Y

I\

N Hospitales Angeles

UNIVERSIDAD AUTONOMA DEL ESTADO DE MEXICO

HosPITAL ANGELES

FACULTAD DE MEDICINA

CUANTIFICACION DEL VOLUMEN RELATIVO
DANADO DEL CARTILAGO ARTICULAR DE LA
RoODILLA MEDIANTE MAPAS DE
TIEMPOS DE RELAJACION T2

TESIS

QUE PARA OBTENER EL GRADO DE :

MAESTRO EN CIENCIAS CON ESPECIALIDAD EN
Fisica MEDICA

PRESENTA

OscAR DARiO CARREON VALDES

Comité de Tutores: M. EN C. ELENI MITSOURA
DR. MARCELO Fco. LuGo LICONA

Revisores: DR. EUGENIO TORRES GARCIA

DR. ALBERTO HARDY PEREZ

DR. ALBERTO ROLDAN-VALADEZ
DRA. KEILA ISAAC OLIVE

DR. MIGUEL ANGEL CAMACHO L&PEZ

Toluca, México. Diciembre de 2013



Este trabajo se llevo a cabo en el Hospital Angeles de las Lomas,
ubicado en la Vialidad de la Barranca No. 22, Col. Valle de las Palmas,
Huixquilucan, Estado de México.




AGRADECIMIENTOS

El autor desea agradecer al Dr. Marcelo Francisco Lugo Licona, su direccion, sabiduria y paciencia
en la direccion de ésta Tesis, asi mismo por su amistad y ensefianza.

A la M. en C. Eleni Mitsoura, por su gran apoyo en la direccion de la presente Tesis, todas las
recomendaciones y correcciones, de igual manera por su gran sabiduria y paciencia.

A cuerpo de docentes de la Maestria en Fisica Médica, quienes con sus conocimientos y esfuerzos
me han formado como un nuevo miembro de la comunidad cientifica.

Al hospital Angeles de las Lomas y las maravillosas personas que ahi trabajan, en especial a la
Doctora Beatriz Elias Pérez por permitirme elaborar este proyecto con los materiales que se

proporcionaron y que sin ellos seria imposible.

A la Universidad Auténoma del Estado de México, por permitirme estudiar en sus planteles y sobre
todo por las becas otorgadas (escolaridad y enlace).

A mi familia por el apoyo incondicional que siempre me ha mostrado.



RESUMEN -

INDICE

ABSTRACT

ABREVIATURAS
iNDICE DE FIGURAS
iNDICE DE TABLAS

CAPITULO 1 INTRODUCCION 10

1.1 OBJETO DE ESTUDIO
1.2 PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA
1.3 PREGUNTA DE INVESTIGACION
1.4 HIPOTESIS

1.5 OBJETIVO GENERAL
1.6 OBJETIVOS ESPECIFICOS

CAPITULO 2 MARCO TEORICO 15

2.1 ANATOMIA DE LA RODILLA

2.1.1 Superficies articulares
2.1.2 Meniscos interarticulares
2.1.3 Medios de union

2.1.4 Cartilago articular

2.1.4.1 Lesiones del cartilago de la rodilla

2.2 IMAGEN POR RESONANCIA MAGNETICA

221
2.2.2
223

224
2.25

2.2.6
2.2.7
228

Magnetizacion neta

Magnetizacion del voxel de un tejido

Excitacion nuclear por un pulso de radiofrecuencia
2.2.3.1 Selecciénen laIRM

Relajacion Nuclear

Contraste en IRM

2.2.5.1 Imagenes ponderadas en T1

2.2.5.2 Imagenes ponderadas en T2

2.2.5.3 Imagenes ponderadas en densidad de protones

FID (Free Induction Decay)
Senal de eco
Estudios cuantitativos en IRM

2.2.8.1 Relaxometria

2.3 EVALUACION NO INVASIVA DEL CARTILAGO DE LA RODILLA
2.4 ANTECEDENTES DE ESTUDIOS DE RELAXOMETRIA

O N O WU

13
13
13
13
14
14

16

17
17
17
18
19

21

21
27
29
31

32
33
33
35
38

39
39
41
42

44
45



CAPITULO 3

CAPITULO 4 RESULTADOS y DISCUSION 68

CAPITULO 5

METODOLOGIA 49

3.1 PROTOCOLO GENERAL DE RODILLA
3.1.1 Relacioén sefal /Ruido
3.1.2 Ancho de banda
3.1.3 Antenas receptoras
3.1.4 Resolucion espacial y de contraste

3.2 ELEMENTOS DEL EQUIPO DE ADQUISICI()N
3.2.1 Equipo de resonancia magnética
3.2.2 Estacion de trabajo
3.2.3 Posicion del paciente y colocacion de las bobinas

3.3 SECUENCIAS DEL EXAMEN
3.3.1 T2 Star P2-Anatomical 11 ecos

3.4 EXTRACCION E INDEXACION DE ARCHIVOS DICOM
3.5 MODELO MATEMATICO
3.6 PACIENTES
3.7 ALGORITMO DE PROGRAMACION
3.7.1 Lectura de Archivos
3.7.2 Mascara
3.7.3 Ajustes
3.7.4 Exportacion de archivos

4.1 MAPAS DE RELAJACION

4.2 MAPAS DE CURVAS DE NIVEL EN EXCEL

4.3 VALORACION DEL ALGORITMO MEDIANTE MUESTRAS
DE ARTROSCOPIA

4.4 DISCUSION

CONCLUSIONES

REFERENCIAS
ANEXOS
1 - Estudio completo de la cuantificacion del daiio mediante los
mapas de relajacion para un paciente
2 - Capturas de pantalla de la secuencia utilizada
3 - Muestras de artroscopia de diversos pacientes

50
50
50
51
51

52
52
53
53

54
54

56
57
59
60
61
63
65
67

69
73
73

75

79
82
83

91
94



RESUMEN

La resonancia magnética de cartilago articular se ha mostrado recientemente como un instrumento para la
caracterizacion de la morfologia, la bioquimica y la funcion del cartilago de la rodilla. Esta tecnologia puede
aportar el calculo de volumen y espesor del cartilago, asi mismo se puede realizar la medicion de los tiempos
de relajacion (T1y T2).

Los estudios transversales y longitudinales que utilizan estas técnicas de imagen son prometedores para
la evaluacion de cartilago y para el estudio de la osteoartritis y otras enfermedades asociadas a la movilidad.

Esta tesis describe laimplementacion de un sistema de procesamiento de imagenes médicas que respeta las
especificaciones del DICOM estandar. El proyecto propone un método que consiste en la elaboracion de un
algoritmo de procesamiento aplicado a las imagenes de DICOM que corresponden a una secuencia T2 con el
fin de obtener los mapas de éste mismo parametro con los cuales se hizo la cuantificacion de alteraciones en
el cartilago. Las mediciones fueron hechas mediante un equipo Verio de SIEMENS con un campo magnético
a3.0T. Se aplicé este estudio a 18 pacientes con un rango de edad de 40 + 14 afos. Por tratarse de una pro-
puesta de método, no se realizd estudio estadistico alguno.

Palabras clave: Cartilago articular, Resonancia Magnética, Mapas T2, Relaxometria.

ABSTRACT

Magnetic resonance imaging of articular cartilage has recently been shown as a tool for characterizing the
morphology, biochemistry and function of the knee cartilage. This technology perform a calculation of the
cartilage volume and thickness, as well as it can perform the measurement of relaxation times (T1 and T2).

The transverse and longitudinal studies using these imaging techniques are promising for assessment of
cartilage and the study of osteoarthritis and other sickness associated with the patient’s mobility.

This thesis describes the implementation of an image processing system that keep medical DICOM
standard specifications. The project involves the development of a processing algorithm applied
to DICOM images corresponding to a T2 sequence, to obtain maps of this same parameter with
which made the quantification of cartilage damage is made. The measurements were performed with a
Siemens Verio resonnator using a magnetic field of 3.0 T. This study was applied to 18 patients with an
age range of 40 +14 years. Due to this being a method proposal, no statistical study was applied.

Keywords: Articular cartilage, Magnetic resonance, T2 maps, Relaxometry.



ADC:
DICOM:

FOV:
IRM:
IS:
RF:
RM:
RMN:
ROI:
SNR:
T1:

T2:

ABREVIATURAS

Conversor analdgico-digital.

Protocolo de imagenes digitales y comunicacion en medicina (Digital Imaging
and Communication in Medicine)

Tamafo de campo de vision (Field of view)

Imagen de resonancia magnética.

Intensidad de la sefial de resonancia magnética.

Radiofrecuencia.

Resonancia magnética.

Resonancia magnética nuclear.

Region de interés, Region Of Interest.

Relacion sefal-ruido (Signal Noise Ratio)

Tiempo que tarda la magnetizacion en recuperar un 63% de su valor inicial.
Se denomina el nombre de tiempo de relajacion longitudinal.

Tiempo que tiene que transcurrir para que la magnetizacion transversal pierda un 63%
de su valor. Se denomina tiempo de relajacion transversal.
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CAPITULO 1 INTRODUCCION

xiste generalmente una patologia asociada con la afectacion de la articulacion de la rodilla: la artritis

de rodilla, que cuenta con 3 tipos basicos: el primero de ellos es |la osteoartritis, es la forma mas comun

y suele ser una enfermedad degenerativa lentamente progresiva en que se desgasta gradualmente el
cartilago de la articulacion. Frecuentemente afecta a la gente de edad media y avanzada.

Por otra parte, la artritis reumatoide (también conocida como RA, por sus siglas en inglés) es un tipo de
artritis inflamatoria que puede destruir el cartilago de la articulacion. La RA puede ocurrir a cualquier edad
y generalmente afecta ambas rodillas. El tercer tipo es la artritis postraumatica, este tipo de artritis puede
desarrollarse después de un dafio y es parecida a la osteoartritis, puede desarrollarse afios después de una
fractura, desgarro del menisco o dafio al ligamento'.

Las lesiones de los cartilagos articulares son habituales en las distintas articulaciones y sus etiologias son
multifactoriales, incluyendo causas traumaticas, artropatias inflamatorias, infecciosas (artritis séptica) y cau-
sas degenerativas. Las lesiones de origen degenerativo son las mas frecuentes, siendo un problema de salud
publica importante por el alto costo econémico y social que representan los gastos directos o indirectos en
relacion al tratamiento y ausencia laboral. Se calcula que aproximadamente el 75% de la poblacion mayor de
75 afos presentan artrosis?.

También se puede mencionar que debido a los grandes avances en la calidad de la salud publica el enveje-
cimiento de nuestra poblacion es cada vez mayor. La osteoartritis es una enfermedad de las mas frecuentes
que afectan el sistema musculo-esquelético por lo que constituye una causa importante en la busqueda de
asistencia médica. La Osteoartritis (OR) tiene un costo econémico, social y psicoldgico en dependencia de su
propia magnitud. Cada afio aproximadamente 39 millones de personas son atendidas por esta enfermedad,
de ellos mas de 500 000 necesitan hospitalizacion. Se estima que para el ano 2020 mas de 60 millones seran
afectados en los E.U. y de ellos 11,6 millones tendran limitacion de sus actividades. La OR puede ser de tipo
primaria o secundaria, segun la gravedad. La primaria es de mayor incidencia segun Cole®. La causa exacta
de esta enfermedad auln se encuentra bajo discusion pero la mayoria de los autores coinciden que se debe a
la combinacion estrecha de factores bioquimicos y mecanicos** La presentacion clinica de esta enfermedad
puede variar desde una forma asintomatica a otra severa con gran compromiso articular.

La osteoartritis es la principal enfermedad reumatica que presenta la rodilla a nivel mundial y constituye
una de las principales causas del dolor articular y discapacidad en la poblacion adulta. Se estima que mas del
80% de las personas mayores de 60 afios tienen, al menos en una articulacion, evidencia radiologica de dafo
articular a consecuencia de la Osteoartritis ¢. Los factores que se han asociado con el desarrollo de la enfer-
medad ademas de la edad y el sexo, son la obesidad, trauma, factores genéticos y mecanicos relacionados con
la ocupacion, asi como cirugias previas ’.

En México, la prevalencia de osteoartritis se reporta de 2.3% (Intervalo de confianza de 95%) en la pobla-
cion adulta?®, sin embargo, puede variar entre regiones del pais. En reporte de una poblacion rural de la region
sur del pais se encontré una prevalencia relativamente mayor al 5.8% (Intervalo de confianza de 95%) °. De
acuerdo a los reportes estadisticos del Instituto Mexicano del Seguro Social (IMSS), la osteoartritis constituye
una de los diez principales motivos de consulta en el primer nivel de atencion médica'®.

El diagnostico de osteoartritis se establece basicamente con los datos clinicos!, mientras que, para estable-
cer el prondstico y seleccionar el tratamiento se requieren ademas identificar por medio de estudios radiol6-
gicos los cambios osteoarticulares que estan presentes en la rodilla afectada’.




CAPTULO 1 INTRODUCCION

El diagndstico clinico de la insuficiencia del cartilago articular esta sometido, segun algunos investigadores,
a criterios subjetivos por lo que su sensibilidad es baja*?. La Resonancia Magnética Nuclear (RMN) desde prin-
cipio de la década de los afos 80 se ha convertido en el estandar de la evaluacion no invasiva de las lesiones
de rodilla*®* aunque es un método diagnostico con un alto coste econdmico siendo importante la evaluacion
coste/efectividad.

La revision realizada por Gelb'* recoge estudios que se refieren a individuos asintomaticos que presentan
hallazgos patoldgicos en la RMN y apunta que los falsos positivos (F.P.) y falsos negativos (F.N.) pueden con-
fundir tanto al paciente como al médico. Un resultado positivo en la RMN, en ausencia de datos clinicos en los
que apoyar el diagnostico, no nos debe llevar a errores*.

Con la intencion de apoyar el quehacer médico y proporcionar otra opcion de diagnéstico para los pa-
cientes, se decidi6 construir el siguiente método, que sea a la vez no invasivo, accesible y confiable para el
diagnostico de enfermedades relacionadas con la articulacion de la rodilla, dada la prevalencia de patologias
que afectan esta zona anatoémica y que en frecuentes ocasiones se manifiesta por dolor fuerte que inmedia-
tamente debe ser atendido.

Es necesario contar con un instrumento de apoyo para el diagnostico, ya que en frecuentes ocasiones don-
de se presentan patologias asociadas con el cartilago articular, estas suelen ser progresivas y con el tiempo
traen importantes repercusiones en las personas que las padecen, mermando la calidad de vida del paciente.
Se tiene confianza en que esta propuesta resulte mas efectiva y mas econdémica tanto para el diagnostico
como para seguimiento en la evolucion clinica de los pacientes, a la vez que sea mas accesible en un futuro
para todo tipo de personas.

A la vez, se considerd que se puede llegar a ser un excelente instrumento para escrutinio de dichas patolo-
gias, por igual tendria utilidad en hospitales que cuenten con equipo de resonancia magnética. En pacientes
adultos y adultos mayores seria de provecho en el control y seqguimiento del desgaste de la articulacién, para
evitar en medida de lo posible llegar al tratamiento quirtrgico que muchos de estos pacientes requieren, con
las repercusiones que este conlleva para el propio paciente, asi como el importante incremento de costos.

La principal razén por la cual se hace esta investigacion es utilizar este método para cuantificar la porcion
de cartilago de la rodilla dafada, ya que al ser un método no invasivo es una opcion viable que se pretende
utilizar como apoyo a un diagnéstico acertado para el médico ortopedista. Esta porcion o volumen le dara al
médico especialista una idea de la gravedad del caso que se esté estudiando en el momento y a su vez fun-
cione como un complemento para el diagnoéstico temprano del dafio en el cartilago articular de la rodillay se
logre establecer un tratamiento oportuno.
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OBJETO DE ESTUDIO

Existen padecimientos del sistema musculo-esquelético que se presentan con frecuencia, siendo el desgas-
te en la articulacion de la rodilla uno de los motivos de consulta externa otorgada en primer nivel de atencién
por los médicos generales, quienes ordinariamente derivan a los pacientes a un segundo nivel de atencion
donde el especialista en traumatologia y ortopedia realiza el manejo especifico del caso. En 1980, con la apari-
cion de la resonancia magnética, ésta se convirtié en un método de mayor utilidad en el campo de la medicina
diagnostica por su habilidad de definir detalles anatdmicos normales y anormales en tejidos blandos.

A la articulacion de la rodilla se le han determinado sus multiples funciones que llevan a la basqueda de
mejores tratamientos para su conservacion, por lo tanto, una mejoria en el tratamiento va de la mano de una
mejoria en el diagnostico de sus patologias. Esta investigacion fue directamente orientada al refuerzo del
diagnostico de los pacientes con complicaciones en el cartilago articular de la rodilla remitidos por un médico
ortopedista. En este trabajo se desarroll6 un método cuantitativo para determinar el dafo que se tiene en
el cartilago mencionado. Al finalizar se corroboraron los resultados logrados por esta técnica con los que se
obtengan mediante otro método (artroscopia) que fueron evaluados por un médico ortopedista. Para llevar
a cabo este procedimiento se hicieron mediciones en los tiempos de relajacion T2, esto se llevara a cabo me-
diante un sistema de resonancia magnética para la obtencion de imagenes anatoémicas.

PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

Medir los tiempos de relajacion T2 como método para determinar el volumen relativo dafiado del cartilago
articular de la rodilla.

PREGUNTA DE INVESTIGACION

Para calcular el volumen relativo dafiado del cartilago articular de la rodilla ;Puede ser una buena alternativa
de diagnostico la medicion de los tiempos de relajacion T2?

HIPOTESIS

La medicion del parametro T2 es un método util para calcular el volumen relativo dafiado del cartilago ar-
ticular de la rodilla.
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OBJETIVO GENERAL

Determinar el volumen dafado del cartilago articular de la rodilla midiendo los tiempos de relajacion T2 y
construir los mapas de dicho parametro con los que se evaluara el dafio en el cartilago.

OBJETIVOS ESPECIFICOS

« Adquirir las imagenes del cartilago articular de la rodilla mediante la resonancia magnética de pacientes
remitidos por un ortopedista con las secuencias de protocolo de rodilla indicado.

e Convertir archivos DICOM extraidos de la base de datos de Siemens a archivos DICOM no protegidos
llamados nativos.

e Crear algoritmo de programacion para ajuste de curvas con puntos de dispersion.

¢ Obtener mapa de T2 de un corte original.

« Delimitar la region de interés mediante una mascara aplicada a las imagen DICOM.
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2.1 ANATOMIA DE LA RODILLA

CAPITULO 2 MARCO TEORICO

| conocimiento del cuerpo humano desde el punto de vista anatémico y funcional nos ayuda a esta-
blecer los diagnésticos de normalidad o anormalidad. Siendo la anatomia la ciencia que estudia las
formas y estructuras del cuerpo humano “se debe considerar como fundamento y elemento esencial
de todo el arte de la medicina”, como lo escribié Andrés Vesalio (1543). Los estudios radiologicos facilitan el
logro de una comprension de la anatomia y Ia fisiologia del ser vivo, debiendo tenerse en mente la importan-

cia de las variaciones anatomicas™.

La rodilla esta formada por los siguientes huesos:
la extremidad inferior del fémur, la extremidad su-
perior de la tibia y la cara posterior de la rotula. La
articulacion de la rodilla desde el punto de vista de
su movilidad pertenece a las diartrosis ya que tiene
importantes rangos de movimiento. Esta constituida
por dos articulaciones: la articulacion entre el fémury
la tibia, y entre el fémur y la rotula (figura 1). Toman-
do en cuenta la forma de sus superficies la primera
de estas pertenecen a la articulacion femorotibial a
las bicondileas, ya que con respecto al fémur sus su-
perficies articulares corresponden a ambos condilos,
los cuales se articulan a las cavidades glenoideas de
la tibia, y la segunda es del tipo trocleartrosis pues-
to que el fémur en su extremidad inferior presenta
como superficie articular la troclea femoral constitui-
da por dos superficies que convergen formando un
surco garganta de la troclea, lugar donde se articula
la cara posterior de la rotula por medio de la cresta
rotuliana, mientras que las superficies laterales exca-
vadas se adaptan a las vertientes interna y externa de
la misma.

Fig.1

Posicion anatomica de la rodilla, formada por la tibia,
Lel peroné, la patela y el fémur.




2.1.1 Superficies articulares

La extremidad inferior del fémur presenta los
condilos, la extremidad superior de la tibia pre-
senta como superficies articulares las cavidades
glenoideas, todas estas cubiertas por cartilago
hialino, que es mas grueso en el centro que en
la periferia. Los condilos del fémur se corres-
ponden con las cavidades glenoideas de la tibia,
y el espacio intercondileo con el espacio inter-
glenoideo. La rétula intermedia presenta en
su cara posterior una superficie articular que
ocupa los tres cuartos superiores de dicha cara
para articularse con el fémur formando asi la
articulacion femororrotuliana.

2.1.2 Meniscos interarticulares

Constituidos por fibrocartilago en forma de
semianillo, mas grueso en la periferia que en el
centro, los meniscos se confunden con la cap-
sula articular. Los meniscos se llaman cartilagos
semilunares o faciformes, siendo el externo casi
circular, en tanto que el interno tiene la forma de
la letra C. Ambos fibrocartilagos se hallan unidos
por el ligamento transverso o ligamento yugal,
que en forma de cinta fibrosa se extiende de la
extremidad anterior del interno al borde anterior
del externo, pasando por delante del ligamento
cruzado anterior. Dicho ligamento transverso se
halla cubierto por la masa adiposa anterior de la
rodilla.

2.1.3 Medios de union

Una capsula articular comprende cuatro liga-
mentos periféricos y dos ligamentos cruzados.
La capsula se inserta a uno o dos centimetros del
reborde cartilaginoso. Esta se halla perforada en
su parte anterior por una amplia apertura que
corresponde a la cara posterior de la rétula. La
capsula se adhiere igualmente a la circunferencia
externa de los meniscos interarticulares, consti-
tuida por fibras longitudinales que van del fémur
a la tibia, del fémur a la rétula y de ésta a la tibia,

entrecruzadas con fibras oblicuas de procedencias
diversas. El ligamento anterior inserta fibras en
el vértice de la rétula y se confunden con las que
proceden del tendon del cuadriceps y descienden
por la cara anterior de la rétula. Por abajo el liga-
mento anterior se inserta en el tercio inferior de la
tuberosidad anterior de la tibia. La cara anterior o
cutanea de este ligamento se halla cubierta por la
aponeurosis femoral y por la piel. La cara posterior
esta en relacion con la bolsa serosa pretibial y el
paquete adiposo anterior de la rodilla. El ligamento
posterior consta de dos partes laterales formadas
por las llamadas conchas fibrosas y una parte me-
dia formada por dos haces el ligamento popliteo
oblicuo y el ligamento popliteo arqueado.

Existen dos ligamentos laterales, el lateral in-
terno que se inserta en la tuberosidad del condilo
interno y el lateral externo que se inserta en la tu-
berosidad del condilo externo y por debajo de la
apofisis estiloides del peroné. Existen dos ligamen-
tos cruzados, el ligamento cruzado anterior que se
inserta por abajo en la parte anterior e interna de
la espina tibial y en la superficie preespinal, por
arriba lo hace en la parte mas posterior de la cara
interna del condilo externo. El ligamento cruzado
posterior se inserta en la superficie retroespinal
y en la parte anterior de la cara intercondilea del
condilo interno.

La membrana sinovial es la mas amplia y com-
plicada de todas. Por delante comienza en el
borde del cartilago troclear del fémur, asciende
revistiendo la cavidad supretroclear y la cara an-
terior del fémur hasta cinco o seis centimetros
por encima del borde articular, se refleja des-
pués hacia adelante para cubrir la cara posterior
del cuadriceps, donde se forma la bolsa subcru-
ral o subcuadricipital®'.




2.1.4 Cartilago articular

El cartilago articular o cartilago hialino es de vi-
tal importancia en las articulaciones de tipo diar-
trosis (articulaciones con amplio rango de movi-
miento) y sus funciones principales son disipar y Transicional
transmitir las fuerzas sobre las superficies articu-
lares, amortiguar las cargas y proveer una super-
ficie de deslizamiento adecuada entre las superfi- Radial
cies articulares. Como caracteristicas principales
el cartilago hialino es un tejido avascular (se nutre
a través del liquido sinovial), no tiene inervacion y Hueso subcondral
no tiene capacidad de regenerarse con el mismo
tejido, solo presenta capacidad reparativa limita-
da con fibrocartilago, el que es de menor resisten- .
cia®. Esta compuesto por agua encapsulada en las 2

fibras de colageno y por condrocitos y proteogli- F_ibras colagenas en el cartlllago articglgr. La distribu_cion de las
canos (figura 3) fibras de colageno del cartilago se dividen en: calcificada, ra-

g ) dial, trasicional y superficial, en dependencia de la cercania con
el hueso subcondral

Superficial

Calcificada

Como se observa en la figura 2 el cartilago ar-
ticular esta organizado por zonas. La zona su-
perficial, zona transicional, zona radial y zona
calcificada. La zona superficial también llamada
zona tangencial tiene células aplanadas. En esta
region es donde este tejido estd mas expuesto a
la fuerzas de tension, compresion y cizallamiento,
las fibras colagenas son mas finas y se encuentran
paralelas unas a otras y a la superficie articular.
Ademas, en esta zona los protoglicanos peque-
fios estan mas concentrados y estan asociados a
las fibras de colagenos, mientras que los proteo-
glicanos largos tienen poca concentracion.

€— Proteoglicano

La zona superficial también llamada la piel del
cartilago articular estd compuesta por dos ca-
pas. Una superficial y brillante llamada por Mac
Conaill lamina splendens que contiene fibras finas
con pocos polisacaridos en la cual no existen cé-
lulas. La capa mas profunda contiene los condro-

Colageno
&— Colndrocitos
Agua

Hueso subcondral

citos elipsodiales los cuales se sittan paralelos a <m

la superficie articular, esta area profunda tiene

una alta concentracion de colagenos y una baja Fig.3

concentracion de proteoglicanos. La presencia de Composicién del cartilago articular. El agua se mantiene
las fibras proporciona a esta zona mayor fortaleza encapsulada en las fibras de colageno en un cartilago sano,
para resistir la tension que las otras capas del car- los confjrocitos y los proteoglicanos se encargan de nutrir
tilago mas profundas's. glicaleve)



La zona media contiene células esféricas cercadas de un seno extracelular extenso. La zona radial, contiene
la concentracion mas baja de células y las mismas se encuentran congregadas en conjuntos que se igualan a
los condrocitos hipertroficos de la placa de crecimiento. La densidad celular disminuye desde la zona superfi-
cial a la profunda, en esta Ultima representa la mitad o un tercio de las células de la capa superficial®.

Adyacente a la zona profunda se encuentra la zona delimitada por un borde llamado tide mark el cual puede
ser observado en secciones con tincion de hematoxilina y eosina. Esta zona calcificada se forma como resulta-
do de la osificacion endocondral. Aunque el cartilago calcificado es normalmente reabsorbido y reemplazado
por hueso maduro, esta zona persiste y acta como un factor mecanico importante (zona de buffer), situada
entre la zona no calcificada del cartilago articular y el hueso subcondral, ademas es la union entre el cartilago
y el hueso subcondral ya que esta zona tiene propiedades mecanicas intermedias?’.

Con respecto a lo planteado anteriormente, el cartilago articular esta aislado de las células medulares por
esta zona calcificada, lo que imposibilita tener acceso a su vascularidad. Debido a esta poca irrigacion san-
guinea el cartilago articular tiene pocas posibilidades propias de reparacion, ya que la respuesta a un dano
o trauma de cualquier tejido del organismo esta en dependencia de la hemorragia, la formacion del coagulo
de fibrina y la importante participacion de mediadores factores de crecimiento. Por esta razén todo trauma
que afecte los condrocitos y la matriz extracelular que no penetre al hueso subcondral tiene poca o ninguna
capacidad de reparacion.

La ruptura de la zona superficial incrementa considerablemente la permeabilidad del tejido asi como las
fuerzas de comprension sobre la misma y constituye uno de los primeros cambios en la osteoartritis dege-
nerativa. La destruccion de esta zona favorece la liberacion de moléculas cartilaginosas dentro del liquido
sinovial y estimula la respuesta inmune e inflamatoria®®.

2.1.4.1 Lesiones del cartilago de la rodilla

Las lesiones mas comunes que presenta la rodilla estan dadas en los meniscos como primer lugar, los liga-
mentos cruzados, los ligamentos colaterales y las lesiones del cartilago. Dado que éste Ultimo provee una
superficie de deslizamiento suave, absorbe impacto y tiene un coeficiente de friccion bajo, al dafiarse a cierto
grado suele presentarse como doloroso.

Las lesiones del cartilago pueden ser provocadas por multiples factores:

. Rotacion sobre un punto fijo
. Compresion axial

. Compresion lateral

. Cizallamiento

. Desgaste natural




Las lesiones del cartilago hialino cuales quiera que sean las causas (traumaticas, degenerativas, etc.) au-
mentan cada dia mas en nuestro medio, por la masividad de la practica deportiva y sus consecuentes lesiones,
en el incremento poblacional al envejecimiento, al incrementarse las expectativas de vida pero también por
un mayor desarrollo en los medios diagnodsticos®®.

La creacion de la Sociedad Internacional para la reparacion del cartilago, da muestras de la importancia del
tema y los esfuerzos que la comunidad médica internacional viene realizando para dar solucion a tan grave
problema de la actualidad. Se han realizado diversos estudios sobre los mecanismos fisiologicos de éste tejido
y los factores que influyen en su crecimiento y deterioro®*%.

Se conoce que el cartilago hialino aunque es metabdlicamente activo, posee una limitada capacidad de re-
paracion, por lo cual las lesiones de este tejido causan severa y progresiva inestabilidad articular culminando
en la degradacion del cartilago y destruccion de la superficie articular. El cartilago lesionado no solo crea un
trastorno mecanico o en la cinematica de la articulacion, sino que rompe un equilibrio biolégico, en el que
intervienen un numero importante de mediadores bioquimicos que dan inicio a un proceso catabolico cuyos
resultados y consecuencias son adversos por lo que hoy se trabaja en lograr una prolongacion de la supervi-
vencia del condrocito adulto y un aumento de la sintesis de la matriz intracelular®.

El diagnostico de estas lesiones ha sido posibilitado por diversas técnicas desarrolladas como el estudio del
liquido sinovial, la IRM, etc. La vision directa de la lesion, mediante la artroscopia ha posibilitado ademas el
desarrollo de procedimientos invasivos, como el implante de condrocitos aut6logos, los injertos de cartilago
autologo, las perforaciones y micro fracturas en el tejido subcondral asi como el simple rasurado?-?2.

En la articulacion de la rodilla el cartilago normalmente es grueso en correspondencia con la alta incidencia
de fuerzas compresivas a que esta sometida esta articulacion. A pesar de estas caracteristicas biologicas del
cartilago en la zona, la mayor frecuencia de trauma sobre esta articulacion y su papel protagénico en la carga
de peso y la marcha, explican la alta frecuencia de estas lesiones en ellas.

Numerosos autores coinciden en sefialar la edad como un factor de riesgo en la aparicion de las lesiones en
el cartilago articular, estos criterios concluyen que el 60 % de los pacientes mayores de 60 afnos se evaluaron
entre regular y mal, poniendo de manifiesto la influencia negativa de la degeneracion del cartilago?*2*.

Algunos autores mencionan que la mayor frecuencia de las lesiones del cartilago se da en el sexo femenino
(66.8 %) debido al importante déficit hormonal como factor predisponentes a estas lesiones sobre todo
aquellas menopausicas o con trastornos hormonales en edades tempranas de la vida. Al relacionar el peso
corporal, se observaron que las lesiones condrales de los pacientes fueron peores cuando el exceso de peso
era mayor, multiplicindose 6 veces el vector de fuerza sobre las rodillas durante la marcha como se ha sefia-
lado en la literatura, lo cual condiciona la lesion cartilaginosa®.

Clinicamente las condropatias se presentan en forma de dolor, edemas, crujidos articulares y bloqueos de
movimiento. En dependencia de la severidad, la Sociedad Internacional de Reparacion del Cartilago (ICRS,
por sus siglas en inglés) ha clasificado en grados las condropatias:

. Grado 0: Normal

. Grado I: Lesion superficial (fisura) - reblandecimiento

. Grado II: Lesion que afecta <50% de profundidad — despulimiento y fisura
. Grado lll: Lesion que afecta >50% de profundidad -fragmentacion

. Grado IV: Exposicion de hueso subcondral




2.2 IMAGEN POR RESONANCIA MAGNETICA

La Imagen por Resonancia Magnética (IRM) es una disciplina relativamente nueva en la ciencia aplicada.
Permite obtener imagenes de tejidos blandos en el cuerpo humano, asi como de procesos metabolicos de
forma no invasiva debido a la naturaleza de los campos magnéticos que utiliza?®. Presenta gran flexibilidad
y sensibilidad ante un amplio rango de propiedades de los tejidos. Se basa en el hecho de que los nucleos
atoémicos del cuerpo humano responden a la aplicacion de campos magnéticos externos. Es la aplicacion del
principio de Resonancia Magnética Nuclear (NMR) a la imagen radiolégica. El adjetivo magnético se refiere a
la utilizacién de campos magnéticos y resonancia se refiere a la necesidad de hacer coincidir la frecuencia de
campos magnéticos oscilantes con la frecuencia de precesion del espin nuclear. El fendmeno de la Resonancia
Magnética Nuclear se basa en la propiedad que presentan la mayor parte de los nticleos de poseer un momen-
to angular intrinseco, el momento de espin nuclear?.

El descubrimiento del fenédmeno de NMR por Purcell y Bloch revolucion6 en primer lugar la quimica anali-
tica y después la imagen médica, abriendo una nueva dimension en el diagnéstico por imagen. Este permite
obtener imagenes de alta resolucion y contraste, asi como de procesos fisiologicos como el flujo sanguineo y
la difusion de moléculas de agua.

La Resonancia Magnética Nuclear (NMR) presenta también aplicaciones en bioquimica y quimica organica,
permitiendo asi el estudio de moléculas (espectroscopia NMR) y macromoléculas (NMR biomolecular). En
un principio, la Imagen por Resonancia Magnética (IRM) se llamé imagen por Resonancia Magnética Nuclear
(NMR imaging), pero pronto cambi6 de nombre debido a la presencia de la palabra nuclear en su primera
acepcion. El publico percibia los dispositivos y la técnica en si relacionada con la energia nuclear, cuando en
ningun caso lo esta, pues no utiliza radiaciones ionizantes. La palabra nuclear tan soélo se referia al espin de los
nucleos gracias al cual se pueden obtener las imagenes.

2.2.1 Magnetizacion neta

Los atomos estan compuestos de tres particulas fundamentales: los protones, los cuales poseen carga po-
sitiva, los neutrones, que no poseen carga, y los electrones que tienen carga negativa. Los protones y neu-
trones estan ubicados dentro del nlcleo del atomo, mientras que los electrones estan localizados en capas
u orbitas alrededor del nucleo. Las propiedades mas comunes para categorizar a los atomos son el nimero
atoémico y el peso atomico: el primero corresponde al nimero de protones en el nlcleo, mientras que el se-
gundo corresponde a la suma del nimero de protones y el nimero de neutrones. Los atomos con el mismo
numero atdmico pero diferentes pesos atomicos son llamados isétopos, y en un atomo neutro el nimero de
electrones es igual al nimero de protones. Los atomos con un déficit o exceso en el niUmero de electrones
son llamados iones?.

Una tercera propiedad de los atomos es el espin del nlcleo, esta se debe a que el nicleo presenta una rota-
cion constante alrededor de un eje perpendicular a la direccion de rotacion, a una velocidad determinada. El
espin (I) se encuentra cuantizado a ciertos valores discretos, que dependen del nimero y peso atémico del
nucleo particular, y toman tres posibles tipos de valores: cero, semi-enteros y enteros. Un nlcleo no tiene



espin (I=0) si este tiene un nimero atémico par y un peso atomico par. Tales nlcleos no interaccionan con
un campo magnético externo y no pueden ser estudiados usando RM. Un nucleo tiene un valor entero para |,
si este tiene un peso atdbmico par y un numero atémico impar. Un nucleo tiene un valor semi-entero para I si
este tiene un peso atomico impar.

El nicleo *H posee un solo proton, tiene un espin semi-entero de 1/2, es el isdtopo mas abundante del
hidrégeno, su respuesta a un campo magnético aplicado es una de las mas grandes, y el cuerpo humano esta
compuesto por tejidos que contienen principalmente agua y grasa, constituidos fundamentalmente por éste
nucleo?.

Se utiliza 'H y no otros nucleos porque la concentracion de estos ultimos es baja en el cuerpo humano y
porque la constante giromagnética () de éste nicleo es muy alta.

Cabe mencionar que los valores del momento de espin I pueden variar entre las distintas particulas,
debido a su diferente masa. En el caso de los protones y los electrones la relacion entre sus masas es de
mp/me = 1836. La relacion entre las razones giromagnéticas es |ye| / yp = 658. Esto es debido a la diferencia
de masa de las dos particulas y es por ello que no se utiliza la imagen electronica en lugar de la imagen proto-
nica para obtener imagenes del cuerpo humano. La frecuencia de precesion de los campos magnéticos utili-
zados en NMR es proporcional a y. Si se utilizaran los electrones, la frecuencia de los campos seria demasiado
elevada y la liberacion de energia en el cuerpo demasiado alta.

Por otra parte, un campo magnético es generado por cargas eléctricas en movimiento y la direccion del
campo puede ser en el sentido horario o anti-horario con respecto a la direccion del flujo de corriente. La ley
de Ampere determina la magnitud y direccion del campo magnético debido a la corriente. Asi como las cargas
eléctricas en movimiento generan campos magnéticos, el cambio de campos magnéticos genera corrientes
eléctricas. Cuando un iman entra y sale de un circuito cerrado, una corriente oscilante es generada y cesa
cuando el iman deja de moverse. Esta corriente es llamada corriente eléctrica inducida y es explicada por la
ley de induccion de Faraday. El cambio del flujo
magnético a través de un circuito cerrado induce
una fuerza electromotriz (f.e.m.) en el circuito, lo
que produce una corriente en el circuito. La f.e.m.
inducida es proporcional a la tasa de cambio del
campo magnético y al area del circuito, y esta en
direccion opuesta al cambio en el campo magné-
tico que la produce.

Ademas de su espin, un nucleo cargado positi-
vamente tiene un campo magnético local o mo-
mento magnético, que es fundamental para que
se dé el fendbmeno de RM. Un nucleo con espin \
tiene un eje de rotacion que puede ser visto como
un vector con una magnitud y direccion definida,
y el momento magnético del nlcleo es paralelo a
dicho eje de rotacion.

Fig. 4
Del lado izquierdo un nlcleo con carga positiva rotando, produ-

) ., ce un campo magnético conocido como momento magnético,
La figura 4 muestra una representacion del mo- paralelo al eje de rotacion. A la derecha una analogia del ntcleo

mento magnético nuclear. con respecto a un iman.



En general, las mediciones de RM son hechas so-
bre grupos de espines mas que sobre un solo espin,

por lo tanto si se considera un volumen arbitrario de
tejido que contiene hidrogeno, cada proton tiene
\d un vector espin de igual magnitud. Sin embargo, los

vectores de espin de un grupo de protones dentro
del tejido, estan orientados aleatoriamente en to-

/& 9_‘ das las direcciones, por lo tanto, al sumar todos los
vectores espin se obtiene un vector resultante, cuyo

valor puede ser cero, si no existe magnetizacion en

L’\ el tejido. La figura 5 muestra la representacion mi-

croscopica de los protones en ausencia de un campo
magnético externo. Si el tejido es colocado dentro
. de un campo magnético B, los protones individua-
Fig. 5 les empiezan a precesar o rotar perpendicularmente
Representauon microscopica de un grupo de protones en a este Campo, y se inCIinan Ievemente fuera de su
ausencia de un campo magnético externo . . ., ,
eje, pero su eje de rotacion sera paralelo al vector del
campo B,. Esta leve inclinacion es debida a la fuerza
de repulsion entre el campo magnético B, y los mo-
mentos magnéticos.

Por lo tanto, cuando los nuicleos son colocados en un campo magnético externo sus momentos magnéticos
se alinean con las lineas de flujo del campo externo, lo que se denomina alineacién. La precesion tiene una
tasa constante y ocurre debido a la interaccion del campo magnético con la carga positiva del ndcleo. Por
convencion, B,y el eje de precesion estan definidos en la direccion del eje z del sistema de coordenadas, tal
como se ve en la figura 6. La coordenada z permanece constante pero las coordenadas x y y varian con el
tiempo. La tasa o frecuencia de precesion es proporcional a la intensidad del campo magnético B, y es expre-
sado por la ecuacion de Larmor:

w =B (1)

Donde o es la frecuencia de Larmor en megahertz (MHz), B, es la intensidad del campo magnético en
Tesla (T) que los protones experimentan, y y es la constante giromagnética, con unidades s*T* 2627,




Es bien sabido que la constante giromagnética para el nucleo de 'H tiene el valor de:

N =2.675010°%rad/(seT) 6 bien:
~ =42.58 MHz/T

Recordando que 1T = 10* G (Gauss).
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Fig.6
Dentro de un campo magnético, un proton precesa alrededor de dicho

campo. El eje precesional es paralelo al campo magnético externo B,
mientras el momento magnético sigue la trayectoria precesional.

La alineacion puede ser explicada usando una teoria clasica o una teoria cuantica. La primera enfatiza en
que la alineacion puede ser de dos tipos: paralela, cuando los momentos magnéticos se alinean en la misma
direccion del campo magnético externo, o antiparalela, cuando los momentos magnéticos se alinean en di-
reccion opuesta al campo externo. A temperatura ambiente, existen siempre mas nicleos con sus momentos
magnéticos alineados paralelamente al campo externo que alineados antiparalelamente, por lo tanto, el vec-
tor de magnetizacion neta, el cual refleja el balance entre los momentos magnéticos paralelos y antiparalelos,
se alinea paralelamente al campo externo. La figura 7 muestra una representacion microscopica y macrosco-
pica de un grupo de protones en presencia de un campo magnético externo.




Fig. 7

Representacion a) microscdpica y b) macros-
copica de un grupo de protones en presencia
de un campo magnético externo. Los proto-
nes tomaran una trayectoria en forma de dos
€OoNnos, UNo con una componente z positiva y
la otra con una componente z negativa. De-
bido a que existen mas protones en el cono
superior, existira un vector suma diferente
de cero, cuya magnitud es constante y sera
paraleloa B,

<

b)

Mientras que, la teoria cuantica usa el nivel de energia de los nucleos para explicar la alineacion. Existen
ciertos factores que determinan si el momento magnético de un nucleo se alinea en la direccion paralela o
antiparalela, ellos son: la magnitud del campo magnético externo B, y el nivel de energia de los nucleos.

De acuerdo a la teoria cuantica, los momentos magnéticos de los nlcleos de hidrégeno, se alinean en pre-
sencia de un campo magnético presentandose un desdoblamiento de los niveles de energia de los nucleos,
por lo tanto se produciran dos estados de energia. Esto es conocido como interacciébn Zeeman y causa una
diferencia en la energia entre los protones alineados paralelamente y los alineados de forma antiparalela, cuya
magnitud es proporcional a B,. Dicha diferencia de energia esta dada por:

AE = hw (2)

Por lo tanto, al colocar el nicleo bajo un campo magnético, la interaccion entre el momento magnético
nuclear y el campo magnético externo promovera que los dos estados de espin dejen de tener la misma ener-
gia. La energia del momento magnético bajo la influencia del campo magnético B, esta dado por el producto
escalar negativo de los vectores:

E = —He Bo (3)

El momento magnético u puede expresarse como:
= ~hl (4)
Donde Al es el momento angular del ntcleo y y es la razén giromagnética. Si I =+%, como el caso del H, la

energia E puede tomar valores -phB,/2 si u es paralelo a B, , 6 phB,/2 si u es antiparalelo a B,. Por lo tanto la
diferencia de energia entre los dos estados es:

AE=+hBo (5)



Esta diferencia se traduce en una pequefa mayoria de espines en el estado de baja energia. Asi, la ab-
sorcion de resonancia ocurre cuando esta diferencia de energia es excitada por radiacion electromagné-
tica de la misma frecuencia, la cual corresponde al intervalo de radiofrecuencias del espectro, es decir la
frecuencia de Larmor:

wAE B (6)

h 27
El resultado de la interaccion de Zeeman es que los espines en las dos orientaciones, paralela (también lla-
mados spin up) y antiparalela (spin down), tienen diferentes energias. La orientacion que es paralelaa B, es
de menor energia que la orientacion antiparalela, por lo tanto para un grupo de protones, muchos de ellos se
orientaran de forma paralela a B, en vez de ser orientados en forma antiparalela; es decir que hay una polari-

zacién inducida por el campo magnético para la orientacion del espin. El nimero exacto de protones en cada
nivel de energia esta gobernado por una distribucion de Boltzmann:

. _AE
Narmba — e KT (7)
N abajo

Donde N, ., eselnumero de protones en el nivel de energia superior, N, . es el nimero de pro-
tones en el nivel de energia inferior, K es la constante de Boltzmann (1.38066 x 10 2JK* )y Tes la
temperatura absoluta.. 4E la diferencia energética entre los dos estados, B es la intensidad del cam-
po magnetico en Tesla, & la constante de Planck (6.062608 x 10*)s) y y la razdn giromagnética
(2.6751978 x 10 s! T para el *H).

La figura 8 muestra un diagrama de Zeeman y el comportamiento de los protones en presencia de un cam-
po magnético externo.
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precesional es paralelo al campo magnético
externo B, mientras el momento magnético
sigue la trayectoria precesional.




Debido a que la separacion entre los niveles de energia AE depende de la intensidad del campo B, el
nimero exacto de espines en cada nivel también depende de B, y se incrementa cuando aumenta B,
Debido al numero diferente de protones en cada nivel de energia, el vector suma de los espines sera di-
ferente de cero y apuntara paralelo al campo magnético externo. En otras palabras, el tejido empezara
a polarizarse o magnetizarse en presencia de B, con un valor M, conocido como la magnetizacion neta,
cuyo vector tendra la misma direccion que B,y permanecera constante respecto al tiempo. Para diferen-
tes tejidos, la magnitud de M es proporcional a B

M= B (8)

Donde y es conocida como la susceptibilidad magnética. Este comportamiento con M alineado a lo largo
del campo magnético sin ninguna componente transversal, es la configuraciéon normal o el estado de equi-
librio de los protones. Esta configuracion de espines presenta la menor energia y es el arreglo al cual los
protones naturalmente intentan retornar luego de cualquier perturbacion, como la absorcion de energia. La
magnetizacion inducida M es la fuente de la senal para todos los sistemas de RM, por lo tanto entre mayor sea
el campo magnético externo, mayor sera el valor de M y mas grande sera la sefial de RM?¢2¢,

2.2.2 Magnetizacion del voxel de un tejido

En realidad, el campo magnético B que percibe el nicleo es la suma vectorial de tres componentes: el cam-
po magnético principal creado por el iman B, un segundo campo magnético mucho mas pequefio (del orden
de 107 respecto a B,) afiadido externamente para trabajar con la sefial de resonancia y que corresponde al
campo magnético de los gradientes (B_,,,), y por Ultimo un campo magnético a nivel molecular mucho mas
pequefio (del orden de 107 respecto a B,) que es percibido individualmente por cada ntcleo en funcién de la

estructura bioquimica de su entorno, llamada campo magnético bioquimico (Bs:oq)- Es decir que:

B=Bo+Bsioqg+Bcrap (9)

Por lo tanto, cada nucleo dentro de un elemento de volumen percibe un campo magnético distinto lo que
originara dispersiones en las frecuencias de resonancia®®.

Si se somete un elemento de volumen del paciente o voxel a un campo magnético B, la multitud de nicleos
de hidrégeno que contiene se ven obligados a precesar y sus espines se orientaran, formando la misma an-
gulacion, respecto a la direccion del campo magnético, pero sus frecuencias de precesion seran ligeramente
distintas ya que dependen del entorno bioquimico. Por lo tanto al no tener exactamente la misma frecuen-
cia, aunque se muevan manteniendo la misma angulacion unos se adelantan respecto a los otros, es decir se
desfasan. La sefal de base para obtener la imagen depende del valor de M. Si aumenta el valor del campo
magnético al que esta sometido el voxel, disminuye el cociente entre N_ . / N,,.;, €N consecuencia aumenta
M con lo que se obtiene mayor sefal.



En imagenes de resonancia magnética, el com-
putador interpreta una Unica senal que proviene
de cada voxel, que es el resultado de todos los
movimientos de precesion. Si imaginamos todos
los espines trasladados al punto central del voxel,
tal como se muestra en la figura 9, tendriamos
la formacion de dos conjuntos que se moverian
precesando desfasados sobre dos conos, nue-
vamente el cono de los ndcleos up y el cono de
los nucleos down. El vector resultante estaria so-
bre el eje del cono apuntando en la direccion del
campo magnético, y constituye la magnetizacion
neta M del elemento de volumen o véxel. Por la
mayor abundancia de los estados menos energé-
ticos, la magnetizacion del elemento de volumen
M tiene el sentido y la direccion de B,. En cuanto
a su valor, depende de la diferencia entre las dos
poblaciones nucleares y por tanto esta relaciona-
do con la cantidad de nucleos dentro del voxel ya
que si estos aumentan, aumentara la proporcion
de la distribucion, por lo tanto, el valor de la mag-
netizacion esta relacionado con la densidad de

nucleos en el voxel?¢-28,

Fig. 9
Magnetizacion de un voxel. Se define al eje +z como el eje

longitudinal, y el plano x,y perpendicular, se denomina plano
transversal.




2.2.3 Excitacion nuclear por un pulso de radiofrecuencia

Si se coloca una bobina emisora en la direccion de maxima emision, orientada hacia el voxel sobre el plano
transversal, y se cambia la frecuencia de emision. Cuando se emita a una determinada frecuencia que coincida
con la frecuencia del movimiento de precesion, los nicleos absorben energia, es decir, entran en resonancia.
A partir de diferentes secuencias de pulsos a RF se obtiene informacion acerca de la estructura de moléculas,
biomoléculas o de la composicion de tejidos?.

Desde el punto de vista cuantico, un espin en estado up pasaria al estado down al absorber selectivamente
un valor energético exactamente igual a la diferencia de los niveles energéticos que le impone el valor del
campo magnético. Cuando los nlcleos del voxel entran en resonancia, la magnetizacion M se desplaza reali-
zando un movimiento de giro en espiral respecto a la direccion de B, a la frecuencia de precesion y el extremo
se va separando de su posicion de equilibrio moviéndose sobre una esfera imaginaria. Esto se conoce como
movimiento de nutacion (figura 10).

La nutacion de la magnetizacion se debe a que la onda de radiofrecuencia crea una fuerza que actua sobre
el plano transversal y le obliga a desplazarse de la posicion de equilibrio. En cada punto del espacio, una onda
electromagnética esta compuesta de un campo eléctrico y un campo magnético que se propagan a la fre-
cuencia de emision en forma de movimientos sinusoidales en planos perpendiculares entre si.

El movimiento del vector de magnetizacion es
medible a escala macroscopica y representa la
entrada en resonancia de los miles de millones de
nucleos de hidrégeno que pueden existir en un
elemento de volumen. Debido a que cada nucleo
entrara en resonancia a una frecuencia especifica
determinada por la ecuacion de Larmor en fun-
cion del campo magnético externo que percibe
y del entorno bioquimico en que se encuentre, la
emision de radiofrecuencia contiene un ancho de
banda de la amplitud adecuada para que puedan
entrar en resonancia los nucleos de hidrégeno de
interés. Este ancho de banda es del orden de los
kHz y esta situado simétricamente a la frecuencia
impuesta por el campo magnético principal®¢28,

Fig. 10 La separacion del vector de magnetizacion con
Movimiento (nutau_on) dellvector de n,1agnet|zaC|on 2-1| respecto a la posicién de equilibrio se determina
entrar en resonancia los nucleos del voxel con la emi- or el angulo @ 6 4ngulo de inclinacion 6 flip angle
sion de ondas electromagnéticas de frecuencia igual a la P 9 9 pangte,
frecuencia de precesion. cuyo valor depende, entre otros factores, de la po-

tencia y del tiempo de la emision de la RF. En la ge-
neracion de la IRM la duracion de la emision de RF
es de microsegundos por lo que se denomina pulso
de RF y se cuantifica por el valor del flip angle.



Después de un pulso de 90°, la componente longi-
tudinal de la magnetizacion es nula ya que la magne-
tizacion esta sobre el plano x,y. Por lo tanto, en esta
posicion el nimero de nucleos de estado up iguala
al nUmero de nucleos en estado down, es decir que
se llega a un estado de saturacion. Un voxel estara
mas saturado después de un pulso, cuanto menor
sea la componente longitudinal de la magnetizacion.
Aparte del desplazamiento de la magnetizacion, uno
de los efectos de la emision de radiofrecuencia es
que inmediatamente después de aplicar un pulso RF
los espines estan moviéndose exactamente a la mis-
ma frecuencia, es decir a la frecuencia de emision.
Por tanto inmediatamente después de un pulso de
radiofrecuencia los espines estan en fase, pero a me-
dida que pasa el tiempo se van desfasando depen-
diendo de la diversidad de campos magnéticos que
perciban individualmente los nlcleos del voxel?2,

Cuando el transmisor de la sefial RF es apagado,
los protones inmediatamente son realineados a su
orientacion de equilibrio original, emitiendo energia
con una frecuencia w, ademas, el vector de magneti-
zacion neta empezara a precesar con respecto a B,
Si una bobina receptora es colocada perpendicular-
mente al plano transversal, los protones inducen un
voltaje en la bobina durante la precesion. Este vol-
taje inducido, que corresponde a la sefal de RM, es
conocido como el decaimiento de induccion libre o
FID (Free Induction Decay).

La magnitud inicial de la sefal de la FID depende
del valor de M, inmediatamente antes del pulso
de 90°. La FID decae con el tiempo asi como mu-
chos protones dan su energia absorbida a través
del proceso conocido como relajacion y la cohe-
rencia o uniformidad del movimiento del proton
se va perdiendo.

En general, tres aspectos de una sefal de RM son
de interés: su magnitud, su frecuencia y su fase rela-
tiva a la fase del transmisor de RF. La magnitud de la
sefal esta relacionada con el valor de M inmediata-
mente anterior al pulso RF. La frecuencia de la sefal
esta relacionada con la influencia del campo magné-
tico sobre los protones. Sitodos los protones expe-
rimentan el mismo campo magnético B, entonces
Unicamente una sola frecuencia estara presente con

la FID. En realidad, existen varios campos magné-
ticos, y con varias frecuencias, las sefiales de RM
apareceran después del pulso RF. Estas sefales
se superponen, asi que la FID contiene varias fre-
cuencias que varian en funcion del tiempo.

Para examinar la sefial de multiples componen-
tes frecuenciales se utiliza la transformada de
Fourier. En el espectro del dominio de las frecuen-
cias, la sefal de RM es mapeada relativamente a
una frecuencia de referencia que tipicamente es la
del transmisor ftr. El estar en éste dominio provee
una forma simple de examinar el ambiente mag-
nético que experimentan los protones.

Debido a que la precesion es de naturaleza con-
tinua, la sefal de RM es continua o analdgica. Sin
embargo, las técnicas de post-procesamiento ta-
les como la transformada de Fourier, requiere una
representacion digital de la sefial. Para producir
una forma digital de la sefal, la FID es medida o
muestreada usando un conversor anal6gico-di-
gital (ADC). En muchos casos, las frecuencias de
resonancia de los protones son mas grandes que
lo que muchos ADC puedan procesar, por lo tanto
una sefal de diferencia de coherencia de fase es
generada basada en la frecuencia y fase del pulso
RF de entrada, por lo tanto la senal realmente digi-
talizada es la sefal medida relativa a ftr. Bajo con-
diciones normales, esta sefial demodulada es digi-
talizada bajo un determinado tiempo de muestreo
y limitada por una maxima frecuencia o frecuencia
de Nyquist. Para excluir frecuencias mas grandes
que la de Nyquist, se utiliza un filtro pasa-bajas an-
tes de la digitalizacion. Las frecuencias excluidas
por dicho filtro corresponderan usualmente a rui-
do, mejorando asi la relacion sefial ruido (SNR) de
la medicion.




2.2.3.1 Seleccion en la IRM

La resonancia magnética es un fendbmeno muy selectivo, de manera que si se tienen dos voxeles, puestos
bajo distintos campos magnéticos, se pueden excitar selectivamente uno u otro con tan sélo cambiar la fre-

cuencia de emision de la antena.

La imposicion de un gradiente magnético (Grad B) implica que los nucleos perciban un campo magnético
distinto segun su posicion (z). Aparte de las variaciones del entorno bioquimico, de un orden de magnitud
muy inferior, se puede hacer entrar en resonancia selectivamente todos los nucleos que estén dentro de las
posiciones excitadas con la banda de frecuencias empleada en el pulso emisor.

Con ello se excitaran todos los voxeles conte-
nidos en un plano perpendicular a la direccién
del gradiente y cuyo grosor dependera, una
vez definido el valor del gradiente, del ancho
de banda utilizado en el pulso emisor. En la
figura 11 se observan tres voxeles bajo cam-
pos magnéticos de distinto valor Ba, Bb y Bc,
y por lo tanto con frecuencias de resonancia
distintas. Al emitir un pulso de RF a la frecuen-
cia fb, tan solo el voxel correspondiente a esta
frecuencia entrara en resonancia. El estableci-
miento de un gradiente magnético (Grad B)
en una direccion (z), implica que existan dife-
rentes frecuencias en los nucleos de un voxel.
Para que entren en resonancia, la frecuencia de
la emision tiene que ser la que corresponde al
punto central del voxel junto con un ancho de
banda de frecuencias adecuada al grosor del
voxel, y el ancho de banda se situa simétrica-
mente alrededor de la frecuencia principal.

Ba Bb Bc

|
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Fig. 11

Excitacion selectiva de los voxeles del tejido.




2.2.4 Relajacion Nuclear

Una vez finalizada la emision de la RF, la mag-
netizacion vuelve a su posicion inicial mediante
un proceso de liberacion energética denominado
relajacion. La relajacion se produce ya que los nu-
cleos desprenden el exceso energético que han
absorbido al entrar en resonancia. La relajacion
termina cuando la proporcion de nicleos del
voxel entre los estados energéticos spin up/spin
down coincide con el equilibrio Boltzmiano.

La relajacion energética no es un proceso es-
pontaneo sino que requiere de estructuras del
entorno que sean capaces de absorber las ener-
gias que van a liberar los ndcleos. Esta energia
liberada por los nucleos es del mismo orden de Fig. 12
mag,mt,Ud del que Ut,lllzan las moléculas para sus Movimiento del vector de magnetizacién neta durante la
movimientos Brownianos, por lo que durante la relajacion.
relajacion nuclear se produce una transferencia
de energia desde los nucleos a las estructuras
moleculares circundantes. Es debido a esto, que
la liberacion energética se ve muy influenciada
por el medio histoquimico en el que se encuen-
tran los nucleos.

Las estructuras bioquimicas del entorno nu-
clear susceptibles de intercambiar energia con
los nlcleos, reciben el nombre de red o medio.
Esta dependencia del medio implica que la for-
ma en que la magnetizacion vuelve a su posicion
inicial después del pulso de RF sea muy variable,
lo que afectara también la sefal inducida y por
dltimo la imagen. La figura 12 muestra el movi-
miento del vector de magnetizacion neta duran-
te el proceso de relajacion nuclear y la figura 13 Fig. 13
muestra [a obtencion de la sefial de relajacion en Obtencion de la sefal eléctrica en una antena receptora durante

una antena receptora al mismo tiempo. la relajacion, después de un pulso de 90°, induciéndose una sefial
sinusoide amortiguada.

Estudiando la sefial de relajacion se puede obtener informacion sobre la densidad de nucleos de hidrégeno
existentes en el voxel y también informacion relacionada con el medio mediante los parametros T1, T2 y
T2*3°, que se obtendran estudiando la relajacion nuclear sobre el eje longitudinal y sobre el plano transversal.
Las imagenes de RM reflejan en mayor o menor grado cada uno de estos parametros, por lo tanto se puede
potenciar una imagen en uno de ellos mediante la programacion de secuencias de pulsos adecuadas.
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2.2.5 Contraste en IRM

Una imagen tiene contraste si existen areas de alta sefal o blanco, asi como areas de baja sefial o negro,
ademas de sefales intermedias entre estos dos valores. Para imagenes ponderadas en T2, un tejido tiene
una alta sefial (blanco) si tiene una componente transversal de magnetizacién grande, lo que hace que la
amplitud recibida por la bobina sea grande, y por lo tanto se induce un mayor voltaje, mientras que un tejido
tiene una baja sefal (negro) si tiene una componente transversal de magnetizacion pequefa, lo que hace
que el voltaje inducido en la bobina sea menor. El contraste de la IRM es controlado principalmente por los
siguientes parametros: el tiempo de repeticion (TR), que es el tiempo desde la aplicacion de un pulso de RF
hasta la aplicacion del siguiente pulso, y el tiempo de eco (TE), que es el tiempo entre un pulso de excitacion
RF y la recoleccion de la sefial. Ambos tiempos son medidos en milisegundos (ms).

2.2.5.1 Imagenes ponderadas en T1

Durante la relajacion los nicleos van liberando su exceso energético y una vez finalizada la relajacion el vec-
tor magnetizacion recuperara su valor inicial alineado con el campo magnético. Por lo tanto, el estudio de la
relajacion longitudinal (Mz) da idea de la rapidez con que se alcanza de nuevo el estado inicial. La relajacion
longitudinal tiene la forma de una exponencial creciente regulada por una constante de tiempo expresada en
milisegundos llamada T1. Cuanto menor es el valor de T1, mas rapidamente se alcanza el estado de equilibrio,
es decir, |a relajacion es mas rapida. Por tanto un T1 corto corresponde a una liberacion rapida de energia.

El valor de la magnetizacion esta dada por:

M(t)=Mo(1—e ™) (10)

Donde t es el tiempo seguido del pulso RF. Se puede deducir que después de tres periodos T1 de tiempo,
M habra retornado al 95% de su valor inicial M, antes del pulso de excitacion. De esta formula deducimos
que, cuando el tiempo transcurrido a partir del pulso inicial (t) sea igual a T1, M_/M sera igual a 0.63, lo que
equivale a decir que el T1 es el tiempo que tarda la magnetizacion en recuperar un 63% de su valor inicial.
Generalmente, T1 recibe el nombre de tiempo de relajacion longitudinal. La Figura 14 muestra la forma expo-
nencial creciente de la relajacion longitudinal, y en la Figura 15 se observa una representacion de la relajacion
longitudinal con respecto a diferentes valores de T1.
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B t . i relajacion longitudinal.




Desde el punto de vista biofisico la liberacion
energética es un intercambio energético del nu-
cleo con el medio (interaccion espin-red) con lo
que el valor de T1 es fuertemente dependiente
del tipo y movilidad de las moléculas con las que
nucleo se relaciona.

La relajacion de la magnetizacion longitudinal se
debe al intercambio de energia de los espines con
el medio a través de movimientos moleculares y vi-
bratorios en la red. Este intercambio s6lo puede rea-
lizarse para valores discretos de energia, por lo que
algunos tipos de estructuras son mas eficientes a la
hora de permitir el intercambio, ya que sus energias
vibratorias y rotacionales se encuentran mas cerca-
nas a la frecuencia de Larmor. Es decir, el tiempo de
relajacion espin-red tiene que ver con la capacidad
de los nucleos de hidrégeno para ceder energia al
medio y absorberla del mismo.

La transferencia de energia es mas eficiente cuan-
do las frecuencias naturales del medio (traslacion,
rotacion y vibracion) se acercan a la frecuencia de
Larmor de los protones.

En las moléculas intermedias como los lipidos,
el procedimiento mas frecuente es la liberacion
energética intramolecular, por ello la liberacion
energética esta muy facilitada y en consecuencia
tienen un T1 corto. Por el contrario, en las mo-
léculas de agua el proceso de liberacion energéti-
ca depende de la facilidad de correlacionarse con
otras moléculas que puedan absorber la energia,
La molécula de agua es de pequeio tamafo, rota
y vibra rapidamente, sus frecuencias son demasia-
do rapidas respecto a la frecuencia de Larmor para
permitir un intercambio eficaz de energia entre
los espines y el medio.

Las estructuras solidas, como los huesos o las
proteinas, presentan protones relativamente in-
moviles con frecuencias menores que la frecuen-
cia de Larmor, de forma que no facilitan Ia relaja-
cion de los espines al equilibrio.

Los valores de T1 aumentan con el valor del
campo magnético. El tiempo de relajacion T1 es
el tiempo de relajacion espin-red, que mide la ra-
pidez con la que los momentos magnéticos aso-
ciados a los espines vuelven a su situacion de equi-
librio, gobierna la evolucidén de la magnetizacion
longitudinal y es constante para una sustancia y
un campo magnético dados?'.
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Fig. 15

Representacion de una curva de relajacion
longitudinal.




Para obtener una imagen ponderada en T1, se
envia un pulso de un determinado angulo sobre los
diversos voxeles, se deja pasar un cierto tiempo para
que los nucleos liberen su energia seguin su entorno
y se lee el valor de sus respectivas relajaciones longi-
tudinales. Si tienen T1 diferentes, se obtendran va-
lores diferentes, que seran escalados en niveles de
grises para obtener la imagen.

Si el tiempo de lectura es muy largo todos los nd-
cleos se relajaran y lo que se leeria seria el valor de
la magnetizacion inicial. Se puede considerar como
una imagen estandar de referencia en T1 aquella en
que los voxeles con valores de T1 cortos se repre-
sentan en gran intensidad y los voxeles con valores
de T1 largos tenderan al negro. Es decir que una
imagen estandar en T1 es aquella en la que la inten-
sidad de la sefal es inversamente proporcional al va-
lor de T1y por tanto directamente proporcional a la
facilidad de la relajacion energética.

La Figura 16 expone las diferencias entre los valores
de T1 del agua y la grasa, lo que se traduce en que la
grasa se vera hiperintensa y el agua hipointensa.

Intensidad de

senal .
No existe contraste

T1 corto (grasa)

Contraste entre
agua y grasa

TR corto TR (ms) TR Iargé

Fig. 16

Diferencia de los T1 del agua y de la grasa.

2.2.5.2 Imagenes ponderadas en T2

Aparte de la informacion sobre la facilidad en la relajacion energética que suministra la relajacion longitudi-
nal (Mz), se puede obtener otra informacion relacionada con la estructura bioquimica del medio, estudiando
las variaciones con el tiempo de la componente sobre el plano transversal x,y de la magnetizacion durante
su relajacion o relajacion transversal (Mx,y). Cuando Mx,y sea igual a cero, implica que el vector de magneti-
zacion se ha alineado sobre el eje z con el campo magnético principal. Si se representa sobre el plano trans-
versal la evolucion de la proyeccion de los espines con el tiempo después de un pulso de 90°, se observara
que inmediatamente después del pulso estan en fase, y a medida que pasa el tiempo, esta coherencia se va
perdiendo, desfasandose progresivamente, debido a las diferencias en los campos magnéticos que indivi-
dualmente perciben los nucleos del voxel. La figura 17 muestra un esquema de la relajacion transversal de la

magnetizacion Mx,y.




Durante la relajacion, cada nucleo libera su
exceso energético a una frecuencia que depen-
de del campo magnético que percibe localmen-
te. El valor del campo magnético percibido por
el nucleo, aparte del campo magnético externo,
depende del entorno bioquimico en que se en-
cuentra, ya que todas las cargas eléctricas en
movimiento de su entorno modifican localmente
el valor del campo magnético. Esta influencia del
entorno bioquimico se conoce como interaccion
espin-espin. Si los nucleos de un voxel estuvie-
ran totalmente aislados (interaccion espin-espin
nula) y percibieran inicamente el campo magné-
tico externo creado por el iman y suponiendo que
su valor fuese perfectamente idéntico en todo el
voxel, todos los nucleos liberarian su energia a la
misma frecuencia y el proceso de relajacion seria
coherente y sincronico.

Por el contrario si los nucleos del voxel forman
parte de compuestos quimicos distintos, los cam-
pos localmente percibidos son ligeramente distin-
tos (interaccion espin-espin no nula) lo que origina
que cada nucleo libere la energia a frecuencias dis-
tintas originandose una relajacion incoherente. El
sincronismo en la relajacion del voxel depende por
tanto de las heterogeneidades del campo magnéti-
co externo en el voxel y de las caracteristicas tisula-
res internas, es decir de una funcion de la composi-
cion y estructura molecular en el voxel.

En el agua libre debido a la movilidad de las mo-
léculas, la resultante promedio de las variaciones
magnéticas locales es practicamente nula, con lo
que la interaccion espin-espin es de escasa tras-
cendencia y habra una gran coherencia en la re-
lajacion. Por el contrario, en los tejidos en los que
el agua esta ligada, los nucleos percibiran campos
magnéticos distintos en funcion de las diferentes
estructuras bioquimicas de sus alrededores lo que
implicara una gran incoherencia (interaccion es-
pin-espin elevada) en la relajacion de los nlcleos.

—

Fig. 17

Representacion de la relajacion transversal de la
magnetizacion Mx,y después de un pulso de 90°.

El sincronismo en la relajacion nuclear del voxel se observa estudiando la relajacion transversal Mx,y. En
efecto, si dentro del voxel los ndcleos tienen una relajacion incoherente, cada nicleo emite a frecuencias
distintas. Los espines de los nicleos que emiten a frecuencias mas elevadas precesan a frecuencias mayores
y en consecuencia las proyecciones sobre el plano transversal de sus espines, se adelantan respecto a los que
emiten a frecuencias mas bajas. Ello origina que en el plano transversal se alcance rapidamente la orientacion
al azar. Por el contrario si dentro del voxel |a relajacion es muy coherente, todos los nucleos liberan la ener-
gia a frecuencias muy similares, lo que origina un gran sincronismo y muy poco desfase. En consecuencia se
tardara mucho en que los espines alcancen la orientacion al azar y por tanto el vector magnetizacion vuelva

a su posicion inicial.




La evolucion de la magnetizacion transversal
con el tiempo hasta que se anula, correspon-
de a una sinusoide a la frecuencia de relajacion,
amortiguada por una exponencial decrecien-
te. El decaimiento exponencial de la envolven-
te esta regulada por un parametro llamado T2%,
si se consideran todos los factores que influyen
sobre el asincronismo de los nucleos, o T2 si no
se consideran ni la influencia de las heterogenei-
dades del campo magnético externo ni las varia-
ciones locales magnéticas que actuan de forma
fija sobre los nucleos. Por tanto, T2 nos indica
el asincronismo de los nlcleos del voxel durante
la relajacion debido a las influencias espin-espin
aleatorias que dependen de la composicion y es-
tructuracion propias del tejido.

Si suponemos un campo externo perfectamen-
te homogéneo y un tejido sin variaciones magné-
ticas locales fijas, el T2 coincide con el T2* Por lo
general, el T2* siempre es menor que el T2 ya que
cuando se contemplan todas las causas que pue-
den producir asincronismo la relajacién es mucho
mas incoherente. Si se considera Unicamente la
relajacion transversal de la magnetizacion en el
voxel, como originada solo por los factores que
intervienen en T2, la envolvente exponencial que
regula el decrecimiento esta dada por:

t

Cuando t = T2, Mx,y (t) / Mx,y(0) es igual a
0.37, es decir que el T2 es el tiempo que tiene que
transcurrir para que la magnetizacion transversal
pierda un 63% de su valor. La constante T2 reci-
be el nombre de tiempo de relajacion espin-espin
o tiempo de relajacion transversal, ya que viene
determinada por la proyeccion de la relajacion so-
bre el plano x,y. Una curva de magnetizacioén que
decrece rapidamente, implica un valor de T2 bajo,
indicando un gran asincronismo en la relajacion
(alta influencia espin-espin). El tiempo T2 se mide
en milisegundos.

El tiempo de relajacion espin-espin viene de-
terminado por la rapidez con la que se produce el
desfase en los espines, y dependera también del
tipo de sustancia con la que se trabaje.

Las moléculas de agua presentan un movimien-
to rapido, por lo que la falta de homogeneidad en
el campo magnético influencia rapidamente. Se
produce un desfase lento (T2 >>). Ademas debi-
do a su estructura molecular, la interaccion entre
los espines de hidrogeno es pequena. Los sélidos,
en cambio, son un tejido muy compacto con gran-
des interacciones espin-espin (T2<<), es decir,
grandes alteraciones de campo magnético local.
Por ultimo la grasa presenta un comportamiento
intermedio entre los sélidos y el agua.




Se puede obtener una imagen en la que el con-
traste entre los voxeles potencie su diferencia en
los valores de T2. Una imagen potenciada en T2
daidea de la estructura molecular en el voxel por

medio del sincronismo en la relajacion. En una 1
imagen ponderada en T2, la intensidad de la se-
Aal es directamente proporcional al valor del T2,
es decir que, a mayor sefial, mayor coherencia _ Poca diferencia de
en la relajacion y menor influencia entre nicleos. £ ggﬂ‘;@%ﬁ;@;‘”‘f
Los liquidos en reposo tienen una alta sefal de o Mucha diferencia de
H P4 H © contraste entre
resonancia en imagenes ponderadas en T2. Si la g agua y grasa
imagen obtenida no esta corregida por las hete- e
rogeneidades del campo magnético externo ni I3 T2 largo (agua)
de los efectos de las variaciones de susceptibili- <
dad fijas, la imagen sera ponderada en T2* siem-
pre que los liquidos aparezcan hiperintensos. T2 corto (grasa
I >
La Figura 18 expone las diferencias entre los TE corto TE (ms) TElargo
valores de T2 del agua y la grasa, lo que se tra- Fig. 18
duce en que la grasa se vera hipointensa y el Diferencias entre los T2 del agua y la grasa.

agua hiperintensa.

2.2.5.3 Imagenes ponderadas en densidad de protones

El valor de la magnetizacion es proporcional a la densidad de nucleos de hidrogeno que contiene el voxel.
Dos voxeles con distinta densidad proténica tienen magnetizaciones e intensidades distintas. Después de
enviar a ambos voxeles un pulso de 90°, el valor inicial de la sefial recogida en la bobina receptora sera pro-
porcional a sus densidades respectivas. Por lo tanto, se puede obtener una imagen en la que la intensidad sea
directamente proporcional a la densidad de nucleos de hidrégeno. Puede ser que no todos los nucleos del
elemento de volumen entren en resonancia. En efecto, el nlcleo esta precesando a la frecuencia impuesta
por el campo magnético externo B, mas las pequefias variaciones originadas por los otros nicleos y cargas
eléctricas en movimiento de su entorno.

Para obtener una imagen ponderada en densidad proténica, uno de los procedimientos que se pueden
realizar, consiste en enviar pulsos de 90° separados por un tiempo de repeticion (TR) suficientemente largo
para que la magnetizacion se reestablezca. Después de cada pulso de 90° la amplitud inicial de la FID es pro-
porcional a la densidad de nucleos del voxel que han entrado en resonancia.
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2.2.6 FID (Free Induction Decay)

Una vez que se apaga el impulso de radiofrecuencia, el sistema se relaja al equilibrio. Las bobinas de recep-
cion de sefiales suelen encontrarse siempre en el plano xy. Al encontrarse estas bobinas en un plano perpen-
dicular al eje z, s6lo las componentes transversales son capaces de generar variaciones de flujo en las bobinas
de recepcion, es decir, solo estas permiten observar la relajacion de la magnetizacion al equilibrio. Obtenemos
por esto la induccion de una corriente eléctrica en la antena segun la Ley de Faraday. La sefal detectada en la
antena se denomina FID (Free Induction Decay) como consecuencia de la variacion de flujo de la magnetiza-
cion transversal. La siguiente figura muestra el libre decaimiento mencionado (figura 19) .

Senal

} U U Senal de FID

Fig. 19
Sefal de FID (Free Induction Decay).

2.2.7 Senal de eco

Después del pulso de RF, generalmente a 90°, es decir, Mz se abate 90° (pasa a encontrarse sobre el pla-
no xy) la magnetizacion transversal deberia decaer con una constante de tiempo T2. A causa de la falta de
homogeneidad del campo magnético se observa un decaimiento mas rapido, con constante de tiempo T2*.

Como se introdujo anteriormente, la pérdida de magnetizacion transversal debida a T2* es recuperable.
Si aplicamos sobre el sistema un pulso de reenfoque que obligue a refasarse a los espines, un pulso de 180°
sobre el plano xy, se puede recuperar la sefal pérdida y obtener una sefial de eco.




CAPTULO 2 MARCO TEORICO

Las pérdidas debidas a T2 no son recuperables, pues estan ligadas a variaciones locales, aleatorias y tem-
porales de los campos. La figura siguiente muestra la relajacion T2 frente a la relajacion T2* combinacion de
las pérdidas de fase recuperables y no recuperables debidas a |a falta de uniformidad del campo.

La figura 20 ilustra graficamente la pérdida de la intensidad de la sefial debido al desfase de los espines.

90° 180° 180° 180°

FID 1% SpinEcho 2" Spin Echo 3" Spin Echo

Fig. 20
Senales de eco, con un tren de pulsos de 180°.




2.2.8 Estudios cuantitativos en IRM

Tal como lo menciona Bhavya et al. los parame-
tros fundamentales que comiUnmente se pueden
cuantificar en IRM son la densidad de protones,
la difusion, relajacion de T1, la relajacion de T2 y
T2*,y la transferencia de magnetizacion®2.

La densidad de protones es un parametro
fisico que existe sin la presencia de un campo
magnético externo. La densidad de protones
es una expresion de la concentracion de pro-
tones de hidrogeno relativa en un determinado
tejido. Dado que protones de hidrégeno son
la fuente de la sefal en imagenes de RM, su
concentracion relativa es un factor que es pro-
porcional a la intensidad de la sefal. El término
densidad de protones normalmente se refiere a
los protones de *H moviles. Esta definicion exclu-
ye a muchos protones inmoviles, tales como los
de muchos lipidos.

La densidad de protones es evaluado mediante
el uso de secuencias de pulsos con tiempo de eco
(TE) ultracorto. Como se reduce el TE minimo, la
densidad de protones se incrementa. Una porcién
significativa de los protones totales son invisibles
en la IRM, debido a que los tiempos de relajacion
T2 son demasiado cortos para ser medidos.

La densidad de protones se expresa tipicamen-
te como la densidad de protones con respecto a
la del agua libre en unidades porcentuales.

La difusion es un parametro fisico que existe sin
la presencia de un campo magnético externo. La
difusion es el producto del movimiento brownia-
no (al azar) de moléculas de agua afectado por
las interfaces de tejidos y superficies celulares in-
tactas en un espacio tridimensional.

La difusion es un proceso aleatorio donde existe
una fuerza conductora subyacente. Por ejemplo,
analogamente al describir una mezcla de gases o
liquidos, existe una fuerza impulsora la cual es el
gradiente de concentracion. En el tejido biologico,
la fuerza de accionamiento predominante de difu-
sion es la agitacion térmica.

La medida de la distancia de difusion se expre-
sa a través del tiempo y se denomina “root mean
square distance”. En un entorno libre, el agua
puede difundirse facilmente en todas las direc-
ciones, sin embargo, en los tejidos bioldgicos la
difusion es mas complejo por la interaccion di-
namica que existe entre los espacios intracelular
y extracelular.

La transferencia de magnetizacién es un pa-
rametro intrinseco y requiere una interaccion
entre un campo magnético inducido y un tejido
a ser medido. Desde hace mucho tiempo se ha
sabido que los nucleos en diferentes ambientes
quimicos podrian estar acoplados magnética-
mente. El agua libre tiene un comportamiento
en forma lineal relativamente, mientras que los
protones de hidrégeno en macromoléculas tie-
nen una forma lineal mucho mas amplia. Por lo
tanto, los pulsos de irradiacion Off-Resonance
mas alla de la anchura de linea del comporta-
miento de los “pools” de agua libre serviran para
saturar estos protones macromoleculares.

La transferencia de magnetizacion entre los
“pools” de macromoléculas saturados sirve para
disminuir la magnetizacion de los “pools” de agua
libre, lo que resulta en una disminucion en el po-
tencial de intensidad de la sefal®.

La relaxometria o medicion de los tiempos de
relajacion es uno de los estudios cuantitativos que
se existen para la IMR se explica a continuacion.




2.2.8.1 Relaxometria

La relajacion T1 es un ejemplo de un parame-
tro intrinseco dentro de la formacion de ima-
genes de MR, por lo que se requiere una inte-
raccion entre un campo magnético inducido y
el tejido a ser medido. El T1, también conocido
como el tiempo de relajacion longitudinal, re-
presenta la velocidad a la que la magnetizacion
de unsistema de protones de 'H se relaja (retor-
na) a su estado de equilibrio longitudinal. Esto
después de haber sido perturbado mediante la
aplicacion de un pulso de radiofrecuencia hacia
un estado de mayor energia.

La medicion de T1 representa la liberacion de
energia de un sistema que fue perturbado hacia
su entorno (red).

Las transiciones de los estados de energia supe-
riores a estados de energia mas bajos, inducidos
tras el pulso de radiofrecuencia, son dependien-
tes de los campos magnéticos localmente fluc-
tuantes relacionados con movimiento molecular.

La medicion de los tiempos de relajacion T1 se
relacionan medida de la movilidad de las molécu-
las y se relaciona con los diversos factores biolo-
gicos como la retencion de agua, y el contenido
de agua de los tejidos, estos parametros pueden
variar con una enfermedad.

El método estandar para obtener los valores
de T1 es un experimento de inversion-recupe-
racion: se aplica un pulso de 180 ° provocando
la inversion de la magnetizacion longitudinal.
Durante la recuperacion, un Tl después del pul-
so original, se aplica un pulso de 90°, girando la
magnetizacion hacia el plano transversal para
el muestreo posterior. Este experimento se re-
pite con diferentes Tl, para asegurar la medi-
cion de los tiempos de relajacion T1, el experi-
mento debe consistir en el empleo de al menos
cinco TR..

Los datos de un experimento de inversion-re-
cuperacion deben ser afincados en una ecuacion
que relacione la sefial medida debida a la mag-
netizacion longitudinal y los tiempos Tly T1.

Cuando se aplica una técnica de secuencia de
imagenes de inversion-recuperacion, tal como
eco de espin o eco de gradiente, generalmente
no es factible para permitir que la magnetiza-
cion longitudinal se relaje totalmente entre los
pulsos de inversion debido a las limitaciones de
tiempo dados. Si no se permite la recuperacion
completa de la magnetizacion longitudinal, de-
beran realizarce varias aplicaciones de un Tl 'y
un TR fijo hasta alcanzar el estado de equilibrio.

Después después de un pulso de 90 grados
radiofrecuencia, los estados de espin del de
los protones de 'H tienen una relacion de fase
constante . Posteriormente existe una pérdida
de coherencia de fase entre los grupos de pre-
cesion (nucleos en la misma frecuencia, esto
es resultado de la contribucion de relajacion
espin-red a la relajacion T2 asi como de la re-
lajacion espin-espin. La falta de homogeneidad
de campo de los campos externos o el efecto
de los campos internos (momentos magnéticos
vecinos) resulta en una pérdida de coherencia
de fase transversal . Los campos internos estan
directamente afectados por la estructura del
tejido biolégico subyacente , dando como re-
sultado diferencias en las tasas de relajacion T2
. La relajacion T2 muestra en Ultima instancia
cuanto tiempo se puede medir la sefal nuclear.

Este concepto de la relajacion T2 asume un
campo homogéneo B, de lo contrario, los espi-
nes isocromaticos pierden su coherencia de fase
en un tiempo mayor, denominado T2*, lo que se
traduce en un aumento de la tasa de degrada-
cion de la senal.




Para cuantificar los tiempos de relajacion T2, se utiliza normalmente una secuencia de tren de ecos y
el nimero de formacion de imagenes disponibles se determina por el tiempo de ecos muestreados. Un
minimo de dos ecos puede ser muestreada para determinar la relajaciéon T2, pero a menudo se adquieren
16 0 32 ecos®.

Una consideracion adicional es que dentro de cualquier voxel dado, puede haber dos o0 mas componentes
con diferentes tiempos de relajacion, lo que resulta en una curva de caida multiexponencial. Si una serie de
imagenes adquiridas directamente tiene multiples componentes de relajacion transversales en cualquier pixel
dado, el calcular de |a serie de imagenes por la ecuacidon monoexponencial seria proporcionar un tiempo de
relajacion T2 posiblemente inexacto. Por lo tanto, los datos pueden ser montados en una curva de decaimien-
to biexponencial (figura 21), esto es recomendado para estudios in vitro.
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Fig. 21

Decaimiento biexponencial, donde se realizan mdltiples
mediciones para el ajuste de 2 curvas: La primera con la
componente rapida del decaimiento de T2 y la sequnda
que representa la componente lenta. Esto para un mismo
elemento de la imagen.




2.3 EVALUACION NO INVASIVA DEL CARTILAGO DE LA RODILLA

Aunque algunos padecimientos de los carti-
lagos como la osteoartritis es comdn que sean
detectados radiolégicamente sin la inyeccion
de un medio de contraste, éste método falla al
realizar la visualizacion directa del cartilago. El
juicio sobre el estado del cartilago regularmen-
te es analizado en la radiografia por la aparien-
cia de los huesos.

El analisis directo del estado de cartilago en un
paciente puede llevarse a cabo a través de muchos
métodos, incluyendo: artrografia®, artrografia por
tomografia computarizada, resonancia magnética,
artrografia por resonancia magnética®, y la gam-
magrafia 6sea®. La artroscopia, que ofrece image-
nes del cartilago directamente, puede hacer eviden-
te la degeneracion de las articulaciones en etapas
mas tempranas que mediante una radiografia.

La artroscopia es el patron de oro aceptado al
observar el cartilago y, aunque es eficaz en la eva-
luacion del cartilago, no viene sin problemas. Esta
técnica es invasiva, costosa, y proporciona infor-
macion visual s6lo de la superficie del cartilago.

La dureza del cartilago que es otra variable den-
tro del diagnodstico médico, puede ser cualitativa-
mente probada con una sonda de metal pequena.
Las biopsias también se pueden obtener cuando se
realiza la artroscopia, aunque esto es a menudo un
punto de duda®®.

La naturaleza no invasiva de alta calidad de
imagen de resonancia magnética (IRM) hace
que sea un medio eficaz de evaluar el cartilago,
los ligamentos y otros tejidos blandos. La IRM se
ha utilizado con frecuencia para el imagenes del
cartilago en los casos de osteoartritis, y ha surgi-
do como una modalidad util de la evaluacion del
cartilago.

Blumenkrantz et.al. afirman que “La resonancia
magnética (RM) es ideal para el monitoreo de la
artritis. La RM ofrece capacidades multiplanos de
alta resolucion espacial sin radiacion ionizante y con
mejores contrastes entre los tejidos de las articula-
ciones...””. Gold et.al. afirman que “la RM, con su
excelente contraste de tejidos blandos, es la mejor
técnica disponible para la evaluacion de la lesion de
cartilago y su reparacion”, idealmente la resonancia
magnética aporta informacion precisa sobre el gro-
sor del cartilago, las caracteristicas de la superficie
del cartilago, los cambios internos del cartilago e in-
formacion sobre el hueso subcondral®®. Aunque esta
informacion no es del todo perfecta, en los esque-
mas de imagen disponibles para la IRM cada técnica
ofrece diferentes ventajas.

Al calcular el volumen y el grosor del cartila-
go, se han empleado las imagenes con alta re-
solucion de la IRM para definir claramente los
limites del cartilago. En la IRM se han utilizado
algunas secuencias como “fat-supressed spoiled
gradient echo”y “fast double echo and steady state
(DESS) with water-excitation” que proporcionan
imagenes de alta calidad para la segmentacion
de cartilago. El grosor del cartilago y estimacion
de volumen se puede extraer de la informacion
obtenida a través de la segmentacion del carti-
lago en la imagenes de RM*.




2.4 ANTECEDENTES DE ESTUDIOS DE RELAXOMETRIA

Algunos estudios que se han realizado en la investigacion clinica mediante relaxometria son:

. Sobrecarga de hierro en tejidos (principalmente relaxometria de higado)
. Relaxometria de mama

. Relaxometria de cerebro

. Relaxometria de cartilagos

Cuanto mayor sea la concentracion de hierro almacenado en el tejido, mas corto sera el valor de T2, y mas cortos
deben ser los valores de TE. En general, los pacientes que reciben transfusiones de sangre con regularidad tienen el
nivel de hierro en el cuerpo aumentado, especialmente aquellos que no se someten a la terapia de quelacion de hie-
rro. Los érganos que mas acumulan hierro son el higado, el corazon y el bazo. La Relaxometria es una herramienta
potencial para cuantificar la sobrecarga de hierro en el tejido, pero su precision depende en gran medida de buenos
controles en el protocolo de medicion y en el procesamiento.

La imagen 22 muestra un ejemplo claro de relaxometria de higado.

Hoy en dia, ha habido un marcado aumento en el
uso de IMR para la evaluacion de tejido de la mama.
Multiples estudios de investigacion han confirma-
do el potencial de la relaxometria para la deteccion .
temprana del cancer de mama, el diagndstico y Flbr-mmw*i
evaluacion de la respuesta a la terapia. A partir de '
imagenes ponderadas en T2, la diferenciacion entre
tejido adiposo y los tipos de tejido glandular es clara
debido a sus muy diferentes valores de T2. Por la
misma razon la relaxometria ayuda a distinguir facil-
mente el tejido normal del tejido anormal.

Lesion

Adipose

Fig. 23
La Relaxometria de mama ayuda a identificar lesiones .
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La figura 23 muestra una imagen de reso-
nancia magnética de mama ponderada en T2
(TE=202,5 ms, TR = 2000 ms) a una mujer de
54 afios de edad y el estudio de relaxometria
sobre la misma imagen.

Fig. 22

Relaxometria de higado, usada para la medicion de
sobrecarga de hierro en éste 6rgano.




La relaxometria T2 en cerebro humano también
se ha utilizado con éxito para diferenciar tejido
anormal de tejidos normales. El aumento de sefal
en T2 en laIRM es una caracteristica para identificar
anomalias cerebrales.

La medicion de T2 ha demostrado ser Util en la
evaluacion de la esclerosis del hipocampo, en parti-
cular si sélo hay cambios sutiles que pueden no ser
evidentes visualmente. En la evaluacion de algunas
regiones de tejido como hipocampo contralateral,
amigdala, materia blanca, y el talamo. La figura 24
muestra un mapa R2 de un corte axial de un cere-
bro de una mujer de 48 afos de edad, superpuesta
a una imagen ponderada T2%2

El tiempo de relajacion T2 es una herramienta
muy Util para medir la integridad del cartilago.
Se trata de un método no invasivo que aporta in-
formacion con respecto a la hidratacion del car-
tilago y la composicién bioquimica de éste y los
cambios que son marcados por degeneracion.

Cuando el agua esta inmovilizada en el cartilago
por una matriz de colageno-proteoglicanos sano,
se da lugar a una baja intensidad de sefial en ima-
genes con tiempo largo de eco (TE largo), y por
lo tanto, tiempos de relajacién T2 bajos. Como el
agua se escapa de la matriz del cartilago articulary
fluye en el liquido sinovial al dafarse el cartilago, la
intensidad de la sefial no baja en las imagenes a lar-
go TE, lo que da como resultado tiempos mayores
de T2. Por lo tanto, tal como avance el dafo cartila-
go, que involucra al colageno y los proteoglicanos,
el tiempo de relajacion T2 del cartilago aumentara
a medida que el agua se vuelve mas movil 374,

Realizar un estudio mediante un mapa T2 del
cartilago articular es un método cuantitativo de
evaluacion de la estructura interna del cartilago.
Con esta técnica es posible medir el tiempo de re-
lajacion T2 del cartilago.

En las capas mas profundas del cartilago normal
los tiempos de relajacion T2 son menores puesto
que el entretejido de las fibras de cartilago es den-
so y existe una cantidad menor de agua. Los tiem-

Fig. 24

Relaxometria cerebral, auxiliar en la ubicacion de lesiones.

pos de relajacion T2 aumentan hacia las porciones
mas superficiales del cartilago, donde éste se vuelve
menos denso.

El mapa de T2 del cartilago se justifica en el feno-
meno de que las variaciones degenerativas produ-
cen desorganizacion de la matriz de colageno, la que
se hace mas débil permitiendo mayor contenido de
protones 'H en agua los que ademas estan mas libres
y que producen el aumento de los valores de relaja-
cién T2 por arriba de una escala normal. La figura 25
muestra un mapa de T2 de un cartilago de la rodilla,
que muestra Unicamente la localizacion del dafio.

En estudios in vitro se ha completado el analisis
de los tiempos de relajacion T2 y sus relaciones
con las propiedades mecanicas y bioquimicas del
cartilago. Un estudio mostré que las propiedades
mecanicas tales como el médulo de Young se co-
rrelacionan con tiempos T2 en el cartilago*. Es
bien sabido que la hidratacion y la integridad de la
matriz de colageno estan directamente relaciona-
das con el tiempo de relajacion T2, asi mismo que
la degeneracién continla aumenta el tiempo de
T2, pero no se ha demostrado que exista relacion
de los niveles de proteoglicanos con los tiempos
de relajacion T237:4850,



Es agible medir el tiempo de relajacion T2 en milisegundos realizando un estudio cuantitativo no morfoldgico,
que posee facultad de detectar alteraciones intra-sustancia iniciales del cartilago previo a las ulceraciones o fisuras
de su superficie. Esta capacidad hace que este método pueda evaluar la evolucion de alteraciones condrales que
comienzan posteriores de tratamientos farmacologicos o de otra naturaleza. De las técnicas mas avanzadas para
evaluacion de cartilago esta es la que se esta usando mas en la practica**2. El mapeo T2 ha demostrado ser Util en
muchos estudios clinicos . Para proporcionar algunos ejemplos , se ha utilizado para rastrear la calidad del cartilago
en las caderas de pacientes con displasia congénita de la cadera, en la rodilla después de la reconstruccion del LCA,
y en el tobillo después de la cirugia de reparacion del cartilago®®.

Los tiempos de relajacion T2 en el cartilago también pueden verse afectados por la edad del paciente, de
acuerdo con un estudio in vivo*!. En un estudio en la rodilla in vivo se comprobé que los tiempos de relaja-
cion T2 fueron significativamente diferentes entre cartilago sano y osteoartriticos. Aunque no se observaron
diferencias en los tiempos de relajacién T2 en el cartilago entre las diferentes etapas de la osteoartritis. Los
valores medios de los tiempos de relajacion T2 en el cartilago con osteoartritis de rodilla en sujetos sanos se
calcularon en 32.1 a 35 milisegundos, mientras que el cartilago artrésico se calcula que tiene valores que van
desde 34.4 hasta 41 ms*®. La tabla 1 muestra varias referencias de valores de T2 de cartilago sano en los que
se puede basar el médico radidlogo al cuantificar el dafo.

Los mapas T2 utilizados para ubicar cambios en el contenido y la orientacion de colageno ha sido validado
tanto in vitro **** como in vivo 40447,

Fig. 25

Relaxometria del cartilago de la rodilla, utilizado para mostrar la ubicacion
del dafo.




Tabla 1. Referencias de valores de T2 para cartilago sano.
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35+2.5 3 8 14 | 288 x 224 2007 | X. Li, et al. Osteoarthritis and Cartilage
39.54+4.02 3 5 16 | 320x 512 2011 | Jinfa Xu, et al. J. of Radiology Case Reports
32.4+1.8 3 N 16 | N 2012 | Baum Thomas, et al. Arthritis Care & Research
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CAPITULO 3 METODO

urante las Gltimas décadas, la resonancia magnética (RM) ha adquirido un papel protagonista

en la evaluacion de pacientes con sospecha de alguna patologia, ya que proporciona una un

contraste entre tejidos, mayor a la de otras técnicas de imagen, lo que la convierte en una
técnica de exploracion especialmente Util en aquellos pacientes en los que el ultrasonido o la tomografia
computada no son concluyentes. La RM facilita tanto la deteccion y la caracterizacion de lesiones focales
como la evaluacion de procesos difusos que afectan a la rodilla. A diferencia de la TC, la RM no utiliza
radiaciones ionizantes, por lo que es de especial valor en pacientes pediatricos y mujeres embarazadas,
asi como en aquellos pacientes en los que es necesario el seguimiento de una patologia condral a largo
plazo mediante repetidas exploraciones de imagen.

3.1 PROTOCOLO GENERAL DE RODILLA

El protocolo IRM para el estudio de la rodilla debe individualizarse en funcién de la indicacion clinica y de las
secuencias disponibles en el equipo de resonancia. Para optimizar los protocolos de RM, es necesario conocer
los parametros y factores que afectan la adquisicion de la imagen. A continuacion, se realiza una breve des-
cripcion de los parametros mas importantes que afectan la adquisicion.

3.1.1 Relacion Sefal /Ruido

La relacion sefial /ruido (SNR, Signal Noise Ratio) es la cantidad de informacion util que se recibe (sefal)
en relacion con la informacion no Gtil (ruido). El ruido disminuye la calidad de la imagen dandole un aspecto
granulado y, cuando alcanza un nivel determinado, puede disminuir la calidad diagnostica de las imagenes, asi
mismo puede incrementar el valor de la intensidad de sefal y dar valores erroneos de la imagen para mapping.
La sefal recibida en una adquisicion es directamente proporcional al TR y al nimero de adquisiciones, e inver-
samente proporcional al nimero de codificaciones de fase y frecuencia.

En general, la SNR y la calidad de la imagen, mejoran con el aumento del tamafo del voxel, pero lleva a una
disminucion en la resolucion espacial de la imagen. Entre las diferentes estrategias para aumentar el tamano
del voxel se incluyen: el aumento del tamafo del campo de vision (FOV, field of view), el aumento del espesor
del corte y la disminucion de la matriz de la imagen. Esta Gltima opcion acorta el tiempo de adquisicion al
reducir el nimero de codificaciones de fase.

3.1.2 Ancho de banda

La sefial analégica emitida durante una secuencia de RM es recibida por una bobina o antena receptora con
una determinada frecuencia de onda. Esta sefial sera posteriormente amplificada y convertida a una sefal
digital. La amplitud de banda indica el rango de frecuencias de onda que la RM recibe por unidad de tiempo.
Por lo tanto, cuanto mayor es la amplitud de banda, mayor es la velocidad de muestreo de la sehal de RM y
menor el tiempo que toma adquirir la informacion para formar la imagen, aunque tiene como inconveniente
la disminucion de la relacion sefial /ruido.
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3.1.3 Antenas receptoras

El uso de antenas receptoras o bobinas de su-
perficie (figura 26) mejora considerablemente
la relacion sefial /ruido en los estudios de RM de
rodilla. En general, a menor tamano de la ante-
na, mejor relacion sefal/ruido, aunque con me-
nor cobertura anatémica. Esta limitacion de las
antenas de superficie fue solucionada por los fa-
bricantes, con el disefo de antenas de superficie
con multiples bobinas de pequeiio tamafno: las
antenas de receptores mdltiples, que ofrecen las
mismas ventajas que las bobinas de pequefio ta-
mafo en la relacion sefial /ruido y una cobertura
anatémica mucho mas amplia.

3.1.4 Resolucion espacial y
de contraste

La resolucion espacial es la capacidad para dis-
criminar entre dos puntos de la imagen y esta
determinada por el tamano del pixel. A menor
tamafio del pixel, mejor resolucion espacial. El
tamario del pixel es directamente proporcional al
FOV e inversamente proporcional al tamafo de
la matriz y al nimero de codificaciones de fase
y frecuencia. Por lo tanto, el uso de un FOV de
menor tamano disminuira el tamafio del pixel,
por lo que mejorara la resolucion espacial, siem-
pre y cuando se mantenga constante el nimero
de codificaciones de fase y frecuencia, aunque a
expensas de una disminucion en la relacion sefal /
ruido. Mientras que para un FOV determinado, la
reduccion del nimero de codificaciones aumen-
tara el tamafo del pixel y por lo tanto, disminuira
la resolucion final de la imagen, pero la relacion
sefal/ruido mejorara.

h
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Fig. 26

Antena receptora usada para el protocolo de rodilla.

Las estrategias que permitan el aumento de la
resolucion espacial degradaran la relacion sefal/
ruido, y viceversa, debido a que la relacion sefal
ruido es directamente proporcional al tamafio del
pixel. Sin embargo, una relacion sefial/ruido pobre
debida a un tamano de pixel muy pequeno puede
reducir la resolucion espacial efectiva, sin poder
discriminar dos puntos en la imagen como elemen-
tos independientes, llevando a un deterioro en la
utilidad diagnéstica de la imagen.

La resolucion de contraste de la imagen hace re-
ferencia a la relacion entre la intensidad de senal de
los distintos tejidos de la imagen. En IRM, el con-
traste depende de la distribucion heterogénea de
los tiempos de relajacion de los diferentes tejidos
en la imagen. Una resolucion de contraste superior
ofrece una mayor capacidad diagnostica, ya que
permite discriminar mejor entre tejidos. El contras-
te se ve afectado por el TR enimagenes ponderadas
en T1y por el TE en imagenes ponderadas en T2.
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3.2 ELEMENTOS DEL EQUIPO DE ADQUISICIC)N

3.2.1 Equipo de resonancia magnética

El equipo Verio de SIEMENS (figura 27) con un campo magnético de 3.0 T cuenta con una dimension para
pacientes de hasta 70 cm de diametro, y soporta gasta 250 kg de peso. Integra hasta 102 elementos de la
bobina con un maximo de 32 canales de RF. Dentro de la sala del examen se encuentran los elementos para
aplicacion de contraste con Gadolinio idnico, almohadillas y cojines, antenas, etc.

Dentro de los estudios especiales que permite son:

e Tractografia: Puede mostrar mas de 256 direcciones de difusion en la modalidad de imagen por tensor
de difusion.

e FMRI: Facilita la obtencion de imagenes funcionales BOLD.

e Perfusion: Permite estudios de evaluacion de flujo sanguineo del cerebro, funciones cerebrales y fisio-
logia.

e Maplt: permite la obtencion de mapas T1, T2 Y T2* de cualquier region del cuerpo. Sin embargo el
mapa no cuantifica un dafo.

Fig. 27

Equipo Verio de SIEMENS del Hospital Angeles
de las Lomas.
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3.2.2 Estacion de trabajo

Las imagenes fueron adquiridas en la estacion
de trabajo de la consola de mando del equipo.
La figura 28 muestra la visualizacion del centro
de mando para el equipo Verio de 3T. Todas las
imagenes adquiridas fueron visualizadas previa-
mente mediante el sistema Syngo MR B17, en el
cual se ejecutan los examenes anatomicos segun
sea el caso. El formato de las imagenes utilizado
durante todo el trabajo fue DICOM, pero como se
menciona posteriormente se hace una transfor-
macion a un archivo nativo.

El centro de mando ademas del equipo para la
adquisicion de las imagenes, contiene el control

del medio de contraste (no necesario en éste Fig. 28
estudio), el micr6fono y audifono que permite Estacion de trabajo y consola de mando principal del
la comunicacion con el paciente y los paros de equipo de resonancia utilizado.

emergencia por si se presenta cualquier anomalia
en el examen.

3.2.3 Posicion del paciente y colocacion de las bobinas

e El paciente debe despojarse de todos los elementos de metal antes de entrar a la sala del equipo, asi
como tarjetas de crédito y elementos que el técnico indique.

« Se posiciona el paciente en direccion cabeza primero, es decir, de entrada al tunel del iman.
e Se coloca la bobina con la mayor cobertura en direccion de derecha a izquierda.

e Se posiciona la colchoneta sobre la antena para que el paciente no sienta incomodidad, y para obtener
la mejor sefal posible.

» Seajusta la antena perfectamente.

e Se colocan los auriculares al paciente con el fin de darle las instrucciones y monitorear su condicion a
lo largo del estudio, ademas de proteger los oidos de los ruidos que provocan las bobinas gradientes.

e Se desplaza la camilla hacia adentro del tinel del iman usando los controles del panel central del iman.

« Se enciende el laser de posicionamiento y se hace coincidir la cruz laser con el isocentro marcado.
Cuanto mas cerca del isocentro se encuentre la region de obtencion de las imagenes, mejor sera la
calidad de la imagen.

« Sepulsa el botdn de centrado automatico y se sube el interruptor de arriba/adentro hasta que se alcan-
ce el isocentro y la camilla se detenga automaticamente.

» Se conecta la antena a cualquier entrada compatible del panel de control del iman.

_
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3.3 SECUENCIAS DEL EXAMEN

El examen de rodilla consta de varias secuencias, esto se hace para la obtenciéon de mejores contrastes y
depende bastante de la patologia que el médico especialista desee observar. Todo examen comienza con un
localizador, el cual selecciona el nimero de cortes de la imagen que se obtendran del paciente, podra incluir
opcionalmente saturacion de grasay FOV.

Es el médico especialista quien entiende la enfermedad a tratar y debe conocer los diferentes contrastes
que existen en la resonancia para elegir los adecuados al estudio.

Las secuencias del examen de rodilla cominmente empleado en el Hospital Angeles de las Lomas son:
» Localizer

* Localizer sag+cor+tra

e Pdtsesag

e Pdtsesagfsp2384

e T2de3d wesagiso

e Pdtsetrap2384

e T2de3d wetra3201.5mm

e Pdtsefscor

e T2 star p2-anatomical 11 ecos.

3.3.1 T2 Star P2-Anatomical 11 ecos

La secuencia T2 Star P2-Anatomical 11 ecos permite la adquisicion de imagenes de manera rapida, los
tiempos de eco son muestra de ello. El analisis de la region es minucioso, ya que se realiza con un corte de
3 mm de ancho. Por cada paciente la secuencia permite la obtencion de 11 cortes y de cada corte 11 ecos,
arrojando 121 imagenes a analizar y ademas permite el estudio del decaimiento exponencial in vivo por la
cantidad de ecos adquiridos.

Los parametros principales de la secuencia son mostrados en la pantalla de seleccion del examen y son
guardados a su vez en el encabezado de la imagen DICOM. Estos parametros se muestran en la tabla 1:
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Tabla 2. Parametros de la secuencia utilizada

Parametros de la secuencia

Parametro Valor(es)
Nombre de la secuencia *£12d11
Tipo de adquisicion 2D
Grosor de corte 3 mm
Tiempo de repeticion 445 ms
Ndmero de ecos 11
368 26 @t 47;.23;,2 1)/1.799,;2.;45, 26.98, 34.52, 42.06, 49.6, .14, 64.68,
Frecuencia de imagenes 123.25 ms
Espacio entre rebanadas 0.6 mm

NUmero de pasos de codificacion de fase 384

Porcentaje de muestreo 100%
Porcentaje de Fase, Campo de vision 100%
Ancho de banda del pixel 260 Hz
Muestras por pixel 1

Dimension de la matriz de datos 384 x 384
Flip Angle 60°

Espacio entre pixeles 0.41666 mm
Profundidad de bits por pixel 16

Bit mas significativo por imagen 11

Umbral de ruido 25

*véase anexo 2: capturas de pantalla de la secuencia
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Mediante la resonancia magnética se adquirieron las imagenes correspondientes a 11 cortes por paciente
y 11 ecos por corte, los cuales fueron extraidos del sistema de adquisicion de imagenes a la estacion de tra-
bajo que contiene la base de datos de las imagenes y que son ordenadas por el sistema “Syngo MR B17” de
acuerdo al nombre del médico, nombre del paciente, id del mismo y estudio realizado. De la base de datos del
sistema de SIEMENS® se extrajeron estas imagenes, las que se obtienen en formato DICOM, sin embargo es
un formato exclusivo de SIEMENS® (DICOM de SIEMENS®), puesto que ésta marca utiliza candados al crear
estos archivos.

Para trabajar con los archivos de imagenes es
necesario ordenarlos e indexarlos, puesto que al
extraerlos de la base de datos del sistema no con-
tienen un orden especifico, y por tanto no es posi-
ble distinguir un corte de otro ni un eco de otro en
las imagenes adquiridas.

La herramienta usada para este proceso es el
Software DicomWorks (figura 29) con el cual se
indexan los archivos, se cambian de nombre y se
ordenan. Ademas este Software permite la con-
version de los archivos en formato DICOM de SIE-
MENS® a formato DICOM nativo.

El formato DICOM nativo es el archivo del cual
que hace posible tanto la lectura como el pro-
cesamiento de los encabezados y de la imagen

Fig. 29 médica de resonancia.
Logotipo DicomWorks. Disponible como software libre en
www.dicomworks.com. Al procesar los archivos con este software,

estos adquieren una nueva direccion en el or-
denador, ademas el nombre del archivo es mo-
dificado y es ordenado para asi facilitar su mani-
pulacion y procesamiento.
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3.5 MODELO MATEMATICO

Para la obtencion de los mapas de T2 es necesario realizar un modelo matematico adecuado que aporte por
cada voxel de laimagen DICOM un tiempo individual de relajacién. Como es bien sabido y revisado en el apar-
tado 3.2.4 de éste trabajo, un voxel en la imagen representan un volumen magnetizado con una orientacion
dirigida hacia el campo magnético principal B, que al ser influenciado por un pulso de radiofrecuencia cambia
su direccion. Al término del pulso, la magnetizacion del voxel regresa a su estado original de alineacion con
el campo principal.

La eleccion de un modelo de decaimiento de la sefial de magnetizacion transversal es fundamental para la
evaluacion de T2. Aunque existe un modelo de decaimiento biexponencial y ha sido utilizado en estudios y
simulaciones de relaxometria en humano, el modelo de decaimiento mas popular en estos estudios en IRM es
el decaimiento monoexponencial.

Elalgoritmo de programacion fue desarrollado basando su fundamento en el fenémeno de resonancia mag-
nética denominado FID (Free Induction Decay), que describe el decaimiento monoexponencial:

t

S(t)=5(0)e (12)

Donde S() es la seial al tiempo ¢, S(0) es intensidad inicial y T2 es el parametro fisico a obtener y que varia
de tejido a tejido (Tiempo de relajacion transversal).

Se toma en cuenta que la sefal adquirida de cada voxel de cada imagen es directamente proporcional a la
magnetizacion del voxel en el tiempo t y es el decaimiento de la magnetizacion la que ocasiona la pérdida de
sefial en las imagenes adquiridas.

El modelado matematico biexponencial toma en cuenta que por cada voxel de laimagen se tiene mas de un
componente quimico o biolégico. El decaimiento exponencial de las intensidades estara dado por la suma de
los decaimientos de los dos componentes principales ( r: componente rapida, I: componente lenta):

ot t

t -
S(t)=S(0)e ™ +5(0), € ™ (13)

Donde S(1) es la sefal al tiempo ¢, S(0), es intensidad inicial de un componente I del voxel, $(0) es intensi-
dad inicial de un componente r del voxel, T2, es el tiempo de relajacion transversal para el componente lenta
del voxel y T2 es el tiempo de relajacion transversal para el componente rapida del voxel.
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El modelo biexponencial requiere la realizacion de numerosas mediciones sobre el mismo corte, por lo que
es comUnmente usado en estudios in vitro. Sin embargo, se ha reportado que al aplicar ambos modelos que
miden el T2 puede existir una variacion del 9% como maximo pero, se puede mencionar que existe una va-
riacion media del 3.02% >, lo cual lo vuelve bastante tolerable.

Debido a lo anterior y a la dificultad de realizar multiples mediciones in vivo es que se eligi6 el modelo de
decaimiento monoexponencial para éste estudio.

Una vez que se ha escogido el modelo de decaimiento de la sefial, es conveniente transformarlo a un mo-
delo lineal, esto debido a que los valores de intensidad de cada voxel seran ajustados a una curva y dicho
ajuste se hizo mediante minimos cuadrados, por tanto el modelo lineal es de la forma:

Yy =axr+b (14)
Esta transformacion se realiza aplicando el In a la ec.(12):

_t

In(S(t))=-—5

+n(S(0)) (15)

Los valores conocidos de este modelo son S(?) y ¢, los valores a obtener son T2 y S(0).
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3.6 PACIENTES

Para éste estudio se probd la técnica imple-
mentada en pacientes que presentaban alguna
patologia relacionada con alguna lesién condral
en la rodilla. Se consideraron 18 pacientes con
dano en el cartilago articular de la rodilla que
previamente fueron evaluados clinicamente y
enviados por un ortopedista a un estudio por
resonancia magnética.

Estos pacientes correspondena 7 hombresy 11
mujeres, con un rango de edad desde los 17 hasta
los 66 afnos, con un promedio de edad de 40 afos.
También se tomo en cuenta el peso de los pacien-
tes que van desde los 51 Kg hasta los 90 Kg con
un promedio de 64.16 Kg, la estatura media fue
de 1.64 m, conunrangode 1.45ma 1.78 m.

Se efectuaron mediciones en un equipo Verio
de SIEMENS® con campo magnético principal
de 3.0 Tesla y las secuencias de pulsos de radio-
frecuencia adecuados. La secuencia de pulsos
empleada para la instauracion de los mapas fue
“T2-star_anatomical 11 ecos”. Esta secuencia de
pulsos aporta la informacion (imagenes) suficien-
te en un corto periodo de tiempo (aprox. 6 min)
para la elaboracion de los mapas de relajacion.

El tiempo de adquisicion corto para numerosas
imagenes ayuda a la elaboracion de un estudio in
vivo, esto porque debido a que se adquiere bas-
tante informacion (aprox. 17 842 176 datos) por
paciente y no es necesaria la repeticion de un exa-
men de rodilla para la cuantificacion.

Puesto que este trabajo propone un método para
la cuantificacion, no se realizé un estudio epidemio-
l6gico asociado. Los pacientes no formaron parte de
un grupo de casos y controles. El algoritmo de pro-
gramacion propuesto realiza un estudio detallado de
la anatomia de la rodilla y es capaz de cuantificar el
dafo, tomando como base los tiempos de relajacion
calculados para cartilago sano reportado por la bi-
bliografia. Lo anterior muestra que no se compar6
con testigo alguno in vivo y al no existir un procedi-
miento en la actualidad que realice la cuantificacion
del dafio de rodilla, los estudios de artroscopia eva-
luados por la radidloga experta Beatriz Elias Pérez
cortesia del Dr. Carlos Oliva fueron testigos cualita-
tivos del método.

Es necesario mencionar ademas que los médicos
toman la decision de realizar una cuantificacion
en el paciente, region anatémica de la rodilla y/o
corte. Es muy selectivo éste proceso y depende di-
rectamente de la perspectiva médica del paciente.
El médico especialista (radi6logo) comprende la
patologia y especifica la region o corte que se de-
sea analizar, sin embargo, lo ideal que no siempre
se realiza, es realizar la cuantificacion de todos los
cortes. El método propuesto da la opcion de utili-
zacion de la herramienta y no se realizé con un fin
epidemiologico.
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4.7 ALGORITMO DE PROGRAMACION

Este proyecto se desarrollé con base en la manipulacion de los archivos DICOM nativos y la instauracién de
un algoritmo de programacion de tratamiento de imagenes de dichos archivos.

El cédigo fue desarrollado en el lenguaje de programacién R (The R foundation for statistical computing), el
cual se ejecuta sobre la consola de R version 2.12.1. La pagina de internet principal de este lenguaje donde se
puede descargar gratuitamente es: http://www.r-project.org/.

Este proyecto pese a que se trata de un estudio de cuantificacion del cartilago de la rodilla, es capaz de cal-
cular los mapas de relajacion T2 para todo tipo de tejido o maniqui, puede trabajar con secuencias spin-echo
siempre y cuando se trate del mismo corte y no discrimina tipo de estudio (relaxometria cerebral, de rodilla,
de mama, etc.). Debido a su orientaciéon matematica para calcular el valor de T2, S(0) y R? de los ajustes de
curva pixel por pixel (seccion 4.7.3) es posible no solamente encaminar el algoritmo para su aplicacion en el
cartilago de la rodilla, sino para realizar cuantificaciones con los tiempos de relajacion para otros érganos o
partes anatomicas, incluso maniquies o modelos experimentales. La figura 30 es un diagrama de la ubicacion
del algoritmo de programacion desarrollado dentro del método empleado.

Sistema Syngo MR B17

SIEMENS

Siemens

wicom
Slemens

Sistema de adquisicion de datos Imagenes DICOM de Siemens Indexacion de archivos DICOM de Siemens y Ordenamiento de DICOM nativo Aplicacién del algoritmo realizado. Obtencion del mapa T2 por corte y por paciente.
dea resonancia magnética. desordenadas; transformacion a DICOM nativo. en carpetas por corte y por paciente.

Fig. 30
Ubicacion de la aplicacion del algoritmo en el método.
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Para el presente proyecto se dividié el cdigo principal en una serie de médulos, o procedimientos los cuales son
mostrados en la figura 31. Los mddulos realizan funciones especificas y fueron elaborados para mejorar la com-
prension y facilidad de trabajo del algoritmo.

) —> Mddulo de splines horizontales
—> Modulo de lectura de datos

T ——

Modulo de splines verticales

—> Modulo de mascara — 3 Modulo de splines

Main

(contiene tipo de estudio y paciente)

Modulo de Ajustes > Mobdulo de conversion de coeficientes

— Moddulo de Conteos

—> Modulo de exportacion de archivos

Fig. 31
Mobdulos (Procedimientos) del algoritmo empleado.

3.7.1 Lectura de Archivos

Una vez que los archivos DICOM nativos han sido indexados correctamente y son localizados en el sistema
de archivos que DicomWorks predetermina dentro del ordenador, los 11 ecos de cada corte fueron copiados
a una direccion (carpeta) independiente diferente. Lo anterior facilita la lectura y ejecucion del algoritmo.

El modulo de lectura de los archivos del algoritmo se encarga de separar los encabezados y las imagenes
de los archivos DICOM, posteriormente asigna matrices de datos con la informacion de cada imagen que lee,
copia de la matriz original, sin realizar ninguna operacion que altere la matriz.
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Este Gltimo proceso se realiza exclusivamente para efectuar la manipulacién de los datos, cabe mencionar
que los datos que se leen de cada imagen DICOM se presentan como una matriz de dimensiones 384 x 384,
un total de 147 456 datos. Cada dato de la matriz representa un valor de la senal adquirido en un tiempo de-
terminado, una vez que ha pasado del espacio k de la IRM a la imagen. Tal parametro se muestra como S(?) y
éste se encuentra dentro del rango de valores de 0 — 2*¢, puesto que el DICOM asigna 16 bits de profundidad
digital a cada localidad de imagen.

Entonces, cada imagen DICOM es una matriz de datos, cada localidad de la matriz posee un valor denomi-
nado Intensidad de sefal (S().

Traducido en valores de imagen visual la imagen DICOM podria contener 65280 (26 — 28) tonos de grises
mas que una imagen RGB convencional, sin embargo no es asi puesto que las computadoras manejan 8 bits
de profundidad para cualquier color, incluyendo los grises, es decir, sélo se pueden observar 256 tonos de
grises en cualquier monitor. Lo que si es cierto es que la definicion de las imagenes DICOM contendran mayor
resolucion de informacion que las imagenes RGB normales.

Asi mismo, el hecho de que cada valor de la matriz de datos o imagen posea 16 bits de profundidad significa
que el valor maximo posible de cada localidad de cada matriz de datos es 65 536.

Una vez que se leen los archivos DICOM, el algoritmo asigna una matriz de datos para cada imagen. En el
algoritmo se toman en cuenta 6 imagenes de los 11 ecos que corresponden al mismo corte. Estas son duplica-
das en matrices y cargadas en la memoria ram del computador. El algoritmo les asigna un nombre secuencial
para facilitar su manipulacion.

Al finalizar este proceso, las matrices estaran disponibles para ser operacionalizadas.
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3.7.2 Mascara
Para la obtencion de la mascara se procede como sigue:

« Se muestra la primera imagen de la serie de imagenes (primer eco).
e Se capturan puntos de interés sobre la imagen que se encuentren rodeando al cartilago.
e Se obtienen los polinomios de tercer grado que se ajusten a los puntos de interés.

e Se cancelan los calculos para los datos que estén fuera de la ROL.

Este moédulo dentro del algoritmo pide que muestre la primera imagen de la secuencia de ecos, recordando
que se han cargado en la lectura de datos una serie de 11 imagenes adquiridas. Esta imagen (TE = 4.36 ms)
se solicita puesto que contiene mayor sefial en la mayoria de sus voxeles que las otras 10, lo que significa
que se observara una imagen mas brillosa y bien delimitada. Las estructuras que componen la rodilla pueden
apreciarse sencillamente, excepto porque en ocasiones se pueden confundir los limites de algunas estructuras
del cuerpo, tal es el caso del cartilago hialino que en ocasiones suele confundirse su parte inferior con la base
femoral en las imagenes ponderadas en T2 con tiempo de eco ultracorto.

La mascara es la seleccion exclusiva del cartilago, se utiliza para delimitar la region de interés (ROI) y la aisla de los
demas elementos que componen la rodilla. Delimitar el area de interés es trabajo del médico radiélogo, quien co-
noce a la perfeccion la anatomia del cuerpo, él sera capaz de evitar las confusiones de los limites de las estructuras.

La primera imagen de la serie es la que se utiliza para definir la ROI, por lo mencionado anteriormente. En
éste trabajo el area de interés que se pretende cuantificar es el cartilago articular de la rodilla y dentro del
procedimiento se ha de delimitar sus limites y aislarlo.

Los puntos de interés sobre la imagen permiten la captura de las posiciones (coordenadas) de los “click”
del ratdn de la computadora que se den sobre la imagen. Estos puntos deben corresponder a los limites de la
region de interés y seran almacenados en la memoria del sistema.

La herramienta que se utiliza para la delimitacion es el “spline cibico”, tomando en cuenta que un spline es
una curva diferenciable limitada en partes mediante polinomios. En los problemas de interpolacion, se utiliza
a menudo la interpolacion mediante splines porque requiere solamente el uso de polinomios de bajo grado, y
evita que haya oscilaciones indeseables en la mayoria de las aplicaciones que se presentan al interpolar me-
diante polinomios de grado elevado. Esto tiene un efecto de una curva suave bien delimitada.

Se obtienen un total de 4 splines: 2 verticales y 2 horizontales. Los horizontales ajustan una curva de
la forma:

y=ar*+bxr’+cxr+d (16)
Y los verticales lo hacen de la forma:

r=ay*+by*+cy+d (17)

_



La programacion permite la interpolacion por
spline cubico y permite obtener los coeficientes
a, b, ¢ y d de cada una de las curvas mediante los
puntos de interés. Asi los valores de la matriz por
los que pasan los puntos de interés se ajustan a
una funcion de orden cubico dentro de la matriz
de datos, tal como se muestra en la figura 32. Se
escogio spline cUbico porque un polinomio de ter-
cer grado se ajusta con bastante confiabilidad a la
forma del cartilago.

Posteriormente se rodea la region de interés
con los 4 splines, se eliminan los calculos para las
zonas fuera de los splines. Esto ultimo se hace
estableciendo un valor l6gico NA a dichas loca-
lidades de la matriz fuera de la ROI. El valor NA
dentro del algoritmo significa “Not Assigned” y no
tiene valor alguno.

Al concluir la seleccion del cartilago, la matriz
de datos de la primera imagen de la secuencia
de ecos sera llenada con valores “NA” y Unica-
mente existiran los valores de intensidad de
senal del cartilago, omitiendo los valores de
intensidad de senal de los demas componentes
de la rodilla (figura 33). Esta mascara se hace
para cada uno de los cortes de la rodilla.

Fig. 32

Se muestran los puntos que guardan la po-

sicion y que ajustan los polinomios. En azul

el polinomio se ajusta de forma horizontal,

mientras los puntos en rojo ajustan el poli-
| nomio en forma vertical.

Fig. 33

Mascara del cartilago que selecciona
Unicamente a esta region para su poste-
rior tratamiento.
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3.7.3 Ajustes

Como ya se menciond, las imagenes de resonancia magnética fueron adquiridas a diferentes tiempos de
eco (4.36 ms, 11.90 ms, 19.44 ms, 26.98 ms, 34.52 ms, 42.06 ms, 49.60 ms, 57.14 ms, 64.68 ms, 72.22 ms
y 79.76 ms). Esta sucesion de imagenes viene gobernada por un proceso de primer orden, el cual describe
la pérdida de intensidad de los voxeles en las imagenes como un decaimiento exponencial de la intensidad.
Este decaimiento de la sefial en los véxeles es descrito por la ecuacién 12. El ajuste de la curva mencionado
se realizé para cada voxel que no contenga “NA”, es decir los voxeles que se encuentren dentro de la mascara
previamente construida para delimitar el cartilago. Asi el algoritmo efectia computos Unicamente donde
exista sefial en el voxel. La figura 34 muestra un ajuste de curva después de la insercion de cada valor de sefial
a un diagrama de dispersion de datos de un voxel de la imagen.
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Fig. 34

La figura muestra en la parte superior la inclusion del valor de un voxel del eco 11.90 ms en una grafica de dispersion, la figura inferior
muestra el mismo voxel con el valor de intensidad del eco siguiente (19.44 ms) .
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Se ha de revelar que debido a que la primera imagen de la sucesion de ecos de la secuencia de pulsos
contiene mucho efecto de la transferencia de magnetizacién y fue descartada de los calculos de ajuste
de curva. La transferencia de magnetizacion es provocada por los pulsos de “Off Resonance” fue dado
a conocer en la seccidén 3.2.8 y provoca una pérdida de sefal en algunos voxeles de las imagenes con
tiempo de eco ultra corto. La exclusion de la primera imagen del calculo de T2 no tiene efecto alguno
en la obtencion del mapa final.

De igual manera, fueron excluidas del calculo las imagenes correspondientes a los TE = 49.60 ms, 57.14 ms,
64.68 ms, 72.22 ms 'y 79.76 ms puesto que estas imagenes contienen sefales de ruido notorio en las image-
nes y por tanto deben ser despreciadas pues inducirian a un error en el ajuste de curva. La figura 35 resalta en
color rojo las imagenes (ecos) que fueron incluidos en los calculos.

Fig. 35
Se muestran los 11 ecos obtenidos en el estudio por un corte. En rojo los ecos que
fueron tomados en cuenta para el algoritmo.

Es imperante mencionar que los ajustes de curva para cada matriz de datos se realizan por el método de mi-
nimos cuadrados segiin Bevington®® y el ajuste es invalidado si tiene un coeficiente de regresion menora 0.5 :

2 En - A_bm i e
R=1— i=1§y ( (& )) ’gz—%;;yi (18)

3 (y-7)
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Lo anterior no se tomd de manera arbitraria,
es una decisién asumida por convencion médica
y da certeza de que el calculo realizado por el al-
goritmo efectua el ajuste valido para la obtencion
del parametro T2.

Se realizd un ajuste de curva (figura 36) a los
distintos ecos que son introducidos en una grafica
de dispersion (figura 31) y tal como se mencio-
na en el apartado de modelo matematico, dicho
ajuste de curva se realiz6 mediante un modelo
lineal (ecuacion 15).
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Fig. 36
Ajuste de curva de los valores de intensidad en un

diagrama de dispersion a la ecuacion 15 que muestra el
decaimiento exponencial de la intensidad de sefal.

3.7.4 Exportacion de archivos

Se ha indicado entonces que lo anterior es el alma del algoritmo, una vez que se realiza el ajuste de la curva
por cada voxel, se guarda una matriz que contiene los valores de T2. Esta matriz de datos es exportada en 2
modalidades de archivo: un archivo *.jpg y un archivo con extension *.csv.

El primer archivo corresponde a una imagen, la cual contiene el mapa de T2 dividido en intervalos de valores
y con la ponderacion correspondiente (cuantificacion) que a su vez se muestra en colores contrastantes para
su identificacion. El segundo archivo corresponde a la matriz de datos calculada en un archivo compatible con
el programa Microsoft Excel.

Ademas de estos dos archivos, se exportan también en formato *.csv las matrices de las R? y las I calculadas
por el ajuste de curva, estos archivos son meramente informativos y no son utilizados para la cuantificacion
del dano del cartilago.
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4.1 MAPAS DE RELAJACION

Es de vital importancia mencionar que, pese a que se menciond en la seccion 4.7.3 que sélo se tomarian en
cuenta los ajustes de curva que contuvieran un coeficiente de regresién mayor a 0.5, los calculos mostraron
una tendencia a una R? mucho mas exacta, lo cual mejora la confiabilidad en la computacion elaborada. La
figura 37 muestra un histograma de las R* de una cuantificacion a un corte de rodilla de uno de los pacientes.
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Fig. 37
Histograma de los ajustes de curva para un paciente, un eco.

La imagen 37 significa que el tren de ecos adquiridos para obtener el mapa paramétrico de T2 se ajusté de
forma casi perfecta al modelo de decaimiento monoexponencial y no debi6 inducir errores en el calculo del
parametro en cada pixel calculado.
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Tras la exportacion de archivos que realiza el algoritmo se obtiene un mapa de relajacién que corresponde
a la matriz de datos que contiene los valores T2 calculados. Estos mapas contienen en la parte derecha cajas
de colores contrastantes que muestran la ponderacion antes mencionada. Ademas se sobrepone el mapa
T2 sobre la imagen del primer eco como un mapa de contornos, que aporta la informacion de la localizacion
de las cantidades de T2 calculadas en la imagen de resonancia de rodilla que el médico esta acostumbrado a
observar (figura 38).

Fig. 38
Del lado izquierdo se muestra el Mapa de T2 cuantificado y del
lado derecho el mapa sobrepuesto en el primer eco del corte.

La figura 38 muestra el mapa de T2, que mide el contenido de agua en el cartilago®. Observamos los valores de
T2 pues significan la cantidad de moléculas de agua libre. Una region con un mayor valor de T2 representa que
dicha region posee una cantidad mayor de moléculas de agua libre.

La cuantificacion del mapa de T2 representa los porcentajes de moléculas de agua libre que contiene el cartilago.
Sabiendo que dentro de un cartilago sano, existe una matriz de colageno, la cual retiene las moléculas de agua, por
tanto el agua libre y el T2 es menor. Al existir dafio en éste cartilago, aumenta la cantidad de agua libre al dafiarse
la matriz de colageno. Este dafio es el que se cuantifica mediante el mapa. Aportando el porcentaje asociado a la
cantidad de movilidad de las moléculas de agua libre.

En las barras de cuantificacion se puede observar que contienen 2 valores distintos. Estos valores corresponden
a la cuantificacién (valor dentro de las cajas de colores) y al valor de T2 en ms (valor fuera de las cajas).

La interpretacion de los mapas de relajacion se deja a criterio del médico especialista, pero se debe tener
presente la informacion mencionada en la seccion 3.4 donde se hace énfasis en el aumento en los valores de
T2 en cartilago dafado. Si el médico especialista retomase ese apartado tomaria las zonas cuantificadas con
un T2 mayor a 45 ms como dafo en el cartilago y con la informacion del mapa conocera exactamente el
porcentaje de dafo que contiene ademas de su localizacion anatdmica.

En el anexo 1 se muestra el estudio completo (mapas de T2 cuantificados) realizado al paciente no. 6.
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Es de suma importancia hacer mencién que el mapa obtenido por cada ejecucion del cédigo funciona para
la cuantificacion de un corte de los 11 que se realizan en la rodilla. Para conocer el volumen relativo total del
dafo en el cartilago bastara con realizar una sumatoria de las cuantificaciones (ponderaciones) que el médico
considere como desgaste. Por ejemplo: si el especialista considerase dafo en el cartilago los valores de T2
que se encuentren por arriba de los 45 ms, debera afiadir los porcentajes de los 11 mapas de la rodilla de un
paciente que se hallen por arriba de este valor de T2 en una suma total.

La cuantificacion para un corte se puede comparar con los valores obtenidos de T2 en un histograma de

éste parametro (figura 39). La figura 40 muestra el volumen del dafio para un paciente tomando en cuenta
que el cartilago se considera danado con valores mayores de 45 ms.

Histograma de frecuencia de T2
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Fig. 39
Histograma de los valores de T2 del paciente 3, corte 6.

El histograma de T2 del cartilago (figura 39) muestra la misma informacion de los valores de T2 del seg-
mento del cartilago cuantificado, sin embargo sélo se aporta como una herramienta de comparacion del
mapa cuantificado. Su uso es opcional en ambito clinico puesto que suele ser poco amigable visualmente en
comparacion con el mapa de T2.
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Fig. 40

Mapas de T2 con valores mayores a 45 ms formando el volumen del dafio

Tomando el ejemplo de que el médico especialista tomase a partir de 45 ms de T2 como dafio en el carti-
lago: se observa en la figura 40 el volumen del dafio en el cartilago representado en tercera dimension y es
la sumatoria total de los porcentajes considerados como dafo. Se observa el color azul como predominante,
esto se da puesto que éste color pertenece al intervalo T2= 45-50 ms y tiene mayor frecuencia que otros T2
mas altos. Se puede observar que dentro de algunas partes de color azul se encuentran segmentos de color
morado y rosa que corresponden a los intervalos T2=50-55 ms y 55-60 ms respectivamente.
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4.2 MAPAS DE CURVAS DE NIVEL EN EXCEL

Como herramienta para dar certeza de los calculos hechos se utiliza el archivo csv exportado de los valores
de T2 para crear una imagen de curvas de nivel en Microsoft Excel. Estos mapas deberan ser bastante simi-
lares a aquellos que se exporten en diagrama de colores. De igual manera estos mapas pueden servir de guia
para la localizacion del dafno. Sin embargo no funcionan para realizar una cuantificacion de éste. Las curvas
de nivel mostraran una altura diferente, dependiendo de su valor de T2.

La figura 41 muestra un mapa de curvas de nivel de un archivo csv de T2 de un un corte de rodilla del pa-
ciente 5.

Fig. 41

Mapa T2 ploteado en un diagrama de niveles de Microsoft
Excel. Esto sirve para comprobar cualitativamente el dafio.

4.3 VALORACION DEL ALGORITMO MEDIANTE MUESTRAS
DE ARTROSCOPIA

Del estudio de los 18 pacientes, se comparé en 6 de ellos el dafio hallado por artroscopia. La artroscopia es
un método invasivo, requiere de preparacion quirirgica y de una recuperacion relativamente larga posterior
al procedimiento.

Dado que en la actualidad no existe método alguno para la comparacion cuantitativa del dafio, se eligio éste
ultimo para compararse con la técnica propuesta ya que nos aporta la informacion espacial del dano. Dentro
del Hospital Angeles Lomas los médicos expertos en la materia son capaces de comprobar que los mapas de
relajacion dan exactamente la misma informacion espacial del dano que la artroscopia, y por tanto dan vali-
dez a la cuantificacion mediante mapas de relajacion.
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En la figura 42 se muestra una imagen de una artroscopla aunado a un mapa de relajacion. Ambos perte-
necen al mismo paciente (no. 6) y muestran el dafio y su localizacion. El mapa muestra en la region central
y lateral derecha del corte sagital, valores elevados de T2. Dado que este se puede traducir en dafo en el
cartilago, se realiz6 la valoracion del método por el estandar de oro para observar el dafio en el cartilago. Las
muestras de artroscopia (cortesia del Dr. Carlos Oliva) fueron analizadas por una radi6loga experta (Dra.
Beatriz Elias Pérez).

Se encontr6 una relacién estrecha en el mapas y las artroscopia. Este procedimiento se realizé para 6 pa-
cientes a los que se les valoré con ambos examenes. Con lo cual se dio validez cualitativa al método descrito.

El anexo 3 muestra imagenes de artroscopia de los pacientes no.3, no.7 y no. 15.

10
Fig. 42
La imagen hace una comparacion de la técnica de Artroscopia y

el mapa T2 y muestra el dafio para el paciente no. 6 en la misma
ubicaciéon en ambos métodos.
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4.4 DISCUSION

La velocidad del decaimiento monoexponencial
del parametro T2 es influenciado por la presencia
de moléculas de agua libre, que provocan que la
pérdida de magnetizacion transversal sea lenta.
El mapa T2 es un instrumento usado para medir
el contenido de agua en el cartilago®, puesto que
existe una estrecha relacion entre la relajacion T2
y agua libre. Dentro de un cartilago sano la matriz
de colageno retiene protones del agua, por lo que
laintensidad de sefal en las imagenes ponderadas
en T2 es baja. En las primeras etapas de la OA, la
matriz tiene indicadores de alteraciones y se vuel-
ve permeable al agua, lo que provoca el aumento
de los tiempos de relajacion T2*. La elaboracion
de un mapa de T2 posibilita la evaluacion indirec-
ta de la cantidad y la orientacion del colageno,
que son indicadores importantes en el dafio en el
tejido del cartilago®.

Con las afirmaciones previas, el parametro T2
fue utilizado para calcular el dafio existente en el
cartilago articular de la rodilla. Ayudando al diag-
nostico acertado del cartilago articular de la rodi-
lla y las modificaciones que presenta la matriz de
colageno en determinadas patologias asociadas
a este cartilago. Los estudios previamente reali-
zados han demostrado que la sensibilidad de los
mapas T2 para revelar cambios en el contenido y
la orientacion del colageno ha sido validada tanto
in vitro ***> como in vivo 04647,

Estudios similares realizados ultimamente han
evidenciado que los tiempos T2 pueden estar li-
gados al contenido de proteoglicanos de los car-
tilagos®”#8*°. Pero sin enfocarse en la bioquimica,
la construccion del mapa de T2 ha confirmado
ser rentable en muchos estudios clinicos. Algunos
ejemplos: se ha utilizado para rastrear la calidad
del cartilago en las caderas de pacientes con dis-
plasia congénita de la cadera, en la rodilla después
de la reconstruccion del LCA, y en el tobillo des-
pués de la cirugia de reparacion del cartilago® .

Una de las limitaciones es el uso de un equipo
comercial de 3T incrementa la relacion sefal-
ruido permitiendo mejor resolucion espacial. Sin
embargo hasta el afilo 2003 no existian muchos
resonadores a 3T y los hospitales que ofrecen el
servicio de imagen por resonancia trabajana 1.5T.
Es sugerencia del autor realizar los mapas en los
equipos comerciales disponibles, asi mismo con
las antenas comerciales. El calculo del parametro
T2 no debera variar de un equipo a otro si se reali-
zara la medicion para un mismo paciente.

Los datos obtenidos aprobaron las cuestiones
relacionadas con el cartilago al iniciar el estudio.
Es viable cuantificar el dafno en el cartilago de la
rodilla mediante los mapas de relajacion del para-
metro T2. Mostraron significativa relacion cuali-
tativa mediante los estudios simultaneos de ar-
troscopia, identificando tejido dafiado en ambos
métodos y aportando un valor clinico al diagnos-
tico por imagen.

Se sugiere asegurar la precision y la sensibilidad
al cambio, mediante maniquies. Utilizar tejidos
intrinsecos de referencia e incluso la cuantifica-
cion de cartilago danado a sujetos sanos. Se debe
recordar que no existe un estandar de oro para
realizar la cuantificacion del dafio en el cartilago,
pero se pueden comparar cualitativamente e in-
cluso realizar una comparacion mediante un ana-
lisis estadistico. Se sugiere una comparacioén con
otros instrumentos de evaluacion del cartilago.
Sera de importante adaptar la adquisicion de los
porcentajes encontrados mediante éste método a
una pregunta clinica.
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Aunque las imagenes adquiridas ponderadas en T2 permiten diferenciar el cartilago, en las zonas profundas
suele confundirse con hueso subcondral, sera labor del radi6logo segmentar el cartilago para no inducir erro-
res en el calculo del computo realizado.

Se sugieren un estudios de correlacion entre el porcentaje de dafio en el cartilago articular de la rodilla y
patologias condrales. Podra resultar interesante asociar el porcentaje de los incrementos de los valores de los
tiempos T2 en una valoracion clinica objetiva, traduciéndose esta herramienta en un factor para una decision
acertada de una condropatia.

Para la realizacion de un mapa T2 es necesaria la formacion de imagenes con secuencias de spin-eco a dife-
rentes tiempos de eco®. Este estudio fue realizado mediante una secuencia de ecos comercial y que permite
realizar el mapeo in vivo, sin embargo existe la posibilidad de obtener mapas mediante el ajuste manual de
los tiempos de eco. Se sugiere repetir la secuencia para estudios in vivo, siguiendo el protocolo que se tomo6
para éste trabajo.




CONCLUSIONES



El empleo del algoritmo de programacion pone
la limitante de invalidar los ajustes de curva con
un coeficiente de regresion menor a 0.5, sin em-
bargo éste valor obtuvo un promedio mayor en
todos los casos. La tendencia de éste coeficiente
se mantuvo por arriba del 0.98 como se mues-
tra en el histograma (fig 37). Es por tanto que
la confiabilidad en el cbmputo realizado aumenta,
puesto que los ajustes de curva son muy exactos
y corresponden perfectamente al decaimiento
exponencial de la magnetizacion transversal de
los voxeles de la matriz.

La evaluacion del dafio del cartilago mediante
el uso de IRM evitara la aplicacion de un méto-
do invasivo para el diagnostico médico del dafio
en el cartilago de la rodilla como lo es |a artros-
copia. Diversos articulos mencionan el empleo
de los mapas de relajacion T2 como técnica al-
ternativa para la localizacion de la lesion con-
dral en la rodilla, pero carecen de informacion
cuantitativa del dafio en la region.

La artroscopia aporta la informacion subjetiva
sobre la magnitud del dafio y sobre su ubicacion
en la rodilla, sin embargo en la actualidad no exis-
te un método documentado de cuantificacion y
por lo tanto resulta imposible comparar numéri-
camente los resultados obtenidos en éste trabajo.

La cuantificacion del tejido dafiado para un pa-
ciente puede resultar subjetiva dependiendo del
médico que realice la interpretacion de los mapas.
Deberan ser unica y exclusivamente los médicos
radi6logos expertos quienes tomen la determina-
cion de acatar ciertos valores de T2 como tejido
dafiado. Sin embargo, los mapas aportan la infor-
macion suficiente para cuantificar exactamente
el dafo de una rodilla.

Los mapas de relajacion de T2 para el calculo
del porcentaje de tejido dafado en la articula-
cion de la rodilla es un método que puede ser
comprobado cualitativamente con artroscopia.
Médicos expertos del Hospital Angeles han de-
terminado que esta ultima confirma al método
de mapas T2 y por lo tanto la vuelve una elec-
cion viable para el diagnéstico y monitoreo de
lesiones condrales.

Se propone continuar con éste estudio, ya que
debido a falta de pacientes y presupuesto no
se empled un analisis mas completo. Continuar
con éste implicaria validar el método mediante
un examen estadistico. En el caso de que se va-
lide se propone utilizar el método como una he-
rramienta en el uso médico diario, puesto que el
impacto sobre los diagnosticos de lesiones con-
drales serian mas acertados y podrian detectar-
se a una edad temprana.
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ANEXO 1:

Estudio completo de la cuantificacion del dafio mediante los mapas de relajacion del paciente no. 6.
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ANEXO 2:

Capturas de pantalla de la secuencia utilizada.
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ANEXO 3:

Artroscopias de los pacientes 3, 7 y 15 respectivamente.
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