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0.1. RESUMEN

Utilizando una técnica no invasiva basada en la Imagen por Resonancia Magnética (IRM) conocida como
flujo 4D, es posible evaluar el impacto en las alteraciones hemodindmicas en el flujo sanguineo de pacien-
tes con reparacién en Tetralogia de Fallot (rToF), una cardiopatia congénita con una frecuencia del 9 al 14 %
de los nacimientos de nifios con una cardiopatfa. A través de la cuantificacién de velocidad en aorta (Ao),
arteria pulmonar principal (MPA), arteria pulmonar derecha (RPA) e izquierda (LPA) es posible calcular
el valor de la energfa cinética (KE) y vorticidad. Estos pardmetros pueden ser nuevos bio-marcadores para
evaluar la funcién cardiaca de pacientes con cardiopatias.

Esta tesis fue escrita aplicando principios fisicos basicos para la obtencién de una imagen por resonancia
magnética, asi como de los aspectos estructurales y funcionales de la dindmica de corazén. Se presenta una
aplicacién clinica piloto en México utilizando la técnica de flujo 4D, aplicada en pacientes con cirugia de
reparacion de la Tetralogia de Fallot, una cardiopatia congénita de frecuencia en México.

Se analizaron 32 pacientes con rToF del Hospital Infantil Federico Gémez con una edad de 12 4+ 3 afios
(12 mujeres) bajo el andlisis de flujo 4D por la técnica de cardioresonancia magnética con la secuencia time-
resolved balanced steady-state free precession (SSFP) a través de un resonador magnético Philips de 1.5 T (Phi-
lips, Achieva, Best, The Netherlands) con respiracion libre adaptando un navegador respiratorio y un sin-
cronizador prospectivo PPU con cobertura completa 3D de la aorta toracica y pulmonar.

Se demostré que la técnica de flujo 4D por IRM es una poderosa técnica de evaluacioén no invasiva para el
seguimiento clinico de pacientes con rToF asi como para visualizar los patrones de flujo del flujo sanguineo
y la funcién cardiaca. Se encontré que estd técnica es capaz de cuantificar parametros volumétricos y locales
de la energia cinética, vorticidad, velocidad y flujo en pacientes con rToF. Una fuerte correlacién entre el
pardmetro de la energia cinética con el valor de la magnitud de la vorticidad fue corroborada. Se verifica
que un valor alterado en la energia cinética modificard la eficiencia cardiaca al afectar el flujo oxigenado de
retorno al cuerpo.
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0.2. INTRODUCCION

La creciente aparicién de enfermedades cardiovasculares motiva en gran medida el presente trabajo. Los
cuidados cardiacos pedidtricos ayudan a que un mayor nimero de nifios nacidos con alguna cardiopatia
congénita llegue a la edad adulta. En 2011 se estim6 que el 85% de los nifios nacidos con Tetralogia de
Fallot, sobreviviria segtin el catdlogo maestro de gufas de practica clinica del IMSS [1]. La deteccién y defi-
nicién de las anomalias en cardiopatias congénitas hace mds preciso y 6ptimo el tratamiento que ayude al
paciente a tener una mejor calidad de vida y al médico otorga la capacidad de poder dirigir de manera mas
eficiente el tratamiento y seguimiento de los pacientes, en este caso infantiles.

La Tetralogia de Fallot es una enfermedad congénita de corazén caracterizada por cuatro anomalias, 1) De-
fecto Septal Ventricular, 2) Estenosis pulmonar, 3) Hipertrofia del ventriculo derecho y 4) Cabalgamiento
adrtico. La cirugia es el tratamiento fundamental, desafortunadamente se han reportado multiples com-
plicaciones después de la cirugia tal como la aparicién de regurgitacién pulmonar severa, dilatacién del
ventriculo derecho, obstruccién del flujo de salida del ventriculo derecho, fuga en el parche para la re-
paracién del defecto septal ventricular y arritmias [2]. La Tetralogia de Fallot ocupa el segundo lugar en
frecuencia dentro de las cardiopatias congénitas cianédticas en etapa neonatal [1].

La principal complicacién al tratar este padecimiento es la edad de los pacientes. Antes de la cirugia correc-
tiva, al rededor del 50 % de los pacientes morian en los primeros afios de vida [4], los avances han permitido
reducir la edad de los pacientes para recibir cirugfa correctiva. La edad adecuada que se ha encontrado para
operar es de tres a seis meses y solo se prefiere operar antes, cuando se presenta cianosis severa [3].

Como se menciono antes, una de las complicaciones que se presenta después de la reparacion quirtrgica
es la aparicion de regurgitacién pulmonar (RP), la cual es provocada por la deformidad en la valvula pul-
monar que no permite cerrar completamente. Esta es la razén por la que se formen patrones complejos de
flujo [2]. Ningtn método actual de imagen diagnostica estdndar permite evaluar o visualizar los patrones
de flujo complejo que se presentan en la Tetralogia de Fallot, asi como tampoco ofrecen la versatilidad de
medir en todas las direcciones de flujo, es decir, solo permiten mediciones de velocidad en planos indepen-
dientes, no se puede realizar la medicién avanzada de pardmetros hemodindmicos. Dadas las caracteristicas
del padecimiento, se vuelve dificil evaluar por medios tradicionales, a continuacion, se presentan de forma
breve los referidos métodos tradicionales.

Ecocardiografia.

El método de diagnostico conocido como eco emplea las frecuencias de ultrasonido del rango entre 1.5 MHz
a 7.5 MHz. El ultrasonido mide el tiempo de retardo entre la transmisién del pulso y la recepcién del echo
reflectado, y la intensidad de la sefial reflectada. La sefial regresa a un transductor con lo que se calcula la
profundidad e intensidad de la reflexién. La sefial es transformada electrénicamente en imédgenes en escala
de grises. Un eco mayor se plasmara blanco mientras que uno menor serd gris y sin reflexién serd negro [7].

Segtn el estudio de Moriuchi [8], se evaluaron 55 pacientes con Hipertension utilizando Ecocardiografia y
Resonancia Magnética para medir la confiabilidad de la geometria del ventriculo izquierdo y se concluye
que la resonancia magnética proporciona informacién mds precisa sobre la geometria del ventriculo iz-
quierdo, al presentar que 58 % de los pacientes (32/55) resultaron con valores inadecuados en el volumen
diastoélico final del ventriculo izquierdo al utilizar Ecocardiografia. Asi como el trabajo de comparacién en
las mediciones por ecocardiografia bidimensional comparadas con la técnica estdndar de IRM de Alfakih [9]
en donde se evaluaron 32 pacientes con antecedentes de hipertensién encontrando como poco fiable a la
ecocardiograffa bidimensional en comparacién con la IRM al presentar una variabilidad intraobservador
en las mediciones de la masa ventricular izquierda.

En la Ecocardiografia Transtordcica (TTE) el transductor es colocado en la parte anterior del pecho y toma
aproximadamente 15-20 minutos. La TTE es un método barato, versatil, libre de radiaciones y sin contrain-
dicaciones con marcapasos o implantes metalicos, aunque se tienen limitantes [51, 82].

s Incapacidad de medir confiablemente el area efectiva del orificio de la valvula pulmonar, que es ttil
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Figura 0.2.1: Vista subcostal de las cuatro cdmaras del corazén utilizando ecografia [7].

en muchos casos para medir el grado de estenosis.
= Pobre calidad de imagen en algunos pacientes.
= Subestimacién de la velocidad de flujo.
= Riesgo de subestimacion del didmetro del orificio de salida del ventriculo.
» Variabilidad de medicién.

» Limitacién al medir solo una componente de la velocidad dependiente de la direccién del transductor.

Como método alternativo a la TTE, se suele emplear la Ecocardiografia Transesofdgica (TEE). La cual esta
basada en el mismo funcionamiento de la ecocardiografia convencional salvo que este método envia las
ondas sonoras a través de un tubo que es introducido por la boca hasta llegar al eséfago. Esta bien esta-
blecida en el tratamiento de pacientes con cardiopatia congénita y proporciona informacién adicional a las
imdagenes transtordcicas. Resulta en un estudio complementario sobretodo cuando los pacientes presentan
una inadecuada ventana actstica [10]. Esta modalidad diagnéstica resulta ser invasiva y suele ser incomo-
do para los nifos y con esto dificil de utilizar, es necesaria la anestesia de los pacientes.

Actualmente se ha implementado el uso de contrastes de ultrasonido intravenoso para mejorar los exdme-
nes ecocardiograficos (Ver Figura 0.2.2). Este contraste es generado con micro burbujas intravenosas que
mejoran la medicién Doppler al tener mayor dispersiéon que los glébulos rojos, es decir estds micro burbu-
jas aumentan la intensidad de la sefial en un examen Doppler [11].

Figura 0.2.2: La infusién continua de micro burbujas dirigidas desde un transductor de diagnostico mejora
el flujo micro vascular [12].
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Tomografia Computarizada (TC).

Proporciona exploraciones tridimensionales con buena resolucién espacial y adquisiciones en un tiempo
relativamente corto, la desventaja es que esta técnica no mide la velocidad del flujo sanguineo [51].

Esta técnica de imagen diagnostica estd basada en la emisién de rayos X. El principio de funcionamiento
de la tomografia convencional se ilustra en la figura 0.2.3 considerando dos puntos aislados A y B posi-
cionados en el paciente. El punto A estara sobre el plano focal y el B fuera. Las sombras proyectadas son
representadas en los puntos A1y B2. La imagen en el inciso a) de la figura 0.2.3 no difiere de una radiografia
convencional pero en el inciso b) se moverd tanto la fuente como la pelicula de rayos X sincrénicamente en
direcciones opuestas, si la fuente se mueve a la izquierda la pelicula lo hard a la derecha [13].

fuente de rayos X

-Q------
o]

,""'7"."""""':" focal
y Joc . plano foca
4 A O ! P
P oL L
y ! 1 v’
——————————— I-——l-—----t

! 1

! |

' I

! 1

Al & & Bl
pelicula

(a) (b)

Figura 0.2.3: a) La fuente de rayos X y la pelicula producen las sombras o proyecciones A1 Y Bl de los
puntos A y B respectivamente. b) La fuente de rayos X y la pelicula se mueven reciprocamente de modo
que la siguiente sombra A2 del punto A se superpone a la sombra Al, pero la sombra B2 del punto B no se

superpone a la de B1.

Desde la introduccién del primer escaner clinico, se han realizado grandes avances en la tecnologia de TC
en resolucién espacial y reduccién en el tiempo de adquisicién, sin embargo, no se puede tener adquisicién
de la velocidad y resulta ser invasivo al adquirir multiples estudios consecutivos.

Imagen por Resonancia Magnética (IRM)

La IRM es una técnica de obtencién de imagen diagnostica no invasiva, es decir, no utiliza radiacién ioni-
zante para generar la imagen de tejidos blandos [5].

La cardioresonancia magnética es una derivacion de la imagen diagnostica de la IRM enfocada en la ob-
tencién de imagen cardiaca. De importancia clinica debido a que ofrece la valoracién de corazén y érganos
cardiacos [6] al obtenerse imagen anatémica y funcional. De entre sus ventajas se destaca la obtencién de
campos amplios de visién (450 mm), obtencién de miultiples planos [6] ademds proporciona la posibilidad
de estudiar funcién in vivo, alteraciones de flujo, valoracién cuantitativa y cualitativa de voliimenes san-
guineos, asi como de velocidades en grandes vasos.

El protocolo de imagen incluye seleccionadas secuencias de pulsos que se analizaran en el presente trabajo,
particularmente se hace énfasis en la secuencia de flujo 4D basada en la técnica de imagen de contraste de

fase PC por sus siglas en inglés (Phase-Contrast).
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Figura 0.2.4: Comparacion de imdgenes de cabeza adquiridas por TC. En la imagen de la izquierda una ima-
gen obtenida por los primeros escaneres y en la derecha una obtenida por un escdner modelo GE LightS-
peed VCT 2005 [13].

La cardioresonancia no es obstaculizada por la ventana actstica presentada en TTE. Al no utilizar radiacién
ionizante es seguro usarse en repetidas ocasiones para el seguimiento de los pacientes a largo plazo [83].

A través de un software avanzado de visualizacién y cuantificacién de flujo se construye una poderosa
herramienta para estudiar las caracteristicas del flujo multidireccional en pacientes con cardiopatias adqui-
ridas o congénitas.

Esta herramienta de cuantificacién de la velocidad estudiada es reconocida como flujo 4D. Con estd técnica
es posible medir las tres componentes de la velocidad de flujo sanguineo y el curso de tiempo de un latido
promediado en el ciclo cardiaco [51].

Flujo 4D no forma parte de los protocolos clinicos utilizados como procedimientos diagnésticos en los
hospitales en México, sin embargo, existen grupos de investigacién que trabajan con ella. En esta tesis se
aprendieron las herramientas de la IRM para poder adaptar las imagenes de los pacientes a las herramien-
tas de analisis que utilizan los grupos de trabajo que implementan esta técnica de medicién y visualizacion.
Las herramientas con las que usualmente se trabajan, son obtenidas en equipos SIEMENS, mientras que los
archivos de imagen con los que se trabajé fueron obtenidos en un equipo PHILIPS del Hospital Infantil de
México Federico Gémez. La adaptacién de las herramientas de visualizacién permitié obtener los resulta-
dos obtenidos.

En el primer capitulo se desarrollan los principios fisicos en los que estd basada la obtencién de la imagen
diagnostica por Resonancia Magnética Nuclear (RMN), seguido de la descripcién de la dindmica cardio-

vascular para abordar algunos principios fisicos contenidos en la dindmica de corazoén.

En el capitulo tres se describe la cardiopatia congénita evaluada en el trabajo. La técnica de imagen utiliza-
da se especifica en el capitulo cuatro.

En el cinco se destacan algunos trabajos en los que se han calculado los pardmetros hemodindmicos de
interés del presente trabajo con la misma técnica de flujo 4D en pacientes sanos, adultos o con alguna otra

cardiopatia para dar perspectiva con los calculados en este trabajo.

Después se describe la metodologia utilizada para estudiar la hemodindmica cardiovascular de pacientes
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infantiles con reparacién en Tetralogia de Fallot.

Finalmente se plasman los resultados obtenidos a través de los programas Matlab (Mathworks, Natick, MA,
USA) y Ensight (CEI, Apex, NC, USA) y el andlisis estadistico a través del programa SPSS (versién 25.0 IBM
SPSS, Chicago, IL), seguido se discuten estos resultados y las conclusiones con algunas perspectivas de la
técnica.

0.3. OBJETIVOS

A partir de las investigaciones recientes en el andlisis hemodindmico de los pacientes con rToF, se plantean
como OBJETIVOS los siguientes:

1. Estudiar los principios fisicos que fundamentan la IRM para la medicién de la hemodindmica de flujo
cardiaco en nifios con rToF.

2. Calcular los pardmetros de la hemodindmica cardiovascular (velocidad, flujo neto, flujo positivo, flujo
negativo y porcentaje de regurgitacion), utilizando las herramientas disponibles de flujo 4D.

3. Investigar las asociaciones existentes entre la energia cinética y la vorticidad del flujo intracardiaco en
pacientes con rToF.

Principios fisicos
delalIRMy
i dindmica
Adaptacién de cardiovascular
erramientas del
Sy

Investigar las asociaciones de la
energia cinética y vorticidad.
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CAPITULO 1

DESCRIPCION DE LA RESONANCIA
MAGNETICA NUCLEAR (RMN).

1.1. MODELO CLASICO DEL NUCLEO DE HIDROGENO EN PRESENCIA DE
CAMPO MAGNETICO

El elemento de interés en la Imagen por Resonancia Magnética (IRM) es el hidrégeno (Z =1, 1= 1), debido
a su abundancia en el cuerpo humano [14, 15].

Para iniciar la descripcién del movimiento, se contemplara la de un solo nticleo de H o protén contenido en
este elemento. Partiendo de la imagen clésica para después comprobar el fenémeno de precesién en marco
de la mecénica cuéntica, sin perder de vista que al considerar un solo protén se estd ignorando la interac-
cién con los alrededores.

Se considera al protén como una pequeia espira cargada por la que circula una corriente I, esta espira
producird su propio campo magnético o momento dipolar magnético ji [16]. Al introducir en un campo mag-
nético estatico externo, se presenta una torca con la que el momento magnético toma una direccién paralela
o anti-paralela con respecto de la direccién del campo magnético externo que, en adelante identificaremos
con By, el cual por convencién tendré una alineacion en el eje z. La descripcion de este fenémeno se presenta
a continuacién. Cada uno de los segmentos diferenciales de longitud de la espira sentird una fuerza dada
por la ley de Lorentz:

dF = 1dI x B, (1.1.1)

con [ la corriente que circula por la espira, dl el elemento diferencial de longitud y By el campo magnético
externo. Estd expresion nos indica que la fuerza serad perpendicular al plano formado por el diferencial de
longitud de la espira y el campo magnético [20].

La fuerza total sobre la espira en campo magnético uniforme es cero pero puede existir una torca o par de
torsion dependiendo de la orientacién de la espira con la direcciéon del campo magnético y el plano de la
espira. Cuando la espira es perpendicular al campo magnético, la fuerza neta sobre la espira segtin (1.1.1)
se anula.

El momento dipolar magnético tiene una magnitud de u = I A. La magnitud del par de torsién en términos
de y es:

N =uBseng¢,

¢ el dngulo entre la normal al plano de la espira y la direccién del campo magnético. Si fuerza total no es
cero, tendremos entonces que segtin la segunda ley de Newton:
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Figura 1.1.1: Modelo ilustrativo del momento dipolar magnético como dos cargas magnéticas de signo
opuesto, que generan el efecto de un pequefio iman [16].

QU
STl

F= (1.1.2)

QU

t

Entonces la espira rotard debido al campo magnético estatico dependiendo de la orientacién inicial de la
espira con respecto del campo. La cantidad vectorial asociada a la rotacién de un objeto es descrita por la

torca N,

dN =7 x dF, (1.1.3)

con 7 el vector de posicién que va del centro de la espira a un punto de aplicacion del diferencial de fuerza.
Sila suma de las contribuciones diferenciales en (1.1.2) es no cero, la espira de corriente experimentara una
rotacién que la llevaré al plano perpendicular a By y la normal al plano de la espira [16].

MOMENTO MAGNETICO.

Para hacer la descripcién en términos del momento magnético y asi describir el comportamiento de los
niicleos de H, el momento dipolar magnético puede ser visto como un par de cargas magnéticas con fines
ilustrativos [16]. Estas “cargas” de igual magnitud pero con sentidos contrarios, es usado como anélogo al
caso eléctrico en el que se tienen cargas de signo opuesto que generan un momento dipolar eléctrico [16,17].
El vector de momento magnético serd (Figura 1.1.1):

il = gudn, (1.1.4)

con d la distancia entre cargas magnéticas y 7 la direcciéon de —g,; a +45. La fuerza sobre g, debido al
campo magnético externo;

— =

Fp = quB. (1.1.5)

De la expresion en 1.1.3 a una distancia d sobre el eje z con la fuerza en 1.1.5;
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Figura 1.1.2: Representacién del momento magnético como un imén y la torca que siente debido al campo

magnético [21].

=gmdZ X B,

comparando con (1.1.4),

Ny =ji x B, (1.1.6)
la expresion para la torca neta en cualquier distribucién de corriente en campo magnético constante, el
efecto se puede ver en la figura 1.1.2. La torca en (1.1.6) es solo un modelo para ilustrar el efecto clasico de

un iman en campo magnético.

1.2. INTRODUCCION DE LA ECUACION DE BLOCH

Existe una relacién entre la torca y el momento angular de un cuerpo, para demostrarlo se considera una
particula de masa m que se mueve con una velocidad 7(t) y con posicién 7(t). El momento angular relativo

a su origen es [16]:
(1.2.1)

el primer término se anula pues
dr

y —
"'—mz"f—mﬂ
p=me=igy

es decir, los vectores en el primer término son paralelos y el producto cruz se anula, asi tendremos;

dj ., _dp
7 —_— r >< En
Usando la segunda ley de Newton (1.1.2);
% =7xF, (1.2.2)

segtn la expresion (1.1.3) estd ecuacion es idénticamente la torca,
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N=7xF, (1.2.3)
asi comparando (1.2.2) con (1.2.3)

aj -
— =N, 1.2.4
It (1.2.4)
una torca no cero en un sistema implica que el sistema tiene asociado un momento angular T.
Generalizando (1.2.1) para un sistema de muchas particulas el momento angular es:
J=Y 7 x (1.2.5)
i

RELACION ENTRE MOMENTO ANGULAR Y MOMENTO MAGNETICO

Regresando al protén del nticleo de hidrégeno, la relacién entre el momento angular (espin) y el momento
magnético, se obtiene experimentalmente y es igual a:
=], (1.2.6)

la constante de proporcionalidad -y llamada constante giromagnética [14], depende de la particula, para el
protén tiene un valor de [21]:

¥ =1267.522 x 10rads 1 T~ (1.2.7)
Recordando la relacién entre la torca y el momento angular (1.1.6) y utilizando la expresién 1.2.4,
al . <
i J X B,
despejando | de la ecuacién (1.2.6)
7K
]: —
v
1di . <
;—t = xB,
dii -3
- = B 1.2.
ar  THxb (1.2.8)

esta es la ecuaciéon fundamental de movimiento, la cual es la versién simple (no considera la relajacién
espin-red y espin-espin) de la ecuacién de Bloch y describe la torca generada debido al campo magnético
externo.

Cuyas soluciones oscilatorias son:

ux(t) = Crcoswyt + Cosinwgt, (1.2.9)
py(t) = C coswpt + Cosinwpt, (1.2.10)
pz(t) =C (1.2.11)
con las condiciones iniciales:
px(t=0) = px(0), (1.2.12)
py(t=0) = py (0), (1.2.13)
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Figura 1.2.1: Representacion de la precesiéon del momento magnético alrededor del eje de campo magnético
estatico [16].

pz(t=0) = pz(0). (1.2.14)
Las soluciones finales son:
tx(t) = px(0) coswot + 1y (0) sinwpt, (1.2.15)
py(t) = py(0) coswot — px(0) sinwpt, (1.2.16)
pz(t) = pz(0). (1.2.17)

El desarrollo de la solucién se expone en el dpendice A. En las soluciones se observa una precesién con
respecto al eje z. Es comtin hacer la analogia del efecto generado por este campo al de un trompo que gira
e intenta alinearse con el campo gravitacional, el espin de igual forma precesard alrededor de la direccién

del campo magnético By como en la figura 1.2.1.

ECUACION DE LARMOR.

El cambio instantdneo en la direccién del momento magnético es descrito por la rotacién sobre By y entonces
el cambio con el tiempo usando (1.2.8),
dji = vji x Bdt,

usando |7 x b| = absina su magnitud ser4;

|dji| = 7y|ji x B|dt = yuBsin#dt, (1.2.18)

por otro lado usando la geometria de la configuracién con el campo [figura 1.2.1], tendremos que la magni-
tud del vector de momento angular sera:
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|dji| = psinf|d¢|, (1.2.19)
igualando (1.2.18) y (1.2.19),

YuBsinfdt = usin6|de|,

y recordando que la velocidad angular es:

se encuentra la conocida frecuencia de Larmor:

_|d¢|_
w= I =B, (1.2.20)

la frecuencia de precesién de los niicleos de H. Se considera el conjunto de momentos magnéticos locales

por unidad de volumen a través del llamado vector de magnetizacién M(7,t). El volumen considerado
sera tal que sea lo suficientemente pequefio para que podamos considerar homogéneo el campo magnético

externo By pero suficientemente grande para considerar un nimero grande de protones, este volumen es
justo el de un voxel de volumen V, entonces la magnetizacion es:

_ 1 N
M= v Y i, (1.2.21)
i

con i-ésimos protones contenidos en V y llamados espines isocromaticos entendidos como el ensamble de
espines que comparten la misma fase.

MARCO DE REFERENCIA ROTANTE

La descripciéon de la precesion de los espines contenidos en el vector de magnetizacién se simplifica si se
considera desde un sistema de referencia que rote con la frecuencia de precesion (frecuencia de Larmor)
del vector de magnetizacion M(7,t). Este es el sistema de referencia rotante y contempla el giro sobre la
alineacién del campo By [27].

El marco de referencia de laboratorio (MRL) es definido con respecto a la alineacién del campo magnético
estdtico y el marco de referencia rotante (MRR) es descrito desde el eje z 0 como llamaremos en adelante el
eje longitudinal.

En el MRR, la precesién de los espines parece no moverse y por estd razén es ampliamente usado para des-
cribir: la precesién o inclinacién del vector de magnetizacion, el campo de radiofrecuencia (RF), el campo
magnético estatico (Bp) y la interaccién con los momentos magnéticos.

Tomamos los ejes primados x’,1/,z' como los tres ejes ortogonales en el marco de referencia rotante y x,y,z
los ejes correspondientes al marco de referencia de laboratorio.
El respectivo vector dependiente del tiempo sera:

p(t) = pu ()X + py,(t);)' + pa (82, (1.2.22)

y el mismo vector escrito desde el marco de referencia rotante;

p(t) = px(t)% + py ()7 + pz(t)Z, (1.2.23)
donde por supuesto, ya que el marco de referencia rota sobre el eje z (Figura 1.2.2), tenemos:

7=z,
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Figura 1.2.2: Representacién del sistema de referencia de la precesién del espin en marco de Laboratorio en
la imagen de la derecha y en la izquierda el marco Rotante [27].

los vectores unitarios en la direccién del eje z son iguales en ambos marcos de referencia. Podemos expresar
entonces una relacién entre ambos marcos de referencia usando una matriz de rotacién en el sentido horario
R siguiente;

F=Rp,
coswpt  sinwpt 0
R(—wpt) = | —sinwpt coswpt 0 (1.2.24)
0 0 1

con N1 = RT. Tomando la derivada temporal de (1.2.22) se obtiene una ttil relacién de la velocidad de

cambio del vector de magnetizacion:
) () 07
— | =) +Qxpt), (1.2.25)
<dt lab dt rot

Q=—ws, (1.2.26)

con

el vector de velocidad angular rotacional. Consideramos un conjunto de espines M que precesan con la
misma fase y frecuencia (w = yBy) al rededor del campo magnético By en el marco de referencia de labora-
torio:

(”ZM) =M x (w3). (1.2.27)
dt lab

Aplicando (1.2.25) a M se obtiene la expresion en el campo de referencia de rotacion:

(dM> = (dM) —Qx M, (1.2.28)
dt rot dt lab
donde de la (1.2.25)
aM . . .
(dt) lab: Mx Q=w(Myt' = Mf')
y
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la velocidad de cambio del vector de magnetizacién es:

(mw) = (w —wy)M x 2, (1.2.29)
dt rot

de la ecuacidn (1.2.29) es evidente la simplificacién al elegir w = wp:

GM>:a (1.2.30)
dt rot

Se introduce un segundo campo magnético de radiofrecuencia denotado por Bj(t) con dependencia tem-
poral y frecuencia w, . Este campo excita a la familia de espines y los lleva al plano transversal (plano xy),
lugar donde se capta la variaciéon en el campo magnético durante el desfase de los espines y con esto se ge-
nera una sefial o voltaje (ferm) que es captado por la bobina receptora. Este campo en el marco de referencia
de laboratorio es igual a:

El (t) =B (t) COS((Urff)Je, — B (t) sin(wrft)y”. (1.2.31)
Usando una matriz de rotacién en sentido antihorario R igual a:
coswot —sinwpt 0

R(wot) = | sinwgt  coswpt 0 (1.2.32)
0 0 1

el vector de magnetizacién en el marco de referencia de Laboratorio es escrito en términos del campo de
radiofrecuencia como:
By i(t) = RBy i (1),

coni=x",y,z’. De igual forma en el marco de referencia rotante se tiene que la frecuencia angular wy es
igual a la de radiofrecuencia w; ¢

By x(t) coswot —sinwgt 0 By (t) cosw, st
Byy(t)| = |sinwot coswot 0| | —=By(t)cosw,st
By, (t) 0 0 1 0

B1x(t) By (t)

1,y(t) - 0

By (t 0

DESCRIPCION DEL MOVIMIENTO DEL VECTOR DE MAGNETIZACION.

Para describir el movimiento de la densidad de momentos magnéticos contenidos en M(7,t) se toma la
derivada temporal [16],

AM 1 i
‘E‘V;E’ (1.2.33)

usando (1.2.8) en la que no se considera la interaccién entre protones,

—

dM - -
i YM X Bext, (1.2.34)
se obtiene,
dM 1 L = v L o=
T V;{’Yﬂi X B} = V;”i X Bext, (1.2.35)

es conveniente hacer el andlisis de la magnetizacion a través de sus componentes paralela M4, con
alineacién en la direccién del campo magnético externo Beyt = BpZ y perpendicular M | es decir:
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Mpumlela =Mz, (1.2.36)
M| = M.%+ M3, (1.2.37)
Para conocer la evolucién de estds componentes en el tiempo se toma la derivada temporal:

aM aMm
;Zztmlela _ dtz = yM.2 x By =0, (1.2.38)

la componente M, es paralela con la direccién del campo magnético externo, por lo tanto el producto cruz
de la ecuacién de Bloch que describe el movimiento se anula, es decir en equilibrio no tendremos cambios
en la componente paralela. Ahora para la magnetizacion transversal,

aM
f =7[Mx% + My§] x Bz =
—YMxBo§ + yMyBo% =
AM

=yM, x By, (1.2.39)

dt

donde recordamos que el campo By es el campo externo. Se observa que aqui se presenta un movimiento
o cambio en las componentes del plano xy con respecto del tiempo, esto demuestra la precesién de los
espines en el equilibrio.

1.3. ENERGIA DE UN MOMENTO DIPOLAR MAGNETICO EN CAMPO
MAGNETICO EXTERNO.

Cuando un dipolo magnético cambia su orientacién al estar presente un campo magnético externo, éste
realiza trabajo sobre el dipolo y se produce un cambio en la energia potencial.

La expresion de la energia potencial U se obtiene de simetria en las interacciones bipolares eléctricas y
magnéticas [20]. La energfa potencial correspondiente a un dipolo eléctrico es: U = —p - E y por lo tanto la
energia potencial del dipolo magnético por analogfa con el dipolo eléctrico es:

U=—ji-B, (1.3.1)

donde B es el campo magnético externo que actta sobre el dipolo. La forma de la energia en términos del
producto interno demuestra que la magnetizacion transversal se anula y la componente paralela se alinea
con el campo magnético externo para alcanzar su estado de minima energia, es decir que obtenga su estado
de equilibrio (si la energfa puede ser transferida) cuando la magnetizacién sea paralela al campo:

=

Uy=—-M-B,
en este caso, el campo definido con EO:

Um = *MpamleluBOr (1.3.2)

dado que los protones se consideran en contacto térmico con la red de dtomos cercanos, el movimiento
térmico presente en la red explica cualquier cambio en la red de espines y por lo tanto en ese reservorio
de temperatura el valor en equilibrio obedece la dependencia de Curie con la temperatura absoluta T y el
campo magnético externo [16]:

(1.3.3)

con C la constante de Curie y T la temperatura.
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INTERACCION ESPIN-RED

La ecuacién de movimiento considerando la introduccién de un segundo campo de radiofrecuencia se
analiza a continuacién. A la suma de espines en equilibrio se afiade un campo de radiofrecuencia que es
dependiente del tiempo y tiene la frecuencia de Larmor, por estd razén entran en resonancia y ganan ener-

gla.

RECUPERACION T

Una vez que el pulso de RF se deja de aplicar, la familia de espines cede su energia a los alrededores,
resultado de la interaccién de los espines con la red de dtomos cercanos.

Cuénto cambie la magnetizacién en equilibrio (MyZ) depende del tiempo e intensidad del pulso, cuanto
mayor sea veremos una razén mas grande de cambio, es decir:

dM;
dt

CXMO - MZ/

con My la magnetizacién en equilibrio y M, la componente de la magnetizacién en z.
La constante de proporcionalidad que hace posible esta expresion se encuentra experimentalmente y se
conoce como tiempo relajacién espin-red o T; y representa el inverso del tiempo de la razén de crecimiento
y entonces la magnetizacion en z es:

aM, 1

=T —(Mp— M), (1.3.4)

cuyo valor va desde decenas y hasta miles de milisegundos para protones en humanos.

Resolviendo (1.3.4)

M, 1 1
=—My— =M
i T, T
M, 1 M

—M,;=— 1.3.

si se multiplica (1.3.5) por la exponencial et

¢ 1 t M
T 4 — TT = —pTl 1.3.
T eTl + Tlee T, eTt, (1.3.6)

entonces el primer miembro se puede factorizar usando:

d a dM, 1 +
(MZ“) o M=

en (1.3.6),
d <MZeT1) Mo (1.3.7)

Integrando ambos miembros en la variable temporal;

/ (Mzen> / L0t at

M.eTt + M,(0) = T1?e% + M(0),
1
despejando M; y usando M (0) = My:

M: = Mo+ Moe™ 1 — Mz (0)e™ 11
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Mz(0) | | 1 >
T1 2T1 3T1 tiempo [ms]

Figura 1.3.1: Recuperacién de la magnetizacién longitudinal [16].

M.(t) = Mo(1+ e 71) — M.(0)e T, (1.3.8)
podemos ver la recuperacion de la magnetizacién longitudinal en la figura 1.3.1.
DECAIMIENTO T2

Después del pulso de REF, los espines se encuentran en el plano transversal, se apaga el pulso y resultado
de la interaccién entre espines, surge un desfasamiento en el plano transversal lo que claramente genera
una disminucién en la componente del vector de magnetizacién (ver figura 1.3.2) transversal modificando
la ecuacién (1.2.39) a la cual se agrega un término de decaimiento conocido como relajacién espin-espin o
T, y el cual al igual que el tiempo T; es obtenido de manera empirica:

=vM Boxt — —M 1.3.9
T YM | X Bext 7, ML (1.3.9)

cuando trasladamos esta expresién al marco de referencia de rotacién estd expresién se modifica como:

dMJf_lM
ar T> L
reordenamos igual que antes las variables,
dM’ 1
— L = - dt/
M 1L T

integrando:

. ;
InM' =——
n Tz—i-C,

aplicamos la funcién exponencial a ambos lados:
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Figura 1.3.2: En la fila superior podemos ver el conjunto de espines en equilibrio, aplicacién del pulso de
RF (71/2) que lo lleva al plano transversal y un momento después de dejar de aplicarlo desde el marco
de referencia de laboratorio. La fila inferior muestra el mismo esquema desde el marco de referencia de
rotacién, se puede ver cémo el desfase de espines que vemos desde el marco de laboratorio genera una
disminucién de la componente de la magnetizacién transversal [16].

~ _t
M (t)=eCe T2,

con € = M’| (0) la condicién inicial, obtenemos la razén de cambio de la componente transversal en el
marco de referencia de rotacién:

- _ _ b
M (t) = M/ (0)e” T2. (1.3.10)

Para ilustrar el avance en tiempo de la pérdida de la magnetizacién transversal en (1.3.10) podemos ver la
figura 1.3.3. Comparando los tiempos T; y T, observamos que debido a que el tiempo T; incluye el desfase
de los espines, la pérdida de energia es mas rdpido y por lo tanto T, es méas pequefio i.e.:

La magnitud de los valores para estos tiempos se puede ver la tabla 1.3.1.

Producto de la inhomogeneidad del campo magnético se introduce el llamado tiempo T3, el cual contempla
dos tipos de gradiente de campo, cambios en el campo externo y cambios en el campo interno debida a la
interaccién de los espines. El reciproco de T, se define como:

1 1 1
===t = 1.3.11
T Ty (L311)

con T% debido a la inhomogeneidad en campo por la relajacién espin-espin y Tlé debido a la inhomogeneidad

del campo magnético externo.
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Figura 1.3.3: Evolucion en el tiempo de la pérdida de la magnetizacién transversal [16].

1 1
R— > —
I, T

T, > T,

1.4. ECUACION DE BLOCH DESPUES DE LA EMISION DE UN PULSO DE
RADIOFRECUENCIA

Ahora podemos escribir la forma de la ecuacién de Bloch en la que contemplamos los dos tipos de relajacion

después de aplicar un campo de RF:

iMoo 1 1

- = —(Mp—M;)Z — —

it YM X Bext + Tl( 0 Z)Z T

obtenemos las componentes de la ecuacién de Bloch (1.4.1) al hacer el producto cruz e igualando compo-
nentes:

M, (1.4.1)

= — — Z 14.2
dt Tl (MO MZ)ZI ( )
de Mx

= — 14.
dt OMy T, ’ ( 3)
= oMy - oL, (1.4.4)

De la primera ecuacién tenemos justo las soluciones obtenidas antes en (1.3.10), para las ecuaciones (1.4.3)
_t _t

y (1.4.4) se propone el cambio de variable My = mye ™ y My =mye ™ con las que se obtienen ecuaciones

similares a las resueltas anteriormente en (10.0.3) y (10.0.4), las soluciones completas son:

_t
My (t) =e T2 | My(0)coswot + My (0)sinwgt |, (1.4.5)
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TEJIDO T1 (ms) T2 (ms)
Materia gris 950 100
Materia blanca 600 80
Musculo 900 50
Fluido cerebrospinal 4500 2200
Grasa 250 60
Sangre 1200 210[())0—-a\f:r?ass

Cuadro 1.3.1: Tabla comparativa para los tiempos de relajacién en diferentes tejidos [16].

X y
Figura 1.4.1: Esquema gréafico de la pérdida de magnetizacion transversal y ganancia de la magnetizacién
longitudinal, restableciendo el equilibrio [16].
_t
My(t) =e T2 | My(0)coswot — My (0)sinwot |, (1.4.6)
L _t
M (t) =M;(0)e T +Mp(l—e T), (1.4.7)

ecuaciones en las que podemos ver que para tiempos muy grandes recuperamos las componentes en equi-
librio, es decir:

lim (M.()) =0, (1.4.8)
lim (M, (1)) =0, (1.4.9)
lim (M (1)) = Mo, (1.4.10)
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en equilibrio nos queda solo la magnetizacién en z como antes. De las soluciones también observamos que
los términos periddicos en las funciones seno y coseno son los que describen la precesién y el factor de
decaimiento viene dado por el valor de las constantes de relajacién T; y T (ver figura 1.4.1).

1.5. DESCRIPCION CUANTICA DE LA PRECESION.

Desde el marco de la mecanica cudntica, la naturaleza del comportamiento del momento angular de los nu-
cleos de 'H en presencia de un campo magnético externo B, se representa a través de sus valores esperados,
la precesioén de los espines de los protones de 'H como se desarrollo antes en el marco de la mecénica clasica.

Se inicia la descripcién del comportamiento de espin en presencia de campo magnético e interacciones, se
introducira entonces la ecuacién de Schrodinger y se evaluara el valor esperado del momento magnético
de espin.

CONTEXTO HISTORICO

Entre 1921 (O.Stern en Frankfurt) y 1922 (W. Gerlach) se llevé a cabo un experimento que revel6 resultados
que cambiarfan la concepcién de la mecénica clédsica [22].

Atomos de plata (Ag) fueron colocados en un horno, los 4tomos podian salir por un pequefio agujero en el
horno y eran directamente colimados hacia un par de imanes que generaban un campo magnético inhomo-
géneo.

Basados en la configuracién electrénica de los dtomos de Ag?” [23], el momento magnético medido es
debido solamente al espin intrinseco de un solo electrén, el 47° (5s) [22] por lo que se deduce:

S, (15.1)

es decir, el momento magnético del dtomo ji es proporcional al espin del electrén S. La energia de inter-
accion del momento magnético con el campo magnético es —ji - B, la componente z de la fuerza experimen-
tada por el d&tomo estd dada por:

]

- dB;
F,= E(H

)~z (15.2)

s~ ])

entonces el aparato de Stern-Gerlach mide la componente z de i o equivalentemente la componente S
por un factor de proporcionalidad. Ya que los dtomos en el horno tienen una orientacién aleatoria, se
esperaria que los valores de i, estén entre |i| y —|u|, pero el resultado experimental observa solo dos
orientaciones, este fenémeno se reconoce como espacio de quantizacién segtin la teoria cudntica, es decir,
el espin del electrén S solo tiene dos posibles valores en la componente z, S,+ y S, — (ver figura 1.5.1).
Los dos posibles valores multiplicados por la unidad fundamental de momento angular S, = % y %h con
fi = 1.0546 x 10~ ergs = 6.5822 x 10~ ¢V s [22]. Est4 quantizacién del momento angular del electrén fue
la primera deduccién importante del experimento de Stern-Gerlach.

(@) (b)

Figura 1.5.1: a) la prediccién clésica, b) el resultado observado en el experimento de Stern-Gerlach [22].
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De la teorfa clésica del electromagnetismo, un momento dipolar magnético orbital es generado con el mo-
vimiento orbital de una particula de carga g:

N q 2
= 7L,
HL 2mc

con L el momento angular orbital de la particula, 1 1a masa y c la velocidad de la luz [23]. El haz de 4tomos
de Ag es dirigido hacia el campo magnético en la direccion z, estd es una direccién arbitraria, se podria
elegirel eje x o .

El espin es un observable que es representado por un operador y el cual puede actuar sobre kets de estado
y es definido como:

S=S5:2+S,+8S:2. (15.3)

En mecdnica cuantica un estado fisico es representado con un vector de estado en el espacio de Hilbert a
través de un ket |a) y su dual o bra (a| segin la notacién de Dirac. Se define asi, el producto escalar (¢, ¢)

como (¢|yp) [23].

En el experimento de Stern-Gerlach y en general para los sistemas de espin %, el resultado que se encontré
para el operador S con alineacién del campo magnético en la direccién £ es:

h
S:18z+) = 3 1Sz;+), (1.5.4)

h
Sz|sz/'_> :_§|Sz}_>/ (1.5.5)

con |S;;+) los eigenkets del operador S; y :I:% sus respectivos eigenvalores, es decir el momento angu-
lar de espin estd cuantizado. En adelante la notacién para los kets de la base de S, quedardn definidos
simplemente con |+) y |—) cuya representacion matricial se escribe como:

o+(1)

que representa al espin up y es paralelo al campo magnético y ademads el espin down que es antiparalelo al
campo:

y cumplen segtin con la relacién de completez la siguiente relacion:

[+) (H+ =) (=]=1, (1.5.6)

donde el 1 del lado derecho se entiende como la matriz identidad. Se define ademaés el valor esperado de
un operador con respecto a un estado |a) como:

(A) = (a|Ala), (1.5.7)

oigual a:
(A) =TTy (ala”) (a"|Ala’) (a']a),

2
(AYy =Xpa'|{d |a)] . (1.5.8)

DINAMICA CUANTICA
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Se desea obtener informacién de la evolucién temporal del operador de momento angular de espin de un
estado inicial fp a un momento posterior, es decir, un estado:

| to) = |a),

después de un tiempo t evoluciona a:

|“/ t01t> 7

|a) un ket de estado que tiene un desplazamiento de ty a t. Dicha accién es resuelta por el operador de
evolucion temporal % (t,ty):

|Sz,f0;t> I%(f,to)|sz,t0>. (1.5.9)

ECUACION DE SCHRODINGER

La ecuacién diferencial para el operador de evolucién temporal % (t,tg) escrita como:
ih%@/(t,to) =H (t,t), (1.5.10)

lallamada ecuacién de Schrodinger para el operador de evolucion temporal [22]. Ya que |«, ty) no dependen
de t, entonces:

M%MJmﬂ:HMJwQ, (15.11)

Las soluciones de (1.5.11) estan sujetas a la dependencia temporal del operador Hamiltoniano. El Hamilto-
niano para el momento magnético de espin interactuando en un campo magnético estdtico es un ejemplo
en el cual el Hamiltoniano no depende del tiempo y la solucién en ese caso sera:

U (t,tg) =exp [_ZH(;_tO)] .

Para conocer el efecto del operador de evolucién temporal, ahora encontramos los eigenkets de energfa, es
decir encontraremos el operador que conmute con el Hamiltoniano de la forma:

(1.5.12)

[A,H] =0. (1.5.13)

Para conocerlo hablaremos de la energia en nuestro sistema. El operador Hamiltoniano del momento mag-

nético para sistemas de espin 2, en nuestro caso el del protén de H, inmerso en campo magnético Bes
similar a la expresion de la energfa clésica (1.3.2):

H=—9S-B, (1.5.14)

considerando un campo magnético homogéneo en la direccion del eje z, al realizar el producto punto en
(1.5.14) con el campo B = By2 los dos posibles estados del momento angular de espin s es igual a:

H = —vyByS; = —ymshB;, (1.5.15)
donde w = By es la frecuencia de precesién de Larmor y
1
ms - iir

con % el espin paralelo al campo y —% el espin antiparalelo y entonces el Hamiltoniano del sistema es:

H=wS., (1.5.16)
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m =+—
£

Figura 1.5.2: Efecto Zeeman, se aprecia el desdoblamiento de los niveles de energia para un sistema de
espin semientero. a) es espin antiparalelo al campo magnético externo es el de mds alta energia, b) el espin
paralelo esta en el estado de menor energfa. La flecha indica la transiciéon de un estado de mayor energifa a
uno mds bajo mediante la emisién de un fotén [16].

Los eigenestados S, son también eigenestados de energfa con eigenvalores:
E+ =FvBy,

para los estados de S; |+) y |—). El fenémeno es claramente visualizado en el conocido efecto Zeeman [21]
en el que surge un desdoblamiento de los niveles de energia en presencia de un campo magnético externo
como se visualiza en la figura 1.5.2. Es decir, tenemos un diferencial de energia que es igual a:

1 1
1 1
= 57hBo — (—=577Bo)

= yhBy,

recordando la relacién de la frecuencia de Larmor wy = By,

AE = wyh. (1.5.17)

Regresando a la aplicacién del operador de evolucién sobre Hamiltoniano (1.5.16) del sistema se sustituye
en la expresion del operador de evolucién temporal (1.5.12) con tg = 0:

U (tto) _exp<_“252t>. (15.18)

PRECESION.

La probabilidad de que el estado (1.5.9) se encuentre en alguna de las tres componentes del operador de
espin Ses:
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2
[(Sila,to:8)[

con i =x,Y,z, tales estados son:

1 1
|Sx;£) = ﬁ|+> iﬁ|_>’
. — 1 i —
|5y1i>—\7@|+> i\ﬁ| )

Ser) = £(0) ),

con su correspondiente bra dado como:

1 1
<Sx;:|3| = \ﬁ“" i\ﬁ<_|/
1 i
(Syi | :\ﬁH' + ﬁ<_|'
h

(25 = (5) (%],

(1.5.19)

(1.5.20)

(1.5.21)

(1.5.22)

(1.5.23)

(1.5.24)

(1.5.25)

el ket correspondiente a un estado un tiempo posterior ¢ calculado al aplicar (1.5.18) en un ket de estado

inicial « es:

—iwt —iwt
,X,to;t>—c+exp(2 >|+>—|—C_exp< 7 >|_>'
donde las constantes para Sy estdn dadas por:

1
\/E,

asi la probabilidad de encontrar el estado Sy en un estado (|+)) un tiempo posterior ¢ sera:

C+:C_:

2
|<Sx+|0(,t020t>| -

(G (G H(Gaor ()= (o (15)10] =
[see(5) o] foe(F5) 1)

zop( ) 0+ [Fee () i) o,

usando la propiedad de ortogonalidad (+|+) =1, (+|—) =0, (—|+) =0

1 —iwt 1 +iwt
S exp(—5 ) + S exp(15 %)

2
| =

wt
cos? —

La probabilidad de encontrar el estado S, en un estado (|—)) en un desplazamiento tq a ¢:

35

(1.5.26)

(1.5.27)
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2
Sy — o, g =0:1)| =

() ()L (aon (= ()en (2250 -
'BGXP<_;wt><+|+>]+Bexp<+i;f)<+|_>} -

BexP<—i2wt> <|+>] — B exp<+i2wt) <++>} ’2: . %t

usando la propiedad de ortogonalidad (+|+) =1, (+|—) =0, (—|+) =0

. . 2
1 —iwt 1 +iwt
op(—52) — Jep(FA)| =
sin? %t (1.5.29)

El resultado comprueba que a pesar de que el espin tiene una orientacién inicialmente en la direccion
x+, rota debido al campo magnético y se obtiene una probabilidad de encontrar a Sy— en algiin tiempo
posterior t. Claramente debe cumplir con la propiedad de unitariedad del operador de evolucién, es decir
la suma de probabilidades debe ser igual a la unidad. Para S, en (1.5.31) el valor de las constantes es igual
a:

c+=1 c- =0,

i.e. para un estado inicial en la orientacién paralela al campo (espin-up) o S;+ en el estado |+) en (1.5.31):

la, to;t) :exp<_lza]t) [+), (1.5.30)

después de un tiempo se mantiene en la direccién del campo paralela y en la direccién antiparalela como:

C+:O sz].,

es decir el estado permanece inmutable un tiempo posterior ¢ en (1.5.31):

—iwt
|, ;1) = exp( 7 ) [—), (1.5.31)
lo cual es lo esperado al ser un estado estacionario en la alineacién z del campo magnético.

Para obtener el valor esperado se aplica (1.5.8) obteniendo:

()~ (B4 (3)-((3)

usando la identidad trigonométrica cos”a — sin

Sy:

a = cos(2a) se obtiene para el valor esperado del operador

h
<Sx> = Ecoswt, (1.5.32)

Entonces estd cantidad oscila con frecuencia angular correspondiente a la diferencia de energia dividido
por i de acuerdo con (1.5.17), de igual forma se obtiene para Sy y S.:
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<Sy> = gsinwt, (1.5.33)

<sz> =0, (1.5.34)

similar si partiéramos del eje y positivo y con lo cual se demuestra la precesién en el plano xy como se
muestra en la figura 1.5.3.

<50 >

o

Figura 1.5.3: La precesion del valor esperado del operador de momento angular en presencia de campo
magnético constante en la direccién z [16].
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Figura 1.6.1: Representacién de la familia de espines que con la suma de sus momentos magnéticos generan
cambios de flujo magnético en la bobina receptora [16].

1.6. GENERACION DE LA SENAL

El desfase gradual de la familia de espines induce una sefial o voltaje (fer) en la bobina receptora debido al
cambio del flujo magnético generado por los momentos magnéticos (figura 1.6.1) y es medida a partir de la
ley de Induccién de Faraday:

ad
fem = T (1.6.1)
donde & es el flujo magnético a través de la bobina e igual a:
®:/§d§ (1.6.2)
S

el cual es proporcional a las lineas de campo que atraviesan la bobina receptora.

Se obtendrd la expresién del flujo magnético que se presenta en el proceso de IRM.
Se tiene una densidad de corriente efectiva producto de la magnetizacién de una muestra de espines (que
generan un campo magnético) y estd dada por:

Tm(@t) =V x M(7,1), (1.6.3)

con | Ja1(7,t) | 1a carga por unidad de tiempo por unidad de érea.

La expresion del campo magnético es obtenida a partir de la ecuacién de Maxwell de no existencia de
monopolos magnéticos [18] dada por:

V-B=0(, (1.6.4)
utilizando la identidad vectorial,
V- (VxA)=0, (1.6.5)
comparando (1.6.4) con (1.6.5) entonces el campo magnético es obtenido como:
B=V x4, (1.6.6)

por lo tanto para conocer el campo magnético es necesario encontrar la expresién del potencial vectorial A.
El potencial vectorial en la posicion 7 proveniente desde la fuente de corriente (1.6.3) es:
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xon_ Mo [ ]
A) = / d ril = , (1.6.7)

los efectos debido al tiempo retardado entre la fuente y la posicion en la que se hace la medicién se ignoran.
Sustituyendo el campo 1.6.6 en la expresién del flujo magnético (1.6.2),

By = / B.d§— /(v x A)dS, (1.6.8)
S S
cuya expresion se reescribe utilizando el teorema de Stokes;

/d§- (V x @)= }{Sdf- 7, (1.6.9)

que establece que la integral de superficie del producto interno entre el rotacional de una funcién vectorial
arbitraria () y su normal a la superficie es igual a la integral de linea de (7) alrededor de una trayectoria
cerrada sobre la frontera de la superficie. Asi se puede reescribir (1.6.8) como:

® = / B.dS— /(v x A)dS = 74117- A, (1.6.10)
S S

usando (1.6.3), (1.6.7), (1.6.10) e integrando por partes (donde el término de la superficie puede ser ignorado
para fuentes finitas) y utilizando la identidad vectorial:

A-(BxC)=—(AxC)-B, (1.6.11)

respectivamente nos dan la expresion para el flujo debido a la magnetizacion:

. "5 M7
CDM:fdl' {P‘O/d%/W}
4

|7 —1"|
:P’O/d%’?{diK -V x)M*/}
Ho 3./ / dT
By = 47_[/51 YR - [v x( I??’Iﬂ' (1.6.12)

el potencial vectorial para una espira de corriente es:

A / P | 5 | (1.6.13)

comparando con la expresion del flujo (1.6.12) observamos que la integral de linea es de hecho el campo
Ecaptador es decir el campo magnético por unidad de corriente que es producido en la bobina en el punto 7,

= B(r'
Beaptado = ¥ =V’ x {4

= } (1.6.14)
|7 =1

entonces finalmente la expresion para el flujo producido en resonancia magnética usando la expresion
(1.6.14) es:

CDM(t) :/muestrad chzzptado( ) M( ) (1.6.15)

considerando la dependencia temporal [16].
LOCALIZACION DE LA SENAL.

La manera de ubicar la regién de la que proviene la sefal es realizada a través de la codificacién espacial
utilizando gradientes de campo magnético. Estos modificadores del campo magnético principal actiian
sobre las tres direcciones espaciales y son nombrados como: Selector de corte, selector de fase y selector
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de frecuencia, los cuales varfan linealmente la intensidad del campo en z, y y x, respectivamente. Con este
procedimiento se obtiene una variacién de la frecuencia de los espines dependiendo de la posicién en la
que se encuentren [26].

B(X,y,z):B(H—Gx-x+Gy-y+Gz-z, (1.6.16)

donde Gy, Gy y G;, denotan los gradientes que modifican la intensidad. Cuando x =0,y =0y z =0, se estd
en el centro del orificio del iman. Estas variaciones son del orden de 4 Gem ™! sobre el campo magnético [28]
principal By en las tres direcciones espaciales (ver figura 1.6.2 y 1.6.3).

El 4rea del gradiente (gradiente de rampa, por ejemplo), es el producto de la amplitud del gradiente G y
la duracién t en que es aplicado. La fase de un conjunto de espines isocromaéticos en algtin instante dado

es proporcional al drea total del gradiente. Los gradientes hacen que la fase y la frecuencia de los espines
dependa de la posicién espacial de estos.

a) b) c)

Eje z

Eje z

Figura 1.6.2: Esquema de los tres tipos de cortes en los gradientes de selector de frecuencia, fase y corte [29],
respectivamente.
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Figura 1.6.3: Representacion de un gradiente en x (Gy), y (Gy) y z (G;) que modifica el campo magnético
estatico dependiendo de la posicién sobre el eje x, iy o z [25].

La sefial proveniente emitida después de la aplicacion de los tres gradientes de campo magnético es captada
por la bobina receptora. La sefal recibida en tiempo es transformada a su equivalente en frecuencia a través
de la utilizacién de una transformada de Fourier,
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FT(s) = / s(t) - e 2y, (1.6.17)

s refiere a la sefial v, la frecuencia. Esta sefial oscilante en tiempo es transformada a sus correspondientes
componentes de frecuencia, lo cudl como se explicé antes, da informacién de su ubicacién.

En resumen, primero es aplicado un pulso de radiofrecuencia (una funcién sinc(t), por ejemplo), y entonces
se activa el gradiente de seleccién de corte en la direccién Z (rampa), ver la Figura 1.6.4. Un gradiente de
codificacién de fase en Y es aplicado justo antes de aplicar el gradiente de codificacién de frecuencia en X.
Durante el gradiente de codificacién de frecuencia es adquirida la sefial (lectura).

Sinc(t)

p

N Excitacién con RF

v v

Superficie plana

Rampa Areas iguales
~

Selector de corte Z

Gradiente selector de corte

\ Refasador (fase)

A Selector de fase Y
| AN

Refasador (frecuencia)

Areas iguales \

Selector de frecuencia X (lectura)

Eco
‘ Senal
Tiempo

Figura 1.6.4: Se muestra el diagrama de secuencia de pulsos. En la primera linea se tiene la emisiéon de un
pulso de RF, en la segunda linea se tiene la aplicacién de un gradiente para excitar selectivamente un corte
a lo largo del eje a cortar, i.e., el eje Z. En la tercera linea un gradiente codificador, modificara la fase del
conjunto de espines sobre el eje Y. Finalmente es aplicado un codificador de frecuencia, en este paso la sefial
es obtenida a través de un eco con la contribucién de los tres gradientes aplicados después de la excitacién
con el pulso de RF [26].

Gradiente de desfase ”

>

Los datos de las sefiales recopiladas se almacenan en un espacio matemdtico reconocido como espacio k, en
el que se identifican dos ejes. El primero, uno horizontal k, que representa la informacién de frecuencia y
un eje vertical k, que representa la informacion de la fase de la sefial. Esta matriz de datos digitalizados
representa la imagen de la RM antes de realizar la 3D-TE. Cada linea en el espacio k corresponde a una
linea de medicion, una linea es adquirida para cada linea de codificacion de fase (ky), ver figura 1.6.5 [25].
Es decir, cada codificacién de frecuencia adquiere una sefial para cada linea completa de espacio k en ky en
un solo valor de k,,. Cada paso o salto a la siguiente linea de codificacion de fase se mueve hacia arriba a lo
largo del eje de codificacién de fase k;, para adquirir otra linea de codificacién de frecuencia hasta llenar el
espacio k.

La formacién de la imagen volumétrica es obtenida a través de la medicién de la sefial a lo largo del eje z de
forma similar al gradiente aplicado a lo largo de la direccién y (gradiente de fase). El espaciamiento de las
mediciones sobre este eje proporciona también el grosor de los cortes. Se debe realizar una transformada
de Fourier tridimensional (3D-TF).
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Espacio k

k, Fase
Medicién 2
Medicién 1
k, Frecuencia
Figura 1.6.5
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a) * * * Pulso de
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Eco
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Figura 1.7.1: Representacién esquematica del tiempo a) de repeticién (TR) y b) tiempo de Eco (TE) [25].

1.7. SECUENCIAS DE PULSOS.

Las diferentes secuencias de pulsos son combinaciones en los pulsos de RF y tiempo de aplicaciéon. Son
caracterizadas por dos tiempos (figura 1.7.1):

1. Tiempo de repeticién (TR).
2. Tiempo Eco (TE).

TR: Es el tiempo entre cada pulso de RF es medido generalmente en milisegundos [ms] y determina la can-
tidad de relajacién que se llevara a cabo hasta que se aplique el siguiente pulso de RF, es decir determina la
cantidad de relajacién T1 que ocurrira [14,29].

TE: Es el tiempo que parte de la aplicacion del pulso y hasta el pico de la sefial inducida, también es medido
en [ms] y determina la cantidad de decaimiento de la componente transversal que serd permitida antes de
la sefal sea leida, es decir controla la cantidad de decaimiento T2 que ocurrird [14,29].

Se presentan dos secuencias de las que parten una variedad de combinaciones basadas en estds, la secuencia
espin- eco (SE) y gradiente eco (GRE).

SECUENCIA SE.

Basada en la aplicacién de dos pulsos de RE, uno de 7t/2 seguido de un pulso de 7, este tltimo utilizado
para que los espines vuelvan a entrar en coherencia.

El proceso se visualiza en la figura 1.7.2. El primer paso en esta secuencia implica que al aplicar el primer
pulso de 71/2, se asume que la magnetizacién caerd al plano transversal, en este punto se considera t =0,
instantdneamente en este punto, el exceso de espines apunta a lo largo de la direccién 7’ en el marco de
referencia de rotacion, cuando el pulso de RF es enviado en la direccién £’ ver figura 1.7.3. Los espines en
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las diferentes posiciones ¥ empiezan a desfasarse en sus posiciones relativas los unos a los otros. El segundo
paso consiste en la aplicacién de un pulso de RF con dos veces la amplitud del primero. El segundo pulso,
ahora en la direccion 7, un dngulo 77 en un tiempo 7, rotara a los espines a lo largo de '. Los espines que
habian estado ganando fase, ahora la invertirdn de manera que regresaran a su alineacion en §j’ todos juntos
generando asi una sefial detectable llamada eco [16].

i

0) (1), Te
|_| (n/2),.
RF
t
\ < SO
~ /T,
- ~
Sefal en el marcode || ||| \s(r,e o -
rotacion UpRREe—=mm A s

' t

Figura 1.7.2: Secuencia Espin-Eco. Un pulso de 77/2 aplicado a lo largo de la direccién £’ positivaent =0,y
un segundo pulso de 7t aplicado a lo largo de la direccién §’ en t = T invertird la fase que los espines habian
acumulado. Los espines entonces refasados producirédn el llamado “eco”. La intensidad de la sefial sigue
aun limitada por la envolvente de T2 en el tiempo eco Tr =27 [16].

SECUENCIA GRE.

Es usada principalmente para un escaneo rapido, empleada para adquisiciones que se requieren ser mas
rédpidas como imagen cardiaca y de contencién de la respiracién.

Emplea un eco de gradiente para refasar la sefial, es decir, es un campo magnético producido por un gra-
diente de codificacién de frecuencia para lograr la coherencia en la sefial de la magnetizacién.

Comparado con las secuencias SE, se refiere al pulso de 7r. En esta secuencia se emplea una sefial de gra-
diente opuesta para formar el eco.

Primero un l6bulo de prefase de lectura desfasa a los espines isocromaticos de espin y luego son vueltos a
entrar en fase a través de la aplicacién de un gradiente de lectura de polaridad opuesta ver figura 1.7.4.

Las secuencias GRE pueden ser rapidas ya que el dngulo de inclinacion 8 o flip angle es tipicamente menor
a 71, por lo tanto la magnetizacién no es invertida por un pulso de RE por lo tanto no se requiere un tiempo
prolongado para la recuperacién T1 (ver figura 1.7.5) y las secuencias GRE pueden usarse con tiempos TR
cortos (2-50ms) [27].

Una de las caracteristicas principales es que estas secuencias son sensibles a las inhomogeneidades de cam-
po magnético, esto basicamente significa pérdida de sefal y es descrito en términos de T2#, es por estd
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Figura 1.7.3: Simulacién de un conjunto de espines en el marco de referencia de rotacién durante un experi-
mento de SE. Al aplicar un pulso de 77/2 en la direccién de &/, los espines rotan al plano transversal, donde
comienzan a precesar, acumulan fase, hasta que esta acumulacién de fase es invertida por el pulso de 7,
los espines siguen acumulando fase a la misma velocidad y, en un momento posterior todos los espines
vuelven juntos al eje 7’ positivo formando un eco [16].

razén que son utilizadas para detectar hemorragias debido al contenido de hierro en la hemoglobina que
genera un campo magnético local, también es la base de la perfusién cerebral.
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Figura 1.7.4: Esquema ilustrativo del proceso en una secuencia GRE. a) Magnetizacién en estado de equi-
librio, el cilindro representa una distribucién de espines, en b) Se aplica el pulso de RF, en c) Se grafica el
cémo es modificado el campo magnético, al aplicar un campo magnético gradiente en el intervalo (f1,t7),
los espines empiezan a perder la coherencia al aplicar el campo gradiente y en d) en el intervalo (t3,t4) se
aplica un segundo campo con polaridad izquierda que refasan la sefial [16].

SECUENCIAS DERIVADAS.

Basadas en Espin eco

s FAST o TURBO SE, se aplica un tinico pulso de 90° a continuacién se tiene una serie de pulsos de 180°,
cada pulso de 180° genera un eco y a la serie de estas sefiales se les conoce como eco train o tren de
ecos, el ntimero total de estos ecos es la longitud del tren de eco [29].

» INVERSION RECUPERACION, basada en un pulso preparatorio de 180° se permite la relajacién has-
ta que alguno de los tejidos (en particular uno que se desee anular) llegue a la componente transversal
y seguidamente se vuelve a aplicar un pulso convencional de 90° y los pasos posteriores son los de
una secuencia SE convencional. Se conoce como tiempo de inversién (TI) al intervalo entre el pulso
de 180° y el de 90°, en la clinica dos secuencias a partir de estd son comunes:

1. Short TI Recovery (STIR). Anula la sefial en grasa

2. Fluid-attenuated inversion-recovery (FLAIR). Anula la sefial del fluido cerebroespinal.

Basadas en Gradiente eco
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Figura 1.7.5: Respuesta de la magnetizacién total al aplicar un flip angle pequerio a través del pulso de RE.
La magnetizacién perpendicular generada es tal que permite TR cortos, permitiendo adquisiciones rapidas
con GRE [27].

= Blood oxygenation level- dependent (BOLD). Basada en la susceptibilidad magnética, mide la canti-
dad de hemoxihemoglobina en la vasculatura cerebral, esto refleja la actividad neuronal [29].

» Partially Refocused GRE. Generan imdgenes con ponderacién en T2 y son utilizadas tipicamente para
angiograffa del canal auditivo.

» Fully Refocused GRE. El pulso de RF se alterna entre 0° y 180°, son muy susceptibles a inhomogeneida-
des por campo magnético Bo.

IMAGENES PONDERADAS.

La construccién de una imagen con ponderacién en T1 (figura 1.7.6), estd basada en los diferentes tiempos
T1 recibidos de los tejidos. La caracteristica de esta imagen es que los ntcleos asociados al tejido graso se
visualizan brillantes, mientras que los nticleos contenidos en las moléculas de agua aparecen oscuros. Esto
es posible debido a que se toma un tiempo de repeticién corto y con esto la sefial es de mayor magnitud
para los ntcleos recibidos del tejido graso.

Figura 1.7.6: Imagen coronal de cerebro con ponderacién en T1 [29].

Una imagen ponderada en T2 (figura 1.7.7), toma la diferencia en los valores de T2. El tiempo T2 en grasa
es mds corto que en agua y, con esto la componente transversal en grasa, decaerd mas rapido, esto genera
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que se tenga una sefial brillante en agua para una imagen ponderada en T2 y la grasa aparecerd oscura.
Para que el contraste sea notable entre agua y grasa es necesario tener un TE largo.

Figura 1.7.7: Imagen axial de cerebro de una imagen por RMN con ponderacién en T2 [29].

Una imagen con contraste en densidad de protones (figura 1.7.8) es tal que el contraste es generado por
la diferencia en la intensidad de la sefial generada por los diferentes tejidos y dado asi por el ndmero de
protones por unidad de volumen. Para una alta concentracién (mayor densidad de protones por unidad
de volumen) por ejemplo tejido cerebral, la sefial serd mds intensa y con esto en la imagen aparecerd mds
brillante, para las regiones con menos concentracion la sefial es menor y aparecerd oscuro.

Figura 1.7.8: Imagen sagital de rodilla de una imagen con ponderacién en densidad de protones [29].

Para generar una imagen con este tipo de contraste necesitamos disminuir el efecto de una imagen ponde-
rada en T1 o T2, para esto necesitamos elegir un tiempo de repeticién largo en donde tanto los nticleos de
grasa como los de agua hayan recuperado completamente su magnetizaciéon longitudinal, es decir no ve-
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riamos el contraste generado en una imagen con ponderacién en T1. Ademads, debemos elegir un TE corto
para que el contraste de una imagen ponderada en T2 no sea permitido.

1.8. INSTRUMENTACION Y EQUIPO.
El equipo de RMN estéd conformado principalmente por un sistema que genera:

» Un campo magnético estitico y homogéneo By y que reconoceremos como el iman principal.

= Un conjunto de tres bobinas que producen un gradiente de campo magnético en las tres direcciones
espaciales (Gy, Gy, G) con sus correspondientes amplificadores.

» Una bobina transmisora de radiofrecuencia Bj.

= Un receptor de radiofrecuencia de alta sensibilidad con amplificador.

» Bobinas receptoras y transmisoras adicionales que se colocan en el cuerpo del paciente.
» Sistema de enfriamiento del iman superconductor

» Un sistema de computo para controlar el sistema de bobinas.

» Dispositivos perifericos como un sistema de electrocardiograma, monitores de respiracién para sin-
cronizar con secuencias de térax (corazon).

IMAN PRINCIPAL.

Las imédgenes son adquiridas en un equipo de Resonancia Magnética Nuclear (RMN) conformado por un
iman superconductor que genera un campo magnético estdtico cuyo rango tipico puede ir desde 0.1 a 3.0
T [25] o de mayor magnitud [15] (1T= 10 000 gauss).

Los primeros equipos de resonancia magnética generaban el campo magnético principal estatico a través
de un imén resistivo de niicleo de aire con el que se conseguia un campo de alrededor de 0.2 T. Después se
emplearon electroimanes con niicleo de hierro por el que se hacia correr una corriente y los cuales alcanza-
ban un campo de 0.6 T. También se emplearon imanes permanentes que conseguian un campo de 0.2 a 0.3
T y un peso de 9500 kg.

Actualmente se emplean imanes superconductores construidos a partir de materiales superconductores
cuyas propiedades permiten generar campos de hasta 8T. Estos materiales tienen una resistencia eléctrica
cercana a cero mientras estén a temperaturas cercanas a 0 K [30].

Un iméan superconductor es construido a partir de bobinas enrrolladas en filamentos de Niobio-Titanio
protegidos por devanados de cobre, estos materiales consiguen una transiciéon superconductora a los 7.7 K
inmersos en helio liquido [30].

Una de las desventajas del imdn superconductor es que, no se puede apagar repentinamente el campo, se
debe emplear un proceso conocido como guench que se refiere a la expulsion del helio al medio ambiente,
perdiendo asi el magnetismo al regresar la resistencia del flujo de corriente.

SISTEMA DE CAMPO MAGNETICO GRADIENTE.

En 1973 Mansfield y Lauterbur plantean la idea de utilizar gradientes de campo magnético con el objetivo
de codificar espacialmente la sefial recibida de los espines de los nticleos de hidrégeno. Construidas a partir
de bobinas por las que se enrolla alambre sobre una superficie cilindrica cuya funcién principal es generar
pequefios cambios lineales (menores a 0.04 T/m) en la frecuencia de Larmor de los ntcleos de H para con
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esto ubicar la posicién espacial de la cual son recibidos en la sefial captada [28].

Estas bobinas son las encargadas de la seleccién de corte, la codificacién espacial y de frecuencia. Cons-
truidas por tres bobinas que generan los cambios en las direcciones espaciales x, ¥ y z, las cuales pueden
enviarse por separado o combinadas para configurar un corte oblicuo [25].

El gradiente en Gz es generado como se muestra en la figura 1.8.1 mediante un par de bobinas conocidas
como par de Maxwell. El gradiente Gy es configurado con el arreglo conocido como “Golay” (figura 1.8.1).
La configuracién Golay, es también utilizada para generar Gx al rotar el mismo arreglo 90° [30].

BO
a) <
/\
e T
GZ
g

Figura 1.8.1: Configuracién de las bobinas gradientes. a) Arreglo Maxwell para la configuracién de un
campo magnético gradiente longitudinal (direccién z), b) Configuracién Golay para generar Gy [30].

ANTENAS DE RADIOFRECUENCIA.

Se refiere a una configuracién de elementos que transmiten a la frecuencia de Larmor (63.8 MHz a 1.5T) y
un receptor altamente sensible. Se incluyen también bobinas que transmiten (entregan pulsos que corres-
ponden a la frecuencia resonante de los 4&tomos de H) y reciben en bobinas corporales (figura 1.8.3).

Como se explic6 antes, los espines nucleares de los dtomos de H inducen un momento magnético indivi-
dual, los cuales son expuestos a un campo magnético externo By (magnitud del campo magnético del orden
de Teslas), provoca una precesiéon de estos momentos magnéticos, el efecto es parecido al generado por un
trompo cuando es lanzado y gira pero a la vez presa alrededor del campo gravitacional, similarmente los
momentos magnéticos individuales son alineados paralela y anti-paralela con el campo Bj.

El efecto acumulado de estos momentos magnéticos genera el vector de magnetizacién neta (VMN). El si-
guiente efecto es activar un pulso de radiofrecuencia el cual provoca que el VMN se incline con respecto
a la alineacién original, la inclinacién depende de la intensidad y tiempo del pulso. Al tener la proyeccion
de este vector sobre el plano transversal tendremos entonces dos componentes, la longitudinal (M,) y la
transversal (Myy), estd proyeccion es sobre el plano xy al girar genera una corriente en la bobina receptora
de acuerdo con la ley de induccién de Faraday, esta corriente es la sefial en RMN.
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Figura 1.8.2: Configuracion de las bobinas gradientes.

Cuando se deja aplicar el pulso de RF los espines regresan a su alineacién original con By, como se explicé
en el capitulo uno, es debido a tres fenémenos, cada uno caracterizado con un tiempo obtenido de forma
experimental:

= Recuperacién Ty: En donde la magnitud de M, se incrementa debido al efecto espin- red.

» Decaimiento T, y To*: En donde la componente My, decae debido a la suma de dos efectos: la inter-
accion espin-espin y los efectos de inhomogeneidad del campo respectivamente. Estas diferencias en
By pueden ser provocadas por presencia de objetos metalicos, implantes dentales, aire, calcio o en la
limitacién de la construccién del campo homogéneo en la maquina.

Atn cuando la sefial es generada por la respuesta de los nticleos de H a los campos magnético y de radio-
frecuencia estd no es la misma para los diferentes tejidos que contienen a estos nticleos y es precisamente
esto lo genera el contraste en la imagen.

Un tejido con alta sefial tendrd una componente de magnetizacién transversal grande, el voltaje recibido en
la bobina tendra una amplitud grande y como resultado se tendra una sefial brillante (hiper intensa) en la
imagen. Un tejido que devuelva una sefial baja tendra una componente transversal pequefia y la amplitud
de voltaje recibido serd también pequerio y esto se verd oscuro en la imagen (hipo intenso). Como ejemplo
podemos pensar en los extremos, grasa y agua (ver figura 1.8.4). La grasa consiste en moléculas llamadas
lipidos en donde los H estdn unidos a 4tomos de C los cuales tienen electrones libres que al no compartir
mads que un electrén con el H, genera una nube electrénica a diferencia de los H en donde los oxigenos
roban los electrones de H de los alrededores haciendo que sean més sensibles al campo magnético. Esto
quiere decir que la frecuencia de Larmor del H en agua es més alta que el H en grasa.

Tener un tiempo T1 corto implica que espines en los niicleos de H contenidos en las moléculas de grasa se
realinean rdpidamente con By. Los ntcleos de H en la molecula de agua toman maés tiempo en realinearse
con la componente longitudinal y con esto el valor de T'1 en agua es largo.

El intercambio de energia es mds eficiente en el H en la grasa, el valor de T2 es mds corto (80 ms) contrario
a lo que pasa en agua, por lo que el valor de T2 es més largo en agua (200 ms). El punto méds importante
es que la corriente que se induce en la bobina receptora se genera cuando los espines estdn en fase, cuando
los espines empiezan a desfasarse la sefial inducida en la bobina se pierde gradualmente, este proceso es
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Figura 1.8.3: Equipo de antenas de RF. Ensamble de bobinas de RF de a) cabeza y térax, b) Térax, abdomen
y miembros inferiores, c) Antena flexible [30].

identificado como Free Induction Decay. Existen dos pardmetros esenciales para la creacién de contraste en
la imagen. El tiempo de repeticiéon TR y el TE.

a) Recuperacion T1 b) Decaimiento T2
M. M,,
grasa
agua
agua
grasa
t[ms] t[ms]

Figura 1.8.4: a) Representacién del tejido graso y de alto contenido de agua y como recuperan su compo-
nente longitudinal o M; el eje de tiempo representa el valor de TR. b) los mismos tejidos son representados
y como pierden la magnetizacioén transversal o Myy, el eje temporal representa el valor de TE [29].

51



CAPITULO 2

DINAMICA CARDIOVASCULAR.

2.1. CORAZON

El corazén es el 6rgano encargado de bombear y circular la sangre a través del cuerpo. La sangre regresa
de 6rganos y tejidos a través de grandes venas de pared delgada y recolectada en la cdmara derecha del
corazén llamada auricula, cuando la cavidad se llena se contrae y la lleva a una cavidad de paredes mas
gruesas (ventriculo derecho) a través de la valvula tricaspide (figura 2.1.1), la subsecuente contraccién de
este ventriculo expulsa la sangre a través de la arteria pulmonar dentro de los pulmones desde donde regre-
sa al lado izquierdo del corazén, primero a la auricula y después a través de la valvula mitral al ventriculo
izquierdo que la lleva a la arteria aorta dénde serd propulsada hacia los 6érganos y periferia del cuerpo.

SISTOLE Y DIASTOLE
Se tienen dos movimientos principales,

s La contraccién muscular o sistole ventricular. la presién en el ventriculo izquierdo aumenta con lo
que se abre la véalvula adrtica y con esto cerrando la valvula mitral

s Diéstole que corresponde a la relajacién del mismo ventriculo izquierdo lo que provoca que se cierre
la valvula aértica y a su vez se abra la valvula mitral

El flujo de la sangre es siempre en un sentido gracias la presencia de la védlvula adrtica (entre la aorta y
ventriculo izquierdo) y valvula mitral (entre la auricula y el ventriculo izquierdo).

El gasto cardiaco es el volumen de sangre bombeada por el corazén en un minuto y tendremos un aumento
en este volumen cuando tenemos un aumento en la frecuencia cardiaca. El flujo sanguineo es el volumen
de sangre que circula por minuto y es el mismo en cualquier punto del ciclo.

El corazén humano promedio late 72 veces por minuto en estado inactivo, bombeando 0.07 litros por latido,
haciendo asi un total de 5 litros por minuto, lo que es interesante porque en promedio una persona tiene un
volumen de aproximadamente 5 litros de sangre en el cuerpo, i.e., cada minuto se oxigena el volumen total
de sangre del cuerpo. El volumen de sangre expulsado por latido es llamado volumen sistdlico.

2.2. HIDRODINAMICA.

La dindmica de fluidos estudia el movimiento de los fluidos (liquidos o gases). El anélisis del fluido consi-
derado es como un medio contintio, es decir se considera un elemento de volumen el cual es lo suficiente-
mente grande para no considerar los efectos microscépicos pero lo suficientemente pequefio considerando
las dimensiones macroscopicas del sistema.
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Figura 2.0.1: Corazon [32].

El sistema de referencia es el indicado por la descripcién de Euler, se toma un sistema de coordenadas fijo
en el marco de laboratorio y se observa una fracciéon del volumen del sistema (volumen de control), en
cualquier instante ¢ estard formado por las particulas del fluido diferentes a las que estuvieron en dicho
volumen en el tiempo t — At.

Las variables macroscépicas serdn funciones de las coordenadas de posicién 7 de puntos dentro del volu-
men de control y ademas del tiempo, por ejemplo la velocidad v(x,y,z,t) es la velocidad en punto fijo del

espacio en el tiempo ¢.

Las ecuaciones constitutivas nos llevan a la formulacién de las ecuaciones de Navier-Stokes con las que se
describe la dindmica de fluidos. Se presentan las relaciones basicas del analisis de fluidos.
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valvula mitral

) direccion del flujo de
auricula derecha

sangre
valvula triclspide separacion
vena cava ventriculo izquierdo
inferior

ventriculo derecho

Figura 2.1.1: Diagrama de un corazén sano [40].

ECUACION DE CONTINUIDAD.

Esté ecuacién fundamental expresa la conservacion de materia. Se considera un volumen de control Vj en
el espacio, la masa de fluido que contiene este volumen es entonces: [ pdV, con p la densidad del fluido y
cuya integracién se hace sobre todo el volumen Vj. La masa que fluye a través de un elemento normal de
superficie ds’ cuya magnitud es igual al drea del elemento de superficie que es frontera del volumen Vj y
cuya direccion es normal a la superficie, ésta direccién por convencién se considera positiva si el fluido sale
del volumen control y negativo si entra.

La masa que fluye a través de ds es p7 - ds. Asi, la masa total de fluido que sale de V) por unidad de tiempo
es:

my, = j{pﬂ ds, (2.2.1)

donde my, es la masa contenida en el volumen Vj y la integral se toma sobre la superficie que rodea el
volumen en cuestiéon. Tomando el cambio de masa con respecto del tiempo, se tiene:

amvo _ d
h o2 / odV, (2.22)

el signo negativo expresa que hay un decremento de la masa en el volumen Vj, de estd manera es posible
escribir el cambio de masa como:

% / pdV = — ?{ 0% - d, (2.2.3)

lo cual indica conservacién de masa pues la masa que se pierde en el volumen inicial es la masa que de
hecho est4 saliendo del volumen Vj. Utilizando el teorema de la divergencia en la integral de superficie del
miembro derecho de (2.2.3):

?f 07 d5 = / V- (p7)dV, (2.2.4)
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asi:

%/pdV: —/v (pB)dV,

% / pdV + / V- (p5)dV =0, (2.2.5)
entonces:
op -
/ L4V (p) |V =0, (2.2.6)

Pero estd ecuacion es vélida para cualquier volumen entonces se puede despreciar la integracién de manera
que se tiene:

)
ai; +V - (p7) =0, 2.2.7)

esta es la llamada ecuacién de continuidad [37]. El término p7 se conoce como el flujo de masa. su direccién
es la direccién del movimiento mientras que su magnitud es la masa del fluido que atraviesa la superficie
perpendicular a la direccién de la velocidad por unidad de tiempo. Usando:

V.- (pA)=¢V-A+A-V¢,

Se desarrolla el segundo miembro de (2.2.7), obteniendo:

%erv-mﬁ.vp:o. (2.2.8)
BALANCE DE ENERGIA.

Definiendo de forma general la derivada material para cualquier integral de una funcién ® sobre todas las
particulas de fluido contenidas en un volumen V' que es delimitado por la superficie S como:

D o0
o J,@t0= [ Grdo+ [ @vs, (22.9)

con 7y sus correspondientes componentes (v1,v2,v3), son la velocidad del fluido y ¥ con componentes
(v1,12,v3) el vector unitario normal a la superficie (recordando que segun la convencién suma: el indice
repetido significa suma sobre el indice).

A partir de la primera ley de la termodindmica [34], la energia es conservada en todos los sistemas y es
determinada a partir de:

%(KE +G+E)=W+H, (2.2.10)

energia cinética KE, la energia potencial G, E la energia interna, W la razén de trabajo echo sobre el fluido y
H, la razén a la cuél el trabajo es transportado a la masa de fluido. Para la energfa cinética (KE) por unidad
de volumen de un pequefio elemento de fluido esta dado por % pq?, la integramos sobre un volumen V de
sangre con frontera la pared S y drea de seccién transversal A; y A, se obtiene:

DK_D (1 o4 [9(1 2 1.2 7/'12 /'12
Df — DI Vzpq dv—/v o (zpq >dv+/Az P4 upd Ay Ja, ~P1 u1dAq +. s 501 u,dS,  (2.2.11)

para la energia potencial G y E la energfa interna las expresiones respectivamente:

G= /V oghdo, (2.2.12)

E:/Vpedv, (2.2.13)
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donde € es la energfa interna especifica por unidad de masa del fluido.

FLUIDO NEWTONIANO.

Fluido Newtoniano consiste en laminas paralelas que se mueven cada una a diferentes velocidades, las
fuerzas de friccién entre las ldminas son las responsables de la resistencia a fluir y determinan la viscosidad
del fluido.

Para mover el fluido, una fuerza de corte es necesaria para vencer la fuerza de friccién. La fuerza de corte
es proporcional a la velocidad relativa de fluido y al 4rea de contacto entre la laminas adyacentes, la cual es
inversamente proporcional a la distancia dr entre los centros de las ldminas.

Un fluido Newtoniano cumple con una relacién de proporcionalidad lineal entre la tensién y la razén de
deformacion. La relacién tensién-deformacién para estos fluidos es:

0ij = —poij + Zija Vi, (2.2.14)

donde 0;; es el tensor de tension, Vj, el tensor de la razén de deformacion, Zjj es un tensor de los coefi-
cientes de viscosidad del fluido y p es la presién estatica.

» El término —pd;; representa el estado de la posible tensién del fluido en reposo (cuando Vj;=0).

s La presién p se asume dependiente de la densidad y la temperatura del fluido.

La dindmica de la eyeccion de sangre del ventriculo izquierdo a aorta y el ventriculo derecho a los pulmo-
nes puede ser analizado resolviendo las ecuaciones de Navier-Stokes considerando como condiciones de
frontera las paredes del corazén, vélvulas y vasos.

Las coordenadas cartesianas x, y, y z representan un punto en el espacio y u, v, y w son las componentes de
la velocidad a lo largo de las direcciones de los tres ejes cartesianos, p denota la presion y ¢ las componen-
tes del tensor de tension, yu el coeficiente de viscosidad:

avk E)vi aU]
ii = —poij + AVigoi; +2uVy; = —pdii + A5—10;; — + 2.2.15
ij poij + AV Oij + 21 Vi poij + %, z;+.u<axj x; ( )
La solucién de las ecuaciones de Navier-Stokes es un problema central de la mecanica de fluidos. La ecua-
cién es no lineal y su solucién es dificil de resolver.

El andlisis considerado en este trabajo es considerando las simplificaciones hechas al considerar un fluido
Newtoniano, incompresible y no viscoso. La cuantificacién de los parametros, son todos a través de la
cuantificacién de la técnica de flujo 4D de datos obtenidos a través del escaneo realizado por la imagen de
resonancia magnética.

2.3. HIDRODINAMICA EN LA ESTRUCTURA CARDIACA.

La sangre no es un material simple pues estd compuesta de células deformables inmersos en plasma es
decir, es una mezcla de elementos heterogéneos.

Se utiliza la mecénica de medio contintio, pues la dimensién del vaso es mayor a un milimetro en el que
por cada milimetro cubico circulan dos millones de glébulos rojos. En general este supuesto no es aplicable

para capilares con didmetros de 5 yum [65].

Por lo tanto, el flujo en grandes vasos es usualmente tratado como un fluido Newtoniano, el cual es un
fluido contintio con viscosidad constante.
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CONSERVACION DE MASA.

La conservacién de masa o ley de continuidad es una ley que gobierna la mecanica sanguinea considerada
en el medio continto.

La conservaciéon de masa establece que la diferencia entre el flujo que entra y sale de cierto contenedor
es igual a la variaciéon del volumen del fluido en ese contenedor, lo cual también afirma que el flujo de
descarga dentro de un vaso rigido es el mismo cuando se mide en cualquier seccién transversal del vaso
independientemente de la geometria del vaso [65]. La razén de cambio de flujo Q estd dada por el producto
del drea de seccion transversal A y la velocidad de la sangre v, como:

Q=vA, (2.3.1)

con A la velocidad longitudinal promedio sobre el 4rea completa de seccion transversal, la ley de continui-
dad establece que Q es constante a lo largo del vaso, por lo tanto, si el 4rea de seccién transversal se reduce,
la velocidad v deberd necesariamente incrementarse para conservar su producto constante.

Esta ley es también vélida para el flujo que entra a cavidades, como auriculas y ventriculos. Si el volumen
V, cambia con el tiempo, la razén de flujo que entra Q,t/44, (caudal de entrada), no es necesariamente igual
flujo de salida Qgi4, ¥ su diferencia corresponde al fluido almacenado en la cdmara de acuerdo con:

av
Qentrada - Qsalida = 7

g
Esta forma de escribir la ecuacién de continuidad estd en términos del balance del volumen de fluido que
entra [65], una manera de escribir el balance de masa a través de una seccion de 4rea transversal a través

de un ducto est4 dada por:

(2.3.2)

Q  0A
ox  ot’
describe equilibrio a través de una seccién transversal de un ducto.

(2.3.3)

TEOREMA DE BERNOULLL

La conservacién de momento establece que el impulso en cualquier sistema no cambia a menos que una
fuerza externa actué sobre él. La conservaciéon de momento establece para un fluido, que las particulas
de fluido aceleran solo cuando un gradiente de presion es aplicado sobre éstas. Las particulas de fluido
aceleran a través de una linea de corriente cuando acttia un gradiente de presién negativo a lo largo de
la direccién de las lineas de corriente de flujo (ver figura 2.3.2). La segunda ley de Newton por unidad de
volumen es entonces:

i = — oF (2.3.4)

con p la densidad del fluido. La aceleracién 7 es descrita por dos términos. Se considera una particula que
instantemente pasa a través de una posicién fija x en el tiempo t ver figura 2.3.1. El primer término de
aceleracién presentada es conocido como la aceleracién inercial y es modelada como:

ov

ot’
debida a un cambio en la inercia de un volumen de fluido.
El segundo término de la aceleracién convectiva en la que una particula acelera cuando entra a una seccién
de didmetro mas pequefia, es decir la velocidad incrementa a lo largo de la direccién de movimiento de
la particula. Se modela considerando una particula que atraviesa una pequeia distancia ds = vdt, si la
velocidad incrementa a lo largo del segmento ds sera debida a un cambio en la velocidad como:

(2.3.5)

v
dt— ds’
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Figura 2.3.1: Aceleracion de una particula medida en términos de las variaciones de velocidad alrededor
de un punto fijo x [65]

Figura 2.3.2: Particulas de fluido en presencia de gradientes de presién, a) Un gradiente de presiéon negativo
genera una aceleracién positiva, b) Un gradiente de presion positivo desacelera las particulas de fluido [65].

de estd manera la segunda ley de Newton (2.3.4) serd la suma de ambas contribuciones:

av av opP
p(at“L”as)__as’ (2.3.6)

que es conocida como la ecuacion de Euler. Obtenida a partir del balance de momento y cuya medicién de
la presion y la velocidad es en puntos fijos de las particulas de fluido. Si se reordena la ecuacién (2.3.6),

v 9 [1
o (vaz + p) —o, (237)

se reconoce como la ley de Bernoulli y muestra una variacién de la energia total, al integrar en dos puntos
a lo largo de una linea de corriente (en una direccién, x, por ejemplo):

1, 1, 2 9v
it P== P, — — 2.3.
FPv2 + P2 =5pvi + Py p/1 atdx, (2.3.8)
es obtenida la ecuacién de Bernoulli, la cual representa la conservacién de energia mecanica al considerar:
» La energia potencial: P

= La energia cinética: 12
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Si el efecto inercial es despreciable y v; = 0 la ecuacién (2.3.8) es reducida a:

1
P, — P = 5()1@,

y ese observa asf la transformacién de la energia potencial a cinética y viceversa, pues el flujo que entra en
una region estendtica o de didmetro reducido, incrementara su velocidad debido a la conservacién de masa
y se reducird la presion para balancear el incremento de energia cinética. La ecuacién (2.3.6) al considerar
las tres dimensiones espaciales es igual a:

2.4. REOLOGIA
ARTERIA.

La arteria se modela considerando un cilindro de radio r uniformemente isotrépico con un grosor de la
pared del vaso de tamafio /1 y un segmento de longitud ! considerado isotrépico si las propiedades de las
sustancias que lo forman son uniformes y homogéneas.

El estrechamiento de la pared del conducto es una propiedad que se presenta en los vasos sanguineos y es
determinante de la propiedad eldstica de estos. El estrechamiento del vaso se hace presente al alejarse de
la aorta, el decrecimiento en el radio interior del vaso decae en forma exponencial y es modelado mediante

[33]:

A(z) = Age ¥/7, (2.4.1)
con z la distancia a lo largo del vaso [cm], r radio de luz en el interior de la arteria [cm], k factor de dismi-
nucién, Ag drea de seccién transversal en la entrada del vaso [cm?], A(z) drea de seccién transversal a una
distancia z de la entrada del vaso[cm?].

Para conocer el factor k podemos entonces resolver (2.4.1),

A(Z) — esz/r

Ap
lnA(Z) = ;Icz’
A r
k= —:lnAfgj),
k= ZlnAA(g). (2.4.2)

Diversas investigaciones en arterias demuestran que la relacién tensién-deformacién no es lineal y por lo
tanto no obedece la ley Hooke, sin embargo, empezamos a modelar bajo el supuesto de este comportamien-
to para después ajustar a datos experimentales.

Partimos de considerar un vaso sanguineo puramente elastico, podemos entonces aplicar la ley de Hooke.
Para encontrar la tensién de la pared del vaso debido a la presién intraluminal se aplica la ley de Laplace.

T = pr, (2.4.3)

con T la tensién y r el radio de curvatura.

Definimos la presién intraluminal a la presion ejercida desde el interior del vaso y hacia el exterior, conside-
rando de este hecho dos efectos, uno longitudinal a lo largo del vaso y uno radial donde debe cumplirse que
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Flujo de sangre |
e r—— Arteria

Figura 2.4.1: Representacion de una arteria por la que circula un flujo constante de viscosidad 7 [33].

la relacion del grosor de la pared del vaso h con el radio de luz r sea pequefio hr—1 <1071, si se considera
un grosor de la pared mayor se utiliza la ecuacién de Lame:

Pr
Ut = ?

Se ha encontrado experimentalmente que la relacién de Poisson en arterias es cercana a o = 0.5, este hecho
indica que las arterias se pueden considerar incompresibles, es decir al comprimir el volumen no se defor-
ma.

(2.4.4)

Un material serd visco-eldstico si no es puramente eléstico. La arteria vista como un material visco-elastico
presenta un fenémeno de histéresis pues al incrementar la tensién, incrementa la deformacién, pero cuando
removemos la tension, la deformacién sigue una trayectoria diferente que se considera ser, por una pérdida
de energia.

Para describir el movimiento se utilizara una de las soluciones particulares de las ecuaciones Navier-Stokes,
la ecuacion de Poiseuille al considerar la arteria un vaso cilindro eldstico por el que circula un fluido visco-
50, la sangre.

it Ap
8yl
La viscosidad es la fuerza que se opone al paso de un fluido con drea superficial A, es proporcional a la

presion e inversamente proporcional al gradiente de velocidad (v/d) a través de segmentos de separacién
d:

Q=

(2.4.5)

_F/A
="’
para un fluido viscoso a través de una geometria constante podemos obtener la presién que se observa en
la figura 2.4.1, la presién por unidad de longitud sera:

(2.4.6)

dp _Ap _p2—p1
AT T (2.4.7)

donde para un flujo pulsétil tendremos que cambia con el tiempo. La fuerza sobre la pared del vaso cilin-
drico de radio interno #; y longitud / sera:

Fy = (p1 — p2) 712, (24.8)

de la ecuacioén (2.4.3) despejamos la fuerza que retarda el movimiento del fluido con viscosidad # por el
cilindro:

dv
Fy=nA4 (2.4.9)

con el area de la superficie lateral del cilindro de radio r y altura !
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dv
Fy =27mtrly o

y en equilibrio podemos igualar estas fuerzas:

dov
_ 2_ “e
(p1 — p2)mr 27trly ar’

el cambio en la velocidad del fluido sera:

do  (p1—p2)r

dr 20l
por segmentos de radior =1

dv_ (p1—p2)

dr 2yl

de la ecuacion (2.4.7) (p1,p2) = l‘;—z en (2.4.12):

dv_ _1ldp
dr  2ydz’
integrando (2.4.12) conseguimos la velocidad,
__(p—p)r?
’Z) — T + k,

aplicando condiciones de frontera de r; a 7,

(Pr=p2) 2 2
U= 477[ (ri -7 )/
y entonces la velocidad méxima sera:

_ (- Pz)rg

OUmax =

4yl v

(2.4.10)

(2.4.11)

(2.4.12)

(2.4.13)

(2.4.14)

(2.4.15)

(2.4.16)

conocida como velocidad axial y podemos observar que la velocidad en la pared del vaso sera cero cuando
r =r;. La forma parabdlica de la ecuacién (2.4.15) describe lo que se conoce como perfil de velocidad parabolico

(figura 2.4.2).
Ahora tenemos que el volumen del flujo sera:
Ti
Q= / 2mtrodr,
0
el cual al integrar de 0 a ; genera la ecuacién de Poiseuilli:

Q= nr%v,

sustituyendo el valor de la velocidad méxima,

_ o[ —p2)r?
Q=i [P,

4
r -
Q= 7(’;1 Pz),
nl
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Figura 2.4.2: Pérfil Parabdlico de la velocidad, la velocidad es maxima en el centro de la linea como vimos
en (2.4.16) y disminuye gradualmente al acercarse a la pared del vaso [33].

y el promedio de velocidad que atraviesa resulta de realizar el cociente de la cantidad de flujo con el 4rea
de seccion transversal de la luz del vaso (7tr?) [33],

2
7
Oprom = 8771071 - PZ) (2.4.18)

ECUACION DE BERNOULLL

Anadlisis de flujo de un vaso con estenosis (estrechamiento del vaso). El flujo serd el producto del area de
seccion transversal y la velocidad del flujo en cada segmento:

Q = Alvl = szz = A3Z)3. (2419)
La energia total de nuestro sistema (arteria con transporte de fluido viscoso), sabemos que es:
Eiot =KE +E,

con E la energfa interna y la energfa cinética KE dada como:

KE = %mvz, (2.4.20)
la energia potencial G,
G=pQ, (24.21)

p es la presién y Q el flujo, podemos expresar la presiéon como:

p = hpg, (2.4.22)

y la masa en términos de:

m = pAv, (2.4.23)

con g, la aceleracién de la gravedad, h el tamafio del segmento de vaso, la densidad de la sangre (p =
1.06g/ml), A el area de seccién transversal y v la velocidad, asi pues, la energia total en el segmento 1, sera:

1
Er = (hog)(A101) + 5 (pA101)2, (2.4.24)

y en el segmento 2;

1
Ey = (hpg)(Asvs) + E(pA2z;2)v§, (2.4.25)
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Figura 2.4.3: Relacién entre la tensién de corte y la velocidad [33].

por conservacion de energia esto serd igual a:
1 1
By = (hpg)(A101) + 5 (pA101)0] = By = (hpg) (A2v2) + 5 (pA202)03,

1
(p1—p2) + QP(U% —03) + pg(hy — ),

ignorando la aceleracion de la gravedad (hy = hy), obtenemos la conocida ecuacién de Bernoulli:

1
p1=rp2+ 5p(v] —03), (2.4.26)

como se obtuvo antes en la ecuacion (2.3.8) a través de la conservacién de momento.

PROPIEDADES.

Un fluido Newtoniano consiste un conjunto de laminas paralelas que se mueven entre si cada una con una
velocidad diferente. Fuerzas de friccién entre estds laminas adyacentes y las paredes donde son contenidos
los fluidos son las responsables de la resistencia a fluir y determinan su viscosidad. Estos planos o laminas
para moverse necesitan de una fuerza de corte, la cual debe ser mayor para vencer la fuerza de friccién, la cual
es proporcional a la velocidad relativa del fluido y del 4rea (A) de contacto entre las laminas adyacentes,
la cual es inversamente proporcional a la distancia dr entre los centros de las laminas. La tension de corte T
(shear stress) es el termino asociado a ésta fuerza por unidad de drea. La razén de corte (shear rate) s, serd la

relacién entre la velocidad relativa y la distancia entre los centros de las laminas Z—Zr’

dv
=1, 2.4.27
T=1 (24.27)
todos estos elementos son los que construyen la viscosidad, calculada como:

F

_T_14
1= = 4 (2.4.28)

dr

La sangre es un fluido no Newtoniano la viscosidad aumenta a bajas velocidades y es dependiente de la
razén de corte como se muestra en la figura 2.4.3, para el plasma la viscosidad es independiente de la razén
de corte pues es un fluido Newtoniano.

La s, del flujo depende de:

= Los hematocritos
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» El calibre de los vasos pequefios

» La orientacién axial de los eritrocitos y la deformacién de estos.

Ya que s, depende de estos elementos, surge el concepto de viscosidad aparente, por lo tanto si el ndmero
de células por milimetro de plasma se incrementa lo hara también la viscosidad aparente y si aumenta la
viscosidad se reduce el flujo hacia los tejidos.

La viscosidad de la sangre es inversamente relacionada a la deformidad de las células. La forma de los
glébulos rojos (eritrocitos) asume generalmente una configuracién de disco bicéncavo con un didmetro de
siete micras, pero cuando el didmetro se disminuye a por ejemplo tres micras la forma se modifica a para-
caidas o bala. La deformacién de los eritrocitos depende de la concentracién de Ca>* en plasma, esto surge
cuando existe baja oxigenacién en la sangre, con este cambio en la forma se ha encontrado que aumenta la
viscosidad.

PRESION SANGUINEA.

La sangre es impulsada por las arterias con la fuerza generada por las contracciones de los ventriculos, la
presién sanguinea resulta de gran interés y es la fuerza por unidad de drea con que la sangre empuja las
paredes de los vasos sanguineos.

El flujo sanguineo Q es el volumen de sangre (V) que pasa por determinada seccién de drea transversal por
unidad de tiempo (t).

Q= %, (2.4.29)
la cual es igual a la relacién entre la presion sanguinea (P) y la resistencia a fluir de la sangre (R), la ley de
Poiselle:

p
Q*E/

relacién que muestra que sin presiéon no habra flujo. La resistencia es una cantidad que depende de la
viscosidad (m) y el radio de los vasos como:

(2.4.30)

8L
R="T (2.431)
pr
Si consideramos (L) la longitud del sistema cardiovascular constante y la viscosidad se deduce que peque-
fias variaciones en el radio de los vasos provocan grandes cambios en R.

ELASTICIDAD.

La elasticidad de los vasos sanguineos depende de factores biol6gicos en las paredes y del fluido que trans-
portan. Consideraremos idealizaciones para iniciar a modelar el comportamiento mecanico de la pared
arterial. Si el cambio en la relacién tensiéon-deformacion es lineal, tendremos que el material obedece la ley
de Hooke, para esto contemplamos que la estructura del drbol arterial tiene la forma de un cilindro y las
deformaciones longitudinales y radiales son pequefias comparadas con el tamafio de la apertura del vaso
(luz) o la longitud del segmento.

Se describe la elasticidad de la pared arterial en términos del modulo de Young (E),

_ 0

E=—, 2432
. (2432)
con ¢} la tension con unidades de fuerza (F) por unidad de area (A),
F
o= = P, (2.4.33)
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Figura 2.4.4: Relacion entre la tensién de corte y la velocidad [33].

con P la presion [mmHg]. La deformacion €; en la direccion longitudinal (a lo largo del vaso) esta expresado
por el cociente entre la extension por unidad de drea del vaso y la cantidad de estiramiento:

Al
i’
la deformacién esta en la direccién radial o perpendicular al segmento de vaso y es funcién de la distensién
de la luz del vaso. También se puede expresar en términos del radio como:

€ = (2.4.34)

¢ = %, (2.4.35)
TURBULENCIA.

Cuando un fluido pasa a través de un tubo, la velocidad del fluido es no uniforme desde la periferia hasta
el centro, se presenta un perfil parabélico, es decir, en el centro del tubo la velocidad del conjunto de lami-
nas presentes en un fluido Newtoniano es mayor, sin embargo se puede considerar que en las paredes del
tubo, el flujo se puede ver momentaneamente estacionario, patrén conocido como laminar o de linea de
corriente.

Si la velocidad del fluido incrementa sobre un valor critico, las laminas no se mantienen y se generan asf
movimientos irregulares, esto se conoce como flujo turbulento.

El nimero de Reynolds es determinante para saber si un fluido es laminar o turbulento, es resultado de la
relaciéon entre las fuerzas viscosas de un fluido y se calcula como:

R= (5) VD, (2.4.36)

con p la densidad del fluido en [¢/ml], 1 la viscosidad del fluido [Poise], V la velocidad promedio [cm /5],
D el diametro del tubo [cm]. Cuando este numero excede 2000 en grandes vasos y 200 en pequefios vasos,
ocurre el fenémeno de turbulencia.

Resultado de la turbulencia, existe la presencia de fluctuaciones de la velocidad [62].
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La fluctuacién de la velocidad en alguna direccién arbitraria estd dada por:

vi=v; -V, (2.4.37)

con v} la fluctuacion de la velocidad [%]. La intensidad de las fluctuaciones de velocidad es medida por la
desviacién estandar:

0; =/ ° (2.4.38)

i’

O'iz es la turbulencia en la direccién i.

2.5. VORTICIDAD

Los vértices son estructuras fundamentales en la mecénica de fluidos [65]. A pesar de la antigliedad en la
observacién de los voértices que aparecen en los fluidos, la teorfa fue desarrollada para comprensién de la
forma simple, desde la estética de fluidos y hasta Bernoulli, la dindmica de fluidos estaba basada en la ecua-
cién de Euler. La dindmica de fluidos fundada por los tres teoremas de vorticidad de Helmholtz (1858) y
enriquecido posteriormente con el teorema de Kevin (1869), aunque en este punto la descripcién del mode-
lo de fluido invisible no puede explicar la generacion de vértices y su interaccién con cuerpos sélidos [67].
Sir Hinshelwood, hace la observacién “los dindmicos de fluidos se dividieron en ingenieros hidraulicos que
observaron lo que no podia explicarse, y matematicos que explicaron cosas que no podian observarse” [68].

Los logros tedricos de entonces se resumen con el trabajo de Lamb en 1932 en la que el fluido era invisible,
incompresible e irrotacional. La época dorada de vorticidad y dindmica de vértices es considerada en el
periodo 1894-1910 con el nacimiento de la aerodindmica. La segunda edad de oro esté a cargo de los auto-
res Truesdell (1954), Lighthill (1963) y Batchelor (1967), entre otros. Truesdell en 1954 realiz6 la exposicién
sistemadtica de la cinematica de la vorticidad. Batchelor, en su libro considera que la mayoria de las ideas
dindmicas bésicas se revelan claramente en el estudio del flujo rotacional de un fluido con friccién interna.
Lighthill introduce la idea del “boundary layer” o el concepto de laminas limite.

Durante la segunda mitad del siglo XX existen bastantes trabajos y libros de texto de posgrado surgidos en
un periodo muy corto en la década de 1990, Saffman (1992), Wu et al. Alabama. (1993), Tong y col. (1994),
Green (1995) y Lugt (1996), junto con libros y articulos recopilados sobre temas especiales de este campo,
por ejemplo, Tong et al. (1993), Voropayev y Afanasyev (1994), y Hunt y Vassilicos (2000). Aunque en estos
trabajos se estudia muy poco sobre flujo inestable, estabilidad de flujo de corte y vértices [67].

Recientemente se han considerado completar la definicién de la vorticidad para la mejor comprensién de
los fenémenos turbulentos. El trabajo de Jeong, et al. propone la definicién de vértice en un fluido incom-
presible en términos de los eigenvalores del tensor simétrico S? + Q% con S y Q) las partes simétrica y anti
simétrica respectivamente del tensor de gradiente de velocidad Vu [66].

La formacién de vértices es un fendmeno que ha sido de interés en diversos problemas de relevancia biol6-
gica [70]. Estudiar la presencia de vértices ayuda a comprender fenémenos asociados como la energia. Los
vortices generados en grandes vasos y cavidades del sistema cardiovascular juegan un papel fundamental
en la fisiologfa normal y un adecuado equilibrio en el movimiento de sangre y presion de los tejidos circun-
dantes [65].

La vorticidad puede ser una herramienta no invasiva para investigar el flujo en ventriculos y las interac-
ciones mecanicas. Esta cantidad esta asociada con disfuncién diastélica en el ventriculo izquierdo. Segin
el trabajo de Lighthill [71], la vorticidad estd relacionada con los indices eco cardiogréficos de la funcién
diastolica del ventriculo izquierdo. Existen soluciones numéricas de las ecuaciones de Navier-Stokes en los
que se utiliza el naimero de Reynolds para la comprensién de la formacién de vortices en tres dimensiones.
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Figura 2.5.1: La vorticidad w es una cantidad vectorial que refleja la tendencia de una particula de fluido a
rotar en un punto del espacio [69].

Estudiar la vorticidad en fluidos biolégicos juega un rol fundamental en la evaluacién de la energia cardio-
vascular.

s Es evaluada por inspeccién del campo de velocidad.

» El andlisis seguido es a través de la formulacién de Euler ya que el campo de velocidad depende tini-
camente del tiempo y la posicién es fija en el plano colocado.

La vorticidad @ es una cantidad vectorial que revela la tendencia de una particula de fluido a rotar en un
punto particular del espacio, con unidades [s~!]. Es definida como:

@@=V x7, (2.5.1)

entonces cada punto del fluido tiene asociado un vector de vorticidad. En dos dimensiones, la vorticidad
es la suma de las velocidades angulares de cualquier par mutuamentemente perpendicular. Para un cuerpo
rigido que rota, cada linea perpendicular al eje de rotacién, tiene la misma velocidad angular, entonces la
vorticidad es la misma en cada punto y es igual a dos veces la velocidad angular. Esta relacionada con el
momento de una particula esférica de fluido sobre su propio centro de masa [72].

Evaluada a partir del método de Richardson 4%, el cual a partir del campo de velocidades de las mediciones
in vivo de las mediciones de velocidad a través de cardioresonancia magnética. Este método es evaluado
por Garcia [73] y se comprueba ser el mds preciso y estable para la evaluacién de la magnitud del campo
de vorticidad. La versién compacta del esquema de la extrapolacién de Richardson es definida como:

u_ 1

- AUl ,
axi A 28 ik—celda

1,24,

con U/, _ .4, 1a derivada calculada implicitamente del esquema de espaciamiento de los véxeles en la ma-
triz de espacio k, ver 2.5.2. Este método reduce también el error de truncamiento [73]. Para el andlisis de la
vorticidad, matemadticamente se tiene:

w=V X7,

el rotacional del campo de velocidad. Se calcularon las componentes cartesianas del rotacional consideran-
do las derivadas con respecto a las tres direcciones espaciales utilizando el método numérico de Richardson
en 3D. Para cada componente tenemos:

AV, dv,
wx = (25.2)
CdVe dV: 253)

“r=T0 T dx
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Figura 2.5.2: Esquematizacion el célculo de la vorticidad utilizando diferencias finitas [73].

w _%7de
T odx dy

(Umgg - \/m- (2.5.5)

2.6. HELICIDAD.

. (2.5.4)

La magnitud es calculada como:

La helicidad H(t) tiene gran influencia en la evolucién y estabilidad del flujo laminar y turbulento [75]. La
helicidad H(t) de un fluido confinado a un dominio D en 3 estd dado por:

H(t) = /D FE ) -V x F(F,£)dV = /D F(F 1) - (7, 1)dV = /D Hy (%, 1)V, (2.6.1)

con Hy(%,t) la densidad de la helicidad. Hy Es un 1til indicador de la direccién de rotacion de las estructu-
ras helicoidales.

Un cambio local en el signo de Hy es debido a un cambio en el patrén de rotacion. Un signo positivo en
los valores de Hj son referidos como una rotacién a la derecha o con giro en el sentido horario, un signo
negativo como un giro en contra de las manecillas del reloj o hacia la izquierda.

La cantidad Localized Normalized Helicity calculada como el valor local del coseno del dngulo entre los vec-
tores de velocidad y vorticidad es un indicador de como un campo vectorial de velocidad estd orientado
con respecto al campo vectorial de vorticidad.

_O(Ft) - w(Xt)
[o(x t)l|o(x )]
LNH provee una ttil cuantificacién de los patrones de flujo relacionados con la vortcidad. La medicién de

la LNH proporciona perspectiva de la magnitud de la energia que se esta disipando con la vorticidad y su
valor esta entre:

LNH(%t)

(2.6.2)

~1<LNH<1 (2.6.3)
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CAPITULO 3

TETRALOGIA DE FALLOT.

ANTECEDENTES

La Tetralogia de Fallot es uno de los defectos mas comunes con una incidencia del 9-13 % segtin la “Ameri-
can Heart Association” en conjunto con el “Center for Disease Control and Prevention”, Institutos Naciona-
les de Salud y otras agencias gubernamentales en su reporte de la estadistica en enfermedades de corazoén.
El nimero estimado de adultos con defectos congénitos de corazén estan en el rango de 650 000 a 1.3 mi-
llones. De 1940 a 2002 aproximadamente dos millones de pacientes nacieron con defectos cardiovasculares
congénitos en Estados Unidos [41].

La etiologia de la enfermedad es desconocida, aunque se ha encontrado una asociacién con la microdeleciéon
q11 del cromosoma 22 en por arriba del 25% de los pacientes. También es conocido su presentacion en
pacientes con Sindrome de Down [1].

3.1. DEFINICION DE LA ENFERMEDAD

La Tetralogfa de Fallot, ToF por sus siglas en inglés es la combinacién de las siguientes cuatro malformacio-
nes en el corazén de los recién nacidos con esta cardiopatia:

= Obstruccion en el flujo de salida del ventriculo derecho
» Defecto Septal Ventricular
» Cabalgamiento de la aorta

» Hipertrofia del ventriculo derecho
Los cuales se explican a continuacién:

- Obstruccién en el flujo de salida del ventriculo derecho. El flujo hacia los pulmones es reducido por un
estrechamiento en la conexién entre estos y el ventriculo derecho. Es provocado por un engrosamiento
debajo de la valvula pulmonar. También se puede tener el caso de la valvula reducida (estenosis) o la
arteria pulmonar puede ser pequefia.

- Defecto Septal Ventricular. Refiere a un agujero en la pared que comunica al ventriculo derecho e
izquierdo.

- Cabalgamiento de la aorta. Este defecto consiste en que la aorta tiene un desplazamiento anormal
hacia a la derecha y es situado sobre el defecto septal ventricular.

- Hipertrofia del ventriculo derecho. Consiste en un exceso de miisculo en el ventriculo derecho lo que
reduce la cavidad y con esto el volumen de sangre. Es provocado por la obstruccién en el flujo de
salida del ventriculo derecho y su necesidad de impulsar el flujo de sangre.
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Figura 3.1.1: Corazén que presenta la malformacién cardica de Tetralogia de Fallot [40].

3.2. SIGNOS Y SINTOMAS.

Los recién nacidos que presentan ToF pueden presentar una visible coloracién azulada en los labios o ex-
tremidades dependiendo de la severidad de la enfermedad. Es necesario hacer mediciones en los niveles
de oxigeno, lo cual se hace a través de un oximetro de pulso, también se buscan zumbidos anormales en el
corazén a través de un estetoscopio. El diagnoéstico es confirmado al hacer un electrocardiograma.

Los sintomas varian dependiendo de la severidad de la obstruccién, algunos nifios con menor obstruccién
comienzan a presentar sintomas hasta después de meses de nacidos, comtinmente entre dos o cuatro meses
después. Generalmente por la mafiana se presenta deshidratacién lo que provoca falta de apetito y estrefii-
miento llanto y tiempos prolongados de estrés, lo cual se puede aliviar colocando las rodillas del bebé en el
pecho provocando un cambio en el patrén del flujo sanguineo del corazoén.

La correccion por cirugia es el tratamiento fundamental, sin embargo, usualmente existe una complicacién,
la regurgitacién pulmonar RP (como resultado de las reparaciones quirtrgicas las valvas de la valvula
trictispide, provocan que una fraccién de la sangre se regrese a través del ventriculo derecho) la cudl es
causada por la deformidad de la valvula pulmonar después de la cirugfa correctiva. La RP provoca un flujo
complejo o irregular en las arterias pulmonares, la cual esté relacionada con la disfuncién del ventriculo
derecho [2]. La operacién para un recién nacido es demasiado riesgosa y estd se hace mds comtiinmente
entre los tres y seis meses de edad. La cirugia consiste en reparar:

» Cerrar con un parche la comunicacién interventricular.
= Remover el musculo extra del ventriculo derecho.
» Reparar la vélvula pulmonar.

» Parche en el ventriculo derecho para aliviar la obstruccién.

Para los pacientes con enfermedades cardiacas es de interés analizar la funcién del ventriculo derecho. Co-
mo se menciono antes los pacientes con reparacion de ToF suelen presentar regurgitacién pulmonar (RP) lo
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que provoca una sobrecarga en el volumen del ventriculo derecho, por esta razén se vuelve de vital impor-
tancia llevar un monitoreo de los pacientes post-reparacién.

CIRUGIA DE REPARACION.

Los datos evaluados son de nifios con reparacién de la Tetralogia de Fallot rToF, lo cual quiere decir entra-
ron a cirugfa para corregir los defectos asociados a la ToF. Desde la primera descripcién de la reparacién
quirtrgica en 1952 por Lillehei et. al., se han hecho mejoras para que los casos resulten ser mds exitosos
mejorando la obstruccién del tracto de salida del ventriculo derecho, la cual se abordo mediante una ven-
triculotomia en la pared anterior del ventriculo derecho, asi como la insercién de un parche transanular.

La obstruccién del tracto de salida del ventriculo derecho es corregida mediante ventriculotomia en la pa-
red anterior del ventriculo derecho, asi como la insercién de un parche transanular ver figura 3.2.1.

La RP es una complicacién que surge después de la cirugia muy comiin entre el 40 % a 80 % de los pacientes
la presentan de moderada a grave de cinco a diez afios después de la reparaciéon. La RP induce una sobre-
carga del volumen del ventriculo derecho (VD) provocando una dilatacién del VD a menudo progresiva,
que puede inducir el desarrollo de regurgitacion tricuspidea y disfuncién del VD [43].

Intervencidn transatrial-transpulmonar para

Intervencién transventricular Lz
reparacion de ToF

Incision en la
valvula pulmonar

DSV reparado
através de

ventriculotomia Defecto Septal

Ventricular (DSV)

atravésde A\
atriotomia

Se resecan los haces de musculos del tracto
de salida del ventriculo derecho.

Figura 3.2.1: Abordaje transventricular (imagen de la izquierda) y transatrial-pulmonar (imagen derecha)
para la reparacién en Tetralogfa de Fallot. Imagen de Bushman [44].

Sin correccion quirtrgica la mortalidad es alta, mas del 35 % mueren el primer afio y el 50 % a los tres afios.
La correccién quirtdrgica presenta baja mortalidad (2-5%) y elevada etapa de sobrevida a largo plazo (95.7 %
alos 10 afios, 93.5% a los 20 afios y 85 % a los 36 afios). La necesidad de re operacién se presenta en el 6-10 %
de los casos de 10 a 20 afios de la correccién inicial.

En el Hospital Infantil de México Federico Gémez durante la tiltima década fueron tratados 338 casos (26 %)
de los cuales el 4.4% de ellos corresponden a Tetralogia de Fallot [45]. En estd Institucién se presenta una
sobrevida del 100 % a 10 afios de la rToF con parche transanular, a pesar de la sobrevida a largo plazo, ocurre
insuficiencia progresiva del ventriculo derecho, por lo que ninguno de los pacientes se considera curado,
incluso los asintométicos y en todos ellos debe tenerse un seguimiento contintio para elegir el momento
6ptimo para reemplazo de la valvula pulmonar.

Segtn la gufa de referencia rapida del IMSS [46] el tratamiento de Tetralogia de Fallot es la correccién
quirtdrgica que incluye el cierre del defecto septal interventricular y abrir la via de salida del ventriculo
derecho. Originalmente, la cirugia fue la ventriculotomia del VD, cierre de la comunicacién interventricular
y reseccion infundibular, con ampliacién del parche transanular pulmonar. La tendencia desde la década
de los 80’s ha sido evitar el abordaje ventricular y propone el algoritmo de la figura 3.2.2.
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Figura 3.2.2: Algoritmo propuesto en la Guia de referencia rdpida del IMSS para el tratamiento de la Tetralogia
de Fallot en edad pediatrica [46].

3.3. LA CARDIORESONANCIA EN LA EVALUACION DE PACIENTES CON
REPARACION EN TETRALOGIA DE FALLOT

La cardio resonancia magnética CRM ha demostrado ser una buena técnica para la obtencién de imagen y
pardmetros hemodindmicos y poder realizar esta tarea.

Flujo 4D es el nombre que recibe la técnica de visualizacion del flujo que refiere a las tres dimensiones es-
paciales con resolucién de tiempo de los patrones de flujo. Esta basada en la obtencién de imégenes por la
secuencia de contraste de fase PC (Phase-Contrast), y cuya descripcién se detalla més adelante.

El flujo 4D es usado comtinmente en CRM para medir los patrones de flujo en grandes vasos y en general
en corazén, permite cuantificar cambios en dicho patrén de flujo para tener un seguimiento de pacientes
con rToF.

Estudios que utilizan flujo 4D demuestran que pacientes con rToF presentan:

» Una tendencia mayor a la formacién de vértices (remolinos) en el patrén de flujo. En la fase de dids-
tole se demuestra un incremento en el ntimero de vértices mientras que se mantiene normal en la fase
de sistole.

s Los pacientes evaluados presentan patrones de flujo normales en arteria pulmonar principal MPA,
mientras que solo el 45 % tiene patrones normales en arteria pulmonar derecha RPA y el 9% en arteria
pulmonar izquierda LPA.

» Elincremento en vortices de los patrones de flujo es evidente en la arteria pulmonar de estos pacientes.

s Las diferencias en los patrones de flujo de los pacientes normales con pacientes con rToF son signifi-
cativas excepto en la sistole del ventriculo derecho.
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= Segun el andlisis estadistico de los pardmetros cuantificados se presentan diferencias significativas
en flujo pico, aceleracién pico, indice de resistencia y tensiéon de corte de la pared del vaso, no se
encontraron diferencias estadisticas en el flujo total.

El seguimiento de por vida es importante para detectar problemas tales como un ritmo cardiaco anormal,
pérdida de la valvula pulmonar o mal funcionamiento del ventriculo derecho. La investigacién continua
que lleve a nuevos conocimientos y tratamientos para la enfermedad cardiaca congénita mejorara el cuida-
do de los nifios en el futuro.
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CAPIiTULO 4

CARDIORESONANCIA - FLUJO 4D

Uno de los requisitos para el éxito en la obtencién de una imagen por resonancia magnética es que el pa-
ciente se mantenga inmdévil durante el estudio, es por estd razén que, en corazoén, se hacen consideraciones
especiales en el proceso de obtencién debido al movimiento intrinseco del corazén. Para evitar defectos de
movimiento en la imagen se intenta hacer la adquisicién de las imagenes lo suficientemente rapido para
“congelar” el movimiento del corazén. Esto se logra al utilizar secuencias y /o métodos especializados para
lograr capturar la imagen cardiaca.

La sincronizacién de la adquisicién de las imagenes con el ciclo cardiaco es reconocida como “gating” y
es un elemento bésico para una secuencia de pulsos en la cardioresonancia magnética (CRM) pues ayuda
a disminuir los defectos en la imagen debidos a movimiento de contraccién miocardica y efectos del flujo
pulsatil de sangre [35]. A continuacion, se describe la técnica y las caracteristicas de las secuencias utiliza-
das para lograrlo.

4.1. SINCRONIZACION CARDIACA

Para la adquisicién de imdagenes cardiacas se utiliza un método conocido como “Cardiac triggering” o
“Cardiac gating”. Este método reduce el desajuste en la fase natural de los espines de H producidos por el
movimiento del corazén y el flujo pulsatil de sangre.

Utiliza la sefial eléctrica del latido cardiaco para sincronizar con la secuencia de pulsos enviada [35]. La
sefal se puede recibir de un electrocardiograma (ECG) o de dispositivos periféricos.

» Electrocardiograma. Es el grafico del voltaje contra tiempo que indica la actividad eléctrica del muscu-
lo cardiaco [27]. Su funcionamiento se basa en la colocacién de electrodos en el pecho del paciente para
detectar la actividad eléctrica del corazon. La sefal es adquirida por la medicién de la diferencia de
voltaje entre dos electrodos los cuales deben ser colocados cuidadosamente para evitar quemaduras
en el paciente.

» Dispositivos periféricos, que emplean foto sensores colocados en el dedo del paciente para detectar el
pulso sanguineo.

Con la sefial recibida de un ECG o algtin monitor periférico, se adquiere un conjunto completo de infor-
macién para el llenado del espacio k, en aproximadamente la misma porcién del ciclo cardiaco (misma
localizacién y velocidad, aceleracién, propulsién) para con esto quitar artefactos en la imagen asociados al
movimiento. Es decir, permite la combinacién de datos adquiridos de miltiples ciclos cardiacos.

Para monitorear la actividad eléctrica del corazén se analiza la grafica del voltaje contra tiempo o electro-

cardiograma (ECG). Los valores de voltaje son especificos para cada paciente, pero el valor tipico estd entre
1-2 mV. En la imagen de la figura 4.1.1 se observa la representacién esquematica de la forma de onda del
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ECG en un intervalo R-R [27].

El ciclo cardiaco esté dividido en sistole y didstole. La sistole ventricular cubre el periodo desde el inicio del
complejo QRS y hasta el final de la onda T [27].

Intervalo R-R
R

Vv

o

I rs ra

t Sistole ——>+«—— Diastole @———7—
a

J

e

[mV]
Tiempo [ms]
Ventana Tiempo de retardo Tiempo disponible
del “trigger” g “disparo” para la adquisicion de
la imagen

Disparo detectado

Figura 4.1.1: Esquema de la forma de onda de un ECG en un intervalo R-R. Se marca con las flechas infe-
riores la subdivisién en intervalos del ECG para adquirir la imagen cardiaca [27].

La duracién del intervalo R-R depende de cada paciente y es calculado como:

tR—R = @,

RC
Con tg_g la duracién del intervalo R-R en ms y el ritmo cardiaco RC, en latidos por minuto (Ipm) [27].
Como ejemplo podemos pensar en un ritmo cardiaco de 75 Ipm corresponde a un intervalo R-R de 800 ms.

4.1.1)

Cada una de las ondas que se muestran en el esquema tienen interpretaciones fisiologicas [27]:

» Laonda P: Indica la activacién de las auriculas o contraccién. La activacion es también conocida como
despolarizacién y refiere al flujo de iones con carga positiva (Na™) hacia el interior de la célula gene-
rando carga negativa en el exterior de la célula. La repolarizacién causa un flujo de iones positivos
(K™) hacia el exterior de la célula e indica el inicio de la relajaciéon muscular.

» El complejo QRS: correspondiente al comienzo de la contracciéon ventricular (sistole).

s Onda T: Indica la repolarizacién de los ventriculos, representa la didstole ventricular o relajacion.

El pico de la onda R es usado para sincronizar cada pulso de la secuencia enviada porque eléctricamente,
es el de mayor amplitud. Ya que se toma en cada pico de la onda R, el tiempo de repeticién dependera del
intervalo entre estos (R-R) y es determinado particularmente por el paciente.

A través del ECG, el inicio en la adquisicién de las imédgenes se activa mediante la detecciéon del complejo
QRS. Se adquieren multiples segmentos de datos para el llenado del espacio k que se utilizan para construir
una sola imagen en alguna fase cardiaca dada dentro de algtin intervalo especifico definido por el usuario
centrado en el mismo punto dentro del ciclo cardiaco a lo largo de una secuencia de latidos.
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La coleccién de datos para la codificacion de fase en cada corte es adquirida durante el intervalo R-R. La
informacién es adquirida cuando el corazén estd en la misma fase cardiaca de actividad cardiaca, es decir,
el corte 1 es siempre adquirido cuando el corazén estd en cierta posicion del ciclo y esto para las rebanadas
siguientes 2, 3, etc. El tiempo de activacién o ventana de activacion es el tiempo de espera antes de la llega-
da del pico en la onda R, es un tiempo de retraso expresado frecuentemente en el porcentaje del intervalo
R-R donde el sistema detiene el escaneo y espera al siguiente pico R [35].

La activacién de la adquisicién de datos para el llenado del espacio k se puede hacer de dos formas dife-
rentes, activacién retrospectiva y prospectiva.

En la activacién RETROSPECTIVA, se realiza una adquisicién asincrona y continua de segmentos de datos
durante varios ciclos cardiacos. Se actualizan los segmentos en cada repeticion sucesiva del complejo QRS
en cada ciclo. El post-procesamiento con la interpolacién de datos conduce a la reconstrucciéon de imdgenes
en multiples marcos y puntos temporales o fases en el ciclo cardiaco.

Para la activacion PROSPECTIVA, la adquisicién no es continta, se pierde una parte al final de cada ciclo
cardiaco, se suspende cerca del final de la didstole para esperar el inicio del préximo ciclo QRS~ 50 — 100ms,
es decir la parte final del ciclo cardiaco no es muestreado.

Las lineas del espacio k o pasos de codificacién de fase son agrupados en segmentos separados y un con-
junto diferente de esos datos segmentados se adquieren repetidamente en cada ciclo cardiaco. Estos son
adquiridos en aproximadamente en el mismo punto en cada ciclo consecutivo a través de multiples latidos,
hasta obtener suficientes lineas de datos para reconstruir la imagen.

4.2. CONTRASTE DE FASE (PC) EN CARDIORESONANCIA MAGNETICA.

La evaluacién de los pardmetros de flujo en corazén ayuda a medir la funcién cardiovascular y es de gran
importancia clinica para la evaluacién de enfermedades congénitas, pues se evaltian cantidades que deter-
minan el grado de estenosis (estrechamiento del vaso sanguineo) y regurgitacién (flujo de retorno al vaso
sanguineo).

La evaluacién de estos pardmetros es posible a través de las técnicas no invasivas de CRM, las cuales estdn
basadas en los métodos de contraste de fase o PC (phase-contrast) por sus siglas en inglés, las cuales ob-
tienen informacion de la velocidad a través de un plano. Consiste en la comparacién o diferencia entre dos
conjuntos de informacién de la fase de los espines, esto porque la fase de los espines se desplaza cuando los
espines se mueven a lo largo de un campo gradiente (ver figura 4.2.1), en otras palabras se observa cuales
espines se mueven y cuales permanecen estaticos.

El desplazamiento de la fase de espines que son excitados al aplicar un campo gradiente constante aumen-
ta linealmente a lo largo de la direccién de flujo y con la velocidad creciente del flujo, el cambio de fase
es proporcional a la velocidad de los espines en movimiento. El cambio de fase del tejido estacionario es
compensando con la ayuda de gradientes bipolares. La diferencia de fase que permanece después de la
resta de los dos conjuntos de datos es usada para calcular las velocidades. Este cambio de fase es medido
en grados y su valor estd entre 180 grados [62].

Se realiza una medicién de referencia en la que todos los espines se encuentran con la misma fase (la
misma posicion) a través de una imagen con compensacién de flujo (Flow-compensation) como se observa
en la figura 4.2.2, en este punto tanto los espines en movimiento de la sangre como los de tejido estatico
contienen la misma fase.

Paso seguido se aplica un campo gradiente en un sentido, esto genera que los espines en movimiento
modifiquen el valor de su fase, se recopila informacién a través de una codificacién de flujo (ver figura
4.2.3) en la que se realiza la medicién sin compensacién de flujo.

Finalmente, la imagen de contraste de fase obtenida al hacer la diferencia entre las dos imagenes anteriores
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Figura 4.2.1: Al aplicar un campo gradiente constante, el desplazamiento de fase de los espines en movi-
miento aumenta linealmente a lo largo de la direccién de flujo [61].

Figura 4.2.2: a) Imagen en corte sagital sin compensacién de flujo, se observan artefactos asociados al mo-
vimiento del flujo y una reduccién de la sefial en el espacio subaracnoideo (flechas), asi como en los vasos
sanguineos. b) la misma toma con compensacién de flujo, se reducen artefactos y se visualiza el LCR y la
sangre [61].

con ponderacién en T2. La imagen presentada no arroja informacion anatémica. Los pixeles en esta imagen
(figura 4.2.4, c) representan:

» Hiperintensos. Alta velocidad de flujo en sentido positivo.
» Hipointensos. Alta velocidad de flujo en el sentido negativo.

» Grises. Corresponde al tejido estacionario, es decir con velocidad de flujo igual a cero.

SATURACION DE ESPINES EN UN CORTE SELECCIONADO.

Los espines asociados a la sangre que entran en un corte son poco excitados por la secuencia de pulsos,
mientras que los espines de tejido estacionario son mayormente excitados por la secuencia de pulsos. Di-
remos que los espines se saturan cuando son excitados por pulsos rdpidos dentro de un corte estimulado,
este pulso produce una magnetizacién alta. La excitacién del tejido se logra a través de un TR corto para
evitar la recuperacién de la magnetizacién longitudinal que hay en el corte.

Ge

TR = — 4.2.1
= (@2.)
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Figura 4.2.3: Se aplican pulsos gradientes alternados para compensar el despalzamiento de fase de los espi-
nes estacionarios (v = 0) y de los espines en movimiento (v1,v7) simultdneamente, con lo que se reestablece
la coherencia de fase, la intensidad en el punto de refase es la misma que antes del refase [61].

Figura 4.2.4: Imagen transversal de un plano tordcico con a)”Compensacién de flujo”, b) Codificacién de
flujo y c) Contraste de fase, las flechas indican el flujo por una arteria (hiperintensa) y por una vena (hipo-
intensa), el efecto es logrado al saturar longitudinalmente las venas y ortogonalmente las arterias [61].

G¢ es el grosor de corte y Vs es la velocidad de la sangre. El corte de saturacién es idealmente ortogonal al
plano pues al hacerlo longitudinalmente la sefial de los vasos disminuye pues en cada TR los espines se
saturan cada vez mas.

Ya que los espines que atravesaron el corte seleccionado serdn los tinicos con la saturacién de la sefial, la ve-
locidad del flujo determina qué tan rdpido se sustituirdn los espines que entran posteriormente, visualizado

a través del brillo con el que se observa la sangre, la sangre no saturada es mostrada hipertensa (blanca) y
la del tejido estético sera de sefial baja u obscura.

4.3. CUANTIFICACION DE FLUJO.

Un conjunto de pixeles (datos muestreados) son obtenidos del radio interior de un vaso. Con estd informa-
cién el flujo Q es calculado en el i-ésimo pixel a través de:
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Figura 4.2.5: Esquematizacién del flujo en una arteria y una vena [61].

Qi=ajvy; 43.1)

donde v, es la medicién de la componente perpendicular de la velocidad del fluido a través del i-ésimo
pixel cuya drea es 4;. La velocidad medida de v, es el promedio ponderado de las velocidades dentro del
pixel [64]. El flujo total Q a través del vaso es calculado como la suma sobre los N pixeles que cubren el
total del didmetro interior del vaso o luz del vaso en la imagen obtenida. Comtinmente se tiene que:

aj=a,

las areas entre los N pixeles es la misma y entonces:

N N N 1N
Qtotal = ZQ:’ = Zami :azvj_i = (Na) [N th} =Av,,
i=1 i=1 i=1 i=1

es decir, el flujo [% = L] queda determinado por el producto del érea de la luz del vaso A = Na en [cm?]
y el promedio de la componente perpendicular de la velocidad v, en [] sobre la luz del vaso.

CAMPO DE VELOCIDAD.

Obtener el campo de velocidades significa que la intensidad en la sefial captada por el pixel de la imagen
es proporcional a v, , se considera un solo corte en alguna fase cardiaca y se aplica sobre este un gradiente
bipolar que codificaré el flujo a lo largo de la direccién del "selector de corte"después del pulso de RF y
antes de la lectura de la sefial como se muestra en la figura 4.3.1 que codifica la sefial del flujo a través de
dos l6bulos alternados (positivo y negativo) conocidos como gradientes bipolares.

Este tipo de pulso constituye el principal método de obtencién de la codificacién de la velocidad del flujo
que lleva a la obtencién de un esquema de velocidades en las tres direcciones en tiempo real y que es cono-
cido como flujo 4D.

La secuencia de pulsos que se aplican para la obtencién de este mapa de velocidades es una secuencia gra-
diente eco (GRE). Para refasar la sefial utiliza gradientes bipolares que ponen en fase la sefial de los espines
estdticos y en movimiento, consiste en la aplicacién de pulsos gradiente alternados como lo muestra el dia-
grama de la figura, esto recupera la coherencia entre todos los espines en el mismo punto sin modificar la
velocidad real antes de refasar la sefial.

El principio de codificacién del flujo estd basado en que la familia de espines que fluyen a través de la
direccién de flujo codificado por el gradiente acumula fase [75]:

¢i = ymv i + ¢oi, (4.3.2)

con 7 el primer momento codificado por la direccién de flujo,
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Figura 4.3.1: La imdgenes por resonancia magnética son sensibilizadas para medir las componentes de la
velocidad a través de planos al aplicar un gradiente codificador de flujo en el selector de corte de la secuencia
de pulsos[57].

my = / G(¢)tdt, (4.33)

es decir, la suma ponderada del tiempo del 4area del gradiente aplicado, el término ¢y; representa una fase
inicial debida sensibilidad en las bobinas de RF o efectos de imperfeccién en la sefial no relacionadas con
informacién del flujo.

La aplicacién del gradiente bipolar genera la forma de onda A y B, con lo que se genera una diferencia de
fase en el primer momento dado por:

Ap; = pip — Pip = YAmMv 4, (4.3.4)

el valor de A¢ es proporcional a v ;. El valor de ¢y es despreciado y usualmente requiere correccién por
post-procesamiento, de esta manera dos conjuntos de datos son adquiridos con una diferencia el primer
momento Ay, la reconstruccién de la diferencia de la fase entre los dos grupos de datos permite obtener
una imagen en dénde la intensidad del i-ésimo pixel es proporcional al valor de la componente de la velo-
cidad v, ;. El signo de A¢; representa la direccién del flujo. Se obtiene una imagen anatémica a partir del
conjunto de datos A y B los cuales tienen asociada la magnitud M, y Mp respectivamente.

CODIFICACION DE LA VELOCIDAD

En la técnica de contraste de fase debe definirse un parametro de codificacién de velocidad VENC por las
siglas en inglés Velocity encoding. Este valor estd dado en unidades de <, la velocidad mas alta 0 mas baja
que sera detectada [62].

Comparando la fase del tejido estatico con la del tejido en movimiento (sangre) durante la aplicacién del
campo magnético constante, se observa que la fase es homogénea en ambos tejidos (figura 4.3.2), pero al
aplicar un campo magnético gradiente, el tejido estacionario recibe una excitacién mayor al estar fijo lo que
provoca una diferencia de fase mayor que el tejido que se esta desplazando y el cual acumula una diferencia
de fase menor.

Para volver a poner en fase a los espines del tejido estatico es entonces necesario aplicar un campo o lébulo
de gradiente negativo de campo magnético (figura 4.3.3) con lo que el tejido estacionario recupera la orien-
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Tejido estacionario

Flujo sanguineo Flujo sanguineo

Figura 4.3.2: El esquema representa el desplazamiento en la fase de los espines en a) El tejido estacionario
a través de un campo magnético constante, en la parte superior hay una fase igual a cero, los espines estan
en equilibrio y con la alineacién del campo magnético externo, incluso los espines en movimiento de la
sangre, b) El desplazamiento de fase después de aplicar un campo magnético gradiente, los espines del
tejido estacionario acumulan fase al ser excitados por este campo mientras que el tejido en movimiento
tendra una diferencia de fase menor, es posible entonces diferenciar el tejido estacionario [62].

tacién con el campo magnético externo mientras que el efecto en los espines de la sangre no modifica su
fase, pero sf su sentido.

Tejido estacionario Tejido estacionario

Figura 4.3.3: a) Espines del tejido estacionario y tejido en movimiento después de la aplicacion de 16bulo
de campo magnético gradiente positivo y b) Después de aplicar el 16bulo, pero ahora en el sentido opuesto
0 negativo, se recupera la fase inicial en el tejido estacionario mientras que en el tejido en movimiento el
efecto es invertir el sentido [62].

El valor de la componente de la velocidad v, ; es muy cercano al valor real dentro del véxel considerando
que se debe ajustar un parametro importante para evitar artefacto en la imagen conocido como aliasing. Este
pardmetro es una velocidad caracteristica de las secuencias PC y es llamado VENC [<]!]. Estd velocidad
representa el valor maximo de codificacién de la velocidad en:

—VENC <|v, |[<VENC.
Ya que la diferencia de fase regresa un valor entre:

el valor del VENC estd relacionado con el primer momento como:

7T

VE = 4.3.
NC A (4.3.5)
de (4.3.4),
_ A
Vyi= YAm (4.3.6)
en (4.3.5),
VTt
VENC = ,
Ad;
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V= VENC%, (4.3.7)

4.4. FrLujo4D

La herramienta de visualizacién y cuantificacién del flujo sanguineo en corazén reconocida como Flujo 4D,
estd basada en la técnica de IRM de contraste de fase 2D, descrita antes, la modificacién resulta en que las
adquisiciones de las componentes de la velocidad son en las tres direcciones espaciales x, y, z, ademds de
hacerse adquisiciones en tiempos subsecuentes con la que se logra la reconstruccién en una secuencia de
imagenes del campo de velocidades durante un ciclo cardiaco promediado, esto genera un tipo de pelicula,
razon por la cual es conocido como cine 3D.

La técnica de imagen requiere de un software avanzado para hacerse la visualizaciéon y cuantificacién de
los pardmetros de flujo multidireccional en pacientes. Al momento del escaneo del paciente la secuencia
de pulsos de rutina utilizada es rf-spoiled gradient-echo con tiempos de repeticién y tiempos eco cortos
(TE=2-4 ms, TR=5-7 ms) [51].

Durante cada ciclo cardiaco se adquieren fases que reconstruirdn el ciclo cardiaco completo. Estas fases
requieren de tomar cuatro mediciones, una es la referencia y las tres siguientes son las mediciones de fase
en las tres direcciones espaciales, es decir, corresponden a la velocidad Vy, V}, y V.. La imagen de referencia
es una medicién para hacer la substracciéon con las posteriores mediciones para eliminar tejido estdtico en
alguna de las tres direcciones.

Adicional a la cuantificacién de la velocidad, estd técnica permite visualizar la geometria vascular mediante
la reconstruccion del llamado angiograma.

Se hace una sincronizacién de la captura de imédgenes con la respiracién figura 4.4.1 en conjunto con la sefial
del ECG recibida del paciente figura 4.4.2 en un conjunto de intervalos en alguna fase del ciclo cardiaco en
el intervalo R-R.

Navigator

reject accept reject

Figura 4.4.1: Control y sincronizacién de la respiracién [51].

Las adquisiciones son a través de secuencias RF-Spoiled que evita tomar multiples TR. RF-Spoiled. Es una
secuencia formada por una mezcla entre una imagen con ponderacién en T1 y una PD y algunas veces
también con una T2x. Comercialmente tienen nombres como:

= (SPGR) spoiled gradiente.
» (FLASH) fast low angle shot.
» (T1-FFE) T1-weighted fast field echo.

Frecuentemente se agrega el prefijo Fast SPGR, TurboFLASH, TFE respectivamente pues estas secuencias
son interrumpidas al final del periodo R-R mientras se espera al siguiente ECG-trigger.

El conjunto de datos obtenido por PC ofrece una imagen llamada de magnitud que es procesada como la
imagen anatémica y tres imdgenes llamadas de fase, las cuales proporcionan la codificacién de la velocidad
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Figura 4.4.2: Sincronizacién prospectiva de ECG con la adquisicién de datos recolectada. El conjunto de
datos que se obtiene es codificado a lo largo de tres direcciones espaciales, las cuales se obtienen en los
diferentes tiempos contenidos en la fase cardiaca elegida [51].

en las direcciones espaciales figura 4.4.3.

Figura 4.4.3: Imagen andtomica y codificacién tridimensional de la velocidad en un volumen en una imagen
tridimensional a lo largo del tiempo [51].

CUANTIFICACION CON FLUJO 4D

Se dibuja un 4rea de interés o ROI por sus siglas en inglés alrededor del vaso de interés donde se desea
obtener el valor de la velocidad promedio, velocidad pico (el valor més alto que alcanza la velocidad), flujo
retrégrado y flujo total.

El flujo es determinado al dibujar un ROI para cada fase adquirida como una funcién del tiempo sobre todo
el ciclo cardiaco teniendo cuidado de los bordes del vaso para evitar contaminar el valor calculado con te-
jido estatico o de la sefial de vasos en los alrededores. Las curvas generadas por el flujo reflejan cantidades
clinicamente importantes, por ejemplo, en la figura 4.4.4 muestra flujo regurgitante en la aorta a partir del
tiempo 300 ms al observarse valores negativos del flujo. Otras son también patrones anormales en el llenado
de ventriculos, volumen sistélico, flujo de salida total y en las diferentes direcciones de salida.
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Figura 4.4.4: Flujo contra tiempo en el ciclo cardiaco para un corte en la aorta ascendente para un paciente
con regurgitacion valvular, el flujo negativo representa el flujo retrogrado [64].

Gradientes de presion, elasticidad de los vasos y tensién en la pared del vaso WSS, son cantidades que dan
informacién importante sobre la fisiologia de los pacientes, éstas cantidades pueden ser determinadas por
el campo de velocidad que se obtiene por cardioresonancia magnética (CRM).

Los gradientes de presién son determinados utilizando versiones simplificadas de las ecuaciones de Navier-
Stokes con dependencia temporal y espacial de la distribucién de la velocidad del flujo.

La tensién en la pared del vaso es evaluada por la distribucién del gradiente de velocidad espacial que esta
fuertemente relacionada con disfuncién celular endotelial y remolinos vasculares, asi como la localizacién
de ateroesclerosis.

Para la visualizacién del flujo de sangre en 3D se utilizan herramientas como los campos vectoriales en 2D,
lineas de corriente en tiempo real (3D streamlines) y particulas trazadoras en 3D [51].

4.5. RESOLUCION ESPACIAL.

Segtin la Sociedad Espariola de Imagen Cardiaca, la resolucion espacial es la capacidad de distinguir es-
tructuras de pequefio tamario y dependen del grosor de corte, el tamafio de la matriz y el algoritmo de
reconstruccion.

Un voéxel estd constituido por la definicién de tres dimensiones, determinadas por la: codificacion de la fre-
cuencia, codificacién de fase y el grosor de corte (slice thickness). Un espaciamiento mds corto entre estos
pardmetros mejora la resolucién espacial de la imagen pero se debe considerar que al aumentar el ndmero
de codificacion de la frecuencia es necesario que el scanner muestree mas rapidamente la sefial o FID (Free In-
duction Decay), el incremento en el muestreo de la codificacion de fase incrementa el tiempo de adquisicién,
es la razoén por la que la mayoria de las imagenes tiene un menor ntimero de codificacién de fase que de
codificacién de frecuencia, por ejemplo, el tamafio de la matriz suele ser de 128 x 256 0 192 x 256.

4.6. RUIDO

Al establecer un valor de la velocidad de codificaciéon (VENC) que coincida con el valor de la velocidad real
de la region de interés, la medicion serd mds precisa.

La cuantificacion del flujo requiere la consideracién del ruido (error aleatorio en las fases), en la imagen de

velocidades, el ruido estd determinado por la codificacién de flujo y la relacién sefial a ruido SNR (signal to
noise ratio) de la imagen de magnitud, i.e.:
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Figura 4.6.1: Superficies representantes de la velocidad de flujo a través de un vaso para diferentes valores
de VENC, se observa que el ruido aumenta al incrementar el valor del VENC. El experimento se realiz6 en
tubos de flujo constante de 2.05L/min de una solucién salina dopada de gadolinio en un tubo de vidrio de
1.5 cm de didmetro [62].

VENC
SNR °
Al establecer un valor de VENC erréneo se presentan dos tipos de error:

ruido ~ (4.6.1)

= Debido a un valor mds grande del real, incrementa el error en las imdgenes de magnitud y afecta
principalmente el valor pico de la velocidad, pues el valor puede confundirse con un pico en el valor
de ruido (ver figura 4.6.1) y afecta menos la estimacién del flujo pues el ruido es promediado con un
nimero de voxel.

s Debido a un valor menor al valor real de la velocidad, y es reconocido como error de Aliasing. Este
error afecta el valor de la medicién de flujo, pero es mds facil de identificar, pues en las imagenes
de velocidad, los voxeles de las velocidades méaximas tienen una intensidad de sefial invertida en
comparacién con los alrededores como se observa en la figura 4.6.2, la imagen de velocidad en el lado
izquierdo presenta una region en la que se define una velocidad con sefial hipointensa, el error se
visualiza con una sefial hiperintensa y es sefialado con la flecha.

magnitud magnitud

A o

velocidad | velocidad

Figura 4.6.2: Error de tipo Aliasing en mediciones de flujo en la aorta ascendente, en la parte superior estdn
las imdgenes de magnitud y debajo sus correspondientes imagenes de velocidad. La flecha sefala el error
de Aliasing obtenida al elegir un VENC de 100", este error no se presenta en la imagen del lado izquierdo
al elegir un VENC de 120" [62].

En cuanto a la medicién de la velocidad, la medicién es més precisa si el plano de cuantificacién se coloca
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ortogonal al vaso en la direccién principal de flujo. Una desviacién de < 15 grados del plano ortogonal es
tolerable para la estimacién de flujo.

4.7. INADECUADA RESOLUCION ESPACIAL.

Las imdgenes obtenidas muestran informacién anatémica en diferentes puntos del ciclo cardiaco, las se-
cuencias utilizadas emplean una técnica de adquisicién en la que en cada latido cierto ndmero de lineas del
espacio k es muestreado para cada imagen, este niimero se conoce como vistas por segmento o VPS (views
per segment). La resolucién T;.s de cada secuencia de contraste de fase PC, es definida como:

Tes=2-TR - VPS, 4.7.1)

TR es el tiempo de repeticion, el factor 2 es debido a que cada linea del espacio k es muestreada dos veces
con el mismo tiempo de repeticién y la informacién de los dos conjuntos de datos obtenidos es restada para
calcular los cambios de los espines estaticos y en movimiento como se explic6 antes.
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CAPITULO 5

INVESTIGACIONES RECIENTES

5.1. ENERGIA CINETICA EN PACIENTES CON RTOF Y PACIENTES SANOS

El trabajo de Jeong [76], presenta resultados de mediciones en la energia cinética ventricular a través de flu-
jo 4D por IRM. Provee una evaluacién no invasiva de la funcién cardiovascular en pacientes con reparaciéon
en Tetralogfa de Fallot concluyendo que se requiere mayor energia para generar flujo pulmonar al evaluar
10 pacientes con rToF y 9 controles encontrando que:

s El pico més alto de KEgry y KEy en la fase de sistole en los pacientes con rToF es MAS ALTA en
pacientes con rToF comparado con los pacientes sanos (P = 0.0002 and P = 0.0002, respectivamente).

s Larelacién Qppa/KERy ¥ Qao/KELy es més baja en pacientes con rToF que en controles (P = 0.0002),
valor que da informacién directa de la funcién y del tamafio ventricular.

ENERGIA CINETICA ENTRE VENTRICULOS.

En el trabajo de Sjoberg [57], se realizé la cuantificacion en la energia cinética ventricular a través de flujo
4D por IRM en 15 pacientes con reparacion en Tetralogia de Fallot comparando con 14 pacientes de control
sanos encontrando:

s El pico mas alto de KE en la fase de sistole en los pacientes con rToF es menor comparado con los
pacientes sanos (2.8 £ 1.1 mJ Vs 4.8 £ 1.1 m]J, p <0.0001).

» El pico de la KE en la fase de didstole en RV es mas alto en 1ToF (7.7 £ 43 mJ vs 3.1 £ 1.3 mJ, p =
0.0001).

» La KE estd principalmente en el volumen de regurgitacién pulmonar en la didstole (64 &= 17 %).

El flujo 4D ha demostrado ser una técnica eficiente para la cardioresonancia magnética, convirtiéndose
incluso en el estdndar de oro para la caracterizaciéon volumétrica y del tejido de los ventriculos, es frecuen-
temente utilizada para evaluar la funcién diastélica del ventriculo izquierdo [86].

La técnica ha resultado efectiva para investigar cuestiones con la informacién de la energia cinética de rele-
vancia para los pacientes con cardiopatias o incluso correlacionar aspectos de sexo o morfoldgicos como se

presenta en Crandon [86] quién demuestra que no existe una diferencia significativa al evaluar la energia
cinética en la fase final de sistole y didstole, entre hombres y mujeres.

FLUJO ENTRE VASOS.
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El trabajo de Geiger [55] reporta los siguientes valores para el flujo en aorta ascendente AAo, arteria pul-
monar TP y arteria pulmonar derecha RPA e izquierda LPA (ver tabla 5.1.1) en 10 pacientes con rToF (12.1
=+ 8.1 afios, 5 mujeres) y cuatro pacientes sanos como control (26 & 0.8 afios) a través de la técnica de flujo
4D por IRM.

Net flow [ml/cycle] correlation

AAo TP p-value r-value
55.6+28.0 59.94+29.0 <0.01 0.95
TP RPA+LPA

59.9+29.0 57.8+22.8 <0.01 0.91

Figura 5.1.1: Valores de flujo neto en pacientes con rToF en el trabajo de Geiger [55].

Se observa una fuerte correlacién entre los flujos netos en AAo y TP (r = 0.95), asi como en la TP y la suma
de flujos en la RPA y LPA (r =91).

5.2. VORTICIDAD EN ENFERMEDADES CARDIOVASCULARES.

Las propiedades asociadas a las estructuras vorticales en el ventriculo izquierdo, como el tiempo de forma-
cién y la fuerza han sido asociadas con la disfuncién en la fase de diastole en el ventriculo izquierdo [71].

Segtn el trabajo de Fenster, et al. [71], utilizando la técnica de flujo 4D investiga la relacién de la vorticidad
en el lado derecho del corazén de 13 pacientes con hipertension arterial pulmonar (PAH) compara con 10
controles.

Calcula la vorticidad promedio en el lado derecho del corazén (auricula y ventriculo) durante el periodo
de llenado, antes (E) y después (A) en la fase de didstole del ciclo cardiaco y encuentra que existe un incre-
mento en los pacientes con (PAH) en el ventriculo derecho y en la auricula derecha decrecié y concluye que
la disfuncién ventricular derecha en la fase de didstole esta asociado con alteraciones en la vorticidad antes
y después de medir la velocidad, antes y después de la vélvula trictispide, en la figura 5.2.1.

En el trabajo de Hirtler, et. al. [87], al analizar el flujo y vorticidad en el lado derecho del corazén de 24
pacientes con rToF y comparar con 12 voluntarios, encuentran que el valor de la vorticidad pico es signifi-
cativamente mds alta en los pacientes con rToF, ademas de que el flujo regurgitante en la MPA esta asociada
con un valor elevado de vorticidad en la auricula y ventriculo derecho.
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Figura 5.2.1: Vorticidad en 10 pacientes control y 13 con hipertensién pulmonar arterial (PAH), a) Vorticidad
después de medir la velocidad en la entrada y b) la salida de la valvula trictspide en el ventriculo derecho,
¢) Vorticidad después de medir la velocidad en la entrada y d) salida de la auricula derecha [71].
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Figura 5.2.2: Gréfico de la vorticidad a) maxima y b) promedio en pacientes control y con rTOF en (RA)
auricula derecha y (RV) ventriculo derecho [87].
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CAPITULO 6

METODOLOGIA

ESTE PROTOCOLO FUE APROBADO POR EL COMITE DE INVESTIGACION, BIOSEGURIDAD Y
ETICA DEL HOSPITAL INFANTIL FEDERICO GOMEZ.

Se analizaron 32! pacientes con rToF del Hospital Infantil Federico Gémez con una edad de 12 + 3 afios
(12 mujeres) bajo el andlisis de flujo 4D por la técnica de cardioresonancia magnética con la secuencia
time-resolved balanced steady-state free precession (SSFP) a través de un resonador magnético Philips de 1.5
T (Philips, Achieva, Best, The Netherlands) con respiracién libre adaptando un navegador respiratorio y un
sincronizador prospectivo PPU con cobertura completa 3D de la aorta tordcica y pulmonar.

6.1. CARACTERISTICAS DE LAS IMAGENES ADQUIRIDAS.

» Resoluci6n espacial= 2.5x2.1x3.2 mm?>

= Resolucién temporal= (35-40)ms

TE/TR= (2.3-3.4/4.8-6.6)ms

» flip angle=15°

= VENC = (1.5-5) m/s

= Field of view= (340-400 x 200-300)mm

Recomendaciones de aquisicién sugeridas por la ISMRM para el andlisis de flujo 4D por IRM en enferme-
dades cardiacas de corazoén, para estandarizar lo més posible los métodos de aquisicién, reconstruccién y
procesamiento [60].

1Se analizaron 52 pacientes. 20 pacientes fueron descartados debido a complicaciones de post-procesamiento, asociados con alto
nivel de ruido.
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6.2. INFORMACION DE LOS PACIENTES.

Se presenta una tabla con la informacién constituyente de las caracteristicas de los pacientes post repara-
cién en Tetralogia de Fallot que fueron evaluados.

. pacientes con rToF
+
promedio o (n=33)
Edad
+

(afos) 12=3

Masculino (%) 20(60.6)
IMC 19.16 * 6.22
BSA (m?) 1.03 £ 0.54
FEVI (%) 61.33 £9.25

Cuadro 6.2.1: Demografia de los pacientes evaluados. Los datos son presentados como el promedio +
desviacion estandar (SD).

6.3. DESCRIPCION DE LA OBTENCION DE LOS VASOS Y PARAMETROS
ANALIZADOS.

La estructura cardiaca es visualizada con lineas de flujo en los vasos de interés a partir de Ensight (CEI,
Apex, NC, USA) como se aprecian en la figura 6.3.1.
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Figura 6.3.1: Angiograma de la estructura cardiaca a través del visualizador Ensight (CEI, Apex, NC, USA)
las trazas de flujo son codificadas a través de un c6digo de colores en el presente trabajo.

Ensight mediante el post procesamiento a través de Matlab (Mathworks, Natick, MA, USA) genera el an-
giograma o gréfico representativo de la anatomia y las lineas de flujo sanguineo que estdn codificadas
mediante un c6digo de colores que representan una escala de velocidades que atraviesan cuatro planos
colocados en:

1. Arteria pulmonar principal (MPA)
2. Arteria pulmonar derecha (RPA)
3. Arteria pulmonar izquierda (LPA)
4. Aorta (Ao)

Ensight construye una isosuperficie la cual es una superficie de valores constantes en las tres direcciones del
campo ver 6.3.2y 6.3.3.

Se resume en la figura 6.3.4 una estimacién del tiempo de proceso por paciente.
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Figura 6.3.2: Segmentacion de la aorta y arteria pulmonar principal de alguno de los 32 pacientes evaluados
a través del visualizador Ensight (CEI, Apex, NC, USA).

Figura 6.3.3: Visualizacién de la arteria pulmonar de uno de los pacientes analizados en el presente trabajo
a través del visualizador Ensight (CEI, Apex, NC, USA).

En la figura 6.3.5, la figura en a) muestra la isosuperficie de la arteria pulmonar principal y en b) se visua-
liza los planos de segmentacion y las lineas de corriente del flujo de sangre que especifican a través de la
codificacién de colores, la velocidad del flujo.

En la figura 6.3.6 se presenta la arteria aorta con solo las lineas de corriente, se observa la evolucién tempo-
ral de los patrones de flujo y el plano de cuantificacién, en este ejemplo se visualiza que el flujo en el centro
lleva una velocidad mayor. Estd imagen es obtenida de los pacientes analizados en el presente trabajo.

ANALISIS EN MATLAB

El andlisis en el programa Matlab es un anélisis general de la estructura global (6rgano) del angiograma de
corazén obteniéndose valores de energia cinética y vorticidad de cada uno de los 33 pacientes. Se dividieron
entre los valores medios y promedios para categorizar en dos grupos:

1. Pacientes con niveles bajos de energia cinética.

2. Pacientes con niveles altos de energia cinética.
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Figura 6.3.4: Diagrama de tiempos para la evaluacién de los pacientes.

Los pacientes del primer grupo son los que tienen valores més cercanos a un paciente con un funciona-
miento normal de la estructura cardiaca. Estos entonces nos guian como controles para estimar el grado de
severidad de la enfermedad en los pacientes con niveles mds altos de energfa cinética.

ANALISIS EN ENSIGHT.

En el programa EnSight (CEL Apex, NC, USA) se hace un analisis local en alguno de los vasos sanguineos
de interés. Un plano es trazado y colocado perpendicularmente en alguno de los grandes vasos de interés a
analizar, siendo de particular interés las salidas a pulmones (MPA, RPA, LPA) y a la arteria que distribuira a
todo el cuerpo la sangre oxigenada en pulmones (Ao). Los valores cuantificados dependen exclusivamente
de las lineas de flujo que entran o salen por el vaso. Para cada plano (MPA, RPA, LPA y Ao) se obtendrdn
valores de:

= Velocidad (V)
Flujo Total (Qyet)

Flujo positivo (Q+)

Flujo negativo (Q-)
= Porcentaje de regurgitacion (%)

Se segmento la arteria pulmonar (AP) para calcular la velocidad de flujo v derivada del angiograma obte-
nido de la imagen por resonancia magnética el cual muestra el campo de velocidad.
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Figura 6.3.5: Segmentacion de la arteria pulmonar. a) Se visualiza la arteria pulmonar principal (MPA) y
su bifurcacién en la arteria pulmonar derecha (RPA) e izquierda (LPA). b) Se visualiza la segmentacién con
tres planos en los RPA, LPA y MPA vy las lineas de flujo que los atraviesan.
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Figura 6.3.6: Visualizacién de las lineas de flujo que atraviesan un plano colocado en aorta a través del
visualizador Ensight (CEI, Apex, NC, USA).

SEGMENTACION

Para hacer la segmentacion en el software Ensight (CEI, Apex, NC, USA), es necesario cargar el archivo de
cada paciente con el que a través de la implementacién de las herramientas construidas por el grupo de
trabajo de flujo 4D y agregadas como definicién del usuario (figura 6.3.7 y 6.3.8). Las figuras 6.3.7-6.3.16
fueron capturadas en el procedimiento de cuantificacién de los pacientes.

Después de trabajar la imagen intentando eliminar el tejido estatico y reconociendo solo los vasos de interés
6.3.9,6.3.10, 6.3.11.

Se procede la generacién de particulas virtuales, también utilizando las herramientas de software predefi-
nido para la posterior colocacién de los planos de cuantificacién los cuales deben colocarse perpendicular
al vaso cuidando que sea lo menor posible para no tener subestimacién o sobreestimacién de flujo 6.3.12,
6.3.13,6.3.14 y 6.3.15.

Los datos de la cuantificacién (velocidad pico [m/s], flujo total [ml/ciclo], flujo positivo [ml/ciclo], flujo
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Figura 6.3.7: Software Ensight (CEI, Apex, NC, USA)
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Figura 6.3.8: Herramientas definidas por el usuario para la cuantificacion de los pardmetros en Ensight
(CEI, Apex, NC, USA).

negativo [ml/ciclo] y porcentaje de regurgitacion [ %]) son almacenados en archivos de texto en la unidad
C en la carpeta de “Temporal”. También es posible obtener la gréafica de todos los pardmetros en tiempo en
los vasos de interés, asi como de la vorticidad [1/s] 6.3.16.
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Figura 6.3.9: Imagen de un paciente con ruido por tejido estatico.

CODIGO DE PROCESAMIENTO.

El c6digo empleado fue otorgado y utilizado para la cuantificacién. A través de los archivos DICOM
(Digital Imaging and Communication On Medicine) de los 33 pacientes bajo la ejecuciéon de la técnica de
contraste de fase, se calcula la energia cinética como:

L

KE = Emv , (6.3.1)

donde m representa la masa que es calculada con el volumen del véxel multiplicado por la densidad p de
la sangre (1.06-3-) y v el campo de velocidad de cada véxel determido de la sefial directa del flujo 4D por
IRM. Los valores de energia cinética son determinados en m] en 19 fases del ciclo cardiaco.

Se evaltio los resultados bajo el criterio de los valores abajo y arriba de la mediana (0.0156 m]) entre el total
de pacientes:

» Severidad de la enfermedad. Valores arriba de la mediana.

= Menos enfermos y mds cercanos a un paciente sano. Valores abajo de la mediana. Todo esto conside-
rando los datos volumétricos y con procesamiento en Matlab.

La premisa de trabajo es considerar que, al tener un registro de mayor energia gastada por el corazén, este
se vuelve menos eficiente en las funciones normales de un corazén sano. Por esta razén, los pacientes con
valores bajos fungen como controles en el estudio, pues no se cuenta con valores de control en pacientes
sanos.
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CAPITULO 7

RESULTADOS.

7.1. RESULTADOS ENSIGHT Y MATLAB.

En el apéndice B se presentan las tablas con los valores obtenidos para el flujo neto, velocidad pico en aorta
Ao, MPA, RPA y LPA para los 33 pacientes en 11.0.1. Asi como los resultados promedio obtenidos a partir
del programa Matlab de la cuantificacién volumétrica de la energia cinética méxima [m]], energfa cinética
promedio [m]], valores de las medianas de la energia cinética [m]], valores de la Helicidad Local Normali-
zada mdxima, minima, la magnitud de la vorticidad maxima [s~!] y promedio [s~!], respectivamente. Ver
11.0.2.

En la tabla 7.1.1 se muestran los valores promedio obtenidos a través de Ensight (CEI, Apex, NC, USA)
para el Flujo neto Q [ml/ciclo] y velocidad pico [m/s] en el pico sistélico en los cuatro planos colocados en
Ao, MPA, RPA y LPA. Asi como los valores promedio obtenidos a través de la cuantificacién volumetrica
en Matlab (Mathworks, Natick, MA, USA).

Parémetro | KEmax | KEprom | KEmediana | LNHmax | LNHprom | LNHysin | Wonax | Worom
Media | 0.8834 | 00410 | 0.0156 | 09387 | 0.039 | -0.9367 | 0.1907 | 0.0355

[ Mediana | 07791 | 0.0363 | 0.0136 | 09384 | 0.0041 [ -0.9379 | 0.1823 | 0.0357 |
[ Desv. Est. | 05730 | 0.0204 | 0.0087 | 0.0116 | 0.0046 | 0.0156 | 0.0517 | 0.0068 ]
[ Minimo | 02100 | 0.0200 | 0.0000 | 09200 | -0.0100 | -1.000 | 0.0800 | 0.0200 ]
[ Méximo | 3.1100 | 0.0900 | 0.0500 | 1.0000 | 0.0100 | -0.8800 | 0.3200 | 0.0500 |

Cuadro 7.1.1: Valores promedio obtenidos a través del programa Matlab de: KE;;;» valor de la energia ci-
nética maxima, KE o, valor de la energia cinética promedio, KE,;.gianq €l valor de la mediana de la energia
cinética todos en [m]], LN Hyay el valor de la helicidad local normalizada, LN Hpyom la helicidad local nor-
malizada promedio, la helicidad local normalizada LN H,,;,, la helicidad local normalizada minima, Wi,y
es la magnitud de la vorticidad maxima y Wpyom es la magnitud de la vorticidad promedio en unidades de

[1/5].
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7.2. COMPARACION DE LOS FLUJOS OBTENIDOS

Se muestra un gréfico comparativo entre el promedio del flujo en Ao y MPA, asi como el de MPA y la suma
del flujo de salida de RPA Y LPA ver figuras 7.2.1y 7.2.2.

Flujo de salida en Ao y flujo de salida en MPA [ml/ciclo]
120

100

20

1

[ Flujo en Aorta [l Flujo en MPA

Figura 7.2.1: Gréfica del flujo de salida promedio en la salida de la Ao y a la salida en MPA en ml/ciclo.

Flujo de salida en MPA y flujo de salida en la suma de la salida en RPA y LPA
[ml/ciclo]

120

100

20

1

B Flujo en MPA [l Salida de RPA y LPA

Figura 7.2.2: Gréfica del flujo de salida promedio en la salida de la MPA y la suma de la salida en RPA y en
la salida de LPA en ml/ciclo.

En la siguiente tabla se presentan los valores de flujo para Ao, MPA, suma de la salida de la RPA con LPA
y la velocidad en MPA. Estos valores pueden ser comparados con los reportados en la literatura que se
presentan en el capitulo 5, figura 5.1.1. Dichos valores presentados en el trabajo de Geiger et. al. [55], son
reportados de pacientes adultos con rToF.
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Parametro

Flujo en Ao =0 [ml/ciclo]

29.7 £16.1

Flujo en MPA =£¢[ml /ciclo]

321 +24

Flujo RPA + LPA fo[ml/ciclo]

294 +15.8

Velocidad en MPA =0 [m/s]

1.9+07

Cuadro 7.2.1: Tabla con los valores promedio + desviacién estdndar de flujo en Ao, MPA y la suma del flujo

total que a traviesa RPA mas LPA, y velocidad en MPA.

7.3. ANALISIS ESTADISTICO

En la siguiente tabla, se presenta el criterio de asociacion utilizado en la comparacién de las variables de-
pendiendo del valor de p obtenido en SPSS.

Valor de P

1

>0.80
Entre 0.60 y 0.80
Entre 0.40 y 0.60
Entre 0.20 y 0.40
Entre 0 y 0.20

0

Interpretacion

Correlacion perfecta

Muy fuerte

Fuerte

Moderada

Baja
Muy baj
Nula

a

Se presentan los resultados de la prueba estadistica no paramétrica de correlacién de Spearman utilizando
el software SPSS (versién 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL).

Cuadro 7.3.1: Comparacién de las variables.

Correlaciéon

valorde p valor de p

KE promedio Whromedio 0.000 0.843**
KE promedio Flujo en Ao 0.012 0.438*
KE promedio Flujo en MPA 0.017 0.419*
KE yromedio Velocidad en Ao 0.335 0.176
KE yromedio Velocidad en MPA 0.004 0.491**
Flujo en RPA Flujo en LPA 0.462 0.135
Flujo en Ao Flujo en MPA 0.000 0.677**
Velocidad en RPA  Velocidad en LPA 0.092 0.303

» En la correlacién de KEopegio con la magnitud de la vorticidad (W) promedio se obtiene una “*muy
fuerte correlacién con una significancia en el nivel 0.01 bilateral con su valor de p menor a 0.001.

» En la correlacion de KE, omedio con el flujo en aorta se obtiene una *moderada correlacién con una
significancia en el nivel 0.05 bilateral con su valor de p = 0.012
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» En la correlacién de KEpmedio con el flujo en arteria pulmonar principal se obtiene una *moderada
correlacién con una significancia en el nivel 0.05 bilateral con su valor de p = 0.017

» En la correlacion de KE,pmedio con la velocidad en aorta se obtiene una muy baja correlacion con un
valor de p =0.335

» Enla correlacién de KE;;4pedio con la velocidad en arteria pulmonar principal se obtiene una **moderada
correlacién con una significancia en el nivel 0.001 bilateral con un valor de p = 0.004

» En la correlacién de flujo en arteria pulmonar derecha con flujo en arteria pulmonar izquierda se
obtiene una muy baja correlacién con un valor de p = 0.135

s En la correlacién de flujo en aorta con flujo en arteria pulmonar principal se obtiene una **fuerte
correlacién con una significancia en el nivel 0.001 bilateral con un valor de p menor a 0.001.

= En la correlacién de la velocidad en RPA con la velocidad en LPA se obtiene una baja correlaciéon con
un valor de p = 0.092

7.4. GRAFICOS DE RELACIONES ENTRE VARIABLES

En las siguientes graficas (7.4.1,7.4.2,7.4.3,7.4.4, 7.4.5) se muestra la relacién entre las variables expuestas
anteriormente con ajuste lineal en cuyo valor p marca una correlacién muy fuerte a moderada.

Relacion de la vorticidad con la energia cinética

050000 ®
o
V 045000 . ®
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r @ © o
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a
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Energia cinética [mJ]

Figura 7.4.1: Gréfica de la relacién entre los valores promedio de la magnitud de la vorticidad [s '] y de la
energia cinética [mJ] con ajuste lineal en SPSS (versién 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL).
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Relacion del flujo en aorta y flujo en arteria pulmonar principal
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Figura 7.4.2: Grafica de la relacién entre los valores promedio del flujo en aorta [ml/ciclo] y el flujo en
arteria pulmonar principal [ml/ciclo] con ajuste lineal en SPSS (version 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL).

Se muestra el resultado de la evaluacién de la prueba Mann Whitney U-test implementada en Matlab, entre
los grupos obtenidos en resultados de pacientes con valores bajos y altos con respecto a la media de los va-
lores de energia cinética, asi como de la magnitud de la vorticidad encontrando un valor de p = 1.06 x 10~°
para los valores de la mediana de la energia cinética y de p = 0.00207089 para los valores del promedio de
la energfa cinética. Para la comparacién de la magnitud de la vorticidad se encuentra p = 0.01109969.

Se realiz6 de igual forma que en SPSS (versién 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL), la correlacién en Matlab en-
tre el valor de la energia cinética promedio con la magnitud de la vorticidad encontrando un valor de
p = 0.76368507 con p = 2.34 x 1077 el cual coincide con el valor de SPSS con una diferencia de 0.08. Tam-
bién se encontré un valor de p = 0.46387998 con p = 0.00654493 para el valor de las medianas de la energia
cinética con la magnitud de la vorticidad.

Se presentan los datos en un grafico de caja y bigote, obtenidos a través de Matlab del valor de la KE

promedio (Figura 7.4.6) y de la magnitud promedio de la vorticidad (Figura 7.4.7) (Wyu,¢) en 33 pacientes
con rToF a través de 19 fases del ciclo cardiaco.
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Relacion de la energia cinética y el flujo en aorta.
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Figura 7.4.3: Grafica de la relacién entre los valores promedio de la energfa cinética [m]] y el flujo en aorta
[ml/ciclo] con ajuste lineal en SPSS (versién 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL).

7.5. RESULTADOS GRAFICOS DE ENSIGHT
Lineas de flujo en la arteria pulmonar principal a traves de la técnica de flujo 4D en Ensight 7.5.1.

A continuacion, los gréficos para visualizar el comportamiento de la velocidad, vorticidad y flujo en alguno
de los pacientes obtenido a través de Ensight 7.5.2.

Agradecemos al Hospital infantil de México por darnos acceso al seguimiento de algunos de los pacientes
evaluados.

Con esta evidencia en mano se corroboré que los pacientes cuyos valores obtenidos resultaron maés altera-
dos (valor de la energia cinética) y que se determinaron como mds severos segtn su diferencia con el valor
de la mediana entre los 33 pacientes, requirieron intervenciones quirtrgicas desde el primer afio posterior
a la resonancia magnética.

Como ejemplo tomamos a una paciente femenina a quién se intervino para la colocacién de una fistula
shunt de Blalock-Thomas-Taussig y después de 5 afios se vuelve a intervenir para hacer una cirugfa de
reparacién de Tetralogia de Fallot. Los pacientes menos severos son reportados con un seguimiento de
Unicamente medicamentos de control.
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Relacion de energia cinética y flujo en arteria pulmonar principal
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Figura 7.4.4: Gréfica de la relacién entre los valores promedio de la energia cinética [m]] y el flujo en arteria
pulmonar principal [ml/ciclo] con ajuste lineal en SPSS (versién 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL).
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Relacion de energia cinética y velocidad en arteria pulmonar principal
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Figura 7.4.5: Gréfica de la relacién entre los valores promedio de la energia cinética [m]] y la velocidad en
arteria pulmonar [cm/s] con ajuste lineal en SPSS (versién 25.0 IBM SPSS, Chicago, IL).
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Figura 7.4.6: Valores de la energia cinética de 33 pacientes con rToF.
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Figura 7.4.7: Valores de la magnitud de la vorticidad de 33 pacientes con rToF.
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Velocity [m/s]

1.00
0.75
0.50
0.25
0.00

Figura 7.5.1: Se visualiza a través de Ensight la arteria pulmonar principal MPA y su bifurcacién en la
arteria pulmonar derecha RPA e izquierda LPA, el patron de velocidades indica un aumento en 1 velocidad
en la bifurcacién (flecha), se visualiza un flujo turbulento con helicidad en las lineas de corriente.
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Figura 7.5.2: Superior izquierda: Grafica de la velocidad en Ao en un paciente durante el intervalo de tiempo
muestreado. Superior derecha: Grafica de la vorticidad en Ao en un paciente durante el intervalo de tiempo
muestreado. Inferior: Grafica del Flujo en Ao en un paciente durante el intervalo de tiempo muestreado.
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CAPITULO 8

DISCUSIONES.

Fue posible calcular los valores de los parametros que definen la dindmica cardiovascular como el flujo total
en grandes vasos (Ao, MPA, LPA y RPA) asi como la velocidad en estos a través de la IRM. Los resultados
se pueden observar en la tabla 11.0.1.

Segtin los flujos obtenidos de salida de la Ao y de la MPA en el grafico 7.2.1 se puede observar una buena
relacién promedio que estaria hablando de que se obtiene casi un valor equivalente de flujo que se lleva a
pulmones a través de la MPA como de salida para oxigenacion del cuerpo a través de la Ao, es decir el flujo
se conserva.

De igual forma se observa una buena relacién del valor medido a través de un plano colocado en la MPA y
en la bifurcacién de este en RPA y LPA. La diferencia esta asociada con la forma de colocacién de los planos
en la arteria.

También se obtuvieron los valores volumétricos de la energia cinética y de la vorticidad a través de Matlab
11.0.2 en los que se observa una alta variabilidad entre los valores individuales entre pacientes tal como lo
muestran los valores de la prueba U-Test a través de Matlab en la que se compara el grupo de valores mas
bajos de la KE y de la W promedio, encontrando una alta dispersién en los valores.

Los resultados nos demuestran que cuando el corazén tiene un funcionamiento deficiente, se generan cam-
pos vorticales que afectan el valor de energfa cinética p = 0.843, p = 0.000 (tabla 7.3.1). Cuando esto sucede
se puede tener un indicador de deteccién temprana de una posible disfuncién ventricular. El corazén como
lo hacen los fenémenos fisicos tiende a utilizar la menor energia posible para realizar sus funciones de for-
ma normal y adecuada, los valores elevados en la cuantificacion de energia cinética nos alertan de un sobre
esfuerzo cardiaco por mantener las funciones normales.

Obtener valores mds altos de este nuevo parametro (KE) indica mayor severidad en la enfermedad y se
convierte en un nuevo biomarcador de potencial interés para los pacientes con reparacién en Tetralogia de
Fallot como monitoreo que ayuda al médico a orientar los cuidados y/o posibles intervenciones quirtrgi-
cas.

Los resultados en la tabla 7.3.1) indicaron:
» Una muy fuerte correlacién entre la energia cinética y la magnitud de la vorticidad (p = 0) con un

valor p = 0.843, comprobando que tenemos una asociacién directa de estos parametros.

= Se encuentra una fuerte correlacién entre el flujo en Ao y el flujo en MPA p = 0.677, p = 0.000, lo cual
es buen indicador, pues esto manifiesta que la cantidad de sangre que es oxigenada en los pulmones
es equivalente a la sangre que es repartida al cuerpo y que sale a través de la Ao.
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= Se encuentra también una asociacién con la energia cinética y el flujo de la arteria aorta p = 0.438,p =
0.012 pero no en su valor de la velocidad en el mismo vaso p = 0.176,p = 0.335, es decir, el flujo de
salida hacia el cuerpo se afectado por el valor alterado de la energfa cinética.

= Se encuentra correlacion moderada (o = 0.419, p = 0.017) de la energia cinética con el flujo de la MPA,
probablemente asociado a la reparacién de la estenosis de la valvula pulmonar.

» Al hacer la prueba de correlacién del flujo de salida de la RPA y la LPA se encuentra que no existe
correlacién (p = 0.135, p = 0.462) entre estos dos vasos, al igual que la velocidad (p = 0.303, p = 0.092)
lo cual se explicaria asociando diferentes didmetros en estos vasos.

En los patrones dibujados por el programa Ensight (figura 7.5.1) se puede apreciar un aumento en la ve-
locidad del flujo en la bifurcacién de la arteria pulmonar principal, pues se visualiza un aumento en la
velocidad en la bifurcacion de la arteria pulmonar principal y con esto un aumento en la energia cinética.

Se observa una variacién positiva y negativa en los valores de la velocidad (figura 7.5.2), mostrando una
mayor variacién en los valores de la magnitud de la vorticidad en la arteria aorta, se muestra, en este caso
un valor de flujo positivo, es decir de baja regurgitacién, en el valor del tiempo en que empieza a aumentar
la velocidad, los valores de vorticidad dejan de oscilar y se consigue un flujo totalmente positivo. Estos gra-
ficos son obtenidos través de Ensight, estos, por lo tanto, permiten ver visualmente la evolucién del flujo
en el tiempo, asi como la fase en la que se presencia la regurgitacién en el vaso cuantificado.
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CAPITULO 9

CONCLUSIONES Y PERSPECTIVAS.

Se demostré que la técnica de flujo 4D por IRM es una poderosa técnica de evaluacién no invasi-
va para el seguimiento clinico de pacientes con rToF asi como para visualizar los patrones de flujo
sanguineo y la funcién cardiaca.

Se encontré que estd técnica es capaz de cuantificar pardmetros volumétricos y locales de la energia
cinética, vorticidad, velocidad y flujo en pacientes con rToF.

Una fuerte correlacién entre el pardimetro de la energia cinética con el valor de la magnitud de la
vorticidad fue corroborada.

Se verifica que un valor alterado en la energfa cinética modificard la eficiencia cardiaca al afectar el
flujo oxigenado de retorno al cuerpo.

PERSPECTIVAS

La propuesta de trabajo es mejorar y automatizar la cuantificacién por planos para evitar la subjetivi-
dad en la adquisicién de informacion.

Comparar con un grupo de pacientes control con una funcién cardiaca normal o sana para contrastar
directamente el valor de los pardmetros presentados.
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CAPITULO 10

APENDICE A- SOLUCIONES.

Solucién de la ecuacién fundamental de movimiento (Bloch) del capitulo 1.
dj =
—— =9} x B. 10.0.1
3 = VR (10.0.1)
En componentes cartesianas, el vector (t) es,
() = px ()2 + py ()] + p= (1), (10.0.2)
tomando el producto cruz con las componentes del campo B = B, £ + By§ + B;Z y multiplicando por 7:

i (02 09+ 0)2) =

= (Vsz - l‘sz)Je — (MxBz — pzBx)9 + (.”xBy - VyBX)fr

igualando componentes:

d
ZiHx(t) = pyBz — =By, (10.0.3)
d
gty (t) = —pxBz + By, (10.0.4)
d
Eﬂz(t) = UxBy — pyBx, (10.0.5)
y considerando que el campo magnético es de la forma B = By2,
d
gt (t) = pyBz = wony, (10.0.6)
d
gity(t) = —pxB: = —wiix, (10.0.7)
d
=) =0, (10.0.8)

Para resolver, se toma la segunda derivada para desacoplar,

dld - - 5
7 Eﬂx(t)—woﬂy = —WpHx,

d[d )
7 Eﬂy(t):—woﬂx = —Wyly,
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asf las ecuaciones desacopladas son:

A2y (t
Z;‘z( ) 4 wdu=0, (10.0.9)
iy (1)
dtyZ + Wiy =0, (10.0.10)
cuyas soluciones oscilatorias son:
tx(t) = Cy coswpt + Casinwyt, (10.0.11)
ty(t) = Cqcoswyt + Co sinwpt. (10.0.12)
Aplicando las condiciones iniciales:
pa(t=0) = px(0), (10.0.13)
py(t=0) = py (0), (10.0.14)
las soluciones finales son:
px(t) = px(0) coswot + py (0) sinwpt, (10.0.15)
py(t) = py(0) coswot — px(0) sinwpt, (10.0.16)
pz(t) = pz(0). (10.0.17)
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CAPITULO 11

APENDICE B- TABLAS.

En estd seccién se presentardn los datos en bruto de la cuantificacién volumétrica (Matlab) y local (EnSight) de los
pardmetros de interés.

Flujo [ml/ciclo] en Ao | Velocidad [m/s] en Ao | Flujo [ml/ciclo] en MPA | Velocidad [m/s]len MPA | Flujo [ml/ciclo] en RPA | Velocidad [m/s] en RPA | Flujo [ml/ciclo] en LPA | Velocidad [m/s] en LPA

1 13.46 0.76 19.24 15 12.1 137 13.18 143
2 63.78 145 52.07 272 21.72 343 23.98 2.22
B 49.93 2.56 29.43 4.86 46.5 2,57 25.82 22
4 33.06 145 27.42 161 0.89 0.89 16.84 6.71
5 27.32 2,95 24.45 194 9.27 163 8.16 129
6 37.59 173 3241 1.89 21.69 217 25.73 1.96
7 56.86 222 66.05 2.63 19 238 2175 26
8 21.77 1.09 23.04 2.34 1246 232 1238 1.64
9 22,65 11 237 144 16.46 16 124 153
10 28.93 2.02 44.92 2.77 27.73 3.23 0.24 217
11 263 124 39.93 1.98 18.81 3.26 1425 181
12 29.87 127 19.45 173 1251 1.54 19.14 2.8
13 44.65 263 56.59 177 1175 19 5.59 0.71
14 37.53 1.08 50.75 114 7.64 15 24.44 1.97
15 24.83 112 19.24 5] 121 137 13.18 143
16 17.29 0.88 8.38 1.95 4.97 0.99 15.91 1.05
17 236 1.09 323 136 4.15 124 292 178
18 111 1.27 29 1.55 11.25 1.84 1129 174
19 7.55 0.76 28.96 135 116 162 4.56 111
20 2.4 2.09 33.74 17 4.62 129 39.56 119
21 9.56 1.26 2.09 135 0.19 14 B 131
22 19.88 0.94 24.12 162 5.64 1.81 14.7 164
23 30.44 0.95 106.06 185 41.95 164 5.57 118
24 44.62 114 12.76 1.29 23.02 151 193 211
25 5.76 135 11.62 111 7.65 0.9 10.04 127
26 15.81 0.83 20.27 1.26 13.24 1.26 9.76 154
27 52.97 1.09 47.8 154 14.83 2.46 32.47 129
28 16.45 1.01 24.58 1.25 10.07 122 1115 1.02
29 4458 116 48.48 1.03 16.51 0.89 12.18 0.97
30 51.57 116 60.75 1.28 47.01 16 121 1.82
31 45.18 1.04 44.76 1.98 24.62 18 21.59 121
32 31.88 0.98 46.56 158 17.28 142 20.09 232
PROMEDIO 29.66 136 33.90 178 15.59 175 14.58 178
Desviacion Estandar 16.07 0.57 21.18 0.72 11.95 0.67 9.09 1.03

Cuadro 11.0.1: Resultados de los parametros de flujo promedio: flujo, velocidad pico en aorta Ao, arteria
pulmonar principal MPA, arteria pulmonar derecha RPA y arteria pulmonar izquierda LPA para los 33
pacientes.
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KE_max KE_prom KE_med KE_sd LNH_max LNH_prom LNH_min LNH_sd Wmag_max Wmag_prom Wmag_sd

1 0.479116 0.015439 0.003458 0.016446 0.928469 0.003686 -0.926095 0.058632 0.171703 0.033012282 0.003943
2 1.558563 0.066027 0.021125 0.055983 0.995324 0.004513 -0.995238 0.031132 0.289683 0.033012282 0.006924
3 2.184653 0.071149 0.021954 0.069301 0.94026 0.007964 -0.939311 0.027856 0.320829 0.033012282 0.007257
4 0.207732 0.021971 0.01468 0.007554 0.927747 0.005423 -0.927002 0.044211 0.088753 0.033012282 0.001882
5 1.132295 0.058431 0.020894 0.049805 0.937201 0.008007 -0.934297 0.041518 0.199336 0.033012282 0.004952
6 0.81779 0.038363 0.012752 0.029093 0.935763 0.010654 -0.935003 0.033912 0.179426 0.033012282 0.004017
7 3.107338 0.090593 0.016363 0.108676 0.943416 0.005332 -0.942586 0.029585 0.279555 0.033012282 0.007311
8 1.005436 0.030286 0.006438 0.029807 0.938438 0.003098 -0.941624 0.031952 0.184792 0.033012282 0.003955
9 0.619906 0.029701 0.011257 0.025149 0.926303 0.010996 -0.937884 0.04963 0.173516 0.033012282 0.004228
10 0.701548 0.036256 0.009871 0.035361 0.943088 0.005676 -0.940387 0.04183 0.200795 0.033012282 0.004715
11 1.035773 0.038117 0.012554 0.027883 0.938965 0.006511 -0.937323 0.036479 0.154099 0.033012282 0.003766
12 0.848967 0.018541 0.004858 0.026953 0.944995 0.005997 -0.944262 0.03488 0.21625 0.033012282 0.004609
13 0.703804 0.029868 0.00975 0.021875 0.943209 -0.00504 -0.943006 0.028445 0.242172 0.033012282 0.004336
14 0.345248 0.02796 0.010459 0.022274 0.942692 0.008556 -0.941825 0.031055 0.155729 0.033012282 0.003485
15 0.735683 0.01612 0.006127 0.012669 0.937915 0.006674 -0.933021 0.03988 0.151992 0.033012282 0.003727
16 0.779097 0.037202 0.023928 0.024369 0.926026 0.004092 -0.937231 0.047353 0.165269 0.033012282 0.003468
17 0.945256 0.057672 0.024561 0.024462 0.937076 0.012071 -0.9284 0.030407 0.182049 0.033012282 0.004653
18 0.563207 0.04022 0.010296 0.027529 0.941276 0.00165 -0.944035 0.039387 0.236397 0.033012282 0.003988
19 0.977816 0.026682 0.012662 0.017103 0.939887 0.003266 -0.941652 0.032186 0.182302 0.033012282 0.003633
20 0.578972 0.036541 0.00951 0.031605 0.937436 -0.001312 -0.939465 0.045458 0.178331 0.033012282 0.003691
21 0.387473 0.028716 0.013569 0.017511 0.940409 0.00334 -0.942842 0.026478 0.19255 0.033012282 0.003632
22 0.963799 0.031487 0.014894 0.016536 0.938616 0.000546 -0.9325 0.041832 0.185877 0.033012282 0.004655
23 1.435425 0.046825 0.019441 0.036602 0.936055 0.007506 -0.93751 0.035667 0.196674 0.033012282 0.0046
24 0.74164 0.090904 0.028415 0.050541 0.938735 -0.001954 -0.939322 0.030002 0.254986 0.033012282 0.005686
25 0.466589 0.052634 0.015727 0.026835 0.941037 0.002058 -0.940233 0.04069 0.21032 0.033012282 0.004981
26 0.868267 0.019649 0.008928 0.015199 0.941081 0.000596 -0.940874 0.046218 0.144152 0.033012282 0.003358
27 0.357522 0.036165 0.012412 0.025807 0.937227 0.005179 -0.937973 0.0375 0.180941 0.033012282 0.004111
28 0.369697 0.035632 0.020748 0.012248 0.934945 0.010624 -0.933447 0.035595 0.139146 0.033012282 0.003227
29 0.215253 0.019072 0.007573 0.012758 0.939849 -0.000851 -0.926108 0.033258 0.14925 0.033012282 0.003386
30 1.14438 0.025699 0.019757 0.006147 0.923011 0.001559 -0.879704 0.047636 0.080238 0.033012282 0.00205
31 0.709712 0.049765 0.020545 0.037619 0.937594 -0.006163 -0.934989 0.040517 0.259127 0.033012282 0.005132
32 0.853593 0.047084 0.019402 0.024753 0.937592 -0.001998 -0.936631 0.037593 0.185801 0.033012282 0.004193
33 0.081022 0.049013 0.022876 0.926978 -0.00068 -0.919151 0.045542 0.160929 0.033012282 0.004545
prom 0.870048 0.040963 0.015573 0.029374 0.938746 0.003866 -0.936695 0.03801 0.190696 0.033012282 0.004306

Cuadro 11.0.2: Resultados promedio obtenidos a partir del programa MATLAB de la cuantificacién vo-
lumétrica de la energia cinética maxima [m]], energia cinética promedio [m]], valores de las medianas de
la energfa cinética [m]], valores de la Helicidad Local Normalizada maxima, minima, la magnitud de la
vorticidad maxima [s 1] y promedio [s71], respectivamente.
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m ACTA DE EXAMEN DE GRADO

Casa abierta al tiempo

UNIVERSIDAD AUTONOMA METROPOLITANA No. 00095
Matricula: 2171803180

4 N\ ™

Medicién de Energia Cinética

y Vorticidad Usando Flujo 4D Con base en la Legislacién de 1la Universidad Autdnoma
por Resonancia Magnética Metropolitana, en la Ciudad de México se presentaron a las
Nuclear. 11:00 horas del dia 20 del mes de abril del afo 2021 POR

VIA REMOTA ELECTRONICA, los suscritos miembros del jurado
designado por la Comisién del Posgrado:

DR. JULIO GARCIA FLORES
DR. JUAN CARLOS AXAYACATL MORALES GUADARRAMA
M. EN I. OSCAR YANEZ SUAREZ

Bajo la Presidencia del primero y con caracter de
Secretario el ultimo, se reunieron para proceder al Examen
de Grado cuya denominacidén aparece al margen, para la
obtencién del grado de:

MAESTRA EN CIENCIAS (FISICA)

DE: GUADALUPE SAGAON ROJAS

/ y de acuerdo con el articulo 78 fraccidén III del
Reglamento de Estudios Superiores de la Universidad
Autdbénoma Metropolitana, los miembros del jurado

resolvieron:

GUADALUPE SAGAON ROJAS

ALUMNA
. w
; . APROBAR
REVISO
Acto continuo, el presidente del Jurado comunicd a la
interesada el resultado de la evaluacién vy, en caso

aprobatorio, le fue tomada la protesta.

MTRA. ROSALIA SERRANO DE LA PAZ
DIRECTORA DE SISTEMAS ESCOLARES

DIRECTOR DE LA DIVISION DE CBI PRESIDENTE

o o~ /
- WN

/7’\\
DR. JESUé?(BERTO OCHOA TAPIA DR. 44

SECRETARIO
/

/

M. EN I. OSCAR YANEZ SUAREZ

\. / . y

El presente documento cuenta con la firma —autégrafa, escaneada o digital, segun corresponda- del funcionario universitario competente, que certifica que las firmas que
aparecen en esta acta — Temporal, digital o dictamen- son auténticas y las mismas que usan los c.c. profesores mencionados en ella



