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PREAMBULO

He decidido titular mi discurso de ingreso como “La Era de la
Imagen”, no solo porque la imagen biomédica constituye un aspecto
central de mi actividad actual, sino porque ademas, pocos
descubrimientos y desarrollos cientificos han influido mas en nuestra
civilizacion actual durante los ultimos afos. En efecto, la imagen
representa, hoy en dia, una parte muy importante en todas nuestras
vidas, abarcando todas sus facetas sociales; desde el periodismo, a la
politica, a la moda, a las relaciones personales y como no, a las
ciencias basicas y la medicina. De hecho, muchos de Uds. convendran
conmigo que nuestra sociedad actual esta basada mas en lo que ve, en
la “apariencia”, que en la verdadera realidad, a menudo mucho mas
dificil de descubrir e interpretar. Por ello, conviene comenzar resaltando
que, al examinar cualquier imagen resulta muy importante, distinguir el
“‘polvo” de la “paja”, identificando su verdadero contenido y significado,
muchas veces distanciado del aparente mensaje obvio. Muy
frecuentemente, la cruda realidad se oculta ante nuestros ojos tras un
manto de oscura apariencia, que puede llegar a enmascararla
completamente y producir sobre nosotros una impresion final,
intencionadamente equivocada. En este contexto, adquieren aqui
especial relevancia, las palabras que escribié Miguel de Cervantes para
Sancho Panza, en su novela Don Quijote de la Mancha:

“Mire vuestra merced —respondio
Sancho- que aquellos que alli se
aparecen no son gigantes, sino molinos
de viento, y lo que en ellos parecen
brazos son las aspas, que, volteadas
del viento, hacen andar la piedra del
molino.”

Por ello, resulta siempre recomendable hacer un especial acopio
de objetividad para interpretar cualquiera de las imagenes que nos
ofrece la realidad, prestando suma atencion, no solo al material que
muestran, sino, muy especialmente al que encubren, y todas, créanme,
encubren algo, en mayor o menor medida.






INTRODUCCION

“Todas las cosas deberian hacerse lo
mas simple posible, pero no mas
simples.”

Albert Einstein

La imagen es la representacion visual de un objeto mediante
técnicas diferentes de disefio, pintura, dibujo, fotografia o cine.
Particularmente, nuestra sociedad actual se fundamenta en imagenes y
todo aquello que no podemos representar con una imagen, 0 no existe
virtualmente, o resulta mucho mas difici de comprender, y de
transmitir. La imagen constituye, por tanto, un vasto campo del
conocimiento cientifico que incluye especialmente, durante los siglos
XXy XXI, las imagenes asociadas al diagnostico médico. He decidido,
centrar mi discurso en estas ultimas, porque su utilizacion ha
revolucionado la medicina actual, visualizando no-invasivamente la
morfologia y funcionalidad de los tejidos internos del cuerpo humano, y
proporcionando una coleccién de nuevas herramientas diagnodsticas,
cuyos fundamentos rara vez resultan conocidos para los que las
utilizan. Mas aun, el desarrollo de la imagen médica moderna se
encuentra imbricado con los progresos en nuestra comprension sobre
la estructura de la materia, con el desarrollo de la electronica digital y la
computacion, y con los avances en biologia y genética molecular, lo
que permite proporcionar, a través de la imagen, una descripcion
integrada del progreso conjunto de nuestro conocimiento en todas
estas areas.

Comenzaré por describir brevemente la formacion de imagenes
en nuestro sistema ocular, un proceso que subyace a la percepcion del
resto de las imagenes. Después presentaré la naturaleza del espectro
electromagnético, que constituye el origen fisico de todas las imagenes
que observamos, y las caracteristicas basicas de las imagenes,
proporcionando una vision histérica de su desarrollo. Finalmente,
describiré muy brevemente los fundamentos y aplicaciones de las
técnicas de imagen biomédica mas utilizadas en la actualidad. En todos
los casos, intentaré proporcionar una descripcion divulgativa,
facilmente accesible a todos los asistentes, evitando muchas de las
complejidades fisicas y matematicas que subyacen a todos los
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procesos de imagen. Disculparan, por tanto, los muchos especialistas
del auditorio en este campo, si mi discurso les parece simplificado en
demasia, pues busca mas una panoramica general y divulgativa de los
procedimientos de imagen biomédica, que una descripcion profunda y
detallada de cada uno de ellos.

Por desgracia, la tradicion de la Academia en la lectura del
discurso de ingreso de un nuevo académico, no permite la utilizacion
de ilustraciones al mismo, lo que no me permitira alcanzar hoy el
detalle grafico que desearia, omitiendo de la presentacion,
precisamente, las imagenes y el soporte grafico. Sin embargo, los
asistentes podran encontrar toda esta informacion complementaria en
la monografia del discurso impreso que les proporcionaran al final de
mi lectura, en la salida de esta estancia.

El sistema visual en los mamiferos superiores

Quiza convenga comenzar recordando el mecanismo de
obtencion de imagenes por nuestro sistema ocular, ya que este
aspecto subyace a todas las imagenes que discutiremos mas adelante
y constituye la base de nuestra percepcion del mundo exterior.

Las imagenes que ven nuestros ojos, son el resultado de la
interaccidon entre la radiacion electromagnética y la materia,
constituyendo para nosotros la representacion grafica de la realidad,
detectada por nuestra retina y procesada de manera muy compleja y
complementaria, en diversas zonas de nuestro cerebro (Prasad y
Galetta, 2011). El proceso de elaboracion de imagenes en nuestros
ojos, recuerda mucho al principio de la “camara oscura”. Brevemente,
la luz pasa por la cérnea, el humor acuoso, el cristalino y el humor
vitreo. Todas estas estructuras refractan la luz de manera que excita
los fotoreceptores de la retina. Este proceso se llama “enfoque”, y es
llevado a cabo, principalmente, por la cérnea y el cristalino. La luz llega
entonces enfocada a la retina, donde es recibida por las células
fotorreceptoras, los conos y los bastones. En ellas, se transforma en
potenciales de accion que viajan por su membrana hasta alcanzar los
botones sinapticos. A partir de aqui, los impulsos se transmiten por las
células bipolares a los ganglios y de estos a los nervios 6pticos hasta
alcanzar la fisura calcarina del I6bulo occipital del cerebro, donde se
reproduce la imagen captada por la retina planarmente, activando un
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grupo especializado de neuronas. Los nervios Opticos se encuentran
“‘decusados” en el quiasma optico, con el ojo izquierdo inervando la
corteza visual derecha y viceversa. La imagen formada en la retina esta
invertida, sin embargo el procesamiento cerebral de esta imagen, que
involucra varias estructuras cerebrales, la hace aparecer erecta en
nuestra percepcion.

En la retina, los bastones detectan en blanco y negro los bordes
de los objetos, mientras que los conos reproducen el color a través un
sistema RGB (Red-Green-Blue), con células especificas sensibles a
cada uno de estos colores (Fu y Yau, 2007; Weale, 1971). En general,
las células fotoreceptoras, se distribuyen heterogéneamente en la
retina, con una disposicion concéntrica alrededor de la févea que
determina el patron de activacion de las neuronas de la corteza visual.
Se conoce que la corteza visual tiene una organizacion columnar,
activando neuronas en correspondencia con la imagen retiniana (Hubel
y Wiesel, 1979; Ohki et al., 2005; Reid, 2012; Schmolesky, 1995). Sin
embargo, el mecanismo de percepcion optica es mucho mas complejo
que la simple excitacion de la corteza visual, con la profundidad
determinada por la interaccidn entre las sefales derivadas de ambos
ojos y la identificacion de los objetos y su movimiento, proporcionada
por diversas estructuras temporales profundas, muchas de ellas
asociadas a la memoria (Peelen y Downing, 2007; Quian Quiroga,
2015).

Mucho se ha progresado en los mecanismos moleculares de la
fototransduccion (Chen, 2005; Mannu, 2014). Brevemente, la cascada
de la fototransduccién se inicia en la rodopsina, formada por una
molécula de opsina y una de 11-cis retinal. Existen diversos tipos de
retinal, con diferentes maximos de absorcion, y también diversas
moléculas de opsina. Estas modulan su absorcién, por lo que es
posible excitar la rodopsina resultante de su combinacién, con diversas
longitudes de onda, generando asi la sensibilidad al color del sistema
visual. Un fotdn produce la isomerizacion de 11- cis retinal a “todo trans
retinal”, que al liberarse de la opsina expone su sitio catalitico. La
opsina es, entonces, capaz de unirse a otra proteina transmembranair,
la transducina, intercambiando su GDP “unido”, por GTP “libre”. Este
proceso repetido, genera dos unidades de transducina-GTP que son
capaces de liberar las dos subunidades o de la fosfodiesterasa,
activandola, produciendo GMP a partir del c-GMP circundante. Este es
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el proceso crucial de la fototransduccion, pues permite cerrar los
canales de Na® dependientes de GMP e hiperpolarizar la membrana
del fotoreceptor, que transmite la senal en forma de potencial de accion
y liberacion de neurotransmisores.

El espectro electromagnético

Todas las imagenes se derivan de interaccion de la radiacion
electromagnética con la materia, lo que ha originado que el desarrollo
de las imagenes esté intimamente relacionado con nuestro progreso en
el conocimiento de la estructura de la materia. Asi, la energia y la
longitud de onda de la radiacion de excitacion determinan las
caracteristicas generales de las imagenes obtenidas, tras su registro
mediante un sistema de deteccion adecuado (Hendee y Ritenour,
2002a).

Rayos gamma Rayos X Ultravioleta Infrarrojo Microondas Radiofrecuencia
Visible
T e
< Longitud de onda > Longitud de onda
> Frecuencia <eij—————— —— ~— < Frecuencia
> Energia < Energia

|lll|f“‘r

‘1“{ r(\nf\qlf\f\/\ /\\ —
JLE}LU,:J’UUJEka”J“ \j U/ \/ \///m\\\//// \\\\

Figura 1. El espectro electromagnético. @ Adaptado de
http://imagine.gsfc.nasa.gov/science/toolbox/emspectrum1.html.

NN
Hnnlkl

Fue muy posiblemente Newton quien descubri6 por primera vez,
en los siglos XVII-XVIII, el espectro electromagnético al darse cuenta
de que la luz se descomponia en una paleta de colores al atravesar un
prisma de cuarzo o difractarse a través de las gotas de agua en un dia
soleado y humedo (Puff, 2008). Su descubrimiento constituyé la piedra
angular de la espectroscopia, pero quedaba limitado entonces, tan solo
a la luz visible. En la actualidad, conocemos que existe un espectro
mucho mas amplio de radiacion electromagnética que abarca desde los
rayos cosmicos y la radiacion nuclear, con longitudes de onda muy
cortas, hasta la radiacion de radiofrecuencia y la calorifica, con
longitudes de onda muy largas, la radiacion visible ocupando una franja
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central muy estrecha del mismo. Por tanto, la realidad que observan
nuestros o0jos es una pequefia parte de la que nos rodea y la
observaciéon del resto del espectro involucra la transformacion de las
imagenes de la radiacion correspondiente, en imagenes visibles por
nuestros ojos.

Max Planck descubrido en 1905, en los albores de la Fisica
cuantica, que la distribucion de la energia en el espectro
electromagnético no era continua, sino discreta, en niveles de energia
cuantizados, separados entre si por una cantidad fija de energia
(Carson, 2000). La energia que separa los niveles esta caracterizada
por la expresion E=hv, donde h es la constante de Planck
(h= 6,62607004 x 10* J.s) y v la frecuencia. En la parte superior del
espectro ener%ético, se encuentra la radiacion nuclear, con energias en
el intervalo 10°-10° eV, asociadas a longitudes de onda de 10°-10"? m.
derivadas de la desintegracién nuclear. Estas radiaciones pueden tener
naturaleza particulada como las radiaciones alfa, o dual onda-particula
como los fotones gamma o la radiacion beta. Los rayos X tienen
energias entre 10-10* eV, con longitudes de onda entre 0,01 y 10 nm
asociadas a procesos de redistribucion electronica. En la parte media
se encuentra la region ultavioleta/visible/infrarroja; con energias entre
1-10% eV y longitudes de onda en el rango 10* a 10® m, asociadas a
transiciones electronicas 0 vibracionales. Finalmente, en el extremo
inferior de las energias, se encuentran las microondas, la
radiofrecuencia y la radiacion calorifica, con energias en el intervalo
10°-102 eV y longitudes de onda en el rango 10°-10° m. Estas
radiaciones incluyen las transiciones de espin electrénico, las ondas
ultrasénicas de radar, y las transiciones de espin nuclear.

No es posible comprender el desarrollo actual de las técnicas de
imagen sin mencionar su dependencia del desarrollo paralelo de la
electronica asociada a los detectores de la radiacion espectral y el
procesamiento de sus sefiales por los modernos computadores
digitales (Loken y Williams, 1979; Mixdorf y Goldsworthy, 1996;
Vasquez, 2009). La deteccion de las radiaciones, involucra
generalmente la transformacion de la radiacion recibida por el detector
en impulsos eléctricos capaces de ser procesados por computadores
digitales. En este sentido, el fundamento de la generacion de todas las
imagenes que describiremos a continuacion, es muy similar al que
utilizan nuestros ojos y nuestro cerebro, con sistemas de recepcion y
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enfoque de la radiacion, codificacion en impulsos eléctricos y
reconstruccion de la imagen observada a partir de la informacion
obtenida.

La deteccion de las radiaciones de longitudes de onda medias y
cortas, se basa en el efecto fotoeléctrico (Richardson y Compton,
1912). Este se describe como la propiedad de algunos metales de
emitir electrones tras recibir la excitacion por fotones, una explicacion
que valid el Premio Nobel a Albert Einstein en 1921. La corriente asi
generada por la radiacion, puede ser amplificada, transmitida,
digitalizada y procesada por un ordenador en forma de imagen. Las
primeras fotocélulas, contenian el fotodetector y el anodo encerrados
en una lampara de vacio, para favorecer la transferencia de electrones.
La aparicion de los diodos semiconductores supuso una gran
revolucién, permitiendo asociarlos a metales fotoeléctricos acoplados
sobre soportes solidos (Lukasiak and Jakubowski, 2010; Parker, 1970;
Ter-Pogossian y Phelps, 1973). Este descubrimiento, valié el premio
Nobel de Fisica en 1956 a Shockley, Brattain y Bardeen y permitid
ampliar el registro a las radiaciones no visibles como la radiacion
gamma. Basicamente, los fotodiodos son semiconductores capaces de
transformar la luz o radiacidn nuclear, en corriente eléctrica. Se basan
en contactos pn, entre semiconductores p y n de silicio contaminados
con impurezas como germanio o silicato de germanio, entre otros. Su
funcionamiento se basa en el efecto electronico interno. Cuando un
fotbn con suficiente energia golpea el fotodiodo, crea un “agujero
electronico” que se mueve en un campo eléctrico hacia el catodo,
mientras que los electrones se mueven hacia el anodo, creando asi la
corriente eléctrica. Varios fotodiodos pueden colocarse en serie,
constituyendo los diodos de avalancha, que amplifican enormemente la
corriente generada por cada fotdn y se utilizan en la mayor parte de los
detectores de rayos gamma. El descubrimiento de los fotodiodos
consiguid disminuir espectacularmente el tamafio de las fotovavulas
iniciales, permitiendo montar grandes cantidades de detectores sobre
los dispositivos multiples de deteccion que hoy se utilizan en casi todas
las aplicaciones de imagen.

Las longitudes de onda en el rango de los ultrasonidos, utilizan
detectores piezoeléctricos, donde las fluctuaciones en presion sonora
se transforman en impulsos eléctricos, capaces de ser digitalizados y
procesados por un ordenador (Qiu et al., 2015). Normalmente, se utiliza
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el mismo material piezoeléctrico, para transmitir el impulso y recibir
seguidamente el eco de ultrasonido, agrupando transmisién y
recepcion sobre transductores ultrasonicos integrados.

Finalmente, las radiaciones de radiofrecuencia, se detectan con
antenas apropiadas, con geometria optimizada para detectar las
radiaciones emitidas por los diferentes tejidos (Doty et al., 2007). Como
en el caso de los ultrasonidos, se emplea muchas veces, pero no
siempre, la misma antena para transmitir y recibir la sefial de
radiofrecuencia. La deteccion se basa en estos casos, en la induccion
electromagnética descubierta por Faraday y Henry. Ambos descu-
brieron independientemente, que campos magnéticos variables en el
tiempo, eran capaces de inducir una corriente eléctrica variable sobre
una bobina y viceversa. En estos casos, las corrientes detectadas son
muy pequefias, y se amplifican, digitalizan y procesan en un ordenador
para reconstruir la imagen como describiremos mas adelante.

Historia de la imagen médica

En esta seccion he escogido, para mayor claridad, describir la
historia de los diversos métodos de imagen intentando mantener los
aspectos cronologicos en cada modalidad, lo que proporciona una
descripcion historica de la misma. El lector podra apreciar que el
desarrollo de la imagen biomédica constituye una aventura cientifico-
tecnoldgica sin posible parangon, jalonada por hasta veintidos premios
Nobel, a través de los siglos XX y XXI (Tabla I).

La historia de la imagen médica comienza muy posiblemente
con el descubrimiento de los rayos X por Wilhelm Roentgen en 1895
(Bradley, 2008). Este hallazgo se produjo durante uno de los encierros
del Rector Roentgen (Figura 2A) en el laboratorio de su casa en
Wurzburg, para investigar las aplicaciones de los rayos catodicos
(Assmus, 1995). Basicamente observdo que los rayos catddicos
generados en un tubo de Crooke’s, hacian fluorescer una placa de
cianuro de bario y platino localizada a cierta distancia, incluso cuando
colaba una delgada placa de aluminio entre ambos. El 21 de Diciembre
de 1895, invitd a su esposa a su laboratorio, y ambos obtuvieron la
primera radiografia de la mano de Anna Bertha, donde se apreciaban
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Tabla |

Relacion de Premios Nobel relacionados con la imagen biomédica

Afo Premiados Disciplina Contribucién

1901 Wilhelm Conrad Roentgen | Fisica Rayos X

1903 Antoine Henri Becquerel, Fisica Radiactividad
Pierre Curie, Marie Curie

1906 Joseph John Thompson Fisica Electron

1908 Ernest Rutherford Quimica Radiactividad

1911 Marie Curie Quimica Radio y Polonio

1918 Max Karl Ernst Ludwig Fisica Teoria cuantica
Plank

1921 Albert Einstein Fisica Efecto fotoeléctrico

1922 Niels Henrik David Bohr Fisica Teoria atdbmica

1929 Principe Louis Victor Fisica Dualidad onda-
Pierre Raymond de particula
Broglie

1933 George de Hevessy Quimica Is6topos

1935 James Chadwick Fisica Neutron

1936 Carl David Andersson, Fisica Positrén, Radiacion
Victor F. Hess cosmica

1939 Ernest Orlando Lawrence | Fisica Ciclotrén

1944 Isidor Isaac Rabi Fisica RMN*

1952 Felix Bloch Fisica Espectroscopia
Edward Mills Purcell RMN

1956 William Bradford Fisica Semiconductores,
Shockley, John Bardeen, diodos y transistores
Walter Houser Brattain

1979 Godfrey Newbold Fisiologia y Tomografia Axial
Hounsfield, Allan Mc Leod | Medicina Computerizada
Cormack

1991 Richard Ernst Quimica RMN Transformada

de Fourier

2002 Kurt Watrich, John Fenn, Quimica RMN,

Koichi Tanaka Espectrometria de
masas

2003 Paul C. Lauterbur, Sir Medicina MRI**
Peter Mansfield

2008 Osamu Shimomura, Quimica Proteina Verde

Martin Chalfie, Roger Y.
Tsien

Fluorescente

*Resonancia Magnética Nuclear, **Imagen por Resonancia Magnética
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con claridad los huesos de las falanges y el anillo colocado en su dedo
anular (Figura 2B). Su descubrimiento se extendié rapida y
universalmente, y le valio el primer premio Nobel de Fisica otorgado en
1901, constituyendo asi el comienzo de la era de la imagen médica.

Roentgen mostré que los rayos X, llamados asi entonces por
desconocer su origen, eran capaces de atravesar los tejidos humanos,
diferenciando entre tejidos blandos, de baja absorcién y tejidos duros,
como el hueso, de alta absorcién. Roentgen decliné realizar patente
alguna sobre su invencién, ni tampoco conceder su nombre a los rayos
descubiertos, a pesar de lo cual, estos se conocen hasta hoy (en
aleman) como roentgenstrahlen.

Su descubrimiento se comenzé a utilizar muy pronto, por los
meédicos italianos en la primera guerra mundial, para detectar las balas
de plomo, en los soldados heridos en el frente de Etiopia. La utilizacion
de los rayos X como herramienta diagndstica se incremento
exponencialmente, utilizando tubos de rayos catddicos optimizados
(Figura 2C), lo que disminuy6 los tiempos de exposicion desde los 12-
30 minutos de las radiografias iniciales, hasta las fracciones de
segundo actuales.

A

Figura 2. A: Willhelm Roentgen, B: Primera radiografia de la mano de
Anna Bertha Roentgen, C: Tubos de rayos catddicos utilizados por
Roentgen para la generacion de rayos X.

Este progreso se debio, no solo al incremento en la potencia de
los tubos emisores de rayos X, sino al incremento constante y paralelo
en la resolucién de las peliculas fotograficas y pantallas fluorescentes
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detectoras al principio y después en la deteccién digital de las
imagenes de rayos X.

El descubrimiento del electréon por Thompson en 1897, y las
teorias de Bohr y Rutherford sobre la estructura atomica, permitieron
asociar mas tarde los rayos X, a la radiacion electromagnética emitida
al reemplazar un electron arrancado de los orbitales catodicos internos
por uno de las capas externas. Thomson, Rutherford y Bohr, recibieron
por sus descubrimientos el Premio Nobel de Fisica y Quimica en los
afnos 1906, 1908 y 1922, respectivamente. Asi, el descubrimiento
seminal de los rayos X, precedido entonces a las teorias atomicas,
constituyendo uno de los pocos premios Nobel concedidos a un
hallazgo experimental sobresaliente, sin conseguir en su momento,
proporcionar una explicacién razonable sobre su origen, de ahi su
nombre.

Los fundamentos de la resonancia magnética comenzaron en los
Estados Unidos, cuando el fisico de origen polaco Isidor Isaac Rabi,
descubrié en la Universidad de Cornell hacia 1935, que los nucleos
atomicos se comportan como imanes, presentando un momento
magnético discreto cuya orientacion se podia cambiar mediante un
pulso de radiofrecuencia (Edelman, 2014). Su método de resonancia
magnética de haces moleculares, constituyd la base de los relojes
atomicos, el maser, y la resonancia magnética moderna en general,
valiéndole el premio nobel de Fisica en 1941.

En 1945, Felix Bloch y Edward Purcell, de las Universidades de
Stanford y Harvard, respectivamente, fueron capaces de detectar
sefales de resonancia magnética a 40 MHz en los protones de la
parafina y del agua utilizando el método de Rabi, abriendo asi la
posibilidad de obtener espectros de resonancia magnética en la
materia condensada. Su método fue denominado como Resonancia
Magnética Nuclear, para distinguirlo del de los haces moleculares de
Rabi y se publico en 1948 en sendos articulos de aproximadamente
doscientas cincuenta palabras en la revista Phys. Rev. Lett.,
valiéndoles el Premio Nobel de Fisica en 1952. Junto con Solomon,
Bloembergen, Pound y Morgan sentaron las bases de Ia
espectroscopia de relajacion magnética cuya aplicacion revolucionaria
posteriormente los laboratorios de fisica, quimica y biologia estructural.
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En 1961, Godfrey Hounsfield perfeccion6é los algoritmos de
reconstruccion tomografica disefiados por Radon en 1917, para
reconstruir una imagen a partir de sus proyecciones, y construyo el
primer prototipo de tomografia de rayos X. Se trataba de un tubo de
rayos catddicos y un detector que giraban sobre el paciente,
obteniendo diferentes secciones y proyecciones del mismo, que se
podian reconstruir tomograficamente mediante su algoritmo. Su
aportacion permitio el desarrollo de la tomografia axial computerizada,
por lo que recibid el premio Nobel en 1965 (Hounsfield, 1980).

La historia de la imagen por ultrasonidos puede remontarse al
naturalista Lazaro Spalanzani, quien dedujo que los murciélagos
utilizaban ultrasonidos para navegar mediante localizacién de ecos.
Jean Daniel Colladon, consiguiéo probar en 1826, empleando dos
campanas de iglesia, que el sonido se transmitia mas rapidamente en
el agua, que el aire, y Reneé T.H. Laenec invento, en 1819, la
auscultacién mediante estetoscopio comentando que;

Dudo mucho que el estetoscopio llegue
alguna vez a la practica médica general,
porque su utilizacion beneficiosa requiere
mucho tiempo y da un buen numero de
problemas tanto al paciente, como al médico
que lo practica.

Claramente, Laenec no podia estar mas equivocado sobre su
descubrimiento, que forma parte en la actualidad de la instrumentacion
meédica mas utilizada. Pierre y Jacques Curie descubrieron en 1880 el
efecto piezoeléctrico, base de los transductores ultrasénicos actuales.
El hallazgo llevo al fisico Jacques Langevin en 1912, poco después del
hundimiento del Titanic, a disefiar el “hidréfono”, un instrumento que
permitia detectar icebergs y submarinos durante la primera guerra
mundial y al desarrollo del radar, con idénticas aplicaciones, durante la
segunda guerra mundial. A esto siguieron los descubrimientos de Karl
Dussik en 1942 en Viena, quien disefio el primer aparato de
ultrasonidos para detectar tumores cerebrales, George Ludwig, el
internista que disefidé en 1948 un aparato de ultrasonidos para detectar
‘piedras” en la vejiga e lan Donald, quien propuso en 1958 el primer
aparato de ultrasonidos pulsados de utilidad general en obstetricia y
ginecologia (Levi, 1997; Schwan, 1994).
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La primera imagen PET fue obtenida por Gordon L. Brownell en
1951, en el recientemente creado (entonces), laboratorio de Fisica,
asociado al de Neurocirugia del Hospital General de Massachusetts
(Brownell, 1999). Brownell propuso que la utilizacion de la energia de
aniquilacién, de los iso6topos emisores de positrones, podria ser
empleada para detectar tumores cerebrales. Su trabajo se publico en el
New England Journal of Medicine en 1951, desarrollando el primer
prototipo de tomografo PET de coincidencia en 1952 y obteniendo la
primera imagen PET de un tumor cerebral en 1953. Curiosamente, la
imagen PET se mostraba entonces superpuesta sobre un dibujo,
realizado con a lapiz y a mano alzada, de la cabeza del paciente, por
no disponer aun de la posibilidad de superponerlo sobre una imagen de
rayos X.

Los positrones son componentes nucleares de masa parecida al
electrén, pero con carga positiva. Su existencia fue anticipada por Paul
Dirac en 1928, detectandose en 1932 por el fisico norteamericano
Anderson, al fotografiar las trayectorias de los rayos cosmicos en su
‘camara de niebla”’. La historia de la tomografia de emision de
positrones PET va unida al desarrollo de los trazadores emisores de
positrones. Los primeros utilizados se basaban en 'O, porque el
ciclotron del Massachusetts General Hospital estaba basado en
deuterio. Existian ciclotrones mas poderosos en el Brookhaven
National Laboratory, pero solo fueron accesibles a usuarios externos a
mediados de los 70 del siglo XX, cuando resultd posible utilizar
radiotrazadores de ''C, N y 'F. Este ultimo radioisdtopo es
actualmente el mas utilizado, en su forma de '8F-2-deoxiglucosa,
empleada para multiples aplicaciones.

La imagen SPECT comenz6 en 1963, con los experimentos de
David Kuhl y Roy Edwars de tomografia de emision (Jaszczak, 2006).
Aunque los primeros intentos habian utilizado contadores Geiger-Muller
para detectar simplemente la radiactividad superficial emitida por el
radioisotopo, el descubrimiento de la camara de centelleo Anger en
1958, permitiod realizar las primeras imagenes de o6rganos de interés. El
propio Anger desarrolld, ya en 1969, un tomaografo longitudinal, capaz
de detectar tomograficamente, secciones del objeto, de manera similar
a la utilizada en la tomografia de rayos X de Hounsfield. Quiza
convenga recordar aqui, que los desarrollos de PET y SPECT,
permanecen aun sin el reconocimiento Nobel de la Academia sueca.
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Posteriormente, Townsend, y colaboradores proporcionaron, ya
en los afos 90 del pasado siglo, un desarrollo posterior muy importante
que permitid la superposicion de imagenes PET y SPECT sobre
imagenes de rayos X adquiridas del mismo objeto, proporcionando las
primeras imagenes hibridas (Townsend, 2001; Townsend and Beyer,
2002). Su scanner hibrido permitia adquirir en la misma sesion
imagenes PET y SPECT, deslizando el objeto sobre el tomdgrafo de
rayos X primero, y luego sobre el tomografo PET o SPECT,
reconstruyendo la imagen de fusion de ambas posteriormente. Su
descubrimiento abri6 la época de las imagenes hibridas, hoy extendida
a las tomografias PET/MRI.

En 1973 Paul Lauterbur describi6 la primera imagen de
resonancia magnética, obtenida de dos tubos de agua, después de
aplicar el método de Bloch y Purcell, pero esta vez en presencia de un
gradiente de campo magnético, lo que le permitié codificar la posicion
de los dos objetos en el espacio, en funcién de la frecuencia y fase
diferentes detectada para cada tubo (Lauterbur, 1973). Bautizé al
nuevo meétodo como “zeugmatografia® (del griego zeugma, “lo que
une”). Variando la direccion del gradiente obtuvo diferentes
proyecciones de los dos tubos, que originaron la imagen
correspondiente después de aplicar un método de reconstruccion por
proyecciones, que redescubrid por si mismo, sin conocer los trabajos
de Radon o Hounsfield. Casi simultdaneamente, Raymond Damadian
describié, aunque sin realizar imagenes, que los tumores presentaban
propiedades de relajacion magnética diferentes de los tejidos normales,
abriendo asi la aplicacion de la RMN en el terreno diagndéstico
(Damadian et al., 1973). El método Lauterbur de imagen RMN de “onda
continua” fue perfeccionado por Richard Ernst en la Escuela Politécnica
Federal de Zirich, quien utilizando su método de RMN pulsada y
Transformada de Fourier obtuvo adquisiciones RMN mas rapidas y
evito los artefactos de la reconstruccidn por proyecciones (Kumar et al.,
2011). En 1975, Peter Mansfield obtuvo en Nottingham, la primera
imagen RMN de un dedo humano, desarrollando poco después la
imagen super-rapida y el cine por RMN (Mansfield and Maudsley,
1977). Ernst recibié el Premio Nobel de Quimica en 1991, por sus
aportaciones a la espectroscopia de Resonancia Magnética por
Transformada de Fourier, mientras que Lauterbur y Mansfield
recibieron el Premio Nobel de Medicina en 2003, por las importantes
repercusiones medicas de sus descubrimientos.
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Finalmente, la imagen Optica es la que mas lentamente se ha
incorporado a la practica médica no-invasiva (Mait, 2006). Aunque
Euclides ya la describié en su libro Catéptrica, 300 afios a.c., y las
primeras gafas fueron desarrolladas en Florencia en 1270, su
utilizacién diagnostica se vio limitada por su escasa penetracion en los
tejidos animales y humanos, lo que por otro lado, habia impulsado el
desarrollo de las demas modalidades. Quiza su historia mas reciente
esté asociada a la fotografia. La primera fotografia permanente se
atribuye a Joseph Nicéphore Niepce en 1826 o 1827, quien utilizo la
camara oscura para impresionar una pelicula de betun disuelto en
aceite de lavanda, secada antes de utilizarla depositada sobre una
aleacién pulida de estafio, plata y bismuto. Después de dias de
exposicion, la pelicula se endurecia proporcionalmente a la exposicion,
pudiendo lavar las partes menos endurecidas. Niepse murio
repentinamente, dejando sus notas a Louis Daguerre, quien desarrollo
la fotografia sobre sales de plata (ioduro de plata generado por la
exposicidon de plata metalica a iodo). Daguerre realizd el descubri-
miento central de que las imagenes obtenidas sobre su soporte de
plata, podian revelarse rapidamente tras la exposicion a vapores de
mercurio, lo que redujo los largos tiempos de exposicion iniciales, a
escasos minutos. Varios desarrollos posteriores permitieron obtener las
“fotografias” primero en blanco y negro, y después en color, como las
conocemos en la actualidad.

Quizas el mayor progreso en las aplicaciones de la imagen
optica en biologia y biomedicina fue el descubrimiento de la proteina
verde fluorescente (GFP), su modificacion quimica para abarcar casi
todas las longitudes de onda visibles y su ingenieria genética con la
preparacion de proteinas de fusion con GFP (Tsien, 1998). Esta
enorme versatilidad permitio la evaluacién in vivo de localizacion
subcelular de proteinas y la visualizacion de trafico de células
marcadas en la inflamacion y la metastasis, entre otros. Los avances
merecieron la concesiéon del Premio Nobel de Quimica 2008 a
Shimomura, el bidlogo marino que aislé la GFP en las medusas,
Chalfie que anticipé sus modificaciones mediante ingenieria genética y
Tsien, quien desarrolld toda una nueva coleccidén de proteinas
fluorescentes de diversos colores.
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LA IMAGEN BIOMEDICA ACTUAL
Caracteristicas generales de las imagenes médicas

Las imagenes meédicas se pueden clasificar en imagenes de
absorcion o imagenes de emision, y ambas a su vez, en imagenes
planares, si reflejan la proyeccion planar del objeto visualizado, o
tomograficas, si recogen la distribucion tridimensional del objeto
visualizado en una coleccion de secciones transversales (Hendee and
Ritenour, 2002b). En las imagenes de absorcion, el objeto a visualizar
se coloca entre la fuente emisora de radiacion y un detector apropiado,
proporcionando un mapa de la transmisiéon de la radiacion incidente
que alcanza el detector después de traspasar el objeto investigado. En
las imagenes de emisién, el agente emisor, normalmente un
radioisotopo, se situa en el interior del objeto visualizado y se detecta la
cantidad de radiacién transmitida por el mismo mediante detectores
externos apropiados, normalmente camaras gamma.

Las caracteristicas generales de las imagenes vienen
determinadas por las energias espectrales asociadas a su adquisicion
y por la sensibilidad y resolucion de los métodos de deteccion
utilizados. La penetracion de las radiaciones nucleares es muy elevada
por su gran energia, mucho menor en las ultravioletas, visibles e
infrarrojas, y de nuevo mayor en las imagenes de ultrasonidos y
radiofrecuencia, a pesar de su escasisima energia. La sensibilidad y
resolucion dependen del método de deteccion utilizado. Asi, las
radiaciones nucleares se detectan mediante camaras gamma de
centelleo sdlido de INa (contaminado con ITI) para las radiaciones de
baja energia (como el SPECT) o de ortosilicato de lutecio (LUOS), para
las radiaciones PET. La necesidad de preparar colecciones de camaras
gamma para detectar simultdneamente la emision radiaciones en
diferentes direcciones, ocasiona que la resolucion de estas imagenes
este limitada por el numero de camaras gamma utilizado, lo que
ocasiona, en el mejor de los casos y debido a su pequefio tamafo, una
resolucidon normalmente muy baja, en el orden de 5-10 mm. Sin
embargo su sensibilidad es muy elevada, pues cantidades muy
pequefias de radioisotopo (fM) son capaces de originar, por su elevada
energia, una sefal detectable. Las radiaciones visibles se detectan
generalmente mediante fotodiodos, agrupados sobre camaras CCD
(Charged Coupled Devices) enfriadas para disminuir el ruido térmico.
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Su descubrimiento por Wiliam Boyle y George Smith, en los
laboratorios Bell durante 1969, fue premiado con el premio Nobel de
Fisica en 2009. La resolucidén de la imagen Optica viene determinada
por el numero y tamafo de los fotodiodos utilizados en la camara CCD
y resulta por tanto bastante limitada in vivo. Sin embargo, su
sensibilidad resulta muy elevada, pues concentraciones nM-uM del
cromoforo originan sefiales detectables. La penetracion de las
radiaciones visibles es muy reducida variando desde 0,1-1mm en el
ultravioleta hasta 5 cm en el infrarrojo cercano.

Las radiaciones de ultrasonidos utilizan transmisores vy
detectores piezoeléctricos integrados, con gran resolucion, escasa
sensibilidad (mM) y penetracion media. Finalmente, las imagenes de
radiofrecuencia utilizan antenas optimizadas de deteccion, alcanzando
una elevada resolucion espacial en el rango 1 u-500u, una sensibilidad
reducida al rango mM y una elevadisima penetracion que abarca
facilmente la integridad del cuerpo humano.

Uno de los aspectos mas importantes en el proceso de
obtencion de las imagenes son los algoritmos de reconstruccion de la
imagen, a partir de las sefales recogidas por los diferentes detectores.
La imagen planar es la mas simple, pues tan solo necesita proyectar
sobre un plano las densidades del material a la radiaciéon incidente. La
reconstruccion tomografica es mucho mas compleja y requirié de
importantes progresos en la matematica de la reconstruccion (Natterer
and Wubbeling, 2001; Vandenberghe et al., 2001). Brevemente, fué
Radon el primero que propuso, ya en 1912, un algoritmo para la
reconstruccion de imagenes astronomicas, a partir de sus proyecciones
sobre diferentes ejes. Godfrey Hounsfield extendié este procedimiento
a la obtencidn de tomogramas de rayos X, proporcionando la primera
tomografia axial computerizada (Hounsfield, 1980). Asi, la
reconstruccion computerizada de los sinogramas originados en
diferentes direcciones, permiti6 la generacion de una seccion
transversal de la radiacién transmitida a través del objeto. Las
tomografias actuales PET/SPECT/CT utilizan el mismo procedimiento,
implementando aproximaciones iterativas, para reconstruir el
tomograma PET/SPECT a partir de los sinogramas de cada detector.
Conviene resaltar aqui que la aplicacién de procedimientos optimizados
de reconstruccién, ha permitido incrementar notablemente la resolucion
de las imagenes PET del cuerpo humano hasta alcanzar,
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aproximadamente, los 5 mm y hasta 1 mm en los tomografos PET de
animales. Por ultimo, la reconstruccion de Fourier es la mas utilizada
en la imagen de Resonancia Magnética, donde una transformacion
inversa de Fourier bidimensional o tridimensional permite reconstruir
las imagenes tomograficas en el dominio espacial de la frecuencia, a
partir de las sefales de decaimiento magnético obtenidas en el dominio
del tiempo.

Tomografia de emision de positrones (Positron Emission
Tomography, PET)

Algunos radiontclidos inestables, como el °F, el 0 y el ''C,
entre otros emiten espontdneamente positrones durante su
estabilizaciéon (Basu et al.,, 2011). Los positrones son particulas
nucleares de antimateria, similares al electron en su masa, pero con
carga positiva. Poco después de su emision nuclear, el positron
colisiona con un electron de la corteza atdomica, produciéndose el
fendbmeno conocido como “aniquilacion”, que caracteriza la interacciéon
materia-antimateria. La “aniquilacién” resulta en la pérdida de masa de
ambas particulas (de ahi su nombre), y su transformacion en dos rayos
gamma de altisima energia, 511 keV, emitidos en direcciones
opuestas. Los positrones emitidos pueden ser detectados, casi
simultdneamente, por camaras gamma localizadas en posiciones
opuestas, en el fendmeno conocido como “coincidencia”. La rotacion de
las camaras gamma alrededor del objeto investigado, o su disposicion
en conjuntos coronales estaticos, permiten detectar, en el punto de
entrecruzamiento de todas las coincidencias detectadas, la posicion
original del radiotrazador (Marsden and Sutcliffe-Goulden, 2000;
Schoder et al.,, 2003). La elevadisima energia de los positrones
emitidos, proporciona a la técnica una sensibilidad excepcional, en el
rango femtomolar (107'° M). Sin embargo, la resolucién es muy limitada,
determinada principalmente por el numero de detectores gamma de la
corona de deteccidn y el procedimiento de reconstruccion utilizado. En
los tomdgrafos de humanos la resolucion esta en el rango de los 5 mm,
mientras que en los tomografos de roedores puede alcanzar 1 mm. La
reconstruccion PET se basa en la estadistica obtenida de miles de
‘coincidencias”, que genera una coleccion de ecuaciones simultaneas
a lo largo las multiples lineas de respuesta entrecruzadas, que
permiten localizar el voxel de origen de la emisidén y representarlo en
forma de imagen. El mapa resultante muestra la distribucion del isétopo

-27-



PET. Sin embargo, no todos los fotones PET emitidos, alcanzan las
camaras gamma, pues pueden ser absorbidos antes por materiales de
la propia muestra. Para corregir esto, se desarrollé la “correccién de
atenuacion”, un proceso que permite evaluar las interferencias
encontradas por la radiacién PET, por aquellas detectadas para los
Rayos X proporcionados por un sistema independiente. Los mapas de
radiacion PET, se acostumbran a representar como mapas “SUV”
(Standarized Uptake Values), que muestran la distribucion de la
radiacion PET corregida para la cantidad de radioisétopo administrada,
su decaimiento natural y tamafio del sujeto receptor (Figura 3).
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Figura 3. A: Fundamentos de la adquisicion de imagenes PET. B:
Deteccion de un glioma (flecha) por su captacion exacerbada de FDG.

Los isétopos PET presentan vidas medias muy cortas; el '°O (2
min), "'C (20 min), el >N (10 min) y el "®F (110 min), por lo que su
utilizacion esta limitada a las proximidades de un ciclotron vy
radiofarmacia apropiados. Sin embargo el '®F tiene una vida media
suficientemente larga para permitir su utilizacién en el mismo dia de su
produccion, generandolo en alta actividad especifica y transportandolo
rapidamente, desde el lugar de su preparacion, hasta el lugar de su
utilizacion. Esta es la razén por la que la mayoria de los
radiotrazadores PET actuales van marcados con '®F.

En la mayor parte de los casos, los radionuclidos emisores se
incorporan sobre moléculas apropiadas, que los dirigen hacia los
lugares de interés. La combinacion mas utilizada es la "°F 2-
deoxiglucosa (FDG), que muestra no-invasivamente los lugares de
captacion preferente de glucosa. Brevemente, la FDG es un analogo no
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metabolizable de la glucosa, cuyo metabolismo glucolitico no progresa
por debajo de la glucosa isomerasa, de la que no es sustrato. Asi, la
FDG es transportada a través de la membrana plasmatica por los
mismos transportadores que la glucosa, y es fosforilada intracelular-
mente por las hexoquiinasas citosolicas. Una vez fosforilada, queda
atrapada en el interior celular como deoxiglucosa 6-fosfato. Asi, los
experimentos de captacion de FDG muestran principalmente su
transporte, y no su metabolismo, como frecuentemente se escucha,
aunque ambos pueden resultar proporcionales en la mayor parte de los
casos. La utilizacion de FDG, ha abierto una nueva era en oncologia,
permitiendo la deteccion rapida de tumores por su consumo
exacerbado de glucosa (y deoxiglucosa) en comparacion con los
tejidos normales (Bar-Shalom et al., 2000). Sin embargo, la utilidad de
la FDG no se restringe a sus aplicaciones oncolégicas y se ha utilizado
con éxito en la deteccion de areas de activacién cerebral. Su principal
limitacion es la falta de especificidad, ya que todos los tejidos
consumen glucosa en mayor o menor grado. En particular, la FDG
resulta avidamente captada también por las areas de inflamacion, algo
que puede enmascarar la interpretacion de los resultados, originando
“falsos positivos”. Algunos autores cifran aproximadamente en, hasta
un 30%, la proporcion de diagnésticos como “falso positivo” con la
utilizacién de FDG.

Ademas de la FDG, existe una vasta coleccion de
radiotrazadores PET producidos mediante radiosintesis quimica, que
se incrementa continuamente con nuevas moléculas (Kegeles and
Mann, 1997). La Tabla Il recoge algunos de los mas utilizados, algunos
ya disponibles comercialmente. Conviene recordar aqui, los analogos
de '®F-misonidazol, utilizados como marcadores de hipoxia, los
analogos de radiotrazadores de los neurotrasnmisores serotonina,
dopamina, glutamato, GABA, acetilcolina, asi como los analogos de las
benzodiacepinas y opioides. Entre los mas prometedores destaca el
compuesto de Pittsburg B (PIB), capaz de detectar las placas de beta-
amiloide en la enfermedad de Alzheimer.

Ademas, es posible marcar cualquier anticuerpo con '?°l, el is6-
topo PET con mayor vida media (4.2 dias), mediante amidacion en sus
grupos amino, o iodacion directa de los anillos de triptofano de sus
tirosinas (Bolton and Hunter, 1973; Marchalonis, 1969; Marchalonis et
al., 1971).
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Tabla Il

Algunos de los radiotrazadores PET mas utilizados y sus aplicaciones

Radiotrazador

Proceso
evaluado/Aplicaciones

Referencias

['°F] FDG Transporte de glucosa. | (Belhocine et al., 2006)
Evaluacion
metabolismo
energético. Oncologia,
Cardiologia, Neurologia
['C] Acetato Metabolismo energético | (Brogsitter et al., 2013;
Jadvar, 2011)
["*FIDOPA Captacion de (Bhidayasiri et al., 2012)

dopamina. Evaluacion
de la enfermedad de
Parkinson

['"C] Metionina

Evaluacion de sintesis
de proteinas. Imagen
de tumores cerebrales

(Glaudemans et al.,
2013)

['°F] FET Alternativa con vida (Dunet et al., 2015;
media superiora ''C Dunet et al., 2012)
metionina, Oncologia

[°F] FLT Proliferacion celular, (Peck et al., 2015)
Evaluacion de actividad
timidina quiinasa,

Oncologia

['°F] Colina Evaluacién de sintesis (Kirienko et al., 2015)
de fosfolipidos,
Oncologia

[®F] MISO Deteccion de hipoxia, (Bourgeois et al., 2011)
Oncologia

['°F] RGD Deteccién de integrina (Beer et al., 2008)

a,by, Invasion y
metastasis, Oncologia

[''C] PIB, ["°F FACT]

Deteccidn placas beta-
amiloide. Enfermedad
de Alzheimer.

(Ito et al., 2014)
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Finalmente, conviene comentar que el desarrollo de
radiotrazadores PET y sus potenciales aplicaciones clinicas es un area
en continuo desarrollo. Sin embargo, las aplicaciones rutinarias de la
imagen PET encuentran su limitacion principal en el elevado coste
econdmico de la tecnologia, impuestos por un lado, por los carisimos
cristales de ortosilicato de lutecio necesarios en sus camaras gamma, y
por otro, por la necesidad de contar con un ciclotrén muy préximo, para
producir los isotopos de vida media mas corta.

Tomografia de emision de fotéon unico (Single Photon Emission
Tomography, SPECT)

Algunos isotopos radioactivos, como **™Tc, '?°|, | "|n se
estabilizan mediante la emision de fotones gamma de 111 keV. Asi, la
imagen SPECT (Single Photon Emission Tomography) se origina por
emisores de mucha menor energia que la emision PET, lo que
determina su inferior resolucion temporal y espacial (Gengsheng et al.,
2004). Esto impide que SPECT, a diferencia de PET, pueda proporcio-
nar normalmente imagenes anatomicas o farmacocinéticas. Sin embar-
go, la mayor vida media de los radionuclidos SPECT, la superior
facilidad en generar los radioisotopos, la posibilidad de detectar simul-
taneamente varios radioisétopos SPECT filtrados por su energia y el
inferior coste de las camaras gamma, hacen de la tomografia SPECT
una solucion de imagen meédica muy asequible. La imagen SPECT se
genera tras la emision isotropica de fotones gamma, por el radionuclido
emisor, y su deteccion planar o tomografica, en camaras gamma de
centelleo sdlido de ioduro de Na (con trazas de Tl). Como en el caso de
PET, la informacion de las imagenes se enriquece enormemente con
su adquisicion simultanea o secuencial con la tomografia de Rayos X,
en los sistemas hibridos SPECT/CT, que permiten implementar mejorar
las correcciones de atenuacion pertinentes (Bybel et al., 2008). Una
caracteristica diferencial importante consiste en los sistemas de
colimacion que permiten “enfocar” la radiacion gamma y determinar la
direccion en la que se propaga (Figura 4). Sin embargo, estos
constituyen también su principal limitacion, pues disminuyen la eficacia
de la deteccion, donde se detectan solo unos pocos fotones por cada
10.000 emitidos, reduciendo asi su sensibilidad. La utilizacién de varias
camaras gamma, puede permitir disminuir este inconveniente.
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Figura 4. A: Esquema de un tomografo SPECT. Imagenes SPECT de
perfusién en pacientes con demencia (B) o Alzheimer gC). Noétese como
ambas enfermedades disminuyen la captacién de “*Tc-ECD en las
areas frontales o temporales posteriores (flechas blancas).

El desarrollo de la imagen SPECT ha sido paralelo al desarrollo
de radiotrazadores adecuados. El ™ Tc, ""'In, el ™"l 0 ?°'TI son quizas
los mas utilizados, libres o complejados con agentes quelantes como
los oxo- o dioxo derivados, organohidrazinoderivados, poliamino-
policarboxi derivados como el DTPA o macrociclicos como el DOTA
(Muller and Schibli, 2013). El procedimiento sintético general persigue
generar reactivos bifuncionales que permitan, por un lado, unir
radioisotopo al agente quelante, y por otro dirigirlo hasta la diana
biolégica apropiada. Entre las aplicaciones mas utilizadas, destacan los
estudios de perfusion cardiaca o cerebral, con *™ Tc (o 2'TI)-MIBI
(metoxi-isobutil- isonitrilo) o -HMPAQO (hexametilpropilamina oxima),
donde las areas isquémicas captan mucho menos isétopo que las
necroéticas. Sus complejos con metilendifosfonatos (MDP), permiten
también estudios de funcionalidad désea, donde los tumores 6seos, o
las metastasis, “captan” mas radiotrazador que los tejidos normales.
Por otro lado, la utilizacién de %*"Tc-HL91 (4,9-diaza-3,3,10,10-
tetrametildodecan-2,11-dione dioxima), permite la deteccion de areas
hipdxicas en tumores y zonas isquémicas. Los complejos *"Tc-DOTA
o DTPA, permiten evaluar la funcién renal. Finalmente, el "'l se utiliza
principalmente en estudios de funcionalidad tiroidea, donde los tumores
captan mayor cantidad de isétopo que el tiroides normal.

El acoplamiento de estos reactivos sobre péptidos, proteinas y
anticuerpos, mediante reacciones de conjugacion de sus quelatos con
los grupos amino de las proteinas, permite generar reactivos que
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detectan receptores especificos incluyendo VGEF ('"'In-bevazizumab)
e integrinas (*"'In DTPA A20FMDV2), o incluso receptores de benzo-
diacepinas y dopamina.

Rayos X

La imagen de rayos X es, sin duda, la mas extendida entre todos
los métodos de imagen médica, presente en todos los Hospitales y
muchas consultas meédicas. Las imagenes de Rayos X se originan
cuando los rayos X generados en un tubo de rayos catddicos,
atraviesan la muestra e impresionan una placa fotografica (radiografia
convencional), una pantalla fluorescente (fluoroscopia) o una matriz de
fotodiodos (radiografia digital). Los parrafos siguientes describen
brevemente, la naturaleza de los rayos X, su produccion en los tubos
de rayos catddicos, su interaccion con la materia, su deteccidn y sus
principales aplicaciones meédicas (Seibert, 2004; Seibert and Boone,
2005).

Los rayos X son radiaciones electromagnéticas similares a las
radiaciones visibles o de radiofrecuencia, pero presentan mucha mayor
frecuencia y menor longitud de onda. Los rayos X se propagan
linealmente, como la luz. Sin embargo, los rayos X se refractan mucho
menos que la luz visible, por lo que no existen lentes de rayos X, y se
difractan por redes con muy pequefio tamafo de rendija, en el orden de
0,1 nm, como las existentes en los cristales, originando la difraccién de
rayos X utilizada en quimica y biologia estructural.

Los rayos X se producen en el tubo de rayos catodicos que
contiene, dos electrodos, uno negativo, el catodo que emite electrones
al ser calentado y otro positivo, el anodo, ambos encapsulados al
vacio. Cuando se aplica un potencial de aceleracién entre 20-200 kV
entre los electrodos, los electrones del catodo se aceleran hacia el
anodo con una energia cinética que es el producto de su carga por la
diferencia de potencial aplicada.

Cuando el electron alcanza el anodo, transmite la mayor parte
de su energia a los atomos del anodo mediante excitaciones e
ionizaciones. Estas energias se disiparan finalmente como energia
calorifica. Sin embargo, si el electron pasa muy cerca de un nucleo
atomico, modificara su trayectoria, acelerandose por la carga positiva
del nucleo.
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Figura 5. A: Tubo de rayos X, B: Organizacion general de un
densitometro de rayos X, C: Radiografia anteroposterior de térax
representativa.

En cada una de estas aceleraciones, existe una pequefia
probabilidad de que el electron pierda energia en forma de un foton.
Analogamente, el electron podria colisionar con el nucleo,
transformando toda su energia en un foton de maxima energia. Estos
dos tipos de fotones se denominan “bremstrahlung” o “radiacion de
frenado”, y constituyen la mayoria de los rayos X utilizados en imagen
diagndstica. Tan solo una pequeia proporcion de los electrones
generados en el catodo (< 1%) originan “bremstrahlung”, y su cantidad
aumenta con la energia cinética del electron acelerado y con el numero
atomico del nucleo utilizado como anodo. Debido a la elevada
disipacidn de calor, el material utilizado en el anodo debe tener un
elevado punto de fusion y una buena capacidad de conduccion
calorifica. En este sentido, el tungsteno es el material mas utilizado
como anodo en los tubos de rayos catodicos, muchas veces mezclado
con renio.

Se puede describir la interaccion de los rayos X con la materia,
mediante los procesos de atenuacién, absorcion fotoeléctrica, y
dispersion incoherente o coherente. Asi, si se coloca una muestra
heter6genea, entre el tubo de rayos catodicos y el detector, los rayos X
emergentes, reflejan sobre el detector, la densidad a los rayos X en las
diferentes regiones de la muestra. En el caso del cuerpo humano, los
tejidos duros como los huesos o las calcificaciones, aparecen en
blanco, los tejidos blandos, como los pulmones, en negro, y los
intermedios, en la escala de grises correspondiente. La atenuacién de
los rayos X por la materia, se rige por la ley de Lambert-Beer,

le=lo.e"*
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donde | es la intensidad del rayo emergente, |, la intensidad de los
rayos X incidentes, u el coeficiente de extincion a los rayos X del
material considerado y x la distancia de penetracion.

Ademas de la atenuacion, la interaccion de los rayos X con la
materia puede producir, absorcion fotoeléctrica y dispersion incoheren-
te (Compton) o coherente. En la absorcion fotoeléctrica, un foton es
absorbido por la capa electronica, que expulsa un electrén (fotoelec-
tron), creando una vacante en la corteza electronica. Esta vacante se
completa con la caida de un electron de las capas externas, emitiendo
un fotdn como la diferencia de energia entre las dos capas (radiacion
Roentgen caracteristica), o transfiriéndola a un electron de las capas
externas que es expulsado (electron Auger). La probabilidad de emi-
sion de radiacion caracteristica derivada de la absorcion fotoeléctrica,
aumenta con el numero atdmico y es mayor para las capas K,
aumentando el rendimiento fluorescente con la energia de union del
fotoelectron. En la dispersion Compton, un fotdn colisiona con electrén
atomico, y es difractado con menor energia y mayor longitud de onda,
proporcionando al electron el resto de su energia, modificando su
trayectoria. Finalmente en la dispersion coherente, los fotones se
dispersan por electrones de la corteza, sin transferir energia a los
electrones, cediendo una minima parte de su energia a todo el atomo,
por lo que los fotones en dispersidon coherente no pierden apenas
energia.

Las imagenes de rayos X, representan la proyeccion planar de la
densidad a los rayos X de la muestra sobre el plano de deteccion, por
lo que la técnica se denomina, en general, “densitometria de rayos X".
Normalmente, se obtienen dos proyecciones de la muestra, antero-
posterior y lateral, para localizar las lesiones en el espacio, evitando las
limitaciones en la localizacion inherentes a la utilizacion de una sola
proyeccidon planar. Sin embargo, la tomografia de rayos X permite la
obtencion de secciones tomograficas, mediante la reconstruccién de
multiples proyecciones obtenidas mediante la rotacién del transmisor y
del detector alrededor de la muestra. La imagen de rayos X es muy
sensible a la presencia de atomos de alta densidad electronica, como
el calcio de los huesos o lesiones calcificadas, los implantes metalicos
o los elementos de elevado peso atomico, como el iodo. Por ello, la
mayor parte de los medios de contraste empleados para resaltar
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regiones de la imagen de rayos X son compuestos iodados o
nanoparticulas de hierro.

Las aplicaciones de la imagen de rayos X abarcan casi todos los
campos de medicina, estando especialmente indicados para detectar
lesiones oseas, o lesiones en la mama. Esta ultima, se denomina
mamografia, y utiliza aparatos de rayos X disefiados al efecto, con gran
resolucion espacial, capaces de discriminar lesiones de calcificacion
hasta 0,1 mm.

La fluoroscopia permite la deteccion en tiempo real de imagenes
dinamicas de rayos X, con importantes aplicaciones en cardiologia,
donde se puede observar en tiempo real el latido cardiaco, o en
urologia, donde se puede observar la eliminacion renal de un medio de
contraste. Sin embargo, la fluoroscopia proporciona una deposicion de
radiacion muy elevada, en comparacién con la radiografia convencio-
nal, lo que desaconseja su utilizacion continuada.

Es posible obtener imagenes de rayos X con resolucidon
tomografica, mediante la tomografia axial computerizada. Los tomogra-
mas muestran la distribucion de la atenuacién de rayos X en una o mas
secciones del paciente. Como en el caso de la fluoroscopia, la
deposicion de radiacién es también muy superior, a la de la radiografia
convencional, por lo que su utilizacion debe acomodarse también a
criterios de radioproteccion.

Imagen 6ptica

La imagen Optica permite obtener imagenes de la interaccién de
radiaciones electromagnéticas con tejidos bioldgicos, cubriendo desde
la radiacion ultravioleta (< 400 nm) hasta la del infrarrojo cercano (>
650 nm), pasando por las longitudes de onda visibles, desde la azul
(475 nm) y la verde (510 nm) hasta la roja (650 nm) (Luker y Luker,
2008). La principal desventaja de esta region del espectro, es la escasa
penetracion de estas radiaciones en los tejidos, su reflexion en las
interfaces de los mismos y la alta interferencia de absorbentes
endogenos tisulares endogenos, como la hemoglobina sanguinea o la
mioglobina muscular. La penetracion es mayor para las longitudes de
onda largas, en la region del rojo (hasta mm) o infrarrojo cercano (hasta
cm) y menor en las longitudes de onda cortas como las ultravioletas o
las azules (hasta fracciones de mm). Esto hace que las principales
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aplicaciones de la imagen Optica se hayan realizado sobre pequefios
animales de experimentacion, normalmente ratones, mas que sobre
seres humanos, tan solo accesibles a estos métodos en zonas muy
superficiales, como la piel, o mediante sondas intravitales invasivas.
Por otro lado, sus principales ventajas incluyen la rapidez de
adquisicion de las imagenes y posibilidad de obtener imagenes
simultaneas de varios animales, lo incrementa muy convenientemente
su rendimiento y su utilizacion farmacéutica en el cribado de drogas.

Existen principalmente dos métodos de imagen Ooptica: la
fluorescencia y bioluminiscencia (Close et al.,, 2011; Ntziachristos,
2006). La fluorescencia es la radiacion emitida por una molécula o
fluoréforo, como consecuencia de su excitacion por un foton,
normalmente ultravioleta. La radiacion fluorescente emitida, tiene
menor longitud de onda que la absorbida (desplazamiento de Stokes) y
ocurre normalmente en la region visible del espectro, por lo que tras, la
iluminacion ultravioleta, se observa una radiacion visible coloreada.

A+ h/h 2 A" + hids ; Ao> A

La bioluminiscencia, es la emision de luz “en frio”, sin necesidad
de excitacion electromagnética previa, como consecuencia de una
reaccion bioquimica, como las catalizadas por los enzimas genérica-
mente denominados luciferasas,

D-Luciferina+ MgATP + O, - oxi-luciferina+ AMP+ PPi+ CO,+ h/Ajyminiscencia

Existen diferentes luciferasas, capaces de emitir bioluminis-
cencia en diferentes longitudes de onda. Asi, las luciferasas de la
luciérnaga emiten luz con un maximo a 560 nm, las de Renilla a 480
nm y las bacterianas a 490 nm. La luciferasa de luciérnaga y las
bacterianas utilizan la D-luciferina como sustrato, mientras que la
luciferasa de Renilla utiliza la celenterazina, con menor biodisponibili-
dad, posiblemente por la ausencia de su transportador MDR1 en las
células de mamifero. La principal desventaja de la imagen de
bioluminiscencia, es la necesidad de administrar D-luciferina al animal
examinado, por lo que la emision de luminiscencia puede reflejar no
solo la biodistribiucion de la luciferasa, sino la biodistribucion de la D-
luciferina, algo que puede complicar la interpretacion de los resultados.
Por otro lado, la emision de biolumiscencia es normalmente muy
reducida, por lo que se requieren recintos de oscuridad, anestesia de
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los animales investigados y camaras de alta sensibilidad. En contraste,
la fluorescencia puede ser observada incluso en luz diurna y no
requiere anestesia, pudiendo ser observada en animales en
movimiento.

Los aparatos de fluorescencia in vivo, requieren de un disposi-
tivo de excitacion, que puede ser una lampara de tungsteno, un foto-
diodo o un laser, y uno de deteccion que suele ser un conjunto de
fotodiodos. Sin embargo, los aparatos de bioluminiscencia, requieren
tan solo el detector de luminiscencia, que suele ser una camara de
CCD (Charged Coupled Device), enfriada a -80 °C, para disminuir su
ruido electronico. Las camaras CCD contienen fotodiodos sensibili-
zados a las diferentes radiaciones visibles y filtros apropiados, que
permiten optimizar la deteccion de las diferentes longitudes de onda.
Los detectores envian sus sefiales a un convertidor analogico-digital y
este a un ordenador, donde se reconstruye la imagen, normalmente
como una matriz de flujo de fotones. Los aparatos de fluorescencia y
luminiscencia in vivo, pueden combinarse sobre la misma plataforma,
una camara oscura que alberga muestra, transmisores y detectores,
con accesos sellados para las conducciones de anestesia.

Fluorescencia

Los aparatos de fluorescencia in vivo, pueden utilizar dos
meétodos de iluminacidn de la muestra; Epi-iluminacion, donde el
dispositivo de excitacion y el de deteccion se encuentran localizados en
el mismo lado del objeto, formando un angulo definido, o Trans-
iluminacion; donde el dispositivo de excitacién y el de deteccién se
encuentran en lados opuestos del objeto. Los aparatos de biolu-
miniscencia requieren tan solo un detector de altisima sensibilidad para
la radiacion luminiscente. Frecuentemente, se generan “imagenes
planares”, de fluorescencia o bioluminiscencia, colocalizadas sobre una
imagen visible del objeto, que permiten observar claramente los lugares
correspondientes de emision. Sin embargo, la naturaleza planar de la
imagen, no permite evaluar la localizacién de la emision en el espacio,
a menos que se realicen adquisiciones anteroposteriores o laterales del
mismo objeto, como en los rayos X.
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Figure 6. Imagen optica por A: Epi-iluminacion, B: Trans-iluminacion. C:
Actividad catepsina en dos tumores implantados subcutaneamente.
Modificada de Ntziachristos, V. (2006) Annu. Rev. Biomed. Eng. 8:1—
33.

Para superar este inconveniente, se han desarrollado mas
recientemente, métodos tomograficos de reconstruccion, que permiten
la visualizacion y localizacion tridimensional de la emision, en lo que se
conoce como Tomografia Molecular de Fluorescencia (FMT,
Fluorescence Molecular Tomography). El fundamento es parecido al de
la tomografia de rayos X, donde la variacién del angulo de excitacion o
deteccidn y la reconstruccion de la radiacidn captada mediante algorit-
mos especificos, permite la reconstruccién 3D de la radiacion emitida
(Stuker et al., 2011). Sin embargo, existe una diferencia fundamental
entre los rayos X y las radiaciones visibles en su paso a través de los
tejidos, y es que estas ultimas resultan altamente difractadas por los
tejidos. Esto origina una relacion no lineal del campo de fotones
detectado ®, que depende de las propiedades Opticas del tejido y la
distancia del detector, segun la expresion;

D~ (exp (-ikr))/r

donde r es la distancia entre la fuente y el detector, asumiendo que
ambas son puntuales, y

k= ((-cuatiow)/cD)"?

donde u, el coeficiente de absorcion que depende del numero de onda
de propagacion del fotén D el coeficiente de difusién, ¢ la velocidad de
la luz en el tejido y w la frecuencia del haz de fotones que ilumina el
tejido. El campo de fotones @, describe la dependencia genérica de los
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fotones detectados de la naturaleza del tejido, sin considerar sus
heterogeneidades, proporcionando una idea general de la complejidad
de la atenuacion de fotones por los tejidos. La presencia de interfaces,
contribuye dificultades adicionales, produciendo una “curvatura” del
haz, que depende de las posiciones relativas del emisor y el detector.
No resulta posible extenderse mas aqui sobre los fundamentos de la
reconstruccion tomografica de imagenes Opticas, pero el lector
interesado puede encontrar descripciones mas detalladas en las
publicaciones (Kepshire et al., 2009; Ntziachristos, 2006). Sin embargo,
conviene mencionar, que los procedimientos de reconstruccion
tomografica de las imagenes Opticas, no han alcanzado aun entre la
comunidad cientifica, el reconocimiento que hoy mantienen Ilas
reconstrucciones tomograficas de rayos X, PET o SPECT. Por ello, los
instrumentos recientes permiten combinar las reconstrucciones de
tomografia éptica, con la tomografia de rayos X, en formato hibrido,
para una mejor localizacién de los puntos de emision.

Sondas fluorescentes

La imagen de fluorescencia requiere de la utilizacion de
fluoréforos especificos que permiten examinar diversos procesos
biolégicos fundamentales de manera no invasiva, constituyendo una
verdadera herramienta de imagen molecular. Se pueden distinguir dos
abordajes principalmente; (i) Transgénesis basada en la expresion del
gen de proteinas fluorescentes (como la GFP, Green Fluorescent
Protein) o de construcciones genéticas incluyendo el promotor de la
proteina fluorescente acoplado al gen de eleccion, tanto en células
especificas como en animales completos (Bizzarri et al., 2009;
Hoffman, 2005, 2012; Stepanenko et al., 2011; Stepanenko et al.,
2008), y (ii) abordajes, no genéticos, basados en la utilizacion de
fluoréforos de sintesis, especificos para detectar cambios en distintos
procesos o entornos (Gross y Loew, 1989; Han y Burgess, 2010;
O'Malley et al., 1999; Tsien, 1989).

Biomarcadores genéticos

La mayoria de los abordajes genéticos involucran la expresion
de GFP, o sus variantes, en sistemas celulares o murinos (Tsien,
1998). La GFP fue descubierta por Shimomura en 2009, en la medusa
Aequorea Victoria. EI cDNA de GFP codifica por un polipéptido de 283
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aminoacidos y 27 kDa. La GFP es una proteina monomérica en forma
de Dbarril, cuyo cromoforo enddogeno es la  p-hidroxibenci-
lidenimidazolinona, producida por los aminoacidos 65-67, Ser-Tyr-Gly
en la proteina nativa. La conformacion tridimensional provoca un
ataque nucledfilo de la Gly67 sobre el carbonilo de la serina65, seguido
de deshidrogenacion dependiente de O2, de la Tyr66. Esto coloca el
grupo aromatico en conjugacion con la imidazolinona, volviéndole
sensible a la luz. Solo en esta conformacion la GFP se vuelve
fluorescente. De hecho es posible modificar la longitud de onda de
emision de la GFP, haciendo mutagénesis dirigida sobre estos
residuos, construyendo una familia de GFPs fluorescentes en el rango
violeta-rojo (Shaner et al., 2008; Shaner et al., 2005), lo que valid, a
Roger Tsien, el Premio Nobel de quimica en 1998. Hay que indicar que
la GFP no requiere de otras proteinas, sustratos o cofactores, para
emitir fluorescencia.

Los primeros experimentos de imagen con GFP permitieron
visualizar el proceso metastasico in vivo (Hoffman, 2005, 2012). Se
transfectaron establemente células tumorales y las transplantaron
sobre diversos modelos murinos, mostrando que se podian detectar,
por su fluorescencia verde, metastasis en casi todos los 6rganos
aislados, al nivel de una sola célula. Ademas, se observaron células
individuales en el proceso de intra- y extra-vasacion, incluyendo la
formacion de filopodios. Conviene resaltar aqui, que la observacion de
células individuales metastasicas excede la capacidad de las técnicas
histolégicas convencionales y que estos estudios permitieron visualizar,
por primera vez, micrometastasis ex vivo (Chisima et al., 1997).

El primer raton verde se gener6o en 1997 (Okabe et al., 1997),
mostrando expresion generalizada de GFP excepto en el pelo y las
células rojas de la sangre, y no mostrd patologia alguna directamente
detectable. Este descubrimiento abrid la posibilidad de utilizar este
raton, transfectado con células expresando proteinas con otro color,
como la proteina roja fluorescente, para estudiar las interacciones entre
huésped y tumor in vivo, abriendo una nueva época en la biologia
celular y molecular.

Desde entonces, las combinacién de promotores de proteinas
fluorescentes de diversos colores, con genes de proteinas que se
expresan en el nucleo, la membrana celular, los microtubulos, las
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mitocondrias o en las diferentes fases del ciclo celular, han permitido
estudiar el trafico intracelular de proteinas en células individuales, o la
distribucion de células con diferentes fases de su ciclo en tejidos,
abriendo una nueva era en la biologia celular (Stepanenko et al., 2011,
Stepanenko et al., 2008).

Biomarcadores de sintesis

Los fluoréforos de sintesis incluyen sensores intracelulares de
pHy pCa?*, entre otros, asi como indicadores de la actividad proteasa,
el estado redox o el potencial de membrana celular (Gross and Loew,
1989; Han and Burgess, 2010; Tsien, 1989). Todos ellos se basan en la
modificacion de las propiedades fluorescentes del fluoréforo, por las
circunstancias ambientales mencionadas. Entre los mas utilizados,
destacan el BCECF para pH, el FURA-2 e Indo-1 para Ca?*. Todos
ellos utilizan el método radiométrico para corregir por los efectos de la
concentracion del fluoroforo, sobre la magnitud determinada. Este
meétodo se basa en medir la relacion de fluorescencia a una longitud de
onda sensible al proceso estudiado y otra longitud de onda insensible,
lo que produce una medida final independiente de la concentracién del
fluoréforo.

Fluorescencia por Resonancia de Transferencia de Energia (FRET)

El método FRET (Fluorescence by Resonance Energy Transfer)
utiliza la transferencia de energia entre dos fluoréforos, uno donador
(D) y otro aceptor (A), para estudiar la proximidad espacial entre los
mismos (Jares-Erijman and Jovin, 2003; Shrestha et al., 2015).
Basicamente se producen las siguientes reacciones;

D +hv, -> D*
D*+ A -> D+ A*
A -> A +hv.

De esta manera, la excitaciéon de la molécula donadora, produce
la emision de fluorescencia (de mayor longitud de onda) en la molécula
aceptora, de una manera que depende de la distancia entre ambas. De
esta manera el efecto FRET constituye una verdadera “regla de medir
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molecular’, que ha alcanzado numerosas aplicaciones en biologia y
medicina.

Para que ocurra el efecto FRET, se deben cumplir varias
condiciones; (i) el espectro de fluorescencia de emision del donador
debe solaparse con el espectro de fluorescencia de absorcion del
emisor, (ii) las moléculas de donador y aceptor deben encontrarse muy
proximas (tipicamente entre 1-10 nm), (iii) Los momentos de transicion
de la molécula donadora y aceptora deben ser aproximadamente
paralelos, y (iv) el tiempo de vida media de la fluorescencia en el
donador debe ser suficientemente largo para permitir que ocurra FRET.

La ecuacion que define FRET fue proporcionada por Foster, por
lo que este mecanismo recibe el nombre de Energia de Transferencia
Foster;

kr (r)= 1/tp (R/r)°

donde kr (r) es la velocidad de transferencia de energia del donador al
aceptor, r la distancia entre donador y aceptor, tp la vida del fluoréforo
donador en ausencia de aceptor, y R, el conocido radio de Foster,
proporcionado por el solapamiento espectral entre la banda de emision
del donador y la banda de absorcién del aceptor.

Los sensores FRET se construyen acoplando a una molécula, o
macromolécula de reconocimiento, los dos fluoréforos (donador y
aceptor) suficientemente proximos. Los cambios de conformacion del
sensor de reconocimiento inducidos por el entorno, son capaces de
modificar el efecto FRET observado, de manera que la deteccién de
estos cambios proporciona informacion sobre la conformacion del
sensor y su sensibilidad al entorno. Se han disefiado también sensores
FRET intermoleculares, cuando el efecto FRET aparece si
interaccionan a corta distancia dos moléculas portadoras de los
fluoréforos FRET. Asi, ha sido posible construir sensores FRET para
iones (H*, Ca®" Cr*" Hg?" efc...), detectar interacciones proteina-
proteina, o cambios conformacionales in vivo (Truong et al., 2001). En
este sentido, se han empleados proteinas fluorescentes codificadas
genéticamente, cuya expresion puede dirigirse a organulos
subcelulares especificos (Aoki et al., 2013; Aoki y Matsuda, 2009;
Miyawaki et al., 2003; Moussa et al., 2014). Uno de los pares FRET
mas populares para este propésito es la combinacion CFP (Cyan-

-43-



Fluorescent Protein) y YFP (Yellow Fluorescent Protein). La utilizaciéon
de estos pares ha permitido visualizar in vivo el funcionamiento de
algunos sistemas de sefializacion celular. En este sentido, conviene
mencionar aqui los experimentos que permitieron observar in vivo la
asociacion de subunidades de proteinas independientes marcadas,
respectivamente, con fluoroéforos aceptores y donadores, por la
aparicion del efecto FRET derivado de su colocalizacion y proximidad
intracelular (Miyawaki and Tsien, 2000; Truong y lkura, 2001).

Bioluminiscencia

La bioluminiscencia en animales enteros esta siendo progresiva-
mente mas aplicada por su bajo coste, alto rendimiento y relativa
facilidad de uso para visualizar una gran variedad de eventos celulares
y moleculares in vivo (Close et al., 2011). Las proteinas luminiscentes
estan ganando preferencias sobre sus homologas fluorescentes, por la
ausencia de bioluminiscencia endogena en los tejidos de mamiferos.
Esta circunstancia, contrasta con la prevalencia de compuestos endo-
genos fluorescentes que pueden interferir con la deteccion de las
moléculas exdgenas de interés. Sin embargo, la necesidad ineludible
de administrar sustratos bioluminiscentes exdgenos, como la luciferina,
para visualizar la reaccién biolu-miniscente, puede dificultar la
interpretacion de los experimentos, al depender la bioluminiscencia
detectada, no sélo de la presencia de la reaccidén bioluminiscente, sino
de la biodistribucion del sustrato bioluminiscente suministrado. Mas
aun, la realizacion de registros longitudinales repetidos de bioluminis-
cencia, requiere administraciones repetidas del sustrato bioluminis-
cente en cada tiempo ensayado, una circunstancia dictada por la
necesidad de mantener constante la concentracion de sonda biolumi-
niscente a lo largo del experimento y por la rapida eliminacion de las
sondas bioluminiscentes in vivo.

Las principales proteinas bioluminiscentes son las luciferasas de
luciérnaga (F-Luc), que requiere como sustrato la D-luciferina, la de
Renilla (R-Luc), que requiere como sustrato la celenterazina y las
bacterianas (L-ux) que utilizan como sustrato un aldehido de cadena
larga y fosfato de riboflavina reducida.

Las principales aplicaciones incluyen el seguimiento de células
bioluminiscentes administradas in vivo, incluyendo el destino de células
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troncales, de células del sistema inmune y de células tumorales.
Especial atractivo presentan los estudios de expresion génica, donde el
gen promotor F-Luc puede acoplarse al gen de interés, y visualizar su
expresion en determinadas condiciones (Josserand et al., 2007). En
este sentido, es interesante mencionar la utilizacion de ratones
transgénicos bioluminiscentes conteniendo construcciones F-luc/NFkB,
como indicadores de inflamacion. En este ultimo caso, la inyeccion del
lipopolisacarido bacteriano (LPS) en estos animales, desencadena una
reaccion inflamatoria generalizada, que puede visualizarse como un
aumento heterogéneo en la emision bioluminiscente de diversos
organos, tras la administracién de D-luciferina.

Finalmente, también se ha utilizado imagen de bioluminiscencia
(Bioluminiscence Imaging, BLI), para medir interacciones proteina-
proteina in vivo mediante el efecto BRET (Bioluminiscence Resonance
Energy Transfer), donde el cromoforo donador es una molécula
bioluminiscente y el aceptor, una molécula fluorescente (Pfleger and
Eidne, 2006). La observacion del efecto BRET permite evaluar la
interaccidon entre ambos cromdéforos y estimar su distancia como se ha
indicado en el apartado anterior (Kaczor et al., 2014).

Ultrasonidos

El oido humano es capaz de detectar ondas sonoras en el rango
desde 20 Hz a 20 kHz. Las ondas sonoras con frecuencia superior a 20
kHz se denominan ultrasonidos. Estas ondas propagan energia
mecanica, causando la vibracion de las particulas materiales en un
medio continuo y elastico. La propagaciéon del sonido tras una
percusion, se representa adecuadamente en estos casos, por el
desplazamiento de compresiones y descompresiones, a lo largo de
modelos mecanicos lineales de bolas conectadas por muelles.

Las ondas sonicas no se pueden propagar en el vacio, pues no
existen ni muelles, ni particulas, que mover. Sin embargo, en un medio
determinado, la velocidad ¢ de propagacion del sonido, depende de su
longitud de onda A y de su frecuencia v, c=A.v, siendo cuatro o cinco
veces superior en los tejidos a la del aire (1430 m.s '/agua, 1541
m.s '/cerebro, 1549 m.s"'/higado y 1450 m.s™'/grasa, 340 m.s ' /aire).

El fundamento de la imagen de ultrasonidos es similar al SONAR
(SOund NAvigation And Ranging) y al RADAR (RAdio Detection And
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Ranging). Basicamente, un corto tren de ondas sonoras emitidas por
un transductor piezoeléctrico, es reflejado por un tejido o una interfaz,
de manera que vuelve a ser detectada poco después, como un “eco’,
por el mismo transductor piezoeléctrico, con una intensidad “atenuada”
muy inferior (Chan y Perlas, 2011). El tiempo transcurrido entre la
emision y la deteccion de la reflexion ultrasénica, y la atenuacion de la
radiacion reflejada, vienen determinadas por las propiedades del (los)
medio(s) que atraviesa. Esto permite resolver las distancias viajadas
por el ultrasonido en los diferentes tejidos e interfaces, asi como sus
propiedades, a través de los tiempos de retardo del eco reflejado y de
su atenuacion. Estas caracteristicas pueden representarse
graficamente en una imagen de ultrasonidos o “ecografia”, que
contiene la distribucion de tejidos y barreras de propagacion
ultrasonica, en el area examinada por el transductor piezoeléctrico. Las
limitaciones de extension en el presente discurso impiden presentar
aqui una descripcidon matematica mas detallada de este proceso. Sin
embargo, el lector interesado podra obtener mas detalles sobre la
transmision y la reflexion del ultrasonido en los tejidos y su
reconstruccion en imagenes en las siguientes publicaciones (Carlsen,
1975; Lieu, 2010; Nelson and Pretorius, 1998).

Las diferentes propiedades de los tejidos, a la transmision del
ultrasonido vienen determinadas, por su “impedancia acustica” Z, una
propiedad caracteristica de cada tejido o medio, que mide la relacion
entre la presion acustica que presentan las particulas que lo
constituyen y su velocidad de movimiento. En este sentido, la impedan-
cia acustica, refleja, en términos mas coloquiales, la “resistencia” del
tejido a la propagacion del ultrasonido. Asi, las imagenes de ultrasonido
mas convencionales, conocidas como imagenes de ultrasonidos en
modo B (Brightness en inglés) o 2D, muestran sobre un mapa las
zonas de diferente intensidad o “ecogenicidad” de la region examinada.
Las zonas “hiperecoicas” reflejan interfaces con gran diferencia de
impedancia sonora, como las interfaces agua-aire que ocurren en el
diafragma, entre los pulmones y el tejido hepatico, “isoecoicas” en los
tejidos musculares como el miocardio, o “anecoicas” en los tejidos con
elevado contenido en aire como los pulmones. Existen otras
modalidades de ultrasonido que muestran en una dimension, el
movimiento de diversas estructuras como el miocardio adulto o fetal
(Modo M), la Amplitud (Modo A) normalmente utilizada para localizar
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los nervios oOpticos, o incluso la perfusion sanguinea mediante el efecto
Doppler.
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Figura 7. A: Fundamento de la imagen por ultrasonidos, B: Imagen
representativa de ultrasonidos durante el embarazo.

Dado que la imagen de ultrasonidos se adquiere en tiempo real,
permite resolver el movimiento de tejidos, como el corazéon, o la
velocidad de flujo sanguineo, constituyendo hoy dia un método eficaz
de evaluacion de la funcion cardiaca y vascular. Dada la penetracion
de los ultrasonidos y su inocuidad, pueden ser empleados sin riesgo en
mujeres embarazadas, constituyendo el método de eleccion en imagen
obstétrica y ginecoldgica.

La tecnologia de ultrasonidos ha progresado espectacularmente
en los ultimos afios. Los avances se deben principalmente a la mejora
en los transductores piezoeléctricos, la formacion de haces
ultrasénicos, la compresion de pulsos, la imagen de armoénicos, las
técnicas para la medida de flujo sanguineo y movimiento, la imagen
tridimensional y tetradimensional y los agentes de contraste
ultrasonicos. En este Ultimo aspecto merece especial mencion el
desarrollo de “microburbujas”, que han permitido detectar,
dinamicamente la expresion de proteinas especificas en endotelio
macro- y microvascular, revelando aspectos cruciales sobre la
angiogeénesis, la inflamacion y la aterotrombosis (Stride y Saffari, 2003).
En general se trata de microparticulas de acido poli(lactico-co- glicdlico,
PLGA), o liposomas ecogénicos repletos de gas, que se decoran en su
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superficie con reactivos inmuno dirigidos, para detectar antigenos
caracteristicos de diversos procesos patologicos. Las primeras
microparticulas se llenaban de gases, como el aire o Ny, aunque las
mas recientes encapsulan perfluorocarbonos o hexafluoruro de azufre
(SFs), por su menor difusividad a través del material encapsulante, lo
que extiende su periodo de efectividad en sangre. Su elevadisima
impedancia sonora, las hace muy diferentes de las propiedades
sonoras de la sangre y los tejidos. Asi, su direccionamiento activo
mediante anticuerpos acoplados a su superficie, permite resaltar las
zonas de la imagen que acumulan el antigeno seleccionado. Mas
concretamente, se han disefiado microburbujas para la deteccion del
factor de crecimiento vascular endotelial (VGEF), proteinas de
adhesion como la proteina de adhesion intracelular ICAM-1 o la
proteina vascular de adhesién celular VCAM-1, entre otras (Gessner y
Dayton, 2010; Kogan et al., 2010).

Resonancia Magnética

La imagen por Resonancia Magnética se basa en la excitacion
del magnetismo nuclear por pulsos de radiofrecuencia y la deteccion de
la radiofrecuencia emitida por los nucleos excitados durante su proceso
de relajacion (McRobbie et al., 2003; Wood and Wehrli, 1998). La
excitacidon nuclear suele ser muy rapida, con pulsos de radiofrecuencia
de escasos milisegundos (o incluso microsegundos), mientras que la
relajacion nuclear es un proceso mucho mas lento, del orden segundos
o incluso minutos. Por tanto, es posible utilizar la misma bobina para la
transmision y recepcion, siempre que ambos procesos no ocurran
simultaneamente (Matwiyoff yBrooks, 1998). La posicion de cada
nucleo en el espacio se codifica mediante la aplicacion de tres
gradientes magnéticos ortogonales que proporcionan sus coordenadas
(Hashemi et al., 2010). A continuacion se describe brevemente los
fundamentos fisicos de la imagen por resonancia magnética nuclear.

Los nucleos con un numero impar de neutrones o de protones
muestran un momento angular m no nulo, caracterizado por un
momento magnético nuclear w (Abragam, 1983). Este momento
magnético asemeja el comportamiento de los nucleos a pequefios
dipolos magnéticos, como describi¢ Isidor Isaac Rabi. Sin embargo,
todas las magnitudes nucleares se encuentran cuantizadas. Los
nucleos de hidrégeno tienen un numero cuantico de spin m=1/2, lo que
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indica que cuando se aplica un campo magnético externo B,, se crean
dos estados energéticamente diferentes, caracterizados por momentos
magneéticos u=+1/2 y energias E= -y (h/2x) uBo, donde y y h son la
relacion giromagnética (rad.s™.T™), una caracteristica de cada ntcleo, y
la constante de Planck (J.s), respectivamente. El estado u=+1/2,
presenta una energia inferior, con su momento magnético orientado
paralelamente a By, mientras que el estado u=-1/2 presenta una ener-
gia superior y una orientacion antiparalela a Bo. La distribucion de la
poblacién de protones entre los dos niveles de energia sigue la estadis-
tica de Boltzman, donde el equilibrio térmico determina las poblaciones
de protones en los dos niveles;

Palto/ pbajoze_AE/kT

donde pato Y Poajo representan las poblaciones de protones de los
niveles de energia nuclear “alto” 6 “bajo”, AE=Eat.-Ebsjo €5 la diferencia
de energia entre ambos niveles, k la constante de Boltzman y T (K) la
temperatura absoluta. En el equilibrio, el nivel de energia inferior
contiene un numero ligeramente superior de nucleos al del nivel de
energia superior. Esto se manifiesta por la aparicion de un vector de
magnetizacion macroscopica, lo que hace que la muestra de protones
se comporte como un pequefio iman, cuando se introduce en un campo
magnético externo. En estas condiciones, el momento magnético neto
de la muestra, precesa alrededor del vector del campo magnético con
una frecuencia angular w_=y.B, conocida como la frecuencia de Larmor.

La Resonancia Magnética es un fenomeno fisico que consiste en
inducir transiciones permitidas entre estados nucleares de energia
diferente (Ernst et al., 1990). Solo se permiten transiciones donde la
variacion del momento angular nuclear m es uno. Durante el proceso
de excitacion por Resonancia Magnética, se inducen transiciones entre
los niveles de energia adyacentes con una energia

AE=Ealto'Ebajo= Yh B

Estas transiciones promocionan nucleos del nivel inferior al superior,
alterando el equilibrio de Boltzman y creando una situacion termodi-
namica inestable, ligeramente alejada del equilibrio, que tiende a recu-
perarse cuando la excitacion se detiene, mediante la emisién de la
energia absorbida en el proceso conocido como “relajacion magnética”
(Gore and Kennan, 1998). Mas concretamente, las transiciones se
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inducen mediante la aplicacion de un pulso corto de radiofrecuencia B+,
orientado perpendicularmente a la direccion del campo magnético
estatico. Este pulso, produce un giro de 90° en la magnetizacion
original, que precesa después del pulso en un plano perpendicular a la
direccién original By. Cuando cesa el pulso de radiofrecuencia, la
magnetizacion retorna exponencialmente a los valores de equilibrio en
un proceso helicoidal anisotrépico, caracterizado por dos constantes de
velocidad de primer orden, los tiempos de relajacion T1y To. T es el
tiempo de relajacion longitudinal y caracteriza la velocidad de
recuperacion de la magnetizacidon de equilibrio en la direccién del
campo magnético externo By. T, es el tiempo de relajacion transversal,
y caracteriza la velocidad de recuperacion de la magnetizacion de
equilibrio en el plano perpendicular a Bo. Las inevitables
inhomogeneidades del campo magnético externo, hacen que la
desaparicion de magnetizacion en la seccion transversal sea mas
rapida que T2, una situacién que viene caracterizada por la magnitud
eficaz Ty,

1/T»=1/T, + ynAB

donde AB (T) representa la contribucion de las inhomogeneidades del
campo a Toy-.

La recuperacion de la magnetizacion de equilibrio, es un proceso
de precesion helicoidal, descendente en el plano transversal, y
ascendente en el eje del campo magnético aplicado. Por ser un campo
magneético variable en el tiempo, es capaz de inducir un voltaje
exponencialmente descendiente en el tiempo (Vy), en una bobina
localizada en el plano transversal al campo magnético estatico. Asi, se
puede describir la recuperacién de la magnetizacion de equilibrio
después de un pulso de radiofrecuencia, por la ecuacion de Bloch;

dM/dt= yMyB - (Myx1+My1)/T2 - (M +Mo)k/T+

que indica que la recuperacién de la magnetizacién de equilibrio, y por
tanto el voltaje observado en la bobina, dependen tanto de T4 como de
To.

Es posible enfatizar las contribuciones de T4 o de T, empleando
secuencias de pulsos especificas, como la secuencia de inversion-
recuperacion (IR), o la secuencia del eco de espin (SE),

-50-



respectivamente, entre otras (Bydder et al., 1998; Frahm yHaenicke,
1998).

La imagen de resonancia magnética descrita por Lauterbur,
implica localizar en el espacio tridimensional, la localizacion de un voxel
(volume element) de la muestra, en un pixel (picture element) de la
imagen (Wood y Wehrli, 1998). Para ello, propuso codificar las tres
coordenadas del espacio, mediante la aplicacion de gradientes
magnéticos ortogonales diferentes. Las coordenadas z y x, se codifican
mediante los gradientes de campo magnético G, y Gy, respectiva-
mente. Esto ocurre, porque la frecuencia de resonancia de cada voxel i
es dependiente del campo magnético aplicado segun la ecuacion

hvi= Yy (Bo+ sz)i

Asi, es posible seleccionar en el espacio la posicion de la
seccion del corte (direccion z) y la direccion horizontal de la imagen
(direccion y). La direccion vertical de la imagen se codifica mediante un
gradiente de fase, un descubrimiento transcendental de Lauterbur, que
muy posiblemente le permitio resolver tridimensionalmente la imagen y
alcanzar el premio Nobel. Este gradiente, no afecta a la frecuencia de
resonancia, sino a la fase de la sefal recibida, que puede manipularse
mediante aplicacion de un gradiente magnético (Gy) perpendicular a los
otros dos. Asi, la imagen de resonancia magnética, es el resultado de
la aplicacion de tres gradientes; el gradiente de seleccidn de seccion
(Gz), el gradiente de lectura (Gx) y el gradiente de fase (Gy). La
resolucion de la imagen depende de la fuerza de los gradientes
aplicados y de las propiedades magnéticas de la muestra, pudiendo
alcanzar pixeles de escasos micrones con gradientes magnéticos lo
suficientemente intensos. En esto, la imagen de resonancia magnética
es completamente diferente de las radiaciones nucleares, ultravioleta,
visibles y ultrasonidos, donde la resolucion de la imagen esta
determinada principalmente por la longitud de onda de la radiacion
utilizada, segun las leyes de refraccion y reflexion de ondas y las
propiedades de la muestra. Dado que la resolucién de la imagen de
resonancia magnética depende de la intensidad de los gradientes
aplicados, y no de la longitud de onda de la radiacion de excitacion, es
posible alcanzar resoluciones muy elevadas, independientemente de
que la longitud de onda de las radiofrecuencias utilizadas este en el
rango 10-100 m.
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En general, las imagenes se pueden descomponer en millares
de ondas de tipo seno, o coseno, variables en el tiempo, con diferente
frecuencia y orientacion (Wood y Wehrli, 1998). La herramienta
matematica que expresa la relacion entre las dos maneras expresar la
misma informacién, en el dominio del tiempo, y en el dominio de la
frecuencia v, es la Transformada de Fourier. Esta transformacion
matematica, descompone las sefales adquiridas en el dominio del
tiempo, en una distribucién de sefiales de tipo seno o coseno de
diferentes frecuencias. Mas concretamente, la Transformada de Fourier
de una funcion continua F(k) es:

F(k) J f(x)e2mxdx

donde k representa la coordenada de la sefial en el espacio de la
frecuencia (o espacio k). En MRI, la sefial que se pretende descom-
poner, es el eco que contiene la informacion codificada en frecuencia y
fase, necesaria para reconstruir la imagen. Después de la aplicacion
del “gradiente de seleccion” de seccion, todos los espines en la seccion
precesan a la misma frecuencia y fase definidas por la frecuencia de
excitacion y la intensidad del gradiente. En este punto, todos los
protones de la muestra parecen iguales en la Transformacién de
Fourier. Es la aplicacion de dos gradientes adicionales, los gradientes
de “fase” y de “lectura”, lo que introduce en cada pixel variaciones de
frecuencia y fase que permiten reconstruir el plano seleccionado en la
region de interés en sus dos direcciones x e y. Cuanto mas intensos
son los gradientes aplicados, mayor es la separacion alcanzada entre
los espines codificados. La sefial final de resonancia se adquiere en
forma de eco, que incluye asi todas las frecuencias de la muestra con
diferentes amplitudes y fases en las tres direcciones del espacio. Esta
sefal compleja se amplifica, digitaliza y se desmantela en sus
componentes individuales mediante el analisis de Fourier, transfor-
mando todo el espacio k adquirido en la imagen MRI que visualizamos.

Las fuentes primarias del contraste endégeno MRI en los tejidos,
son las densidades de protones (NH), el tiempo de relajacion
longitudinal (T4) y el tiempo de relajacion transverso (T2) (Hendrick,
1998). Se pueden encontrar ademas otras fuentes de contraste como
el flujo, la susceptibilidad magnética, la difusion del agua, aunque sus
efectos sobre el contraste observado son menores. El contraste Cy
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entre dos tejidos A y B se puede expresar como Cyx= (Xa-Xs)/(Xs+Xa),
donde x representa la fuente de contraste evaluada. En general, las
propiedades inherentes del contraste endogeno entre los tejidos,
permanecen constantes, independientemente del método de imagen
MRI utilizado, aunque conviene mencionar que los tiempos de relaja-
cion T4y T2 aumentan con campos magnéticos estaticos crecientes.

La senal MRI (S (TE, TR)) en una secuencia de eco de espin,
depende de los parametros magnéticos endogenos del tejido, como su
densidad protonica N(H), sus tiempos de relajacion T1y T,y también de
las condiciones instrumentales exdgenas de la adquisicion TR y TE;

S (TE, TR)= N[H] [1-2 S TRTERIT2 4 (o TRIT1 o TEM?2

Asi, variando los parametros de adquisicion TE y TR, la secuencia de
eco de espin se puede utilizar para enfatizar cambios en T4, T2 o N[H],
entre diferentes tejidos (Figura 8). Por tanto, el contraste de MRI
depende al menos cinco parametros, tres enddégenos determinados por
el tejido y dos instrumentales, seleccionados por el operador. Esta
versatilidad en la generacion del contraste es muy superior al resto de
las imagenes médicas, cuyo contraste se basa principalmente en una
unica propiedad del tejido, como por ejemplo, la densidad a la
transmision de electrones en las imagenes de rayos X.

Figura 8. Imagenes representativas MRI de eco de espin de un cerebro
de rata con un tumor C6 implantado ponderadas en densidad protdnica
(A), ponderadas en T1 con contraste de Gd (lll) DTPA (B) y ponderadas
en T, (C). Cortesia de Teresa Navarro, del Servicio de Imagen y
Espectroscopia por Resonancia Magnética del Instituto de Investigacio-
nes Biomédicas “Alberto Sols”.
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Existen numerosas secuencias de adquisicion MRI que enfatizan
otros parametros endogenos del tejido, como la susceptibilidad
magnética o la imagen de difusion, o proporcionan métodos de
adquisicién rapida y super-rapida, que permiten adquirir imagenes
completas de MRI en escasos milisegundos. Sus fundamentos son
demasiado complicados para ser desarrollados adecuadamente aqui.
El lector interesado puede encontrar descripciones excelentes de estas
técnicas en las referencias (Bradley et al., 1998; Bydder et al., 1998;
Frahm y Haenicke, 1998).

Las imagenes MRI pueden clasificarse en estructurales vy
funcionales. Las estructurales son imagenes MRI, ponderadas en T 0
T,. Las imagenes ponderadas en T, (Figura 8A), presentan una elevada
resolucién anatomica y pueden revelar estructuras de muy pequefio
tamano, como el hipotalamo y los nucleos sub-hipotalamicos. En estas
imagenes las zonas con T, mas elevado, como los ventriculos
cerebrales o zonas inflamadas aparecen como hiper-intensas, mientras
que las zonas con menores valores de T,, como el tejido cerebral
aparecen como hipo-intensas. Dado que los diversos tejidos muestran
un rango muy amplio de valores de T,, es posible resolver muy
satisfactoriamente y de manera completamente no invasiva, la
heterogeneidad tisular y sus patologias en todos los tejidos blandos.

Las imagenes ponderadas en T4, presentan una resolucion ana-
tomica inferior a las de Ty, pero permiten resolver con mayor facilidad
las areas donde se acumulan agentes de contraste paramagnético, lo
que les confiere un gran valor funcional. En estas imagenes, las zonas
de elevado T4 aparecen como hipo-intensas y las zonas con valores
inferiores, como hiper-intensas. Asi, los ventriculos cerebrales que
contienen el liquido cefalorraquideo, aparecen como hiper-intensas o
brillantes, en las imagenes de T, o hipo-intensas u oscuras en las
imagenes pesadas en T4. Dado que la administracion de agentes de
contraste paramagnético, disminuye los valores de T1 de las zonas
donde se acumulan, estas aparecen muy brillantes e hiper-intensas en
la imagen, permitiendo localizar muy facilmente, por su brillo caracte-
ristico, las zonas inflamadas de permeabilidad capilar incrementada o
las roturas de la barrera hemato-encefalica (Figura 8B). En este
sentido, conviene mencionar que las imagenes pesadas en T4, adqui-
ridas después de la administracion de un agente de contraste paramag-
nético, permiten evaluar cuantitativamente la perfusién sanguinea en
los diversos tejidos mediante la técnica DCE (Dynamic Contrast
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Enhanced) MRI. Este permite determinar no invasivamente, el flujo
sanguineo cerebral (CBF, Cerebral Bolld Flow), el volumen sanguineo
cerebral (CBV, Cerebral Blood Volume) y el tiempo de transito medio
(Mean Transit Time) en la region seleccionada.

Las técnicas funcionales incluyen principalmente las imagenes
BOLD (Blood Oxygenation Dependent MRI) y las imagenes ponde-
radas en difusion DWI (Diffusion Weighted Imaging). Las imagenes
BOLD, son imagenes pesadas en T, que revelan cambios en la
susceptibilidad magnética de los tejidos. Se utilizan principal-mente
para detectar las zonas de activacion cerebral, sensorial o motora, por
el incremento en la oxigenacién y la perfusion sanguinea asociados
fisiologicamente a la activacion neuronal. Los cambios en contraste
BOLD se producen principalmente por los cambios en las propiedades
magneéticas de la hemoglobina en el proceso de oxigenacion/deso-
xigenacion. La desoxi-hemoglobina, contiene Fe** y es paramagnética,
mientras que la oxihemoglobina contiene Fe?* y es diamagnética. De
manera simplificada, la oxigenacion de la sangre induce un cambio en
el estado de reduccion del Fe de la hemoglobina que aumenta la
intensidad de las imagenes ponderadas en Ty~ En las zonas de
activacion cerebral, se produce un incremento en el consumo de
oxigeno sanguineo, que aumenta la proporcion de desoxihemo-globina,
aumentando su paramagnetismo y la intensidad de las image-nes
BOLD. Este efecto, se acompafa por incremento reactivo en el flujo
sanguineo microvascular inducido por la desoxigenacién, que acentua
aunmas la hiper-intensidad. Es dificil discriminar entre la contribucion
relativa del cambio de susceptibilidad magnética de la hemoglobina y
las alteraciones en la perfusion sanguinea, por lo que bastara convenir
por ahora, que las imagenes BOLD reflejan cambios complejos en la
hemodinamica asociada a la activacién neuronal.

Las imagenes ponderadas en difusion, permiten detectar
cambios en la difusion browniana del agua en los tejidos (Attenberger
et al., 2009; Holdsworth y Bammer, 2008; Hussain et al., 2010). Se
basan normalmente en la secuencia de Stejskal-Tanner, una
modificacion de la secuencia del eco de espin, que coloca un gradiente
de sensibilizacién a la difusion, entre los pulsos de 90° y 180°,
permitiendo asi evaluar la difusién del agua o los metabolitos. Dado
que el gradiente de difusiébn se puede orientar en cualquier direccion
del espacio, es posible medir la difusion del agua en multiples
direcciones, como realiza la técnica DTI (Diffusion Tensor Imaging). La
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expresion que relaciona los cambios en intensidad de la sefial MRI en
presencia S(3§,A,G) y ausencia S(0) con el coeficiente de difusidén del
agua ADC es;

S(6,A,G)/S(0)= e- v26%G2 (-8/3) ADC

donde, A representa el tiempo de difusién explorado, & la duracién del
pulso del gradiente de difusion y G su intensidad. De hecho, la
expresion y28°G?(A-8/3) se denomina abreviadamente como “valor b’
(en honor a Denis Le Bihan), y define el grado de sensibilizacion a la
difusion del método. Los valores “altos de b” (100-3000 s.mm?) reflejan
intensidades y duracion elevadas del gradiente de difusion, mientras
que los valores “bajos de b” (1-100 s.mm?) estan asociados a
duraciones e intensidades mas pequefas. Los valores “bajos de b’
codifican movimientos muy rapidos de la molécula de agua, como los
observados en el flujo microvascular, mientras que los valores “altos de
b”, enfatizan los movimientos mas lentos de la difusion del agua en los
tejidos.

La interpretacion de las imagenes de difusion es compleja,
porque aun no disponemos de modelos matematicos optimizados para
interpretar la difusién del agua en las células y tejidos in vivo. En
general se acepta que los valores “altos de b” miden el coeficiente de
difusidén del agua en el espacio extravascular y los valores “bajos de b”
miden el flujo sanguineo microvascular.

La imagen pesada en difusion ha alcanzado un desarrollo
notable en los ultimos afios, porque la mayoria de las enfermedades
estan asociadas a cambios en la difusion del agua en los tejidos. Asi, la
difusién del agua, estda muy relacionada con la celularidad del tejido,
con valores mas pequefios de ADC en los entornos de celularidad
elevada como las zonas de crecimiento de los tumores y mas elevados
en sus centros necréticos. También se releja en el coeficiente de
difusion las zonas de isquemia cerebral o miocardica, donde las zonas
de inflamacién peri-necrotica o “penumbras” estan asociadas a
coeficientes de difusion mas reducidos.

Finalmente, aunque desde el principio se establecid que las
imagenes MRI estaban dotadas inherentemente de un elevado
contraste endogeno, se han desarrollado numerosas generaciones de
agentes de contraste que permiten resaltar su contraste mediante la
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administracion de agentes de contraste exdgenos (Strijkers et al.,
2007). Los agentes de contraste para resonancia magneética pueden
clasificarse en paramagnéticos y super-paramagnéticos. Los agentes
paramagnéticos utilizan metales paramagnéticos, normalmente de la
serie de la tierras raras como Gd(lll) y Dy(lll), o sus complejos con
ligandos lineales como el DTPA (acido dietilen-triamino-pentaacetico) o
macrociclicos como el DOTA (acido 1,4,7,10-tetraazaciclododecano-
1,4,7,10-tetraacetico). Todos ellos reducen los tiempos de relajacion
del agua tisular en las regiones donde se acumulan, que aparecen
como hiper-intensas en secuencias ponderadas en T4. Tan solo los
qguelatos resultan de utilidad clinica, pues los metales libres son toxicos
por su competencia con iones fisiolégicos como el Ca®* o el Mg”.
Merece resaltarse que las concentraciones de quelatos de Gd(lll)
necesarias para resaltar la intensidad de imagenes MRI, esta en el
rango mM, por lo que hace necesario administrar intravenosamente
dosis muy altas, del orden de 0.5M para alcanzar contrastes
apreciables.

Los agentes de contraste super-paramagnéticos son nanopar-
ticulas super-pamagnéticas, normalmente constituidas por cristales de
oxidos ferroso-férricos o magnetitas (FesO4) recubiertos de derivados
de dextrano. Normalmente, las nano-particulas super-paramagnéticas
suelen clasificarse por su tamafo, como nano-particulas super-
paramagnéticas pequefas (SPIO, Super-Paramagnetic Iron Oxide) con
tamafos entre 100-200 nm, o ultra-pequefas (USPIO, ultra-small
super-paramagnetic iron oxide nano-particles) con tamafnos entre 5 y
50 nm, normalmente. Las nano-particulas SPIO pueden contener en su
interior varios cristales de Fe3;04, mientras que las nano-particulas
USPIO, suelen contener solo un cristal de Fe;O4. Las particulas super-
paramagnéticas inducen principalmente una reduccion en T,, sin
afectar significativamente, a bajas concentraciones, los valores de Tj.
Asi, las regiones de tejido que acumulan nano-particulas super-para-
magnéticas, aparecen como hipo-intensas en imagenes ponderadas en
Too Tow

La primera generacion de los agentes de contraste para MRI,
adolece de defectos importantes en sensibilidad y especificidad. Estos
inconvenientes se han intentado superar desarrollando agentes nano-
particulados mas sensibles y especificos. Es particular, se han
acoplado numerosas unidades de Gd(lI)DTPA o Gd(lII)DOTA a
proteinas immunodirigidas, mejorando simultaneamente la relajatividad

-57-



del agente y su especificidad por determinados antigenos tisulares.
Analogamente, se han decorado nano-particulas superparamagnéticas,
con anticuerpos especificos o péptidos direccionales, permitiendo la
deteccion de la expresion de antigenos especificos en determinadas
enfermedades (Atanasijevic y Jasanoff, 2007; Atanasijevic et al., 2006;
Atanasijevic et al., 2010; Jasanoff, 2005).

Las nuevas nano-formulaciones de los agentes de contraste
estan abriendo una nueva época en este campo (Gao et al., 2016;
Kobayashi y Brechbiel, 2005). Asi, ha resultado posible encapsular
agentes de contraste y agentes terapéuticos en liposomas, constitu-
yendo las primeras generaciones de nano-medicinas cuyo destino
puede ser visualizado no invasivamente mediante MRI. Los liposomas
de transporte pueden ser modificados para incluir sensores que liberen
la carga interna en respuesta a estimulos del entorno, como el pH, la
temperatura o la presencia de determinados metales.

Finalmente, es interesante resaltar aqui la deteccion de la libera-
cion de dopamina en el Sistema Nervioso Central, utilizando un analo-
go de serotonina marcado con Gd(lII)DOTA, empleando una estrategia
de competicion entre el ligando sintético y el enddgeno, por su fijacion
al receptor (Lee et al., 2014). Este abordaje podria permitir en el futuro
la deteccion no invasiva de la neurotransmision glutamaérgica o gaba-
érgica, abriendo una nueva era en neurociencia.

Imagen Hibrida

Las secciones anteriores han mostrado que no existe una sola
técnica de imagen que reuna todas las caracteristicas necesarias para
que sea considerada optima. Las técnicas de imagen nuclear muestran
una elevada sensibilidad, pero una resolucion muy limitada. Las
técnicas de imagen por rayos X, presentan una elevada resolucion
espacial, pero una especificidad limitada. Las modalidades de imagen
optica presentan una elevada sensibilidad, pero una penetracién muy
reducida y finalmente las técnicas MRI, aunque muestran una elevada
resolucion espacial, adolecen de una sensibilidad muy reducida. Por
todo ello, resultaria muy util combinar dos o mas técnicas de imagen
para compensar las deficiencias de unas con las ventajas de las otras
(Hricak et al., 2010). La asociacion de diversas modalidades sobre una
unica imagen, se contempla como un efecto sinérgico, muy superior a
la simple adicion de los dos, o0 mas, tipos de imagenes que la integran.
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En particular resultan interesantes las combinaciones de imagenes que
proporcionan resolucion anatomica, con imagenes que proporcionan
informacion funcional. Asi resultaria muy ventajoso combinar imagenes
anatomicas de rayos X o de MRI, con imagenes funcionales PET,
SPECT u 6pticas.

Los primeros intentos de imagen hibrida comercial comenzaron
combinando la elevadisima sensibilidad de las técnicas de imagen
nuclear PET o SPECT, con la gran resolucion anatomica de la imagen
por rayos X (Tudisca et al., 2015). Las plataformas integradas despla-
zaban la muestra primero a través de los cabezales rayos X y SPECT,
muchas veces combinados sobre el mismo arnés, y después sobre la
corona de detectores PET. Desde entonces, la combinacion PET/CT se
ha establecido como el método de imagen PET de eleccion.

Mas recientemente se han propuesto las combinaciones
PET/MRI (Antoch y Bockisch, 2009; Fraum et al., 2016). Estas plata-
formas pueden contemplar la adquisicion PET y MRI de manera
concatenada, en aparatos independientes, bien trasladando el paciente
de uno a otro, o bien integrada y simultanea, donde la corona de
detectores PET se localiza en el interior del iman MRI. Esta ultima
permite, practicamente con simultaneidad, la adquisicion de las image-
nes PET y MRI, aunque muchas veces la calidad de las imagenes MRI
se degrada por la presencia de la sonda PET integrada y viceversa.
Otro inconveniente de esta combinacion es la dificultad de realizar la
correccion de atenuacion, una operacion necesaria y de mas facil
realizacién en la combinacién PET/CT.

La imagen foto-acustica, combina las ventajas de la imagen de
ultrasonidos, con las de la imagen Optica y ha progresado
sensiblemente en la ultima década (Wang et al., 2002; Xu y Wang,
2006). Su principal ventaja es la utilizacion de radiaciones de excitacion
de muy baja energia, como los ultrasonidos, muy lejos de la gran
deposicion de energia de los rayos X o la medicina nuclear. Por otro
lado, su principal limitacion incluye la escasa penetracion de la
radiacion luminosa en los tejidos, a pesar de lo cual ha encontrado
interesantes aplicaciones en imagen de la piel y sus patologias, de la
glandula mamaria y sus patologias o de pequefios animales.

Aunque no utilizan la imbricacion de dos tipos de imagen, las
técnicas opto-genéticas han causado recientemente una importante
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revolucion en neurociencia (Deisseroth, 2011; Fenno et al., 2011). Este
abordaje combina la expresion de genes de opsina con proteinas
especificas, de manera que los aductos pueden ser “activados” o
“‘inhibidos” por pulsos de luz de una, o mas, longitudes de onda. Asi,
resulta posible hoy, dirigir la expresion de proteinas acopladas a
opsina, a neuronas especificas, haciéndolas disparar o inhibirse, en
respuesta a estimulos luminosos. Aunque los experimentos iniciales
utilizaban neuronas en cultivo, su utilizacién ha progresado a animales
in vivo y microscopias multi-foton.
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EPILOGO

En los parrafos anteriores he presentado brevemente la historia
y los fundamentos de la imagen moderna, asi como sus aplicaciones
mas importantes a la biomedicina. En este contexto, creo que todos
convendriamos facilmente hoy, que ni el propio Roentgen podia
anticipar, a comienzos del siglo XX, cual seria el desarrollo de la
imagen médica en nuestros dias. La imagen biomédica actual se ha
extendido a todas las regiones del espectro electromagnético, desde la
radiacion nuclear, hasta las ondas de radiofrecuencia, o sus formas
hibridas. Sus marcadores se han combinado con precursores genéticos
que permiten la expresion controlada de las sondas en determinados
organos u organelos subcelulares. Esta evolucion espectacular, se ha
reconocido desde entonces con la concesion de hasta veintidos pre-
mios Nobel que abarcan desde la Fisica a la Quimica o la Medicina.

El conocimiento adquirido en este periodo, configura un vasto progreso
que, no solo ha cambiado los procedimientos y mejorado la eficacia de
la medicina moderna, sino que se ha extendido a muchas otras areas
de la sociedad, configurando toda una época dominada por la
utilizacién de las imagenes y que hoy hemos conocido como “La era de
la imagen”. Estoy seguro, de que si pudiéramos mirar al desarrollo de
la imagen desde la perspectiva del siglo XXIl, quedariamos aun mas
sorprendidos de lo que hoy estaria Roentgen, al visualizar los
desarrollos que aun no se habian producido, pero cuyo germen ya esta
depositado. Sin embargo, quizas sea recomendable ahora recordar a
este respecto la famosa frase de Mario Benedetti,

“Cuando creiamos que teniamos todas
las respuestas, de pronto, cambiaron
todas las preguntas.”

En efecto, la imagen del futuro tendra que utilizar la experiencia
acumulada para responder a nuevas necesidades. En este sentido es
facil prever que la necesidad de incrementar el contenido informativo
de las imagenes requerira la utilizacion combinada de diversas modali-
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dades. Ya no sera suficiente obtener una informacion anatémica sobre
la localizacion de las lesiones, sino que resultara necesario proporcio-
nar un diagnostico molecular no-invasivo, individualizado para cada pa-
ciente, de cada patologia examinada. Esto requerira que los desarrollos
‘en paralelo” de las diversas modalidades de imagen, tal y como los
conocemos hoy, se transformen en “convergentes”, primero combinan-
do dos modalidades de imagen como hemos indicado, y posteriormen-
te, permitiendo la combinacion de todas las modalidades de imagen en
una imagen integral del sujeto explorado, cubriendo todo el espectro
electromagnético. Esto podria conducir al desarrollo de nuevas
plataformas de imagen integral, donde la utilizacion de un solo
tomdgrafo multimodal pudiera proporcionar todas las imagenes del
espectro electromagnético, resaltadas o no, por nuevos agentes de
contraste multimodalidad, hiperselectivos para cada patologia e
individuo.

Mas aun, la simple deteccién de la patologia en el acto médico
de la imagen, podria no resultar suficiente en el futuro. Resultara vital
entonces, disminuir drasticamente todos los costes de la medicina,
combinado lo mas eficientemente posible y en una sola actuacion, los
procedimientos de diagnostico con los abordajes terapéuticos. Esta
nueva aproximacion meédica, conocida como imagen teragnostica,
combinara los medicamentos con sondas de imagen multimodal
visualizables no-invasivamente, permitiendo asi observar de manera
cuantitativa, si el medicamento utilizado ha llegado a su lugar de
accién, su concentracion local y si ha producido el efecto deseado.
Este mismo abordaje, permitira utilizar células troncales modificadas
adecuadamente y marcadas con sondas de imagen no-invasiva, para
reparar tejidos danados de manera facilmente visualizable, en cualquier
lugar de nuestra anatomia. Asi mismo, podria resultar posible utilizar la
expresion de terapias génicas avanzadas para expresar, o inhibir la
expresion, de los transgenes administrados en respuesta a las
radiaciones electromagnéticas utilizadas para obtener la imagen. Los
nuevos abordajes optogenéticos, donde se co-expresan genes espe-
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cificos acoplados a la expresiéon de opsinas, representan un claro
precedente en esta direccion.

Debo terminar ahora, y deseo hacerlo con otra frase célebre del
preclaro escritor uruguayo Mario Beneddeti, que resume conveniente-
mente este discurso;

“Algunas cosas del pasado desapare-
cieron, pero otras abren una brecha al
futuro y son esas las que hoy quiero
rescatar.”

He dicho.
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Senor Presidente de la Real Academia Nacional de Farmacia,
Seforas y Sefiores Académicos,
Seforas y Sefores

Sebastian Cerdan Garcia Esteller ingresa hoy en la Real
Academia Nacional de Farmacia y me cabe a mi el honor y la
satisfaccion de contestar a su discurso y darle la primera bienvenida en
nombre de todos los Académicos. Son muchas las veces, que he
ocupado esta Tribuna para presentar o contestar a un nuevo candidato
electo de nuestra Real Academia, siempre un amigo que accedia a
esta casa tras las protocolarias votaciones, avalado por un magnifico
curriculum vitae. Tengo por tanto, suficiente experiencia en estos
trances y agradezco de todo corazon a nuestro Presidente que haya
delegado hoy en mi esta noble tarea. Sin embargo, el acto solemne
que celebramos hoy, tiene para mi unas connotaciones muy peculia-
res, porque la persona que ingresa y a la que voy a contestar es, no
solo un entranable y admirado amigo que posee las cualidades antes
descritas, sino que reune ademas otras especiales caracteristicas que
hacen que este momento sea para mi de una extraordinaria trascen-
dencia: el nuevo Académico, el profesor Sebastian Cerdan Garcia
Esteller ha sido uno de mis doctorandos.

Me encuentro ante el grato deber de poner de manifiesto ante
todos ustedes los méritos profesionales y las cualidades personales de
Sebastian, cualidades que le han hecho merecedor del rango de
Académico de Numero. Meéritos tales como su formacion pre y
postdoctoral, su trayectoria cientifica, su labor de magisterio y gestion
y su personalidad humana. A pesar de los fuertes vinculos de amistad
y afecto que me unen al recipiendario, he de intentar a mi mejor
entender, no apartarme de la objetividad necesaria para proclamar los
hechos mas destacados que singularizan la vida de nuestro nuevo
compainero académico, para que los que me escuchan puedan juzgar
la exactitud de mis afirmaciones

Trayectoria profesional

Sebastian nace en Madrid en 1953, cursa sus estudios de
primera y segunda ensefianza en el Colegio del Pilar (siendo
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companero de curso de José Maria Aznar) y termina el bachillerato
con las mejores calificaciones. Estudia su carrera universitaria en la
Facultad de Farmacia de la Universidad Complutense, obteniendo el
grado de Licenciado en 1975 con el Premio Extraordinario de
Licenciatura José Rodriguez Carracido.

Una vez terminada la Licenciatura, con una Beca de Formacién
del Personal Investigador (FPI) del Ministerio de Educacion y Ciencia,
se incorpora a mi grupo en el Departamento de Bioquimica de la
Facultad de Farmacia de la misma Universidad, para hacer su Tesis
Doctoral, justo cuando yo acababa de volver de un sabatico en
Londres, en el Courtauld Institute of Biochemistry, con una beca de la
Royal Society. Como en aquellos tiempos ya contdbamos con un
animalario propio, pudimos empezar una nueva linea de investigacion
sobre  “Mecanismos de hepatotoxicidad en animales de
experimentacion”. Sebastian realizd primero su Memoria de
Licenciatura (Tesina) y después su Tesis Doctoral, obteniendo en
ambas la maxima calificacion y Premio Extraordinario al grado de
Doctor en 1978.

Con cierta nostalgia vienen ahora a mi memoria recuerdos de
tiempos vividos que fueron tan felices y fructiferos por las grandes
dosis de entusiasmo que poniamos en todo. Empezabamos entonces a
estudiar en animales el efecto hepatotoxico de farmacos y en aquellos
dias intensos de actividad cuantas veces se nos hacia bien entrada la
noche determinando parametros bioquimicos en homogenados
hepaticos mediante reacciones de O6xido-reduccidon acopladas,
siguiendo las técnicas de Bergmeyer, tan en boga en la década de los
setenta del siglo XX. Sebastian era y seguira siendo incansable.

Una vez terminada su Tesis y ante la imposibilidad de lograr una
situacion estable en el Departamento, con gran pena para mi, porque
perdia a un extraordinario colaborador, se vio obligado a lo que
llamamos en lenguaje coloquial “buscarse la vida™

No habia nada que él no pudiera conseguir. Se encontraba con
su Titulo de Doctor bajo el brazo ante un mundo que habia que
conquistar y se puso a ello. Comenzé opositando a una plaza de
profesor adjunto de Biofisica que obtuvo con el numero uno. Los que
me escuchan saben cuantas horas de estudio conlleva preparar una
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oposicion. Asi consiguié ser el primer profesor de Biofisica en la
Universidad Espafiola. Se trataba de un gran reto para él, pues la
Biofisica se encontraba en Espafia entonces en ciernes y atravesaba
una dificil época de limitaciones que impedian su desarrollo. Lejos de
desanimarse y conformarse con esta situacion y establecerse como
funcionario, a verlas venir, Sebastian se marché a los Estados Unidos
donde se incorpord en uno de los grupos mas competitivos de Biofisica
en la Universidad de Pensilvania. Alli permanecié durante cinco afos,
especializandose y contribuyendo al desarrollo de la Resonancia
Nuclear Magnética en Biomedicina. En este periodo obtuvo una beca
internacional, que otorgaban los National Institutes of Health (NIH) a
brillantes postdoctorales extranjeros.

Transcurridos esos 5 afnos, ya en Espafa, se vuelve a presentar
a unas oposiciones, esta vez para una plaza de Cientifico Titular del
Consejo Superior de Investigaciones Cientificas, con perfil en Biofisica,
plaza que obtuvo sin la menor dificultad, pero que no pudo ejercer
como tal por carecer entonces de la minima instrumentacién e
infraestructura necesarias para el desarrollo de su trabajo. Después
del esfuerzo que supone una oposicién, otro desaliento vino a frustrar
sus ilusiones, pero sigui6 en la brecha y tuvo la suerte que las
autoridades del propio Consejo, consideraron la situacidn y le
permitieron que se trasladara a Suiza para desarrollar su labor en el
Biocentro de la Universidad de Basilea, amparado por una de las becas
EMBO de larga duracion. En Basilea permanecio tres anos.

Es, por fin, en 1988, cuando vislumbrando la posibilidad de
conseguir uno de los instrumentos de Resonancia Magnética, decidio
volver a Espafia y establecer su laboratorio en el Instituto de
Investigaciones Biomédicas, donde empezo6 a poner a punto su linea
de investigacion, pudiendo crear asi uno de los primeros grupos de
investigacion en Resonancia Magnética Nuclear Biomédica de nuestro
pais. En el transcurso del tiempo este grupo ha llegado a conseguir un
alto nivel cientifico con repercusion internacional, que se mantiene
hasta la fecha bajo su direccién.

De Cientifico Titular, plaza ganada por oposicion pasé por
concurso oposicidon a Investigador Cientifico y a Profesor de
Investigacion del Consejo Superior de Investigaciones Cientificas,
culminando asi una trayectoria cientifica de excelencia.
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En este momento de mi disertacion, imagino que los que me
escuchan estaran pensando que el devenir del Doctor Cerdan en los
diez anos transcurridos desde que termino su Tesis Doctoral, hasta que
pudo establecerse como grupo propio, después de dos oposiciones
ganadas y dos largas estancias en extranjero, entra en al campo de
lo novelesco. Diez afios intensos sin perder los animos, con una
resistencia sin limites y haciendo lo imposible para salir siempre “a
flote”. Entre tanta mediocridad que nos rodea, en continua protesta,
hay personas que se trazan una linea, rompen todos los moldes y
consiguen lo imposible.

Su paso por la Academia

Entre las muchas actividades que ha realizado nuestro
recipiendario quiero citar como importantes aquellas relativas a
nuestra Academia. Sebastian Cerdan Garcia Esteller no es un extrafo
en esta casa. Ademas de su ingreso en 2010 como Académico
Correspondiente, mucho antes, en 1982, recibié el Premio de la Real
Academia de Farmacia. En la entrega de dicho premio en la solemne
apertura de curso, Sebastian no estuvo presente por encontrarse en los
Estados Unidos y fue su padre, don José Cerdan Fuentes, quien tuvo
la gran satisfaccion de recogerlo (como documento acreditativo existe
una fotografia en los archivos de la Academia). Recuerdo que en
aquella ocasion presididé el Acto Académico nuestro querido
companero Federico Mayor Zaragoza, entonces Ministro de Educacion
en el Gobierno de Calvo Sotelo.

Contribuciones cientificas

El Profesor Cerdan ha protagonizado a lo largo de su devenir en
la ciencia, una evolucion dificil de igualar. Aquello que comenzé
investigando en mi grupo en la Facultad de Farmacia en los afios 70
del pasado siglo, el papel del ciclo de las pentosas fosfato en la
hepatocarcinogénesis experimental, continu6 con la regulacion del ciclo
de la urea y de su enzima limitante, la carbamoil fosfato sintetasa | y
ya en los afos 80, se adentro en el estudio de la regulacion in vivo del
ciclo tricarboxilico, desarrollando en los Estados Unidos y Suiza,
nuevos planteamientos utilizando la espectroscopia de Resonancia
Magnética y el C™. Asi, sus investigaciones fueron derivando de
manera paulatina, desde la bioquimica clasica, hasta las nuevas
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tecnologias de la biofisica mas avanzada. Estoy convencida hoy que
su formacién multidisplinar como farmacéutico, unida a lo inquieto de
su caracter han sido la base para poder alcanzar todas sus
aspiraciones.

En los ultimos afios ha desarrollado una serie muy extensa de
nuevas aplicaciones de la Imagen por Resonancia Magnética a la
Biomedicina. Entre sus contribuciones mas relevantes destacan la
caracterizacion de la interaccion metabdlica in vivo entre neuronas y
células de glia en el cerebro adulto, el desarrollo de la espectroscopia
multinuclear para estudios metabdlicos y mas recientemente el
desarrollo de nuevos abordajes de Resonancia Magnética para la
caracterizacion fenotipica de enfermedades neurodegenerativas en
animales transgénicos. De todas ellas, resaltaria la utilizacion del
deuterio, como un isotopo complementario al C' y el desarrollo de los
métodos de medida de la actividad in vivo de la lanzadera malato
aspartato, una contribucién que le valié reconocimiento internacional.
Su laboratorio ha sido uno de los primeros en desarrollar ésta
avanzada tecnologia en nuestro pais.

En su vertiente de investigacion aplicada, ha patentado y
transferido a la industria una nueva serie de indicadores del pH; y pHe
para '"H RMN y descrito y patentado una nueva serie de complexonas
de Gd (lll) con eficacia mejorada con potencial utilidad como agentes
de contraste selectivo en diversas enfermedades.

Sus publicaciones incluyen aportaciones a revistas
internacionales del mayor impacto. Nature Comm., JBC y PNAS, entre
otras. Desde su incorporacion a Espafa, forma parte, de paneles
editoriales de revistas de elevado prestigio y difusion internacional de
Resonancia Magnética en Biomedicina.

Brevemente, puedo resumir ahora su actividad cientifica con los
siguientes indicadores: dieciséis Tesis Doctorales dirigidas (cuatro en
curso), seis sexenios de investigacion (el ultimo 2007-2013), citas
Totales/Promedio 2736 en 5 afnos, publicaciones 148 e indice h 31.

Su laboratorio mantiene una intensa actividad a nivel
internacional con numerosos intercambios y visitas reciprocas de
investigadores europeos. Mencién especial merecen la coordinacion de
los Proyectos con la Comunidad de Madrid y su participacién en
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Proyectos Europeos y su colaboracion con la industria farmacéutica
nacional. En resumen, su actividad cientifica internacional, nacional y
con la industria queda reflejada en que ha sido capaz de movilizar
recursos externos por mas de 10 millones de euros.

Magisterio y Gestion

Es momento ahora de referirme a su faceta de magisterio. Los
discipulos y alumnos del Profesor Cerdan constituyen la mejor
demostracién de su capacidad para la ensefianza. Muchos de ellos
han alcanzado puestos muy destacados. Unos en la direccién de
prestigiosos centros de Resonancia Magnética en Espafia y otros han
desarrollado su carrera en el extranjero. Como ejemplo, cabe citar uno
de ellos, Tiago Rodrigues, recientemente nombrado Ministro de
Educacién en Portugal. Estoy convencida de que ninguno de sus
colaboradores hubiera alcanzado las destacadas posiciones que hoy
ocupan, sin la influencia decisiva y el ejemplo de su maestro.

El Profesor Cerdan ha ostentado los siguientes cargos de
gestion: Director del Instituto de Investigaciones Biomédicas
CSIC/UAM, Secretario de la Sociedad de Biofisica de Espana (1996-
2002), Vocal y Presidente de la Sociedad Europea de Resonancia
Magnética en Biologia y Medicina (1996-2000, 2004-2010), “Fellow” de
la Sociedad Europea de Resonancia Magnética en Biologia y Medicina,
miembro del Consejo Directivo (Board of Trustees) de la Sociedad
Internacional de Resonancia Magnética en Medicina y Académico
correspondiente de la Real Academia Nacional de Farmacia (2010).
Estas contribuciones configuran una personalidad dialogante, con
elevada eficacia gestora y con una amplia experiencia en la
intermediacién y en la resolucién de conflictos.

Breve comentario a su discurso

En el discurso protocolario de ingreso que acabamos de
escuchar, Sebastian nos ha ilustrado acerca de la historia y
fundamentos de la imagen biomédica. Como él ha mencionado, el
desarrollo de la imagen biomédica actual, ha estado conectado con los
avances en el conocimiento de la estructura de la materia, el progreso
de la electronica y los semiconductores y el desarrollo de los
computadores digitales. Tomados todos ellos en conjunto, es posible
contar con veintidds Premios Nobel, relacionados directa o
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indirectamente con la imagen, lo que ha abierto una verdadera “Era de
la Imagen” en la que nos encontramos inmersos. De hecho, la
influencia de la imagen ha trascendido el ambito cientifico y se ha
configurado como una verdadera herramienta social, una parte esencial
de nuestra civilizacion actual. Creo que su discurso ha proporcionado
las pautas para comprender la génesis de la imagen médica en
general, y visualizar su futuro en un contexto de medicina integral
personalizada.

Aspectos de su personalidad

Quiero resaltar algunos de los aspectos de su personalidad, a mi
juicio, mas importantes: en primer lugar, su compromiso y dedicacion a
la ciencia, un aspecto que ha constituido el pilar fundamental de su
trayectoria de vida; en segundo lugar su optimismo, tesén y esfuerzo;
y en tercer lugar, su lucha ante el desaliento y su pasion por las
‘causas perdidas”.

Sebastian es sensible, altruista y bueno, amigo real y auténtico
que destaca por su nobleza. Nobleza en el sentido que la define
Ortega, como la exigencia por las obligaciones en servicio de algo
trascendente. Es infatigable y posee ademas de dinamismo, la facultad
de ilusionarse por problemas de indole muy diversa. Intenta hacer bien
las cosas sin preocuparse de mas.

Casado con Paloma Ballesteros, compafiera de curso y
Catedratica de Quimica Organica de la UNED, forman una pareja muy
unida en todos los aspectos de la vida, el personal y el profesional. Yo
me siento muy honrada de mantener con ellos una profunda amistad a
pesar de los anos transcurridos.

Sebastian es muy aficionado a la naturaleza. Siempre que su
trabajo se lo permite, su mayor placer es retirarse a la Sierra
Madrilefia de Guadarrama donde posee una casa. Le gusta pasear,
incluso perderse, por el monte y disfrutar de ese enorme placer de
confundirse con la naturaleza de aquellos parajes y captar la energia
que el Creador ha puesto entre tanta belleza.

También es aficionado a la musica toca la guitarra y la bandurria.
Durante los afos que cursaba la licenciatura y el doctorado formd
parte de la Tuna de la Facultad de Farmacia y durante ese tiempo tuvo
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innumerables amigos “tunos” entre ellos mi hermano Federico. Persona
amable, simpatica con gran don de gentes y muy amigo de sus amigos.
En los tiempos que formaba parte de mi grupo de investigacion,
cuando teniamos una pequefa fiesta, Sebastian siempre nos
amenizaba tocando su bandurria.

Sefior Presidente, Sefioras y Sefores académicos, Amigos

Escuchando esta tarde en nuestra Academia el discurso de
ingreso del Doctor Cerdan he sentido una gran emocion ante lo que
ha supuesto su aventura profesional en el panorama que le ha tocado
vivir, tan lleno de contradicciones y vicisitudes que hubieran llevado al
fracaso a cualquier persona menos valiente y preparada

Es por esto que la incorporacién del Sebastian Cerdan Garcia
Esteller a nuestra Academia, ocupando la medalla n® 30, es del mayor
interés pues viene a llenar un hueco con un tema como la Resonancia
Magnética Nuclear de tanta repercusion en el campo de la biomedicina
y diagnéstico de la enfermedad. Ademas la actividad investigadora,
tanto la basica como la aplicada del Doctor Cerdan encaja
perfectamente en el grupo de nuestros Académicos que hoy en dia
cultivan e integran el grupo de la Biofisica. Por ultimo, la academia se
enriquece al incluir en sus filas a un profesional de la CIENCIA en
mayusculas, con una trayectoria definida, del que me siento
legitimamente orgullosa, un orgullo que espero poder compartir a partir
de hoy con todos ustedes al darle, con un abrazo, mi mas carifiosa
bienvenida.

He dicho.
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