia y ZR
la propia superficie de la tuberia.

DL (0) V(1) @ (¢

, " . - )y
( ) sean los flujos volumétricos a través de las superficies ZE, Sy

2

respectivamente, en el momento t . Mediante aplicacién del teorema de divergencia de Green-Ostrogradsky para un
flujo y aditividad incomprensibles, tenemos por un lado:

Cl)g(t):ﬂ.].V(x,y,z,t)-ﬁ: _U V(x,y,z,t)-ﬁ+_|i[?(x,y,z,t)-ﬁ+ _U v(x,y,zt)-dz
) Y E s R
:®¥E(t)+q)gs(t)+q)§/q(t)=0

Dejemos que

@, (1) =%, (=0
o(

v
=0
y por el otro lado ZR( ) puesto que la velocidad es cero en ZR, por lo que . Por

lo tanto podemos definir un tnico flujo volumétrico total que no es necesariamente cero en el momento t para

dicho sistema.
En general, podemos asumir que el fluido no homogéneo en un voxel de interés consiste en un fluido que ocupa el
espacio extravascular (Fluido Extravascular - EF), en concreto el intersticio, de un fluido que ocupa el espacio

intravascular (Fluido Intravascular - IF), en concreto la sangre, asi como los propios Vasos Sanguineos ( BV). Por
aditividad tenemos, por lo tanto:

(D(t) — (DIF+EF+BV(t) — (DIF (t)+ (DEF (t) + (DBV(t)

Siendo la suposicion, dentro del contexto del modelo de Meier y Zierler, que la arteria que suministra el voxel y la vena

O (t)= O™ () =0

que lo drena contienen Unicamente sangre intravascular, tenemos de facto

(t)= " (1)

por lo que

Suponiendo, ademas, que los vasos son inmoviles en relacion al voxel, el volumen intravascular es constante a lo

VIF (t) = VIF |

largo del tiempo:

Puesto que la propia sangre consiste en plasma (P ) que transporta el agente de contraste asi como los elementos
formados (Células Sanguineas - C ), tenemos:

O(t)= D" ()= OF (t)+ ©°()

Escribamos ahora el equilibrio de masas del agente de contraste en el sistema delimitado por x durante un lapso de

t,t+ot]

tiempo infinitesimal [
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La variacion de la masa del agente de contraste se escribe como:
om(t)=4 V-c(t) |=V-ac(t) = m.(t) - my(1)
donde:

. 4 es la medicién del volumen delimitado por la superficie de control cerrada Z:;
m_(t
. E( ) es la masa del agente de contraste que entra a través de la superficie ZE;

mg(t) , N
. es la masa del agente de contraste que sale a través de la superficie ;

Suponiendo que el agente de contraste se diluye uniformemente en el fluido que lo transporta (es decir, el plasma),
por lo que la masa es proporcional al volumen, tenemos por definicion:

mE(t):VE(t)-cE(t):cE(t)-aa—\;E(t)-at:cE(t)-CDE(t)-at

tt+ot] c(f)

donde E( ) es el volumen de plasma que entra a través de ZE en el intervalo de tiempo [ esla

O (t
concentracion de la masa en el plasma del agente de contraste y E( ) su flujo volumétrico a través de ZE. De un

modo similar: ms(t) - Vs(t) . Cs(t) - Cs(t) . q)s(t) . at.

Puesto que la concentracion de la masa del agente de contraste en un volumen % de la arteria que suministra el
c,(1)-V

CE(t) = VP
AIF

subvolumen de plasma contenido en el volumen de medicion 4 de la arteria. Del mismo modo, la concentracion del

C

P
sistema delimitado por Z, es igual hipotéticamente a a( ) tenemos donde VAIF es el

6(t) = c(t)-V
P P
agente de contraste en el plasma que deja el sistema delimitado por 2 es % donde % es el
6(t)-V
Cs(t) = VP P
VOF Vi

subvolumen de plasma contenido en el volumen delimitado por ) , ho donde "VOF es el volumen

de plasma contenido en el volumen de mediciéon 4 de la vena que drena el sistema delimitado por ) .

Por lo tanto, tenemos:

)
3

—_

~
Il

V-Gc(t) - mE(t)_ ms(t)

P
VAIF
(1)
IF
Supongamos también, en el contexto del modelo de Meier y Zierler, que la proporcion @ (t) es constante de

0" ()= (1- Ht)-0" (¢)

principio a fin e igual a la fraccion hematocritica Ht. Por tanto tenemos ,

O°(t)= Ht-0"(t)

_CDP(t): 1 _P(t)
1-Ht 1-Ht

O(t) = D (t) = O () + B (1) = OF (£) + Ht

)y

‘(1)
por lo que existe un solo flujo de plasma sefialado , que entra a través de “E y que sale a través de Zs por lo
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Oclt) = 04(1)= 0" (1)~ 0(t)-(1- H)

que .

i?(t)=®"(l‘)'{%f£_%p]

Se deduce que

P P
Asumiendo por ultimo que el flujo es permanente para que ( ) @ , finalmente tenemos:

2(t)=0" o (t)/ Vi —o(t)/ V']

P P
c,(t)=c(t) - .
A menos que v y VAIF 4 , que no es necesariamente el caso, este modelo no se corresponde con el

g_;’(t)z BF -[c,(t)-c,(1)]

modelo diferencial de Meier y Zierler sino, por el contrario, al modelo de

oc i Ktrans _ gp k _ (DP
% ()= K™, (1) K, <) v k=
permeabilidad diferencial de Kety ot si sustituimos AlF y .

Por tanto, podemos ver que el modelo de Meier y Zierler no puede aplicarse a un flujo cuya direccion global sea
conocida a priori. De hecho, la concentracion de salida del agente de contraste debe ser por tanto una funcion de la

o(t) c,(1)
concentracion en el volumen delimitado por X y no una funcién de la concentracion "V en la vena que
drena este sistema, que no desempeiia ninguna funcién en absoluto.

El modelo de Meier y Zierler solo puede aplicarse en el mejor de los casos a un flujo cuya direccion global no sea
conocida a priori. Sin embargo, el mismo hecho de nombrar, no digamos especificar, la funcién de entrada arterial y

C

v

la funcién de salida venosa como las curvas de concentracion respectivas a( ) y ( ) o el hecho de asumir que

BF es positivo implica que uno asume que la direccion global del flujo es conocida a priori, es decir, desde la arteria
hacia la vena.

Ademas, si la direccion del flujo no es conocida a priori, entonces el modelo cinematico se forma mediante dos modelos
equiprobables a priori, condicionados por la direccion global del flujo o, de manera equivalente, por el signo del flujo

P
volumétrico P :

M|®" >0 :a%(tt) =" ¢,(t)/ Vi —c(t)/ V"]
M:
M|®" <0 :a%(tt) =—0"{c,(t)/ Vo — c(t)/ V" }

Este modelo no siempre se corresponde con el modelo de perfusion estandar de Meier y Zierler. Se deduce que este
modelo no es aplicable a ninguno de los casos en cuestidon y que debe reemplazarse por el modelo de tipo Kety
descrito anteriormente cuando la direccion del flujo es conocida a priori.

Sobre la base de la definicién del flujo volumétrico en la Cinematica de Fluidos, el teorema de divergencia de Green-
Ostrogradsky para un flujo incomprensible y el principio de conservacion de la masa, hemos establecido por tanto un
modelo diferencial cinético local de tipo Kety para un flujo de agente de contraste intravascular de tipo tuberia cuya
direccién es conocida a priori.

Por lo tanto podemos concluir que este modelo se aplica como maximo a un flujo en una tuberia o tubo con un orificio
de entrada y un orificio de salida. Esto es necesario para ser capaces de definir un solo flujo volumétrico que no sea

(1) (1)
necesariamente cero para este sistema, siendo entonces necesariamente cero un solo flujo de plasma
, el flujo volumétrico total, entrante o saliente, debido a la hipétesis de incompresibilidad.

Sin embargo, en la formacién de imagenes de perfusion o permeabilidad, el modelo de perfusion de Meier y Zierler o
los modelos de permeabilidad, tales como el modelo de Kety, se usan para describir los fenédmenos de transporte de
un agente de contraste en un voxel. Este voxel es un paralelepipedo rectangular cuya superficie cerrada esta formada
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por seis caras. Por lo tanto, en términos generales, no es posible definir de antemano una superficie de entrada para
dicho voxel no una superficie de salida, por lo que no es posible definir un flujo volumétrico total, no necesariamente

cero, ( ) para este voxel, como requieren dichos modelos. Por el contrario, el teorema de divergencia de Green-
Ostrogradsky para un flujo incomprensible implica que el flujo volumétrico total, entrante o saliente, a través de la
superficie cerrada de dicho voxel es cero.

Por tanto, el flujo volumétrico de plasma ol del modelo de tipo Kety mencionado anteriormente no puede ser el flujo
volumeétrico de plasma (a través de la superficie cerrada) de un voxel puesto que normalmente este no es cero. De un
modo similar, no hay necesidad de estimar el flujo volumétrico de plasma (a través de la superficie cerrada) de un
voxel puesto que este es cero de acuerdo con la hipétesis del modelo de Meier y Zierler y el modelo de tipo Kety
mencionado anteriormente. Se deduce que, en términos generales, todos estos modelos son inadecuados para
describir los fendmenos de transporte un agente de contraste en un voxel puesto que definen un solo flujo distinto de
cero mientras que el flujo (a través de la superficie cerrada) de un voxel es cero. En consecuencia, no pueden constituir
modelos de perfusion o permeabilidad admisibles desde el punto de vista de la Cinematica de Fluidos.

P
En otras palabras, si D es de hecho un flujo en el sentido de la mecanica, entonces este se toma necesariamente
a través de una superficie abierta del voxel puesto que es generalmente distinto de cero. Entonces, puesto que esta
superficie no esta dada, definida, es decir, localizada en el espacio y en el tiempo, esta cantidad no sera un flujo en el

P
sentido de la mecanica. Como no se puede definir, debemos admitir que D , y mas aun el BF del modelo de
perfusion estandar, son todo menos flujos. En cualquier caso, la dimension fisica de BF en el modelo de Meier y

—1 37 -1
Zierler es T , por lo que BF no puede ser un flujo volumétrico de dimension rr o un flujo de masas de
-1
dimension MT ™

Sin embargo, ¢ puede el modelo de tipo Kety mencionado anteriormente describir un flujo intravascular de un agente
de contraste en un voxel en determinados casos especificos?

Supongamos que el flujo en el véxel es del tipo previsto por Meier y Zierler: flujo de tipo tuberia que comprende una

superficie de entrada EE y una superficie de salida S. Este es tipicamente el caso cuando el voxel contiene
Unicamente un vaso sanguineo cuya seccion es pequefia en relacion a las dimensiones del voxel. Supongamos
ademas que la direccion del flujo es conocida a priori.

¢ Puede entonces aplicarse el modelo de tipo Kety? Solo puede ser asi si, y solo si, dichas superficies de entrada y
de salida fueran conocidas y dadas a priori. De hecho, un flujo volumétrico en el sentido de la mecanica de fluidos se
define a través de una superficie dada. Un flujo volumétrico a través de una superficie virtual no puede definirse puesto
que la mecanica solo se ocupa de magnitudes fisicas y, por lo tanto, reales. Sin embargo, en general, estas superficies
de entrada y de salida no son conocidas a priori, 0 en cualquier caso no de una manera precisa (es decir, ni la posicion
ni la orientacién de los vasos sanguineos son conocidas, o al menos no conocidas de un modo preciso a priori)
especialmente si solo hay disponibles imagenes de perfusidon o permeabilidad que necesitan ser procesadas
adecuadamente para extraer de ellas la informacién disponible. Por el contrario, deseariamos ser capaces de
determinar a posteriori si estas superficies existen y, si lo hacen, determinar entonces sus orientaciones. Por lo tanto,

Ze

el modelo de tipo Kety tampoco se aplica a un flujo de tipo tuberia a menos que estas (es decir, las superficies ,
z

Sy ZR) se den a priori.
Supongamos ahora que la tuberia y sus secciones de entrada y de salida se dan a priori. Entonces el modelo de tipo
Kety no puede aplicarse, excepto en ciertos casos muy especificos, en concreto cuando dichas superficies de entrada
y de salida estan cada una situadas en al menos una de las seis caras del voxel. De hecho, por un lado, los modelos
de tipo Kety (o Meier y Zierler) asumen que las concentraciones del agente de contraste son espacialmente uniformes

C

t t
en el entorno externo inmediato de las superficies de entrada y de salida, iguales a a( ) y V( ) , respectivamente.

Por otro lado, se miden las concentraciones supuestamente uniformes del agente de contraste en los seis voxeles
circundantes del voxel actual. Sin embargo, estas concentraciones no son a priori iguales entre si. Por lo que, si las
superficies de entrada y de salida consisten en varias caras del voxel, asumimos que las concentraciones son iguales,
aunque experimentalmente no lo son necesariamente. Aqui existe una contradiccion.

Por lo tanto, podemos ver que el modelo de tipo Kety puede aplicarse unicamente en el caso de flujo de tipo tuberia 'y
unicamente cuando dicha tuberia es conocida a priori y cada una de sus secciones de entrada y de salida se encuentra
Unicamente sobre una de las seis caras del voxel. Ademas, en virtud del principio de localidad de la fisica clasica, la

c,(1)
curva de concentracion @ debe tomarse en el entorno inmediatamente externo de la entrada de la tuberia de
acuerdo con Meier y Zierler. Sin embargo, asumiendo que dicha tuberia existe, habitualmente este no es el caso, en
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particular cuando se usa una funcidon de entrada arterial global, separada del véxel actual como se ha explicado
previamente.

Por ultimo, debemos tener en mente que la tuberia de acuerdo con Meier y Zierler debe estar contenida en el voxel
en cuestion o mas generalmente en el volumen elemental definido por la técnica de medicion tomografica adoptada.

Zg de la tuberia debe estar contenida en el volumen del véxel, por lo que el flujo a través
de la superficie del voxel sin Xe ni Zs es cero. Esto implica que la seccién de la tuberia-vasos debe ser mas pequefia
que las dimensiones del voxel, lo que constituye una restriccion que se rompe claramente para los grandes vasos,
tales como arterias o venas, dado que las dimensiones tipicas actuales de voxeles estan en el orden de un milimetro.
Si este no es el caso, en otras palabras, sila seccién de la tuberia se distribuye sobre varios voxeles circundantes,
debe asumirse que el flujo es paralelo a las caras del voxel (o incluso hipétesis mas improbables) por lo que de nuevo
el flujo a través de estas caras es cero. Sin embargo, esta condicién geométrica tiene una probabilidad de cero.

En particular, la superficie

Por lo tanto, el modelo de tipo Kety (e incluso mas para el modelo de Meier y Zierler) es inadecuado para describir los
fendmenos de transporte de un agente de contraste en los casos de interés principales. Lo mismo se aplica a otros
modelos de perfusidon conocidos, en particular los modelos usados en ASL, CTP y DSC-MR puesto que, en la medida
en que definen Unicamente una entrada o un “flujo” por voxel, también asumen implicitamente un flujo de tipo tuberia.

Lo mismo se aplica también a modelos de permeabilidad convencionales, tanto a los modelos usados en DCE-MR y
DCE-CT como modelos de Kety estandar, modelos extendidos de Kety-Tofts-Kermode y St Lawrence y Lee, u otros

K
modelos usados en SPECT y PET puesto que estos definen también un solo “flujo” ('@ para modelos de Kety y

Kety-Tofts-Kermode, F modelo de Saint Lawrence y Leey CBF en PET y SPECT) y estan basado en una sola
funcién de entrada arterial plasmatica.

Por lo tanto, se entienden las limitaciones basicas subyacentes a los modelos de perfusiéon y permeabilidad conocidos:
una aplicacion incorrecta del principio de conservacion de la masa a los sistemas virtuales, es decir, tuberias, en lugar
de la aplicacion correcta de este principio a los sistemas fisicos dados a priori por técnicas de formacién de imagenes
tomograficas, es decir, los voxeles.

La presente invencion permite superar estas limitaciones y resolver los inconvenientes que surgen de adoptar métodos
conocidos, proponiendo modelos, por ejemplo, modelos de perfusion o permeabilidad, derivados de, y que no
contradice, la cinematica de fluidos.

Entre las numerosas ventajas conferidas por la invencién, podemos mencionar, de una manera no limitante, el hecho
de:

- principalmente reconciliar las técnicas de formacion de imagenes de perfusion y permeabilidad con la mecanica
de fluidos, en particular con el principio de localidad y el principio de conservacion de la masa;

- principalmente unificar las técnicas de formacion de imagenes de perfusion y permeabilidad en un solo marco
tedrico;

- hacer posible una estimacién del flujo volumétrico y subvolimenes en el sentido de la mecanica de fluidos y por
tanto prevenir cualquier estimacion dudosa del flujo sin superficie, tiempo de transito medio sin un punto de salida
o punto de llegada e independientemente de la dimension de los voxeles (volimenes elementales definidos por la
técnica de mediciéon tomografica adoptada);

- hacer posible una mejor comprension de los fendmenos vinculados a un flujo dentro de un sistema cinematico,
tales como la circulacion de la sangre dentro de un 6rgano, por ejemplo, por medio de formaciéon de imagenes
tomograficas (y en particular, formacion de imagenes de perfusion y permeabilidad);

- conocer los limites de aplicaciéon de un método de acuerdo con la invencién especificando las hipétesis en las que
se basa cualquier modelo rigurosamente probado;

- eliminar todas las hipotesis superfluas o indeseadas, tales como, por ejemplo, la hipétesis de LIT, que ignora los
flujos intersticiales en los modelos de tipo Meier t Zierler y de tipo Ketys, etc.;

- no adoptar mas conceptos virtuales oscuros o incluso dudosos, tales como funciones de entrada arterial y local,
pero no localizar funciones de salida venosa, respuestas adicionales de impulso y distribucion que las conecten,
fendmenos de retraso y dispersion, etc.;

- eliminar numerosos problemas falsos como la determinacién o estimacién de funciones de entrada arterial o local
o global, pero no localizar funciones de salida venosa, la gestidon de los fendmenos de retraso y dispersion,
volumenes parciales, etc.;

- proporcionar estimaciones de cantidades de interés, tales como flujos volumétricos o subvolimenes cuasi-
absolutos de fluidos que transportan un agente de contraste, sea cual sea la técnica de formacion de imagenes
adoptada;

- definir modelos, tales como modelos de permeabilidad y perfusién tridimensionales simples y completos que no
requieran ninguna introduccion de cualquier cantidad externa;

- producir automaticamente estimaciones de la cantidad de interés, tales como flujos volumétricos o volumenes, sin
recurrir a ninguna intervencion humana, a fin de aumentar la reproducibilidad y, por lo tanto, la fiabilidad en dicha
estimacion;
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- hacer estimaciones comparables del mismo parametro que se deriva de diferentes métodos de formacion de
imagenes, diferentes equipos o diferentes condiciones experimentales;

- facilitar los ensayos clinicos multicéntricos;

- facilitar y hacer posible estandarizar el posprocesamiento de datos tomograficos, tales como la segmentacion de
las diferentes partes de un érgano (por ejemplo, materia blanca y gris para el cerebro), la definicién y segmentacion
de areas patoldgicas (por ejemplo, el corazén y la penumbra isquémica en el caso de accidentes cerebrovasculares
y tumores cancerosos) y el reconocimiento de enfermedades (por ejemplo, clasificacion de los tumores
cancerosos);

- producir y mostrar lineas de corriente, trayectorias, lineas de emision o lineas de fluido, a fin de obtener nuevas
técnicas de tractografia y angiografia dinamicas por tomografia utilizando un agente de contraste convencional;

- producir y mostrar nuevas cantidades de interés, tales como el tiempo que tardan los fluidos en viajar a lo largo de
las trayectorias, velocidades, aceleraciones, sacudidas o chasquidos de particulas, etc.;

- acelerar considerablemente el proceso de diagndstico, prondstico, decision sobre el tratamiento y atencién al
paciente;

- facilitar el diagnostico y prondstico del facultativo para el beneficio de los pacientes;

- permitir que la fisiopatologia y la anatomopatologia progresen sin problemas sobre la base de teorias fiables.

A la luz de esto, la invencion prevé un método para estimar una cantidad de interés relativa a un flujo de un fluido en
un sistema cinematico basado en sefales experimentales entregadas por un sistema de medicién tomografico y
relacionarla con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volimenes poliédricos dados,
implementandose dicho método mediante una unidad de procesamiento. De acuerdo con la invencion, este método
comprende una etapa para estimar dicha cantidad de interés a partir de un modelo cinematico y paramétrico que
comprende una pluralidad de parametros, incluyendo un flujo a través de una cara de uno de dichos volimenes
poliédricos dados.

De acuerdo con una realizacién preferida, la invenciéon prevé que dicho modelo cinético puede comprender una
pluralidad de parametros, incluyendo un flujo a través de cada una de las caras de uno de dichos voliumenes poliédricos
dados.

Para reducir el tiempo de procesamiento requerido para la estimacion de la cantidad de interés, el modelo cinematico
y paramétrico puede expresarse ventajosamente en forma de un modelo bilineal por partes en los flujos volumétricos
a través de las caras de uno de dichos volumenes y subvolimenes poliédricos dados. La etapa para estimar dicha
cantidad de interés puede por tanto incluir una etapa de estimar los parametros del modelo por medio de un método
de minimos cuadrados lineal alternativo.

Para cuantificar la incertidumbre relativa a la estimacion de la cantidad de interés o la adecuaciéon del modelo cinético
a los datos experimentales, el método puede incluir una etapa para producir una cantidad adicional asociada con la
cantidad de interés estimada o asociada con dicho modelo cinético.

De acuerdo con una aplicacion preferida, el flujo puede ser el de un fluido corporal en un érgano de interés.

De acuerdo con la invencion, la cantidad de interés puede ser un flujo a través de una cara de un volumen poliédrico
dado, un flujo por unidad de superficie, un subvolumen de dicho volumen poliédrico dado, un vector de velocidad de
flujo, una velocidad de flujo, un tiempo de transito medio local desde un volumen poliédrico dado a uno de su vecinos,
un vector de aceleracion de particulas, una aceleracion de particulas, un vector de sacudida de particulas, una
sacudida de particulas, un vector de chasquido de particulas, un chasquido de particulas, un flujo total cuadratico o
absoluto o un flujo maximo cuadratico o absoluto. Dicha cantidad de interés estimada también puede ser un campo
de flujos a través de las caras respectivas de volumenes poliédricos dados, un campo de subvolimenes de dichos
volumenes poliédricos dados, un campo de vectores de velocidad de flujo, un campo de velocidades de flujo, una
posicion de un punto material del fluido, un intervalo de tiempos de transito medios locales desde un volumen poliédrico
dado hasta uno de sus vecinos, un campo de vectores de aceleracion de particulas, un campo de aceleraciones de
particulas, un campo de vectores de sacudidas de particulas, un campo de sacudidas de particulas, un campo de
vectores de chasquidos de particulas, un campo de chasquidos de particulas, un campo de flujos totales absolutos o
cuadraticos, un campo de flujos maximos absolutos o cuadraticos o un tiempo de propagacion a lo largo de una
trayectoria del flujo. En este caso, el método también puede comprender ventajosamente una etapa de estimar una
trayectoria, una linea de corriente, una linea de emision o una linea de fluido basado en un campo de vectores de
velocidad previamente estimado.

Para facilitar las operaciones de procesamiento del dispositivo encargado de generar una estimacion y de hecho poder
exportar dicha estimacién, un método para producir una estimacion de una cantidad de interés de acuerdo con la
invencién también puede incluir una etapa de producir un contenido que represente dicha cantidad de interés, estando
destinado dicho contenido a ser usado por un dispositivo de salida adecuado. Dicho método también puede incluir una
etapa para entregar el contenido producido previamente.

Puesto que la invencion hace posible estimar nuevas cantidades de interés, su segundo objetivo se refiere a un método
de salida para dicha cantidad de interés relativo a un flujo de fluido corporal en un érgano basado en sefiales
experimentales entregadas por un sistema de medicion tomografico y que se refieren a las concentraciones de un
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agente de contraste dentro de volumenes poliédricos dados. Dicho método se implementa mediante un dispositivo de
salida que comprende una interfaz hombre/maquina. En particular, ciertas cantidades de interés se asocian a partir de
ahora respectivamente con una cara de un volumen poliédrico. Para dicha cantidad de interés, el método de salida
incluye una etapa para generar, a través de dicha interfaz hombre/maquina, una representacion de una cara de un
volumen poliédrico en funcién del valor de la cantidad de interés para dicha cara. En una variacion, la etapa de salida
puede consistir en generar, mediante dicha interfaz hombre/maquina, una representacion de una pluralidad de caras
de un volumen poliédrico en funcién de los valores de la cantidad de interés para dichas caras. Esta etapa también
puede consistir en generar, a través de dicha interfaz hombre/maquina, una representacion de un volumen poliédrico
en funcién del valor de una cantidad de interés asociada con una cara de un volumen poliédrico.

Para un vectorial cantidad de interés vectorial asociada con un volumen poliédrico, la etapa de salida puede consistir
en generar una flecha cuya longitud sea proporcional a una norma de la cantidad vectorial asociada con dicho volumen
y cuya direccion es la de dicha cantidad.

En una variacion, dicha etapa puede consistir en generar una representacioén de un volumen poliédrico coloreado a
partir de tres colores primarios cuyas intensidades respectivas dependen de los componentes de la cantidad vectorial
asociada con dicho volumen.

Ventajosamente, un método de estimacién de acuerdo con la invencion puede incluir una etapa para generar una
trayectoria, una linea de corriente, una linea de emision o una linea de fluido. Para producir este nuevo articulo, un
método de produccién de acuerdo con la invencion puede comprender una etapa para generar, mediante una interfaz
hombre/maquina adecuada, una representacion de un arco parametrizado correspondiente a la trayectoria o la linea
de corriente o la linea de emision o la linea de fluido. Ademas, una representacién de una posicién en el arco
parametrizado puede colorearse en cualquier momento con un color dependiendo del valor de una cantidad de interés
en ese momento. La invencién también prevé que pueda producirse en cualquier momento una representacion de la
porcion del arco parametrizado que ha viajado hasta ese momento.

La invencion también prevé un nuevo método particular para ayudar a un facultativo a proporcionar un diagnoéstico
generando, mediante una interfaz hombre/maquina de un dispositivo de salida, una cantidad de interés relativa al flujo
de fluido corporal en un 6rgano en base a las sefiales experimentales suministradas por un sistema de medicion
tomografico y relacionadas con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volimenes poliédricos dados.
Dicho método incluye ventajosamente una etapa para generar, a través de dicha interfaz hombre/maquina, una
representacion coroplética de un volumen deformado por anamorfosis de acuerdo con dicha cantidad de interés.

Para poder implementar un método de estimacién de acuerdo con la invencion, este Ultimo se refiere a una unidad de
procesamiento que comprende medios de almacenamiento, medios para comunicarse con el mundo exterior y medios
de procesamiento. Los medios de comunicacién de dicha unidad son capaces de recibir sefiales experimentales desde
el mundo exterior entregadas por un sistema de medicion tomografico y relacionadas con las concentraciones de un
agente de contraste dentro de volumenes poliédricos dados de un sistema cinematico. Los medios de almacenamiento
comprenden instrucciones que pueden ejecutarse por los medios de procesamiento que implementan un método para
estimar una cantidad de interés de acuerdo con la invencion cuando los ejecutan.

La invencion prevé que dicha unidad de procesamiento pueda cooperar con un dispositivo de salida para entregar a
este Ultimo una cantidad de interés estimada posiblemente formateada en forma de un contenido.

En este contexto, dicho dispositivo de salida comprende medios de almacenamiento, una interfaz hombre/maquina y
medios para comunicar con el mundo exterior en cooperacion respectivamente con los medios de procesamiento. De
acuerdo con la invencion, los medios de comunicacion son capaces de recibir desde el mundo exterior (por ejemplo
desde una unidad de procesamiento) una cantidad de interés relacionada con un flujo de fluido corporal en un 6rgano
basada en sefiales experimentales entregadas por un sistema de medicion tomografico y que se refieren a
concentraciones de un agente de contraste dentro de volimenes poliédricos dados. La interfaz hombre/maquina de
dicho dispositivo es capaz de generar para un usuario una representacion de la cantidad de interés. Los medios de
almacenamiento contienen instrucciones que pueden ejecutarse por los medios de procesamiento implementando un
método de salida cuando los ejecuten.

Si una cantidad de interés - relativa a un flujo de fluido corporal en un érgano basada en sefales experimentales
entregadas por un sistema de medicion tomografico y relacionadas con las concentraciones de un agente de contraste
dentro de volumenes poliédricos dados - se estima, después se formatea en forma de un contenido de acuerdo con la
invencion, los medios de comunicacion de dicho dispositivo de salida son capaces de recibir dicho contenido desde el
mundo exterior. Los medios de procesamiento del dispositivo estan dispuestos para leer dicho contenido y controlar
la interfaz hombre/maquina para que esta ultima genere la representacion de la cantidad de interés.

También estan previsto un sistema de analisis de formacion de imagenes tomograficas que comprende una unidad de
procesamiento y un dispositivo de salida, todos de acuerdo con la invencion, cooperando dicho dispositivo de salida
con dicha unidad de procesamiento.

Un método de estimacion de acuerdo con la invencion puede implementarse ventajosamente mediante la unidad de
procesamiento por medio de un programa de ordenador ad hoc que puede ser operado por la unidad de procesamiento
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y registrado en los medios de almacenamiento, cooperando con los medios de procesamiento de dicha unidad de
procesamiento. Dicho programa contiene por tanto instrucciones que pueden ser ejecutadas por dichos medios de
procesamiento, implementando el método de estimacion cuando los ejecutan.

De un modo similar, la invencion prevé un programa de ordenador que puede registrarse en los medios de
almacenamiento, cooperando con los medios de procesamiento de un dispositivo de salida, conteniendo dicho
programa instrucciones que pueden ejecutarse por dichos medios de procesamiento, implementando un método de
produccion de acuerdo con la invencion cuando los ejecutan.

Caracteristicas y ventajas adicionales de la invencion surgiran a partir de la siguiente descripcion y un examen de las
figuras adjuntas, en donde:

- Las Figuras 1y 2 (descritas previamente) muestran dos variaciones de realizaciones de un sistema de analisis de
formacion de imagenes de perfusion;

- Las Figuras 3 y 4 (descritas previamente) muestran respectivamente una imagen de perfusion, obtenida mediante
un dispositivo de formacion de imagenes de Resonancia Magnética Nuclear, de un corte de un cerebro humano
antes de inyectar un agente de contraste y durante la circulacion del mismo en los tejidos de dicho cerebro;

S(x, ¥,z t)

- Las Figuras 5a y 5b (descritas previamente) muestra una sefial de perfusion tipica mediante

resonancia magnética nuclear relacionada con un voxel de un cerebro humano;

. o L C(x ) 2t)

- La Figura 6 (descrita previamente) muestra una curva de concentracion tipica
contraste circulando dentro de un véxel de un cerebro humano;

de un agente de

C
- La Figura 7 (descrita previamente) muestra una funcién de entrada arterial tipica a( );
- La Figura 8 muestra un ejemplo de una salida grafica, entregada por un dispositivo de salida conocido, de una

estimacion del parametro CBF de acuerdo con el estado de la técnica, en forma de un mapa coroplético;

- La Figura 9a muestra un ejemplo de una salida grafica, entregada por un dispositivo de salida de acuerdo con la
invencion, de una estimacion de flujo de plasma a través de una cara orientada para un conjunto de voxeles de
interés;

- La Figura 9b muestra un ejemplo de una salida grafica, entregada por un dispositivo de salida de acuerdo con la
invencion, de una estimacion de seis flujos de plasma a través de cada una de las seis caras orientadas para un
conjunto de voxeles de interés;

- La Figura 10 muestra un ejemplo de una salida grafica, entregada por un dispositivo de salida de acuerdo con la
invencion, de la estimacion de los voliumenes de plasma para un conjunto de véxeles de interés;

- La Figura 11 muestra un ejemplo de una salida grafica, entregada por un dispositivo de salida de acuerdo con la
invencion, de la estimacion de las velocidades de plasma para un conjunto de voxeles de interés;

- La Figura 12 muestra un ejemplo de una salida grafica, entregada por un dispositivo de salida de acuerdo con la
invencion, de la estimacion de un campo de vectores de velocidad de plasma para un conjunto de véxeles de
interés.

Como un ejemplo de una aplicacion preferida y de acuerdo con la invencion, comenzaremos a establecer los nuevos
modelos estandar locales de las cinéticas de agentes de contraste puramente intravasculares para cualquier técnica
de medicion tomografica de agentes de contraste.

Como se ha indicado previamente, deben identificarse las superficies abiertas sobre el voxel a priori para definir los
flujos asociados no necesariamente nulos. Cualquier superficie puede identificarse a priori pero, asi como el voxel es
la unidad de volumen, también son sus caras las unidades de superficie en nuestro problema. Por lo tanto,

F,i=16

consideremos las seis caras del voxel. Démosles a todas una orientacion de salida.

y _ —
OX (t):jj v(x,y,zt)-dZ

fi sera el flujo volumétrico total a través de la cara orientada ' en el momento t.
Aplicando el teorema de divergencia de Green-Ostrogradsky para un flujo y actividad incomprensibles, el flujo

2=OE

volumétrico total a través de la superficie cerrada del voxel i=1 se escribe en el momento t como:
6 6
oy ()= [ v(xyzt)- 2= [[ (x yzt)-dE=Y0/(t)=0
b) =l F i=1

®!(£)= O (t) + O (1) + O

Ademas, también tenemos ! I (t) ( ) sera la concentracion de masa del agente
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P (t) I=1 )
de contraste en el voxel actual, % el subvolumen de plasma en este voxel, ! ’ >~ las concentraciones de

F

masa en los seis voxeles que rodean al voxel actual que comparten con el su cara ” / respectivamente y por ultimo

V=16

los subvolumenes de plasma respectivos en estos voxeles circundantes.

El equilibrio de masas del agente de contraste en el volumen del voxel de la medicion % delimitado por 2 se realiza

. m(t) _ , F
de la manera anterior. Indicando la masa sefialada del agente de contraste que sale a través de lacara "/ en

el intervalo de tiempo [t’t + at] , tenemos:

om(t)=V-oc(t)=-)_ m(t)

Por otra parte, asumiendo que como anteriormente el agente de contraste esta diluido uniformemente en el fluido que
lo esta transportando, en concreto el plasma, por lo que la masa es proporcional al volumen, tenemos:

m(t)=V/(t)-c’(t)=c’(t) @] (t)-ot

1 I 1 1

donde ! ( ) es el subvolumen sefialado de fluido de plasma que sale a través de la cara * / en el intervalo de tiempo

[tt+ot] @f

(1)
( ) es su flujo volumétricoy ' la concentracion de masa en plasma del agente de contraste en

el entorno inmediato de F’

Todas las superficies que estan orientadas como salientes, el flujo a través de una cara ~ / de un voxel es igual al
opuesto del flujo a través de la misma cara para el voxel colindante que comparte esta cara con este voxel:

CDi (t)colinda.me =T cDi (t)actual )

Como se ha descrito previamente, el modelo cinético local esta condicionado a las seis direcciones generales del flujo
a través de cada una de las seis caras o0, de manera equivalente, a los signos de los seis flujos volumétricos a través

F

de dichas caras. Las concentraciones de masa salientes del agente de contraste en las caras * / se escriben por

I=1,6.

tanto para

(0 c(t)V/VP iff @] (t)>0
c =
’ c(H)V/IVF iffdl(t)<0

Por lo tanto, el modelo cinético local se escribe como
80 1 26: &(1)
Vs

Si asumimos que el flujo es permanente Gnicamente durante la duracion de la adquisicion de sefial D, en concreto

Vivt [0,D], ®F(t)=af

I, entonces tenemos un primer modelo cinético local con siete compartimentos:

6 6 c(t)/ VP iff dF (£)>0
aC — Z _Zq)}) ( ) 1 i ( )
at = i ¢ (t)/ V" iff @ (t)<0

Pi=16

cuyos parametros son, en términos generales, los seis flujos volumétricos de plasma ~ /! ° >~y los siete
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P :_
subvolumenes de plasma V/ 1= 1’6 y vP . Ademas, si asumimos que el flujo es siempre permanente, en
. oF
Vivt, o (t)=®} ZE '
concreto ! , 'y no infinitamente comprensible, entonces el flujo de plasma total ' es

necesariamente idénticamente cero puesto que el voxel no puede llenarse o vaciarse indefinidamente. Por lo tanto,
tenemos solo cinco flujos libres de plasma, y un segundo modelo cinético local con siete compartimentos se escribe,

Dy

ac __15 1 >
5 _VZ; + ¢ ZQD

por ejemplo, si eliminamos

of,i=15

Los parametros de este modelo son, en términos generales, los cinco flujos volumétricos de plasma

V=16, yr

los siete subvolumenes de plasma

Este segundo modelo se refiere a un flujo permanente en un voxel mientras que el modelo de tipo Kety, seguin hemos
establecido en base a Ia cinematica de fluidos, se refiere a un flujo en una tuberia cuya direccién global es conocida

<0 o , . i=1,2

a priori, por ejemplo . De hecho, si el voxel tiene unicamente dos véxeles colindantes

Cf(f)= G (Vv

, podriamos

tener muy bien (Df <0 y Cf(t): C(t)V/VP puesto que (Dg = —(Df > 0

por lo que:

puesto que

g_?(t)= —G ()] /7 + ()@ 1V =—f [ () /] —c(t)/ V"]

Estos dos modelos locales son relevantes a priori. Si se asume que el flujo es permanente Unicamente durante la

6
2. @]

duracién de la adquisicién, el valor absoluto del flujo de plasma total ! /=1 es una cantidad de interés que

proporciona una medicién de la no estacionalidad del flujo para cada voxel de interés.

Los modelos locales establecidos previamente son todos también validos para agentes de contraste puramente
extravasculares como también para agentes de contraste puramente intrasvasculares: si el agente de contraste se
transporta Unicamente por el intersticio y se diluye uniformemente en el mismo, es suficiente reemplazar los flujos
volumeétricos y los subvolimenes de plasma son sus equivalentes intersticiales. Por tanto, el primer modelo local de
cinematicas de un agente de contraste puramente extravascular se escribe por ejemplo como:

6 c(t)/ V' ssi®(t)=0

oc 1 6 I .S I
g(t)?v;@f G () =2 -

i1 ¢(t)/ V' ssidi(t)<0

Li=16

cuyos parametros son, en términos generales, los seis flujos volumétricos intersticiales ~ I° >7 y los siete
I :
, o V=16
subvolimenes intersticiales "/ ° Ty vV
Mas precisamente y sin pérdida de generalidad, indicemos ahora un a véxel mediante sus coordenadas enteras

X3,2)

masa del agente de contraste en este voxel y /*K como el subvolumen, plasmatico en la formacién de imagenes
intravasculares o intersticial en la formacion de imagenes extravasculares, en el voxel.

.. C (t)
(I’j’ k) en el marco de referencia galileano ( Por tanto indicamos /K como la concentracion de

Ahora orientamos las seis caras del voxel y el flujo correspondiente a los largos de los ejes del marco de referencia
1. A B |
(OX?Z) (I__’.Iak) (I+_a.lak) (Ia./__’k)
»72727) y los indizamos por sus coordenadas semi enteras 2 , 2 : 2
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k)

()

ik

1.
-k . . . . .
27 el flujo a través de la cara opuesta al voxel que se orienta de acuerdo con el mismo vector

x|

como el flujo volumétrico estacionario a

orientadas como salientes de acuerdo con el vector X y

, etc.

De este modo, el flujo a través de la superficie orientada como saliente de acuerdo con el vector X para el voxel con

las coordenadas (i_ 1’ j’ k) es de
o) =-at)
“colindante actual

. En concreto

o

i-1 >

hecho ( )71
=11V y

G ik (t) Vai,j,k—l

=0 |
i—.j.k
2

de acuerdo

Con esta nueva convencion para la orientacion, el primer modelo cinético local

=—$i®f’-cf(t)=—i®f’-
i=1 i=1

oc
5(")

debe reescribirse como
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®, ¢ (tH)-®, ¢ (t)+
i+—,j.k i+, j.k i——j.k i——.j.k
60 1 2 2 2 2
—HE(f)=—=d |, ¢, (t)-D , c°, (t)+
ot "4 Lk jk ihj=pk =k
® ¢ (-0 & ()
/'J,kJrE /'J,kJrE /',J',k*E /'J,kfg

k) |
para cada uno de los voxeles de coordenadas ( /> que tienen seis voxeles colindantes, que llamaremos voxeles

(0}
ij,k+—=
interiores. De un modo similar, si se eliminan los flujos 2, el segundo modelo cinético local
ac 1< >
)=—— Z +— c( ZQD
at vV &
5 debe reescribirse como
‘@ . ¢S, (H)-® , S (t)+ ]
i+—j,k i+=j,k ) i—ljk l—ljk( )
® ¢, (t)-o , ¢, (t)+
ij+=k i, j+=k ij——k i,j——k
OC; j k 1
o 0=y )
L@ —® , +O - | +D Jc' (t)-
ij k—E i+—,j.k i——,j.k ij+—=.k i,j——.k ij,k+—
® ¢ (1)
ij k—— i,j,k——
L 2 2 ;
0 como
@ o - (|- ¢S (t)-¢c°  (t) |+
[y i+1,j,k( ) i,j,k+1( ) [y i—l,j,k( ) i,j,k+1( )
277l 2 2 2 2 2
oc 1 |
a;k(t):_V' (DH Ly C‘S‘ 1k(t)_c<s‘k 1(t) _(DH Ly C‘S‘ 1k(t)_c<s‘k 1(t) -
I,j+5, L I,j+5, 1./, +5 ] I,jfa, I,jfa, 1,], +E
S S
(DH 1| C 1(t)_cu 1(t)
/,j,k—a /,j,k—a I,j,k+5

Para voxeles exteriores, en concreto aquellos que tienen mas de cinto voxeles colindantes, hay dos escenarios
10 posibles:

e 0 bien sabemos a priori, por ejemplo gracias a la anatomia, que todos los flujos a través de cada una de las caras
donde el voxel exterior no tiene ningun vecino son necesariamente cero. A estos voxeles interiores les llamamos
voxeles fronterizos. En este caso tenemos ecuaciones similares a aquellas para los voxeles interiores pero con

i—-L k) (I,j—Lk) (I j, k-1
ciertos flujos nulos. Por ejemplo, para un véxel fronterizo sin ningtin vecino ( J> ) ( )4 ) y ( ), )

15 (es decir, situado en una esquina del volumen mostrado en la imagen), tendremos, por ejemplo, la ecuacion de
forma reducida para el segundo modelo local
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_ s s —

o, c (H)+o &, (B)-
I+E,j,k I+E,j,k I,j+5,k I,j+5,k

0C,jx 1

o W=yl s

LQ'L +®“1JC“ (1)
I+5,j,k I,j+5,k I,j,k+5

e 0 al menos un flujo a través de una cara donde el voxel exterior no tienen ningun voxel colindante no es
necesariamente nulo o al menos conocido a priori. En este caso, no hay ninguna ecuacion para este voxel exterior
puesto que el sistema de ecuaciones resultante seria entonces indeterminado. Soélo la concentracion del agente

de contraste C”/’k(t) en este voxel se incluiria en el sistema de ecuaciones, como voxeles colindantes de este
véxel, interiores o fronterizos. Por lo tanto, estos véxeles exteriores no fronterizos desempefian la funcion de
entradas o salidas en el sistema cinematico. Puede decirse que son, para todo el sistema cinematico representado,
los analogos tridimensionales de las funciones de entrada arterial y funciones de salida venosa para cada voxel de
los modelos de perfusién y permeabilidad del estado de la técnica.

Para los dos modelos locales descritos previamente, las ecuaciones locales para todos los voxeles interiores y
fronterizos con flujos volumétricos fijos constituyen un primer orden sistema de ecuaciones diferenciales ordinarias no
homogéneas, lineales, de primer orden con coeficientes constantes. Esto puede ponerse en el formato de una matriz

() =A-c(t)+be 1

donde ( ) es el vector de todas las concentraciones en el momento t en los voxeles

interiores o fronterizos, E ( ) es el vector correspondiente para los voxeles exteriores no fronterizos y A es una
matriz simétrica dispersa cuyos coeficientes dependen de los flujos volumétricos, subvolimenes y geometria del

. . . o C(h)= .
volumen representado. La solucién analitica de este sistema con condicion inicial 0 c° se da mediante:

C(t) _ eA(t—to) . co n eA(t—to) . j e—A(r—tO) ) bE (2_) dr
ty

En particular, si c° =0 , tenemos:

t t
o(t) =) [0 ) by (1) = [ -y (1) de = * @
to

to

Reconocemos un modelo cinético global monoexponencial e integral de tipo Kety, pero con una estructura de matriz
y tridimensional.

Estas soluciones analiticas constituyen respectivamente los dos modelos globales de las cinéticas de agentes de
contraste puramente intravasculares o puramente extravasculares de acuerdo con la invencion, segun se deduce
mediante la aplicacion estricta del principio de conservacion de la masa.

A diferencia de los modelos del estado de la técnica que describen las cinéticas de un agente de contraste en cada
véxel de un modo completamente independiente de los otros voxeles, como si no hubiera circulacion de un voxel a
otro sino Unicamente a través de funciones de salida venosa y de entrada arterial oscuras y virtuales locales pero no
localizadas, los modelos local y global de acuerdo con la invencién se basan en el principio de localidad de la fisica
clasica que estipula que un sistema Unicamente esta condicionado por su entorno inmediato y que en consecuencia
la circulacion en un voxel sucede necesariamente a través de los seis voxeles colindantes de dicho voxel (a lo sumo).
En ofras palabras, para utilizar la terminologia establecida, dichos modelos estan basados en el hecho de que la
entrada arterial y la salida venosa de un voxel puede de hecho consistir inicamente en las curvas de concentracion
en los seis voxeles colindantes. En resumen, quien dice voxel dice seis caras, por lo tanto seis flujos (a través de cada
cara de dicho voxel) y por lo tanto seis funciones de entrada arterial (FEA) o funciones de salida venosa (FSV).

En términos generales, la invencidon se aplica a cualquier pavimento por voliumenes poliédricos del volumen
representado. Por lo tanto, tenemos al menos cuatro flujos y cuatro FEA/FSV por poliedro en el caso de un volumen
tetraédrico que comprende cuatro caras planas.

Mientras que los modelos del estado de la técnica son meramente modelos de perfusion y permeabilidad en cada
elemento volumétrico local, tal como un véxel paralelepipedo, de modo que no seria cierto referirse a ellos como que

21



10

15

20

25

ES 2724210713

tienen una dimension espacial, los modelos cinéticos globales de acuerdo con la invencion describen la circulaciéon en
todo el volumen tridimensional de interés determinado por todos estos elementos volumétricos. Por lo tanto, la
invencion finalmente permite la implementacion de técnicas de tomografia utilizando un agente de contraste
tridimensional.

Examinemos ahora el caso general de las cinematicas de un agente de contraste intravascular y extravascular. Justo
después de su inyeccion, el agente de contraste es transportado inicialmente por el plasma intravascular segun pasa
en primer lugar a un volumen poliédrico (por ejemplo un voxel). Posteriormente, su concentracion en plasma disminuye
por excrecion aunque parte de este pasa desde el medio intravascular al medio extravascular, es decir, en el fluido
intersticial. En primer lugar, tenemos por tanto una fase intravascular donde el fluido que transporta el agente de
contraste es plasma (wash-in), seguido de una fase extravascular done el fluido que transporta el agente de contraste
se convierte en el intersticio (wash-out), seguido posiblemente de una fase en la que parte del agente de contraste
pasa de nuevo desde el entorno extravascular hacia el entorno intravascular.

6m(t)=V-60(l‘)=—i””/(t) o m(t)=n7 (t)+m(t

Aun tenemos i=1 ! ( ) donde m’l(t) es la masa
del agente de contraste transportada por el intersticio que sale a través de la cara F, durante el lapso de tiempo
: P
(1) c¢(t) iff ! (1)20
S,P P ! P : P
(1) D () c (f) iffd;(f)<
G (t) (D/ (t) ot y ! ( ) ! ( ) si el agente de

m(t)=c®(t)-@j(t)-ot

[t,t+0t]

. AUn tenemos m’P(t):

contraste esta diluido uniformemente en el plasma. De un modo similar ! ! con
: I
(1) &(t) iff (t)>0
i - .
¢ (t) iff @;(t)<0 L o
si el agente de contraste también esta diluido uniformemente en el intersticio.
el momento t, la masa total del agente de contraste en el voxel es

En

m(t)=c(t)V =nf (t)+m (t) =& ()V' + ¢ (1)V'
Ignorando el volumen de los vasos en comparacion con los volimenes intravascular y extravascular, tenemos
V=V V=V (1) + V() + V(1) +VE(t) o V()

subvolumen celular extravascular.

EC( )
es el subvolumen intersticial y es el

V(1) IV = pf (1) VF = p

Asumiendo las que las funciones volumétricas de hematocrito e intersticiales

S (t)=[e(t)V-c OV /[ V-V (1= p')]/(1- )
¢ (0)=[a(OV-c OV [v-v 1(1-p)]/(1-5)

por lo que tenemos el primer modelo cinético local

)
.(t)20+ (t) iff @;(t)> _
( o} CD'(){mlfch() }

iv-vii(i-p) /(1= p") iff @ (£)20

= [c(tv dV I[v-vii(1-p")]/(1-p7) iff @f () <0

—
2
< T
3
<

CD}(t){CI(t) iffCD}(t)zo}

¢ (t) iff @' (t)<0

Asumiendo que el flujo siempre es permanente, los flujos volumétricos intersticial y plasmatico totales se anulan entre
si y tendremos unicamente cinco flujos volumétricos de plasma y cinco flujos volumétricos intersticiales libres,
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satisfaciendo, por ejemplo, si eliminamos los seis flujos volumétricos, el segundo modelo cinematico local:

B(0)= L3 ()0 (1) 67 1)) -

LS e (00 (06 (i) + 6t (t):ZIQ;’(t)AchI(t)jq);(t)

i=1

Notese que en todos los casos, las ecuaciones ahora incluyen las curvas de concentracion de masas intersticiales (o
plasmaticas) desconocidas en los voxeles. En términos generales, es por tanto necesario afiadir informaciéon o
ecuaciones que hagan posible separar los componentes plasmaticos e intersticiales. Ya que todo lo que tenemos que
hacer aqui es expresar el principio de conservacion de la masa, no iremos mas alla.

Sin embargo, los modelos de las cinéticas de agentes de contraste puramente extravasculares descritos previamente
pueden aplicarse a datos de formacion de imagenes de permeabilidad (por ejemplo, DCE-MR) desde el momento en
que pueden separarse las fases intravascular y extravascular. Este es el caso, por ejemplo, para érganos que tienen
una barrera intra/extravascular, tales como el cerebro. De hecho, el final de la fase intravascular puede determinarse

como el tiempo mas corto t en el que las curvas de concentracion, siempre que no se rompa la barrera, vuelven a
cero. Entonces podemos aplicar un modelo de cinematica extravascular a las curvas de concentracion donde hay una

. [t . . ,
ruptura de la barrera en el intervalo de tiempo para determinar los flujos y subvolimenes extravasculares.

En cualquier caso, siempre podemos dejar de intentar separar los componentes intravasculares y extravasculares y

PuUI PUI
. . . - . V. . .
trabajar con el plasma compuesto y los subvolimenes y flujos intersticiales =/ 'y 7i que, bajo las mismas

hipétesis de antes, satisfacen, por ejemplo, el primer modelo cinematico local

oc 1& L
Z(t)=-- S ore()

i=1
c(t)V/V™ it @ ()20
c(V/Vr iff @]v'(t)<0

. Asumiendo que las fracciones volumétricas de hematocrito e
VPuI
intersticial son constantes en el espacio, los subvolimenes compuestos "/ son constantes de principio a fin por lo
PuUI
que solo es necesario estimar los flujos volumétricos ™/

con

La invencion nos permite estimar los parametros de los modelos cinéticos tridimensionales descritos previamente, en

concreto los flujos volumétricos { } , los subvolumenes de fluido que transporta el agente de contraste o
| ={a } ot (D.ty) ,
Sus inversos =)y el tiempo (o Unicamente si se asume que son constantes los subvolimenes
VPuI
compuestos plasmaticos e intersticiales “/ ). En sentido estricto, los modelos analiticos de tiempo continuo

obtenidos previamente en modelos de tiempo discreto deberian transformarse ventajosamente en primer lugar puesto
que las concentraciones son muestreadas en rejillas de tiempo. En particular, deberiamos abordar el caso en el que
estas muestras son de hecho integrales de tiempo de concentraciones durante el periodo de muestreo (datos de flujo
para utilizar terminologia econométrica). Por brevedad, ignoraremos este paso en lo que sigue y asumiremos, como
es habitual, que la simple discretizacion de un modelo de tiempo continuo proporciona una aproximacion adecuada
de un modelo de tiempo discreto.

También debemos mencionar que el vector de los flujos D y el vector de los inversos de los volumenes A estan
globalmente subdeterminados a una constante multiplicativa cercana puesto que los modelos cinéticos globales son

o

(0,a)>| 1D,—
invariables por la transformacion para todos los A0 . Para establecer A en la tomografia
intravascular, es particularmente ventajoso restringir el subvolumen de plasma en los voxeles que sabemos a priori
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1

A VA (R R

BV
que contienen sangre Unicamente por min donde v es la
fraccion de hematocrito que se supone que esta en todas partes y es siempre constante. El mismo enfoque puede
adoptarse para la tomografia extravascular restringiendo el volumen intersticial en al menos un véxel que sabemos a
priori que no contiene sangre.

$ult)

i.J,k)
en el voxel de coordenadas (’j’ por lo que

max

Se asume que existe un modelo paramétrico M que une la sefial tomografica tedrica a la concentracion de

G u(t)

i.j.k

masa del agente de contraste
M: s, (t)= f[c,,j,k(t),@,,j&

a estimarse.

donde es el vector de los parametros desconocidos del modelo que va

0 0
| . - b sult)=ke )+, ©=5),
Por ejemplo, como se ha descrito previamente, tenemos tipicamente > ods SK oS>

—kTEC ; (1) D
s, (t)=8 e " BO=§,
’*/*k( ) .5k , 1.J.K en DSC-MR, fijandose las

constantes desconocidas k de una vez por todas. De este modo, se obtiene un modelo tedrico global de las sefiales

tomograficas S’/k(t) Es evidente, en sentido estricto, que debemos ajustar este modelo a las sefales
experimentales medidas, y no ajustar el modelo de las curvas de concentracion a las curvas de concentracion
“experimentales” obtenidas después de convertir estas sefiales experimentales. Sin embargo, por brevedad, mas
adelante trataremos el problema del ajuste de curvas de concentracion experimentales, dado que el ajuste de sefiales
medidas se realiza de un modo similar.

en perfusion por tomografia computarizada y

Suponiendo, por ejemplo, que el ruido de medicion en las curvas de concentracion experimentales sea aditivo,
tenemos por tanto un modelo global de las curvas de concentracion experimentales en los voxeles interiores y

exp (£ _
fronterizos (t) - C(t) + é:(t) donde f(l‘) es el vector del ruido de medicién en el momento t. El ajuste de la

(1)  (f
solucién analitica como se ha descrito previamente en las curvas de concentracién experimentales

para todos los voxeles interiores y fronterizos puede hacerse de un modo convencional aplicando el método de Bayes
o el método de maxima verosimilitud.

La invencién recomienda ventajosamente utilizar el método de Bayes porque, ademas de estimaciones permisibles
de los parametros, tales como el estimador de varianza minima de Bayes, permite obtener cantidades de interés
adicionales, tales como sus distribuciones de probabilidad conjuntas y marginales posteriores, intervalos de confianza
en estas estimaciones, probabilidades de prondsticos en estos intervalos de confianza y, por ultimo, la probabilidad
de los modelos conociendo los datos de perfusion o permeabilidad. Ademas, en un sentido estricto, las curvas de
concentracion tedricas deben estimarse conjuntamente de forma no paramétrica sobre la base de las curvas de
concentracion experimentales en los voxeles exteriores no fronterizos, lo que solo puede hacerse con precision
aplicando el método de Bayes.

Observamos que ® es el conjunto de todos los parametros del modelo global de sefiales experimentales, incluyendo
en particular todos los flujos volumétricos y todos los subvolimenes de plasma, y que 0 €O es una cantidad de
interés entre estos parametros. El estimador Bayes de varianza minima 0 de 0 se obtiene mediante

6= Ip(q sexl’(t))dﬁzj I p(®| s“"(t))d@d@

ZACN

exp( )
donde es el vector de todas las sefiales experimentales en el sistema cinematico de interés.

Podemos ver que la estimacion de una cantidad de interés requiere la evaluacién de una integral multiple muy grande

- ) 6
(la resolucion espacial maxima actual en perfusiéon por tomografia computarizada es S12x512x320=84x10 ,

siendo el cardinal de ® en lineas generales proporcional al nimero de voxeles). Dado su tamario, la evaluacién de
estas integrales puede requerir una unidad de procesamiento que comprenda software y hardware dedicados,
principalmente para satisfacer las restricciones de tiempo de calculo.
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La invencion también se refiere a dos realizaciones adecuadas particulares de un método para producir una estimacion
de una cantidad de interés, tal como un flujo volumétrico o un subvolumen relacionado con un flujo de fluido en un
sistema cinematico basado en sefiales experimentales entregadas por un sistema de medicién tomografico y
relacionadas con la concentraciones de un agente de contraste dentro de voliumenes poliédricos dados. Dicho método
se implementa mediante una unidad de procesamiento, tal como la unidad 4, descrita junto con las figuras 1y 2. Dicho
método incluye una etapa para estimar dicha cantidad de interés basada en un modelo cinematico y paramétrico que
comprende una pluralidad de parametros incluyendo un flujo a través de una cara de uno de dichos volimenes
poliédricos dados.

De acuerdo con una primera realizacion de la invencién cuya implementacion mediante una unidad de procesamiento

es particularmente facil, sin los ruidos de medicién ( ) son aditivos, blancos, estacionarios, homoscedasticos, no
correlacionados y gaussianos, la etapa para estimar una cantidad de interés de acuerdo con el método posterior

D, q, l‘O)

maximo, verosimilitud maxima o minimos cuadrados no lineales consiste en determinar el minimo global en (

N
(d) ) 7 (@)= 2 Z[Cﬁ?k(t/)_cu,k(t/)}z
(o posiblemente \ ~ > 0/) de una funcion, tal como (R

&h(t),1=1L,N

(T

para minimos

cuadrados no lineales donde son las mediciones experimentales de la concentracion del agente

I j,k =
de contraste en el elemento volumétrico interior o fronterizo de coordenadas ( ), ) y t” I 1’ N
de medicion.

2 t
.. /1/ ((Da a’ ()) . . CD . . a
La funcién es no lineal en flujos y los subvolimenes o sus inversas , que son, como se ha
indicado previamente, potencialmente muy numerosos. La minimizacion de esta funcion podria ser problematica en la
practica si no fuera escasa: si los volimenes poliédricos son voxeles paralelepipedos, cada flujo esta implicado como
maximo en las ecuaciones para dos voxeles y cada subvolumen esta implicado en las ecuaciones para siete voxeles,

son los tiempos

no en cada ecuacién para cada voxel. Sélo el tiempo to esta implicado en todas las ecuaciones. Sin embargo, su
estimacion no plantea ningun problema puesto que se trata de un parametro discreto que tiene un nimero moderado
de valores posibles. Sin embargo, existen métodos muy eficaces dedicados a minimizar las funciones no lineales
dispersas de un gran numero de variables, tales como los métodos de minimos cuadrados no lineales dispersos a

2

o (Daty) . - . .
gran escala. Entonces, la minimizacién de puede realizarse en la practica mediante una unidad de
procesamiento sin que el tiempo de calculo sea prohibitivo utilizando métodos digitales adecuados.

Sin embargo, una segunda realizacién de la invencion puede hacer incluso mas facil la etapa de estimar una cantidad
de interés. Por tanto, para un tiempo de calculo dado, esta realizacion permite optimizar los recursos materiales
necesarios de la unidad de procesamiento implementando el método relativo a otra realizacién de la invencién, tal
como el descrito previamente. Por el contrario, para determinados recursos materiales, la unidad de procesamiento
adaptada de acuerdo con esta segunda realizaciéon permite optimizar el tiempo de calculo necesario para estimar la
cantidad de interés.

Para hacer esto se trata simplemente de no integrar analiticamente el sistema diferencial obtenido a partir de los
modelos cinéticos locales para todos los voxeles interiores o fronterizos. Comenzamos reescribiendo las ecuaciones
diferenciales locales en una forma integral.

Asumiendo que V(i’ Js k)’ Cijk (to) =0 , tenemos por ejemplo el segundo modelo cinético local:

q’,-%,,-,k _C,i;,,-,k t)- CSJ ! (t)_ - q’,-,%,,-,k Ci;,,-,k t)- CSJ ! (t) |+

culti=plo, ¢ 0-C, 00 e (e, o]
0,]C, 0-C, ()
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donde fo . Reemplazando entonces en la expresion de la derecha las primitivas teoricas
S, S
CSer (t) j ¢ (r)dr
”/’k( ) con sus analogos experimentales , obtenemos un modelo (o mas precisamente

un pseudo-modelo) para las curvas de concentracion teorlcas:

Seex| S,ex _ Sex Sex
cp,%,,,k_Cl+ (8- C,,,,kf%(t)_ @ c ,fk() C,,Z,() ‘
C‘,j,k(t):_&' () CS,exp (t)_CS,exp (t) —-® | CS,exf) () CSexp () _

1 1 1
ij+=.k ij+=.k i k+= i,j—=.k i,j—=.k i k+
J 2L J 2 J 2 ] J 2 J 2 s

16)) CSexp ( ) CS,exp1 (t)

1
ij.k—— i k—f i k+=
J 2L NE J 2

5 En comparacién con los modelos cinéticos analiticos que son no lineales en todos sus parametros, estos modelos

tienen la ventaja de ser bilineales por partes en los flujos volumétricos () y las inversas de subvolimenes a en el
sentido de que:

. a; . .
e con los valores de ajuste ”/’k, son lineales por partes en los flujos;

¢ con flujos volumétricos ajustados, son lineales en los valores hik

10  Si se asume que el ruido de medicion ( ) es aditivo, blanco, estacionario, homoscedastico, no correlacionado y
gaussiano, la etapa de estimar la cantidad de interés de un método de acuerdo con esta segunda realizacion

comprende:

¢ LS( )
. una subetapa que implica, en el conjunto 0, producir un estimador de los minimos cuadrados de
los flujos volumétricos como una funcién de los valores & resolviendo el sistema lineal anulando, por ejemplo, las

ox

15  derivadas parciales OCD'W de

7 (Dat,)=
V- (t)+

Sex Sex| _ Sex| Sex|
(DH;/,k_(:H jk() C//ki ()_ (Di— ok C/f jk() (://ki () +

ik (313:%10/( (t)- C,S,eﬁ% (1) |- (Di,j—%,k quej{gk (t)- C,S,eﬁ% (t)

M=

<
=
N

@ CSexw () CSexw ()

i,/,k—% i, k—f //k+—

dentro del segundo modelo cinético local.

. una subetapa que implica, un conjunto 0, que produce el estimador de los minimos cuadrados lineal

LS
(@) a i D resolvi i : :
de los valores como una funcioén de los valores resolviendo el sistema lineal obtenido anulando las
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derivadas parciales L

La etapa de estimar la cantidad de interés implica entonces implementar por medio de la unidad de procesamiento un
método iterativo de alternancia de minimos cuadrados lineal del tipo:

Paracadat,/=1n
a(t) <«
Repetir
®(t) = a(t)]
a(t) oS o(t)]
Hasta que [(I)(t,), a(t,)} converja
Calcular x* [CD(t,), a(t). t,]
Estimar (CD, a, to) mediante argr min de ¥’ [CD(t,), o (t/)> t/J

I=1.n

. o 7 ((D,a, to)
mediante lo cual se demuestra la convergencia hacia el minimo local de .

En la practica, el mayor problema radica en la etapa de estimar los flujos volumétricos por medio de

0 ;(2
q)(t,)<_q)LS[a(t,)} . oD _
. De hecho, anulando las derivadas parciales -+ tenemos para cada flujo " dos
0 )52 _ 0 0 )52
ob ® 20 50 d <0
condiciones posibles: s con , “yese con ]

Por tanto, para cada valor de "/, la etapa de estimar los flujos q) mediante el método de minimos cuadrados lineal
. . . " . 2 Ng, . .
por partes en el sentido estricto requiere la resolucién de los sistemas de las ecuaciones lineales normales

donde NCD es el numero de flujos volumétricos que va a estimarse. Es evidente que esto es imposible de hacer en
la practica, incluso para un nimero moderado de flujos. Para superar esta dificultad, una etapa de acuerdo con la
invencion puede consistir entonces en determinar de antemano un submodelo cinético global adecuado entre los

. NCD ~ . sy
submodelos posibles 2™ pasados en las sefiales de los flujos volumétricos N<D.
Para conseguir esto, de acuerdo con una primera variacion de esta realizacién, estimamos en primera instancia el
signo de cada flujo, ajustando los modelos cinematicos locales para todos los elementos de volumen interiores y
fronterizos. Tenemos, por ejemplo, de acuerdo con los signos de los flujos volumétricos existentes a través de cada

6 — . . ygr I . .
cara de un voxel actual, como maximo 2°=64 submodelos posibles de la cinética en este véxel. Por ejemplo, si
todos los flujos son entrantes, tenemos, en el contexto del primer modelo cinético local, el submodelo local

q),-+1,j,kaf+1,j,kq+l,j,k (t) - q)iil,j,kai—l,j,kci—l,j,k(t) +
oc, ; 2 2
alék(t) = i,j+%,kai’j+l’kq’j+l’k(t) — q),',j,%,ka"’j’l’kq’j’l’k(t) +
q),-,j,mlai,f,kﬂci,j,kﬂ (t) a q)i,j,kilai,j,k—lci,j,k—l (t)
2 2

De un modo similar, si todos los flujos son salientes, tenemos el submodelo local
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G, ( \
a,t],k(t)z _ai,j,kq,j’k(t)kq)ﬂé,j,k_q)i—l,j,k +q) e —q) 1 +CI) o —(1) ' IJ

i j+—.k i,j——k ij,k+— ij,k——
/ 2 / 2 / 2 / 2

Por tanto podemos estimar localmente de antemano el parametro identificable de estos 64 (como maximo) submodelos
o kai+1,j,k o kai—l,j,k

+2.15 —)>

para todos los voxeles interiores y fronterizos (por ejemplo los términos 2 , ... para el

Iqu) -®, +D , -D , +D [ —D J

. , . > i+— ,]k i——,j.k i,j+—k i,j——k i, j, k+— i,j,k—
submodelo de flujo entrante, el término 2 2 para
el submodelo de flujo saliente) ajustando por ejemplo los submodelos bilineales correspondientes sobre la base

de minimos cuadrados lineal que pueden estar limitados en R ]R

d)l 1, Ak <0 d) ,ka’”’f?k>0
conocido a priori (por ejemplo, T 27 . para el submodelo con flujos entrantes).

Una vez ajustado asi cada modelo, podemos calcular una cantidad como Ia probabilidad de los datos conociendo el
submodelo, el AIC (Criterio de Informacion de Akaike) o el BIC (criterio de informacion bayesiano) para cada
submodelo para determinar el mejor submodelo de ajuste y en consecuencia el signo de los seis flujos volumétricos
en cada voxel interior o fronterizo.

si el signo del parametro identificable es

Asi se obtienen dos estimaciones del signo de un flujo volumétrico a través de una cara cuando dicha cara esta
compartida por dos voxeles interiores o fronterizos. Si estas dos estimaciones del signo del flujo volumétrico coinciden,
entonces los dos submodelos locales correspondientes se eligen para obtener el modelo cinético global que va a
ajustarse en una etapa posterior. Si estas dos estimaciones no coinciden, entonces podemos ajustar
convenientemente el modelo cinético local para el par de voxeles interiores o fronterizos que comparten la cara a

través de la cual se toma el flujo volumétrico. Entonces tenemos por ejemplo 2%71=2048 submodelos de acuerdo
con los signos de los once flujos volumétricos a través de las once caras de este par de voxeles. El ajuste de este
modelo cinético local se consigue como se ha descrito previamente, ajustando, por ejemplo, los submodelos bilineales
correspondientes mediante minimos cuadrados lineal que pueden estar restringidos. Se determina asi el signo de
estos once flujos volumétricos, en particular aquel cuyo signo no coincidié al completar la primera etapa de estimacion.

Evidentemente, a pesar de esta segunda etapa de estimacion de los signos de flujo volumétrico, podrian existir algunos
desajustes y, en consecuencia, el modelo cinético global resultante podria no estar perfectamente especificado
localmente. Sin embargo, estos inevitables errores de especificacion local solo tienen un efecto local y moderado
puesto que, por definicidon, aparecen para pequefios flujos volumétricos en términos de valor absoluto, de modo que
los términos locales incorrectos en el modelo cinético global son en si mismos pequefios en términos de valor absoluto.

Aparte de su simplicidad, la ventaja de esta realizacion comparada con el ajuste de un modelo cinético analitico global
radica principalmente en el hecho de que en la practica esto permite estimar un nimero de parametros arbitrariamente
grande con medios de calculo convencionales. Ademas, esta realizacion puede usarse ventajosamente para iniciar un
método de estimacion de una cantidad de interés a partir de un modelo cinético analitico global, tal como el descrito

previamente. También podemos restringir ventajosamente los valores a para que sean mayores a

1
i =V (1= HE)

= — . '
estableciendo @~ A y estimando los valores @ en cada etapa

(t ) ca [CI)(I‘,)] de método de minimos cuadrados lineal alterno descrito previamente adoptando un método
de minimos cuadrados lineal no negativo restringido. De un modo similar, podemos restringir los flujos volumétricos
para que sus signos sean los mismos que los estimados previamente localmente, utilizando de nuevo un método de
minimos cuadrados lineal restringido.

Si el ruido de medicién es aditivo, blanco, estacionario, no correlacionado, gaussiano y heteroscedastico, de acuerdo
con una tercera realizaciéon de la invencion, los minimos cuadrados descritos previamente pueden reemplazare por

7 (®,aty)= Z Z[ eyt )—c,,j,k(t,)]z/afj,k

medios cuadrados ponderados (1.4.k) 1=1 La etapa de estimar la

cantidad de interés usando un método de acuerdo con la invencion puede entonces implicar la implementaciéon de un
. - . L O; j.k
método de minimos cuadrados ponderado factible con la condiciéon de que los valores )
separado.

puedan estimarse por
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De acuerdo con una segunda variacion de esta realizacion, un modelo cinematico global adecuado se determina de

. .. NCD . . . o]
nuevo de antemano entre los posibles modelos a priori 27 estimando los signos del flujo volumétrico para todos los
voxeles interiores o fronterizos, ajustando los modelos cinéticos locales invariables de acuerdo con la direccién del
flujo a través de seis caras de dichos voxeles.

Dicho modelo invariable se obtiene de la siguiente manera. La masa sefialada existente a través de la cara

t,t+0t) (1) =V(t)-c5(t) = c5(t)- @' (t)-

Fi durante el lapso de tiempo [ ’ se escribe m’(t) V’(t) G (t) G (t) (D’ (t) at. Como el flujo

P

o/ (f) N NN N . , F
es por definicion invariable, excepto por el signo, invirtiendo la direccion del flujo a través de la cara 7, la

m(t)
masa sefialada ! es en si misma invariable, excepto por el signo, por dicha inversion si, y solo si, la concentracion
S

de masa ! ( ) es en si misma invariable por esta inversion, es decir, si es una funciéon simétrica de las

c

(), (1)
concentraciones de plasma y ! Unicamente. Por el principio de continuidad, deberiamos poner entonces
P
s G (0)+c (1)
G (t)=""7
. Asi obtenemos un primer modelo local invariable de acuerdo con las direcciones del flujo:

at v',=1 ’ 2
< G(t) clt)

- q) i
221: v +v"

1 6 P ,
_ i .C q)
52 v, -7 Yo

si asumimos que el flujo es permanente durante el tiempo de adquisicion y un segundo modelo cinético local invariable
del tipo

—

60 1 &
ot __EZ G

si asumimos que el flujo siempre es permanente.

[\)

Estos dos modelos pueden expresarse, como se ha descrito previamente, en forma de modelos que ahora son
bilineales, y no solo bilineales por partes, en sus flujos volumétricos y subvolimenes. Por lo tanto, podemos ajustarlos
ventajosamente a los datos experimentales en todos los voxeles interiores o fronterizos adoptando un método de
minimos cuadrados lineal alternativo como se ha descrito previamente. Asi podemos obtener en particular una
estimacion del signo de cada flujo que va a estimarse, lo que nos permite determinar un modelo cinético global
adecuado no invariable que debe ajustarse por un método como los descritos anteriormente.

Todas las realizaciones de acuerdo con la invencién son aplicables inmediatamente a los datos de las técnicas de
formacion de imagenes de perfusion o permeabilidad actualmente disponibles una vez sean volumétricas.
Especificamente, no debe haber ningun vacio entre cortes, de lo contrario no habia véxel interior. Un método de
estimacion de acuerdo con la invencidn puede incluir ventajosamente una etapa de corregistro de tiempo previo de
las sefiales para cada corte tomografico del volumen representado si sus adquisiciones no son simultaneas. Si se
ajusta un modelo global analitico, esto puede hacerse estimando las curvas de concentracion tedricas para cada corte
en la misma rejilla de tiempo fino. Si se ajusta un modelo, esto puede hacerse pre-interpolando todas las sefiales en
la misma rejilla de tiempo fino. Ademas, un método de estimacion de acuerdo con la invencién puede incluir
ventajosamente una etapa de pre-segmentar el volumen del érgano de interés para determinar los voxeles exteriores
y fronterizos.

Cabe sefialar que, a diferencia de los métodos del estado de la técnica conocidos que permiten, como maximo, obtener
valores relativos definidos hasta una constante multiplicativa (es decir, flujo de sangre relativo - rBF , volumen de

sangre relativo - r BV), las estimaciones de flujos volumétricos y los subvoliumenes del fluido que transporta el agente
de contraste en un véxel de acuerdo con la invenciéon son casi absolutos particularmente cuando el voxel esta
localizado en un area de tejido homogéneo, cualquiera que sea la técnica tomografica de agente de contraste utilizada,
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en particular técnicas de formaciéon de imagenes de resonancia magnética nuclear. De hecho, el método no esta ya
sujeto al problema de los volumenes parciales, ya que estos se tienen en cuenta en la construccion. Ademas, en un
area de tejido homogéneo, es razonable considerar que la relacion entre las sefiales obtenidas por las técnicas de

formacion de imagenes y las curvas de concentracion (en particular los valores de las constantes k descritos
previamente) es casi la misma para todos los voxeles en esta area. La estimacion de los flujos y volimenes en un
voxel depende basicamente de las concentraciones en este voxel y de sus seis vecinos como maximo, si las

concentraciones estan claramente determinadas hasta dicha constante k para estos siete voxeles, son de hecho casi
absolutas.

Ademas de los flujos volumétricos y los subvolimenes estimados como se ha descrito previamente para cada
elemento de volumen, la invencién nos permite determinar otras cantidades de interés. Por brevedad, consideraremos
el caso en el que dichos elementos de volumen son voxeles paralelepipedos pero las cantidades de interés estan
generalizadas para cualquier pavimento de poliedros.

Como las caras de un voxel son superficies planas, tenemos por ejemplo para la cara F orientada de acuerdo con el

—

vector X

! = _U (%Y, 2)- _U V(X Y, 2)- XdS= _U 2)dydz=S/(v,)

F F

S,= || aydz ]

donde F es la medicion de F y < X> es el componente promedio a lo largo del eje X de la velocidad
del fluido que transporta el agente de contraste que pasa a través de él.

Usando las convenciones y notaciones de orientacion precedentes, la unidad de procesamiento de acuerdo con la
invencion puede de este modo calcular una cantidad de interés vectorial en forma de un campo vectorial de velocidad
media candnica en los voxeles interiores o fronterizos mediante

(D +O () +O () +O

1 1 1 1 1 1
i—.jk itk ek Ltk Lk Likes
2 / 2 / / 2 / 2 / 2 / 2

v, E(v v, V)j,kE 2s, , 25 , 2

z

| . N AR A
o en forma de una velocidad de flujo media tomando una norma como la norma euclidea o) y
de dicho vector de velocidad.

F,i=1,6

S sera el areadelacara " I’ >~ del voxely ' la longitud del voxel en la direccién ortogonal a * /. La invencion
también prevé que la unidad de procesamiento puede calcular una cantidad de interés en forma de un Tiempo de

Transito Medio local sefialado ( MTI—) del agente de contraste desde el centro del véxel actual hasta el centro del
mT=t b3 _V
Ty e

! I donde 4 es la medicién del volumen del voxel

voxel colindante a través de la * / por
DY
y

i es el flujo volumétrico existente a través de la cara estimada previamente ° /.

Ademas, de acuerdo con la invencion, la unidad de procesamiento puede estimar cantidades de interés en forma de

vectores o campos vectoriales, tales como aceleraciéon de particulas para un flujo permanente, sacudidas de
particulas o chasquidos de particulas, o cantidades escalares, tales como una normal de dichos vectores.

En base al campo vectorial -/-¥ en todos los voxeles interiores o fronterizos, la invencién también prevé ademas que
la unidad de procesamiento pueda estimar otras cantidades de interés en forma de lineas de corriente del flujo del
fluido que transporta el agente de contraste, trayectorias, lineas de emisién desde un punto material dado o incluso
lineas de fluido.

En particular, la etapa de estimar las lineas de corriente puede implementarse determinando las soluciones de la
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dx dy dz
o oV, v, Y, - . , .
ecuacion diferencial y como es una practica habitual en tractografia, por ejemplo en el contexto de la

formacion de imagenes del tensor de difusion para mostrar axones. (seguimiento de fibras). Si el flujo es permanente,
las lineas de corriente estimadas se confunden con las trayectorias del fluido que transporta el agente de contraste y
las lineas de emision.

En particular, la unidad de procesamiento de acuerdo con la invencion puede estimar un tiempo de propagacion desde
un punto corriente arriba hasta un punto corriente abajo a lo largo de la trayectoria previamente estimada.

Por ultimo, aunque la pregunta “;como se perfunde el tejido?” esta mal formulada porque no se define la superficie
abierta de perfusion, sin embargo, podemos intentar satisfacer la necesidad de una sola medicién de perfusion por
6

6
Z|CDI| max| (D,.| Z(DIZ

voxel introduciendo el flujo total absoluto /=1 , el flujo absoluto maximo /=16 , el flujo cuadratico total /!
2
max ®;
o el flujo cuadratico maximo /=16 . Sélo necesitamos tener en mente que estas cantidades ya no son parametros

fisicos definidos en el contexto de la cinematica de fluidos.

La invenciéon también prevé que la unidad de procesamiento pueda calcular cantidades adicionales asociadas con las
cantidades de interés descritas previamente, tales como un intervalo de confianza para una estimacion de a cantidad
de interés, probabilidades de prondsticos para dicho intervalo de confianza, una probabilidad posterior conjunta o
marginal, una estimacion de la probabilidad de un modelo cinético conociendo los datos, una estimacion de una curva
de concentracion tedrica, residuos entre una curva de concentracion tedrica estimada y una curva de concentracion
experimental y su suma cuadratica, una estimacion de una sefial tedrica, residuos entre una sefial tedrica estimada y
una sefal experimental y su suma cuadratica.

La invencion prevé ventajosamente que la unidad de procesamiento pueda formatear e incluso codificar una cantidad
de interés estimada 14 en forma de un contenido 14’ que pueda usarse mediante un dispositivo de salida posiblemente
remoto. La produccién de dicho contenido puede depender de la interfaz hombre/maquina proporcionada para generar
la cantidad o de la manera en la que el usuario desee hacer uso de ella.

De acuerdo con un segundo objeto, la invencion se refiere, cono la técnica anterior, a un sistema de analisis de
formacion de imagenes tomograficas como se describe en conexién con las Figuras 1y 2. Este comprende una unidad
de procesamiento 4 como se ha descrito previamente que coopera con un dispositivo de salida 5 que comprende una
interfaz hombre/maquina. Dicho sistema es capaz de generar imagenes para un usuario 6 de una cantidad estimada
14 usando un método de acuerdo con la invencion implementado por dicha unidad de procesamiento 4. Esta cantidad
puede ser una traduccién en forma de un contenido 14’ procesada por la unidad de procesamiento 4 en un forma
adecuado para la interfaz hombre/maquina de dicho dispositivo de salida 5.

Aunque las cantidades de interés estimadas de acuerdo con la invencion son todas nuevas, algunas de ellas pueden
ser generadas para el usuario 6 de una manera similar a la de ciertas cantidades estimadas de acuerdo con la técnica
anterior. Por tanto, el dispositivo de salida 5 implementa un método para generar una cantidad de interés relacionada
con un flujo de fluido corporal en un 6rgano en base a las sefales experimentales 15 entregadas por un sistema de
medicion tomografico y relacionadas con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volimenes
poliédricos dados. Dicho método comprende una etapa para leer una cantidad de interés 14 (o un contenido 14’ que

la representa) y mostrarla mediante una interfaz hombre/maquina adecuada. El mapa paramétrico descrito en
conexion con la Figura 8 es un ejemplo clasico de dicha representacion.

Ademas, la invencién permite la estimacion de cantidades de interés que requieren de representacion, también nueva.
En este caso, la invencion también se refiere a un nuevo método de representacion.

Las Figuras 9a, 9b, 10, 11 y 12 ilustran algunos ejemplos de representacion de nuevas cantidades de interés estimadas
de acuerdo con la invencion a partir del mismo caso de paciente que el relativo a la figura 8. Estas representaciones
pueden usarse actualmente por un facultativo mediante un dispositivo de salida que comprende una interfaz
hombre/maquina adecuada e implementando un método de produccién de acuerdo con la invencién.

Por tanto, la invencién prevé un dispositivo de salida para mostrar estimaciones de parametros escalares, tales como
subvolumenes, normas de vectores de velocidad o vectores de aceleracion, sacudidas o chasquidos de particulas,
flujos absoluto o cuadratico totales, flujos absolutos o cuadraticos maximos en forma de “mapas paramétricos”
tomograficos coropléticos o imagenes tridimensionales donde la intensidad o color de cada pixel o voxel depende del
valor estimado e ese pixel o voxel, por ejemplo de una manera lineal. Como un ejemplo, la Figura 11 muestra un mapa
de estimacion de las normas euclideas de los vectores de velocidad de plasma de acuerdo con la invencién. Un claro
colapso de dichas velocidades de plasma puede verse en la misma area hipoperfundida 80 que esta delimitada mas
claramente que en la Figura 8 de acuerdo con la técnica anterior. De un modo similar, la Figura 10 muestra un mapa
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de estimacién de subvolimenes de plasma procesados por un dispositivo de salida de acuerdo con la invencién. Cada
pixel esta coloreados por un color dependiendo del valor estimado del subvolumen. Aqui también se observa el colapso
de dichos subvolimenes en el area hipoperfundida 80 en comparacién con el hemisferio contralateral.

Para una cantidad asociada de interés de acuerdo con la invencion, un volumen poliédrico, tal como un flujo
volumétrico, una velocidad media o un tiempo de transito medio a través de dicha cara, la invencion prevé la
implementacién mediante un dispositivo de salida 5 de un método de salida que comprende una etapa para generar
una representacion de dicha cara dependiendo del valor de la cantidad de interés para dicha cara. A modo de ejemplo,
MF
i_i’j’k

la Figura 9a describe una representacion en forma de un mapa coroplético 2 de los flujos de plasma

A .

" , . I_E’j’k . , (Ia_la )

volumétricos a través de las caras respectivas obtenida coloreando cada pixel de coordenadas

O

-/,

del mapa de un color dependiendo del valor de 2 . De un modo similar, la cantidad de interés puede modular
la longitud, espesor, textura o mas generalmente la geometria de la topologia de la representacion de dicha cara.

La invencién también prevé que el método de salida pueda consiste en representar una pluralidad de mapas
coropléticos asociados respectivamente con una de las caras de los volumenes poliédricos. Por tanto, la Figura 9b
muestra una representacion de los flujos volumétricos de plasma a través de las seis caras de los volumenes
paralelepipedos en forma de seis mapas coropléticos.

MF , MF ; MF , MF | MF | MF
i+=,J,k i——,j,k i,j+—k i,j——k ij,k+— ij,k—
2 , 2 2 , 2 , 2, 2 obtenidos de una manera similar al

)

MF MF
i_i,j,k i,j,k—*
mapa 2 descrito en conexiéon con la Figura 9a. Por tanto, el mapa 2 representa los flujos
() .. 1
ijket I,j,k——
2 através de las caras respectivas 2 Par cada uno de los seis mapas, la Figura 8 muestra un

colapso de flujos en valor absoluto en el mismo area hipoperfundido 80, mostrado aqui en gris (no negro como en la
Figura 9) puesto que los flujos ahora pueden ser positivos o negativos. Podemos ver, gracias a una interfaz adecuada,
que los flujos volumétricos de plasma estimados de acuerdo con la invenciéon permiten identificar areas
hipoperfundidas. Lo mismo se aplica a los flujos de plasma mostrados en el mapa en la Figura 9a. La invencion prevé
que el usuario pueda elegir los mapas que desee mostrar por medio de comandos de usuario.

En lugar de generar las cantidades de interés para cada cara como se describe, por ejemplo, en la Figura 9b, un
método de produccion de acuerdo con la invencion prevé asociar colores base a las caras de un volumen poliédrico y
colorear una representacion de dicho volumen en un color sintetizado mezclando dichos colores base, dependiendo
las intensidades respectivas de dichos colores de los valores de la cantidad de interés estimada para cada una de
dichas caras. Por ejemplo, una representacion de un volumen paralelepipedo (por ejemplo un voxel) puede colorearse
mediante hexacromia (ventajosamente por medio de un modelo de color CcMmYK) con un color base por cara de
dicho volumen, dichos colores de acuerdo con los valores respectivos de seis flujos volumétricos o seis tiempos de
transito medios o seis velocidades a través de cada una de las seis caras de dicho volumen paralelepipedo. Mas
generalmente, la invencion prevé poder generar una representacion de un volumen poliédrico dependiendo del valor
de una cantidad de interés asociado con una cara de dicho volumen, por ejemplo modulando la longitud, espesor,
textura o mas generalmente la geometria o topologia de la representacion de dicho volumen en lugar del color.

Algunas de las nuevas cantidades de interés estimadas de acuerdo con la invencién son vectoriales, por ejemplo los
vectores de velocidad, los vectores de aceleracion de particulas, los vectores de sacudida de particulas o los vectores
de chasqueo de particulas. Un método de representar dicha cantidad vectorial de interés de acuerdo con la invencién
puede implicar representar mediante una interfaz hombre/maquina adecuada (tal como un monitor, una impresora,
etc.), para un volumen poliédrico dado, una flecha basada en una representacion de dicho volumen cuya longitud es
proporcional a una norma de la cantidad vectorial asociada con dicho volumen y cuya direccién es la de dicha cantidad
vectorial (conocido como grafico de temblor o velocidad). La Figura 12 muestra dicha representaciéon para las

xY)

proyecciones de los vectores de velocidad de plasma en el plano de corte ( ’y en forma de un mapa. El area
hipoperfundida 80 todavia es claramente visible: de hecho podemos ver que las velocidades son significativamente
inferiores que en cualquier otra parte, en linea con lo que se esperaria desde un punto de vista fisiopatologico.

Como una variacion, un método de generar dicha cantidad vectorial de interés de acuerdo con la invenciéon puede
consistir en asociar respectivamente tres colores primarios, tales como rojo, verde y azul con los tres colores basicos

X, y y Z, coloreando después una representacion de un volumen poliédrico en base a dichos colores primarios cuyas
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intensidades respectivas dependen de los componentes de dicha cantidad.

Ademas, la invencién permite la estimacion de trayectorias, lineas de corriente, lineas de emision o incluso linea de
fluido. La invencién por tanto prevé un método de salida que consiste en representar una de dichas estimaciones en
forma de una representacion de un arco parametrizado tridimensional en el espacio euclideo. En particular, la
invencion prevé que un dispositivo de salida pueda mostrar ventajosamente sobre un monitor en cualquier momento
una representacion de la porcion de dicho arco parametrizado recorrida hasta ese momento. Esta imagen u otra salida
cualquiera puede realizarse, por ejemplo, de forma animada o de una manera estatica yuxtaponiendo las
representaciones de porciones de dicho arco en momentos diferentes.

Ademas, la invencién prevé que una representacion de una posiciéon en dicho arco parametrizado en un momento
dado pueda depender del valor estimado de una cantidad de interés de acuerdo con la invencion en dicho momento.
Por ejemplo, un método de salida implementado por un dispositivo de acuerdo con la invencidén puede consistir en
colorear dicha representacion de una posicién con un color dependiendo del tiempo de recorrido estimado requerido
para alcanzar su posicién desde una posicion dada de salida situada corriente arriba de dicho arco parametrizado. De
un modo similar, la longitud de una representaciéon de una posicién en un arco parametrizado en un momento dado
puede depender del valor estimado de una cantidad de interés en dicho momento, tal como la velocidad de flujo o la
aceleracion de particulas en esa posicion en el caso de un flujo permanente.

Mas generalmente, la invencion también prevé un método de salida que consiste en generar mediante una interfaz
hombre/maquina adecuada, cartogramas de distancia obtenidos mediante anamorfosis de acuerdo con una cantidad
de interés de una representacion grafica de interés. Por ejemplo, dicha representacion grafica puede ser una salida bi
o tridimensional de la anatomia de un 6rgano de interés mostrada/impresa en un monitor u otro soporte cualquiera
deformada de acuerdo con el tiempo de recorrido de la sangre en el sistema vascular de este érgano.

Ademas, la invencion también prevé generar cantidades adicionales, tales como intervalos de confianza para estas
estimaciones, por ejemplo en forma de “mapas o resultados tridimensionales de confianza” asi como probabilidades
de prondsticos para dichos intervalos de confianza en forma de “mapas o resultados tridimensionales de
probabilidades de prondsticos”. La invencion también prevé a modo de una realizacion preferida generar distancias
entre curvas de concentracion de sefales tedricas estimadas y experimentales, tales como la suma de errores
cuadrados (SSE) o la probabilidad de la curva de concentracion o sefial experimental conociendo el modelo en forma
de “mapas o salidas de error tridimensionales”. Con respecto a las estimaciones de curvas de concentracion tedricas,
sefiales tedricas o incluso errores entre curvas de concentracion o sefiales tedricas y experimentales, la invencion
prevé su visualizacion en forma de series temporales para cada véxel cuando el usuario asi lo solicite.

Gracias a los ejemplos de salida descritos anteriormente, la invencién proporciona al usuario un conjunto completo de
informacion que es particularmente util, por ejemplo, para un facultativo cuando trabaja en un diagnéstico o toma una
decision sobre un tratamiento, informacién que no podria estar disponible usando técnicas conocidas del estado de la
técnica. Esto se ha hecho posible adaptando la unidad de procesamiento 4 y el dispositivo de salida 5 que cooperan
con dicha unidad de acuerdo con las Figuras 1 o 2, respectivamente, para estimar una cantidad de interés 14 (o
entregar un contenido 14’ que representa dicha cantidad) y mostrar esta ultima al usuario 6 por medio de una interfaz
hombre/maquina, por ejemplo, en forma de mapas o representaciones tridimensionales como se ilustra en las Figuras
9a, 9b, 10, 11 y 12. Esta adaptacion puede conseguirse de una vez por todas por medio de programas informaticos
dedicados ad hoc cuyas instrucciones, que pueden ejecutarse por los medios de procesamiento de la unidad de
procesamiento 4 y el dispositivo de salida 5, implementan una estimacién y/o método de salida de acuerdo con la
invencion durante su ejecucion.

Gracias a la invencion, la informacién entregada es por tanto mas abundante y mas precisa. Asi, la informacion
proporcionada al facultativo puede aumentar su confianza a la hora de hacer un diagnéstico o decidir sobre un
tratamiento.

Para mejorar el rendimiento del sistema de acuerdo con la invencion, este Ultimo prevé que la unidad de procesamiento
pueda equiparse con medios de calculo de materiales dedicados, tales como microprocesadores graficos (conocidos
como unidades de Procesamiento Grafico - GPU), circuitos légicos programables, tales como FPGA (matriz de puertas
programables) o grupos de calculo. Como una variacion, la unidad de procesamiento de acuerdo con la invencion
puede estar apoyada por medios de calculo remotos. Asi, puede reducirse considerablemente el tiempo de calculo
adicionalmente, si fuera necesario. Lo mismo se aplica a un dispositivo de salida previsto por la invencién. Ademas,
una unidad de procesamiento y una unidad de salida de acuerdo con la invencién pueden existir como una sola
entidad.

Como un ejemplo de aplicacion, podemos listar las etapas principales de implementacién de la invencion por medio
de un sistema de andlisis de formacion de imagenes tomograficas, tal como el descrito en conexiéon con las Figuras 1
02:

- abrir un archivo de paciente o tomar en cuenta secuencias de imagenes por la unidad de procesador (o pre-

preprocesador 7) 4 para seleccionar secuencias de imagenes de interés - en particular, seleccionar imagenes
de perfusion o permeabilidad 11 a In a lo largo del tiempo, en base a las cuales se obtienen las sefiales de perfusion
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o S(x )y zt) . . _
0 permeabilidad para cada voxel, como se muestra en la Figura 5a;

- previsualizar, por medio de una interfaz hombre-magquina, imagenes para que el usuario 6 pueda identificar cortes
o areas de interés;

- configurar la unidad de procesamiento 4 sobre la base de un programa informatico dedicado y configuracion de
parametros (informacién de entrada para permitir que se implemente el método de estimacion de acuerdo con la
invencion);

- elegir la cantidad (o cantidades) de interés que van a estimarse;

- estimar por medio de la unidad de procesamiento 4 cantidades de interés, tales como flujos volumétricos,
subvolimenes, tiempos de transito medios, flujos totales absolutos o cuadraticos, flujos maximos absolutos o
cuadraticos, velocidades, aceleraciones, sacudidas, chasquidos de particulas o su norma euclidea, trayectorias,
lineas de corriente, lineas de emision o lineas de fluido, etc.;

- estimar cantidades de interés adicionales, tales como intervalos de confianza para las estimaciones de dichas
cantidades de interés, prondsticos de probabilidades para dichos intervalos de confianza, distribuciones de
probabilidad posterior conjunta o marginal, la probabilidad del modelo conociendo los datos, curvas de
concentracion tedricas estimadas, residuos entre curvas tedricas estimadas y curvas experimentales y sus sumas
cuadraticas, sefiales de intensidad tedricas estimadas, residuos entre las sefiales tedricas estimadas y las sefiales
experimentales y sus sumas cuadraticas, etc.;

- entregar dichas cantidades de interés estimadas 14 a un dispositivo de salida 5 (si fuera necesario, adaptadas
previamente por medio de un programa informatico dedicado de acuerdo con la invencién) de modo que este ultimo
las muestre por medio de una interfaz hombre/maquina adecuada, por ejemplo, en forma de mapas o imagenes
tridimensionales;

- opcionalmente mostrar mapas o salidas de confianza tridimensionales o prondsticos de probabilidades para estos
intervalos de confianza, mapas de errores cuadraticos, sefiales o curvas de concentracion tedricas estimadas (etc.)
para determinados voxeles seleccionados por el usuario (comandos 16) mediante una interfaz del dispositivo 5;

- seleccion asistida por el facultativo de dicha area de interés patoldgico, caracterizada por una anomalia en la
distribucion de una o mas cantidades de interés;

- identificar un area de tejidos anormalmente perfundidos que puede estar conectada con un area lesionada y para
la cual el facultativo sera capaz de afinar su diagndstico y sera asistido eficazmente cuando tome su decision sobre
el tratamiento (por ejemplo, trombdlisis intravenosa para reabsorber el coagulo de sangre, por ejemplo, en el
tratamiento de determinados accidentes cerebrovasculares);

- producir, mediante la unidad de procesamiento 4 o mediante la unidad de salida 5, determinadas cantidades
adicionales, tales como una proporcién de los voliumenes de areas lesionadas y anormalmente perfundidas.

La invencion se ha descrito preferiblemente a través de una aplicacion relacionada con la formacién de imagenes
médicas (en particular formacion de imagenes de perfusion permeabilidad). Sin embargo, la invencién no se limita a
este ejemplo de aplicacion preferido. Por tanto, la invencion se refiere a cualquier método o sistema para estimar una
cantidad de interés relacionada con un flujo dentro de un sistema cinematico. La invencién podria usarse para estimar
y entregar una imagen relativa al flujo de un fluido dentro de, por ejemplo, un sistema subterraneo o dentro de otro
cuerpo cualquiera a través del cual pase un fluido y para el que se requiere caracterizacion.
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REIVINDICACIONES

1. Método para estimar una cantidad de interés (14) relacionado con un flujo de un fluido no homogéneo en un sistema
dinamico arteria/tejido/vena basado en sefiales experimentales (15) entregadas por un sistema de medicion
tomografico y relacionadas con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volimenes poliédricos dados,
implementandose dicho método por una unidad de procesamiento (4), estando el método caracterizado por que
incluye una etapa de estimar dicha cantidad de interés a partir de un modelo cinematico y paramétrico que incluye una
pluralidad de parametros, incluyendo un caudal a través de una cara de uno de dichos volumenes poliédricos dados.

2. Método de acuerdo con la reivindicacion precedente, caracterizado porque dicho modelo cinematico incluye una
pluralidad de parametros, incluyendo un caudal a través de cada una de las caras de uno de dichos volumenes
poliédricos dados.

3. Método de acuerdo con la reivindicacion 1 o la reivindicacion 2, en el que el modelo cinematico y paramétrico se
expresa como un modelo bilineal por partes de los caudales volumétricos a través de las caras de uno de dichos
volumenes poliédricos dados y de los subvolimenes de una de ellas de dichos volumenes poliédricos dados.

4. Método de acuerdo con la reivindicacion precedente, en el que la etapa de estimar dicha cantidad de interés incluye
una etapa de estimar los parametros del modelo mediante un método de minimos cuadrados lineal alterno.

5. Método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones precedentes, en el que el método también incluye
una etapa de producir una cantidad adicional asociada con la cantidad de interés estimada o asociada con el modelo
cinematico.

6. Método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones precedentes, siendo el flujo un flujo de un fluido
corporal dentro de un érgano de interés.

7. Método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones precedentes, en el que la cantidad de interés
estimada es un caudal a través de una cara de un volumen poliédrico dado, un caudal por unidad de superficie, un
subvolumen de dicho volumen poliédrico dado, un vector de velocidad de flujo, un valor de velocidad de flujo, un tiempo
de transito medio local desde un volumen poliédrico a uno de sus vecinos, un vector de aceleracion de particulas, un
valor de aceleracién de particulas, un vector de sacudida de particulas, un valor de sacudida de particulas, un vector
de chasquido de particulas, un valor de chasquido de particulas, un flujo total cuadratico o absoluto o un flujo maximo
cuadratico o absoluto.

8. Método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 6, en el que la cantidad de interés estimada es
un campo de caudales a través de las caras respectivas de volimenes poliédricos dados, un campo de subvolimenes
de dichos volimenes poliédricos dados, un campo de vectores de velocidad de flujo, un campo de valores de velocidad
de flujo, una posicién de un punto material del fluido, un campo de tiempos de transitos medios locales desde un
volumen poliédrico a uno de sus vecinos, un campo de vectores de aceleracion particulares, un campo de valores de
aceleracion particulares, un campo de vectores de sacudida particulares, un campo de valores de sacudida
particulares, un campo de vectores de chasquido particulares, un campo de valores de chasquido particulares, un
campo de caudales totales cuadraticos o absolutos, un campo de caudales maximos absolutos o cuadraticos, o un
tiempo de propagacion a lo largo de una trayectoria de flujo.

9. Método de acuerdo con la reivindicacion precedente, siendo la cantidad de interés estimada un campo de vectores
de velocidad de flujo, caracterizado porque también incluye una etapa de estimar una trayectoria, una linea de
corriente, una linea de emision o una linea de fluido en base a dicho campo de vectores de velocidad de flujo estimado.

10. Método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones precedentes, incluyendo dicho método una etapa
de producir un contenido (14') que representa dicha cantidad de interés, estando destinado dicho contenido para su
uso por un aparato de salida adecuado.

11. Método de acuerdo con la reivindicacion precedente, en el que el método también incluye una etapa de entregar
el contenido previamente producido (14').

12. Método para generar una cantidad de interés estimada usando un método de acuerdo con una cualquiera de las
reivindicaciones 1 a 11, estando dicha cantidad de interés relacionada con un flujo de un fluido corporal dentro de un
organo, en base a sefiales experimentales (15) entregadas por un sistema de mediciéon tomografico y relacionadas
con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volumenes poliédricos dados, implementandose dicho
método de salida mediante un aparato de salida (5) que incluye una interfaz hombre-maquina, y esta caracterizado
porque incluye una etapa de generar, por medio de dicha interfaz hombre-maquina, una representacion de una cara
de un volumen poliédrico de acuerdo con el valor de la cantidad de interés para dicha cara.

13. Método para generar una cantidad de interés estimada usando un método de acuerdo con una cualquiera de las
reivindicaciones 1 a 11, estando relacionada dicha cantidad de interés con un flujo de un fluido corporal dentro de un
organo, en base a las sefales experimentales (15) entregadas por un sistema de medicion tomografico y relacionadas
con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volumenes poliédricos dados, implementandose dicho
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me entrega mediante un aparato de salida (5) que incluye una interfaz hombre-maquina, y que esta caracterizado
porque incluye una etapa de generar, por medio de dicha interfaz hombre-maquina, una representacion de una
pluralidad de caras de un volumen poliédrico de acuerdo con los valores de la cantidad de interés para dichas caras.

14. Método para generar una cantidad de interés estimada usando un método de acuerdo con una cualquiera de las
reivindicaciones 1 a 11, estando relacionada dicha cantidad de interés con un flujo de un fluido corporal dentro de un
organo, en base a las sefiales experimentales (15) entregadas por un sistema de medicion tomografico y relacionadas
con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volumenes poliédricos dados, implementandose dicho
método de salida mediante un aparato de salida (5) que incluye una interfaz hombre-maquina, y que esta
caracterizado porque incluye una etapa de generar, por medio de dicha interfaz hombre-maquina, una representacion
de un volumen poliédrico de acuerdo con el valor de dicha cantidad de interés asociada con una cara de dicho volumen
poliédrico.

15. Método de acuerdo con la reivindicacion precedente, en el que la cantidad de interés es vectorial y la etapa saluda
por medio de la interfaz hombre-maquina consiste en generar una flecha cuya longitud sea proporcional a una norma
de la cantidad vectorial asociada con dicho volumen y cuya direccion es la de dicha cantidad.

16. Método de acuerdo con la reivindicacion 14, en el que la cantidad de interés es vectorial y la etapa de salida por
medio de la interfaz hombre-maquina consiste en generar una representacion de un volumen poliédrico coloreado en
base a tres colores primarios, cuyas intensidades respectivas dependen de los componentes de la cantidad vectorial
asociada con dicho volumen.

17. Método para generar una trayectoria, una linea de corriente, una linea de emisién o una linea de fluido, estimadas
respectivamente usando un método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones 9 a 11 y que estan
relacionadas con un flujo de un fluido corporal dentro de un érgano, en base a sefiales experimentales (15) entregadas
por un sistema de medicion tomografico y que estan relacionadas con las concentraciones de un agente de contraste
dentro de volumenes poliédricos dados, implementandose dicho método de salida mediante un aparato de salida (5)
que incluye una interfaz hombre-magquina, y que incluye una etapa de generar, por medio de dicha interfaz hombre-
magquina, una representacion de una curva parametrizada correspondiente a la trayectoria, la linea de corriente, la
linea de emision o la linea de fluido.

18. Método de acuerdo con la reivindicacién anterior, en el que una representacion de una posicién en la curva
parametrizada en cada momento depende del valor de una cantidad de interés en dicho momento.

19. Método de acuerdo con la reivindicacion 17 o la reivindicaciéon 18, en el que, en cada momento, se genera una
representacion de la porcién de la curva parametrizada que se ha recorrido hasta ese momento.

20. Método para generar una cantidad de interés estimada usando un método de acuerdo con una cualquiera de las
reivindicaciones 1 a 11, estando relacionada dicha cantidad de interés con un flujo de un fluido corporal dentro de un
organo, en base a sefiales experimentales (15) entregadas por un sistema de medicién tomografico y relacionadas
con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volumenes poliédricos dados, implementandose dicho
método de salida mediante un aparato de salida (5) que incluye una interfaz hombre-maquina, y que esta caracterizado
porque incluye una etapa de generar, por medio de dicha interfaz hombre-maquina, una representacion cloroplética
de un volumen distorsionado por anamorfosis segun dicha cantidad de interés.

21. Unidad de procesamiento (4) que incluye medios de almacenamiento y medios para comunicar con el mundo
exterior que cooperan con los medios de procesamiento, caracterizado porque:

- los medios de comunicacion son capaces de recibir, desde el mundo exterior, sefales experimentales (15)
entregadas por un sistema de medicion tomografico, estando relacionadas dichas sefiales con las concentraciones
de un agente de contraste dentro de volimenes poliédricos dados de un sistema cinematico;

- los medios de almacenamiento incluyen instrucciones ejecutables por los medios de procesamiento que, cuando
ejecutan dichas instrucciones, implementan un método para estimar una cantidad de interés (14) de acuerdo con
una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 9.

22. Unidad de procesamiento de acuerdo con la reivindicacién precedente, en la que:

- los medios de comunicacién son, ademas, capaces de suministrar al mundo exterior un contenido (14') que
representa una cantidad de interés;

- los medios de almacenamiento incluyen instrucciones ejecutables por los medios de procesamiento que, cuando
ejecutan dichas instrucciones, implementan un método para estimar una cantidad de interés (14) de acuerdo con
la reivindicacion 10 o la reivindicacion 11.

23. Aparato de salida (5) que incluye medios de almacenamiento, una interfaz hombre-maquina y medios para
comunicacion con el mundo exterior que cooperan respectivamente con los medios de procesamiento, caracterizado
porque:

- los medios de comunicacion son capaces de recibir, desde el mundo exterior, una cantidad de interés (14)
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relacionada con un flujo de un fluido corporal dentro de un érgano, en base a sefiales experimentales (15)
entregadas por un sistema de medicién tomografico y relacionadas con las concentraciones de un agente de
contraste dentro de voliumenes poliédricos dados;

- lainterfaz hombre-maquina es capaz de generar para un usuario (6) una representacion de la cantidad de interés;
- los medios de almacenamiento incluyen instrucciones ejecutables por los medios de procesamiento que, cuando
ejecutan dichas instrucciones, implementan un método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones 12
a 20.

24. Aparato de salida (5) que incluye una interfaz hombre-maquina y medios para comunicacion con el mundo exterior
que cooperan respectivamente con medios de procesamiento, caracterizado porque:

- los medios de comunicacién son capaces de recibir, desde el mundo exterior, un contenido (14') producido de
acuerdo con la reivindicacion 10 y representar una cantidad de interés (14) relacionada con un flujo de un fluido
corporal dentro de un érgano, en base a sefiales experimentales (15) entregadas por un sistema de medicion
tomografico y relacionadas con las concentraciones de un agente de contraste dentro de volumenes poliédricos
dados;

- los medios de procesamiento estan disefiados para leer dicho contenido y controlan la interfaz hombre-maquina
de tal manera que genera la representacion de un volumen poliédrico de acuerdo con el valor de dicha cantidad
de interés asociada con una cara de dicho volumen poliédrico.

25. Sistema de analisis de formacion de imagenes tomograficas que incluye una unidad de procesamiento (4) de
acuerdo con la reivindicacion 21 o la reivindicacion 22 y un aparato de salida (5) de acuerdo con la reivindicacion 23
o la reivindicacion 24 que coopera con dicha unidad.

26. Método de analisis de formacion de imagenes tomograficas, implementado por un sistema de acuerdo con la
reivindicacion precedente, que incluye una primera etapa de estimar una cantidad de interés usando un método de
acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 11 y una etapa de generar dicha cantidad de interés usando
un método de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones 12 a 20.

27. Programa informatico registrable en medios de almacenamiento y que coopera con los medios de procesamiento
de una unidad de procesamiento (4) de acuerdo con la reivindicacion 21, incluyendo dicho programa instrucciones
ejecutables por dichos medios de procesamiento que, cuando ejecutan dichas instrucciones, implementan un método
de acuerdo con una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 9.

28. Programa informatico registrable en medios de almacenamiento y que coopera con medios de procesamiento de
una unidad de procesamiento (4) de acuerdo con la reivindicacion 22, incluyendo dicho programa instrucciones
ejecutables por dichos medios de procesamiento que, cuando ejecutan dichas instrucciones, implementan un método
de acuerdo con la reivindicacion 10 o la reivindicacion 11.

29. Programa informatico registrable en medios de almacenamiento y que cooperan con medios de procesamiento de
un aparato de salida (5) de acuerdo con la reivindicacion 23, incluyendo dicho programa instrucciones ejecutables por
dichos medios de procesamiento que, cuando ejecutan dichas instrucciones, implementan un método de acuerdo con
una cualquiera de las reivindicaciones 12 a 20.

37



100
150
200
250
300

350

20

150

ES 2724210 T3

200 250

FIG.3

300

350 .

38

200

100

150

250 -

300

350

150 200 . 250 300 350

FIG. 4



ES 2724210713

FIG.5a

In

- | \ | I

o)

03 F

15 r-
1} )
o5t ! , |

(] PRV _a_,fj i\__‘m ,,// RSN \_/,_.——E
_ FIG.7
.0.56_ e = - i |

39



ES 2724210 T3

40



ES 2724210713

FIG.9a

41



ES 2724210713

FIG.%b

42



ES 2724210713

43



	Primera Página
	Descripción
	Reivindicaciones
	Dibujos

