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Prefacio

Abigail Thrush and Tim Hartshorne




La ecografía vascular constituye una especialidad en sí misma, y los cirujanos vasculares dependen en gran medida de las habilidades de los ecografistas vasculares para estudiar a los pacientes que presentan una enfermedad vascular periférica. El objetivo de este libro es ofrecer un conocimiento de los principios y la práctica de la ecografía vascular.

En esta obra se incluye una introducción sobre la teoría básica de la ciencia y la tecnología de la ecografía. Esto ayudará a los ecografistas a entender la función de los controles del escáner y les permitirá obtener imágenes y registros Doppler óptimos. La ecografía en modo B, las imágenes del flujo en color y los registros de Doppler espectral tienden a presentar artefactos y es básico identificarlos. Deben comprenderse las fuentes potenciales de errores en cualquier medición realizada por ecografía. Se tratan los trastornos específicos del sistema arterial y venoso, y se describen las técnicas para diagnosticarlos. Se incluyen ejemplos de imágenes comunes, anómalas y registros Doppler, y se explica además su interpretación. Estamos muy agradecidos al Dr. Colin Deane y al Dr. David Goss, que han colaborado con nuevos capítulos y material en esta edición, ampliando el alcance de este texto.

Esperamos que este libro sea un recurso útil para los ecografistas y para el médico novel en este campo, y que constituya una referencia para el personal experto.
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1. Introducción



Desde la primera edición de este libro, se han producido importantes avances en la tecnología de la ecografía, la angiografía por resonancia magnética (ARM) y la angiografía por tomografía computarizada (ATC). La última generación de sistemas dúplex produce imágenes de resolución más alta y permite disponer de técnicas como la imagen armónica y la imagen compuesta. Las imágenes producidas por ARM pueden ser visualmente sensacionales y se ha propuesto que la ARM y la TC espiral puedan sustituir a los estudios dúplex en el futuro. Sin embargo, las técnicas dúplex aún tienen muchas ventajas. Además de la mejora en la resolución de la imagen, lo que garantiza que la técnica dúplex siga siendo una técnica de imagen importante en un futuro inmediato es la posibilidad que ofrece de visualizar el flujo en tiempo real, hacer determinaciones cuantitativas de la velocidad de la sangre y detectar la dirección del flujo. La ecografía sigue siendo una técnica de imagen relativamente económica. Por ejemplo, no es rentable hacer una detección de aneurisma de aorta o de enfermedad carotídea utilizando ARM. El bajo riesgo asociado a la ecografía la hace adecuada para el seguimiento postratamiento. Sin embargo, la ARM o la TC son básicas para planificar la reparación intravascular de un aneurisma aórtico.

Por tanto, cada modalidad desempeña un papel importante en el tratamiento de pacientes con trastornos vasculares. En muchos centros, la angiografía y la flebografía diagnósticas se han sustituido en gran medida por el uso de la ecografía dúplex. Ésta tiene la ventaja de permitir a cirujanos y médicos seleccionar a los pacientes para un tratamiento conservador o quirúrgico, sin necesidad de pruebas invasivas. Además, los radiólogos vasculares pueden dedicar más tiempo a realizar procedimientos terapéuticos, como la angioplastia, más que a la realización de angiografías diagnósticas.

El tratamiento de la enfermedad vascular también está cambiando con el desarrollo de procedimientos quirúrgicos intravasculares mínimamente invasivos, como la reparación intravascular del aneurisma aórtico y el tratamiento intravenoso con láser de las varices. Algunos cirujanos y radiólogos usan la ecografía para dirigir la colocación del catéter durante estos tratamientos. Los ecógrafos portátiles son relativamente económicos y pueden usarse en el entorno de la medicina primaria para realizar pruebas de detección y estudios simples, lo que evita a los pacientes la necesidad de desplazarse a grandes hospitales.

La ecografía vascular se basa en el uso de los ultrasonidos para producir una imagen anatómica en blanco y negro que puede demostrar la existencia de patología en una pared arterial o de un trombo en una vena. La ecografía Doppler puede proporcionar un mapa funcional en forma de imagen en color, que refleja el flujo sanguíneo en arterias y venas. El análisis espectral Doppler permite registrar la morfología de las ondas Doppler del flujo de los vasos sanguíneos. Por tanto es posible detectar los cambios en el patrón de flujo de los vasos sanguíneos y calcular velocidades, permitiendo al ecografista cuantificar la gravedad de la enfermedad vascular (fig. 1-1).
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Figura 1-1 
Ejemplo de una ecografía carotídea que muestra el uso de la imagen en modo B, la imagen del flujo en color y el Doppler espectral para estudiar una estenosis.








La enfermedad arterial es una de las principales causas de morbimortalidad en el mundo desarrollado. El desarrollo de la enfermedad arterial se asocia a numerosos factores de riesgo, pero está ampliamente aceptado que el tabaquismo es una de las principales causas. Con el tiempo se desarrollan placas ateroscleróticas que causan obstrucción o embolización arterial. Los radiólogos y los cirujanos pueden llevar a cabo varios procedimientos para tratar la patología arterial. Un ejemplo es la angioplastia, que comporta el uso de un globo montado en el extremo de un catéter que se dirige mediante angiografía al área de estenosis (estrechamiento) u oclusión (obstrucción). Luego el globo se coloca en la estenosis o la oclusión y se infla durante un corto período con el fin de dilatar la lesión y aumentar el diámetro de la luz (fig. 1-2). La derivación quirúrgica o endarterectomía puede realizarse cuando la angioplastia es inviable o inadecuada para tratar problemas específicos. Actualmente pueden usarse procedimientos intravasculares o mínimamente invasivos, que son menos traumáticos para el paciente, para tratar diversos trastornos vasculares, como la reparación de aneurismas aórticos. La ecografía dúplex desempeña un papel importante en el seguimiento de los pacientes sometidos a estas técnicas.
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Figura 1-2 
(A) Angiografía que muestra una estenosis significativa en la arteria ilíaca primitiva derecha (flecha). (B) La estenosis se ha dilatado con angioplastia percutánea con globo.








La ecografía también ha tenido un gran impacto en el estudio de los trastornos venosos. Permite detectar una trombosis venosa profunda, que puede causar un tromboembolismo pulmonar mortal. El estudio de la insuficiencia venosa en las venas profundas y superficiales ha resultado muy útil en la evaluación de pacientes con varices y úlceras venosas. Esto permite a los cirujanos seleccionar a los pacientes para cirugía venosa, técnicas mínimamente invasivas o tratamientos no quirúrgicos, como vendajes compresivos.

Se recomienda al lector tener una visión global de otras técnicas de imagen para conocer el papel de la ecografía vascular respecto a estas otras técnicas para estudiar los trastornos vasculares. Además, es importante conocer las diferentes técnicas radiológicas y quirúrgicas usadas para tratar la enfermedad vascular periférica. Con los años, el papel de la ecografía se ha incrementado hasta incluir el cribado, el diagnóstico, la guía de procedimientos terapéuticos y el seguimiento después de un tratamiento quirúrgico o mínimamente invasivo. Los futuros avances permitirán ver el cada vez mayor papel de la tecnología tridimensional para ofrecer una información más exhaustiva sobre las placas y los aneurismas.
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INTRODUCCIÓN

Es importante saber cómo interaccionan los ultrasonidos con los tejidos para poder interpretar las imágenes ecográficas e identificar artefactos. El conocimiento de cómo se produce una imagen permite usar óptimamente los controles del ecógrafo. El objetivo de este capítulo y de los dos siguientes es ofrecer una explicación simple del proceso necesario para la obtención de imágenes y las mediciones del flujo sanguíneo.




NATURALEZA DE LOS ULTRASONIDOS

Ultrasonido, como su nombre implica, es sonido de alta frecuencia. Las ondas sonoras viajan por un medio causando un desplazamiento local de partículas en el mismo; sin embargo, no hay un movimiento global del medio. A diferencia de la luz, el sonido no puede viajar por el vacío, porque las ondas sonoras necesitan un medio de soporte. Pensemos en un fragmento de cuerda sujeta por los extremos: al agitar brevemente uno de ellos, la vibración causada se desplaza por la cuerda y transmite energía de un extremo de la cuerda al otro. Esto se conoce como onda transversa, ya que el movimiento de la cuerda tiene lugar en ángulo recto a la dirección a la que se mueve la onda. El ultrasonido es una onda longitudinal, ya que el desplazamiento de las partículas en el medio se produce en la misma dirección en la que viaja la onda. En la figura 2-1 se muestra un medio con partículas distribuidas uniformemente. La posición de las partículas en el medio cambiará con el paso de la onda sonora, causando un desplazamiento periódico local de estas partículas (fig. 2-1B). En la figura 2-1C se muestra el tamaño o amplitud de estos desplazamientos. Durante el desplazamiento de las partículas por el medio se producen aumentos y descensos locales de la presión (fig. 2-1D). 
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Figura 2-1 
(A) Medio que consta de partículas distribuidas uniformemente. (B) Las posiciones de las partículas cambian (aquí se muestra en un tiempo determinado) durante el paso de la onda ultrasónica por el medio. (C) Amplitud del desplazamiento de las partículas. (D) Exceso de presión.









Longitud de onda y frecuencia

Los ultrasonidos habitualmente se describen por su frecuencia, que está relacionada con la longitud de la onda producida. La longitud de onda de una onda sonora es la distancia entre puntos consecutivos cuando el tamaño y la dirección del desplazamiento son idénticos y la dirección a la que las partículas se desplazan es la misma. La longitud de onda se representa con el símbolo λ y se muestra en la figura 2-1C. El tiempo que tarda la onda en avanzar a través del medio por una longitud de onda se conoce como período (τ). La frecuencia (f) es el número de ciclos de desplazamientos que pasan por un punto del medio durante 1 segundo (s) y se representa por:


(2.1)
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La unidad de frecuencia es el hercio (Hz); 1 Hz es un ciclo completo por segundo. Las ondas sonoras audibles están en el intervalo de 20 Hz a 20 kHz, mientras que los ecógrafos médicos suelen usar frecuencias altas, de entre 2 y 15 MHz (es decir, entre 2.000.000 y 15.000.000 Hz).




Velocidad del ultrasonido

El sonido viaja por diferentes medios a diferentes velocidades (p. ej., el sonido viaja más deprisa por el agua que por el aire). La velocidad de una onda sonora, c, se mide por la distancia recorrida por la perturbación en un tiempo determinado y es constante en un material específico. La velocidad puede calcularse multiplicando la frecuencia por la longitud de onda y suele medirse en metros por segundo (m/s):


(2.2)
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La velocidad del sonido a través de un material depende de la densidad y de la compresibilidad del mismo. A más denso y más compresible el material, más lentamente pasará la onda a su través. La velocidad del sonido es diferente en los diversos tejidos del cuerpo (tabla 2-1). Es necesario conocer la velocidad del sonido para determinar la distancia que ha recorrido un ultrasonido. Esto es necesario en imagen y en el sistema Doppler de pulsos (como se verá más adelante), pero los sistemas ecográficos suelen hacer una estimación al suponer que la velocidad del sonido es la misma en todos los tejidos: 1.540 m/s. Esto puede dar lugar a pequeños errores al calcular la distancia recorrida debido a las variaciones de la velocidad del sonido en los diferentes tejidos. 




Tabla 2-1 Velocidad del sonido en diferentes tejidos




	MEDIO
	VELOCIDAD DEL SONIDO (m/s)



	Aire
	330



	Agua (20°C)
	1.480



	Grasa
	1.450



	Sangre
	1.570



	Músculo
	1.580



	Hueso
	3.500



	Partes blandas (promedio)
	1.540











GENERACIÓN DE ONDAS DE ULTRASONIDOS

El término «transductor» sencillamente designa un dispositivo que convierte una forma de energía en otra. En el caso de un transductor ultrasónico, esta conversión se realiza de energía eléctrica a vibración mecánica. El efecto piezoeléctrico es el método por el que se generan la mayoría de ultrasonidos médicos. Los materiales piezoeléctricos vibran mecánicamente con la aplicación de un voltaje variable a su través. La frecuencia del voltaje aplicado afecta a la frecuencia con la que vibra el material. El grosor del elemento piezoeléctrico determina la frecuencia a la que vibra el elemento de forma más eficaz; esto se conoce como frecuencia resonante del transductor. La velocidad del sonido en el elemento depende del material del que está hecho. Se produce una frecuencia resonante cuando el grosor del elemento es la mitad de la longitud de onda de la onda sonora generada en su interior. A esta frecuencia, las ondas reflejadas de las caras anterior y posterior del elemento actúan para reforzarse entre sí, aumentando el tamaño de la vibración producida. Cuando se usa un medio de acoplamiento adecuado (p. ej., gel de ultrasonidos), esta vibración se transmite al medio circundante, como el cuerpo. La frecuencia definida de un transductor es su frecuencia resonante. Esto no significa que el transductor no pueda funcionar a una frecuencia diferente, sino que será mucho menos eficaz a esas frecuencias. Los transductores de imagen más modernos se diseñan como transductores de banda ancha, lo que significa que funcionarán eficazmente con un amplio intervalo de frecuencias y suelen etiquetarse con el intervalo de frecuencias al que funcionan (p. ej., 3-9 MHz). La figura 2-2 muestra que la onda generada de los transductores de banda estrecha y los de banda ancha varía con la frecuencia del voltaje de excitación. Un transductor de banda ancha es más eficiente con un intervalo más amplio de frecuencias que uno de banda estrecha. Los transductores ecográficos también usan el efecto piezoeléctrico para convertir las vibraciones ultrasónicas de retorno en señales eléctricas. Luego estas señales pueden amplificarse, analizarse y visualizarse para ofrecer imágenes anatómicas, junto con información del flujo.
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Figura 2-2 
Gráfico del rendimiento del transductor frente a la frecuencia de un transductor de banda ancha y de banda estrecha. Un transductor de banda ancha será más eficiente con un intervalo más amplio de frecuencias que uno de banda estrecha.









Ultrasonido pulsado

Los sistemas Doppler simples funcionan con un voltaje de excitación continuo de una frecuencia, pero todos los sistemas de imagen y de Doppler de pulsos usan señales de excitación por pulsos. Si los ultrasonidos se transmiten continuamente por una vía concreta, la energía también se reflejará continuamente desde cualquier límite en la trayectoria del haz y no se podrá predecir de dónde proceden los ecos de retorno. Sin embargo, cuando se transmite un impulso de ultrasonidos, es posible predecir la distancia (d) de una superficie reflectante del transductor si se mide el tiempo (t) entre la transmisión y la recepción del pulso y se conoce la velocidad (c) de los ultrasonidos a lo largo del recorrido, de la siguiente forma:


(2.3)
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El factor 2 procede del hecho de que el pulso pasa dos veces por el recorrido, al transmitirse y en su retorno. Esto puede usarse para predecir dónde se han originado los ecos de retorno en el cuerpo.




Frecuencias de los pulsos

Normalmente, los pulsos usados en ecografía son muy cortos y sólo contienen 1-3 ciclos para que las ondas reflejadas de los límites que están muy juntos puedan separarse fácilmente. Las señales de Doppler de pulsos son más largas e incluyen varios ciclos. De hecho, un pulso no está formado por una única frecuencia, sino por un intervalo de frecuencias de diferentes amplitudes. Pulsos de diferentes formas tendrán contenidos de frecuencias diferentes. La figura 2-3 muestra que una señal puede formarse por la suma de varias frecuencias diferentes. Los tipos de frecuencia de una señal pueden representarse en un gráfico, como los mostrados en la figura 2-4 (a la derecha de la imagen). Esto se conoce como espectro de frecuencias y muestra las frecuencias presentes en la señal frente a las amplitudes relativas de las mismas. La figura 2-4A es un ejemplo de una señal que consiste en una frecuencia única continua. Dado que sólo hay una frecuencia en la señal, el espectro de frecuencias muestra una única línea a esa frecuencia (fig. 2-4B). La figura 2-4C, E y G muestra ejemplos de tres señales de diferente forma junto con su espectro de frecuencias (fig. 2-4D, F y H), mostrando el intervalo de frecuencias presente en cada una de las diferentes señales. Dado que en ecografía se usan ultrasonidos por pulsos, el transductor no transmite una única frecuencia, sino un intervalo de frecuencias. 
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Figura 2-3 
Una señal está formada por (o puede descomponerse en) ondas sinusales de diferentes frecuencias, diferentes amplitudes y fases.

(Tomado de Fish 1990, con autorización.)
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Figura 2-4 
Cuatro señales diferentes (amplitud frente a tiempo) y su correspondiente espectro de frecuencias (potencia frente a frecuencia). (A, B) Para una frecuencia única continua. (C, D) Señal mostrada en la figura 2-3. (E, F) Pulso largo. (G, H) Pulso corto. A un pulso más corto, mayor es el intervalo de frecuencias en el pulso.

(Tomado de Fish 1990, con autorización.)









Forma del haz

La forma del haz de ultrasonidos producido por un transductor depende de la forma del (de los) elemento(s), de la frecuencia transmitida y de dónde se enfoca el haz. La forma del haz afecta a la región de tejido que será expuesta a ultrasonidos y de la que se recibirán los ecos de retorno. Los transductores de matriz multielemento usan varios elementos para producir el haz, como se explicará más adelante en este capítulo.






INTERACCIÓN DE LOS ULTRASONIDOS CON LAS SUPERFICIES

La creación de una imagen ecográfica depende de cómo interacciona la energía de los ultrasonidos con el tejido al pasar por el cuerpo. Cuando una onda de ultrasonido se encuentra con una gran interfase lisa entre dos medios diferentes, parte de la energía se volverá a reflejar y esto se conoce como reflexión especular. Las proporciones relativas de la energía reflejada y transmitida dependen del cambio en la impedancia acústica entre los dos materiales (fig. 2-5). La impedancia acústica de un medio es la impedancia (similar a la resistencia) que ofrece el material al paso de la onda sonora y depende de la densidad y compresibilidad del medio. Cuanto mayor es el cambio en la impedancia acústica a través de un límite, mayor es la proporción de los ultrasonidos que se refleja. Por ejemplo, existe una gran diferencia en la impedancia acústica entre las partes blandas y el hueso, o entre las partes blandas y el aire, y estas interfases producirán grandes reflejos. Esta es la razón por la que los ultrasonidos no pueden usarse para obtener imágenes más allá de pulmón o hueso, excepto en situaciones limitadas, ya que sólo se transmite una pequeña proporción de los ultrasonidos. También es el motivo de la pérdida de información tanto en imagen como en el Doppler más allá de paredes arteriales calcificadas, hueso (fig. 10-13) y gases intestinales, causando una sombra acústica más allá. En la tabla 2-2 se muestra el cociente entre amplitud de onda reflejada/incidente de varias interfases reflectoras.
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Figura 2-5 
Cuando el haz de ultrasonidos llega a un límite entre dos medios, parte de los ultrasonidos se transmitirán y parte se reflejarán. (A) Cuando los dos medios tienen impedancias acústicas similares, gran parte de los ultrasonidos se transmitirá a través del límite. (B) Cuando los dos medios tienen impedancias acústicas diferentes, la mayor parte de los ultrasonidos se reflejará.










Tabla 2-2 Cociente entre la amplitud de onda reflejada/incidente de un haz de ultrasonidos perpendicular a diferentes interfases reflectantes
(tomado de McDicken 1981, con autorización)


	INTERFASE REFLECTANTE
	COCIENTE ENTRE AMPLITUD DE ONDA INCIDENTE Y REFLEJADA



	Músculo/sangre
	0,03



	Partes blandas/agua
	0,05



	Grasa/músculo
	0,10



	Hueso/músculo
	0,64



	Partes blandas/aire
	0,9995






La trayectoria que siguen los ultrasonidos reflejados también altera la amplitud de la señal detectada por el transductor. Si el haz es perpendicular a la interfase, los ultrasonidos reflejados volverán por el mismo camino al transductor. No obstante, si el haz incide en la interfase a un ángulo menor de 90°, entonces el haz se reflejará por un camino diferente. La figura 2-6 muestra que el ángulo de incidencia (θi) es el mismo que el ángulo de reflexión (θr) medido desde una línea perpendicular a la interfase. Esto significa que cuando el haz está a 90° con la interfase, todos los ultrasonidos reflejados volverán hacia el transductor, pero a medida que el ángulo de incidencia se reduce, el haz se reflejará lejos del transductor y, por tanto, éste recibirá menos ultrasonidos reflejados. La mejor imagen de una interfase se obtendrá cuando la interfase esté en ángulo recto con el haz y, de la misma forma, la peor imagen se obtendrá cuando ésta sea paralela al haz. Por tanto, cuando se obtiene una imagen de una arteria en sección transversal, las paredes anterior y posterior pueden verse más claramente que las paredes laterales, que son paralelas al haz (fig. 8-5).
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Figura 2-6 
(A) Cuando un haz de ultrasonidos es perpendicular a una interfase, los ultrasonidos reflejados regresarán por el mismo camino. (B) Si la interfase no es perpendicular al haz, entonces los ultrasonidos reflejados viajarán por un camino diferente. El ángulo de incidencia del haz (θi) es igual al ángulo de reflexión (θr).








Si el haz de ultrasonidos no es perpendicular a la interfase y hay un cambio en la velocidad del sonido en el medio en un lado de la interfase, la trayectoria del haz se desviará. Esto se conoce como refracción y se ilustra en la figura 2-7. La refracción provoca un cambio en la dirección del haz y puede causar artefactos, con lo cual la señal detectada por el transductor se ha originado en un punto diferente en el tejido que el visualizado en la imagen. Esto es muy importante cuando hay grandes cambios en la velocidad del sonido entre medios, como la interfase entre útero y líquido amniótico. Esto no es habitualmente un gran problema en ecografía vascular, salvo en el caso del cráneo en la trayectoria del haz de un Doppler transcraneal.
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Figura 2-7 
Refracción. Cuando un haz se transmite por una interfase entre dos medios en los que el sonido viaja a diferentes velocidades y el haz no es perpendicular a la interfase, la trayectoria del haz se desviará.








Aunque la reflexión especular se produce en límites grandes y uniformes, la mayoría de señales que vuelven del tejido constan de energía de los ultrasonidos que se ha reflejado de superficies rugosas o pequeñas estructuras en el tejido. Cuando el haz de ultrasonidos interacciona con una superficie rugosa o una pequeña estructura, se dispersará en todas las direcciones en vez de volver a reflejarse a lo largo de un recorrido. La figura 2-8 muestra la diferencia entre reflexión especular y dispersión de superficies rugosas y estructuras pequeñas. La dispersión se produce cuando las estructuras pequeñas tienen un tamaño similar o menor que la longitud de onda de los ultrasonidos y producirá menos retorno de los ultrasonidos al transductor a lo largo de la trayectoria del haz original. La cantidad de energía perdida desde el haz por dispersión depende en gran medida de la frecuencia (proporcional a la cuarta potencia de la frecuencia [es decir, f4] para estructuras que son mucho más pequeñas que la longitud de onda del ultrasonido). En el caso de la ecografía vascular periférica, la reflexión especular se producirá en las paredes de los vasos que, con frecuencia son perpendiculares al haz, causando grandes señales reflejadas. Sin embargo, los ultrasonidos se dispersarán por grupos de eritrocitos en la luz, causando señales de retorno mucho más pequeñas, que normalmente no se visualizan en una imagen.
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Figura 2-8 
Las reflexiones especulares se producen en grandes interfases lisas (A), mientras que los ultrasonidos se dispersan por estructuras rugosas (B) y estructuras pequeñas (C).











PÉRDIDA DE ENERGÍA ULTRASÓNICA EN EL TEJIDO

La atenuación es la pérdida de energía del haz de ultrasonidos a medida que pasa por el tejido. Cuanta más energía de los ultrasonidos sea atenuada por el tejido, menos energía volverá al transductor o penetrará más profundamente en el tejido. La atenuación está causada por diferentes procesos, que incluyen absorción, dispersión, reflexión y divergencia del haz. La absorción hace que la energía de los ultrasonidos se transforme en calor al pasar el haz por el tejido. La tasa de absorción varía en diferentes tipos de tejido. La energía de los ultrasonidos también puede perderse por dispersión desde pequeñas estructuras en el tejido o por reflexión desde grandes límites que no son perpendiculares al haz, impidiendo el retorno de los ultrasonidos al transductor. En la tabla 2-3 se presentan los coeficientes de atenuación de varios tejidos y puede verse que el músculo atenúa los ultrasonidos más rápidamente que la grasa. Las unidades del coeficiente de atenuación en dB son MHz–1cm–1, lo que muestra que la velocidad de atenuación depende de la frecuencia de los ultrasonidos; las frecuencias más altas se atenúan más rápidamente que las más bajas. Esto es porque las frecuencias de ultrasonidos más altas penetran en el tejido de forma menos eficaz que las frecuencias de ultrasonidos más bajas y sólo pueden usarse para obtener imágenes de estructuras superficiales. Esto es similar a la situación en la que uno puede oír mejor a través de una pared los bajos de un equipo de alta fidelidad del vecino que los agudos. 




Tabla 2-3 Coeficientes de atenuación de diferentes tejidos




	MEDIO
	COEFICIENTE DE ATENUACIÓN A 1 MHz (dB/cm−1)



	Agua (20°C)
	0,2



	Grasa
	60



	Sangre
	20



	Músculo
	150



	Hueso
	1.000



	Partes blandas (promedio)
	70









GENERACIÓN DE UNA IMAGEN ECOGRÁFICA

En ecografía se usa la información incluida en las señales reflejadas y dispersadas recibidas por el transductor. Si se supone que la velocidad de los ultrasonidos por el tejido es constante, es posible predecir la distancia entre un límite reflexivo o una partícula dispersada y el transductor. Cuando un pulso de ultrasonido vuelve al transductor, causará una vibración del mismo y esto generará un voltaje a través del elemento piezoeléctrico. La amplitud del pulso de retorno dependerá de la proporción de ultrasonidos reflejados al transductor y de la atenuación a lo largo del camino. La amplitud del pulso de retorno al transductor puede representarse respecto al tiempo. Esta imagen puede calibrarse de forma que el retraso del pulso de retorno representa la distancia entre el límite y el transductor, mostrando la profundidad del límite en el tejido. La variación de la amplitud de la señal puede representarse como un punto de brillo variable que se visualiza en la pantalla con respecto al tiempo. Este tipo de representación se conoce como imagen en modo B o estudio de la brillantez. Si el grupo de elementos del transductor usados para formar el haz se mueve ligeramente para que el haz pase por el tejido a lo largo del camino adyacente al primero, y la señal de retorno se visualiza junto a la del primer pulso, puede producirse una imagen en modo B, como se muestra esquemáticamente en la figura 2-9A. En esta representación, la distancia recorrida por el pulso se muestra en el eje vertical y la distancia entre pulsos adyacentes se muestra en el eje horizontal; la amplitud de la señal recibida se representa por el brillo en la pantalla. En la figura 2-9B se presenta un ejemplo de imagen en modo B que muestra una bifurcación arterial.
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Figura 2-9 
Si pulsos de ultrasonidos consecutivos se transmiten por vías adyacentes (A) y se visualizan en modo brillante en líneas de barrido adyacentes, se produce una imagen en modo B (B). ACE: arteria carótida externa; ACI: arteria carótida interna; ACP: arteria carótida primitiva.








Los ecógrafos usan transductores multielemento que, habitualmente, constan de 128 o más elementos piezoeléctricos, capaces de producir muchos haces o líneas de barrido adyacentes. La calidad de la imagen depende de la distancia entre trayectorias de haces adyacentes, conocido como densidad de líneas. Cuanto más cerca se dispongan las líneas de barrido, más tiempo se tardará en producir una imagen de un tamaño determinado, lo que afectará a la velocidad a la que ésta se actualice. Esto no es importante si se está obteniendo la imagen de un objeto estacionario, pero la mayoría de las estructuras del cuerpo están en movimiento por los movimientos cardíacos y respiratorios. La velocidad a la que se producen imágenes completas por segundo se conoce como frame rate (frecuencia de reproducción de imágenes) y se altera por el número de líneas de barrido y por la anchura y profundidad de la región del tejido que se está estudiando. Cuanto más profundo esté el tejido estudiado, más tiempo tardará la señal de retorno en llegar al transductor antes de que pueda transmitirse el siguiente pulso. En modo B, casi nunca es un problema producir imágenes con una densidad de líneas y una frecuencia de reproducción de imágenes lo bastante altas.




AMPLIFICACIÓN DE LOS ECOS ULTRASÓNICOS RECIBIDOS

Hay dos métodos para aumentar la amplitud de la señal de retorno: aumentar la potencia de salida y aumentar la ganancia del receptor. El aumento del voltaje del pulso de excitación en el transductor hará que el transductor transmita un pulso ultrasónico de mayor amplitud, aumentando, por tanto, la amplitud de las reflexiones. Sin embargo, el aumento de la potencia de salida hace que el paciente esté expuesto a más energía ultrasónica. La alternativa es amplificar la señal recibida, pero hay un límite en el que la amplitud de la señal recibida no es mayor que el ruido de fondo y en el que ningún grado de amplificación ayudará a diferenciar la señal del ruido. Para una frecuencia dada del transductor, la profundidad a la que las señales reflejadas ya no es mayor que el ruido se conoce como profundidad de penetración. El aumento de la ganancia global de la señal recibida aumentará las señales de alta amplitud detectadas cerca del transductor y las señales de menor amplitud detectadas desde la profundidad del tejido, que se han atenuado en mayor grado.

Esto es útil para obtener imágenes de las reflexiones de interfases similares que se encuentran en profundidades diferentes con un brillo similar en la imagen. Del mismo modo, es útil para obtener imágenes de las señales reflejadas a diferentes profundidades a un nivel similar de grises del modo B. Las figuras 2-10A y B muestran señales que vuelven de cuatro límites idénticos a diferentes profundidades en un medio atenuante. Puede verse que los ecos recibidos de los límites más profundos se han atenuado más que los de límites más superficiales. Si se aumenta la ganancia del amplificador del receptor mientras el pulso retorna al transductor (fig. 2-10C), puede usarse una amplificación mayor para la señal recibida de los límites más profundos. Al cambiar la ganancia durante la exploración, los ecos de retorno de los cuatro límites ahora pueden visualizarse con un brillo similar (fig. 2-10E). Cuando se transmite el siguiente pulso, la ganancia vuelve al valor basal y aumenta con el tiempo, igual que antes. Este método de variar la ganancia con el tiempo se conoce como compensación de la ganancia de tiempo (CGT) o compensación de la ganancia de profundidad (CGP). El control de la CGT se suele poder alterar con una serie de botones o mandos deslizantes para ajustar diferentes ganancias para señales de retorno de profundidades diferentes, como se muestra en la figura 2-10D.
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Figura 2-10 
Los ecos de retorno de límites similares a diferentes profundidades (A) serán de diferentes amplitudes (B) debido a la atenuación. La ganancia del receptor del ecógrafo puede aumentarse durante la recepción de los ecos (C) usando los controles de ganancia (D) para producir señales de amplitud similar (E).











INTERVALO DINÁMICO, CURVAS DE COMPRESIÓN Y MAPAS EN ESCALA DE GRISES

Los ecos reflejados de interfases tejido-aire o tejido-hueso son grandes en comparación con las señales reflejadas de baja amplitud de pequeñas estructuras en el tejido. Las mayores amplitudes de señal son del orden de 100.000 veces mayores que la señal más pequeña detectada, justo por encima del nivel de ruido del ecógrafo. Este gran intervalo de amplitudes de la señal puede describirse mejor como 100 dB utilizando la escala de decibelios (v. apéndice A). El intervalo de señales que pueden verse en el monitor del ecógrafo es mucho menor de 100 dB, habitualmente de unos 20 dB y, por tanto, el intervalo de amplitudes de la señal debe reducirse para poder visualizarse. Esto puede conseguirse bien escogiendo no visualizar las señales más bajas o más altas o bien comprimiendo la señal. La señal puede comprimirse con un amplificador no lineal, que aplica más ganancia a las señales de menor amplitud que a las de mayor amplitud, reduciendo, por tanto, el intervalo dinámico de la señal que se mostrará. La figura 2-11A es un ejemplo de una curva de compresión, que muestra que la amplitud de la señal que se va a visualizar se relaciona con la amplitud de la señal de entrada. La señal de entrada es la señal recibida, que ya se ha amplificado por la CGT. Esta curva de compresión acentúa las diferencias en las señales de amplitud de intervalo medio a inferior. La elección de la curva de compresión usada depende de qué aspecto de la imagen es importante en una aplicación dada; por ejemplo, el detalle fino de la reflexión del tejido o la presencia de grandes límites, como paredes vasculares. Habitualmente los ecógrafos modernos disponen de un intervalo de curvas de compresión y con frecuencia son seleccionadas automáticamente por el sistema, según la aplicación seleccionada (p. ej., vascular o abdominal). Las figuras 2-11B y C muestran la misma placa carotídea examinada con dos curvas de compresión diferentes. El intervalo dinámico de señales que llegan al transductor y que pueden visualizarse se define como el cociente entre la amplitud de eco mayor que no causa saturación, dando lugar a un blanco máximo, y el eco más pequeño que puede diferenciarse del ruido. 
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Figura 2-11 
(A) Ejemplo de una curva de compresión que muestra que la amplitud de la señal visualizada se relaciona con la amplitud de la señal de entrada. Esta curva de compresión acentúa las diferencias en la señal de amplitud de intervalo medio a bajo. (B) y (C) muestran la misma placa carotídea examinada con dos curvas de compresión diferentes.








Por último, el ecógrafo usa un mapa de escala de grises para asignar un nivel de gris que depende de la amplitud de la señal amplificada, para producir la imagen en escala de grises. Algunos sistemas permiten la elección de mapas de escala de grises, usados en aplicaciones diferentes, que afectarán el aspecto de la imagen. Es útil que el ecografista se remita al manual de instrucciones del ecógrafo y examine el efecto de las curvas de compresión y los mapas de escala de grises usados en la imagen obtenida.




DISEÑOS DE TRANSDUCTORES Y FORMACIÓN DEL HAZ

Para producir una imagen bidimensional (2D), el haz de ultrasonidos debe pasar por áreas adyacentes del tejido. Esto puede hacerse moviendo físicamente el transductor y en los primeros ecógrafos en tiempo real se hacía girando o rotando el elemento del transductor. Los transductores electrónicos multielemento suelen constar de 128 o más elementos dispuestos en una fila (fig. 2-12A), que suelen medir unos 4 cm de largo. Se conocen como transductores de matriz. Si se excita simultáneamente un grupo de elementos (fig. 2-13A), las ondículas interferirán para producir un haz que es perpendicular a la cara del transductor. Los grupos de elementos de la matriz que se excitan pueden variar para producir haces de ultrasonidos que siguen trayectorias adyacentes paralelas (fig. 2-13B). Por ejemplo, los elementos 1-5 producen el primer haz; los elementos 2-6, el segundo, los elementos 3-7, el tercero, etc. Un transductor de matriz lineal produce una imagen rectangular en la que el campo de visión es el mismo a profundidad que cerca del transductor (fig. 2-12A).
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Figura 2-12 
(A) Transductor de matriz lineal. Suele constar de 128 elementos en una fila y produce un campo de visión rectangular. (B) Transductor de matriz curva. Produce una imagen sectorial, con un campo de visión que diverge con la profundidad. (C) Transductor de matriz en fase, que usa una serie más pequeña de elementos y dirige electrónicamente el haz para producir una imagen sectorial.
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Figura 2-13 
(A) Un grupo de elementos de una matriz puede excitarse simultáneamente y las ondículas resultantes interferirán para producir un frente de onda perpendicular a la cara del transductor. (B) El grupo de elementos excitados en una matriz puede modificarse para producir haces que sigan trayectorias adyacentes paralelas.








Una imagen de sector puede producirse disponiendo los elementos en una matriz curva (fig. 2-12B). A medida que las trayectorias del haz divergen, la imagen se abre en abanico y, por tanto, las líneas de barrido circulan más juntas en la porción de la imagen cerca del transductor y se amplían en profundidad. Esto produce cierta pérdida de la calidad de la imagen en profundidad, pero ofrece un mayor campo de visión en comparación con la producida por un transductor de matriz lineal. Las matrices curvas se usan principalmente para exploraciones abdominales.

El uso de varios elementos para formar el haz de ultrasonidos permite manipular la forma del haz. Si los elementos usados para formar el haz se excitan a tiempos ligeramente diferentes, los frentes de onda producidos por los elementos interferirán de forma diferente a la que lo harían si todos se excitaran al mismo tiempo. Por ejemplo, si se excita primero el elemento en el extremo derecho de la matriz (fig. 2-14A), excitándose muy poco tiempo después el siguiente elemento, etc., los frentes de onda producidos interferirán de forma que el haz ya no es perpendicular a la cara del transductor. El ángulo al que se produce el haz dependerá del retraso entre los pulsos de excitación de los diferentes elementos. Al cambiar el retraso entre cada grupo de pulsos de excitación, es posible inclinar el haz en una serie de ángulos de izquierda a derecha.
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Figura 2-14 
(A) Introducir un retraso del tiempo entre elementos consecutivos excitados en la matriz hace que las ondículas interfieran, de forma que el haz se inclina de la trayectoria perpendicular a la cara del transductor (p. ej., inclinado a la izquierda o a la derecha). (B) Los retrasos entre la excitación de los elementos en la matriz pueden utilizarse para focalizar el haz.








Los transductores de matriz en fase usan una serie más pequeña de elementos e inclinan electrónicamente el haz para producir una imagen de sector (fig. 2-12C). Este tipo de transductor produce un gran campo de visión en comparación con el tamaño de la cara del transductor, también conocido como impresión del transductor. En concreto, se usan transductores de matriz en fase en ecografía cardíaca, ya que el corazón sólo puede examinarse a través de pequeños espacios entre las costillas, requiriendo un transductor con una pequeña impresión para obtener la imagen de un gran campo de visión en profundidad. La desviación del haz también se usa en transductores de matriz lineales cuando se necesita un haz que no sea perpendicular a la cara del transductor, como en la ecografía Doppler (v. caps. 3 y 4) y en imagen compuesta. En imagen compuesta, el objetivo es expuesto a ultrasonidos varias veces con el haz dirigido a diferentes ángulos (fig. 2-15). Los ecos de retorno de estos diferentes haces de imagen se combinan para producir una única imagen. Esto mejora la obtención de imágenes de interfases que no son paralelas a la cara del transductor, como las paredes laterales de un vaso, y reduce el ruido y el moteado. La figura 2-16 muestra la mejora de la imagen que puede ofrecerse cuando se examina una placa carotídea por imagen compuesta en comparación con técnicas de imagen convencionales. 
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Figura 2-15 
La técnica de imagen compuesta suma varias imágenes obtenidas con el haz de ultrasonidos dirigido a ángulos ligeramente diferentes, para mejorar la imagen de los límites que son perpendiculares a la cara del transductor y reducir el ruido y el moteado.
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Figura 2-16 
Imágenes que muestran la mejora que puede obtenerse por imagen compuesta de una placa carotídea (B) en comparación con técnicas de imagen convencionales (A).











FOCALIZACIÓN DEL HAZ

El haz de ultrasonidos puede focalizarse para mejorar la calidad de la imagen en la zona focal. Es posible focalizar el haz usando varios elementos excitados con un intervalo de retrasos. La figura 2-14B muestra que, si los elementos en cada extremo del grupo de elementos activos se excitan primero, excitándose los dos elementos siguientes tras un breve retraso, etc., las ondículas interferirán para producir un frente de onda cóncavo que hace que el haz converja en el punto focal. La distancia del punto focal desde el frente del transductor depende de la duración de los retrasos; los más largos producen una longitud focal más corta.

Muchos ecógrafos modernos usan una focalización de zona múltiple en la que la imagen se creará en zonas, usando diferentes longitudes focales para diferentes profundidades. La porción superior de la imagen, cerca del transductor, se producirá con una longitud focal corta; se usará un segundo grupo de líneas de barrido con una longitud focal más larga para la siguiente zona de la imagen, etc. La ventaja es que la calidad de la imagen mejora a través de la imagen; sin embargo, la desventaja es que la velocidad de transmisión de imágenes se reduce en una proporción de 1/(número de zonas focales).

El foco del haz también puede alterarse durante la recepción. Esto se conoce como focalización dinámica. En este caso, los retrasos se introducen entre elementos consecutivos a la recepción, en vez de a la transmisión, antes de sumar todas las señales recibidas. Con respecto a la figura 2-17, la focalización dinámica permite que las señales que han viajado más lejos por la vía B se añadan a la señal que ha viajado por la vía A, al retrasar la señal recibida por el elemento central antes de sumarlo a las señales recibidas por los elementos externos. El punto focal de la señal recibida depende de las duraciones de los retrasos introducidos. Dado que el retraso se puede modificar mientras se recibe la señal de diferentes profundidades, la longitud focal puede optimizarse a través de la imagen, sin reducir la velocidad de producción de imágenes. 
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Figura 2-17 
La introducción de retrasos antes de sumar las señales recibidas en diferentes elementos permite la focalización dinámica del haz recibido. En este caso, la focalización dinámica permite que las señales que han viajado más lejos por la vía B se añadan a la señal que ha viajado por la vía A al retrasar la señal recibida por el elemento central antes de sumarlo a las señales recibidas por los elementos externos.








Puede usarse una técnica conocida como conformación de haz en paralelo para mejorar el número de imágenes producidas por segundo. Esta técnica utiliza un haz transmitido ancho débilmente focalizado. La señal recibida producida por este haz transmitido luego puede procesarse con diferentes tipos de retrasos para formar dos o más haces recibidos diferentes simultáneamente, como muestra la figura 2-18 (Whittingham, 2003). Esto permite recibir dos o más señales, produciendo dos o más líneas de barrido por cada pulso transmitido, permitiendo velocidades de producción de imágenes más altas.
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Figura 2-18 
La formación del haz en paralelo de dos o más haces recibidos a partir de un único haz ancho transmitido permite mejorar la velocidad de transmisión de imágenes.

(Hoskins, Thrush, Whittingham, Diagnostic Ultrasound 2003. Cambridge University Press.)









RESOLUCIÓN DE LA IMAGEN

La resolución de un sistema se define como su capacidad para distinguir entre dos objetos adyacentes. La figura 2-19 muestra cómo pueden diferenciarse los ecos de dos superficies reflectantes y también cómo ya no pueden distinguirse entre sí si ambos objetos se mueven muy juntos. La resolución de una imagen ecográfica puede describirse en tres planos: axial (a lo largo del haz), lateral (a través de la imagen) y por el grosor del corte, como se observa en la figura 2-20. La resolución axial depende de la longitud del pulso de excitación que, a su vez, depende de la frecuencia operativa del transductor. A mayor frecuencia, mejor resolución. Sin embargo, hay un problema, pues a mayor frecuencia, mayor atenuación y, por tanto, peor penetración. La resolución lateral depende de factores como la densidad de las líneas de barrido y la focalización del haz. La resolución lateral es peor que la axial.
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Figura 2-19 
Los ecos que vuelven desde dos límites (A) pueden diferenciarse (B). Sin embargo, si los límites están juntos (C), ya no pueden verse como ecos diferentes (D).
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Figura 2-20 
La resolución de un transductor puede describirse en diferentes planos: axial y lateral. El grosor del corte del haz se relaciona con la anchura del haz en el plano que no se está examinando y dirige el grosor del corte del tejido a examinar.








El grosor del haz del plano fuera de imagen o grosor del corte afectará a la región perpendicular al plano del que se obtendrán los ecos de retorno. Idealmente, el grosor del corte debería ser tan fino como fuera posible para mantener la calidad de la imagen, de forma que con frecuencia se usa la focalización en este plano y también en el plano de estudio. Esto puede hacerse incorporando una lente fija en la cara frontal del transductor o por focalización electrónica usando una matriz bidimensional de elementos, lo que permite focalizar en el plano de imagen y en el plano en ángulo recto con la imagen. Estas series matrices a menudo se llaman series 1½D, ya que hay relativamente pocos elementos a lo largo de la anchura de la matriz en comparación con la longitud.

La resolución de un sistema ecográfico puede evaluarse usando un objeto de prueba que consiste en agujas finas incrustadas en un material parecido al tejido. Los grupos de seis agujas se colocan de forma que estén separadas por diferentes distancias, permitiendo al usuario evaluar la separación más pequeña a la que las agujas aún pueden diferenciarse. El material parecido al tejido se diseña para tener una atenuación similar al mismo y producir una señal reflejada similar. La figura 2-21A muestra un esquema de las agujas en el objeto de prueba y en la figura 2-21B y C, las imágenes se obtienen del objeto de prueba con transductores de matriz en fase de 2,25 MHz y de matrices lineales de 10 MHz, respectivamente. Puede verse que el transductor de 10 MHz da una mejor resolución axial, ya que se ven las seis agujas, mientras que el transductor de 2,25 MHz ofrece mejor penetración (12cm de profundidad) en comparación con los 3cm del transductor de 10MHz. La elección de la frecuencia del transductor para una exploración determinada depende de un término medio entre la profundidad de la región que se va a examinar y la resolución axial que puede obtenerse. Es preferible seleccionar el transductor de frecuencia más alta que ofrecerá una penetración adecuada. La capacidad de visualizar objetos en una imagen también depende del uso adecuado de los controles de imagen, como los parámetros de ganancia.
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Figura 2-21 
Evaluación de la resolución axial de la ecografía. (A) Diagrama esquemático de un grupo de seis agujas separadas de forma irregular en un objeto de prueba. (B, C) Imágenes del objeto de prueba en (A) obtenidas con transductores de 2,25 y 10 MHz, respectivamente. El transductor de 10 MHz da una mejor resolución axial y el transductor de 2,25 MHz, una mejor penetración.











IMAGEN ARMÓNICA HÍSTICA

La imagen armónica hística (THI, tissue harmonic imaging) puede mejorar la calidad de la imagen en sujetos difíciles de explorar; sin embargo, en sujetos fáciles de explorar pueden obtenerse peores imágenes que con las técnicas de imagen convencionales. La THI aprovecha el hecho de que los pulsos de ultrasonidos de alta amplitud sufren una propagación no lineal, por la que el pulso se distorsiona cada vez más a medida que pasa por el tejido (fig. 2-22; Whittingham, 1999). La distorsión del pulso hace que el contenido de frecuencias del pulso de retorno sea significativamente diferente de la frecuencia del pulso transmitido. La figura 2-22D muestra que el espectro de energía del pulso distorsionado contendrá frecuencias de armónicos (2f, 3f, etc.), que son múltiplos de la frecuencia transmitida original, f. 



	[image: B9788480867191000023/f02-22-9788480867191.jpg is missing]


	
Figura 2-22 
(A) Un pulso no distorsionado con su espectro de frecuencias (B) muestra una frecuencia central f. (C) Las señales de gran amplitud se distorsionan progresivamente a medida que pasan por el tejido. (D) El pulso distorsionado contiene armónicos (2f, 3f, etc.) de la frecuencia fundamental f.

(Con la amable autorización de Springer Science Business Media, European Radiology 9 (Suppl 3), Tissue harmonic imaging, 1999, S323-326, T.A. Whittingham.)






Para las frecuencias de armónicos usadas para formar la imagen, deben separarse las señales fundamentales y armónicas. Esto puede hacerse de dos formas: por filtración de frecuencias o por inversión del pulso. La filtración fue el método usado inicialmente en imagen armónica, en la que el receptor se sincroniza a una frecuencia central que es dos veces la frecuencia central del pulso transmitido, como se observa en la figura 2-23. Normalmente, el pulso transmitido usado en THI es una frecuencia inferior a la usada en imagen convencional. Por ejemplo, en un estudio abdominal, habitualmente se usaría una frecuencia central de 3,5 MHz en imagen convencional, mientras que se usaría una frecuencia central de 1,75 MHz para THI, produciendo un segundo armónico a 3,5 MHz. Las mejoras en la sensibilidad de los transductores obtenidas con los años han permitido crear transductores de banda ancha con anchos de banda amplios, permitiendo que el transductor transmita ultrasonidos con una frecuencia central f y reciba selectivamente los armónicos de retorno con una frecuencia central 2f.
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Figura 2-23 
Imagen armónica hística. Con los transductores de banda ancha se pueden transmitir pulsos de frecuencia central f (A) y usar sólo las frecuencias armónicas recibidas, la frecuencia central 2f, para producir la imagen (C).

(Con la amable autorización de Springer Science Business Media, European Radiology 9 (Suppl 3), Tissue harmonic imaging, 1999, S323-326, T.A. Whittingham.)






El método de inversión del pulso o fase usa dos pulsos en cada línea de barrido; el segundo pulso es una versión invertida del primero. En la propagación lineal de estos pulsos, si se suman los pulsos de retorno, se anularán entre sí (fig. 2-24A-C). Sin embargo, si se ha producido una propagación no lineal, los pulsos no se anularán entre sí (dado que la distorsión no lineal se produce más para la presión positiva, la parte compresional del ciclo, que para la presión negativa, la parte rarefraccional del ciclo), proporcionando la señal armónica no anulada (fig. 2-24D-F). La ventaja de los armónicos con inversión del pulso respecto al método de filtración es que pueden usarse pulsos más cortos, produciendo una mejor resolución axial; sin embargo, dado que se requiere la transmisión de dos pulsos para producir cada línea de barrido, puede reducir el número de imágenes producidas por segundo. Dado que la propagación no lineal se produce sólo en pulsos de alta amplitud, los armónicos no están presentes en los ecos producidos de menor amplitud, por ejemplo, reverberaciones por pulsos reflejados multiplicados, reverberaciones, lóbulos en rejilla o lóbulos laterales. En imagen convencional son estos ecos falsos los que causan ruido en las imágenes. Estos ecos falsos contendrán pocos o ningún armónico y, por tanto, no se detectarán al usar THI. La figura 2-25 muestra la mejora al examinar una aorta con armónicos en comparación con la imagen convencional. 
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Figura 2-24 
Inversión del pulso: si el eco no distorsionado de un pulso (A) se suma al eco no distorsionado del pulso invertido (B), los dos se anularán entre sí (C). Sin embargo, si un eco distorsionado, debido a una propagación no lineal (D), se suma al eco distorsionado del pulso invertido (E), las dos señales no serán idénticas, de forma que no se anularán, sino que proporcionarán el componente armónico, que es el doble de la frecuencia fundamental (F).
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Figura 2-25 
La técnica con armónicos hísticos puede ofrecer una imagen de mejor calidad, como se observa al comparar la técnica de imagen convencional (A) con la imagen armónica hística (B) de una aorta.
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EFECTO DOPPLER

El efecto Doppler permite la utilización de los ultrasonidos para detectar el flujo sanguíneo y cuantificar la afectación vascular. El efecto Doppler consiste en el cambio en la frecuencia detectada por un observador a partir de una fuente móvil. Este efecto puede oírse cuando la intensidad del sonido de la sirena de un coche de policía cambia a medida que el coche se acerca o aleja de usted. La figura 3-1 ayuda a explicar el efecto con mayor detalle. En la figura 3-1A, tanto la fuente del sonido como el observador se hallan inmóviles, de modo que el sonido observado tiene la misma frecuencia que el sonido transmitido. En la figura 3-1B la fuente no se mueve y el observador se acerca hacia ella, haciendo que el observador cruce los frentes de ondas de la onda emitida más rápidamente que cuando está sin moverse, de modo que el observador detecta una onda de mayor frecuencia que la emitida. Sin embargo, si el observador se aleja de la fuente (fig. 3-1C), los frentes de ondas serán cruzados menos frecuentemente y la frecuencia recibida será menor que la emitida. La figura 3-1D muestra el caso contrario, en el que la fuente de sonido se acerca hacia un observador inmóvil. La fuente se mueve una distancia corta hacia el observador entre la emisión de cada onda y al hacerlo se acorta la longitud de onda, de modo que el observador detecta una mayor frecuencia. De modo similar, si la fuente se aleja del observador, la longitud de onda aumentará, lo que lleva a la detección de una frecuencia más baja (fig. 3-1E). El cambio resultante en la frecuencia detectada es conocido como efecto Doppler y el valor resultante de la frecuencia del efecto Doppler es proporcional a las velocidades relativas de la fuente emisora y del observador.
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Figura 3-1 
El efecto Doppler es el cambio en la frecuencia detectada debido al movimiento entre la fuente y el observador (A) La fuente de sonido y el observador se hallan inmóviles, de modo que el sonido detectado tiene la misma frecuencia que la transmitida. (B) La fuente está inmóvil y el observador se mueve hacia la fuente (a la velocidad v), de modo que el observador detecta una mayor frecuencia que la emitida. (C) El observador se aleja de la fuente, de modo que la frecuencia detectada es menor que la emitida. (D) La fuente se mueve hacia un observador inmóvil, de modo que la frecuencia detectada es mayor. (E) La fuente se aleja del observador, con lo que disminuye la frecuencia observada.









Historia del descubrimiento del efecto Doppler

Este efecto fue descrito por el físico austríaco Christian Doppler en 1842. Doppler utilizó el efecto que lleva su nombre para explicar el color de las «estrellas dobles». Un científico holandés rival que trabajaba en la misma época intentó demostrar que la teoría de Doppler no era cierta y para ello alquiló un tren y contrató a dos trompetistas. Un trompetista estaba en el tren, mientras que el otro se quedó en la vía, mientras un observador comparaba la intensidad del sonido del trompetista que pasaba con el tren con la del trompetista inmóvil. Este experimento confirmó la teoría de Doppler, aunque el uso por parte de Doppler de este efecto para explicar el «color de las estrellas dobles» era, en efecto, incorrecto.






EFECTO DOPPLER APLICADO A LA ECOGRAFÍA VASCULAR

En el caso de la ecografía vascular se utiliza el efecto Doppler para estudiar el flujo sanguíneo. Los equipos más sencillos de ecografía Doppler utilizan transductores que constan de dos elementos piezoeléctricos, uno que transmite haces de ultrasonidos y el otro que recibe los ecos devueltos al ser reflejados a partir de las células sanguíneas en movimiento (fig. 3-2). En esta situación, el efecto Doppler se produce dos veces. En la primera, el transductor es una fuente inmóvil, mientras que las células de la sangre son receptores móviles de las ondas de ultrasonidos (fig. 3-1B). A continuación los ultrasonidos se reflejan a partir de las células sanguíneas, que actúan ahora como una fuente en movimiento, cumpliendo el transductor la función de observador inmóvil (fig. 3-1D). El efecto Doppler obtenido depende de la frecuencia de los ultrasonidos transmitidos originalmente por el transductor y de la velocidad de las células sanguíneas a partir de las cuales se reflejan los ultrasonidos. La frecuencia observada depende también del ángulo a partir del cual se observa el movimiento de la sangre (es decir, el ángulo formado por el haz de ultrasonidos y la dirección del flujo sanguíneo). La frecuencia del efecto Doppler, fd (es decir, la diferencia entre la frecuencia transmitida, ft, y la frecuencia recibida, fr) viene dada por:
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Figura 3-2 
Los instrumentos simples de ecografía Doppler utilizan transductores que constan de dos elementos piezoeléctricos, uno para transmitir los ultrasonidos y el otro para recibir los ecos reflejados a partir de las células sanguíneas en movimiento.










(3.1)
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donde v es la velocidad de la sangre, θ es el ángulo entre el haz de ultrasonidos y la dirección del flujo sanguíneo (conocido también como ángulo de exposición) y c es la velocidad del sonido en el tejido. El factor 2 se halla presente en la ecuación Doppler porque el efecto Doppler se ha producido dos veces, como se ha explicado anteriormente.

Considérese por ejemplo un transductor de 5 MHz utilizado para explorar un vaso sanguíneo con una velocidad de flujo de 50 cm/s usando un ángulo de exposición de 60°. Si la velocidad del sonido en el tejido es de 1.540 m/s, puede utilizarse la fórmula Doppler para calcular que el cambio de frecuencia Doppler producido será de 1,6 kHz. En efecto, es una coincidencia útil que los valores habituales de la velocidad de la sangre obtenidos en el organismo y las frecuencias transmitidas utilizadas en la ecografía médica den lugar a cambios de frecuencias Doppler que se hallan en el intervalo audible (de 20 Hz a 20 kHz). Los equipos Doppler más sencillos pueden extraer el cambio de frecuencia del efecto Doppler y convertirla en señal audible mediante un altavoz, permitiendo al operador escuchar la frecuencia del efecto Doppler que se origina a partir del flujo sanguíneo.

La ecuación Doppler muestra que el cambio de la frecuencia Doppler detectada depende del ángulo de exposición, θ, a través del término cosθ. La tabla 3-1 muestra que el cosθ varía entre 0 y 1 a medida que el ángulo varía de 0 a 90°. Cuando el ángulo de exposición es de 90°, el cosθ es 0, de modo que virtualmente no se detecta cambio de la frecuencia Doppler. Cuando el ángulo de exposición es de 0° (es decir, el haz de Doppler es paralelo a la dirección del flujo), el cosθ es 1, proporcionando el máximo cambio de frecuencia Doppler para una velocidad de la sangre determinada y una frecuencia de transmisión. La figura 3-3 muestra que el cambio de frecuencia Doppler detectado cambia a medida que se modifica el ángulo Doppler. Cuando el transductor se orienta hacia el flujo, se observa un cambio de frecuencia positivo, pero si el transductor se orienta en dirección contraria a la dirección del flujo, se observa un cambio negativo de frecuencia. Cuanto más pequeño sea el ángulo de exposición, mayor será el cambio de la frecuencia detectada, pero, a medida que el ángulo de exposición, se aproxima a un ángulo recto, los cambios de la frecuencia detectada serán muy pequeños.



Tabla 3-1 Variación del término cosθ de la ecuación Doppler con el ángulo de exposición a ultrasonidos




	θ (°)
	COSθ



	0
	1



	30
	0,87



	45
	0,71



	60
	0,5



	75
	0,26



	90
	0
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Figura 3-3 
El cambio de frecuencia Doppler detectado se modifica a medida que cambia el ángulo de exposición a ultrasonidos.









Reflexión a partir de la sangre

La sangre está compuesta de eritrocitos, leucocitos y plaquetas suspendidos en el plasma. Los eritrocitos constituyen entre el 36 y el 54% del volumen total de la sangre. Tienen forma de disco bicóncavo y un diámetro de 7  μm, que es mucho más pequeño que la longitud de onda de los ultrasonidos utilizados para estudiar el flujo sanguíneo. Ello significa que los grupos de eritrocitos actúan como dispersores de los ultrasonidos (v. fig. 2-8). 


La señal reflejada desde la sangre que llega al transductor es pequeña, en parte debido a que la energía reflejada se irradia en todas direcciones, a diferencia de las reflexiones especulares, y en parte porque la sección transversal efectiva de las células sanguíneas es pequeña en comparación con la amplitud del haz. La energía reflejada es proporcional a la cuarta potencia de la frecuencia (es decir, f4) y por consiguiente, a medida que se aumenta la frecuencia transmitida seleccionada para detectar el flujo, hay un aumento en la energía reflejada. Sin embargo, este hecho se ve contrarrestado con el aumento en la atenuación de la señal al atravesar los tejidos que se produce al incrementar la frecuencia. Los equipos de ecografía utilizan frecuentemente una frecuencia de transmisión más baja en el modo Doppler que en el modo B de imagen, y las frecuencias de imagen y Doppler suelen estar generalmente indicadas en la pantalla del equipo. En situaciones en las que la velocidad de la sangre es baja o las células sanguíneas están inmóviles, como en los aneurismas o en el flujo venoso, la células pueden formar acumulaciones que, en ocasiones, pueden causar ecos reflejados de amplitud suficientemente alta para que se muestren en la imagen de modo B (v. fig. 13-22).






EXTRACCIÓN DE LA SEÑAL DOPPLER

Los equipos Doppler más sencillos constan de un transductor con dos elementos piezoeléctricos (fig. 3-2), uno que transmite continuamente ultrasonidos y el otro que recibe continuamente las señales reflejadas, tanto del tejido inmóvil como de la sangre en movimiento. Por consiguiente, esta señal recibida consta de la frecuencia transmitida reflejada por los objetos inmóviles y los cambios de frecuencia Doppler reflejados desde las células de la sangre en movimiento. Como los ecos devueltos son de baja amplitud, lo primero que hay que hacer es amplificarlos. A continuación puede extraerse la frecuencia del efecto Doppler a partir de la señal recibida por medio del proceso conocido como desmodulación. En la figura 3-4 se muestra un método de desmodulación utilizado en los sistemas Doppler. Aquí, la señal recibida se multiplica por la señal transmitida y el producto se filtra para eliminar las frecuencias altas, aportando así la frecuencia del efecto Doppler. La señal recibida tiene una frecuencia diferente a la frecuencia transmitida por el efecto Doppler, y una menor amplitud, debido a la atenuación de la señal cuando atraviesa tejidos. Como ya se ha mencionado, una vez que se ha extraído la frecuencia del efecto Doppler (por desmodulación) y se ha amplificado, puede ser sencillamente registrada con un altavoz o investigada utilizando un analizador de espectros (fig. 3-5). Con experiencia, es posible que el operador reconozca los diferentes sonidos producidos por los vasos normales y patológicos.
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Figura 3-4 
Desmodulación. Se utiliza para extraer la frecuencia Doppler, en este caso multiplicando la señal transmitida (A) por la señal recibida (B) y eliminando por filtración el componente de alta frecuencia (C) para dejar la señal Doppler (D).

(Tomado de Fish 1990, con autorización.)
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Figura 3-5 
Elementos de un equipo Doppler básico de ondas continuas.








Los equipos descritos hasta ahora no dan información de la dirección del flujo con respecto al transductor. Se dispone de esta información en la señal de retorno, ya que los objetos que se acercan al transductor originan un aumento en la frecuencia detectada, mientras que los que se alejan de él causan una disminución en la frecuencia detectada. La extracción de información direccional a partir de la señal Doppler recibida requiere un equipo electrónico o un programa informático más sofisticado, que no explicaremos en este libro de texto. Cuando se han separado las direcciones de flujo, se pueden utilizar altavoces estéreos con un canal para el flujo anterógrado y el otro para el retrógrado. 


Es preferible mostrar simultáneamente las señales Doppler, tanto anterógradas como retrógradas, en el mismo espectro. Esto se consigue mostrando las señales a ambos lados de una línea basal, y el flujo que se aproxima al transductor se muestra por encima de la línea de base y el flujo que se aleja del transductor por debajo de ella. La figura 3-6A muestra el flujo en la arteria y la vena vertebrales mostrado en diferentes direcciones en el espectro. La mayoría de los equipos Doppler permiten al operador invertir esta representación visual, si así lo desea, de modo que el flujo que se aleja del transductor pueda mostrarse por encima de la línea basal, y es importante que el operador sepa que se ha hecho así con el fin de interpretar correctamente los resultados. Que la representación visual está invertida suele venir indicado en la pantalla (fig. 3-6B). Asimismo, también puede desplazarse la línea basal hacia arriba o hacia abajo para hacer el máximo uso de la muestra espectral (fig. 3-6C).
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Figura 3-6 
El empleo de una línea basal (offset) permite mostrar los flujos anterógrado y retrógrado en el mismo espectro (A), que puede invertirse si se requiere, mostrado por valores negativos de la velocidad por encima de la línea basal espectral Doppler (marcado «inv») (B). La línea basal puede ser modificada para hacer el máximo uso de la muestra espectral (C). Los valores de las frecuencias de emisión de imagen y las frecuencias Doppler se muestran frecuentemente en la pantalla de los ecógrafos.








Al igual que se obtienen cambios de la frecuencia a partir de la sangre en movimiento, las paredes vasculares de movimiento lento actúan como superficies reflectoras, que producen señales de frecuencia Doppler de gran amplitud y baja frecuencia junto con las frecuencias altas de baja amplitud obtenidas de la sangre. Estas señales se conocen con la denominación de «wall thump» o «ruido de pared» debido a su sonido y son eliminadas por los filtros de paso alto. Este tipo de filtro elimina cualquier señal con una frecuencia por debajo de la frecuencia límite del filtro, lo que puede ser controlado por el operador. Si se fija dicho límite demasiado bajo, la señal de ruido de pared (fig. 3-7A) no será eliminada, mientras que si se fija demasiado alto, se eliminará importante información Doppler, alterando posiblemente la morfología de las ondas (fig. 3-7C) (p. ej., sugiriendo la ausencia de flujo diastólico). El ajuste óptimo del filtro (fig. 3-7B) debe eliminar señales indeseadas, como el «ruido de pared», sin eliminar información importante del flujo sanguíneo.
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Figura 3-7 
(A) El «ruido de pared» proporciona una señal de baja frecuencia y gran amplitud (flechas grandes). (B) Puede utilizarse un filtro para eliminar el «ruido de pared» de la señal Doppler, pero si se ajusta demasiado alto el límite de frecuencia del filtro (como en C), puede alterarse la morfología de la onda. La flecha pequeña muestra el ajuste del filtro de pared en A: 50 Hz, B: 100 Hz y C: 160 Hz.











ANÁLISIS DE LA SEÑAL DOPPLER

La señal Doppler puede evaluarse empleando el análisis espectral, que permite la visualización de las ondas (como se muestra en la fig. 3-6) y la posibilidad de medir la velocidad de la sangre. Las células sanguíneas que fluyen por un vaso se mueven a velocidades diferentes dentro del vaso; por ejemplo, las células cercanas a la pared del vaso se mueven más lentamente que las que se encuentran en el centro (v. cap. 5). La velocidad de las células sanguíneas varía con el tiempo debido a la naturaleza pulsátil del flujo sanguíneo arterial. Esto significa que la señal Doppler obtenida a partir del flujo sanguíneo contiene una gama de frecuencias, debido al intervalo de velocidades existentes, y el valor de la frecuencia varía con el tiempo. Ya se ha explicado en el capítulo 2 (2-3 and 2-4) que una señal está compuesta de ondas sinusoidales de diferentes frecuencias. El análisis espectral puede utilizarse para separar la señal Doppler en las diferentes frecuencias que la componen y mostrar cómo esas frecuencias varían con el tiempo. La figura 3-8 muestra cómo se representa un espectro, con el tiempo en el eje horizontal y el cambio de la frecuencia Doppler en el eje vertical. El tercer eje, el brillo de la onda espectral depende de la intensidad de la señal reflejada de cada frecuencia (es decir, la proporción de células sanguíneas que se mueven a una velocidad determinada). El análisis espectral se lleva a cabo utilizando fórmulas matemáticas como la transformación rápida de Fourier (TRF). La figura 3-6C muestra un registro espectral característico obtenido con un equipo Doppler. En este caso, cada línea vertical de datos se produce cada 5-10 ms (es decir, 100-200 líneas de datos por segundo).
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Figura 3-8 
El análisis espectral de la señal Doppler permite mostrar las frecuencias presentes dentro de la señal Doppler como espectros consecutivos. Así, se obtiene una representación visual de los cambios de velocidad de la sangre respecto al tiempo.









Doppler de onda continua (DC)

El Doppler de onda continua (DC) emite continuamente una frecuencia única mientras que el elemento receptor detecta continuamente cualquier eco procedente de la región sensible del haz (es decir, en donde se superponen los haces transmitidos y recibidos) (región sombreada de la fig. 3-5). Esta región cubre generalmente una profundidad de unos pocos centímetros y cualquier flujo dentro de esta área se detectará. Esto significa que el DC es incapaz de proporcionar información sobre la profundidad desde donde se devuelve la señal Doppler. Por consiguiente, se dice que el DC tiene una escasa resolución en distancia. Las venas, con frecuencia se hallan situadas adyacentes a las arterias y, por ello, en muchos casos, el DC detecta simultáneamente el flujo arterial y el venoso.




Doppler de pulsos

El escaso margen de resolución en distancia del DC puede superarse utilizando un pulso de energía de ultrasonidos y adquiriendo sólo la señal reflejada en un momento determinado después de la transmisión del pulso. Así, conociendo la velocidad del sonido en el tejido, se puede calcular la profundidad desde donde se ha reflejado la señal, del mismo modo como se ha descrito para la imagen de eco de pulsos (ecuación 2.3). Dado que el elemento piezoeléctrico sólo emite ultrasonidos durante un breve período de tiempo, es posible utilizar el mismo elemento para recibir la señal reflejada. La figura 3-9 muestra cómo se transmite el pulso de ultrasonidos y cómo el receptor espera un período establecido antes de procesar las señales recibidas durante un breve período. Aunque el equipo no adquiere nuevas señales, tiene que esperar a que retornen los ecos procedentes de las estructuras más profundas antes de emitir el siguiente pulso. El tiempo durante el cual se adquiere la señal recibida se conoce como compuerta de intervalo y puede ser modificado por el operador con el fin de determinar el tamaño del volumen de la muestra. El volumen de la muestra es la región a partir de la que pueden ser detectadas las señales reflejadas o de retorno. Su tamaño depende no sólo de la compuerta de intervalo, sino también de la forma del pulso transmitido y de la forma del haz de ultrasonidos; en ocasiones se describe en forma de lágrima (fig. 3-10). La profundidad del volumen de la muestra viene determinada por el tiempo que espera el equipo de ultrasonidos antes de adquirir la señal, que también está controlado por el operador. El tamaño del volumen de la muestra tiene un efecto significativo sobre el espectro Doppler producido. Por ejemplo, se requiere un gran volumen de la muestra si el usuario quiere registrar tanto la sangre con movimiento rápido situada en el centro del vaso como la sangre de movimiento más lento cerca de las paredes. Esto se trata con mayor detalle en el capítulo 6.
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Figura 3-9 
Ecografía Doppler de pulso. El equipo transmite un pulso (A), espera durante un tiempo especificado (B) y a continuación sólo recibe señal a partir de una profundidad determinada (C); espera de nuevo, con el receptor desconectado (D), a que retornen todos los ecos procedentes de mayores profundidades antes de transmitir el siguiente pulso.
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Figura 3-10 
El volumen de muestra o región sensible de un sistema Doppler de pulso de un solo elemento tiene la forma de una lágrima.








Con el fin de determinar las frecuencias presentes en el flujo sanguíneo, se envían miles de pulsos por segundo por la vía del haz de ultrasonidos. La frecuencia a la que se envían estos pulsos se conoce como frecuencia de repetición de pulsos (FRP) y se mide en la escala de kHz. El límite superior de la FRP viene dado por la necesidad del equipo de esperar a todos los ecos de retorno del último pulso antes de poder transmitir el siguiente. En efecto, el método del Doppler de pulsos, a diferencia de los sistemas DC, no mide realmente el cambio de frecuencia Doppler. Sin embargo, la morfología de la señal detectada es similar al cambio de frecuencia Doppler que se obtendría a partir de un sistema DC, de modo que puede describirse por la ecuación Doppler y generalmente se hace referencia a ella como la señal Doppler. Los pulsos de ultrasonido permiten muestrear la velocidad cambiante de la sangre, y puede analizarse la señal resultante para obtener un espectro de frecuencias utilizando una TRF. La TRF requiere 64 a 128 pulsos consecutivos para producir una línea del espectro, y los equipos Doppler son capaces de procesar estos datos suficientemente rápido como para producir espectro Doppler en tiempo real.

La vía del haz Doppler y el tamaño y posición del volumen de muestra se representan en la imagen de eco de pulsos. Los valores de la FRP, el tamaño del volumen de muestra y la profundidad suelen estar representados a un lado de la imagen, como se muestra en la figura 3-11. El Doppler de pulsos proporciona una buena resolución en distancia, pero tiene la desventaja de que sufre un artefacto conocido como solapamiento, que impone un límite superior a la frecuencia máxima que puede detectarse. 
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Figura 3-11 
En la imagen se representan la vía del haz de ultrasonidos Doppler, el tamaño del volumen de la muestra y la posición.









Solapamiento

El término solapamiento (en inglés, aliasing) es la estimación incorrecta de la frecuencia de una señal debido a un insuficiente muestreo de la señal. Imaginemos un reloj con sólo el minutero y que deseamos calcular la velocidad a la que se mueve dicho minutero. Si miramos el reloj cada 45 min (fig. 3-12), comenzando en la posición de la hora en punto, el minutero señalaría las 12, luego, 45 min más tarde, apuntaría al 9, luego al 6, al 3 y de nuevo al 12. Daría la impresión de que el minutero viaja lentamente en sentido antihorario. La velocidad del minutero parecería ser la de una vuelta completa cada 3 h en vez de, como es de esperar, una cada hora. Con el fin de calcular correctamente la velocidad del minutero, habría que ver el reloj al menos dos veces en un ciclo completo (es decir, al menos dos veces por hora).


	[image: B9788480867191000035/f03-12-9788480867191.jpg is missing]


	
Figura 3-12 
Solapamiento. Si se observa la velocidad del minutero una vez cada 45 min, parecería que el minutero se mueve lentamente en sentido antihorario.








La figura 3-13 muestra cómo la frecuencia de una onda sinusoidal simple (indicada por la línea continua) puede ser subestimada cuando se muestrea la señal menos de dos veces en un ciclo completo. Si los puntos representan los momentos en que se muestrea la señal, la onda sinusoidal de frecuencia más baja que se ajustaría a los datos muestreados es la que muestra la línea discontinua. En cambio, si se muestrea la señal al menos dos veces en un ciclo completo (mostrado por las cruces) ya no es posible ajustar una onda sinusoidal de menor frecuencia a los datos muestreados y se mide la frecuencia correcta. El solapamiento tiene lugar cuando la frecuencia de la muestra es menos de dos veces la frecuencia que se va a estimar, límite conocido como frecuencia de Nyquist.
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Figura 3-13 
Solapamiento. La frecuencia de una onda sinusoidal simple (línea continua) puede ser subestimada (línea discontinua) cuando la señal se muestrea menos de dos veces en un ciclo completo.








En la figura 3-14A puede verse un ejemplo del solapamiento de la señal Doppler, donde la frecuencia detectada en el pico sistólico está subestimada y mostrada por debajo de la línea basal del espectro. Puede suprimirse el solapamiento aumentando la frecuencia del muestreo (es decir, aumentado la FRP o escala). Hay, sin embargo, un límite superior de la FRP que puede utilizarse, ya que el sistema ha de esperar el retorno de cada pulso antes de que pueda transmitirse el siguiente pulso, con el fin de evitar la confusión sobre el lugar desde donde se ha originado una señal de retorno. Por consiguiente, hay también un límite en cuanto al cambio de la frecuencia Doppler máxima que puede ser detectada. Así, se limita la máxima frecuencia Doppler detectable (fdmax) y la máxima velocidad (Vmax) de la siguiente manera:


	[image: B9788480867191000035/f03-14-9788480867191.jpg is missing]


	
Figura 3-14 
(A) El solapamiento lleva a subestimar las frecuencias altas de la señal mostrándose por debajo de la línea basal del espectro. (B) Puede eliminarse el solapamiento aumentando la frecuencia de repetición de pulsos (mostrado como un aumento en el límite superior de la velocidad representada en la escala de la velocidad desde 60 cm/s en A a 100 cm/s en B).









(3.2)

[image: B9788480867191000035/si2.gif is missing]





Que puede reescribirse del siguiente modo:


(3.3)
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Para una profundidad de interés, d, y la velocidad del sonido, c,



(3.4)
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El 2 en la ecuación anterior se debe a que el pulso ha de llegar al objetivo y volver. Lo cual da: 



(3.5)
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Por tanto, la máxima velocidad que puede ser detectada sin solapamiento depende de la profundidad del vaso sanguíneo. Cuando se miden velocidades muy elevadas del flujo sanguíneo, especialmente en profundidad, algunos equipos permiten que se seleccione un modo «FRP alta». Se permite así que en un momento dado haya más de un pulso actuando. La mayor FRP permite que se midan velocidades mayores, pero introduce también ambigüedad del intervalo (es decir, una pérdida de la certeza en cuanto al origen de la señal Doppler). De este modo, el equipo muestra generalmente más de un volumen de muestra representado en la imagen. Utilizando una menor frecuencia de transmisión se produce un menor cambio de la frecuencia Doppler. Esta frecuencia menor no requeriría una FRP tan alta para prevenir el solapamiento. Por tanto, la reducción de la frecuencia de transmisión aumentaría la velocidad máxima que podría medirse.






Limitaciones del DC comparado con el Doppler de pulsos

El DC y el Doppler de pulsos tienen diferentes limitaciones. No hay un límite superior en cuanto a la velocidad de la sangre que pueda ser detectada por el DC, pero no se dispone de información en relación con la profundidad del origen de la señal y no siempre es posible detectar flujo arterial sin que se detecte también el flujo venoso de una vena próxima. El DC se utiliza más habitualmente en los equipos simples de sujeción manual para escuchar el flujo sanguíneo, permitiendo la determinación de las presiones arteriales en el tobillo (v. cap. 9) o la detección del corazón fetal. También puede utilizarse en cardiología para permitir la determinación de altas velocidades a través de las válvulas cardíacas. El Doppler de pulsos proporciona información acerca del origen de la señal, lo que permite realizar estudios detallados de un vaso específico; sin embargo, se restringe así la velocidad máxima que puede detectarse. El Doppler de pulsos se utiliza en los equipos dúplex para Doppler espectral y de imágenes del flujo en color.






ECOGRAFÍA DÚPLEX

Desde hace unos 25 años se encuentran en el mercado los ecógrafos dúplex, que combinan la ecografía en escala de grises con el estudio Doppler. La combinación de la ecografía en escala de grises con la ecografía Doppler permite estudiar un vaso en una localización conocida y una estrecha investigación de la hemodinámica en áreas de ateroma detectadas por imagen. Para producir una buena imagen de la pared de un vaso, lo ideal es que éste se encuentre en ángulo recto con respecto al haz de ultrasonidos, y generalmente es lo que sucede en la mayoría de los vasos periféricos, que suelen estar dispuestos en paralelo a la piel. Sin embargo, la ecuación Doppler muestra que no se obtendrá señal Doppler cuando el ángulo de exposición a ultrasonidos esté en ángulo recto con respecto a la dirección del flujo (ya que cosθ=0). El mayor cambio en la frecuencia Doppler se detecta cuando el haz es paralelo a la dirección del flujo. Por consiguiente, hay un conflicto entre el ángulo ideal del haz utilizado para crear las imágenes y el utilizado para los registros Doppler. Una solución consistiría en angular el haz Doppler con independencia del haz de la imagen. Algunos de los primeros equipos dúplex lo conseguían montando otro elemento Doppler con un ángulo ajustable, adyacente al elemento de la imagen. Los modernos transductores de matriz lineal y en fase superan este inconveniente produciendo un haz angulado tal como se describe en el capítulo 2 (v. fig. 2-14). Los elementos del transductor son muy sensibles a las señales de retorno que se hallan en ángulo recto con respecto a la cara frontal del elemento. Ello significa que, a medida que se inclina el haz, la sensibilidad del transductor Doppler va disminuyendo en cierta medida y, por consiguiente, el haz Doppler sólo puede inclinarse unos 20° a la izquierda o derecha. Por tanto, hay un compromiso entre la elección del ángulo Doppler y la sensibilidad.


Determinaciones de la velocidad con ecografía dúplex

Una consecuencia importante de la ecografía dúplex es que permite utilizar la imagen del vaso sanguíneo para estimar el ángulo de exposición entre el haz Doppler y el vaso. Se permite con ello convertir la frecuencia Doppler detectada en una medida de velocidad empleando la ecuación Doppler (ecuación 3.1). La figura 3-15A demuestra cómo puede utilizarse la imagen de un vaso para permitir la determinación del ángulo de exposición alineando un cursor de corrección del ángulo con la pared vascular. En la figura 3-15B se ha alineado correctamente el cursor de corrección del ángulo colocando el cursor paralelo a la pared vascular, pero el ángulo de exposición es de 70°, demasiado grande para hacer mediciones exactas (v. cap. 6). Las velocidades máximas obtenidas en la figura 3-15B son mayores que las observadas en la figura 3-15A. El ángulo de exposición debe ser de 60° o inferior para realizar correctamente las determinaciones de velocidad. En la figura 3-15C se ha fijado el ángulo de exposición a 60°, pero no se ha ajustado el cursor de corrección angular paralelo a las paredes vasculares, dando por consiguiente un ángulo de exposición incorrecto lo que lleva a medidas incorrectas de la velocidad. Pueden generarse errores muy grandes en la determinación de la velocidad por una alineación incorrecta del cursor de corrección del ángulo.
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Figura 3-15 
(A) Se puede utilizar la imagen de un vaso para determinar el ángulo de exposición a ultrasonidos alineando un cursor de corrección angular con la pared vascular. (B) Se ha alineado correctamente el cursor de corrección angular colocando el cursor paralelo a la pared vascular, pero el ángulo de exposición es de 70°, demasiado grande para efectuar determinaciones exactas. (C) Se ha ajustado el ángulo de exposición a 60° pero no se ha ajustado el cursor de corrección angular paralelo a las paredes vasculares, lo que da un ángulo de exposición incorrecto y lleva a unas determinaciones incorrectas de la velocidad.









A pesar de que existen numerosas fuentes de error potenciales cuando se utiliza la ecografía Doppler para calcular la velocidad del flujo sanguíneo (v. cap. 6), es una poderosa técnica para detectar y cuantificar el grado de afectación presente en un vaso sanguíneo.
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INTRODUCCIÓN

Los ecógrafos emplean además la velocidad detectada de la sangre en relación con el haz de ultrasonidos para formar un mapa de color del flujo sanguíneo superpuesto sobre el mapa anatómico proporcionado por la imagen del pulso del eco. Este mapa proporciona un medio para el estudio rápido de una ROI y permite al operador ser selectivo en los puntos a partir de lo cuales obtener información Doppler espectral. El desarrollo de la imagen del flujo en color ha extendido enormemente la posibilidad de obtener imágenes de vasos pequeños y ha permitido además una reducción del tiempo de estudio, incrementando de forma muy importante el papel de la ecografía vascular. Las primeras imágenes de flujo en color en tiempo real fueron producidas en 1985 y sólo fueron posibles gracias a la utilización de métodos matemáticos diferentes para obtener la velocidad media del flujo en relación con el haz (frecuencia Doppler media). Esto hizo que la recogida y el análisis de los ecos de ultrasonidos fueran lo bastante rápidos para permitir la producción de mapas de flujo en color capaces de mostrar el flujo pulsátil de la sangre en tiempo real.




RECOGIDA DE INFORMACIÓN DOPPLER BIDIMENSIONAL

El mapa del flujo en color bidimensional (2D) se crea mediante la detección de las señales reflejadas que retornan de centenares de volúmenes sanguíneos a lo largo de cada línea de detección y usando alrededor de un centenar de líneas de detección para cubrir la ROI, como se muestra en la figura 4-1. El dispositivo divide la señal reflejada en centenares de muestras a lo largo de cada línea de detección, de forma que cada muestra tiene un tiempo de retraso diferente después de la transmisión del pulso y por tanto, regresa desde una profundidad en el tejido ligeramente diferente. La profundidad a partir de la cual ha regresado una señal se puede calcular según este tiempo de retraso, empleando la velocidad del sonido en el tejido, de la misma forma que se utiliza en la imagen del pulso de ecos. Se pueden transmitir y recibir varios pulsos a lo largo de la línea de detección para poder detectar el movimiento de la sangre. Cuando se han detectado suficientes muestras a partir de cada volumen de muestra para permitir la estimación de la velocidad de la sangre en relación con el haz, se puede producir una segunda línea de detección adyacente a la primera. Se pueden emplear centenares de líneas de detección para producir una imagen de flujo en color bidimensional. La velocidad relativa media estimada (equivalente a la frecuencia Doppler) a partir de cada volumen de muestra dentro del tejido se puede mostrar en color, como se aprecia en la figura 4-2. En esta imagen de una arteria que discurre cerca de una vena, los cambios de frecuencia Doppler producidos por el flujo hacia el transductor se muestran en color rojo y los producidos por el flujo que se aleja del transductor se muestran en color azul. Las velocidades relativas más elevadas se muestran en color amarillo y turquesa, mientras que las velocidades relativas más bajas se muestran en color rojo intenso y azul intenso.
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Figura 4-1 
La imagen del flujo en color se crea a partir de la detección de ultrasonidos reflejados procedentes de centenares de volúmenes de muestra a lo largo de un centenar de diferentes líneas de detección.
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Figura 4-2 
La imagen de flujo en color muestra la velocidad media del flujo en relación con el haz de ultrasonidos (equivalente a la frecuencia Doppler) detectada dentro de cada volumen de muestra. Esta imagen de una arteria (A) superpuesta a una vena (V) demuestra la diferencia en la velocidad y la dirección del flujo de la sangre en ambos vasos. En esta imagen, la escala de color muestra que el flujo en la arteria se dirige hacia el transductor y se muestra de color rojo, mientras que el flujo en la vena se aleja del transductor y se muestra de color azul.











MÉTODOS DE ESTIMACIÓN DE LA VELOCIDAD DE LA SANGRE

La ecografía Doppler espectral emplea la transformación de Fourier rápida (TFR) para proporcionar información detallada de la frecuencia de la señal Doppler. Sin embargo, el tiempo necesario para recoger suficientes datos como para llevar a cabo una TFR sobre las señales obtenidas a partir de varias líneas de detección sería tan grande que harían falta varios segundos para generar cada imagen en color. Éste no sería un método apropiado para obtener la imagen del flujo sanguíneo pulsátil en color. La TFR produciría además más información de la que podría ser fácilmente mostrada en la imagen, ya que cada píxel de color sólo puede representar un valor de velocidad en cada punto de la imagen en color, a diferencia del intervalo de frecuencias que se pueden mostrar en la imagen espectral. La imagen del flujo en color en tiempo real ha sido posible por el empleo de técnicas alternativas para medir la velocidad media de la sangre en relación con el haz. Sólo hacen falta algunos pulsos para medir la velocidad relativa media, lo que hace que el proceso sea mucho más rápido de llevar a cabo. El método empleado se basa por una parte en que los ultrasonidos retornan reflejados de grupos de células sanguíneas que permanecen en la misma posición durante el tiempo necesario para realizar la estimación de la velocidad y, por otra parte, que el patrón de intensidad del eco es diferente para diferentes grupos de células. Esto permite que un grupo de células pueda ser seguido mientras se mueve a través de un volumen de muestra. La velocidad del grupo de células no cambia de forma significativa a lo largo del corto período de tiempo durante el cual se está estimando la velocidad del flujo sanguíneo.

La figura 4-3 muestra la morfología de tres pulsos reflejados consecutivos cuando un grupo de células sanguíneas pasa a través del volumen de la muestra. Se introduce un ligero retraso en la señal que regresa de un grupo de células determinado a medida que se alejan del transductor entre los pulsos. Se puede realizar una estimación de la velocidad a partir de la detección de este retraso en el conjunto de ecos. Este cambio en la forma de la onda se puede interpretar de dos formas. Primero, se puede considerar como un retraso de tiempo introducido entre los pulsos que regresan cuando el grupo de células se mueven. Segundo, se puede considerar como un cambio de fase de la señal entre dos pulsos reflejados a partir del mismo volumen de muestra. Para comprender el concepto de un cambio de fase, hay que considerar un ejemplo que emplea dos relojes. Si ambos relojes están programados para mostrar la misma hora, ambos minuteros se moverán a la misma velocidad, dando lugar a una frecuencia de una vuelta completa del reloj cada hora. Ambos relojes estarán también en fase entre sí (es decir, el minutero aparecerá a las 12 en ambos relojes al mismo tiempo), dando lugar a un cambio de fase de cero. Sin embargo, si un reloj tiene el minutero programado 30 min por detrás del otro, el minutero completará una vuelta del reloj cada hora, pero ambos relojes estarán ahora fuera de fase y los minuteros aparecerán en lugares diferentes en la esfera del reloj. El retraso de tiempo entre los dos relojes será de 30 min, o de forma alternativa este retraso se podrá medir como un cambio de fase, que en este caso será la mitad de un ciclo de la esfera del reloj.
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Figura 4-3 
Señales procedentes de tres pulsos consecutivos que retornan de un grupo determinado de células mientras se mueven alejándose del transductor. Obsérvese el breve retraso introducido. (Reproducido de Ultrasound in Medicine and Biology, 23/3, Ferrera y DeAngelis, Color Flow Mapping, 1997, con autorización de Elsevier.)








El retraso entre las señales de ultrasonidos que regresan procedentes de los pulsos primero y segundo que se muestran en la figura 4-3 se pueden medir en términos de un cambio de fase. Se puede observar que la segunda señal tiene la misma forma que la primera pero está retrasada. Esto es análogo al caso del minutero del reloj, que viaja a la misma velocidad pero con un segundo reloj que está medio ciclo por detrás del primero. Un cambio de fase similar se puede determinar entre las señales 2 y 3. Estos cambios de fase se pueden utilizar para medir la velocidad de la sangre. Este método no mide realmente el cambio de frecuencia Doppler; sin embargo, la forma de la señal detectada es similar a la del cambio de frecuencia Doppler que se obtendría a partir de un sistema de onda continua y, por tanto, se puede describir por la ecuación Doppler.

Los dispositivos de imagen de flujo en color modernos emplean el sistema de cambio de fase, utilizando un proceso conocido como detección de autocorrelación para medir la velocidad media del flujo en relación con el haz. La autocorrelación compara dos pulsos consecutivos que regresan de un volumen de muestra determinado para producir un resultado que depende del cambio de fase (es decir, que dependen de la frecuencia Doppler). Si los ecos regresan a partir de objetos inmóviles, no existirá cambio de fase. Los cambios de fase entre cuatro o más pulsos se emplean para medir la velocidad media. Cuantos más pulsos se utilizan, más exacto es el resultado, siempre que el tiempo utilizado no sea tan largo que la velocidad de las células sanguíneas haya cambiado. Este número relativamente pequeño de pulsos necesarios para medir la velocidad relativa media (cambio de frecuencia Doppler) permite que se produzcan varias imágenes en color cada segundo.

Otro método, que actualmente no utilizan los fabricantes de ecógrafos, emplea el procesamiento del dominio del tiempo, que usa el retraso de tiempo más que el cambio de fase para medir la velocidad de la sangre. Desde la perspectiva del operador, tanto los procesos de los dominios de frecuencia como de tiempo producen imágenes en color similares. 





ELEMENTOS DE UN DISPOSITIVO DE FLUJO EN COLOR

La figura 4-4 muestra los elementos básicos de un equipo de flujo en color. Antes de llevar a cabo cualquier análisis de los ecos que retornan, la señal es filtrada por un filtro de acumulación para eliminar las señales de amplitud grande que retornan desde el tejido inmóvil de alrededor y las paredes vasculares de movimiento lento, a la vez que conserva las señales de amplitud baja de la sangre. La señal filtrada se analiza entonces para obtener una estimación de la velocidad relativa media (cambio de frecuencia Doppler) en cada volumen de muestra empleando el estimador estadístico Doppler, como se ha descrito anteriormente. Después se utiliza el procesamiento para depurar los datos con el fin de producir una imagen en color con menos ruido. Esto se puede lograr mediante la combinación de los datos obtenidos a partir de imágenes consecutivas, lo que se conoce como imagen promedio. A cada punto de la imagen sólo se le puede asignar un color específico o un nivel de gris, por lo que hay que tomar una decisión acerca de si mostrar la información del eco del pulso o cualquier información del flujo detectada. Esto supone el proceso conocido como diferenciación sangre-tejido.
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Figura 4-4 
Los elementos básicos de un dispositivo de detección de flujo en color.









Diferenciación sangre-tejido

Generalmente, las señales del pulso de eco que retornan a partir de la luz del vaso tienen una amplitud muy baja en comparación con las procedentes de las paredes del vaso y el tejido de alrededor. Además, se detectan frecuencias Doppler mayores a partir de la sangre que se mueve rápidamente en comparación con las frecuencias Doppler bajas obtenidas a partir de las paredes del vaso que se mueven lentamente. No se detecta cambio de frecuencia Doppler a partir del tejido inmóvil de alrededor. Los sistemas de imagen con ultrasonidos están diseñados con un control ajustable llamado «posibilidad de escribir en color» o «prioridad de escribir en color». Este control permite al operador seleccionar la intensidad de la señal de la imagen por encima de la cual se muestra la imagen de la escala de grises en lugar de la información en color. Si una señal se obtiene a partir de una área en la cual la señal de la escala de grises es superior al nivel establecido por el operador, el dispositivo asume que la señal Doppler resulta de un tejido en movimiento y, por tanto, no lo muestra. Por debajo de este nivel de gris, suponiendo que existe la detección adecuada de movimiento, se asume que cualquier movimiento detectado se origina a partir de la sangre y el color se sobrescribe en la escala de grises en las áreas en las que se detecta una señal Doppler. Si, por ejemplo, el operador desea evidenciar la existencia de flujo en un vaso pequeño que no tiene una luz anecoica (sin ecos) en la imagen, será necesario aumentar el umbral para mostrar la información en la escala de grises, dando de esta forma prioridad a la información de escritura en color.

La mayoría de equipos tienen además un filtro de destellos. Esto se diseña para eliminar los destellos de color, que se conocen como artefactos de destello y que están generados por el movimiento rápido entre el transductor y el tejido, como cuando el ecografista mueve el transductor durante la exploración. 





Codificación del color de la información Doppler

Después de obtener un valor de la frecuencia Doppler media presente en los múltiples volúmenes de muestra, estos datos tienen que ser mostrados ahora en la imagen. Esto se lleva a cabo mediante la codificación en color de la información Doppler. El color sobre la pantalla tiene tres atributos: luminosidad, tono y saturación. La luminosidad es el grado de brillo o sombra del color mostrado; el tono es la longitud de onda (es decir, el color real mostrado, desde el violeta hasta el rojo) y la saturación es el grado en el cual el color está mezclado con la luz blanca (p. ej., desde el rojo hasta el rosa pálido, lo cual produce hasta 20 tonalidades identificables). Estos tres atributos se pueden emplear para producir una variedad de escalas de color, como se muestra en la figura 4-5, que se puede mostrar como una barra al lado de la imagen. La escala utiliza un color para cada dirección de flujo: el rojo suele utilizarse para mostrar el flujo hacia el transductor y el azul representa el flujo que se aleja del transductor. La mayoría de los dispositivos permiten al operador invertir la escala de color con el fin de mostrar el flujo hacia el transductor en azul y el flujo que se aleja en rojo. Esto se indica mediante la inversión de la escala de colores que aparece al lado de la imagen (fig. 4-5E). Es esencial que el operador sea consciente de qué colores representan cada dirección del flujo dentro de la imagen, porque de otra forma pueden ocurrir errores diagnósticos graves. Los ecógrafos proporcionan un intervalo de escalas de color y determinadas escalas son más apropiadas para determinados estudios. Se pueden seleccionar diversas escalas de color para acentuar las diferentes partes del rango de velocidades relativas detectadas que se observan en distintas situaciones clínicas. Por ejemplo, en un estudio arterial, la escala de color puede acentuar las diferencias en la porción superior para destacar los cambios de velocidad en el intervalo de velocidades más altas.
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Figura 4-5 
(A-D) Ejemplos de diferentes escalas de color, empleadas para destacar diferentes partes del intervalo de velocidades detectadas en situaciones clínicas diferentes. (E) Si se invierte la escala de color, la imagen mostrará el flujo que se dirige hacia el transductor de color azul. Las flechas en (D) y (E) señalan cómo el dispositivo muestra la prioridad de escritura de color seleccionada. Los parámetros seleccionados en (D) mostrarán color ante la presencia de un eco en modo B más brillante que en los parámetros seleccionados en (E).








El estimador de la velocidad puede calcular no sólo la velocidad relativa media, sino también la varianza. La varianza es una medida del interavalo de velocidades presentes dentro del volumen de muestra y puede estar relacionada con la presencia de un trastorno del flujo. La varianza se puede mostrar junto con la frecuencia media utilizando una escala de rojo y azul con cantidades crecientes de amarillo o verde introducidas cuando aumenta la varianza, aunque esta forma de imagen no se emplea frecuentemente. Otra forma de mostrar el color utiliza el aumento de la luminosidad del color naranja para mostrar el aumento de la potencia reflejada detectada. Esto se conoce como power Doppler y se trata más adelante en este capítulo.






EFECTO DEL ÁNGULO DE EXPOSICIÓN DE LA IMAGEN DE FLUJO EN COLOR

La velocidad detectada del flujo sanguíneo depende del ángulo de exposición entre el flujo sanguíneo y el haz de Doppler color (como se observa en el efecto Doppler), el aspecto de la imagen en color depende en gran medida del ángulo de exposición. Muchos de los vasos periféricos discurren paralelos a la piel, perpendiculares al haz de la imagen. Sin embargo, el ángulo de exposición del haz del Doppler color debería ser idealmente inferior a 70° con el fin de obtener una señal Doppler. Si el ángulo de exposición está cerca de 90°, sólo se detectará una pequeña desviación Doppler; esto será eliminado por el filtro de paso alto, conocido como filtro de acumulación, y no se mostrará ninguna imagen en la pantalla.

Cuando se emplea un transductor de matriz lineal es posible inclinar el haz empleado para crear la imagen en color desde la izquierda o la derecha, como se describe en el capítulo 2 (v. fig. 2-14). La dirección del haz del Doppler color discurre paralela a los lados del cuadro de color que se muestra en la imagen. La figura 4-6 muestra el cambio en la imagen en color que se observa cuando el cuadro de color se inclina en tres direcciones diferentes respecto al flujo. El haz sólo puede inclinarse a la izquierda o a la derecha hasta un máximo de 20 o 25° porque la sensibilidad del transductor disminuye cuando el haz se inclina. Por tanto, existe un compromiso entre la optimización del ángulo de exposición y el mantenimiento de la sensibilidad. Esto no es evidente cuando se obtiene la imagen de vasos grandes con un buen flujo, pero puede convertirse en un problema cuando se obtiene la imagen de vasos más pequeños patológicos con un flujo bajo, ya que la intensidad de la señal Doppler puede ser muy baja y el vaso puede tener que ser expuesto con un ángulo por encima de 70° para mantener la sensibilidad del transductor. Si la obtención del llenado de color de vasos de este tipo es difícil, suele ser útil cambiar el ángulo de exposición del haz de color para conseguir el equilibrio óptimo entre el ángulo de exposición y la sensibilidad.






OEBPS/B9788480867191000084/si1.gif
reduocion % del ciimetro=(1-1clsmetro de Rz
pemesbie/dimetr
B dal canaline 100





OEBPS/B9788480867191000023/f02-16-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000023/f02-11-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000035/f03-15-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000035/f03-02-9788480867191.jpg
Elemento
transmisor-
Tejido
| Gel Elemento receptor

6, dngulo de exposicién

"0 O 4 Fitjo sanguineo






OEBPS/B9788480867191000023/f02-03-9788480867191.jpg
AWAWAWAWAWAWAWAN
\/\/\/\/’\/\/\/\/\/

NANANWANNA
\VAAVARVARVARN

VA

/\/\/\/\
EavAY





OEBPS/B9788480867191000023/f02-24-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000023/f02-12-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000035/f03-03-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000035/f03-07-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000205/fm02-01-9788480867191.jpg
|

EI SEVIER





OEBPS/B9788480867191000047/f04-02-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000060/si1.gif





OEBPS/B9788480867191000035/f03-11-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000060/si2.gif





OEBPS/B9788480867191000060/si3.gif





OEBPS/B9788480867191000023/f02-20-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000060/si4.gif





OEBPS/B9788480867191000023/f02-08-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000060/si5.gif





OEBPS/B9788480867191000023/f02-10-9788480867191.jpg
Tempo o protundidad

mmmmmmm
€





OEBPS/B9788480867191000023/f02-15-9788480867191.jpg
Haces de
ultrasonidos

Pared del vaso





OEBPS/B9788480867191000023/f02-25-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000023/si2.gif





OEBPS/B9788480867191000023/si1.gif





OEBPS/B9788480867191000023/f02-04-9788480867191.jpg
Frecuenci

Frocuenci

Frocuenci

ool





OEBPS/B9788480867191000023/si3.gif





OEBPS/B9788480867191000035/f03-01-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000023/f02-05-9788480867191.jpg
o) >
sy N

Limite histico entre
tejidos de impedancia
acstica similar

Limite histico entre
tefidos de impedancia
‘actstica diferents





OEBPS/cover/978-84-8086-719-1.jpg
TERCERA EDICION

Abigail Thrush
Tim Hartshorne

o) >
&7 G
M 5 @) =
ELSEVIER
CHURCHILL
LIVINGSTONE





OEBPS/B9788480867191000023/f02-21-9788480867191.jpg
fco

.
s






OEBPS/B9788480867191000035/f03-12-9788480867191.jpg
OO DL L2

®) 45minmastarde  (C) 90 minméstarde (D) 135 min més tarde






OEBPS/B9788480867191000023/f02-09-9788480867191.jpg
Bilo proporcional ala






OEBPS/B9788480867191000035/f03-06-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000047/f04-03-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000035/f03-13-9788480867191.jpg
AVAVATAY!





OEBPS/B9788480867191000023/f02-01-9788480867191.jpg
Transductor apagado

77 & 5 s examamens

A

Transductor encendido

o S o

B
Desplaza-
miento de Profundidad
particulas.

c

i
.

Exceso

de presicr] Profundidad
D






OEBPS/B9788480867191000023/f02-22-9788480867191.jpg
Presion

>

Presion

b3
2
&
Tomps C 7 Fracumca
'
H
" Fundamenial
m...r aménico
S amanis

T

:1 =





OEBPS/B9788480867191000199/fm01-01-9788480867191.jpg
Amsterdam Barcelona Beijing Boston F-Iadellu Londres  Madrid
ELSEVIER Mesieo Milin Minkch Oclendo. Purs Roma. Siduey Tokio, Toronto





OEBPS/B9788480867191000023/f02-19-9788480867191.jpg
> r W
.

Amplitud
del eco

B
Profundidad

-

o ( j
..

Amplitud
deleco.

o
Profundidad





OEBPS/B9788480867191000023/f02-18-9788480867191.jpg
Fatasos on ]
Tormacion
ol haz

Rarasos an
laormacién
gl haz

| Para haces recibidos

Doatinaay do barnikl

Haces recibidos.

Haz de transmisién






OEBPS/B9788480867191000035/f03-09-9788480867191.jpg
5

+.

Transmitic
Esperar
Recibir
Esperar





OEBPS/B9788480867191000187/si1.gif
Aman0 cle pacientes con enenmedad
isgnosticdos comecamente

Nomerodepacenes
Numero de paciente:

Sensbiidad





OEBPS/B9788480867191000187/si2.gif
Fimero cle pacentes sin en ermedad
gnosteadoscomactamante

Nomerode pocentes
Iamero de paciente

specicidod





OEBPS/B9788480867191000023/f02-06-9788480867191.jpg
Transmitido
Reflejado

7

Limite histco





OEBPS/B9788480867191000023/f02-14-9788480867191.jpg
Ondiculas

Frenta do
0 /" onda

’ )
N S/ ondicuas
Frente do

onda





OEBPS/B9788480867191000047/f04-04-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000011/f01-02-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000035/f03-05-9788480867191.jpg
Elemento

ransmisor
Regién
sonsible’





OEBPS/B9788480867191000023/f02-02-9788480867191.jpg
— Transductor de banda ancha.
~ Transductor de banda estrecha

Onda generada por
el transductor

=
B

5§
3

Frecuencia
[ —





OEBPS/B9788480867191000023/f02-23-9788480867191.jpg
— Pulso transmitido
~ Anchura de banda
del transductor

\
\
\
\
\
i

i) Frecuencia

i 2f Frecuencia

\
\ Eco del segundo

| aménico usado para
ol / \ producir a imagen

2f oo






OEBPS/B9788480867191000035/f03-14-9788480867191.jpg





OEBPS/B9788480867191000023/f02-17-9788480867191.jpg
|

Retrasos en la
formacién del haz

-





OEBPS/B9788480867191000035/si1.gif
2vf; cosb






OEBPS/B9788480867191000035/si2.gif
T o, 2Y0fs 0069
- o






OEBPS/B9788480867191000035/si3.gif
pl
o <ot






OEBPS/B9788480867191000023/f02-13-9788480867191.jpg
JOO0OEEEEEOCC

Ondiculas.
~.

-
Frente de onda

A
T2 3 4 5 6 7 8 o
lCI\:I\:I\:I\:H:H:H:I\:IEIE

15 priter haz

26 segindo haz

B 37 tereer haz





OEBPS/B9788480867191000035/f03-10-9788480867191.jpg
y Volumen de muestra
0 regién sensible





OEBPS/B9788480867191000035/si4.gif





OEBPS/B9788480867191000035/si5.gif





OEBPS/B9788480867191000163/si1.gif
volumen de flujo (mi/min) = area de seccion transversa)
(') x velocidad media
i %80





OEBPS/B9788480867191000035/f03-08-9788480867191.jpg
Nuevalinea del
espectro Doppler
cada5-10ms.

Tiempo

Brillo proporcional a a intensidad
refleiada en cada frecuencia.





OEBPS/B9788480867191000047/f04-01-9788480867191.jpg
— Transductor

|- Cuadro
de color

Centenares
de volmenes
de muestra

—} Imagen

———
T — e

enmodo B





OEBPS/B9788480867191000035/f03-04-9788480867191.jpg
Voltaje de.
a sefial
wansmitidal Tiempo
A

multplcado por

Voltaje de
recibida 'Tiempo

iguala

Producto
Tiempo

Voltaje de
la sefial

Doppler Tiempo






OEBPS/B9788480867191000047/f04-05-9788480867191.jpg
AAAAA





OEBPS/B9788480867191000023/f02-07-9788480867191.jpg
Sonido a menor
velocidad
Limite histico

Sonido a mayor
velocidad






OEBPS/B9788480867191000059/si1.gif





OEBPS/B9788480867191000059/si2.gif
" energa graviacions
- ol Sticn





OEBPS/B9788480867191000011/f01-01-9788480867191.jpg
Colso s

PRESO0 e
Fian Opt e






OEBPS/B9788480867191000059/si3.gif





OEBPS/B9788480867191000059/si4.gif





OEBPS/B9788480867191000059/si5.gif
(54)





