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ABREVIATURAS Y SIGLAS

ADC: Coeficiente de difusidn aparente.
AUC: Area bajo la curva.

ADA: Arteria coronaria descendente anterior izquierda.
B: Campo magnético.

ECG: Electrocardiograma.

FoV: Marco de visidn.

FSN: Fibrosis sistémica nefrogénica.

HE: Hematoxilina-eosina.

HIM: Hemorragia intramiocardica.

I: Momento angular o espin.

IM: Infarto de miocardio.

IRM: Imagen por resonancia magnética.
ISA: Andlisis de secuencia de imagenes.
LV: Variable latente.

M: Magnetizacion.

MGE: Multigradient echo.



MRM: Microimagen por resonancia magnética.

MSC: Correccidn de dispersion multiplicativa.

MSME: Multi-slice multi-echo.

OMV: Obstruccién microvascular.

PC: Componente principal.

PCA: Andlisis de componentes principales.

PLS-DA: Andlisis discriminante de minimos cuadrados parciales.

PQN: Normalizacidn del cociente probabilistico.

RARE: Rapid acquisition with relaxation enhancement.

RF: Radiofrecuencia.

RMC: Resonancia magnética cardiovascular.

RMN o RM: Resonancia magnética nuclear.

ROI: Region de interés.

ROC: Caracteristica operativa del receptor.

RTG: Realce tardio de gadolinio.

SNR: Ratio sefnal/ ruido.

SNV: Variable normal estandar.

STIR: Short-tau inversion-recover.



TE: Tiempo de eco.

TR: Tiempo de repeticion.

TS: Tioflavina-S.

TTZ: Cloruro de 2,3,5-trifeniltetrazolio.

VIP: Importancia de la variable en la proyeccion.
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RESUMEN

La resonancia magnética cardiovascular (RMC) con realce tardio es la técnica de
referencia para la evaluacién no invasiva del dafio cardiaco después de uninfarto
de miocardio (IM). Sin embargo, la interpretacién de estas imagenes en términos
de dafio tisular es ain complicado y el uso de agentes de contraste en esta
técnica estd contraindicado en un amplio sector de la poblacidén con insuficiencia
renal crénica. La microscopia de resonancia magnética (MRM) proporciona un
nivel de detalle comparable al objetivo macroscdpico de la microscopia dptica.
Por ello, podria ser una herramienta muy util en la interpretacién de la imagen
de RMCYy en laidentificacion de nuevos marcadores de imagen de resonancia en

el IM.

El objetivo de la presente Tesis Doctoral es caracterizar, utilizando la MRM e
histopatologia correlativa, el tejido miocardico en las regiones remota,
adyacente e infartada en corazones porcinos con IM en fase aguda (1 semana) y
en fase crénica (1 mes), y de corazones sanos mediante MRM multisecuencia sin

hacer uso de ninguin agente de contraste exégeno.

Se establecié un grupo control (n= 3 animales) y dos grupos experimentales de
IM: 90 min de isquemia seguida de 1 semana tras reperfusion (IM en fase aguda,
n= 6 animales) o 1 mes tras reperfusién (IM en fase crénica, n= 5 animales). La
MRM se realizd en un espectréometro de campo ultra alto de eje vertical de 14,1
Tesla (Bruker Avance Il 600). Las distintas regiones representativas del corazén
infartado (remoto, adyacente e infarto) se analizaron mediante varias

secuencias de RMN: imagenes potenciadas en T1, imagenes potenciadas en T2,

Xl



imagenes potenciadas en T2*, mapeo T2, mapeo T2* y coeficiente de difusion

aparente (ADCQ).

Los cortes histopatoldgicos de las mismas muestras adquiridas con MRM
permitieron identificar estructuras y relieves que contribuyeron a realizar una
caracterizacion adecuada del tejido a estudio. Las imagenes de MRM revelaron
diferencias de intensidad de sefial para los diferentes componentes
estructurales y anatdmicos del tejido de IM en fase aguda y los de IM en fase
crénica (valor p<0,05), pudiendo identificar con un elevado grado de detalle
tanto el tipo de regién al que pertenecian como el grado de dafio tisular. Los
modelos multivariantes permitieron clasificar con precisién las regiones de
interés (IM en fase aguda: especificidad 93 % y sensibilidad 80 %; IM en fase
crénica: especificidad 100 % y sensibilidad 98 %). Los mapas probabilisticos
basados en nuestros modelos de andlisis discriminante de minimos cuadrados

parciales (PLS-DA) delinearon claramente las regiones remotas e infartadas.

Estos resultados ilustran el potencial de MRM contrastada con histopatologia
correlativa como plataforma para explorar nuevos biomarcadores de RMN sin

uso de agentes de contraste exégenos tras un IM.
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1 INTRODUCCION

1.1 INFARTO DE MIOCARDIO

1.1.1 EPIDEMIOLOGIA Y DEFINICION

Las enfermedades coronarias son la primera causa de muerte a nivel mundial (1).
En Europa causan cada afio unos 4 millones de fallecimientos, lo que supone el
47 % de todas las muertes. En Espafia, segiin datos del Instituto Nacional de
Estadistica, el 31 % de las defunciones se deben a cardiopatia isquémica. Dentro
de éstas, el infarto de miocardio (IM) es la de mayor prevalencia y supone un
importante problema en el sistema de salud publico (2). Como consecuencia del
envejecimiento de la poblacidn, y a pesar de los esfuerzos realizados en
investigacién (3), los avances en el tratamiento temprano y las mejoras en su
monitorizacién, la morbilidad y mortalidad en occidente por esta patologia sigue

al alza (4).

La definicion de IM ha variado con el tiempo. En 2018, la accidn conjunta de
diferentes organismos a nivel mundial en el dmbito de la cardiologia definié el IM
como “un evento clinico o patoldgico en el contexto de enfermedad miocérdica
isquémica (sintomas isquémicos, cambios isquémicos en el ECG, intervencién de
una arteria coronaria, nuevas anomalias del movimiento de la pared o defectos
fijos en la exploracién con radioisétopos) en los que hay evidencia de muerte de

células miocdrdicas” (5).

1.1.2  FISIOPATOLOGIA
La causa principal de un IM es la oclusién completa del lumen de una arteria
coronaria ocasionada por el desprendimiento de un trombo que se desarrolla a

partir de la rotura de una placa de ateroma inestable (6). Los depdsitos de



lipoproteinas de baja densidad promueven la liberaciéon de sustancias
proinflamatorias que favorecen la formacién de estas placas (3), que, con el
tiempo, se endurecen y reducen la luz de la arteria, limitando la cantidad de
sangre que llega al miocardio. La disminucién del volumen sanguineo produce
un aporte pobre de nutrientes y oxigeno a las células cardiacas, estableciendo

un cuadro isquémico en el territorio irrigado por dicha arteria (5).

El insulto cardiaco progresa como un frente de onda desde el endocardio hacia
el epicardio. Inmediatamente después de suspenderse el suministro de oxigeno,
se producen los primeros cambios bioquimicos y funcionales (3). En el interior de
los cardiomiocitos las reservas de ATP se agotan rapidamente produciendo la
acumulacidon de residuos metabdlicos como el lactato que acidifican el
citoplasma. Al mismo tiempo las especies reactivas de oxigeno aumentan la
permeabilidad de la membrana mitocondrial, que acabara por desintegrarse (7),
incrementando adn mas el desequilibrio idnico entre el interior de la célula y la

matriz extracelular, y, por ende, disminuird el potencial de accién (8).

Esta situacidn, junto al aumento de la permeabilidad capilar, promueve la
extravasacion de liquido al espacio intersticial y al interior de las células (9, 10).
Si no se revierte rapidamente este escenario, el territorio isquémico se vera
gravemente comprometido. Por lo que la respuesta inmunoldgica innata entra
en accion tan pronto como las sefiales de alerta liberadas desde los
cardiomiocitos isquémicos a la matriz extracelular son detectadas (8). Los
fragmentos de células necrosadas también actian como sefial de alarma para la
activacidon del complemento y el reclutamiento de células inflamatorias, en

orden de llegada, neutréfilos, monocitos, y finalmente linfocitos (11, 12).

En los primeros 3 dias tras el IM, después de iniciarse la necrosis celular, se

produce una intensa inflamacién (fase inflamatoria) e infiltracién miocérdica de



neutrdéfilos y monocitos que activardn la apoptosis de células dafiadas. Entre el
4°y 7° dia, empieza la fase de transicion hacia un estado de reparacién, donde la
inflamacién se resuelve, los monocitos y los macréfagos limpian la zona de
detritos celulares y restos matriciales, las células dendriticas también fagocitan
parte de estos restos para presentdrselas a los linfocitos Ty movilizarlos hacia la
zona dafiada. Asimismo, los miofibroblastos proliferan, promoviendo la
deposicidon de proteinas de la matriz extracelular: coldgeno, actina, fibrina y
fibronectina. En la ultima fase, la de maduracién, las células inflamatorias
desaparecen y la cicatriz sufre un proceso de maduracién caracterizado por el
depdsito de coldgeno y la quiescencia de los miofibroblastos (10, 11) (figura I1

adaptada de (6)).



FASE AGUDA FASE SUBAGUDA FASE CRONICA

Inflamacion temprana Proliferacion y reparacion Maduracion de la cicatriz

|
| |
|
|

- —

t=0 isquemia seguida t= 24 horas t=2 semanas
por reperfusion
Figura I1. Evolucion del infarto de miocardio. Procesos fisiopatoldgicos y celulares que se
producen desde las fases iniciales del IM (fase aguda) hasta su fase de maduracion (fase
cronica). El tejido necrdtico del infarto desencadena a su alrededor primero una reaccion
inflamatoria, que a partir de las 24 horas se manifiesta en una infiltracion leucocitaria. La
liberacion de enzimas leucocitarios contribuye a la lisis del tejido necrético. En la segunda
mitad de la primera semana se produce una proliferacion de macrdéfagos que inician la
eliminacién de los detritos. Aproximadamente después de una semana aparece tejido
granulatorio alrededor del infarto. A medida que avanza el proceso de reabsorcion y
reparacion en lazona infartada, este tejido es reemplazado por una cicatriz fibrética. Figura

adaptada de (6). IM= Infarto de miocardio; HIM= Hemorragia Intramiocardica; t= tiempo.



1.1.3 EVALUACION DEL MIOCARDIO POR TECNICAS DE IMAGEN: FOCO EN

LA RESONANCIA MAGNETICA CARDIOVASCULAR (RMC)

El diagndstico precoz y la reperfusién inmediata son las formas mas eficaces de

limitar la extensién del infarto y maximizar el miocardio viable (7).

Tras el diagndstico de IM mediante la presentacion clinica, los cambios en el ECG
y la elevacién de biomarcadores séricos como la troponina ultrasensible, (2) se
realiza la reperfusién coronaria. La restauracion del flujo sanguineo al miocardio
isquémico idealmente mediante la intervencidn coronaria percutdnea primaria
ayuda a salvar parte del miocardio isquémico y disminuye el tamafio final de
tejido necrosado. En consecuencia, el periodo comprendido entre el inicio de los
sintomas vy el restablecimiento del flujo coronario es un factor crucial en la

evolucién del paciente a corto y largo plazo (8-10).

Las técnicas de imagen juegan un papel esencial en la evaluacién miocardica tras
la revascularizacién y el prondstico del paciente. La amplia gama de técnicas de
imdgenes que existen (ecocardiografia, tomografia por emisién de positrones,
tomografia computarizada, y la RMC) permiten detectar los diversos grados de

afeccidn tisular (7, 11).

De todas ellas, la RMC es la técnica de imagen mas utilizada para la evaluacién
no invasiva de las diferentes etapas del IM (12, 13). Presenta varias ventajas sobre
otras modalidades de imagen: no es invasiva ni ionizante (14), tiene capacidades
de reconstruccién multiplanar (15), proporciona alta resolucién espacial y alto
contraste entre tejidos blandos, y permite obtener imagenes anatomo-
funcionales y cambios moleculares en una Unica sesién (16). Sin embargo, la
utilizacion de agentes de contraste externos limita su uso, ya que aumenta la
duracion de los estudios, puede producir efectos secundarios, y esta

contraindicada en pacientes con insuficiencia renal crénica (17, 18).



Como cualquier otra técnica de imagen, la RMC requiere de un amplio
conocimiento de las estructuras anatémicas y de la fisiologfa cardiaca (19). Cada
secuencia de un estudio de RMC proporciona una informacién especifica que,
cuando se toman en conjunto, resuelve la estructura cardiaca completa (20). El
protocolo bdsico de evaluacion cardiaca se compone de: secuencias CINE,
secuencias short tau inversion recovery (STIR) (21), y secuencias de realce tardio

con gadolinio (RTG) (22).

Las imagenes CINE permiten evaluar la morfologia y la funcién cardiaca (23). Con
las imagenes STIR podemos determinar el edema de la fase aguda del IM (21).
Las imagenes con RTG se utilizan para resaltar las zonas de necrosis y fibrdticas,

asi como para determinar la obstruccién microvascular (OMV) (6).

De todas ellas, las imagenes con RTG (figura 12) tienen una especial importancia,
puesto que su alta resolucién espacial permite medir el tamafio del infarto y
determinar la extensién transmural del mismo (22, 24, 25). Ademas, permiten
evaluar también la OMV. Se basa en el equilibrio entre el aumento del volumen
de distribucién del contraste en el intersticio y la disminucién de la velocidad del
lavado. En el IM en fase aguda, se producen zonas hipointensas alld donde hay
OMV, puesto que no deja fluir al contraste. En el IM en fase crdnica, la baja
densidad capilar dentro del tejido fibrético miocardico produce una acumulacién
del contraste que provoca un acortamiento del tiempo de relajacién T1, y que se
traduce en una sefial hiperintensa de esaregién. En el miocardio normal el lavado
es mucho mas rapido y la sefal es nula. Por lo que la discriminacién entre ambas
condiciones depende de una adecuada eleccién de los parametros de cada

secuencia para extraer el maximo contraste entre regiones miocdrdicas (14).



IMAGEN DE RTG DE IM EN FASE AGUDA IMAGEN DE RTG DE IM EN FASE CRONICA

Figura I2. Imagenes de RMC con RTG para un IM en fase aguda y en fase cronica. En el
IM en fase aguda (a), la OMV se observa hipointenso dentro de la zona de infarto (con
captacion de contraste) en las imagenes de RMC con RTG a la semana del evento, mientras
que en fase cronica (b) la cicatriz fibrdtica se realza hiperintensa en el estudio realizado a
los 6 meses. Se indica con una flecha roja el lugar del infarto. RMC= Resonancia magnética
cardiovascular; RMC= Resonancia magnética cardiovascular; RTG= Realce tardio de

gadolinio; IM= Infarto de miocardio; OMV= Obstruccion microvascular.

Recientemente se han incorporado a la préctica clinica nuevas secuencias que
permiten una valoracién cuantitativa de los tiempos de relajacién T1y T2 (mapa
T1 nativo, mapa T2 y mapa T2*) de cada pixel en una escala estandarizada para
caracterizar el tejido miocardico (26, 27). Los mapas T1 nativo estdn en auge
ahora por sus multiples implicaciones sin necesidad de contraste. Los mapas de
T2 se utiliza en la deteccidén y cuantificacién del edema, mientras que los mapas

de T2* sirve para detectar hemorragias (28).

A pesar del disefio de nuevas secuencias, y los beneficios proporcionados por el
contraste enddgeno de las imagenes potenciadas en T1, T2 y T2%*, la RMC con RTG

sigue siendo la herramienta de rutina en las imagenes postinfarto.



En contra, el hecho de que los pacientes con insuficiencia renal crénica no
puedan acceder a esta tecnologia por tener un elevado riesgo de sufrir fibrosis
sistémica nefrogénica (FSN) como consecuencia del metal utilizado en el
contraste, y que mas de la mitad de los pacientes con IM desarrollan insuficiencia
renal (29), hace necesario invertir en nuevas estrategias que prescindan de

contraste exdgeno con metales pesados.

Por tanto, parece importante avanzar hacia biomarcadores de RMC validados
histolégicamente que no requieran medios de contraste exdégenos para

delimitar la zona de infarto.

1.2 RMN

La historia de la RMN estd llena de Premios Nobel. Comenzd en 1933, cuando
Otto Stern midid los momentos magnéticos de un protdn interaccionando con
un campo magnético (Premio Nobel de Fisica 1943). Siguiendo con este hilo,
Isaac Rabi (Premio Nobel de Fisica 1944) y su equipo descubrieron que la
interaccion medida por Stern era mdxima para determinados valores de
frecuencia en dicho campo (frecuencia de resonancia), y que cada dtomo tenia
una frecuencia de resonancia propia (30). Tras la Segunda Guerra Mundial,
Edward Purcell y Felix Bloch (Premio Nobel de Fisica 1952) extrapolaron los
descubrimientos de Rabi a moléculas de liquidos y sélidos (31). Finalmente, las
bases fisicas de la RMN quedaron establecidas con el descubrimiento del
desplazamiento quimico (32) y de los ecos de espin (33). En 1966, Richard Ernst
(Premio Nobel 1991) demostré que era posible mejorar sustancialmente la
sensibilidad para generar espectros de RMN a partir de muestras inorganicas,
organicasy, en Ultima instancia, materiales bioldgicos, aplicando la transformada
de Fourier a RMN. Mas tarde, Lauterbur introdujo los gradientes de campo y
Mansfield asentd las bases de las imagenes de alta velocidad con las imdgenes

eco- planares (Premio Nobel de Medicina y Fisiologia 2003) (13). Gracias a todos



ellos, hoy en dia disponemos de una tecnologia de gran resolucién y sensibilidad,

que permite desarrollar estudios en un gran nimero de campos (34).

1.2.1  FUNDAMENTOS FiSICOS

La materia estd formada por dtomos, que a su vez estdn compuestos de
particulas: electrones, protones y neutrones. Los atomos tienen caracteristicas
intrinsecas, como el numero atémico, el peso atdmico o el momento angular de

espin (o espin), cuyos valores dependen de su composicion particular.

La resonancia magnética (RM) se basa en el andlisis de la interaccién entre las
particulas que poseen espin y electrones desapareados, es decir, aquellos
ndcleos con nimero atémico impar como el 'H, el 3C, el N, el "°F, o el 3'P. Se dice
que estos nucleos tienen nimero cuantico de espin nuclear (1) distinto de O, y
esta propiedad los hace magnéticamente activos. De entre los ntcleos con I= %
mencionados anteriormente, la RM mide la relgjaciéon de los nucleos de
hidrégeno, ya que estdn formados por un Unico protdn y representa una

proporcién elevada en los tejidos del cuerpo humano (35).

El espin de un protdn es el movimiento de rotacién que tiene una particula sobre
su propio eje. Sélo por el hecho de estar girando sobre si mismo, el protdn posee
un cierto momento angular en la direccion de su eje de rotacién. Por otro lado,
toda particula cargada en movimiento genera un campo magnético,
caracterizado por su momento magnético (1), que es un vector paralelo al eje

de rotacion del protén y también a la direccién del campo generado (figura I3).



Eje de rotacion
I
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|

Figura 13. Momento magnético del protén. p= momento magnético; *H= protdn; B=

direccion del campo magnético aplicado.

Normalmente, en un volumen de tejido los protones estaran girando de manera
aleatoria con los espines orientados de manera arbitraria, y su magnetizacion
(M) neta sera nula. Cuando los protones son sometidos a la fuerza de un campo
magnético externo (Bo), reorientan sus espines en la direccién de este campo,
de manera paralela o antiparalela. De este modo M pasa a ser paralela, dado que
hay una mayor cantidad de espines orientados en el mismo sentido que el campo

Bo (figura 14).

hz Bo=0 Z
M=0 B,

+ f
~ Tl
t 17 P
-"’Jk\_' i t

Figura l4. Comportamiento de la magnetizacidon a un campo magnético aplicado. En la
naturaleza los nucleos se orientan arbitrariamente, pero cuando estan bajo la influencia de
un campo magnético mas fuerte, se orientan en sentido paralelo y antiparalelo con éste.

Bo= campo magnético; M= magnetizacion.
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Al aplicar otro campo magnético mas potente (B1), conocido como pulso de
radiofrecuencia (RF), M tiende a alinearse con el campo resultante (B= Bo+B1).
Cuando B1 desaparece, M vuelve a su estado inicial mediante un movimiento de

precesion (figura I5).

Figura I5. Comportamiento de la magnetizacion al afiadir una perturbacion al campo
magnético principal. Al aplicar un campo magnético externo B1 mas potente que Bo, los
nucleos se reorientan hacia éste, y vuelven a su estado inicial con un movimiento de
precesion cuando se elimina el estimulo perturbador. Bo= campo magnético principal; B1=

campo magnético externo o pulso de radiofrecuencia; M= Magnetizacion.

Un momento magnético p que se encuentra inmerso en un campo magnético B,

sufre un par de fuerzas (t) que viene dado por la férmula I1:

r=u xB (1)

Teniendo en cuenta que larazén de cambio del momento angular | de un sistema

es igual a la torsidn que actlia sobre el sistema, entonces se cumple que:
T oC d I /dt (12)

Esto implica que el cambio infinitesimal en el momento angular | tiene la misma

direccion que el torque. Ademas, como t es perpendicular a I, entonces la

11



derivada de | también lo sera. Esto implica que el vector momento angular, asi
como el eje de rotacidn, cambia su direccién, pero no su mdédulo. Por otra parte,
debido a los procesos de disipacion de la energia, el torque va desapareciendo,
con lo que el vector magnetizacion volvera progresivamente a su estado inicial,
generandose un movimiento en espiral. La frecuencia (w) de este movimiento

viene expresada por la frecuencia de Larmor (I3), donde y es la constante

giromagnética y Bo el vector del campo magnético principal.

Wy =Y ‘BT)‘ (13)

Este movimiento de precesiodn es la base de la técnica empleada para obtener

informacién mediante [a RM.

1.2.1.1  ECUACIONES DE BLOCH

El modelo cldsico sélo puede interpretar una parte del fendmeno de resonancia,
pero no puede explicar la interaccién entre nucleos. En 1946, el fisico suizo Felix
Bloch consiguid resolver este problema, y describié el comportamiento de la
magnetizacidon en presencia de un campo magnético externo de la siguiente
manera (36):

dM .~ M
i:(MX7B)+ - (14)
dt T1 T2

donde y es el constante giromagnética, M, es la magnetizacion en ausencia de
perturbacién, y Mz y Mxy son las proyecciones de M sobre el eje Z y sobre el plano
XY respectivamente (componentes longitudinal y transversal). Los dos ultimos
términos expresan la relajacidn de las distintas componentes de M, mientras que

el primero, se refiere al movimiento de precesién del que habldbamos antes.
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Bloch sugirié que, tras la aplicacion de un pulso RF, la magnetizacion M vuelve a
su estado de equilibrio debido a las perturbaciones térmicas, que afectan a Mz, y
a las interacciones entre nucleos, que afectan a Mxy. La relajacién para cada una

de estas componentes viene dada por:

Es decir, que la componente longitudinal M; se relaja con un tiempo que viene
dado por T4, y la transversal Mxy por un tiempo que viene dado por T2. Y por

general se cumple que T2 < T1.

1.2.1.1.1  ECUACIONES DE BLOCH EN PRESENCIA DE DIFUSION
La difusién es el fendmeno mediante el cual se produce un flujo de particulas
entre una zona de alta concentracién a otra de baja concentracion. En este

apartado nos centraremos en el andlisis tedrico de este fendmeno, descrito en

(37)-

Supongamos un volumen con un cierto momento magnético i, y un campo
magnético aplicado B con direccidn unica, y que n: son las concentraciones de

espines orientados positiva y negativamente segun la direccion del campo.

Si este volumen diferencial estd sometido a una cierta energia potencial U, ésta
genera una fuerza F= -VU sobre las particulas, a lo que ellas responden
moviéndose con una velocidad v= o™F, siendo o la conductividad. A
consecuencia de esto y siguiendo el principio de la minima energia, cuando se

alcance el equilibrio, las particulas se habran distribuido en las dreas de menor
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potencial. Sin embargo, debido a la difusién, algunas se habrdn alejado,
apareciendo dos tipos de corrientes: corrientes derivadas, que llevan a las
particulas a las zonas de menor potencial (férmula 17), y corrientes de difusion,

que tienden a dispersar las particulas (férmula 18).

Jo=n, Vs (7

Joir =—DVn, (18)

Donde el signo negativo indica el sentido del flujo natural de las particulas (de

mayor a menor potencial) y D es el coeficiente de difusion.

De manera compactada, la corriente total (35) viene dada por la férmula 119:

_ D _ _
Ji:n_iﬂmVBx_Dvni (I19)

Por otro lado, la corriente neta en la direccién del campo viene dada por (

J. —J_),y puede demostrarse que (35):
ﬂ(j+ _jJ’):_DV(MX_MOx) (120)

También se demuestra que la tasa de incremento de la magnetizacién en la
direccidn x dentro del elemento de volumen y debido a la corriente de difusion

viene dada por:

X (122)
ot Diff
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Esto también se aplica a las demas direcciones del espacio:

1
av)

\

OM
ot

Diff

Diff

Diff

dv=VDV(M -M,,)

dv=VDV(M,-M,,)

(122)

(124)

Esta es la cantidad que debe afiadirse a las ecuaciones de Bloch si queremos

tener en cuenta el efecto de la difusion (38).

1.2.1.2

FENOMENO DE RELAJACION

Anteriormente habldabamos de que los dos udltimos términos de las ecuaciones

de Bloch hacian referencia a los procesos de relajacion de la magnetizacion: la
relajacion transversal experimentada por Mz, y la relajacién longitudinal por Mxy.
En la componente longitudinal tenemos un crecimiento exponencial con un
tiempo caracteristico T1, mientras que en la componente transversal se produce

un decaimiento exponencial caracterizado por T2. Por lo que Mz y Mxy se relajan

a velocidades distintas (39).
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Figura 16. Procesos de relajacion de las distintas componentes de la magnetizacion. El
T1 mide el tiempo que un tejido tarda en recuperar el 63 % de su magnetizacion
longitudinal, es decir, los protones devuelven al entorno la energia absorbida. EI T2 mide
el tiempo que tarda un tejido en perder el 63 % de la magnetizacion transversal adquirida
tras el pulso de radiofrecuencia, es decir, los protones recuperan la coherencia de fase.

Figura adaptada de (39). Mz= Magnetizacion Z; Mxy= Magnetizacion XY.

Explicado desde un punto de vista energético, la relajacion es el proceso por el

cual los protones liberan la energia que han absorbido del pulso de RF (40).

1.2.1.2.1  PROCESO LONGITUDINAL T1

El tiempo de relajacién T1 es el tiempo que tarda la componente Z de Ia
magnetizacidn en recuperarse un 63 % tras el pulso de RF. También se le llama
tiempo de relajacién longitudinal o tiempo de relajacién espin-red. En la
relajaciéon T1 el protén en estado excitado transmite su energia a su entorno. En
los alrededores del protén excitado existe un movimiento molecular con
frecuencia ., que cuanto mas préximo se encuentra de w,, con mas facilidad se
transferird la energia desde los protones hacia sus alrededores, y antes volveran

a su estado inicial.
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En los tejidos, la estructura proteica o la posible presencia de iones metalicos en
los tejidos infieren directamente en .. Aunque cada tejido tiene una estructura
particular, se cumple que, para la mayor parte de las proteinas esta frecuencia
es del orden de 1 MHz. Asi pues, a frecuencias de resonancia bajas como las que
tienen los campo B, poco intenso, existe una concordancia mayor entre o,y ®,
Yy, en consecuencia, T1 es mas corto. Esto explica por qué T1 es dependiente de

la frecuencia.

Los protones sélo son capaces de absorber una cantidad de energia limitada.
Cuando esto ocurre se llega a la saturacion. El vector magnetizacion rotara
alrededor de By e ird disminuyendo su mddulo poco a poco hasta desaparecer
cuando los niveles de ambas poblaciones se igualeny, por ende, la sefial también

desaparezca.

Para evitar la saturacion del sistema la RF se emite en pulsos. De esta manera,
los protones excitados pueden ir liberando la energia, y absorberla de nuevo en

el siguiente pulso. Cuanto mds se recupere M, mayor serd la sefial generada.

1.2.1.2.2  PROCESOS TRANSVERSALES T2 Y T2*

El tiempo de relajacidon T2 es el tiempo que tarda la componente XY de la
magnetizacién en recuperarse un 37 % tras el pulso de RF. También se llama
tiempo de relajacidn transversal o tiempo de relajacién espin-espin. Cuando los
protones ya han absorbida la energia del pulso RF, cada uno de ellos esta
precesionando a la misma frecuencia (o) y todos tienen la misma fase. Esta
semejanza entre el estado de los protones hace que la energia liberada pueda
ser absorbida por cualquiera de los protones colindantes que tengan la misma

frecuencia (figura 17).
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Figura I7. Transferencia de energia entre espines. En los procesos transversales de

magnetizacion, los nucleos excitados transfieren la energia a los nucleos colindantes que

resuenan con la misma frecuencia.

Alfinal, la coherencia se pierde por fluctuaciones de m,, y tanto Mxy como la sefial
recogida, van decreciendo. Estas fluctuaciones se deben a la rotacién o vibracién
molecular, que es directamente responsable de T2, y a las inhomogeneidades del
campo Bo que experimentan los protones. Estas desigualdades proceden del
instrumental que se utiliza para generar el campo principal, diferencias en la
susceptibilidad magnética de los distintos tejidos adyacentes, o bien de los
gradientes empleados para la adquisicién de la imagen. Cuando estos factores

se tienen presentes en la adquisicién (T2"™"), hablamos de tiempo de relajacién

T2* (41).

1 1 1
= + Inh
T2 T2 T2

(125)

1.2.2 FUNCIONAMIENTO DEL EQUIPO DE RM

Los espines de los atomos tienden a alinearse con el campo magnético principal
Bo, excitandose cuando son perturbados por un pulso de RF y volviendo a su
posicidn de equilibrio una vez éste desaparece. Esta sefial es la que recoge el

equipo de RM y la que contiene la informacion.
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Los elementos fundamentales de un equipo de RM son basicamente: un iman
que genera el campo magnético constante, un par de bobinas o antenas que
envian y captan la sefial procedente de los dtomos, y un sistema de gradientes

para la formacién de las imagenes (42).

1.2.2.1 IMAN DEL CAMPO PRINCIPAL

Este iman genera un campo magnético Bo constante en el plano Z, que es el que
orientard a los espines del tejido en sentido paralelo y antiparalelo. Su intensidad
es variable, desde los equipos de 1,5 T empleados en clinica hasta el equipo de

14,1 T que hemos usamos nosotros, e incluso los hay de mayor potencia.

Normalmente se empleanimanes superconductores formados por aleaciones de
niobio-titanio. Estos imanes presentan una resistencia casi nula cuando
funcionan a temperaturas entorno a los 4 K, que se consiguen con la inyeccién

de helio liquido en el sistema.

El campo principal B, debe ser homogéneo para que no se generen distorsiones
durante las adquisiciones. Esta homogeneidad se puede mejorar mediante
ajustes de shimming, que son reajustes realizados por unas bobinas dispuestas

estratégicamente.

1.2.2.2 Emisor DE RF
El sistema empleado para generar la RF es un solenoide que genera una corriente
eléctrica, que, a modo de antena, induce un campo magnético B1 perpendicular

a Bo en la frecuencia de las ondas de radio en la zona deseada.

Existen muchos disefios y tamafos de bobinas, desde las usadas en los equipos
clinicos con didmetros de hasta un metro, hasta las microbobinas de 1 cm usadas

en los equipos de investigacion (43, 44).
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1.2.2.3 RECEPTORDELA SENAL

Estas antenas receptoras se encargan de recoger la sefial que se produce en el
plano transversal tras la emisidn del pulso de RF. Estas bobinas se deben ajustar
a la frecuencia de resonancia de la sefial que queremos tomar, y deben ser
perpendiculares a Bo. A veces, las antenas que reciben la sefial son las mismas

que las emisoras de RF de las que habldbamos en el apartado anterior.

Su tamafio es determinante para su sensibilidad y su resolucién, siendo mds
sensibles cuanto mas pequefias son. Para el estudio de muestras pequefas

suelen ser bobinas planas de gran sensibilidad (en torno a 100 pm) (45).

Estas bobinas deben estar aislas del entorno con una caja de Faraday de cobre o
acero inoxidable para evitar sefiales externas a las procedentes del campo

magnético del iman.

1.2.2.4 SISTEMA DE GRADIENTES

Los gradientes son el elemento del sistema de RM que permite la resolucién
espacial de la muestra y la formacién de las imagenes. Esta formado por un
conjunto de imanes que generan variaciones lineales del campo longitudinal en
una regidn concreta a lo largo de tres direcciones ortogonales (corte, fase, y

frecuencia).

El primer gradiente en actuar es el de seleccién de corte (Gz). Este se aplicaenla
direccién Z de manera que cada punto Z tiene un valor diferente. Cambiando la
frecuencia de B, seleccionamos qué valores de B, queremos elegir, activando
Unicamente la zona en la que w:= ®,, 0 sea, el plano que queremos. Ademas,
cambiando la anchura de la excitacidn podremos también modular la anchura

del corte.
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Figura 18. Gradiente Gz. Seleccion del corte del que queremos recoger la informacion. Gz=

Gradiente de corte; Bo= Campo magnético principal; B1= pulso de radiofrecuencia.

A continuacidn, se aplicar un gradiente de fases (Gy) en la direccién j para que los
espines que han sido seleccionados con G; se orienten linealmente a lo largo de
la direccidn del gradiente aplicado (figura 19), de manera que todos los espines

seleccionados precesionen con fases diferentes, pero a la misma frecuencia.

D

P,

|

Figura lg9. Gradiente Gy. Dispone a todos los espines en la misma fase. Se cumple que

@, > @, , donde ¢ es el desfase. Gy = Gradiente de fase; ¢= Desfase.

Por ultimo, se aplica un gradiente Gx o de frecuencia para conseguir que cada

punto tenga una frecuencia diferente, cumpliendo con la ecuacidn 126.
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w(X) :7(50 -G, X) (126)

Aplicando estos tres gradientes se selecciona espacialmente el corte que
queremos, con una fase y una frecuencia determinadas. En este punto se recoge
la sefial y se guarda en una matriz del espacio k (46), donde el eje horizontal se
corresponde con la frecuencia, y el vertical con la fase. Laimagen final se obtiene

aplicando la transformada de Fourier a esta matriz (47).

1.2.2.5 ESPIN-ECO

Como dijimos anteriormente, las heterogeneidades de Bo causan un desfase de
los espines del tejido y, en consecuencia, una pérdida de la sefial. Las
inhomogeneidades residuales del campo Bo que no se han podido eliminar
mediante ajustes de shimming, se minimizan con el fenédmeno espin-eco. Esto es
la sefial que se produce cuando un conjunto de espines se refasa tras la
aplicacién de un pulso de 180°, es decir, este pulso invierte la magnetizacién 180°

(48). En la figura 110 podemos ver el proceso completo.
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Figura l10. Comportamiento de la magnetizacion en el fenémeno eco-espiny esquema
del proceso. a) Tras orientar la magnetizacion del campo se aplica un pulso de 9o° que hace
que M rote alrededor del eje z estos mismos grados. b) Una vez en el plano XY, empieza el
movimiento de precesion y desfase. Las componentes lentas (Ms) se desfasan con respecto
a las rapidas (Mf). ) Ahora se aplica otro pulso, pero de 180° en la direccion j, de manera
que ahora las componentes rapidas quedaran detras de las lentas. d) Transcurrido un
tiempo, las componentes rapidas alcanzaran a las lentas y se refasaran. En este momento
se emite el eco. En la parte baja se representa el fendmeno eco-espin. M= Magnetizacion;

Ms= Componentes lentas; Mr= Componentes rapidas; RF= Pulso de radiofrecuencia.
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1.2.3 POTENCIACION DE LAS IMAGENES EN RM

La potenciacién de las imagenes la determinan los pardmetros de adquisicién
empleados. En general, lasimagenes T1 son buenas para determinar la anatomia,
incluso para detectar algunas lesiones si se emplean agentes de contraste
exdgenos. Cuando los tiempos T1 son cortos, es decir, a los protones no les es
dificil desprenderse de la energia, la sefial es hiperintensa, mientras que aquellas
que tienen mas dificultad para hacerlo, como es el caso de los liquidos, aparecen
hipointensas. Es decir, las imdgenes potenciadas en T1 son directamente
proporcionales a la liberacién de energia desde los nicleos de hidrégeno. Por su
parte, las imagenes potenciadas en T2 son buenas para detectar patologias, ya
que estas llevan asociado edema. Los liquidos se observan hiperintensos porque
los ntcleos estdn practicamente aislados y se relajan de manera coherente al
campo que los envuelve. Lo contrario ocurre con los elementos sdlidos, que

aparecen hipointensos.

También podemos obtener imagenes potenciadas en T2*. Estas imagenes
proporcionan la misma informacién que las imdgenes T2 e incorporan el efecto
de las inhomogeneidades del campo Bo y de la susceptibilidad magnética, por lo

que son buenas para detectar zonas ricas en hierro como las hemorragias.

1.2.4 CONTRASTE EN RM

Las diferentes estructuras que conforman un tejido tienen diferentes
caracteristicas magnéticas, que son las que conformardn el contraste en las
imagenes de RM. Como menciondbamos antes, se pueden establecer los
pardmetros de la RM para que las sefiales recogidas formen una imagen
potenciada en T1, T2 o T2*. El contraste enddégeno de los tejidos se puede

mejorar mediante el uso de agentes de contraste (49, 50), como se hace en la
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técnica de RTG de RMC que ya hemos comentado. Como veremos en el

desarrollo de este trabajo, a potencias de campo ultra alto esto no es necesario.

1.2.4.1  TIEMPO DE REPETICION Y TIEMPO DE ECO

Los parametros mds importantes para determinar el tipo de imagen y, por tanto,
el contraste en una imagen de RM son el tiempo de repeticién (TR) y el tiempo
de eco (TE). EI TR es el tiempo que pasa entre la emisién de un tren de pulsos de
RFy la emisién del siguiente, mientras que el TE es el tiempo que transcurre entre
la emisidn del pulso de reenfoque de RF y el pico de emisién de la sefial de los
nucleos. Los pulsos de RF desplazan Mgz, por los que si se encuentran muy
seguidos (TR bajos), no se puede recuperar a tiempo y no se puede captar la
sefial. Por este motivo, el TE no afecta a la componente longitudinal. Por otro
lado, Mxy es la componente que produce el eco, y esta relacionada con el TE. Asi

pues, el TR se relaciona principalmente con T1y el TE con T2 (tabla I1).

Tabla I1. Contraste en las imagenes de resonancia magnética.

TE TR

Contraste T2 | bajo | bajo

Contraste T2 | alto | alto

TR=Tiempo de repeticion; TE= Tiempo de eco.

A modo de curiosidad mencionaré que cuando tenemos un TE bajo y un TR largo
se dan sefiales en densidad protdnica. Sin embargo, no las comentaré porque no

se han empleado en ningiin momento para este trabajo.

1.2.5 RECONOCIMIENTO DE ESTRUCTURAS POR RMN

En el caso del IM en fase aguda y en fase crdnica el interés recae en poder

identificar procesos como el edema, la infiltracién leucocitaria, la necrosis
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miocdrdica y la fibrosis de la cicatriz de la misma manera que se realiza en

histopatologia.

Como ya se ha comentado en el apartado de RMC, es necesario emplear distintas
secuencias para determinar cada uno de ellos. Aqui radica la necesidad de
desarrollar una técnica que permita caracterizar de manera fiable las estructuras

del tejido cardiaco, y particularmente el dafo tisular acontecido en el IM.

1.3 Microscopia de resonancia magnética (MRM)

Desde que empezd a aplicarse la RMN en el campo de la biomedicina, el interés
en aumentar su resolucién y la intensidad de campo ha sufrido un crecimiento

exponencial (51, 52).

Hoy en dia, la mayoria de los escaneres clinicos cuentan con campos magnéticos
de 1,5y 3T, e incluso, ya se estan aplicando campos magnéticos de 7 T (53, 54).
Por otro lado, los espectrdmetros de investigacion cada vez alcanzan campos
mas altos y, por ende, resoluciones mas finas. Se conocen con el nombre de
equipos de RM de ultra alto campo y la tecnologia que utilizan es muy avanzada,

aunque se basan en los mismos principios que la RM convencional.

El término MRM se refiere a imdgenes de RM de ultra alta resolucién (<100 pm).
Esta resolucidn es inferior a la de la microscopia éptica (0,25 um), pero mucho

mds alta que la de la RM clinica (aproximadamente 1 mm de resolucién en el

plano) (55).

La susceptibilidad magnética es un parametro que indica el grado de
magnetizacidon de un material debido a la presencia de un campo magnético. A
mayor fuerza del campo magnético, mayor susceptibilidad magnética de los
tejidos, por lo que la capacidad de discernir entre estructuras dentro del tejido

tras un IM serd mucho mas sencilla por este aumento del contraste endégeno.
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La RM de campo ultra alto, ademads, tiene una SNR magnifica y un elevado grado
de resolucién espacial, lo que le confiere potencial mas que suficiente para

caracterizar las microestructuras tisulares.

Son varios los estudios que se han utilizado en diferentes dreas para caracterizar
los tejidos en los ultimos afos, aunque mayoritariamente en el campo de la
neurologia. Por ejemplo, Cleary y asociados (56), obtuvieron un gran nivel de
microestructura en tejido cerebral murino, que validaron histolégicamente
mediante una tincidn especifica para neurofilamentos; otro estudio que utilizé
MRM con un equipo de 7T para el seguimiento de las vias neuronales en el
cerebelo humano en muestras post-mortem concluyd que esta técnica podria ser
un link de unién entre el mapeo de redes a gran escala y la histologia
microscdpica (57). Este enfoque de validacién de MRM con histologfa también

se ha llevado a cabo en patologia hepdtica (58).

Son escasos los estudios realizados en otras dreas pese al gran potencial que
presenta esta técnica. Por lo que uno de los objetivos que abordamos en este
trabajo es trasladar también el poder de la MRM como herramienta de
caracterizaciéon estructural validada mediante histologia al ambito de Ia

cardiologia.

1.3.1 POTENCIAL BIOMARCADOR

Los biomarcadores de imagen deben responder a criterios de coherencia
conceptual, reproducibilidad técnica, sensibilidad y especificidad. La definicion del
problema, la adquisicién de las imdagenes fuente, la metodologia de andlisis y la
extraccién del biomarcador a partir de modelos computacionales y herramientas
de medida, son aspectos imprescindibles para utilizarlos adecuadamente en el

estudio de una enfermedad.
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Cualquier candidato a biomarcador debe ser validado con la realidad objetivada
(estructural, fisioldgica, biolégica o molecular) de antemano (59). De este modo, la
validacién histopatoldgica podria actuar como puente entre la MRM y la RM
clinica (12-14) y ayudar a desarrollar nuevos biomarcadores de RMC sin agentes

de contraste en el campo de las enfermedades miocérdicas.

Ademas, la tecnologia de ultra alta resolucion es cada vez mas accesible para las
clinicas y cada vez son mas los estudios que utilizan MRM con buenos resultados
para evaluar patologias. En imagen cardiaca ya se estdn empezando a usar

escéneres 7T (60, 61).

Nosotros proponemos unir las virtudes de la MRM y de las actuales técnicas
computacionales para generar nuevos biomarcadores de imagen en la

evaluacion del IM en fase aguda y en fase crdnica.
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> HIPOTESIS

La MRM de ultra alto campo detecta sin necesidad de contraste los distintos
grados de afeccidn tisular que se producen tras un IM. La medicién mediante
distintas secuencias magnéticas por microimagen, su comparacién con
imagenes histopatoldgicas correlativas y su posterior combinacién en un modelo
multivariante permite establecer un perfil magnético de dafio tisular que

acontece en la fase aguda (tras una semana) y crénica (tras un mes) de un IM.
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3 OBJETIVOS

El objetivo principal de la presente Tesis Doctoral es ilustrar el potencial de Ia
MRM para la caracterizacién del dafio miocardico en fase aguda y en fase crénica
en muestras aisladas de un modelo porcino de IM sin uso de agentes de
contraste exégenos como una posible plataforma para el desarrollo de nuevos

biomarcadores de RMC mediante el uso de modelos multiparamétricos.
Los objetivos especificos son:

- Correlacionar las imagenes histoldgicas derivadas del tejido cardiaco aislado
en fase aguda y en fase crénica tras un IM con las imdgenes adquiridas con
el equipo de RMN de 14,1 T.

- Realizar un anadlisis multivariante para discriminar el dafio miocdrdico en
fase aguda y en fase crénica tras un IM.

- Construir mapas probabilisticos pixel a pixel a partir de los modelos
multivariantes generados mediante analisis multisecuencia y validados

histolégicamente para el modelo de IM en fase aguda y en fase crdnica.
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4 MATERIALY METODOS

4.1 DISENO DEL ESTUDIO

Todos los estudios con animales empleados en esta tesis fueron aprobados por
el Comité de Experimentacidn y Bienestar Animal de la Universitat de Valéncia y
se atienen a lo establecido en la normativa actual de Espafia (Real Decreto
53/2013 del 1 de febrero), en la Directiva Europea 2010/63/EC, a la Guia para el
Cuidado y Uso de Animales de Laboratorio publicada por los Institutos
Nacionales de Salud de EEUU (Publicacion del NIH No. 85-23, revisada en 1996) y

a las pautas de ARRIVE (https://www.nc3rs.org.uk/arrive-guidelines).

Todos los animales se mantuvieron en el animalario de barrera de la Facultad de
Medicina de la Universitat de Valéncia, adscrito en la Conselleria de Agricultura

como Centro usuario de animales de experimentacion ES 46250 0001003.

El ndmero de autorizacion del proyecto para el modelo porcino fue

2016/VSC/PEA/00074 (anexo 1).

4.1.1 MODELO PORCINO DE IM

Se emplearon cerdos hembra jévenes de Sus scrofa domestica de 25- 30 kg de
peso y 3 meses de edad, adquiridos a la Granja El Pombo. Los animales se
estabularon en tandas de 2 en el Servicio de estabulacién animal y quiréfanos
experimentales de la Unidad Central de Investigacidon de Medicina en la Facultad
de Medicina y Odontologia de la Universitat de Valéncia, donde el personal se
encargo de su cuidado bajo las directrices de la responsable de bienestar animal

de la unidad.
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Los ejemplares estuvieron en ayunas entre 6-12 horas antes de la intervencion.
Todos los procedimientos quirdrgicos fueron hechos por una cardidloga
intervencionista, con amplia experiencia en el modelo, y su equipo. Ademas, las
intervenciones estuvieron supervisadas por las veterinarias del centro, que

velaron en todo momento por el bienestar del animal.

Una vez en el quiréfano, se les inyecté una mezcla de ketamina (8 mg/kg) y
medetomidina (0,1 mg/kg) intramuscular, y se les sustenté con ventilacién
mecanica endotraqueal con una mezcla de oxigeno y gases 1:1. La vena yugular
derecha fue canulada para la administracion de fdrmacos. La anestesia se
mantuvo con propofol al 2 % por infusién intravenosa continua a 10 mg/kg/h
durante todo el experimento. Ademads, las constantes vitales (presiones,
frecuencia y ritmo cardiaco) fueron monitorizadas en todo momento, al igual
que los cambios en el segmento ST, mediante ECG. Antes del infarto, se les
administré heparina (3000 U), amiodarona (300 mg) y lidocaina (30 mg) para
prevenir la aparicidn de trombos y arritmias. En caso de fallo cardiaco se disponia

de desfibrilador para reanimar al animal.

Se accedid alaarteria coronaria descendente anterior (ADA) a través de la arteria
femoral derecha mediante una vaina 7 F, que a su vez se usé para registrar la
presidn arterial. A través de ésta, se introdujo un catéter 7 F Amplatz Left 0,75
para seleccionar la zona proximal de la ADA, y una guia de angioplastia hidrdfila
estandar hasta la zona distal del vaso. En la zona medial se hinchd un balén de
angioplastia de 2,5x15 mm a 6 atm, inmediatamente distal a la primera rama
diagonal. La oclusién de esta arteria coronaria se confirmé con la inyeccién de

una pequefa cantidad de contraste y por la elevacion del segmento ST en el ECG.

Se distribuyeron los animales en un grupo control y 2 grupos experimentales de

IM independientes. En los grupos de IM, después de una oclusién de 9o minutos
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de la parte media de la ADA mediante el baldn de angioplastia, los experimentos
se clasificaron segun el tiempo de reperfusién: a) fase aguda (1 semana de
reperfusién, n= 6), y b) fase crénica (1 mes después de la reperfusién, n= 5). En
el grupo control (n = 3) se aplicé el mismo protocolo experimental utilizado en
los grupos de IM, pero no se hinchd el baldn de angioplastia y, por consiguiente,

no se indujo isquemia ni infarto.

Previamente al sacrificio, los animales de ambos grupos de IM, se los sometid al
mismo cateterismo cardiaco que durante la induccién del infarto. Antes de
sacrificarlos con una infusién intravenosa de cloruro de potasio al 0,9 % y aislar el
corazdn, se les inyectd 20 ml de una solucién de tioflavina-S (TS) al 4 % (Sigma-

Aldrich, Sant Louis, MO, EE. UU.) en la ADA para determinar el drea en riesgo.

A los animales del grupo control se les aplicé el mismo procedimiento, pero sin
hinchado del baldn, por lo que no sufrieron ningun evento adverso cardiaco y se

les sacrificé el mismo dia de la intervencion.

Las muestras de tejido cardiaco de este modelo se utilizaron para el desarrollo
de lametodologia de alto campo y la histopatologia correlativa para plataformas
de validacién de marcadores en imagen cardiaca, y en la interpretacién de los
datos multivariables para mejorar la comprensién de los mecanismos implicados

en el infarto de miocardio.

4.1.2 FLUJO DE TRABAJO

Después del sacrificio, se aislaron los corazones, se cortaron en secciones de 5
mm en su eje axial y se incubaron con una soluciéon de cloruro de 2,3,5-
trifeniltetrazolio (TTZ). Las tinciones de TS y TTZ delimitaron las regiones a
estudio: infarto, adyacente y remoto. De cada una de las muestras extraidas de

cada corazoén se tomaron uno o dos octaedros de aproximadamente 1 cm de
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ancho destinados al andlisis de MRM. Una vez procesadas y adquiridas las
muestras en el espectrdmetro, se orientaron en funcién de las imagenes de
MRM vy se llevaron al Departamento de Patologia para realizar cortes
histoldgicos de 4 um de espesor cada 500 ym. Tras tefiir una de las réplicas con
hematoxilina- eosina (HE, en ambos modelos) y con picrosirius red (en el modelo
de IM en fase crénica), se correlacionaron con las imagenes de MRM,
comparando los cortes histopatoldgicos y las imdgenes potenciadas en T2 y
localizando las mismas estructuras, siluetas y direccionalidad de las fibras en
ambas. Esto permitié un buen corregistro de cada una de las dreas a estudio
dentro de las imagenes de MRM. Tras los andlisis estadisticos pertinentes que
discernian bien entre tejidos, realizamos analisis multivariantes tanto para el
modelo en fase aguda como en fase crénica. En base a los resultados de los
modelos predictivos, se llevaron a cabo mapas paramétricos, que clasificaban
pixel a pixel laimagen completa de MRM en tejido infartado o remoto. Tanto el
modelo predictivo final de IM en fase aguda como el de fase crénica eran buenos

clasificando muestras externas (esquema M1).
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4.2 METODOLOGIA

4.2.1 SELECCION DE MUESTRAS

Las tinciones de TS y TTZ nos sirvieron para determinar las distintas regiones a
estudio (infarto, adyacente y remoto) en los modelos porcinos de IM en fase

aguday en fase crénica.

La TS es la mezcla resultante de la metilacion de la deshidrotiotoluidina con el
acido sulfénico. Esta tincion se utiliza habitualmente en el campo de la
neurociencia. Aunque tiene mas aplicaciones, como es nuestro caso, donde una
perfusion de 20 ml de TS al 4 % en la circulacién coronaria del animal permitié
determinar, post mortem, el drea en riesgo por la oclusién. Los corazones de
cerdo, tras ser aislados, fueron cortados en laminas de 5 mm en su eje corto.
Estas secciones se expusieron bajo una luz ultravioleta para determinar el area

en riesgo como aquella zona con captacién del TS (azul claro).

Por otra parte, el TTZ (Sigma Aldrich, St Louis, MO, EE. UU.) es un indicador redox
del metabolismo celular soluble en agua e inestable a la luz. Al incubar a 37 °C
durante 20 minutos un tejido metabdlicamente activo en este colorante, las
enzimas deshidrogenasas lo reducen a formazan, un producto de color rojo. Por
el contrario, en tejidos necréticos el TTZ no cambia su coloracién debido a la

desnaturalizacidon de estos enzimas.

Una vez localizadas las tres dreas, se seccioné al menos un fragmento
representativo de aproximadamente 1 mm?3 de cada regidén tisular (remota,
adyacente e infartada) de la seccién transversal del corazén de 5 mm de grosor.
Posteriormente, las muestras de tejido fueron almacenadas en un
ultracongelador (Thermo Scientific™ Revco™ UxF, Waltham, EE. UU.) a -80 °C

hasta el momento de su medicion. Una vez descongeladas, se retird cualquier
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resto de sangre con lavados superficiales con suero salino, con el fin de evitar
interferencias de sustancias ferromagnéticas, como es el caso del grupo hemo.
A continuacién, cuando fue necesario, se redujo el tamano de la muestra a las

dimensiones del tubo de microimagen con un bisturi.

4.2.2 MRM

En el Laboratorio de Imagen Molecular y Metaboldmica, espacio mixto INCLIVA/
Universitat de Valéncia, y que forma parte de la Unidad Central de Investigacién
de Medicina, se dispone de un espectrometro Bruker Avance Il 600 de eje
vertical de 14,1 Teslas y frecuencia protdnica de 600,13 MHz, y una unidad de
refrigeracién BCU Xtreme (Bruker Biospin SA, Wissembourg, Francia). El equipo
estad equipado con la electrénica, sondas de medida y software necesarios para
poder funcionar en dos regimenes de trabajo: en MRM y en espectroscopia de

liquidos y semisdlidos.

Para realizar la imagen por resonancia magnética (IRM), el equipo estd dotado
de unos gradientes X, Y, Z de potencia maxima 60 A/h, de una sonda para
microimagen y 3 bobinas de transmisidn- recepcién 'H de didmetro interior
variable (2 mm, 5 mm, 10 mm) para abarcar los diferentes tamafios muestrales.
La sonda de microimagen estd equipada con una termosonda interna situada
muy préxima al tubo de medicidn para asegurar que la temperatura se

mantendrd constante durante todo el proceso de experimentacion.

Las muestras necesitan de una preparacién antes de ser introducidas en el
equipo de RMN, ya que el campo de visidon del que dispone para tomar las
mediciones estd limitado por la longitud de la bobina. Esta consta de un cable de
oro que hace alavez de receptor y de emisor, de modo que cuanto mas cerca se
encuentre el tubo que contiene la muestra de la bobina, mayor sera la resolucion

obtenida.
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La eleccidn del tamafio de la bobina depende de las dimensiones de la muestra.
En esta tesis, se empled la bobina de mayor tamafo (& 10 mm), que permite
estudiar volimenes sdlidos de aproximadamente 1 cm?. El marco de visién (FoV),

en este caso, queda restringido a un maximo de 10x16 mm.

La muestra debe ir embebida dentro de una matriz de agarosa en el tubo de
RMN, de modo que quede fijada y las vibraciones durante la adquisicion de la
IRM sean minimas. Se disolvieron 100 mg de agarosa (Scharlau, S.L. Sentmenat,
Barcelona, Espafia) en 6,5 ml de agua desionizada en un vaso de precipitados, y
se calentd en el microondas mediante pequefios choques térmicos hasta su
completa disolucién. De este modo, se evita la formacidn de burbujas de aire y
la polimerizacién temprana del polimero. La disolucidn de agarosa se repartié en
dos tubos de microimagen, de forma que el tercio inferior de éste quedase

totalmente cubierto.

El siguiente paso fue introducir una muestra en cada tubo y posicionarla dentro
de los limites del campo de visién de la bobina, con cuidado de no generar

burbujas de aire, que darian artefactos en las imagenes adquiridas mas tarde.

Cuando la muestra estuvo correctamente posicionada, el tubo se dejd
sumergido en agua a temperatura ambiente. De este modo la muestra queda

retenida al gelificar la agarosa.

Todas las muestras para MRM se prepararon con 24-48 horas de antelacién a su

adquisicidn, y se preservaron a 4 °C para evitar la degradacion del tejido.

Primero, se ajustd la altura del flotador que sostiene el tubo dentro de la sonda
de IMR mediante un calibrador, de manera que la muestra quede lo mas
centrada posible en la bobina de medida. Luego, se introdujo por la parte

superior del equipo de RMN, donde un chorro de aire ascendente amortigua la
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caida. Todas las muestras de esta tesis se adquirieron a temperatura ambiente

(25°0).

Para cada muestra, previamente a su medicidén, se sintonizé el maximo de la
frecuencia del protédn mediante los tornillos de matching y tuning de la sonda con
el software de adquisicién y procesado de la sefial de IRM (ParaVision 4.0 y 6.0,
Bruker BioSpin MRl GmbH Ruddf-Plank-Str. 23 D-76275 Ettlingen Alemania). El

gradiente espacial mdximo que se empled fue de 210 gauss/ cm.

Una vez las condiciones fueron las éptimas para la adquisicion, se ajustd el
protocolo de medida a cada muestra. En primer lugar, sobre una matriz de
resolucion de 128x128 pixeles, se selecciond la orientacién de los cortes de cada
muestra mediante el experimento TriPilot, equivalente a 1_Localizer en el
ParaVision 6.0. Esta prueba, mediante tres imagenes planares (coronal,
transversal y sagital), permite centrar la muestra dentro del FoV y seleccionar el
plano que recoge el drea de mayor superficie de la muestra para obtener la
maxima informacién posible. En todos los casos el FoV estuvo en torno a 10 mm.
Una vez la muestra estuvo centrada, se ajustd la sonda mediante wobbling para
sintonizarla a la frecuencia de transmisidn relevante, que es aquella de mayor

sensibilidad.

El segundo paso fue establecer el nimero de cortes virtuales y su grosor. El
espesor es un pardmetro de adquisicidn importante porque determinard la
resolucidn y el contraste final de la imagen. Para todos los experimentos de esta
tesis se usé un espesor de 0,5 mm sin separacién entre cortes. Este grosor
permite obtener una buena resolucion de laimagen sin solapamientos de la sefial
de los distintos cortes. El nimero de cortes depende del volumen de la muestra,

variando entre 5y 12 en el caso de las muestras del modelo porcino de IM.
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Una vez definida la geometria, se lanzé una rutina de ajustes automaticos
(shimming) para conseguir la maxima homogeneidad del campo en la region de

medida.

Por ultimo, se establecieron las variables a medir y las secuencias. Tras ajustar los
parametros en cada una de ellas, se lanzé el protocolo cuya duracién depende
del nimero de experimentos y de los parametros elegidos para cada variable

(tiempo de repeticién, tiempo de eco, nimero de repeticiones y de cortes, etc.).

El protocolo durdé aproximadamente 8-10 horas y consistidé en: dos secuencias
rapidas eco de espin (RARE y TurboRARE) y una secuencia eco multigradiente
(MGE) para la obtencién de las imdgenes potenciadas en T1, T2 y T2*; una
secuencia multi-slice multi-echo (MSME) y otra MGE para adquirir los mapas de
T2y T2* respectivamente; por Ultimo, una secuencia de difusién (m_diffse). Cabe
sefialar que, pese al cambio de versién de software, los protocolos en el
ParaVision 6.0 son equivalentes a los establecidos en la versidn 4.0. En todos los
casos se utilizéd una matriz de 256x256. En la tabla M1 se incluye de manera
resumida los principales pardmetros de medida empleados en la adquisicidn de

las diferentes secuencias de IRM.
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Tabla M1. Protocolo de adquisicion para las muestras de tejido de corazon del modelo

de IM en fase aguda y en fase cronica.

Nomero Angulo | Método de
TR (ms) TE (ms) Ecos RF . .
de pulsos magico | medicion
Imagen
tenciada T 1500 9,3 1/1 128 4 180° RARE
potenciada T1
Imagen
tenciada T 4000 38,4 1/1 64 4 180° RARE
potenciada T2
Imagen
tenciada Ta* 2000 9 1/1 1 - 30° MGE
potenciada T2
Difusion 1500 38,4 11 1 - 90° m_diffse
2000- Deg,8a
Mapa T2 1/16 16 - 180° MSME
2500 156
1500-
Mapa T2* De4a7yo 1/12 8 - 30° MGE
2000

TR=Tiempo de repeticion; TE= Tiempo de eco; RF= Pulsos de radiofrecuencia; RARE= Secuencia eco
de espin; MGE= Secuencia eco multigradiente; m_diffse= Secuencia de difusion; MSME= Secuencia

multi-slice multi-echo.

Una vez adquiridas las IRM, la muestra se recuperd integramente y se conservd

sumergido en una solucién de 4 % formaldehido.

La calidad de la imagen resultante se evalta con la ratio sefial/ ruido (SNR). Este
dato se obtiene a partir de las imagenes potenciadas de cada tiempo de

relajacion mediante la siguiente férmula:
SNR= media ROI se;alf desviacion estandar ROI 1ido (M21)

La desviacidn estandar del ruido se obtiene de una regién de interés (ROI) de la

regién externa al tubo de microimagen, mientras que la media de la sefial nos la
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da una zona homogénea dentro de la muestra, ambas ROIs circulares y del

mismo tamano.

La toma de datos en IRM se hizo con el software propio del espectrémetro de
RMN, el ParaVision. Tanto la versién 4.0 como la 6.0 de este software, utilizan la
misma interfaz para el calculo de los mapas y la extraccién de datos de las IRM.
Los valores de los tiempos de relajacién T2 y T2* se obtienen a partir del andlisis
de secuencias de imagen (ISA) multieco y multigradiente que, tras el ajuste de la
curva de recuperacion de T2 con cada pixel/ ROI, genera un mapa paramétrico

de T2. Del mismo modo, se obtuvo el coeficiente de difusién aparente (ADC).

Estos mapas son el resultado de las siguientes férmulas (M2 y M3), cuando las
aplicamos a una seleccién de regiones, representativas del espectro de brillos,

sobre las imdgenes potenciadas:
Y=A+C-exp(-t/T2) (M2)
Y=A+l-exp(-b-D) (M3)

Sobre los mapas, se seleccionaron todas las ROIs que se consideraron oportunas
para el estudio. Cada una de ellas aporta el valor promedio y la desviacion

estandar de los pixeles que conforman el véxel para la variable a estudio.

En el tejido cardiaco tomamos un total de 20 ROIs cuadradas por muestra, 10 por
corte, de aquellos que mejor correlacion tenian, normalmente los centrales, para

caracterizar el tejido en el IM, tanto en fase aguda como crdnica.

4.2.3 HISTOPATOLOGIA

Una vez adquiridas las imagenes de MRM, se recuperaron todas las muestras de
tejido cardiaco porcino usadas en este trabajo. Cada fragmento fue extraido de

la matriz de agarosa que lo contenia y lavado con suero salino. Posteriormente,
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fueron posicionados en los casetes para histologia segtn la orientacién de la
serie de imagenes adquiridas por MRM y preservadas en una solucidn al 4 % de
formalina. Las muestras fueron orientadas con mayor cuidado a la hora de
incluirlas en los bloques de parafina. Esto nos asegurdé una buena correlacién
entre los cortes histoldgicos del tejido y las IRM obtenidas mas tarde. Asi, en el
Departamento de Patologia de la Universitat de Valéncia se realizaron 5 cortes
histoldgicos de 4 pm de espesor cada 500 pm hasta consumir los bloques de

parafina por completo.

La tincién de HE es una tincién de rutina que permite diferenciar los

componentes celulares acidos de los basicos.

Los cortes de tejido fueron primero desparafinados mediante xilol y un tren de
alcoholes decreciente durante 20 minutos. Luego, se sumergieron en
hematoxilina durante 5 minutos y se elimind el exceso de colorante con agua del
grifo. Seguidamente, se lavd de forma breve con HCl, y se introdujo durante 30
minutos en eosina. El exceso de colorante se elimind nuevamente con agua
corriente. Para terminar, se deshidratd la muestra con el tren de alcoholes en

sentido inverso.

Las estructuras con caracter acido son tefiidas por la hematoxilina en tonos
azulados o violaceos, mientras que aquellas de naturaleza basica lo hacen de

rosa por la eosina.

De todas las muestras de corazdn que utilizamos en esta tesis se tifid, al menos,

una réplica de cada corte con esta tincidn.

La tincidn picrosirius red (Sigma Aldrich, Sant Louis, MO, EE. UU.) se utilizé para

la deteccidon del colageno tipo |l y tipo I, particularmente abundantes en el tejido
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conjuntivo, como es el caso de la cicatriz fibrética que se genera tras la

reparacién de la zona necrosada en la fase crénica tras un IM.

Esta tincion se usa de manera adicional a la clasica HE. De modo que, una vez
hecha la tincién de rutina y antes de pasar por el tren de alcoholes de
deshidratacidn, los cortes se dejan sumergidos en picrosirius red durante una

hora.

Las zonas con alto contenido en coldgeno tipo | se pueden ver bajo la luz
polarizada del microscopio éptico en tonos intensamente anaranjados, mientras

que las fibras de colageno tipo Il lo hacen a modo de iridiscencias verdosas.

La buena correlacion de los cortes histopatoldgicos con la serie de imagenes
potenciadas en T2 nos permitié seleccionar basicamente las mismas secciones y
caracterizar el tejido adecuadamente para una seleccién mas que acertada de las

ROls.

4.2.4 ANALISIS ESTADISTICO

Se utilizé el software SPSS (versién 15.0, SPSS Inc., Chicago, IL, EE. UU.) para el

analisis estadistico.

Para describir a la poblacidn, se obtuvo la media y la desviacién estandar. Estos
dos parametros son imprescindibles para conocer la dispersién y centralizacion
de nuestros datos. La elaboracién del diagrama de cajas de cada variable
permitié entender el comportamiento de nuestros datos y detectar valores

atipicos.

Luego, se comprobd si la poblacion presentaba una distribucién normal con la
prueba de Kolmogdérov-Smirnov. Para evaluar si habia diferencias

estadisticamente significativas entre los tejidos se utilizé una prueba no
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paramétrica de Kruskal-Wallis de un factor. Ademads, se aplicd el contraste de
hipdtesis post hoc de Games-Howell para averiguar de ddénde procedian las
diferencias, y una prueba Dunnett para comparar todos los tejidos a estudio con

el tejido de referencia o control.

En toda la estadistica inferencial se empled a= 0,05 como valor de significancia

estadistica para rechazar o aceptar la hipétesis nula.

4.2.5 QUIMIOMETRIA MULTIVARIANTE Y MAPAS PARAMETRICOS

Todo el andlisis multivariante se realizé con la aplicacion PLS_toolbox

(Eigenvector Research, Inc., Washington, EE. UU.) para Matlab.

La introduccidn de los datos se hizo de manera independiente: por un lado, la
matriz de datos multivariante que describen cada muestra y, por otro lado, un

vector que indica el diagndstico de cada una de ellas.

Como paso previo al andlisis de datos, se realizé un preprocesado, que incluye
ciertas transformaciones matemdticas como el centrado y escalado de los
mismos. En los datos de MRM aplicamos un autoescalado de la matriz
multivariante. Este emplea la desviacién estandar como factor de escalado. Se
consigue de esta manera que cada variable tenga un peso similar en el analisis

independientemente de la intensidad de la sefial de RMN.

Tras la normalizacién de los datos, se selecciona el tipo de estudio que queremos
hacer. Entre los distintos tipos de analisis multivariante que nos permite realizar
el PLS toolbox, los mas utilizados son el andlisis de componentes principales
(PCA) para la descomposicién de los datos, y el andlisis discriminante de minimos

cuadrados parciales (PLS-DA) para la clasificacidn de éstos.
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La estimacidn de la capacidad discriminante de los modelos para MRM se evalud
mediante el cdlculo de las curvas de caracteristica operativa del receptor (ROC).
En este tipo de graficas se representan los pares de valores (especificidad y
sensibilidad), obtenidos al considerar todos los posibles “puntos de corte”.
Mediante estas curvas se puede valorar la precisién del modelo en la prediccion,
mas alla del conjunto de datos de entrenamiento, y garantizar que no existe un
sobreajuste de los datos. La capacidad de prediccién del modelo es proporcional
al valor del drea bajo la curva (AUC), y puede tomar valores entre 1y 0,5, siendo

0,5 un valor de prediccién nulo.

Para la reconstrucciéon de las imagenes de RM del tejido cardiaco infartado
basadas en las predicciones del modelo generado por PLS-toolbox fue necesario
la aplicacidn de una serie de transformaciones matematicas a las matrices de

datos de MRM.

Primero la matriz cruda (65536 pixel) se redujo con la funcion “escalar”. Esta
funcién devuelve dos matrices de cada variable, media y desviacién estandar,
redimensionadas a la mitad del tamafo original (16384 pixel). Cada celda
contiene el resultado de los 4 pixeles colindantes. Y seguidamente, se
normalizaron los valores de brillo T1 mediante la ratio entre la matriz media y la

matriz desviacion estandar celda a celda.

A continuacion, se generd una matriz tridimensional de 128x128x7. Y cada plano
se ocup6 por una variable en el siguiente orden: ratio media de la intensidad de
brillo relativa T1 entre su desviaciéon estandar, medias de los tiempos de
relajacién T2 y T2*, y media del ADC, seguidas de las desviaciones estdndar

correspondientes de T2, T2* y ADC.

Esta megamatriz es trasladada al plano bidimensional mediante la funcién

“aplanarmat”. La nueva matriz tiene unas dimensiones de 16384x7, donde en las
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filas se alinean los valores del plano XY de la matriz 3D, y cada columna recoge

una variable, dispuestas antes en el plano Z.

El procedimiento para la generacidn de la matriz multivariante lo resumo de

manera grafica en el esquema M2.

Extraccion de la matriz de datos Se escalz la imagem en un
en crudo de la imagen. factor de 2 para obtener
= valores de desviacion estandar.
T
.
] = *N
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Se wvoltea la matriz v se aplana para 5e crea una matriz 30 compilando
obtener una bidimensional de 15384x7 las matrices de las 7 variablas.

leqible por el modelo PLS-DA.

Esquema M2. Proceso de construccidon de la matriz multivariable de la IRM para la
validacion del modelo PLS-DA. En la imagen estad representado el procedimiento de
construccion de la matriz con 7 variables, pero el proceso es el mismo independientemente
del nimero de variables. IRM= Imagen por resonancia magnética; PLS-DA= Analisis
discriminante de minimos cuadrados parciales; TiWI= Imagen potenciada en T1; ADC=

Coeficiente de difusion aparente; SD= Desviacion estandar.
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Tras aplicar el modelo, se obtiene la probabilidad de cada pixel de pertenecer a

cada tipo de tejido.

A partir de las probabilidades obtenidas se construyeron 3 nuevas matrices. A
cada una se le asignd un canal RGB: rojo para el tejido infartado, verde para el
tejido adyacente, y azul para el tejido remoto. Luego se devolvié a las matrices a
su tamafio original, 128x128, con la funcién “reshape”, y se reorientaron. A
continuacion, se generd una matriz tridimensional de 128x128x3, y se ocupd cada
plano Z con uno de los canales RGB, es decir, con las matrices de probabilidad

para cada tejido.

Al visualizar la imagen, se genera un mapa paramétrico RGB que clasifica los
pixeles de la IRM uno a uno segun la probabilidad de pertenecer a un tipo de

tejido u otro.

Ademds, se aplicé una mascara sobre los mapas que mejora la visualizacidn de
las muestras sobre la agarosa. De este modo, la matriz gel que la envuelve, que

es magnéticamente activa, queda oculta y el mapa de la muestra contorneado.

Este proceso queda resumido graficamente en el esquema M3.
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Esquema M3. Proceso de construccion de los mapas paramétricos. Se representa la

construccion de un mapa paramétrico con los tres canales activos. En los modelos duales

(infarto y remoto), el canal G se apagé con una matriz de ceros. RGB= rojo, verde y azul;

T1WI= Imagen potenciada en T1; ADC= Coeficiente de difusién aparente; SD= Desviacion

estandar.
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5 RESULTADOS

5.1 DESARROLLO DE METODOLOGIA DE IMAGEN DE ALTO
CAMPO E HISTOPATOLOGIA CORRELATIVA PARA
PLATAFORMAS DE VALIDACION DE MARCADORES DE MRM

EN IMAGEN CARDIACA

La premisa de partida para este objetivo fue que la medicidon de distintas
caracteristicas magnéticas de una misma muestra de corazdn aislado de un
modelo porcino de IM con MRM y su posterior combinacién en un modelo
multivariante, permitiria establecer un perfil magnético del dafio tisular por
reperfusién que se produce en la fase aguda tras un IM, y la fibrosis del tejido

cicatricial que se instaura en fases mas avanzadas.

5.1.1 METODOLOGIA DE MRM E HISTOPATOLOGIA CORRELATIVA

Estudios realizados con anterioridad en nuestro grupo, ya demostraron el
potencial de la MRM para realizar biopsias virtuales, mediante la correlacién

entre cortes histoldgicos de tumores cerebrales y sus correspondientes IRM

(62).

Hemos querido expandir esta idea a otro drgano que habitualmente también
requiere de contraste para detectar patologias mediante IRM, el corazdn.
Particularmente, en el IM, tanto en su fase inicial 0 aguda como en su fase de
resolucién o crdnica. Y demostrar que, también en este caso, el contraste

enddgeno es suficiente para diferenciar el tejido sano del afectado.
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5.1.1.1 DELIMITACION DE LA ZONA DE INFARTO

De manera macroscoépica, el equipo de cardiologia definié las dreas a estudio

dentro del ventriculo izquierdo con el siguiente criterio: el miocardio ubicado en

el drea de riesgo que no se tifié con TTZ se etiqueté como tejido infartado; por

el contrario, la regidn fuera del drea tefiida por la TS se identificé como tejido

remoto. La zona limitrofe con el tejido infartado, positiva para ambas tinciones,

se considerd tejido adyacente (tabla R1).

Tabla R1. Delimitacion de los distintos grados de lesion tisular en el infarto de

miocardio segun las tinciones de TSy TTZ.

TS

TTZ

Tejido infartado +

Tejido adyacente | +

Tejido remoto -

TS= Tioflavina-S; TZZ= Cloruro de 2,3,5-trifeniltetrazolio.

Por otra parte, de manera microscdpica caracterizamos bajo la luz del

microscopio dptico cada una de las regiones mencionadas para ambos modelos

(figura R1).
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MODELO AGUDO

Figura Ra. Delimitacion de las regiones a estudio en el IM en fase aguda (arriba) y en
fase crénica (abajo). Las tinciones de TS y TZZ ayudan a delimitar las tres areas que se
distinguen dentro del tejido cardiaco tras un IM. Ademas, se muestran imagenes de
microscopia Optica a 10X para cada uno de ellos: (a y d) tejido remoto (TS -y TTZ +); (by e)
tejido adyacente (TS +y TTZ +); (c y f) tejido infartado (TS +y TTZ -). IM= Infarto de

miocardio; TS= Tioflavina-S; TZZ= Cloruro de 2,3, 5-trifeniltetrazolio.
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El tejido control presenta cardiomiocitos integros con el citoplasma tefiido de un
rosa fuerte por la eosina, con pequefios nicleos bien definido por la
hematoxilina, fibrillas musculares muy juntas, separadas Unicamente por el

tejido conjuntivo que rodeo los paquetes musculares.

En los cortes histopatoldgicos tefiidos con HE del modelo de infarto de
miocardio agudo se distinguen tres procesos fundamentalmente: edema,
infiltracidn leucocitaria y necrosis. El edema se caracteriza por la presencia de
espacios sin tefiir entre las miofibrillas rosadas por la eosina (edema extracelular)
y/o en el interior de las células, separando el nicleo del citoplasma (edema
intracelular). En lainfiltracidn, los grandes agregados de leucocitos extravasados
ala matriz extracelular aparecen tefiidos de hematoxilina. Por ultimo, la necrosis
se distingue por la ausencia de limites entre células, que se refleja como una

mezcla de los dos colorantes debido a la degradacidn del tejido.

Estos tres procesos los podemos observar en diferentes grados en las tres
regiones estudiadas. El drea remota presenta un leve edema, donde la matriz
extracelular empieza a distenderse. En la zona adyacente al infarto, el edema
extracelular es mucho mds pronunciado y el infiltrado leucocitario hacen acto de
presencia. Ademas, el citoplasma de los cardiomiocitos esta hinchado, y la
membrana citoplasmatica tiene un aspecto ondulado, aunque adn se mantiene
la direccionalidad de las fibras. En la regién donde se ha producido el infarto,
podemos ver ejemplos de los tres procesos, aunque la necrosis es el
acontecimiento mas relevante. Se observa una ausencia total de estructura con

huecos heterogéneos en la matriz del tejido (figura R2).
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Figura R2. Imagenes representativas de microscopia optica a 20X del tejido miocardico
aislado de los grupos de IM en fase aguda. Se muestra los diferentes procesos que
ocurren en la fase inicial del IM, comparados con tejido sano: a) control, b) edema, c)

infiltracion y d) necrosis. IM= Infarto de miocardio.

En cuanto al modelo de IM en fase crénica, observamos una mayor definicién de
las dreas a estudio. Tanto el edema como la infiltracién leucocitaria han
desaparecido, y el tejido necrético ha sido sustituido por tejido cicatricial. La
regiéon remota se ha restaurado por completo, al igual que los cardiomiocitos
supervivientes del drea adyacente, aunque las uniones entre los haces de fibras
se ven mas laxas. La zona de infarto se observa como una regién palida, formada
por colageno, que bajo la luz polarizada del microscopio dptico se desvela de

naranja intenso gracias a la tincién de picrosirius red.
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5.1.1.2  ADQUISICION DE MRM

La SNR proporciona una manera de evaluar la calidad de la imagen de manera
objetiva y reproducible. En todos los casos se adquirieron imagenes de calidad,
como atestiguan los elevados valores de SNR obtenidos (tabla R2). En el anexo

2 se pueden consultar la calidad de todas las imagenes.

Tabla R2. Media y desviacidon estandar para la ratio sefial/ruido de las imagenes
potenciadas en T1, T2, y T2* de los modelos porcinos de IM en fase aguda y en fase

crénica, y del control.

Ratio Imagenes potenciadas | Imagenes potenciadas | Imagenes potenciadas
sefal/ruido enT1 enT2 en T2*
Control 139,7+8,7 145,0 + 28,7 125,2 +14,1
Modelo IM en
153,1%33,2 168,5+ 69,4 111,3£35,8

fase aguda
Modelo IM en

. 144,6 £39,5 126,0 £ 75,5 67,5%36,5
fase cronica

IM= Infarto de miocardio.

5.1.1.3 HISTOLOGIA CORRELATIVA

Poder identificar las mismas estructuras (vasos, direccionalidad de las fibras de
tejido conectivo, capas) y un perfil similar tanto con histopatologia como con
MRM nos asegura que estamos describiendo correctamente el tejido que nos
interesa, con el valor afiadido de que esto podria reemplazar a las biopsias en un

futuro.

La cuidada obtencién de los cortes histopatolégicos permitié conseguir una
buena correlacién con las imagenes de MRM, como se puede apreciar en las

imagenes incluidas en los préximos apartados.
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Las imagenes tomadas por el espectrémetro de campo ultra alto y los cortes de
histologia de HE de cada muestra utilizada en la tesis pueden consultarse en el

anexo 2.

5.1.1.3.1  MODELO DE IM EN FASE AGUDA

En el modelo de IM en fase aguda (figura R3), la gran heterogeneidad en la
intensidad de la sefial que mostré el tejido infartado en las imagenes de MRM,
en comparacién con la uniformidad del tejido remoto, nos permitié diferenciar

claramente entre ambos tipos de tejidos.

Ademas, pudimos diferenciar dentro de la zona infartada los tres procesos
descritos en el examen histopatoldgico: edema, infiltrado inflamatorio y
necrosis. Las franjas purpureas del infiltrado inflamatorio, tanto en el tejido
infartado como en el adyacente, forman bandas con la sefial mas hipointensa de
todo el tejido en todas las secuencias de MRM. Dentro de estos limites, el tejido
necrosado se muestra isointenso en las imagenes potenciadas en T1y en T2*, e
hipointenso en las imagenes potenciadas en T2 y difusién. En cuanto al edema
que dejaba al descubierto la tincién de eosina, aparece en las imagenes de MRM
en un amplio espectro de intensidades de sefial, que van desde isointenso
(imdgenes potenciadas en T2 y T2*) hasta hiperintenso (imdgenes potenciadas
en T1), segun el grado de acumulacién de liquido. Este fenémeno se observa,
sobre todo, en las imagenes de difusién, donde el tejido edematoso contrasta

profundamente con la elevada hipointensidad de la matriz gel que lo contiene.
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HE T T2 ™= Difusion

Remoto

Adyacente

Infartado

Figura R3. Imagenes representativas de la correlacion entre cortes histoldgicos y las
IRM de las tres condiciones de tejido cardiaco consideradas en el IM en fase aguda. Las
tres muestras pertenecen al corazon del mismo animal. De izquierda a derecha se incluyen
un corte histolégico y las correspondientes imagenes magnéticas potenciadas en T1, en
T2, en T2*, y en difusion para el mismo corte, de las zonas remota (arriba), adyacente
(central) e infartada (abajo). IRM= Imagen por resonancia magnética; IM= Infarto de

miocardio; HE= Hematoxilina-eosina.
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5.1.1.3.2  MODELO DE IM EN FASE CRONICA
En el modelo de IM en fase crdnica (figura R4), la diferencia en la intensidad de
la sefial en las imdgenes de MRM entre el tejido infartado y el remoto es mucho

mas marcada.

Al igual que vefamos en la fase aguda del IM, la zona remota mantiene el brillo
isointenso en todas las secuencias. Pero en el tejido infartado la situacidn se
invierte. El tejido que se ha restaurado en la zona adyacente aparece isointenso
en las imdgenes potenciadas en T1 y T2*%, e hipointenso en las imdgenes
potenciadas en T2, pero se mantiene hiperintenso en las imagenes potenciadas
en difusién. Por el contrario, el tejido necrdtico, ahora sustituido por colageno,
presenta un brillo hiperintenso en las tres secuencias de relajacién magnética,
mientras que en la imagen potenciada en difusion se muestra hipointenso

respecto al resto de la muestra, aunque no tanto como la matriz de agarosa.
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Adyacente

Infartado

Figura R4. Imagenes representativas de la correlacion entre cortes histologicos y las
IRM de las tres condiciones de tejido cardiaco consideradas en el IM en fase cronica. Las
tres muestras pertenecen al corazdn del mismo cerdo. De izquierda a derecha se incluyen
un corte histologico, seguido de la imagen polarizada del corte tefiido con picrosirius red, y
las secuencias magnéticas de las imagenes potenciadas en T1, en T2, en T2*, y en difusion
para el mismo corte, de las zonas remota (arriba), adyacente (central) e infartada (abajo).
IRM= Imagen por resonancia magnética; IM= Infarto de miocardio; HE= Hematoxilina-

eosina.
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5.1.2 VALIDACION DE MARCADORES DE IRM EN IMAGEN CARDIACA

La estadistica descriptiva nos ayuda a conocer la naturaleza de nuestros datos y
situarlos en contexto. Los diagramas de cajas son una manera de obtener esta
informacién de forma visual. Por otro lado, la estadistica inferencial nos permite
analizar nuestros datos, para poder sacar conclusiones a posteriori. Los
estadisticos de contraste pueden ser paramétricos 0 no paramétricos. Algunos
ejemplos son los tests de normalidad, como la prueba de Kolmogdérov-Smirnov
que hemos utilizado en este trabajo. En toda la estadistica, tanto de los
experimentos de IM en fase aguda como en fase crdnica, usamos los datos de
brillo de las imagenes potenciadas en T1y los valores de relajacién de los mapas

de T2y T2*, y del ADC.

5.1.2.1  MODELO DE IIM EN FASE AGUDA

La prueba de normalidad de Kolmogdrov-Smirnov con correccién de
significacién de Lilliefor indicé que las variables, a excepcién de T1, no seguian
una distribucién normal. Por tanto, realizamos la prueba de Kruskal-Wallis en
lugar de ANOVA para averiguar si habia diferencias entre tejidos. Esta prueba
concluyé que habia diferencias estadisticamente significativas en todas las

variables.

Enlafigura R5ayR5b se muestran los diagramas de cajas y la tabla de resultados
para la prueba Kruskal-Wallis de los diferentes experimentos de RMN realizados
sobre las distintas dreas del tejido cardiaco aislado del modelo de IM en fase

aguda.
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Figura R5 a. Diagramas de cajas y tablas Kruskal-Wallis para el modelo de IM en fase
aguda. Diagramas de cajas y test Kruskal-Wallis para (a) la intensidad de brillo relativa de
T1 y (b) el tiempo de relajacion T2. En ambos casos se observan diferencias
estadisticamente significativas entre los distintos tejidos a estudio. IM= Infarto de
miocardio; TaW= Intensidad de brillo T1; Chi-sq= Chi cuadrado; df= Grados de libertad;

MS= cuadrados medios; SS= Suma de cuadrados.
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Figura R5 b. Diagramas de cajas y tablas Kruskal-Wallis para el modelo de IM en fase
aguda. Diagramas de cajas y test Kruskal-Wallis para (c) el tiempo de relajacion T2* y (d)
el ADC. En ambos casos se observan diferencias estadisticamente significativas entre los
distintos tejidos a estudio. IM= Infarto de miocardio; ADC= Coeficiente de difusion

aparente; Chi-sq= Chi cuadrado; df= Grados de libertad; SS= Suma de cuadrados.
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El tejido remoto presenta las intensidades de brillo de T1 mas bajas seguidas del
tejido infartado. El tejido adyacente y el control presentan intensidades de brillo
T1 similares, pero los valores estdn mucho mas compactos en este dltimo. En
cuanto alos tiempos de relajaciéon T2 y T2*, los tejidos adyacente y remoto tienen
valores similares, mientras que el infarto, pese a su gran variabilidad, presenta
los valores mas bajos. El control mantiene tiempos de relajacién intermedios. Por
lo que al ADC respecta, el tejido infartado y el control tienen los valores mds
elevados, seguidos del tejido remoto. El tejido adyacente es el que tiene los
valores de ADC mads bajos. Ndtese la amplitud de los bigotes en los cuatros

experimentos de las zonas infartada y adyacente.

Con el fin de averiguar si las diferencias lo eran con respecto al tejido control,

utilizamos la prueba T de Dunnett (Tabla R3).
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Tabla R3. Resultados para la prueba T de Dunnett (bilateral) para el modelo de IM en

fase aguda.
95 % Intervalo de
Diferencia confianza
Variable Tejido Error
Tejido (i) de medias Sig.
dependiente @) estandar _ _
(i-j) Limite Limite
inferior superior
Infartado Control -1014488 286344 0,001* | -1680862 -348115
Intensidad
relativa de Adyacente | Control -146972 298666 0,913 -842020 548075
brillo T2
Remoto Control -2017852 319650 0,000% -2761733 -1273971
Infartado Control -0,4394 0,7833 0,879 -2,26216 1,3835
Tiempo de
Adyacente | Control 4,2406 0,8170 0,000% 2,33940 6,1419
relajacion T2
Remoto Control 4,1393 0,8744 0,000% 2,10449 6,1741
Infartado | Control -4,4051 0,8204 0,000% -6,31415 -2,4960
Tiempo de
Adyacente | Control 1,8931 0,8557 0,066 -0,09819 3,8843
relajacion T2*
Remoto Control 2,5810 0,9158 0,013% -0,44987 4,7122
Infartado Control -0,0000 0,0000 0,579 -0,00006 0,0000
ADC Adyacente | Control -0,0001 0,0000 0,000% -0,00014 -0,0000
Remoto Control -0,0000 0,0000 0,230 -0,00008 0,0000

IM= Infarto de miocardio; ADC = Coeficiente de difusion aparente.

Significancia estadistica (Sig.) de cada variable medida para cada estado del tejido en el infarto de miocardio

agudo frente al tejido control.

(*) La diferencia es significativa en el nivel o,05.
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En el modelo de IM en fase aguda, observamos que todos los tejidos pueden
diferenciarse del tejido control mediante un par de variables magnéticas. El
tejido infartado presenta diferencias estadisticamente significativas frente al
tejido control en los valores de brillo de T1y los tiempos de relajacién T2*, al igual
que el tejido remoto, que ademds también lo hace con los valores de tiempo de
relajacién T2. Por su parte, el tejido adyacente se diferencia del control mediante

los tiempos de relajacidn T2 y los valores de ADC.

Tras comprobar que las varianzas entre tejidos son distintas, aplicamos una
prueba de Games-Howell para averiguar qué regiones presentaban diferencias
entre si. La variable ADC es especifica del tejido adyacente, ya que las diferencias
son Unicamente con esta drea. Por el contrario, los tiempos de relajaciéon T2 y T2*
son buenos diferenciando entre las regiones infartada y remota, y las

intensidades de brillo de T1 lo es, ademas, con la adyacente.

5.1.2.2 MODELO DE IIM EN FASE CRONICA

La prueba de normalidad de Kolmogdrov-Smirnov con correccién de Lilliefor
rechaza Ho en todas las variables, por lo tanto, el conjunto de datos del modelo
de IM en fase crénica tampoco sigue una distribucién normal, asi que utilizamos
test no paramétricos. La prueba de Kruskal-Wallis arrojé diferencias

estadisticamente significativas para todas las variables.

EnlafiguraR6 ay R6 b se presentan los diagramas de cajas y la tabla de resultados
para la prueba Kruskal-Wallis de los diferentes experimentos de RMN realizados
sobre las distintas areas del tejido cardiaco aislado del modelo de IM en fase

crénica.
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Figura R6 a. Diagramas de cajas y tablas Kruskal-Wallis para el modelo de IM en fase
crdnica. Diagramas de cajas y test Kruskal-Wallis para (a) la intensidad de brillo relativa de
T1 y (b) el tiempo de relajacion T2. En ambos casos se observan diferencias
estadisticamente significativas entre los distintos tejidos a estudio. IM= Infarto de
miocardio; T1W= Intensidad de brillo T1; Chi-sq= Chi cuadrado; df= Grados de libertad; MS=

Cuadrados medios; SS= Suma de cuadrados.
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Figura R6 b. Diagramas de cajas y tablas Kruskal-Wallis para el modelo de IM en fase
crdnica. Diagramas de cajas y test Kruskal-Wallis para (c) el tiempo de relajacion T2* y (d)
el coeficiente de difusion aparente. En ambos casos se observan diferencias
estadisticamente significativas entre los distintos tejidos a estudio. ADC= Coeficiente de
difusion aparente; Chi-sq= Chi cuadrado; df= Grados de libertad; IM= Infarto de miocardio;

MS= Cuadrados medios; SS= Suma de cuadrados.
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Los tejidos adyacente y remoto presentan valores similares de tiempo de
relajacién T2 y T2*, y de ADC, que ademas son los mds bajos. Esto sigue siendo
vdlido en el caso del tejido remoto también para laintensidad de brillo de T1, pero
no para el tejido adyacente, que alcanza en este caso los valores mas elevados
de manera notoria. En cuanto al tejido infartado, es el que mayores tiempos de
relajacién T2 y T2*, y ADC tiene con diferencia. Ademads, la variabilidad de todos
los tejidos disminuye considerablemente, excepto para la intensidad de brillo de

T1.

La prueba T de Dunnett que compara los diferentes tejidos frente al control para

el modelo de IM en fase crénica lo podemos ver en la tabla R4.
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Tabla R4. Resultados para la prueba T de Dunnett (bilateral) para el modelo de IM en

fase cronica.

. X 95 % Intervalo de confianza
Diferencia
Variable Tejido Error
Tejido (i) de medias Sig. _ _
dependiente (1)) .. estandar Limite Limite
|-
bl inferior superior
Infartado | Control 1016727 427501 0,050% 1498 2031955
Intensidad
relativa de Adyacente | Control 3218496 427501 0,000% 2203268 4233725
brillo T2
Remoto Control -1764777 427501 0,000% -2780005 -749549
Infartado | Control 5,5070 1,02916 | o,000* 3,0630 7,9510
Tiempo de
Adyacente | Control -4,7966 1,02916 0,000% -7,2406 -2,3525
relajacion T2
Remoto Control -3,1125 1,02916 0,008% -5,5565 -0,6684
Infartado | Control 13,7095 0,95580 | 0,000% 11,4397 15,9794
Tiempo de
relajacion Adyacente | Control -5,7040 0,95580 | 0,000% -7,9738 -3,4342
T2*
Remoto Control -7,3718 0,95580 | 0,000% -9,6417 -5,1020
Infartado | Control 0,0002 0,00002 | 0,000% 0,0001 0,0002
ADC Adyacente | Control -0,0002 0,00002 0,000% -0,0002 -0,0001
Remoto Control -0,0002 0,00002 0,000% -0,0003 -0,0002

IM = Infarto de miocardio; ADC = Coeficiente de difusion aparente.

Significancia estadistica (Sig.) de cada variable medida para cada estado del tejido en el infarto de miocardio

agudo frente al tejido control.

(*) La diferencia es significativa en el nivel o,05.
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En este modelo observamos que el tejido control basicamente presenta
diferencias estadisticamente significativas frente a cualquier grado de dafio

tisular con cualquier secuencia de las empleadas.

Aligual que el modelo de IM en fase aguda, las varianzas no son iguales, asi que
efectuamos también una comparacién entre tejidos en este modelo mediante la
prueba de Games-Howell. Esta prueba mostrd que existen diferencias para todos
los pares con cualquiera de las variables, excepto entre los tejidos remoto y

adyacente para el tiempo de relajacién T2 y el ADC.

5.2 ANALISIS MULTIVARIANTES PARA DISCRIMINAR EL DANO
MIOCARDICO EN FASE AGUDA Y EN FASE CRONICA TRAS UN

INFARTO

El andlisis estadistico evidencid diferencias significativas entre los distintos
tejidos con las variables empleadas. Partiendo de estos resultados, decidimos
generar modelos multivariables que caracterizaran cada grado de lesién tisular

en el tejido cardiaco infartado de manera magnética.

5.2.1 MODELOS PARAMETRICOS MULTIVARIABLES

Para facilitar el entendimiento del desarrollo de los modelos multivariantes, se
expondrdn de manera secuencial en el tiempo. Es decir, en este apartado
empezaré hablando del modelo paramétrico desarrollado para la fase crénica

post-IM y a continuacidn para el de la fase aguda.

5.2.1.1  IVIODELO INICIAL PARA LA FASE CRONICA POST-IM
La escala de brillo es una medida relativa propia de cada imagen, por lo que se
optd por tomar estos valores directamente a partir de las imagenes potenciadas

en T1, e intentar distintas estrategias de normalizacién para poder incluir la
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relajacion longitudinal en los modelos. Con lo cual, comentaré la evolucién que
tuvo esta componente en particular conforme se avanzé hacia nuestro siguiente

objetivo, los mapas multiparamétricos.

Empezamos trabajando con el modelo de IM en fase crénica. Primero se
realizaron distintos PCA para averiguar qué componentes de las variables eran

las que mejor clasificaban las distintas regiones estudiadas (figura R7).

Como se ha mencionado en la introduccidén, anteriormente se consideraba que
el dafio producido por el infarto no llegaba hasta el d&rea remota, por lo que este
tejido no se vefa alterado. Basandonos en estos estudios, utilizamos la media
intramuestral de las ROIs de cada animal, para normalizar los valores de
intensidad de brillo T1, de modo que la muestra de referencia perteneciese al
mismo corte de corazén que los fragmentos a los que normalizaba. Las muestras

control las normalizamos con la media de intensidad de brillo T1 de cada animal.
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Figura R7. PCA evaluados en el modelo de IM en fase crénica. Diagrama de puntuaciones

PCA probados para seleccionar las variables que mejor clasificaban las regiones (infarto=

rojo; adyacente= verde; remoto= azul). (a) Brillo relativo de T1 sin normalizar, tiempo de

relajacion T2 y T2*, y ADC; (b) Brillo relativo de T1 normalizado a su remoto, tiempo de

relajacion T2y T2*, y ADG; (c) Brillo relativo de T1 sin normalizar, tiempo de relajacion T2

y T2*, ADC, rangos de T1, T2, T2* y ADC; (d) Brillo relativo de T1 normalizado a su remoto,

tiempo de relajacion T2 y T2*, ADC, rangos de T1, T2, T2* y ADC; (e) Brillo relativo de T2

sin normalizar, tiempo de relajacion T2y T2*, ADC, y las desviaciones estandar de Tz, T2,
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T2* y ADG; (f) Brillo relativo de T1 normalizado al remoto, tiempo de relajacion T2y T2%,
ADC, y las desviaciones estandar de T1, T2, T2* y ADC; (g) Brillo relativo de T1 y su
desviacion estandar normalizados al remoto, tiempo de relajacion T2 y T2*, ADC, vy las
desviaciones estandar de Tz, T2, T2* y ADC; (h) Brillo relativo de T1 sin normalizar, tiempo
de relajacion T2 y T2*, ADC, las desviaciones estandar de T1, T2, T2* y ADC, y los rangos
de T1, T2, T2* y ADG; (i) Brillo relativo de T1 normalizado a su remoto, tiempo de relajacion
T2y T2*, ADC, las desviaciones estandar de T1, T2, T2* y ADC, y los rangos de Tz, T2, T2*
y ADC. IM= Infarto de miocardio; PCA= Analisis de componentes principales; PC =

Componente principal; ADC= Coeficiente de difusion aparente.

Tras este andlisis, consideramos que la heterogeneidad del tejido (estimada
como la desviacién estdndar) era un parametro importante, por lo que se definié
cada region estudiada con las 4 magnitudes magnéticas y la desviacién estandar
de cada una de ellas, con la intensidad de brillo relativa de T1 normalizada al

tejido remoto (figura R8).

76



|‘ Infartada B Adyacente & Remoto Control (Exdwdo) — — — g Confidence Level

.;i.’h') T T ﬁ T |. l T T
1 |

3 - e i
- f!.’d. l ‘Hxx.
€ | ». 0
3 7. .
5./ | ‘*“
m / | ope ¢ T
5] g | MEASRRS
2oLl A i~ - 34— Po-l- —
o Y 'Y t o
B \ L ] /
Heat o\ | P 4.‘%. R

\

£ ht i ’ o ¢ fr

3 *, & | 7 T

I 7
~ _ B | L Py
3- . | _[_- . | b
& o 2 A 1

2
Puntuaciones en PC 1(45,78 %4)

I P SR A P I
CRRPTORO L s A R L

Figura R8. PCA del modelo de IM en fase cronica. Diagrama de puntuaciones PCA para
observar la distribucion de los diferentes tipos tisulares cardiacos en funcion de las cuatro
magnitudes magnéticas (intensidad de brillo relativa Tz, tiempo de relajacion T2y T2*, y
ADC). Debajo de cada componente se muestra el vector de cargas correspondiente. El
grupo control (azul claro) estd proyectado. IM= Infarto de miocardio; PCA= Analisis de
componentes principales; PC= Componente principal; SD= desviacion estandar; ADC=

Coeficiente de difusion aparente.
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La primera componente principal (PC) del PCA, con una variabilidad explicada del
45,78 %, es la que muestra mayor tendencia a la separacién entre la zona
infartada y el resto. Las variables con mayor peso en esta PC1 son las medias de
los tiempos de relajacién T2* y ADC y sus desviaciones estandar. Por otra parte,
la segunda componente principal, explica el 18,29 % de la variabilidad. Las
desviaciones de la intensidad de brillo relativa T1 normalizada al remoto y el
tiempo de relajacidn T2 son las variables de mayor peso en esta PC2, que, aunque
no se aprecia una separacién completa entre el tejido remoto y el adyacente, si

existe una tendencia clara.

Con el fin de conseguir maximizar la separacion entre los tres tipos de regiones
presentes en el corazdn tras un infarto, se empled una técnica discriminatoria, el

PLS-DA.

El primer modelo lo hicimos con la misma matriz de datos que utilizamos para
construir el PCA. El nuevo modelo consiguié mejorar la separacion entre las tres
areas del corazdn con IM, y discriminar perfectamente las muestras infartadas
frente alas regiones adyacente y remota (figura R9). La variable latente principal
(LV1= 45,75 %) tiene como variables de mayor contribucién para la clasificacién
del tejido infartado a los tiempos de relajacién T2*, ADC y sus respectivas
desviaciones estandar. En cambio, es la segunda variable latente (LV2= 16,58 %)
la que contribuye en mayor medida a la separacién de los tejidos remoto y
adyacente. La variable con mayor peso en la LV2 es laintensidad de brillo relativo

T1 normalizado al remoto y su desviacion estandar.
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Figura Rg. PLS-DA inicial del modelo de IM en fase crénica. Diagrama de puntuaciones
PLS-DA para la clasificacion de los tres grados de dafio tisular. Debajo de cada LV se
encuentra el vector de cargas correspondiente. Las variables magnéticas de mayor peso
para separar tejido infartado de los otros dos son los tiempos de relajacion T2* y ADC, y
sus respectivas desviaciones. El tejido remoto y el adyacente se separan principalmente
con los valores de intensidad de brillo de T1 normalizado al remoto y su desviacién
estandar. IM= Infarto de miocardio; PLS-DA= Analisis discriminante de minimos cuadrados
parciales; LV= Variable latente; SD= desviacion estandar; ADC= Coeficiente de difusion

aparente.
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Calculamos para todos los modelos PLS-DA la correspondiente curva ROC de
validacién. Para el tejido infartado, el AUC es 1, lo que se interpreta como un
modelo excelente, es decir, discrimina perfectamente la cicatriz de coldgeno que
se ha formado en las zonas infartadas del resto de tejido. En el tejido adyacente
y en el remoto, la situacidon es muy similar; sus AUC se encuentran muy préximas
a uno (region adyacente Y2= 0,9710; regién remota Y3= 0,9947). Por tanto, es un

buen modelo discriminante (figura R10).
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Figura R10. Curvas ROC del PLS-DA inicial del modelo de IM en fase crénica. Curvas ROC
y umbral de prediccion para la discriminacion de los tres tipos de tejido: infartado (Y1),
adyacente (Y2)y remoto (Y3), mediante el modelo PLS-DA. IM= Infarto de miocardio; PLS-
DA= Analisis discriminante de minimos cuadrados parciales; ROC= Caracteristica operativa

del receptor; AUC= Area bajo la curva; C= Clasificacion correcta; CV= Validacién cruzada.
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En este modelo, también se probd a analizar los tejidos por pares. Es decir, cual
era la capacidad de diferenciar entre el tejido infartado y los otros tejidos

(adyacente y remoto) por separado, al igual que entre ellos (figura R11).
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Figura R11. PLS-DA inicial del modelo de IM en fase cronica por pares y sus diagramas
VIP scores. Diagramas de puntuaciones de los modelos PLS-DA que discriminan entre las
diferentes regiones de tejido por pares, y los diagramas de barras con los VIP scores de cada
modelo. La linea horizontal punteada roja muestra el O en la grafica. El tejido infartado se
representa enrojo, el tejido adyacente en verde y el tejido remoto en azul. Este primer PLS-
DA separa totalmente las diferentes areas del corazén en la fase cronica tras un IM. Los VIP
scores muestran la relevancia de los tiempos de relajacion de T2* y el ADC para identificar
el tejido infartado, mientras que la intensidad de brillo relativa deT1 separa adyacente y
remoto. IM= Infarto de miocardio; PLS-DA= Analisis discriminante de minimos cuadrados
parciales; LV= Variable latente; SD= desviacion estandar; ADC= Coeficiente de difusion

aparente; VIP=importancia de la variable en la proyeccion.
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Al construir los modelos por pares, la diferencia entre tejidos se agranda y la
separacion resulta mas evidente. Las tendencias siguen semejantes al modelo
principal desarrollado para la fase crénica tras un IM: para diferenciar el tejido
infartado del resto contribuyen principalmente los valores de los mapas de T2*
y ADCy sus correspondientes desviaciones estandar. Por el contrario, la variable
que mas ayuda a la separacién entre remoto y adyacente sigue siendo la

intensidad de brillo relativa T1.

5.2.1.2 IMODELO INICIAL PARA LA FASE AGUDA POST-IM

Seguimos el mismo proceso con la poblacién de la fase aguda post-IM. Primero
realizamos un PCA (figura R12) para ver si en esta ocasion las muestras se

agrupaban en funcién del drea del miocardio.
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Figura R12. PCA del modelo de IM en fase aguda. Diagrama de puntuaciones PCA para

observar la distribucion de los diferentes tipos tisulares cardiacos en funcion de las cuatro

magnitudes magnéticas (intensidad de brillo relativa T1, tiempo de relajacion T2y T2*, y

ADC). Debajo de cada componente se muestra el vector de cargas correspondiente. El

grupo control (azul claro) esta proyectado. IM= Infarto de miocardio; PCA= Analisis de

componentes principales; PC= Componente principal; SD= desviacién estandar; ADC=

Coeficiente de difusion aparente.
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El modelo PCA para la fase aguda tras un IM fue menos concluyente que el de la
fase crdnica. Sin embargo, podemos observar una separacion creciente de los
casos, desde el grupo control (en este caso proyectado) hasta el grupo

infartado, como ocurre en la fisiopatologia de esta enfermedad.

A continuacién, construimos un PLS-DA (figura R13), al igual que en el modelo de
IM en fase crénica, para tratar de mejorar esta clasificacién entre los tres tipos

de tejido del corazén isquémico.
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Figura R13. PLS-DA inicial del modelo de IM en fase aguda. Diagrama de puntuaciones
PLS-DA para la clasificacion de los tres grados de dafio tisular. Debajo de cada LV se
encuentra el vector de cargas correspondiente. Las variables magnéticas de mayor peso
para separar tejido infartado de los otros dos siguen siendo tiempo de relajacion T2* y
ADC, y sus respectivas desviaciones. El tejido remoto y el adyacente se separar
principalmente en funcion de valor de la intensidad de brillo T1y su desviacion estandar.
Existe una gran dispersion del tejido infartado frente al remoto y el adyacente. IM= Infarto
de miocardio; PLS-DA= Anadlisis discriminante de minimos cuadrados parciales; LV=

Variable latente; SD= desviacion estandar; ADC= Coeficiente de difusion aparente.
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El peso de las variables magnéticas es similar en el PCA 'y en el PLS-DA, donde los
valores de tiempo de relajacion T2 y T2* y las desviaciones estandar de T1, de T2
y de ADC aportan la contribucién principal. En ambos, el tejido infartado
presenta una gran dispersion frente al tejido remoto y adyacente, debido a la
presencia de edema, infiltrado inflamatorio y necrosis de cardiomiocitos. Por el
contrario, los tejidos adyacente y remoto estan muy solapados, debido a que

varian principalmente en el grado de edema.

Sin embargo, los valores AUC de las curvas ROC (figura R14) de este modelo PLS-
DA de la fase aguda post-IM presentan valores aceptables. El AUC para el tejido
infartado y para el remoto es de 0,94 y 0,86 respectivamente, mientras que para
el tejido adyacente es de 0,73. El umbral de prediccién, tanto para el tejido
infartado como para el remoto, estd préximo a 1. El tejido infartado es mas
especifico y el tejido remoto mds sensible. Por otra parte, el umbral para el tejido

adyacente es mas aleatorio.
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Figura R14. Curvas ROC del PLS-DA inicial del modelo de IM en fase aguda. Curvas ROC

y umbral de prediccion para la discriminacion de los tres tipos de tejido: infartado (Y1),

adyacente (Y2) y remoto (Y3), mediante el modelo PLS-DA. M= Infarto de miocardio; PLS-

DA= Analisis discriminante de minimos cuadrados parciales; ROC= Caracteristica operativa

del receptor; AUC= Area bajo la curva; C= Clasificacion correcta; CV= Validacion cruzada.

Cuando se construyen los modelos PLS-DA por pares, la separacidn entre grupos

mejora notablemente (figura R15).
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Figura R15. PLS-DA inicial del modelo de IM en fase aguda por pares y sus diagramas
VIP scores. Diagramas de puntuaciones de los modelos PLS-DA para la fase aguda post-
IM que discriminan entre los diferentes tipos de tejidos por pares y los diagramas de barras
con los valores VIP scores para cada modelo. La linea punteada roja muestra el O en las
graficas. Los modelos muestran una separacion mejorada entre tejidos. Se representa el
tejido infartado en rojo, el tejido adyacente en verde y el tejido remoto en azul. Los VIP
scores muestran especialmente relevante los valores de intensidad de brillo T1 para
identificar el tejido infartado, seguido de los tiempos de relajacion T2*. Por otra parte, la
SD_T2* destaca notoriamente en la separacion de los tejidos adyacente y remoto. IM=
Infarto de miocardio; PLS-DA= Analisis discriminante de minimos cuadrados parciales; LV=
Variable latente; SD= desviacion estandar; ADC= Coeficiente de difusion aparente; VIP=

importancia de la variable en la proyeccion.

Después de valorar la respuesta clasificatoria, las variables latentes y la
sensibilidad y especificidad para cada tejido de cada modelo, decidimos cambiar

la estrategia de normalizacién de T1y construir modelos discriminantes entre el
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area infartada y remota. Ademads, también se construyeron modelos sin la
variable magnética ADC, puesto que esta medida se encuentra ain en fase de

desarrollo para equipos clinicos de RMC debido al movimiento del corazdn.

A continuacidn, se presenta una tabla resumen con diferentes opciones que se
testaron para la construccion de los nuevos modelos con tal de homogenizar
todas las medidas (tabla R5). Muchos de estos andlisis PLS-DA se hicieron tanto
para distinguir entre los tres tejidos, como sdlo entre infartado y remoto. Sin
embargo, ninguno conseguia clasificar de manera tan efectiva como la opcién

por la que nos decantamos finalmente.
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Tabla R5. Tabla resumen con diferentes combinaciones de variables magnéticas

empleadas en la construccion de modelos discriminativos entre los tejidos a estudio.

Modelos con ratios

Ta/T2, TafT2%*, T2[T2*

Ta/T2, Ta/T2*, T2/T2*, SD_T1/SD_T2,
SD_T2/SD_T2*, SD_T2/SD_T2*

T1/SD_Ta, T2/SD_T2, T2*/SD_T2*

Modelos mixtos

T1/T2, Ta/T2*, T2/T2*, SD_T1, SD_T2, SD_T2*

Modelos con SD

SD_T1, SD_T2, SD_T2*, SD_ADC

Modelos con intensidad relativa de brillo

Ta, T2, T2*, ADC, SD_T1, SD_T2, SD_T2*,
SD_ADC

T1, T2, T2*, SD_T1, SD_T2, SD_T2*

Ta normalizado a la diferencia entre el valor

maximo y minimo de cada imagen empleada.

Modelos con las diferentes
normalizaciones que ofrece

PLS_toolbox

Pareto
MSC (media)
MSC (mediana)
PQN
SNV (o, 1, 2)
Normalizado al area
Normalizado a la longitud

Normalizado al maximo.

ADC= Coeficiente de difusion aparente; SD= desviacion estandar; MSC= Correccion de

dispersion multiplicativa; PQN= normalizacion del cociente probabilistico; SNV= Variable

normal estandar.

A modo de resumen, se pretende mostrar en esta tabla la mayoria de los

modelos que construimos con el fin de homogenizar las variables magnéticas.

Los mas exitosos se probaron tanto en la fase aguda como en la fase crdnica

después de un IM.
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5.2.1.3 IMODELOS FINALES PARA LA FASE AGUDA Y CRONICA POST-IM

Finalmente, se decidid eliminar el ADC, pese a su relevancia en el modelo crdnico,
para adaptarnos a los criterios clinicos, y normalizar la intensidad de brillo
relativa de T1 con laratio entre el valor promedio y la desviacién estandar de cada

ROI. Las otras variables se mantuvieron conforme estaban.

Ademas, debido a la complejidad asociada al modelo de IM en fase aguda para
delimitar el tejido adyacente, decidimos extraer éste del estudio y centrarnos en

diferenciar los estados tisulares extremos.

De este modo, los ultimos modelos (figura R16 y R18) tenian 5 variables (ratio
entre la media de brillo de T1y su desviacién estandar, medias de las relajaciones
de T2 y T2%, y sus desviaciones estdndar) y clasificaban Unicamente entre

infartado y remoto.
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Figura R16. PLS-DA final del modelo de IM en fase crdnica. Las variables con mayor peso
en la distincidn entre tejido infartado y remoto son el tiempo de relajacion de T2* y su
desviacion estandar. IM= Infarto de miocardio; PLS-DA= Analisis discriminante de minimos

cuadrados parciales; LV= Variable latente; SD= desviacion estandar.

En este ultimo modelo PLS-DA para el modelo de IM en fase crdnica, la LV1

explica el 42,29% de la variabilidad total entre los tejidos infartado y remoto. Las
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variables magnéticas de mayor relevancia son las asociadas con la relajacion

transversal (T2 y T2*).

Los valores AUC para las diferentes curvas ROC (figura R17) indican que el

modelo construido tiene un alto valor para separar los dos tipos de tejido.
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Figura R17. Curvas ROC del PLS-DA final del modelo de IM en fase crénica. Area bajo |a
curva para cada tejido: Infartado (Y1) y remoto (Y2). ROC= Caracteristica operativa del
receptor; PLS-DA= Anélisis discriminante de minimos cuadrados parciales; IM= Infarto de

miocardio; AUC= Area bajo la curva; C= Clasificacidn correcta; CV= Validacién cruzada.

En cuanto al dltimo modelo PLS-DA generado para la fase aguda post-IM (figura
R18), la LV1 explica hasta un 52,33 % del total de la variabilidad asociada al sistema,
y el peso de las 5 variables magnéticas es similar a la hora de determinar la
pertenencia de un dato a un tejido. La LV2 explica un 22,54 %, y su componente

mas relevante es la SD_T2*.
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Figura R18. PLS-DA final del modelo de IM en fase aguda. Todas las variables son
necesarias para explicar algo mas del 50% de los datos del modelo para discriminar entre
tejido infartado (rojo) y remoto (azul). PLS-DA= Analisis discriminante de minimos

cuadrados parciales; IM= Infarto de miocardio; LV= Variable latente; SD= Desviacion

estandar.

El modelo PLS-DA final para la fase aguda post-IM presenta valores muy altos de
sensibilidad y especificidad para la discriminacién de ambos tejidos. El AUC tanto

para el tejido infartado como para el remoto es de 0,93 sobre 1. La respuesta
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estimada en la validacién cruzada en el tejido infartado se produce préxima al o,
mientras que el umbral de prediccidn del tejido remoto la sobrepasa levemente
(figura R19).
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Figura R1g. Curvas ROC del PLS-DA final del modelo de IM en fase aguda. Area bajo la
curva para cada tejido: Infartado (Y1) y remoto (Y2). ROC= Caracteristica operativa del
receptor; PLS-DA= Analisis discriminante de minimos cuadrados parciales; IM= Infarto de

miocardio; AUC= Area bajo la curva; C= Clasificacion correcta; CV= Validacion cruzada.

A semejanza de lo observado para el modelo final de IM en fase crénica, la LV1
es la que contribuye en mayor medida a la separacidn de las muestras infartadas
frente a tejido remoto. La contribucidn de las diferentes variables magnéticas a
la LV1 es muy similar. Por el contrario, la desviacion estandar de T2* es la variable

que tiene mayor peso en la construccién de la LV2.
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5.2.2 MAPAS PARAMETRICOS

Empleando como base los modelos discriminatorios multivariantes obtenidos
previamente, se pretendié facilitar su entendimiento de una manera visual y

practica con la construccién de mapas paramétricos.

Estos mapas también han sufrido una evolucién que ha ido unida a los cambios
producidos en los modelos. Por ejemplo, a partir del momento en que
prescindimos de la ADC, las matrices pasaron a construirse con 5 planos de
profundidad. Ademas, a parte del proceso descrito en la metodologia, que fue el
que finalmente se utilizé, se probd una gran variedad de ajustes hasta dar con la

férmula que ilustraba las predicciones del modelo de manera fidedigna.

En este apartado volveremos a seguir el orden establecido en el resto de la tesis
(primero el modelo de IM en fase aguda y luego el de fase crdnica). La evolucién
de los mapas multivariantes se muestra de manera resumida en las figuras R20

para el modelo en fase aguda y en la figura R21 para el modelo en fase crénica.

5.2.2.1 MODELO DE IIM EN FASE AGUDA

Los mapas paramétricos para el modelo de IM en fase aguda presentan una clara
mejora cuando construimos nuestro modelo PLS-DA en base a la discriminacién
entre los dos tipos de tejido mas extremos (remoto e infartado). Los anteriores
modelos no discriminaban con precisidon. Sin embargo, como se veia
anteriormente, el ultimo modelo de 5 variables (ratio intensidad de brillo
T1/SD_T1, tiempo de relajacién T2, tiempo de relajacion T2*, SD_T2 y SD_T2%)
diferencia bastante bien la distribucién del tejido infartado (rojo) y tejido remoto
(azul) y hace una buena interpretacién de los valores discriminatorios. Los
pixeles de las muestras del tejido de la regién remota son interpretados en azul,
puesto que el dafio tisular de esta zona es casi imperceptible. En cuanto al tejido

infartado, vemos que hay una mezcla cromatica. El tejido de la zona infartada si
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se interpreta de rojo, pero el tejido adyacente a esta region tiene una variedad
de pixeles azules y rojos. Si observamos los mapas anteriores, observamos que
las zonas que interpreta como remotas son en realidad zonas adyacentes, pero
como eliminamos esta variable de la ecuacidn, el tejido mds préximo identificado
por el modelo seria el remoto. Sin embargo, el tejido que ha sido seriamente
dafiado es interpretado como infartado, es decir, que todas las regiones que han
sufrido necrosis o que tienen gran abundancia de infiltracién, se colorean

mayoritariamente en rojo en cualquiera de los modelos para el IM en fase aguda.
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Corte histopatologico Mapa paramétrico Mapa paramétrico Mapa paramétrico
HE PLS-DA 8 variables PLS-DA 6 variables PLS-DA gvariables

Tejido remoto

Tejido adyacente e infartado

Figura R20. Evolucion de los mapas paramétricos del modelo de IM en fase aguda. En
la fila superior se observan algunos de los mapas paramétricos del tejido remoto (azul)
comparados con la HE del mismo corte, mientras que en la fila inferior estan los propios
para los tejidos adyacente (verde) e infartado (rojo). Los tonos intermedios corresponden
a pixeles de tejido con valores de probabilidad de pertenencia intermedia a varios grupos.
IM= Infarto de miocardio; HE= Hematoxilina-eosina; PLS-DA= Analisis discriminante de

minimos cuadrados parciales.
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5.2.2.2 MODELO DE IIM EN FASE CRONICA

En el caso del modelo de IM en fase crdnica, ya se veia anteriormente que es
mucho mas especifico que el de fase aguda. El primer mapa se construyd con las
cuatro variables (T1, T2, T2*, y ADC) y teniendo en cuenta al tejido adyacente.
Este daba una representacién visual fidedigna de lo que podiamos ver al
microscopio Jptico. Pero por las razones anteriormente expuestas de
traslacionalidad clinica, se decidid ir en paralelo con el modelo de IM en fase

aguday eliminar la identificacidn del tejido adyacente.

También se intenté generar un modelo con valores de brillo de las imagenes
ponderadas tanto en T1 como en T2 y T2*, para estudiar cuan importante era la
diferencia introducida por este pardmetro sin normalizar (figura R21- columna 3).
El modelo arrojaba buenos resultados, pero a la hora de clasificar muestras

externas no se mostraba robusto.

Por dltimo, se puede ver los mapas paramétricos para el modelo crénico de 5
variables (ratio intensidad de brillo T1/SD_T1, tiempo de relajacién T2, tiempo de
relajaciéon T2*, SD_T2 y SD_T2*) que distinguia entre tejido infartado y remoto.
Tanto su visualizaciéon como la clasificacidon de nuevas muestras no incluidas para
la construccidn inicial del modelo de IM en fase crdnica, es buena, y delimita muy
bien las zonas de infarto. El hecho de que, con el tiempo, la actividad de cada
region cardiaca se haya modulado segun el dafio sufrido, hace que los distintos
tipos de tejido tengan caracteristicas mas estables y se hayan distanciado,

confiriendo al modelo mayor capacidad predictiva.
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Corte histopatologico Mapa paramétrico Mapa paramétrico  Mapa paramétrico
HE PLS-DA 8 variables PLS-DA 6 variables* PLS-DA g variables

Tejido remoto

Tejido adyacente e infartado

Figura R21. Evolucion de los mapas paramétricos del modelo de IM en fase cronica. En
la fila superior podemos ver algunos de los mapas paramétricos del tejido remoto (azul)
comparados con la HE del mismo corte, mientras que en la fila inferior estan los propios
para los tejidos adyacente (verde) e infartado (rojo). Las tonalidades intermedias
corresponden a pixeles que se encuentran a medio camino entre dos tipos de tejido. (*)
Este PLS-DA de 6 variables se construyo con la intensidad de brillo de todas las variables
magnéticas. IM= Infarto de miocardio; HE= Hematoxilina-eosina; PLS-DA= Analisis

discriminante de minimos cuadrados parciales.
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6 DISCUSION

6.1 DESARROLLO DE METODOLOGIA DE IMAGEN DE ALTO
CAMPO E HISTOPATOLOGIA CORRELATIVA PARA
PLATAFORMAS DE VALIDACION DE MARCADORES DE MRM

EN IMAGEN CARDIACA

La premisa de partida para este objetivo es que la medicion de distintas
caracteristicas magnéticas de una misma muestra de corazén porcino con MRM
y su posterior combinacién en un modelo multivariante, permite establecer un
perfil magnético del dafio tisular por reperfusidon que se produce tras la fase

aguday cronica tras un IM.

A nivel macroscépico, la identificacion de cada una de las dreas queda bien
delimitada mediante las tinciones de TS y TZZ, tanto en la fase aguda como en la
crénica después de un IM. Este protocolo se encuentra optimizado desde hace
tiempo en el grupo de investigacién y diferentes publicaciones utilizando este

modelo se han realizado previamente (63-66).

Cabe sefialar que, aunque se haga la distincidn de tejido infartado, adyacente y
remoto, todos son parte de un mismo érgano que ha sufrido un infarto, y que en
realidad estos términos hacen referencia al impacto de éste sobre las células
cardiacas que lo conforman. El dafio tisular provocado por la isquemia se
propaga en oleada (67) desde el territorio de irrigacién de la ADA, en este caso,
hacia el resto del corazén, de modo que va perdiendo fuerza conforme nos
alejamos del foco de lesidn, hasta llegar al otro extremo del miocardio, donde

apenas se perciben los efectos.
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A nivel microscépico, la falta de irrigacidon sanguinea en la zona de infarto
desemboca en un proceso complejo que engloba mecanismos tanto celulares
como moleculares. Los cardiomiocitos directamente afectados mueren por
disfuncidn energética. Ademds, se propagan sefiales de alerta al resto del
miocardio como respuesta. La falta de oxigeno promueve un cambio energético
a rutas anaerdbicas, que en poco tiempo no pueden abastecer la demanda de
energiay terminan con la hinchazdn y destruccion de las mitocondrias, caridlisis,
y finalmente, pérdida estructural por desintegracién del citoplasma celular en el

foco de infarto (68).

El entorno, ahora acidificado por el desequilibrio iénico, y la liberacién de
moléculas proinflamatorias, facilita la extravasacién de liquido a la matriz
extracelular desde los vasos sanguineos (edema tanto intra como extracelular),
y con ello la llegada de células leucocitarias. La infiltracién de leucocitos es un
proceso que se observa de manera abundante en la zona de infarto, y en menor
grado en la zona adyacente a éste. Estas células liberan enzimas lisoliticos que
degradardn las células muertas y activaran las rutas de apoptosis en células

disfuncionales, preparando asi el terreno para la siguiente fase (67).

En cuanto a la fase crdnica tras un IM, la respuesta inflamatoria ha desaparecido
dando lugar a procesos antiinflamatorios (69). El edema se ha reabsorbido y los
neutrdfilos son relevados por macrdéfagos antiinflamatorios y linfocitos T
reguladores, que despejan el espacio afectado de restos celulares en la fase de

remodelado (68).

Los cardiomiocitos que han podido restaurar su sistema energético seguiran
formando parte del tejido funcional, y se acoplardn nuevamente al impulso
eléctrico cardiaco, junto a los cardiomiocitos de la zona remota. Por el contrario,

los disfuncionales son reemplazados, al igual que toda la zona necrética del drea
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infartada, por tejido conjuntivo, formado por fibras de coldgeno, principalmente

de tipo 1 y Ill (70, 71) gracias a la funcién, sobre todo, de los fibroblastos.

Todos estos procesos que podemos observar mediante los cortes histoldgicos
son también detectables en las imagenes obtenidas con el espectrdmetro de
campo ultra alto. Una de las ventajas de la utilizacion de estos campos
magnéticos ultra altos es su mayor resolucidn y sensibilidad respecto a los
equipos que se usan en la clinica, debido a la mejora intrinseca de la SNR (72). Las
SNR obtenidas a partir de nuestras imagenes indican que son de muy buena

calidad.

El uso de un escaner de 14,1 T con una resolucién espacial superior a la RM
convencional nos permite visualizar pequefios fragmentos del miocardio con
alto detalle microestructural. La histopatologia correlativa que se representa en
las figuras R3 y R4 pone de relevancia la utilidad de la MRM. La cuidada
disposicién de los cortes histopatoldgicos permite cortar las muestras en la
misma posicidn en la que se adquieren las imagenes de MRM, de modo que
resulta sencillo correlacionar mediante las siluetas de cada corte de
histopatologia con su homdénimo de MRM. Una vez orientadas, la identificacion
de las mismas estructuras en ambas imagenes, tales como vasos sanguineos,
direccionalidad de las fibras musculares, identificacién de bandas de tejido
conectivo, incluso el grado de lesién del propio tejido que deja al descubierto la
tincion de HE, nos permite hacer una acertada eleccion de las ROIs
caracteristicas de cada regién estudiada en el corazdn infartado para definir el

perfil magnético.

Queda patente el éxito de nuestra metodologia para la obtencién de cortes
histopatoldgicos bien correlacionados con las imagenes de MRM. Este hecho es

importante en cualquier validaciéon de nuevos biomarcadores de imagen. Y
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nuestra manera de proceder podria abrir la posibilidad de encontrar nuevos

biomarcadores de imagen en cualquier otro campo.

El contraste enddégeno ofrecido por las distintas secuencias de pulso es bastante
alto. Las intensidades de brillo obtenidas en cada una de las regiones del corazon
isquémico estudiadas en las imagenes potenciadas en T1, T2 y T2* y las imagenes
moduladas por difusién, permiten discernir no sélo el tejido infartado del
remoto, sino también los distintos procesos fisiopatolégicos observados al
microscopio dptico con las tinciones de HE, tanto en la fase aguda como crénica

post-IM.

El tejido control o sano es isointenso en su extensién, y muy homogéneo en las
imagenes adquiridas para todas las secuencias de pulso utilizadas en MRM. El
analisis descriptivo del tejido control sitta al 50% de los datos de intensidad de
brillo T1 y de tiempo de relajacién T2 en un rango intercuartilico bastante
estrecho. Este rango es algo mayor para el tiempo de relajaciéon T2* y para el
ADC. Sin embargo, los limites superior e inferior de los cuatro experimentos no
distan en gran medida. Se puede decir que la dispersidn de los datos en las
regiones de tejido sano es baja. Su perfil magnético estd bastante acotado a
valores intermedios: intensidad de brillo de T1= 1,3E7 * 1,26E6; tiempo de
relajacidon T2= 30,24 * 2,44 ms; tiempo de relajaciéon T2*= 23,64 * 4,87; ADC= 8E-

4 +1,2E-4.

Como hemos visto anteriormente, la fase aguda (alrededor de una semana) tras
un IM se caracteriza por una gran actividad metabdlica que da lugar
principalmente a tres procesos: edema, infiltrado leucocitario y necrosis. El
edema que aparece durante la fase aguda del infarto se muestra hiperintenso en
las imdgenes de MRM, sobre todo en las potenciadas en T1 y difusidn. Estas

Ultimas miden el movimiento browniano de los protones en el contexto de la
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difusion de las moléculas de agua. La mayoria del agua que difunde de modo
significativo en los tejidos es agua extracelular. Las moléculas de agua se
difunden peor en tejidos con alta densidad celular, poco espacio extracelular, y
elevada relacién nucleo/citoplasma (73). Asi, observamos que las imagenes
potenciadas en difusién se vuelven hiperintensas en aquellas zonas donde los
protones tienen mas libertad de movimiento (edema), y son hipointensas en las
zonas necrosadas y de gran acimulo celular (infiltrados leucocitarios). Por su
parte, los valores de tiempo de relajacién transversal T2 mas elevados se asocian
a mayor contenido de agua (74). En este contexto, observamos que la region
adyacente presenta valores de tiempo de relajaciéon T2 (36,01 + 5 ms) y T2* (26,77
+ 4,92 ms) superiores a otras regiones y tejidos. Las fluctuaciones de estos
valores en el tejido adyacente se deben, probablemente, a la incipiente presencia
de infiltrados leucocitarios (hipointensos). El tejido remoto se comporta de
manera similar al control, aunque sus valores son algo mds elevados (T2= 34,98
+ 3,56 ms; T2%= 25,66 + 2,58 ms), seguramente por el ligero edema. Ademads,
presenta algunos valores atipicos, que asumimos por la prevalencia natural de
tejido conectivo en el musculo cardiaco. En cuanto al tejido infartado, aunque
sus valores medios de tiempo de relajacién T2 (30,57 + 8,33 ms) y ADC (7,64E-4 +
1,33E-4) son similares a los controles, la desviacion estandar es claramente
mayor. Hay que tener en cuenta que se trata de una regiéon muy heterogénea
donde confluyen edema, infiltracién, y por supuesto, necrosis, y que cada uno

de estos componentes presenta un perfil magnético bastante diferente.

Tras un mes del IM (fase crénica), esta teniendo lugar la remodelacién del tejido
cardiaco mediante la formacién de una cicatriz, principalmente de coldgeno, y
depdsitos de elastina/tropoelastina (75). La figura R4 ilustra que la cicatriz de
coldgeno del tejido infartado presenta un aspecto hiperintenso con vetas mds o

menos oscuras en todas las imagenes potenciadas en T1, T2 o T2*. Esta
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intensidad de brillo se corresponde con el coldgeno depositado en esta region,
tal y como se observa con la tincidn de picrosirius red bajo la luz polarizada del
microscopio dptico. Ademas, parece ser que las vetas oscuras se corresponden
a los depdsitos de elastina/tropoelastina que le confieren cierta elasticidad al
tejido reparado para evitar posibles rupturas por fragilidad, como informan
Protti y colaboradores (75). Esta heterogeneidad en los valores de la intensidad
de brillo de T1, de los tiempos de relajacién T2 (36,34 * 9,14 ms) y T2* (36,79 +
9,45 ms), y de ADC (9,59E-4 *+ 1,49E-4) se debe justamente a esta disposicién
desorganizada de las fibras de coldgeno y elastina (76), las cuales, al presentar
propiedades magnéticas muy diferentes favorecen las elevadas desviaciones
estandar de los diagramas de cajas para el tejido infartado. En cuanto a las
regiones de tejido adyacente y remoto, excepto para los valores de intensidad
de brillo T1 que son propios de cada imagen, el resto de las secuencias ve
disminuido sus valores bruscamente hacia valores préximos al control, lo que
indica la restauracidon del tejido. Sobre todo, el tiempo de relajacién en T2%*, el
cual no sdlo esta por debajo de los valores control en ambas regiones, sino que
ademads ahora se encuentran muy acotadas (T2* remoto= 15,71 + 2,61 ms; T2*
adyacente= 17,38 + 2,95 ms). El mismo patrdn sigue el ADC (remoto= 5,44E-4
+1,03E-4); adyacente= 5,7E-4 * 1,1E-4), pese a que el comportamiento en las
imagenes potenciadas en difusidn es el mismo que en la fase aguda post-IM. Este
dato es un buen ejemplo de porqué es importante poder extraer los datos
cuantitativos de las imagenes, y no quedarnos sdlo con lo visual, pues poseen
informacién relevante, que puede ser el punto clave para un diagndstico

diferencial.

El estudio del tejido remoto del corazén isquémico lleva tiempo presentando
controversias, tanto en la fase aguda como en la crénica tras un IM. Cldsicamente

se pensaba que esta parte del miocardio infartado no presentaba ningun grado
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de afeccién estructural. Sin embargo, estan apareciendo estudios que afirman lo
contrario (77), pero también otros que siguen arraigados a esta idea. Nuestro
estudio demuestra que si existen diferencias tanto cualitativa como cuantitativa,
respecto al tejido sano. Con los escdneres de menor potencia (1,5 y 3T) y las
tinciones clasicas histopatoldgicas estas diferencias no se observaban, y se daba
por hecho que el dafio no llegaba al otro extremo del corazén (63). Sin embargo,
con la resolucién del equipo de 14,1 T, no sdélo se manifiesta en los datos esta
diferencia, sino que a nivel visual podemos ver como el tejido remoto de musculo
cardiaco aislado en fase aguda y crdnica del proceso de reparacién tras un IM
reperfundido, presenta diferente intensidad de sefial respecto al control,

haciendo mas patentes las vetas de tejido conectivo que lo entrecruzan.

Las pruebas de contraste de hipdtesis post hoc determinan que para la fase
agudo post-IM los tiempos de relajacion T2 y T2* son los mads interesantes a la
hora de discriminar entre tejido remoto e infartado. En cambio, la regién
adyacente se puede distinguir de los otros tejidos fundamentalmente con el
ADC. La variable intensidad de brillo de T1 es dptima, junto a los tiempos de
relajacion transversales T2 y T2¥, para diferenciar un corazén sano de uno que ha

sufrido un evento isquémico.

Para la fase crénica tras un IM, estas pruebas determinan que cualquiera de las
variables puede discriminar entre tejido remoto e infartado, al igual que entre un
corazén sano y uno fibrético. En cambio, el tejido adyacente sélo puede ser

diferenciado del remoto mediante la intensidad de brillo de T1y el ADC.

Aunque cada secuencia MRM individual permite observar con definicién algunos
elementos microestructurales, solo la combinacién de todas ellas puede

proporcionar patrones caracteristicos especificos.
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6.2 ANALISIS MULTIVARIANTES PARA DISCRIMINAR EL DANO
MIOCARDICO EN FASE AGUDA Y EN FASE CRONICA TRAS UN

INFARTO DE MIOCARDIO

El protocolo rutinario de RMC (78) dispone de muiltiples secuencias destinadas a
un unico fin. Por ejemplo, las imagenes potenciadas en T2 se emplean para
detectar edema y hemorragia (79), las imagenes con RTG para detectar infarto y
obstruccién microvascular (1) y las secuencias CINE para el estudio de la funcién
sistdlica de ambos ventriculos (23). La utilizacién en la clinica de secuencias CINE
en combinacién con el RTG son las secuencias oro para la caracterizacion del

dafo estructural y funcional en el corazén tras un IM (12).

Ademas, los estudios de RMC también son Utiles para estudiar el remodelado
ventricular en las fases avanzadas tras un IM (80). Aunque su fiabilidad es muy
alta, la utilizacion de estos medios de contraste exdgenos tiene ciertas
limitaciones, ya que prolongan los tiempos de estudio y no son recomendables
para ciertos pacientes como por ejemplo los que tienen insuficiencia renal. Por
otra parte, secuencias que no utilizan estos agentes de contraste exdgeno
tienen problemas en la delimitacion de la zona infartada (81) o estén atin en fases

preclinicas como el mapeo de T1 nativo (29, 77) y la difusién (82).

Partiendo de las evidencias estadisticamente significativas obtenidas con las
variables estudiadas, en esta Tesis Doctoral se ha extraido la informacion
relevante de cada una de ellas combindandolas en modelos multivariantes, sin
necesidad de usar agentes de contrastes, para caracterizar el grado de lesion
tisular en el tejido cardiaco infartado mediante su perfil magnético. Esta
propuesta que combina variables magnéticas con tecnologia machine learning

eliminaria las limitaciones con las que se encuentra la RMC.
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Las técnicas de andlisis multivariante tratan de encontrar patrones en la
estructura de los datos mediante el andlisis de muchas variables
simultdneamente, dando un entendimiento mas profundo de sus correlaciones.
Los PCA son estudios que nos ayudan en una primera aproximacion a
descomponer los datos para ver si pueden ser una buena fuente de informacion
(83). Por su parte, el PLS-DA utiliza el algoritmo de los minimos cuadrados
parciales para explicar y predecir la pertenencia de las observaciones a distintas
clases utilizando una combinacién de las variables explicativas (84). Este tipo de
estudio se utiliza ampliamente en las ciencias dmicas (1, 85, 86). Nosotros hemos
aplicado este mismo método en el otro flujo de trabajo que nos permite el

espectréometro de RMN y que es objeto de esta tesis, la MRM.

Los diferentes modelos PCA propuestos (figura R7) revelan que no solo los
valores de las variables estudiadas son importantes para caracterizar los
distintos tejidos de un corazdn infartado, sino que también la variabilidad intra e
interregional, expresada como desviaciones estandar, contribuyen de manera
decisiva a la discriminacion entre regiones. Asi, mas alla de los cambios que se
producen en el tejido, el alto grado de heterogeneidad presente en la region
miocdrdica infartada, sobre todo en la fase aguda tras un IM, altera sus
propiedades funcionales y también se debe tener en cuenta para su deteccidn.
De hecho, tanto en la fase aguda como en la fase crénica tras un IM las
desviaciones estandar rivalizan en importancia con los propios valores de

relajacion y de ADC.

Los diagramas de puntuaciones del PCA generados para el modelo de la fase
aguda y de la fase crdnica revelan la evolucion del miocardio tras la
revascularizacion coronaria. En ambos modelos el grupo control o sano se ha
proyectado sobre el resto de los tejidos en el diagrama. Sin embargo, se trata de

un grupo compacto. En el diagrama de puntuaciones del PCA, el tejido de mayor
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proximidad al tejido sano es el remoto, tanto tras la fase aguda como en la fase
cronica tras un IM. En este mismo diagrama de puntuaciones, los vixeles del
tejido adyacente se separan de modo gradual de este tejido remoto, de manera
cada vez mds marcada conforme avanza el evento. Por su parte, la regién
infartada, sigue alejandose en el diagrama de puntuaciones del resto de véxeles
en el modelo de la fase aguda, pero sin desmarcarse completamente como lo

hace en la fase crdnica.

El andlisis PLS-DA pretende encontrar perfiles discriminantes que permitan
clasificar véxeles en un andlisis futuro. Los primeros PLS-DA tienen buenos
resultados en la discriminacidon de remoto, adyacente e infarto para el modelo
en fase crénica, con una AUC muy préxima a 1 para todos los tejidos, y un umbral
de prediccién muy bueno. En cambio, la discriminacién por PLS-DA para el
modelo en fase aguda es mds débil y las AUC son relevantes de manera gradual,
seguramente por la cantidad de procesos que acontecen durante los primeros
dias después de la revascularizacién. EI umbral de prediccién de los tejidos
infartado y remoto son buenos, pero para el tejido adyacente el umbral éptimo

de deteccidn no esta bien definido.

Al construir los analisis discriminantes por pares, los modelos PLS-DA en la fase
cronica siguen dando muy buenos resultados. Esto podria tener gran utilidad en
un algoritmo diagndstico de tipo arbol de decisiones. En estos modelos, las LV
separan todos los tejidos entre ellos: el tejido infartado del remoto se separa
fuertemente gracias a las variables de tiempo de relajacion T2* y ADC y sus
correspondientes desviaciones estandar. Lo mismo ocurre entre el tejido
infartado y el adyacente. Curiosamente, la variable de mayor peso (y casi Gnica)
para diferenciar el tejido adyacente del remoto es la intensidad de brillo de T1.
Por el contrario, los modelos PLS-DA para la fase aguda tras un IM no son tan

sélidos. El tejido infartado se diferencia del remoto con la intensidad de brillo de
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T1y la desviacién estandar de T2*. Sin embargo, el mismo tejido infartado se
diferencia del tejido adyacente ademas de con la intensidad de brillo de Ty,
mediante la desviacion estandar de ADC y el tiempo de relajacidon T2*.
Nuevamente, discriminar entre tejido adyacente y remoto es cuestidon de una

Unica variable, la desviacion estandar de T2*.

Estos resultados indican que las intensidades de brillo de T1, el tiempo de
relajacién T2*, el ADC y las desviaciones estdndar de T2* y de ADC juegan un
papel importante en la caracterizacion tisular que acontece durante la fase

aguday crdnica tras un IM reperfundido.

La elaboracidén de los modelos multivariantes para IM se hizo pensando siempre
en una posible traslacidn a la clinica. Por ello, en una fase posterior del estudio,
de cardcter mds traslacional, se descartd el uso de secuencias de difusién y se
intentd hacer una normalizacién mds practica de T1. Actualmente, ya hay algunos
ensayos de difusion en humanos que estan teniendo buenos resultados en el
ambito del IM (82, 87-89). Por otra parte, el desarrollo de los mapas T1 esta en
auge, y ya se han implementado a la clinica (90, 91), por lo que en un futuro
podrian mejorarse ain mas los modelos. Sin embargo, en la actualidad un
modelo basado en intensidad de brillo de T1y que no requiera la adquisicidon de

imdgenes ADC parece mds préximo a una aplicacién clinica.

Tras los resultados obtenidos con los modelos anteriores, se optd por calcular Ia
ratio entre la media de los valores de intensidad de brillo T1 de una ROl y su
desviacidn estandar como modo de normalizacidn intrinseca. Esta normalizacion
permite tener un valor real de T1 al utilizar datos del propio tejido y seguir
incluyendo la informacién que nos proporcionan tanto los valores de brillo T1

como su desviaciéon estandar. Ademds, también se puede trasladar este
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resultado al véxel, que es la unidad volumétrica minima que conforma las

imagenes de RM.

Los modelos PLS-DA definitivos en esta fase traslacional se construyeron con 5
variables: la ratio T1 mencionada arriba, los tiempos de relajacién T2 y T2*, y las
desviaciones estandar de éstas. Los modelos con estas variables discriminan el
tejido afectado del que no lo estd, dejando a un lado la delimitacién de
adyacente. El modelo para la fase crénica post-IM tiene una AUC de 0,99 tanto
para tejido infartado como remoto y un umbral predictivo de 1. Es decir, el
modelo discrimina de modo exhaustivo la regién ocupada por la cicatriz de
coldgeno. Las variables que mas contribuyen a esta separacién son el tiempo de
relajacion T2* y su desviacidon estandar, seguidas de cerca del tiempo de
relajacién T2 y su desviacion estdndar. Dada la ausencia de irrigacion del drea
fibrética, es de esperar que las variables procedentes de T2* sean un buen
indicador, puesto que éste es sensible a las moléculas que contienen hierro (92-
94), como la hemoglobina, rica en la regién remota, donde el tejido ya ha

restaurado su funcionamiento normal.

En cuanto al modelo para la fase aguda presenta un umbral de prediccién
bastante bueno, por encima de 0,8, pero no es tan preciso en la delimitacién de
la regién infartada (AUC= 0,93 tanto para remoto como para infartado). La LV1,
que explica el 52,33 % de esta separacidn, hace uso bdsicamente de las
caracteristicas de todas las variables, mientras que la LV2 (22,54 %) le da mayor
relevancia a la desviacién estandar de T2*. Pese a que la separacién es menos
eficiente que la del modelo de la fase crdnica, sigue siendo buena. Y ademas
demuestra la necesidad de extraer de cada variable magnética su informacién
mas valiosa, puesto que, en las fases iniciales del infarto, el tejido se encuentra
muy activo. De hecho, los puntos de laregidn infartada presentan una expansion

creciente, mientras que los de la regiéon remota se encuentran mas agrupados.
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El uso de los modelos multivariantes PLS-DA para analizar simultdaneamente
imagenes MRM multisecuencia y extraer la informacién mas valiosa de cada una
de ellas ha sido decisivo para diferenciar con precision las diferentes dreas
(remota, adyacente e infartada) tras una semana (fase aguda) y un mes (fase

crénica) de la reperfusién coronaria.

Para hacer mas directa aidn la posible aplicacidon de estos modelos en rutina
clinica decidimos calcular mapas probabilisticos basados en los modelos PLS-DA.
Al combinar todas las secuencias utilizadas en una matriz tridimensional y
pasarla por el modelo PLS-DA, obtenemos una unica imagen RGB con la
probabilidad pixel a pixel de pertenecer al tejido infartado o remoto (figuras R20
y R21). Este mapa clasificatorio retine toda la informacién valiosa extraible de
cada una de las secuencias empleadas en RMC de rutina y la proyecta en una
Unica probabilidad, de modo que resulta facil de interpretar y muy esclarecedora.
La combinacién de los datos matemadticos derivados de los modelos PLS-DA para
proporcionar una vista probabilistica sencilla representa una herramienta que

facilita el andlisis a los operadores de RMC y mejora el flujo de trabajo.

Otros estudios han utilizado enfoques multivariantes (95-100), pero el nuestro
es el Unico que utiliza la RMN, sin contraste exdgeno, y con validacién

histopatoldgica al detalle con MRM.

Enla RMCde rutina, el RGT permite una cuantificacidon fiable del tejido necrdtico
y fibrético después de un infarto. Pero, como ya se ha mencionado en varias
ocasiones, el uso de este contraste es perjudicial en pacientes con funcién renal
deficiente, y prolonga los estudios. Recientemente, se han hecho esfuerzos por
obtener secuencias que no requieran de contraste, como las imagenes T1p (101,
102), y los mapas T1 nativo (103-105) y las imagenes potenciadas por difusién

(88). En esta Tesis Doctoral, las imagenes probabilisticas se obtienen a partir de
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la combinacién de la informacién extraida de las secuencias magnéticas
rutinarias sin uso de contraste. Y, ademas, la gran similitud entre estos mapas
probabilisticos y la evaluacidn histoldgica de las mismas muestras manifiesta la

fiabilidad de este enfoque y abre la puerta a nuevos marcadores de imagen.

El uso de la MRM para detectar el drea de infarto en modelos experimentales
podria usarse en el futuro como una plataforma para generar un modelo in vivo
para obtener nuevos biomarcadores cardiovasculares potenciales de RM. La
traslacién a la clinica es compleja debido a las diferencias inherentes al campo
magnético empleado (potencia del campo magnético principal y falta de
homogeneidad en éste, calculo de la ganancia propia para cada muestra, entre
otros) y a factores experimentales (efectos por el lavado de la muestra para
eliminar el exceso de sangre, manipulacion de tejido ex vivo, volumen del
espécimen) que afectan al comportamiento magnético del tejido, pero los
principios fisicos en los que se basa la MRM son los mismos que para la RMN

convencional.

La metodologia aplicada en esta Tesis Doctoral podria formar la base para
futuras investigaciones destinadas a investigar nuevos biomarcadores de RMC
sin agentes de contraste en enfermedades del miocardio. Ademas, ahorraria
costes al sistema de salud, reduciendo el nimero de pruebas necesarias para
evaluar el dafio miocardico tras un IM y eliminando la utilizacién innecesaria de

sustancias de contraste.

Con este estudio pretendemos mostrar el gran potencial que tiene la MRM, no
solo en la caracterizacidn del miocardio tras un IM que es el principal objetivo de
este trabajo, sino que es una herramienta de gran capacidad que se podria

aplicar a otras patologias.
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7 CONCLUSIONES

- La microimagen por resonancia magnética con histopatologia
correlativa es una buena plataforma para el desarrollo de nuevos
biomarcadores de resonancia magnética cardiovascular mediante el uso
de modelos multiparamétricos.

- Tomando como referencia el dafio histoldgico estudiado a nivel
microscdpico, las imagenes de microimagen por resonancia magnética
permiten una adecuada caracterizacion estructural y morfoldgica de la
composicidon miocdrdica, asi como diferenciar entre el tejido infartado y
remoto en modelos experimentales de infarto agudo y crdnico.

- Los modelos multivariantes desarrollados para los modelos
experimentales de infarto de miocardio en fase aguda y crdnica a partir
de las secuencias de microimagen por resonancia magnética permiten
una correcta discriminacion entre el tejido infartado y remoto.

- Los mapas paramétricos de imagenes desarrollados a partir de los
modelos multivariantes de microimagen por resonancia magnética de
infarto de miocardio en fase aguda y crdnica se corresponden
adecuadamente con los mismos cortes analizados mediante microscopia

Optica.
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1. CONTROLES

1.1.  CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 1 CONTROL

Figura A1. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 1 control.



Figura A2. Imagenes ponderadas T1 cerdo 1 control.

Figura A3. Imagenes ponderadas T2 cerdo 1 control.



Figura A4. Imagenes ponderadas T2* cerdo 1 control.

Figura As. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 1 control.



1.2. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 2 CONTROL

SIN
REGISTRO

Figura A6. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 control.

A A ‘

Figura A7. Imagenes ponderadas T1 cerdo 2 control.
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Figura A8. Imagenes ponderadas T2 cerdo 2 control.

Figura Ag.Imagenes ponderadas T2* cerdo 2 control.



Figura A10. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 control.

1.3.  CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 3 CONTROL

SIN
REGISTRO

Figura A11. Cortes histopatoloégicos HE cerdo 3 control.



Figura A13. Imagenes ponderadas T2 cerdo 3 control.



Figura A15. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 3 control.



1.4. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 4 CONTROL

Figura A16. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 4 control.



Figura A17. Imagenes ponderadas T1 cerdo 4 control.

Figura A18. Imagenes ponderadas T2 cerdo 4 control.
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Figura A19. Imagenes ponderadas T2* cerdo 4 control.

Figura A20. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 control.
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2. AGUDOS

2.1. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 1 AGUDO

2.1.1.  REmMOTO

Figura A21. Cortes histopatolégicos HE cerdo 1 agudo remoto 1.
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Figura A23. Imagenes ponderadas T2 cerdo 1 agudo remoto 1.
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Figura A25. Imagenes difusion cerdo 1 agudo remoto 1.
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2.1.2. INFARTADO

Figura A26. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 1 agudo infartado 1.

Figura A27. Imagenes ponderadas T1 cerdo 1 agudo infartado 1.

Figura AR 28. Imagenes ponderadas T2 cerdo 1 agudo infartado 1.
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Figura AR 30. Imagenes difusion cerdo 1 agudo infartado 1.
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Figura AR 31. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 1 agudo infartado 2.

Figura AR 32. Imagenes ponderadas Ta cerdo 1 agudo infartado 2.
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Figura AR 34. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 1 agudo infartado 2.

Figura AR 35. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 1 agudo infartado 2.
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Figura AR 38. Imagenes ponderadas de T2 cerdo agudo infartado 3.
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Figura AR 39. Imagenes ponderadas de T2* cerdo agudo infartado 3.

Figura AR 40. Imagenes ponderadas de difusion cerdo agudo infartado 3.
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2.2. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 2 AGUDO

2.2.1. REmoTO

Figura AR 41. Cortes histopatoloégicos HE cerdo 2 agudo remoto 1.
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Figura AR 43. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 2 agudo remoto 1.
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Figura AR 44.. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 agudo remoto 1.

Figura AR 45. Imagenes ponderadas de difusién cerdo 2 agudo remoto 1.
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Figura AR 46. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 agudo remoto 2.

Figura AR 47. Imagenes ponderadas Tz cerdo 2 agudo remoto 2.
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Figura AR 48. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 2 agudo remoto 2.
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Figura AR 50. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 agudo remoto 2.

25



2.2.2. ADYACENTE

Figura AR 51. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 agudo adyacente 1.

Figura AR 52. Imagenes ponderadas Ta cerdo 2 agudo adyacente 1.
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Figura AR 54. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 agudo adyacente 1.

Figura AR 55. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 agudo adyacente 1.
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Figura AR 56. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 agudo adyacente 2.

Figura AR 57. Imagenes ponderadas T1 cerdo 2 agudo adyacente 2.
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Figura AR 60. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 agudo adyacente 2.
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2.2.3. INFARTADO

Figura AR 62. Imagenes ponderadas Ta cerdo 2 agudo infartado 1.
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Figura AR 63. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 2 agudo infartado 1.
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Figura AR 64. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 agudo infartado 1.

Figura AR 65. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 agudo infartado 1.
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Figura AR 66. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 agudo infartado 2.

Figura AR 67. Imagenes ponderadas Tx1 cerdo 2 agudo infartado 2.
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Figura AR 69. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 agudo infartado 2.

Figura AR 70. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 agudo infartado 2.

33



2.3. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 3 AGUDO

2.3.1. REMOTO

Figura AR 71. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 3 agudo remoto 1.

Figura AR 72. Imagenes ponderadas Ta cerdo 3 agudo remoto 1.
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Figura AR 73. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 3 agudo remoto 1.

Figura AR 74. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 3 agudo remoto 1.

Figura AR 75. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 3 agudo remoto 1.

35



2.3.2. ADYACENTE

Figura AR 76. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 3 agudo adyacente 1.

Figura AR 77. Imagenes ponderadas Ta cerdo 3 agudo adyacente 1.
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Figura AR 80. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 3 agudo adyacente 1.
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Figura AR 81. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 3 agudo adyacente 2.

Figura AR 82. Imagenes ponderadas T1 cerdo 3 agudo adyacente 2.

38



Figura AR 83. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 3 agudo adyacente 2.

Figura AR 84. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 3 agudo adyacente 2.

Figura AR 85. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 3 agudo adyacente 2.
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2.3.3. INFARTADO

Figura AR 86. Cortes histopatoloégicos HE cerdo 3 agudo infartado 1.

Figura AR 87. Imagenes ponderadas T1 cerdo 3 agudo infartado 1.
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Figura AR 89. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 3 agudo infartado 1.

Figura AR go. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 3 agudo infartado 1.
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Figura AR 91. Cortes histopatolégicos HE cerdo 3 agudo infartado 2.

Figura AR 92. Imagenes ponderadas T1 cerdo 3 agudo infartado 2.
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Figura AR g5. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 3 agudo infartado 2.
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2.4. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 4 AGUDO

2.4.1. REMOTO

Figura AR 96. Cortes histopatoloégicos HE cerdo 4 agudo remoto 1.
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Figura AR g7. Imagenes ponderadas Ta cerdo 4 agudo remoto 1.

Figura AR 98. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 agudo remoto 1.



Figura AR 100. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 agudo remoto 1.
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2.4.2. ADYACENTE

Figura AR 101. Cortes histopatolégicos HE cerdo 4 agudo adyacente 1.

Figura AR 102. Imagenes ponderadas Ta cerdo 4 agudo adyacente 1.
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Figura AR 103. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 agudo adyacente 1.
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Figura AR 104.. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 4 agudo adyacente 1.

Figura AR 105. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 agudo adyacente 1.
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2.5.  CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 5 AGUDO

2.5.1. ADYACENTE

Figura 106. Cortes histopatolégicos HE cerdo 5 agudo adyacente 1.
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Figura AR 108. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 agudo adyacente 1.
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Figura AR 109. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 agudo adyacente 1.

Figura AR 110. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 5 agudo adyacente 1.
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2.5.2. INFARTADO

Figura AR 111. Cortes histopatolégicos HE cerdo 5 agudo infartado 1.

Figura AR 112. Imagenes ponderadas T1 cerdo 5 agudo infartado 1.

52



Figura AR 115. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 5 agudo infartado 1.
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2.6. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 6 AGUDO

2.6.1. ADYACENTE

Figura AR 117. Imagenes ponderadas Ta1 cerdo 6 agudo adyacente 1.
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Figura AR 120. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 6 agudo adyacente 1.
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2.6.2. INFARTADO

Figura AR 122. Imagenes ponderadas T1 cerdo 6 agudo infartado 1.
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Figura AR 125. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 6 agudo infartado 1.
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3. CRONICOS

3.1.  CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 1 CRONICO

3.1.1. REMOTO

Figura AR 126. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 1 crénico remoto 1.
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Figura AR 128.

Imagenes ponderadas de T2 cerdo 1 crénico remoto 1.
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Figura AR 129.. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 1 crénico remoto 1.

Figura AR 130. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 1 cronico remoto 1.
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3.1.2. ADYACENTE

Figura AR 131. Cortes histopatolégicos HE cerdo 1 crénico adyacente-infartado 1.
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Figura AR 133. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 1 cronico adyacente-infartado 1.
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Figura AR 135. Imagenes ponderadas de difusién cerdo 1 cronico adyacente-infartado

1.

63



3.2. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 2 CRONICO

3.2.1. REmoOTO

Figura AR 136. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 cronico remoto 1.
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Figura AR 138. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 2 crénico remoto 1.
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Figura AR 139. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 cronico remoto 1.

Figura AR 140. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 crénico remoto 1.
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3.2.2. ADYACENTE

Figura AR 141. Cortes histopatoloégicos HE cerdo 2 crénico adyacente 1.
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Figura AR 142. Imagenes ponderadas Tz cerdo 2 crénico adyacente 1.
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Figura AR 144. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 cronico adyacente 1.
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Figura AR 145. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 cronico adyacente 1.

3.2.3. INFARTADO

Figura AR 146. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 2 crénico infartado 1.
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Figura AR 148. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 2 cronico infartado 1.
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Figura AR 149.. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 2 crénico infartado 1.

Figura AR 150.. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 2 cronico infartado 1.
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3.3. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 3 CRONICO

3.3.1. REmoOTO

Figura AR 151. Cortes histopatolégicos HE cerdo cronico 3 remoto 1.
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Figura AR 153. Imagenes ponderadas de T2 cerdo crénico 3 remoto 1.
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Figura AR 155. Imagenes ponderadas de difusion cerdo crénico 3 remoto 1.
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3.3.2. ADYACENTE

Figura AR 156. Cortes histopatolégicos HE cerdo cronico 3 adyacente 1.
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Figura AR 158. Imagenes ponderadas de T2 cerdo crénico 3 adyacente 1.
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Figura AR 160. Imagenes ponderadas de difusion cerdo crénico 3 adyacente 1.
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3.3.3. INFARTADO

Figura AR 161. Cortes histopatoldgicos HE cerdo cronico 3 infartado 1.
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Figura AR 162. Imagenes ponderadas Ta cerdo cronico 3 infartado 1.

Figura AR 163. Imagenes ponderadas de T2 cerdo cronico 3 infartado 1.
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Figura AR 164. Imagenes ponderadas de T2* cerdo cronico 3 infartado 1.

Figura AR 165. Imagenes ponderadas de difusion cerdo cronico 3 infartado 1.
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3.4. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 4 CRONICO

3.4.1. REMOTO

Figura AR 166. Cortes histopatologicos HE cerdo 4 cronico remoto 1.
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Figura AR 167. Imagenes ponderadas T1 cerdo 4 cronico remoto 1.
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Figura AR 169. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 4 cronico remoto 1.
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Figura AR 171. Cortes histopatoldégicos HE. cerdo 4 crénico remoto 2.
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Figura AR 173. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 crénico remoto 2.
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Figura AR 174. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 4 cronico remoto 2.

Figura AR 175. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 crénico remoto 2.
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3.4.2. ADYACENTE

Figura AR 177. Imagenes ponderadas Tz cerdo 4 crénico adyacente 1.
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Figura AR 178. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 cronico adyacente 1.
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Figura AR 179. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 4 cronico adyacente 1.
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Figura AR 180. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 crénico adyacente 1.

Figura AR 181. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 4 cronico adyacente 2.
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Figura AR 183. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 cronico adyacente 2.
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Figura AR 184.. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 cronico adyacente 2.
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Figura AR 185. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 cronico adyacente 2.
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3.4.3. INFARTADO

Figura AR 186. Cortes histopatolégicos HE cerdo 4 crénico infartado 1.

Figura AR 187. Imagenes ponderadas Ta cerdo 4 crénico infartado 1.
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Figura AR 188. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 crénico infartado 1.
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Figura AR 189. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 4 cronico infartado 1.
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Figura AR 191. Cortes histopatoldgicos HE cerdo 4 cronico infartado 2.
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Figura AR 193. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 4 crénico infartado 2.
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Figura AR 195. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 4 crénico infartado 2.
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3.5. CORTES HISTOPATOLOGICOS E IRM DEL CERDO 5 CRONICO

3.5.1. REMOTO

Figura AR 196. Cortes histopatolégicos HE cerdo 5 cronico remoto 1.
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Figura AR 197. Imagenes ponderadas T1 cerdo 5 crénico remoto 1.
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Figura AR 198. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 crénico remoto 1.

Figura AR 199.. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 5 crénico remoto 1.
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Figura AR 200. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 5 crénico remoto 1.

Figura AR 201. Cortes histopatolégicos HE cerdo 5 cronico remoto 2.

98



iINHNI
IH N

1]

Figura AR 202. Imagenes ponderadas Ta cerdo 5 cronico remoto 2.
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Figura AR 203. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 cronico remoto 2.
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Figura AR 204. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 5 cronico remoto 2.

Figura AR 205. Imagenes ponderadas de difusidn cerdo 5 cronico remoto 2.
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3.5.2. ADYACENTE

Figura AR 207. Imagenes ponderadas T1 cerdo 5 cronico adyacente 1.
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Figura AR 208. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 crénico adyacente 1.

Figura AR 209. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 5 cronico adyacente 1.
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Figura AR 211. Cortes histopatologicos HE cerdo 5 cronico adyacente 2.
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Figura AR 212. Imagenes ponderadas Ta cerdo 5 cronico adyacente 2.

Figura AR 213. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 crénico adyacente 2.
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Figura AR 215. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 5 crénico adyacente 2.
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3.5.3. INFARTADO

Figura AR 217. Imagenes ponderadas T1 cerdo 5 crénico infartado 1.
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Figura AR 219. Imagenes ponderadas de T2* cerdo 5 cronico infartado 1.
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Figura AR 220. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 5 crénico infartado 1.

Figura AR 221. Cortes histopatolégicos HE cerdo 5 crénico infartado 2.
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Figura AR 222. Imagenes ponderadas Ta cerdo 5 cronico infartado 2.

Figura AR 223. Imagenes ponderadas de T2 cerdo 5 crdnico infartado 2.
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Figura AR 225. Imagenes ponderadas de difusion cerdo 5 crdnico infartado 2.
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