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RESUMEN

Las enfermedades cardiovasculares son la principal causa de muerte en todo el mundo,
especialmente las arritmias cardiacas y los trastornos de la conduccion eléctrica. En la
actualidad, el estudio de estas alteraciones es posible a través del analisis del
electrocardiograma (ECG). Sin embargo, acotar espacialmente la region del corazén donde se
producen las alteraciones mediante técnicas no invasivas es de gran utilidad para una mejor
planificacién de procedimientos terapéuticos, como la ablacién. Por este motivo, los modelos
computacionales tridimensionales que permiten simular la actividad eléctrica cardiaca han
ganado importancia, especialmente los modelos de corazén completo que permiten estudiar
ciertas patologias derivadas de una mala conduccion entre auriculas y ventriculos.

En el presente trabajo se tiene como objetivo principal el desarrollo de modelos
tridimensionales personalizados de corazén completo (auriculas y ventriculos) para ser
utilizados como herramienta en el estudio de la actividad eléctrica cardiaca.

Para ello, se realiza la segmentacién de los ventriculos a partir de imagenes de tomografia
computarizada de pacientes del Hospital Politécnico y Universitario La Fe y se une a los modelos
de auriculas y torso ya desarrollados en el Ci2B. Los modelos de corazén completo son
acondicionados y suavizados para obtener una malla volumétrica. Ademas, se realiza una serie
de divisiones tanto de las auriculas como los ventriculos en diferentes regiones para representar
la heterogeneidad experimentalmente observaday, asi, ser lo mas realista posible.

Previo a las simulaciones tridimensionales, se realizan simulaciones de una fibra de Purkinje para
estudiar las condiciones mas realistas de la propagacién entre auricula y ventriculo. Finalmente,
se realiza un conjunto de simulaciones que permiten reproducir la propagacién del potencial de
accion por las diferentes regiones del corazén, con el objetivo de analizar los patrones de
activacion en ritmo sinusal y la variabilidad entre pacientes.

Ademas, se intenta desarrollar, sin éxito, simulaciones de la propagacién en un modelo de torso
completo en condiciones de control y con las heterogeneidades producidas en la conductividad
de los pulmones como consecuencia de la neumonia provocada por el COVID-19, para obtener
posibles indicadores de dichas anomalias de manera no invasiva mediante los registros de ECG
y compararlo con las condiciones de control.

Palabras Clave: corazén, modelo, potencial de accidn, propagacién, COVID-19
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RESUM

Les malalties cardiovasculars sén la principal causa de mort a tot el mdén, especialment les
arritmies cardiaques i els trastorns de la conduccio electrica. En I'actualitat, I'estudi d'aquestes
alteracions és possible a través de I'analisi de |'electrocardiograma (ECG). No obstant aixo, fitar
espacialment la regié del cor on es produeixen les alteracions mitjangant técniques no invasives
és de gran utilitat per a una millor planificacié de procediments terapéeutics, com I'ablacié. Per
aquest motiu, els models computacionals tridimensionals que permeten simular I'activitat
eléctrica cardiaca han guanyat importancia, especialment els models de cor complet que
permeten estudiar certes patologies derivades d'una mala conduccio entre auricules i ventricles.

En el present treball es t¢ com a objectiu principal el desenvolupament de models
tridimensionals personalitzats de cor complet (auricules i ventricles) per a ser utilitzats com a
eina en l'estudi de |'activitat electrica cardiaca.

Per a aixo, es realitza la segmentaciod dels ventricles a partir d'imatges de tomografia computada
de pacients de I'Hospital Politécnic i Universitari La Fe i s'uneix als models d'auricules i tors ja
desenvolupats en el Ci2B. Els models de cor complet sdn condicionats i suavitzats per a obtindre
una malla volumetrica. A més, es realitza una serie de divisions tant de les auricules com els
ventricles en diferents regions per a representar I'heterogeneitat experimentalment observada
i, aixi, ser el més realista possible.

Previ a les simulacions tridimensionals, es realitzen simulacions d'una fibra de Purkinje per a
estudiar les condicions més realistes de la propagacié entre auricula i ventricle. Finalment, es
realitza un conjunt de simulacions que permeten reproduir la propagacié del potencial d'accié
per les diferents regions del cor, amb I'objectiu d'analitzar els patrons d'activacié en ritme
sinusal i la variabilitat entre pacients.

A més, s'intenta desenvolupar, sense éxit, simulacions de la propagacié en un model de tors
complet en condicions de control i amb les heterogeneitats produides en la conductivitat dels
pulmons com a conseqiiéncia de la pneumonia provocada pel COVID-19, per a obtindre
possibles indicadors d'aquestes anomalies de manera no invasiva mitjangant els registres de ECG
i comparar-ho amb les condicions de control.

Paraules clau: cor, model, potencial d'accio, propagacié, COVID-19
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ABSTRACT

Cardiovascular diseases are the leading cause of death worldwide, especially cardiac
arrhythmias and electrical conduction disorders. At present, the study of these alterations is
possible through the analysis of the electrocardiogram (ECG). However, spatially delimiting the
region of the heart where alterations occur using non-invasive techniques is very useful for
better planning of therapeutic procedures, such as ablation. For this reason, three-dimensional
computational models that allow simulating cardiac electrical activity have gained importance,
especially whole-heart models that allow studying certain pathologies derived from poor
conduction between atria and ventricles.

The main objective of the present work is to develop personalized three-dimensional models of
the whole heart (atria and ventricles) to be used as a tool in the study of cardiac electrical
activity.

To do this, the ventricles are segmented from computed tomography images of patients from
the La Fe Polytechnic and University Hospital and are joined to the atria and torso models
already developed in the Ci2B. Full heart models are conditioned and smoothed to obtain a
volumetric mesh. In addition, a series of divisions of both the atria and ventricles are made into
different regions to represent the experimentally observed heterogeneity and thus be as
realistic as possible.

Prior to the three-dimensional simulations, simulations of a Purkinje fiber are performed to
study the most realistic conditions of the propagation between atrium and ventricle. Finally, a
set of simulations is carried out that allow to reproduce the propagation of the action potential
through the different regions of the heart, in order to analyze the activation patterns in sinus
rhythm and the variability between patients.

In addition, an attempt is being made to develop, without success, simulations of the spread in
a full torso model under control conditions and with the heterogeneities produced in the
conductivity of the lungs as a consequence of pneumonia caused by COVID-19, to obtain
possible indicators of these anomalies in a non-invasive way using the ECG recordings and
compare it with the control conditions.

Keywords: heart, model, action potential, spread, COVID-19
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CAPITULO 1. INTRODUCCION

Durante las ultimas décadas, la mejora de las condiciones de vida ha permitido que se produzca
un aumento de la vida media en Espafia, alcanzando un valor de 83,5 afios en 2018 [1]. Con el
aumento de la vida media, se ha producido el envejecimiento de la poblacién espafiola, medido
por el aumento de la proporcién de personas mayores de 65 afios, alcanzando esta proporcién
un valor de 19,1% sobre la poblacién total [2]. Uniendo estos valores a los datos de que la
principal causa de muerte en Espafia son las enfermedades del sistema circulatorio, alcanzando
un valor cercano al 30% segun el Instituto Nacional de Estadistica [3] y que las personas mayores
de 65 afios son especialmente susceptibles a las enfermedades cardiovasculares [4], cabe
destacar la importancia del desarrollo de métodos de prevencién y tratamiento para este
conjunto de enfermedades para reducir o limitar la necesidad de hospitalizaciones relacionadas
con eventos cardiovasculares, ya que estas suponen una alta carga socioecondmica [5]. Dentro
de las enfermedades cardiovasculares, las arritmias o alteraciones del ritmo cardiaco
constituyen un importante grupo, ya que son la causa de mds del 16% de los ingresos
hospitalarios y afectan a un total del 1% de la poblacién general [6][7]. Ademas, las arritmias
suponen una de las principales causas de muerte en el mundo moderno. A pesar de que existe
un gran numero de tratamientos para las arritmias, estos no siempre son efectivos. Por este
motivo, se estan desarrollando herramientas basadas en las imagenes cardiacas y en modelos
computacionales personalizados con el objetivo de estudiar la propagacion normal del corazon,
las arritmias o el riesgo de padecerlas sin necesidad de analizarlo experimentalmente [8][9][10].
Estos modelos incluso permiten simular diferentes condiciones cardiacas, es decir, como se
desarrolla la propagacién a través de un corazén ya afectado por otras patologias [11]. Dentro
de estos modelos, se pueden destacar los modelos de corazén completo como una herramienta
realmente (til para el estudio de alteraciones cardiacas, ya que el corazén es una estructura
compleja y heterogénea con diferentes propiedades y una secuencia de activacion organizada
que solo puede entenderse correctamente a nivel de todo el érgano y teniendo en cuenta la
interaccion integrada del conjunto [12].

1.1.ANATOMIA DEL CORAZON

El corazén es el 6rgano que se encuentra suspendido en el centro de la cavidad toracica, gracias
a la unién que tiene con los grandes vasos. Se encuentra recubierto por el pericardio, un
pequefio saco fibroso que contiene una sustancia fluida que permite que el corazén se mueva
libremente durante la contraccién y la relajacion. La principal funcién del corazén es la de hacer
llegar sangre a todos los érganos del cuerpo a través de estos movimientos de contraccion [13].

El musculo cardiaco estd formado por cuatro cdmaras: dos auriculas y dos ventriculos. Las
auriculas son camaras que se encuentran en la parte superior. Por otro lado, los ventriculos se
encuentran bajo las auriculas y bombean la sangre procedente de las auriculas hacia los
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pulmones y las arterias. Estos Ultimos ocupan la mayor parte del volumen cardiaco. Las auriculas
se separan de los ventriculos a través de las vdlvulas auriculoventriculares (AV) denominadas
valvulas tricuspide y mitral, que separan las cavidades derechas e izquierdas respectivamente.
La principal funcién de estas valvulas es impedir el flujo retrégrado de la sangre, es decir, evitar
que la sangre fluya desde los ventriculos hacia las auriculas. Por otro lado, existen otras valvulas
denominadas adrtica y pulmonar que impiden el flujo retrégrado desde las arterias aorta y
pulmonar hacia los ventriculos [14][15].

Como se muestra en la Figura 1, la sangre avanza a través de las cavidades con una trayectoria
predeterminada. La sangre desoxigenada entra en la auricula derecha, desde donde fluye hasta
el ventriculo derecho, el cual bombea la sangre a través de las arterias pulmonares haciendo
que la sangre llegue a los pulmones. Los pulmones desempeiian la funcién de eliminar los
desechos que hay en la sangre y de oxigenarla. La sangre oxigenada, que sale de los pulmones,
a través de las venas pulmonares llega a la auricula izquierda, desde donde fluye hasta el
ventriculo izquierdo. El ventriculo izquierdo se contrae bombeando la sangre oxigenada hacia la
aorta, llegando al sistema arterial y permitiendo asi la oxigenacidn del resto de érganos y tejidos
[14][15].

CABEZAY EXTREMIDAD SUPERIOR

Vena cava

superior ! k
Auricula 4 v | 4
derecha - Venas

pulmonares

Valvula i res

pulmonar Auricula izquierda
Valvula mitral

Valvula .
tricaspide Valvula adrtica
Ventriculo 2 Ventriculo

derecho izquierdo

Vena cava —

inferior

gf_
TRONCOY EXTREMIDAD INFERIOR

Figura 1. Estructura del corazon y trayectoria de la sangre por el interior de las cavidades
cardiacas [15].

La anatomia del corazén también se puede dividir en los diferentes tipos de tejidos. El miocardio
es el musculo cardiaco que funciona involuntariamente, ya que es autoexcitable. Ademas del
miocardio, los otros tejidos que hay en el corazédn son el endocardio, que actia como
revestimiento interno de las auriculas y los ventriculos, y el pericardio, que es una membrana
que cubre la superficie externa del corazén. El pericardio, a su vez, estd formado por dos
[dminas: una parietal y otra visceral denominada epicardio, que se encuentra adherida al
corazon [16][17].
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1.1.1. Anatomia de las auriculas

La estructura anatdmica de las auriculas esta caracterizada por dividirse en varias regiones con
diferentes caracteristicas estructurales y heterogeneidades electrofisioldgicas. Las estructuras
anatémicas de las auriculas con mayor intervencién son distintas para la auricula derecha e
izquierda. En el caso de la auricula derecha (AD), las regiones mas importantes son: el nodo
sinoauricular (SAN), crista terminalis (CT), el haz de Bachmann (HB), el haz intercaval (Hl), el
septo (SAD), la pared lateral (PLD), el apéndice derecho (AAD), los musculos pectineos (MP), el
istmo (IST), las venas cavas inferior (VCI) y superior (VCS) y el anillo de la valvula tricuspide (VT).
La auricula izquierda (Al) se puede dividir en ocho regiones: la pared superior (PSl), el septo
(SAl), el apéndice izquierdo (AAl), la pared posterior (PPI), el anillo de la valvula mitral (VM), las
venas pulmonares derechas (VPD) e izquierdas (VPI) y el seno coronario (SC). Ademads, también
se puede incluir como una estructura independiente que conecta ambas auriculas la fosa oval
(FO) y su limbo (LFO). A pesar de poder dividir las auriculas en este gran nimero de regiones,
normalmente se utilizan las mas relevantes para la representacion del comportamiento cardiaco
[18][19]. En la Figura 2 se observan cuales son y la distribucién de las regiones de la auricula con

mayor importancia.

Figura 2. Division anatémica de las auriculas. RA: auricula derecha (AD), SAN: nodo
sinoauricular, CT: crista terminalis, BB: haz de Bachmann (HB), IB: haz intercaval (Hl), RAS:
septo derecho (SAD), PLD: pared lateral derecha (PLD), RAA: apéndice derecho (AAD), PM:
musculos pectineos (MP), IST: istmo, ICV: vena cava inferior (VCI), SCV: vena cava superior

(VCS), TV: anillo de la valvula tricuspide (VT), LA: auricula izquierda (Al), LSW: pared superior
izquierda (PSI), LAS: septo izquierdo (SAl), LAA: apéndice izquierdo (AAl), LPW: pared
posterior izquierda (PPI), MV: anillo de la valvula mitral (VM), RPV: vena pulmonar derecha
(VPD), LPV: vena pulmonar izquierda (VPI), CS: seno coronario (SC), FO: fosa oval y LFO:
limbo de la fosa oval [19].

Experimentalmente, se han observado diferencias en el potencial de accién y en la velocidad de
conduccién en las diferentes regiones anatomicas auriculares [20][21]. También, se han
observado variaciones en la duracién y la morfologia del potencial de accién a lo largo de la
auricula y, como consecuencia de estos factores, en el comportamiento dinamico [22]. Por este

3
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motivo, cada region auricular se puede caracterizar mediante tres propiedades: el modelo
celular, la conductividad longitudinal y la anisotropia. Estas propiedades eléctricas junto con la
geometria y la orientacidon de la fibra de las regiones determinan la propagaciéon de los
potenciales de accion [20][21].

1.1.2. Anatomia de los ventriculos

De la misma manera que las auriculas, los ventriculos pueden dividirse anatémicamente en
diferentes regiones. En el ventriculo derecho se distinguen dos cavidades separadas por un anillo
de bandas musculares. Una de las cavidades se considera el tracto de entrada y comprende
desde la vélvula tricdspide hasta el 4pex, mientras que la otra cavidad es el tracto de salida, que
en este caso comienza desde la punta de la cara anterior hasta la arteria pulmonar. Las bandas
musculares que separan ambos tractos son la cresta supraventricular (que separa la vélvula
tricuspide de la pulmonar) y la trabécula septomarginal del tabique interventricular. De la misma
manera, el ventriculo izquierdo estd formado por un tracto de entrada desde la vélvula mitral
hasta el dpex de la pared ventricular izquierda, y un tracto de salida desde el apex hasta la valvula
adrtica [23]. En la Figura 3 se muestra la segmentacion de las diferentes regiones de los
ventriculos tanto sobre una imagen de un paciente real como sobre el modelo formado a partir
de esta segmentacion.

PVD
MPD + TD
MPI + Tl
PVD
MPD +TD MPD + TD
SEPTO +PVI MPI + Tl PV MPI+TI

SEPTO

Figura 3. Representacion anatomica de los ventriculos divididos en regiones sobre una
imagen real y sobre un modelo tridimensional. MPD: Musculos Papilares Derechos; MPI:
Musculos Papilares lzquierdos; TD: Trabéculas del Ventriculo Derecho; Tl: Trabéculas del

Ventriculo Izquierdo; PVD: Pared Ventricular Derecha; PVI: Pared Ventricular lzquierda [24].
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1.2.ELECTROFISIOLOGIA DE CORAZON

Para poder desarrollar los modelos cardiacos, no solo es necesario el conocimiento sobre la
anatomia del corazén a modelar, sino que también es necesario conocer la actividad eléctrica
del corazoén. El propdsito de este analisis es poder simular correctamente la propagacion del
estimulo a lo largo de las diferentes regiones cardiacas. Por este motivo, en los siguientes
apartados se detalla la actividad eléctrica del corazdn: su sistema de conduccién y el potencial
de accidn de las células cardiacas.

1.2.1. Actividad eléctrica del corazon

En el corazén pueden encontrarse tres tipos de musculos cardiacos: el musculo auricular, el
musculo ventricular y las fibras musculares especializadas en la excitacidon y conduccidn. Los dos
primeros realizan la contraccidon, mientras que las fibras especializadas en la excitacién y
conduccidn son las que sincronizan las descargas eléctricas en forma de potenciales de accidn
marcando el ritmo cardiaco [15]. Es importante destacar que ciertas células cardiacas son
capaces de activarse de manera autéonoma, independientemente del sistema nervioso [25].

El sistema de conduccion del corazén esta formado por el nodo sinoauricular (SAN), el nodo
auriculoventricular (AV), el Haz de His y las fibras de Purkinje. En la Figura 4 se muestra la
propagacion de un estimulo. La estimulacion cardiaca comienza con un impulso del SAN ubicado
en el miocardio de la AD. Este estimulo se propaga a través de la auricula provocando su
contraccién, y alcanzando el nodo AV ubicado en el septo que separa ambas auriculas. Desde
este ultimo nodo, el impulso se envia a través del Haz de His cuya funcidn principal es lograr que
el impulso llegue a ambos ventriculos. Finalmente, este impulso alcanza las fibras de Purkinje
que son las que producen la contraccidon de ambos ventriculos. De esta manera, es el SAN el que
actia como el marcador del ritmo cardiaco creando y propagando el impulso que genera la
contraccion de las diferentes cavidades [25].

L
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Figura 4. Estructuras que conforman el sistema de conduccion del corazén y los potenciales
de accion en cada una de ellas [25].
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Cuando el impulso se va propagando, cada una de las estructuras que forman el sistema de
conduccidn, y las células musculares, desarrollan un potencial de accién. El conjunto de todos
ellos generan una sefial eléctrica conocida como electrocardiograma (ECG), que puede
observarse bajo todas las formas de onda de los diferentes potenciales de accién en la Figura 4
[25].

1.2.2. Potencial de accidon de las células miocardicas

El potencial de accidn de las células miocardicas que se encargan de la contraccion del corazén
se divide en 5 fases diferenciadas por los iones implicados en cada fase que producen también
diferentes actividades eléctricas. La Figura 5 describe la forma del potencial de accién, asi como
iones implicados en cada fase. Las diferentes fases del potencial de accidén son las siguientes
[15][16][26]:

o Despolarizacion (fase 0). La fase 0 comprende la fase de despolarizacion durante la cual
se produce la apertura de los canales de sodio (Na*) dependientes de voltaje, lo que
produce la entrada de este ion. Ademds, también se produce la apertura de los canales
lentos de Calcio (Ca?*) con la consecuente entrada del Ca** a la célula. Debido a la
entrada de estos iones, el potencial de membrana se hace mds positivo llegando a un
valor de entre 20 mV y 40 mV.

o Repolarizacion inicial (fase 1). Debido al aumento de voltaje producido en la fase 0, se
desencadena la apertura de los canales de potasio (K*) dependientes de voltaje, por lo
gue comienza la segunda fase del potencial de accidn, la fase 1, que es la fase de
repolarizacion rapida y corta durante la cual se produce la salida de los iones de K*. La
constante entrada de Ca?* a través de los canales lentos provoca el cierre de los canales
de K*, haciendo que esa rapida repolarizacién tenga una corta duracidn. Esta es la fase
durante la cual, la célula comienza a recuperar su potencial de membrana en reposo.

o Meseta (fase 2). La tercera fase, fase 2, es una fase de meseta, es decir, es una fase
durante la cual no se produce un cambio de voltaje apreciable. Los motivos por el cual
se alcanza un estado de meseta comprenden el aumento de la permeabilidad de los
iones de Ca* y la disminucién de la permeabilidad para los iones de K*, es decir, los
cambios de los canales idnicos producidos durante las fases 0 y 1 desencadenan un
equilibrio interpretado como este estado de meseta. Durante esta fase, los canales de
Ca?*, se oponen a los de K*, y solo cuando se inactivan los de Ca?* se consigue finalizar
esta fase.

o Repolarizacion rapida (fase 3). Tras la meseta, se produce el cierre de los canales lentos
de Ca?*y Na* impidiendo la entrada de estos iones, lo que desencadena la siguiente fase,
la fase 3. En esta fase aumenta la permeabilidad de la membrana a los iones de K*,
produciendo una salida de K* de manera mas rapida, lo que produce una repolarizacion
que devuelve la célula a potenciales negativos.

o Potencial de membrana de reposo (fase 4). Finalmente, se puede identificar la fase 4,
en la que la bomba de Na-K-ATPasa se encarga de volver al estado inicial de la
membrana mediante la expulsién de Na*y la introduccién de K* al interior, devolviendo
la célula al estado de reposo, con un valor medio de -90 mV.
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Figura 5. Fases del potencial de accion de células del miocardio ventriculary
corrientes de los principales iones implicados [15].

El musculo cardiaco, al ser un tejido excitable, es refractario. El periodo refractario es el intervalo
de tiempo durante el cual el musculo cardiaco no puede estimularse con un impulso normal si
ya estaba excitado, es decir, es el tiempo de recuperacién que necesitan las células después de
haber sido descargadas antes de responder a un estimulo de nuevo [15][27]. Suele deberse a la
falta de disponibilidad de la corriente que produce la despolarizacidn, es decir, la de Na* [26].
Durante el periodo refractario absoluto (absolute refractory period, ARP) las células del
miocardio no pueden contraerse y las células del sistema de conduccién no pueden conducir el
impulso independientemente de lo fuerte que sea el estimulo eléctrico, por lo que no se
producen contracciones en el musculo cardiaco. Este periodo se corresponde con el tiempo que
necesitan los canales de Ca?* para abrirse de nuevo y permitir la entrada del ion en el interior de
la célula. El periodo refractario relativo (relative refractory period, RRP) comienza al final del
ARP cuando la membrana celular esta casi completamente repolarizada. Durante este periodo,
algunas de las células cardiacas repolarizan hasta su potencial umbral y pueden ser estimuladas
por un estimulo mas potente de lo normal. El periodo refractario efectivo (effective refractory
period, ERP) se diferencia del ARP en que en este caso los estimulos si que podrian ser lo
suficientemente grandes para producir el potencial, pero la célula no es capaz de conducirlo, es
decir, no hay suficiente corriente interna para conducir el potencial a las células vecinas. Por
ultimo, el periodo supernormal (supernormal period, SNP) es el intervalo de tiempo durante el
cual un estimulo mas débil de lo normal puede producir la despolarizacién de las células
cardiacas. Va desde el final de la fase 3 hasta el principio de la fase 4 del potencial de accidn,
cuando la célula es mas excitable de lo normal [27]. Los periodos descritos se muestran en la
Figura 6 donde se muestra su extension en un potencial de accion.
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Figura 6. Representacion del periodo refractario y del periodo refractario relativo [27].

1.3.ELECTROCARDIOGRAMA (ECG)

Como se ha comentado anteriormente, la propagacién de los potenciales de accidon a través de
las diferentes regiones del corazén da como resultado el ECG. Esta sefial es medible de forma
no invasiva, por lo que resulta una técnica de gran utilidad para obtener informacidén sobre la
calidad de la propagacion del impulso cardiaco.

El electrocardiograma o ECG es una sefial que permite estudiar las variaciones de voltaje del
tejido cardiaco en funcién del tiempo. Registra la actividad de la corriente eléctrica que se estd
desarrollando en el corazdn, es decir, los diferentes potenciales de accién en las diferentes
estructuras cardiacas. Normalmente, se utiliza papel milimetrado para registrar la sefial y no
suele exceder los 30 segundos. Para obtener un ECG es necesario tener un electrocardiégrafo,
sensores (electrodos) en forma de parches que se colocan sobre la piel del torso y un sistema
de cables que lleve las sefiales de los parches al dispositivo [28].

La actividad eléctrica del corazén que se observa en el ECG muestra diferentes deflexiones
(ondas del ECG) que se corresponden con los impulsos eléctricos a través de las diferentes
estructuras que componen el corazéon y que se explicardn mas adelante. El ECG es una técnica
muy valorada ya que permite encontrar la zona del corazén que se encuentra dafiada a través
de medidas realizadas sobre el torso del paciente. Ademas, es una prueba diagndstica asequible,
segura y sencilla que proporciona una gran cantidad de informacién, principalmente para
diferenciar las arritmias [28].

1.3.1. Derivaciones del ECG

El ECG es el registro del potencial extracelular debido a la propagacién de los potenciales de
accion cardiacos, medido desde la superficie del cuerpo gracias a la capacidad que tienen los
tejidos para conducir los potenciales eléctricos. Esta técnica realiza una medida indirecta o
derivada, debido a que los tejidos que rodean al corazén también pueden tener potenciales
propios que alteren el potencial que se registra en el corazén. Existen algunos estandares que
define las posiciones de los electrodos para realizar esta medida: derivaciones de Einthhoven
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(parte izquierda de la Figura 7), derivaciones aumentadas (parte derecha de la Figura 7) y
derivaciones precordiales (Figura 8) [29][30].

aVF-
II- a0 -
aVR* aVvL*
I"180° oo |+
avL- avVR-
I+ 90° I+
aVF*

Figura 7. Esquema de las derivaciones de los estandares de Einthoven (izquierda) y
derivaciones aumentadas (derecha) [29].

Derivaciones de Einthoven. Se colocan tres electrodos: uno en el brazo izquierdo, otro en el
brazo derecho y otro en el pie izquierdo, ya que el corazén se ubica en el lado izquierdo del
pecho. El potencial de cada electrodo viene dado por ¢, dr vy Pr, respectivamente. De esta
manera, las derivaciones vienen dadas por las siguientes férmulas [29][30]:

VI = (I)L - (DR
Ecuacidn 1. Derivacion del brazo izquierdo de Einthoven.
Vip= ®p — g
Ecuacion 2. Derivacion del brazo derecho de Einthoven.
Vin= ®r— @,
Ecuacion 3. Derivacion del pie izquierdo de Einthoven.

Con el objetivo de obviar la linea eléctrica de los dispositivos usados para medir el ECG, se coloca
un ultimo electrodo en la pierna derecha [30].

Para esta teoria de derivaciones, se representa el corazéon como un conductor esférico
homogéneo colocado en el centro del triangulo equilatero formado por las tres derivaciones.
Segun la ley de Kirchhoff, las derivaciones pueden relacionarse de la siguiente manera [29]:

Vi+ Vi =Vy
Ecuacion 4. Relacidn entre las derivaciones de Einthoven segtn la Ley de Kirchhoff.

La principal limitacidon de esta medida es que solo pueden medir potenciales en el plano frontal,
de modo que no se registran las fuerzas de la activaciéon muscular de direccién y sentido distinto
al frontal. Por otro lado, resulta de gran interés para obtener informacién sobre el ritmo
cardiaco, la posicion del corazén y la medida de las ondas y segmentos del ECG. Ademas, puede
resultar de gran utilidad para el diagnéstico de las arritmias [30].
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Derivaciones aumentadas. Ademads, se pueden considerar tres derivaciones adicionales, aVg,
aV.yaVs, colocadas en las direcciones de las bisectrices de los sectores referenciados a cada par
de derivaciones de Einthoven. Como se puede observar en la Figura 7, el resultado de afiadir
estas tres derivaciones es la divisidn del plano frontal en sectores iguales de 302. Cada una de
ellas se define [29]:

D, + P
Vayp= O = ———

Ecuacion 5. Ecuacion de las derivaciones aumentadas.

Este tipo de derivaciones obtienen una informacién muy precisa y son de gran utilidad para
establecer diagndsticos topograficos, para conocer la posicion del corazén y para determinar la
extension de las zonas lesionadas de la masa muscular [30].

Derivaciones precordiales. Este tipo de derivaciones (Vy, ... Vi) se utilizan para medir el potencial
cerca del corazdn. Se colocan seis electrodos unipolares en diferentes posiciones del pecho,
abarcando desde el térax hasta llegar a la linea axilar media, y se comparan con el terminal
central de Wilson [29][30]:

Op+ O, + D
cT = 3

Ecuacion 6. Ecuacion del terminal central de Wilson de las derivaciones precordiales.

Este tipo de derivaciones son de gran utilidad para distinguir las lesiones de la pared anterior y
posterior. Como se puede observar en la Figura 8, las derivaciones se colocan en diferentes
partes del pecho, y como se puede observar en la Figura 10 cada derivacién obtiene una seial
distinta [29][30]:

Figura 8. Derivaciones precordiales en vista frontal (izquierda) y horizontal (derecha) [29].

o Vi: se sitla en el cuarto espacio intercostal, a la derecha del esternén. Este potencial
mide los potenciales procedentes de las auriculas, principalmente de la derecha, y de
parte del tabique interventricular y la pared anterior del ventriculo derecho. Esta
derivacién recoge una onda inicial ligeramente positiva que representa la activacion de
la pared ventricular derecha, y una onda fuertemente electronegativa generada por la
pared ventricular izquierda que es de mayor grosor. Que la activacion sea negativa o
positiva depende del sentido en el que se activan los ventriculos: endocardio a
epicardio.

10
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o Vi se situa también en el cuarto espacio intercostal, pero, en este caso, en el lado

izquierdo del esterndn. La principal diferencia que guarda la derivacién V, con respecto

a Vi es que, al encontrarse mas cerca del corazén, y, mas concretamente, de la pared

ventricular derecha, los potenciales se registran con mayor fuerza, pero sigue

describiendo la misma forma de onda.

o Vs: estaderivacidn se sitla sobre el tabique interventricular, por lo que se considera una

derivacién transicional entre las estructuras izquierdas y derechas. El grafico que se

recoge a partir de esta derivacién muestra una onda equipotencial, es decir, que el valor

negativo es de la misma magnitud que el positivo. En caso contrario, puede alertar de

una hipertrofia ventricular.

o Va: el electrodo se sitla en el quinto espacio intercostal izquierdo, teéricamente en la

region de la punta del ventriculo izquierdo, la zona de mayor grosor. Como consecuencia

de este grosor, la onda registrada es fuertemente positiva. Esta onda registrada es la

que se registraba como fuertemente negativa en las derivaciones Vi y V; solo

ha

cambiado el signo debido a que se cambia el punto desde el cual se observa (Figura 9).
Tras la onda positiva, se puede observar una ligera activaciéon negativa. Se observa lo

mismo, pero desde diferentes perspectivas.

Figura 9. Relacion entre las derivaciones V1 y V4 [30].

o Vsy Ve: ambos electrodos se colocan en el quinto espacio intercostal izquierdo mds a la

izquierda que V4, al nivel de la linea axilar anterior y media respectivamente.

Tedricamente, los electrodos se sitian sobre el miocardio del ventriculo izquierdo, pero

en zonas de menor grosor que la derivacién anterior. Por este motivo, las ondas

registradas son similares, salvo por el hecho de que la fuerza inicial positiva
disminuyendo a medida que mas se aleja de la punta del ventriculo.

va

11
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Figura 10. Trazado de las derivaciones precordiales [30].

El conjunto de todas las derivaciones, las tres de Einthoven, las tres aumentadas y las seis
precordiales, forman el estdndar de 12 derivaciones clinicamente mdas usado para la obtencién
de ECG [29].

1.3.2. Ritmo sinusal

Como ya se ha comentado anteriormente, el ECG es el conjunto de registros obtenidos para las
diferentes derivaciones. A continuacién, se muestra un ejemplo de un electrocardiograma
normal en la Figura 11:

oAmvi! | | [ [ [ | [ | | | ] [RRinterva
I Segment | | TP Segnjent
A
‘ | 4 -
.':)” ! Pl / | |
J Point
PR interval |
| 1] QT interval
Time 0.04 Sec 0.2 Sec

Figura 11. Representacion de un ECG normal [29].

El ECG es un conjunto de ondas que se desencadenan como una secuencia temporal que
permanece constante. Sin embargo, se pueden producir algunas variaciones en la amplitud y la
sefial dependiendo de la posicion del electrodo en el torso. Las diferentes ondas que componen
el ECG son [13][15][29][31][32]:

o Onda P. Esta onda aparece como consecuencia de la propagacion de la despolarizacidn
por las auriculas, que continua durante el segmento PQ. Este segmento representa el
retardo entre la activacidn de la auricula y la de los ventriculos. La repolarizacién de las
auriculas también produce una onda, denominada Ta, pero esta enmascarada por el
complejo QRS.
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1.3.3.

Intervalo PR. Es el intervalo de tiempo que representa la propagacién del potencial de
accion a través de las auriculas y el nodo AV. Su duracidn suele estar afectada por las
alteraciones de la velocidad de conduccidn.

Complejo QRS. Este complejo esta formado por varias desviaciones u ondas (Q, R, S)
asociadas a la activacidn o despolarizacién de los ventriculos, lo que desencadena la
contracciéon de los ventriculos. La onda Q estd asociada a la activacién del septo
interventricular, la onda R se asocia al final de la activacion del septo junto a la activacién
del dpex, y la onda S se asocia a la activacion del resto de paredes ventriculares y de la
region basal.

Segmento ST. Tras el complejo QRS, hay un intervalo temporal conocido como
segmento ST durante el cual se produce la despolarizacidon de todas las células en el
momento de meseta del potencial de accidn, es decir, es un intervalo isoeléctrico.
Onda T. La onda T representa la repolarizacion de los ventriculos, cuando comienzan a
relajarse. Normalmente, la onda T esta asociada con el final de la meseta de las células
del epicardio, siendo el pico de la onda la representacién de la repolarizacion total del
epicardio y el final de la onda T la repolarizacién de las células correspondientes al
miocardio.

Intervalo QT. Es un intervalo de tiempo que comprende desde el inicio del complejo
QRS hasta el final de la onda T. Depende en gran medida de la frecuencia cardiaca.
Onda U. Esta onda es una desviacidn diastdlica pequefia que sigue a la onda T. Contraria
al resto de ondas nombradas, esta onda no siempre aparece en el registro ECG.
Intervalo RR. Es el tiempo comprendido entre un latido y el siguiente, es decir, el
periodo de tiempo entre ondas R de diferentes latidos.

Arritmias

El modelo de ECG descrito anteriormente, representa el ritmo normal o sinusal de un corazon

sano. Este ECG incluye las ondas P y T y el complejo QRS, con una frecuencia entre 60 y 100

latidos por minuto (Beats per minute, bpm) [29]. Sin embargo, también pueden producirse

alteraciones del ritmo sinusal conocidas como arritmias que, como se ha comentado

anteriormente, constituyen un grupo importante dentro de las enfermedades cardiacas y

suponen mas del 16% de los ingresos hospitalarios [6][7]. Los principales mecanismos de

formacidn de arritmias son [26][29]:

La alteracion de la automaticidad se caracteriza por la aparicion de actividad
espontdnea por parte de las células del miocardio que normalmente no actian como
marcapasos, tanto auriculares como ventriculares.

La actividad desencadenada se define por el inicio del impulso causado por post-
despolarizaciones. Las post-despolarizaciones son oscilaciones del potencial de
membrana que ocurren justo después de un potencial de accién. En caso de que esta
oscilacion alcance el valor umbral, se genera un nuevo potencial que puede ser la fuente
de una respuesta desencadenada que se repite y mantiene en el tiempo.

La reentrada es el fenémeno por el cual la sefial eléctrica no completa el circuito normal,
pero sigue un circuito alternativo que se repite sobre si mismo, produciendo una
activacion rapida y anormal que hace que se perpetue en el tiempo.

13
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Dependiendo de la zona donde se produzca la alteracién se pueden encontrar
[29][26][33][34][35]:

- Arritmias auriculares (Figura 12). Este tipo de arritmias se caracteriza por la generacién

de fendmenos de reentrada en el camino auricular, normalmente afectando al nodo AV.
En el caso de la taquicardia auricular paroximal y el flutter auricular el fenédmeno de
reentrada se produce en un foco auricular diferencidndose en un ritmo mas elevado
para el flutter, mientras que en el caso de la fibrilacion auricular la actividad de las
auriculas se define como completamente irregular produciendo fluctuaciones en el ECG.
Sin embargo, se sigue manteniendo la forma del complejo QRS.
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Figura 12. ECGs de las taquicardias auriculares mas comunes: taquicardia, flutter y fibrilacién
[33].

- Arritmias ventriculares (Figura 13). Normalmente se produce debido a los estados de
isquemia o de infarto del miocardio que generan una conduccidn mdas lenta en el
musculo ventricular que produce a su vez una activacion circular (reentrada). En primer

lugar, se produce la taquicardia ventricular que produce una reduccion del volumen de
eyeccion vy, si se agrava, puede desencadenar en fibrilacion ventricular. En caso de
alcanzar el estado de fibrilacidn, la situacién de reentrada se produce en multiples zonas
del musculo cardiaco, la contracciéon del musculo ventricular se vuelve irregular y no
consigue realizar una eyeccién eficiente de la sangre. Las personas con esta alteracion
sufren una pérdida de la conciencia seguida de la muerte en pocos minutos.

Ventricular tachycard Vontricular ibeilation and sinus thythm

Figura 13. ECG de la taquicardia y fibrilacidn ventricular respectivamente [33].

- Arritmias_auriculoventriculares (Figura 14). En este tipo de arritmias, el tipo de
alteracion mas habitual es el bloqueo auriculoventricular (bloqueo AV). Este bloqueo
se diferencia por grados en funcidn de la severidad, pero en todos los casos se
caracteriza por una conducciéon entre auriculas y ventriculos mas lenta de lo normal o
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incluso interrumpida, produciendo una alteracidén en la sucesién de las ondas P y los
complejos QRS en el ECG.

PR=0.16s PR=0.38s
Normal complex First-degree heart block

Second-degree heart block t
(2:1 heart block) Complete heart block. Atrial rate, 107;

ventricular rate, 43

Figura 14. ECGs correspondientes al ritmo normal y a los diferentes grados de bloqueo AV
[33].

A pesar de que las arritmias son una de las principales causas de muerte y de desarrollo de
discapacidades, especialmente las ventriculares, actualmente no se dispone de ninguna técnica
de imagen no invasiva que permita obtener un diagndstico preciso y confiable de la
electrofisiologia del corazén [29]. Por este motivo, se considera que los modelos cardiacos
resultan de gran importancia y utilidad en el campo del estudio de la actividad eléctrica con el
objetivo de conocer en mayor profundidad los mecanismos que desencadenan las arritmias, asi
como la relacion de estos con los diferentes tipos de arritmias.

1.4.BODY SURFACE POTENTIAL MAPPING (BSPM)

Toda la informacion sobre la actividad eléctrica que se obtiene en el ECG es muy util, pero esta
informacién puede ser de mayor utilidad si ademds se usa para registrar un mapa de potencial
de la superficie del cuerpo llamado BSPM (Body Surface Potential Mapping) [36]1[37]. BSPM es
una técnica que permite registrar y analizar la distribucién completa de los potenciales en la
superficie tordcica con alta resolucién espacial y temporal [38][39]. La principal ventaja de esta
técnica es que tiene la capacidad de proveer informacion mds detallada de la electrofisiologia
del corazén que el ECG de 12 derivaciones [37][40]. Tiene una gran capacidad para localizar el
potencial en funcion de la regién donde se genera y de analizar las caracteristicas espaciales y
temporales del campo eléctrico cardiaco. Estas caracteristicas permiten determinar las zonas de
activacion de auriculas y ventriculos, estudiar la existencia o no de vias accesorias en sindromes
de preexcitacién, localizar potenciales tardios o incluso determinar la presencia de isquemia
miocdardica aguda no reconocible con ECGs [36]. Ademads, el BSPM también puede ser empleado
para el desarrollo de modelos electrofisiolégicos del corazén personalizados como se muestra
en la Figura 15. Como se puede observar, a partir de la adquisicion de las imagenes anatémicas
del paciente y del registro de BSPM se puede desarrollar modelos personalizados de los mapas
de activacion del corazén del paciente, codificados mediante un cddigo de colores asociado al
potencial de esa region, para poder detectar algunas alteraciones cardiacas [41][42].

15



Disefo y desarrollo de modelos personalizados multiescala de corazén completo para el
estudio de la actividad eléctrica cardiaca

Personalisation data
L

Evaluation data
A

oot | oy 8| o
LINICAL
DaTA || 'Maging Al | lead o M 3 | |
y v.,‘ Al location Al ol
R -
Cardioc mesh Riehall Kernel Ridge 2-term exponential Estimated Predicted
Fibers Schaaffer Model fel'e:m" regression activation map activation map
: -
generation Patient-specific A “a
PIPELINE « A
I X . tralnI‘nl set &) Q %)
locations : % ) Onset activation | Global Conduction Estimated BSPM Predicted BSPM
Sepuntition e location velocity | 4‘; ? ,.,'
+ Mesmn' Formulation J UNTIL CONVERGENCE \' . 4 k "

Figura 15. Ejemplo del uso de BSPM para el desarrollo de mapas de activacion de modelos de
corazon personalizados [41].

1.5.IMAGEN CARDIACA

Con el objetivo de examinar o diagnosticar enfermedades cardiacas o estudiar la anatomia y
fisiologia normal del corazén, no solo se utilizan técnicas de ECG o BSPM, ya que principalmente
aportan informacién de la actividad eléctrica. También se utilizan una serie de técnicas de
imagen que aportan mayor informaciéon anatdmica y funcional, siendo las mas comunes
angiocardiografia, ecocardiograma, angiografia de tomografia computarizada (ATC), tomografia
computarizada (TC), imagen de resonancia magnética (MRI) y mapa éptico [29]. Para el presente
proyecto, se toma como base imagenes de TC obtenidas en el Hospital Universitario y
Politécnico La Fe de dos pacientes concretos para el desarrollo de los modelos cardiacos
personalizados.

La técnica de TC esta basada en la utilizacién de un delgado haz de rayos X (Rx) en forma de
abanico para que atraviese el cuerpo en diferentes dngulos, generando imagenes en cortes
transaxiales. Consiste en dividir el cuerpo o regidn a visualizar en diferentes cortes o tajadas y
radiar Unicamente estas porciones, asi la informacién obtenida es independiente de las
variaciones del material presentadas a ambos lados del corte. Los Rx son detectados en una
matriz de detectores separada 1802 del tubo que emite los Rx, y ambos giran alrededor del
paciente manteniendo la separacion. Los Rx se filtran o coliman tras ser detectados, para
conocer la atenuacidn que sufre el Rx al atravesar el cuerpo humano y utilizar esta informacidn
para generar imdagenes en escala de grises contenidas en pixeles. Con estas imagenes se realiza
una reconstruccion que permite generar un volumen tridimensional. Por lo tanto, la TC es una
técnica de imagen basada en la técnica de Rx, pero que obtiene una escena tridimensional,
permitiendo asi distinguir los diferentes tejidos sin que se superpongan como pasaba en la
técnica de Rx original. Es una técnica con buena resolucion espacial y que se puede obtener en
un tiempo breve, siendo la principal limitacidn la dosis de radiacidn necesaria para la obtencion
de la imagen [43] [44] [45].

La TC cardiaca se basa en la obtencién de las imagenes sincronizadas con la sefial de ECG,
ademas de la seleccidon de los momentos de menor movimiento cardiaco. Normalmente, las
imagenes con mejores resultados se obtienen al 70% del intervalo RR. La reconstruccién TC
cardiaca puede ser retrospectiva y prospectiva. La reconstruccion retrospectiva permite evaluar
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el corazén en movimiento para cuantificar la funcidn ventricular o valvular. La adquisicion se
realiza a lo largo de todo el ciclo cardiaco, lo que permite obtener las imagenes en distintas fases
y escoger las de menor movimiento si se quiere evaluar la anatomia, o evaluarlas en modo ‘cine’
para ver la funcidn. La reconstruccidn prospectiva se utiliza para evaluar la anatomia cardiaca.
La adquisicidn se realiza en un solo periodo del ciclo cardiaco, normalmente la diastole. La
principal ventaja de la reconstruccién prospectiva es la necesidad de una menor cantidad de
dosis dado que el tiempo de irradiar es muy corto. En la Figura 16 se pueden observar los
momentos durante los cuales se realiza la adquisicién para cada tipo de estudio [45][46].

A Ii ’i ” " B “ " '. ’\
Figura 16. Representacion del intervalo de adquisicion en A) Estudio Prospectivo y B) Estudio
Retrospectivo [46].

La utilizacion de la TC para el drea de cardiologia abarca un amplio rango de aplicaciones. En
general, la TC cardiaca permite evaluar la estructura y la funcién cardiaca. Por este motivo,
actualmente su uso se estd extendido para la reconstruccion de modelos cardiacos
personalizados que contengan la informacion especifica de la actividad electromecénica de los
pacientes [46][9].

1.6.MODELOS Y SIMULACIONES COMPUTACIONALES

La complejidad biolégica solo puede entenderse mediante el uso de técnicas matematicas, por
lo que no es suficiente con el uso de herramientas como el ECG. Una de las caracteristicas
bioldgicas mas relacionadas con esta complejidad es el hecho de que hay una gran conexién
entre las diferentes escalas de tamafio. Tanto es asi que una alteracion a nivel molecular puede
producir cambios en la estructura completa del cuerpo humano. Los modelos matematicos de
procesos biolégicos se pueden entender como una herramienta para describir el
comportamiento de los componentes que forman el sistema completo y evaluarlo
cuantitativamente [47]. A continuacioén, la Figura 17 muestra los diferentes modelos cardiacos
que se pueden desarrollar en funcién de la escala de tamaiio:
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Figura 17. Escalas de los modelos cardiacos [48].

1.6.1. Historia de los modelos cardiacos matematicos

El primer modelo cardiaco que definia el comportamiento de la membrana ventricular fue
establecido en 1977. Estaba basado en el formalismo de Hodgkin-Huxley y consideraba que las
concentraciones de Na*y K* intracelular se mantenian constantes durante el potencial de accidn.
La reconstruccién del modelo fue posible gracias a la medicién de las corrientes idnicas mediante
el experimento de voltaje-clamp. El modelo fue un gran avance en su momento, incluso permitia
visualizar el efecto de repolarizacion ‘todo o nada’, pero no era suficiente para explicar la
propagacion del potencial de accion [49]. Tras este estudio, han aparecido muchos modelos
considerados ‘la segunda generacién’, en los cuales se introducian cambios en las
concentraciones de Na*y K* intracelular, y para los cuales se utilizaban miocitos ventriculares de
diferentes especies. El modelo mas representativo de esta categoria es el de Luo y Rudy (LR).
Este modelo permitia simular el comportamiento de las células bajo condiciones de sobrecarga
de Ca%, lo que podria asociarse a actividad arritmogénica como EADs (Early Afterdepolarization,
post-despolarizaciones tempranas) o DADs (Delayed Afterdepolarization, post-
despolarizaciones tardias) [29]. Posteriormente, surgieron los modelos iénicos reducidos, como
el de FitzHugh-Nagumo, cuyo objetivo no era visualizar procesos subcelulares, sino proporcionar
un potencial de accidn a un coste computacional minimo. Este modelo podia interpretarse como
el circuito eléctrico mostrado en la Figura 18, que hace referencia al circuito de la membrana
celular [29].
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Figura 18. Diagrama del circuito del modelo de FitzHugh-Nagumo [50].

Los modelos auriculares se desarrollaron mds tarde que los ventriculares debido a que las
alteraciones de la actividad del ventriculo eran mucho mas letales que las de las auriculas [51].
Los primeros modelos auriculares datan de 1990. A partir del modelo de Hodgkin-Huxley, se
desarrollé el modelo de Courtemanche-Ramirez-Nattel (CRN) [18]. Este modelo representaba
matemadticamente el potencial de accion en funcién de las corrientes idnicas basandose en datos
obtenidos a partir de células auriculares humanas. Describe el comportamiento eléctrico de los
miocitos auriculares mediante un conjunto de ecuaciones diferenciales [22]. A pesar de que este
fue el primer modelo, surgieron otros modelos auriculares también destacables: el de Nygren et
al [52], Maleckar et al [53], Koivumaki et al [54] y Grandi et al [55]. Todos ellos tenian en comun
un conjunto de corrientes idnicas a considerar dentro del modelo celular, sin embargo, se
diferenciaban en algunos detalles que suponian cambios en la forma de onda del potencial de
accion [56]. Estas diferencias y similitudes se muestran en la Figura 19, donde se puede observar
como de producen variaciones de la forma de onda del potencial de accién auricular, asi como,
de su duracién (APD).
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Figura 19. Diferencias entre los modelos celulares auriculares [56].

Estos modelos celulares, se extendieron hasta llegar al alcance de poder modelar el tejido
cardiaco, interpretandolo como un conjunto de células cardiacas de forma cilindrica acopladas
mediante uniones gap [29].
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1.6.2. Evolucidn los modelos cardiacos computacionales

Cuando se crearon por primera vez los modelos cardiacos computacionales en tres dimensiones,
solo se utilizaban para simulaciones computacionales simples que permitieran estudiar la
electrofisiologia o la mecdnica del corazdn. Sin embargo, con el paso del tiempo han ido ganando
importancia en la clinica hasta llegar a la actualidad, donde son usados para estratificar el riesgo
qgue puede padecer el paciente o para planear las intervenciones quirurgicas [51][22].

1.6.2.1. Modelos genéricos

Los primeros modelos computacionales se basaban en asemejar la anatomia del corazén a
formas geométricas. En uno de estos estudios, Koushanpour desarrollaba un modelo del
ventriculo izquierdo mediante el uso de una elipsoide, con un cono para simular la zona de la
base, basandose en medidas obtenidas del corazén de una rata [57]. A pesar de obtener una
geometria aceptable, estos modelos no eran lo suficientemente realistas. Por este motivo,
surgieron los modelos anatémicos que pretendian representar la anatomia cardiaca con mayor
realismo. Los modelos anatdmicos se obtenian mediante técnicas como dibujar manualmente o
segmentar la estructura cardiaca a partir de imdgenes anatdmicas o mediante la toma de
medidas de un corazén. Uno de los estudios mas importantes de este tipo de modelos estudiaba
la geometria del corazdn y su modelizacion a partir de corazones de perros. Con este estudio se
pretendia estudiar como la propagacion dependia de las propiedades locales de cada regién y
como la arquitectura de la fibra muscular podia afectar a esta propagacién, principalmente en
la unidon de ambos ventriculos [58]. El principal problema de estos modelos era la mala calidad
de los datos usado para construirlos, que impedia modelar gran parte de los detalles
anatomicos. A pesar de este problema, estos modelos conseguian aportar la inclusion de la
orientacion realista de las fibras a la evolucidn del modelado cardiaco. Posteriormente,
surgieron los disefios asistidos por ordenador (CAD, Computer-aided design), que permitian la
construccion de modelos cardiacos sin utilizar informacién anatdomica directa, estos modelos
solo utilizaban algunos datos de la literatura para generar el volumen del modelo [51].

1.6.2.2. Modelos basados en imagenes médicas

Gracias al avance de la tecnologia para la obtencién de imdagenes biomédicas, se produjo un
avance en el realismo de los modelos cardiacos 3D. Estos modelos han avanzado a lo largo de
los afios gracias a algunas técnicas de imagen como MRI o TC. Estas imagenes permiten realizar
lo que se denomina modelos especializados de pacientes. Estos modelos se obtienen a partir de
imagenes in-vivo sincronizadas con la sefial de ECG y de respiracidén para reducir los artefactos
producidos por el movimiento y el ruido [51]. Un ejemplo es un modelo ventricular desarrollado
en 2009 a partir de imagenes de MRI de conejos para conocer la funcion electrofisiolégica. Este
modelo tenia un alto nivel de detalle con el objetivo de poder estudiar las implicaciones de la
heterogeneidad anatémica en el comportamiento eléctrico del corazén [59].

1.6.3. Aplicaciones

Los modelos cardiacos se utilizan para poder confirmar hipdtesis que no pueden ser probadas
experimentalmente o que pueden resolverse sin la necesidad de elaborar nuevos experimentos
con sus costes asociados. Principalmente, permiten estudiar la propagacion normal del corazén
y qué mecanismos conllevan las arritmias, asi como para mejorar el entendimiento con respecto
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a lafuncidn cardiaca. La mayoria de los modelos se centran en el estudio de la actividad eléctrica
como los fendmenos de reentrada y como afectan al desarrollo de arritmias, y han puesto al
alcance mucha informacién que no habria sido posible obtener a partir de datos experimentales
[9][10].

Junto con el estudio de la actividad eléctrica, los modelos cardiacos también se utilizan para el
estudio de la actividad mecanica. La utilidad de estos estudios reside en la relacién que existe
entre las alteraciones mecdnicas y electrofisiolégicas del corazén, ya que una alteracidn
mecdanica puede iniciar una arritmia, asi como acabar con ella. La ventaja de estos modelos es
que permiten simular todo tipo de condiciones, desde un estado de salud normal hasta
condiciones de isquemia, pudiendo asi evaluar las diferencias que podria suponer aplicar un tipo
de terapia en funcién del estado inicial del paciente. Actualmente, los modelos cardiacos se
estan usando para tratar de optimizar la utilizaciéon de diferentes terapias y, asi, aumentar el
porcentaje de pacientes que pueden beneficiarse de ellas [9].

Dentro del comportamiento cardiaco, también se utilizan estos modelos para estudiar el efecto
proarritmico de los medicamentos evitando aplicarlo directamente sobre pacientes. Ademas,
como se ha comentado anteriormente, estos modelos permiten simular diferentes condiciones,
por lo que se puede ver como este efecto proarritmico afecta a un corazén sano o a un corazon
que ya padezca de alguna arritmia y como podria agravar este medicamento su estado de salud
[11].

Ademas de estas aplicaciones para estudiar el comportamiento del corazén, también tiene
diversas aplicaciones en el area de la cirugia cardiaca, principalmente para desarrollar el plan a
seguir durante la cirugia. El principal uso de estas técnicas procede de la posibilidad de emplear
estos modelos para medir las deformaciones del miocardio in vivo y consiste en la simulacion de
las técnicas a nivel computacional para predecir como afectarian estas terapias a funciones
claves del corazén como el bombeo o la capacidad contractil y la optimizacién de las mismas
para garantizar el mejor resultado posible [60].

A pesar de la diversidad de aplicaciones que se pueden encontrar actualmente, hay mucho
camino por recorrer en el mundo del modelado y su aplicacidn en la clinica para el estudio del
corazon. Algunas de las principales lineas futuras son [9]:

e extrapolar lainformacién procedente de estudios animales a los modelos humanos para
el estudio de diversas enfermedades;

e sustentar el desarrollo de nuevas terapias para la disfuncién cardiaca y modalidades de
diagnéstico;

e implementar modelos cardiacos en el minimo intervalo de tiempo posible para poder
utilizar como ayuda a la clinica;

e desarrollar una herramienta de uso libre que pueda estar al alcance de toda la
comunidad clinica e investigadora.

1.7.COVID-19

Como bien es sabido en diciembre de 2019 aparecid el coronavirus 2019 (COVID-19, Coronavirus
Disease 2019) en la ciudad de Wuhan, china. Esta enfermedad, conocida también como
sindrome respiratorio agudo (SARS-CoV), ha resultado de gran impacto social como
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consecuencia de su rapida propagacion entre personas. El 15 de abril de 2020 habian fallecido
123010 personas a causa del virus y se habian confirmado aproximadamente dos millones de
casos en todo el mundo [61]. Ademds de la considerable morbilidad y mortalidad del virus,
resulta peligrosamente mortal en los pacientes que padecen enfermedades cardiacas, pudiendo
el virus también ser la causa de edema miocardico y/o dafio miocardico agudo [62][63].

Las caracteristicas mas habituales de los pacientes que padecen COVID-19 son la dificultad
respiratoria, la alteracién de la saturacion de oxigeno en estado de reposo (<93%) y la alteracion
de la presion parcial de oxigeno arterial (€300 mm Hg) [64][65]. Ademas, a través de las
imagenes de Rx tomadas de los pacientes, se puede observar que se producen alteraciones del
tejido pulmonar en diferentes regiones pulmonares. Estas alteraciones pueden ser de diversos
tipos [64][66]:

- GGO (Ground Glass Opacity): se caracterizan por un aumento brumoso de la atenuacién
pulmonar, y aparecen en el 57% de los casos. Estas lesiones suelen asociarse a un patrén
multifocal aleatorio y localizarse en la zona subpleural.

- Consolidaciones: opacificacion con oscurecimiento de los margenes de los vasos y
paredes de las vias respiratorias. Aparecen en el 29% de los casos.

Se puede observar en la Tabla 1 y Tabla 2 que este tipo de afectaciones aparecen en la mayoria
de los pacientes afectados por COVID-19 (aproximadamente 86%), siendo el caso mds comun
en el que pueden diferenciarse ambos tipos de alteraciones. También se puede observar que la
tendencia de sufrir alteraciones del tipo GGO es mayor que la de sufrir consolidaciones [66][67].

No solo se pueden encontrar diferentes tipos de alteraciones, sino que también pueden tener
diferentes distribuciones. En la Tabla 1 se observa que los diferentes tipos de lesiones tienen
una probabilidad distinta de afectar a los pacientes, siendo la mas comun de ellas la lesidon que
afecta de manera periférica [67][68].

Characieristic Initial CT scan, no. of patients® (r = 55)
Affected Tung
Right lung 6 (10.9)
Lefl lung T(12.T)
Both lung 42 (76.4)
Alfecied lung lobes
Upper lobe 39 (70.9)
Middle lobe 28 (50.9)
Lower lohe 50 (90.9)
1 lobe affected 12 21.8)
2 lobes affected 8 (14.5)
3 lobes affecied 6(10.9)
4 lobes affected 11 (20.0)
All lobes affecied 18 (32.7)
Distribudion
Ceniral o
Peripheral 25(45.5)
Both eentral and peripheral 30 (54.5)
Opacity
Ciround -glass 18 (32.7)
Ciround -glass with consolidation 29 (52.T)
Consolidation B (14.5)
Other findings
Thickened small vesscls within 45 (R1.8)
opacity
Craey-paving paticrn 9(164)
Inierlobular sepial thickening 21 (382)
Air bronchograms 29 (52.7)

*Numbers in parentheses are percentages

Tabla 1. Numero y porcentaje de pacientes con caracteristicas especificas [67].
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Ademas, la afectacion de los I6bulos también sigue cierta tendencia [69]. Como se puede
observar en la Tabla 1 y Tabla 2, en la mayoria de los casos estudiados (entorno al 30%) se
encuentran afectados los 5 I6bulos pulmonares, siendo el [6bulo mas cominmente afectado el
I6bulo derecho inferior (76%) seguido del derecho superior, izquierdo superior e izquierdo
inferior (67% cada uno) [66][67].

Finding Value

Ground-glass opacities and consolidation
Absence of both gruund—gl:ls& opacitics and 3(14)
consolidation
Presence of either ground-glass opacities or 18 (86)
consolidation
Presence tll'gruund—gl;lss opacitics without 12 (57)
consolidation
Presence of ground-glass opacities with 6(29)
consolidation
Presence of consolidation withou gmuml— 0 (0)
glass opacities

No. of lobes affecred

0 3(14)
1 1(5)
2 2(10)
X 3 (14)
4 4 (19)
5 8 (38)
More than two lobes affecred 15 (71)
Bilateral lung disease 16 (76)
Frequency of lobe involvement
llighl upper lobe 14 (67)
Right middle lobe 12 (57)
Right lower lobe 16 (76)
Left upper lobe 14 (67)
Left lower lobe 14 (67)

Tabla 2. Afectacidn de los I6bulos pulmonares [66].

A continuacidn, se muestran algunas imagenes de rayos X de pacientes que padecen la
enfermedad. En la Figura 20 se pueden comprobar ambas tendencias: una afectacién del I6bulo
derecho inferior y de localizacidn periférica.
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Figura 20. Ejemplos de lesiones por COVID-19 [64] .

Ademas, en la Figura 21 se puede observar como la afectacion de la imagen A va empeorando
hasta producir una afectacién de la parte inferior de los pulmones visible en la imagen B.

-

4 -

¥

Figura 21. Visualizacion de la evolucion de un paciente con COVID-19. A) Oscurecimiento de
la zona izquierda. B) Progresion de la enfermedad con una afectacion muiltiple y bilateral. C)
Mejora bilateral de las opacidades después de la terapia [70].

A lo largo de los afios, se ha estudiado la conductividad eléctrica de los pulmones y como varia
esta dependiendo de la situacién en la que se encuentre. Ademas, se han realizado modelos

computacionales de los pulmones para estudiar diferentes tipos de alteraciones como en el caso
de los modelos cardiacos.

Teniendo en cuenta que el aire es un mal conductor eléctrico, cuanto mayor sea el volumen de

aire que rellenen los pulmones, menor serd la conductividad eléctrica de los mismos
[71](72](73].
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LEFT AND RIGHT LUNG CONDUCTIVITIES ( 0z, Ok)
FOR DIFFERENT INSPIRATION FRACTION (F)

F (%) ar O
0 0.8 0.8
20 1.0 0.8
40 0.9 0.7
60 0.7 0.6
80 0.5 0.6
100 0.4 0.5

Tabla 3. Conductividades de los pulmones izquierdo y derecho en funcidn de la fraccion de
inspiracion [72].

Se puede calcular la fraccién inspiratoria, F, como:

Vinsy — Vini
F= insp min

Vmax - Vmin
Ecuacidn 7. Ecuacidn de la fraccion inspiratoria (Vinsp = Volumen tidal) [72].
Los pacientes que padecen esta patologia, normalmente requieren de un aumento de su
fraccion inspiratoria, ya que la suya es demasiado baja para poder obtener el oxigeno necesario

para cubrir la demanda fisiolégica [74][75]. Como se muestra en la Tabla 3, cuanto menor es la
fraccién inspiratoria, menor es la conductividad de ambos pulmones.
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CAPITULO 2. JUSTIFICACION, MOTIVACION Y
OBJETIVOS

2.1. JUSTIFICACION

Como se ha comentado en el capitulo anterior, las enfermedades cardiovasculares son la
principal causa de muerte de las personas de edad avanzada, alcanzando valores incluso del
30%. Dentro de las enfermedades cardiovasculares, las arritmias son un problema muy
relevante y prevalente entre la poblacién. Estas alteraciones suponen un incremento de la
morbilidad y mortalidad y constituyen un motivo muy frecuente de ingreso hospitalario con su
consecuente carga socioeconémica [1][3][5][76]. Por estos motivos, surge la necesidad de
realizar nuevos estudios para desarrollar técnicas o métodos de prevencion, deteccion y
tratamiento de arritmias que permitan mejorar el conocimiento que se tiene de las mismas y
disminuir tanto la prevalencia como la mortalidad y la morbilidad que suponen. Actualmente, la
informacidn sobre el ritmo cardiaco utilizada en la clinica proviene principalmente de las sefiales
de ECG ya comentadas en el capitulo anterior. Sin embargo, en las ultimas décadas se estan
desarrollando nuevos métodos que permiten el estudio de la funcién cardiaca: los modelos
computacionales. Estos modelos permiten realizar estudios sobre las enfermedades cardiacas,
terapias o diferentes farmacos usados para tratarlas sin necesidad de desarrollar experimentos,
evitando asi los costes asociados. Estos modelos permiten corroborar la informacién obtenida
a partir de experimentos animales, para intentar alcanzar la mayor exactitud en la
representacién de los modelos humanos, o ayudar a la planificacion de cirugias cardiacas
mediante el desarrollo de modelos personalizados [9][10][11]. Tradicionalmente se han
desarrollado modelos auriculares o ventriculares por separado. Sin embargo, con el objetivo de
aproximar el modelado cardiaco a la practica clinica, resulta interesante el desarrollo de
modelos de corazén completo y, en funcién de la patologia a estudiar, pueden incluso ser
imprescindibles.

Por otro lado, debido a la pandemia por COVID-19 que afecta actualmente a la mayor parte de
paises del mundo y cuyo estudio resulta de considerable importancia por el gran nimero de
afectados y fallecidos a causa de esta enfermedad [61], se puede resaltar la utilidad del
desarrollo de modelos computacionales que permitan estudiar los efectos de esta patologia
sobre el ECG del paciente.

2.2. OBJETIVOS

El objetivo principal del presente proyecto es el desarrollo de modelos tridimensionales
personalizados de corazén completo (auriculas y ventriculos) altamente realistas para ser
utilizados como herramienta en el estudio de la actividad eléctrica cardiaca. Adicionalmente, un
objetivo secundario es el estudio del efecto que produce neumonia provocada por el COVID-19
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en los potenciales de la superficie del torso. Para alcanzar estos objetivos se plantean una serie

de objetivos especificos:

segmentacion de imagenes de pacientes reales y creacidn de las superficies del corazén
construccion de los modelos 3D a partir de las superficies segmentadas

simulacidn de la propagacion del potencial de accién en condiciones de ritmo sinusal
simulacidn del ECG

simulacidn de la neumonia provocada por el COVID-19 mediante la reproduccidn de las
heterogeneidades producidas en la conductividad de los pulmones, para la obtencidn
de posibles indicadores de dichas anomalias de manera no invasiva mediante los
registros de ECG/BSPM
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CAPITULO 3. METODOLOGIA

La metodologia del presente trabajo sigue un flujo de actividad representado en la Figura 22.
Esta es la metodologia implementada para el desarrollo de los modelos personalizados de
corazén completo desde la segmentacion de los ventriculos basandose en imagenes biomédicas
hasta la realizacidn de las simulaciones con los modelos obtenidos. En primer lugar, se realiza la
segmentaciéon de los ventriculos a partir de imagenes de TC de pacientes del Hospital
Universitario y Politécnico La Fe. A estas superficies se les afiade las superficies de las auriculas
del mismo paciente obtenidas por un alumno del curso 2018-2019 a lo largo de su Trabajo de
Fin de Master en el Ci2B [77] para conseguir una malla de corazén completo. Una vez unidas
ambas partes, se lleva a cabo un acondicionamiento de las superficies mediante el tratamiento
y suavizado de la superficie de corazén completo para conseguir un modelo lo mas realista
posible. A partir de estos modelos se obtiene una malla volumétrica formada por elementos
hexaédricos a los cuales se le asignan una serie de propiedades que permiten diferenciar unas
regiones cardiacas de otras. Posteriormente, se obtienen una serie de simulaciones
tridimensionales de corazén completo con el objetivo de visualizar un ritmo sinusal y ver su
efecto sobre el torso completo.

Segmentacion de los

, =d Union de las auriculas
ventriculos

Figura 22. Diagrama de flujo de la metodologia.
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3.1. ADQUISICION DE LAS IMAGENES DE TC

3.1.1. Pacientes

Con el objetivo de cumplir la Ley Organica 15/1999, Ley de Proteccion de Datos, los pacientes
en el presente trabajo se definen como Paciente 1y 2, evitando tanto el nombre como el ID del
paciente en el hospital. De esta manera se pretende mantener las identidades de estos pacientes
bajo el anonimato.

Para poder comprender mejor la anatomia de los pacientes, a continuacién, se explican algunas
caracteristicas sobre su estado de salud:

e El Paciente 1 es un hombre de 56 afios con hipertension arterial, con palpitaciones
autolimitantes desde los 35 afios y con dilataciéon de la auricula izquierda. El paciente no
se encontraba bajo medicacion.

e El Paciente 2 es un hombre de 60 afios con hipertension arterial y exfumador, sin
diabetes ni dolor. Fue diagnosticado con fibrilacién auricular paroxistica en 2007.
Ambas auriculas se encuentran ligeramente dilatadas.

3.1.2. Caracteristicas de las imagenes de TC

Las imagenes de TC que han sido segmentadas para la creacion de modelos en el presente
trabajo pertenecen a dos pacientes del Hospital Politécnico y Universitario La Fe como ya se ha
comentado. En el caso del Paciente 1, las imagenes de TC se habian realizado para la
visualizacidn exclusiva del corazén, mientras que para el Paciente 2 las imagenes eran de torso
completo. Por este motivo, en el caso del Paciente 1 se ha realizado el modelo del corazén
completo, mientras que para el Paciente 2 se ha obtenido el modelo del corazén completo y se
ha introducido en el modelo del torso generado previamente en el marco de un Trabajo Fin de
Master anterior desarrollado en el Ci2B [77]. Ambas imagenes tienen una serie de caracteristicas
que permiten definirlas. De entre estas caracteristicas, las que no son comunes a ambos casos
de estudio se muestran en la Tabla 4. Las caracteristicas comunes para ambos estudios se
muestran a continuacion:

e Ambas imagenes fueron obtenidas con el equipo Philips iCT 256.
e En el caso del tipo de estudio que se realizaba con estas imagenes, ambos son
coronariografias por TC cardiaca con agente de contraste yodado.

Parte del N2 de N2 de cortes en | Grosor | Espacio

. Fecha de .
Paciente cuerpo cortes en el | el plano sagital entre

. adquisicion .
examinada plano axial y coronal cortes

Paciente 1 Corazén 18/06/2018 634 512 0.8 0.4

Paciente 2 Torso 21/03/2019 319 768 3 -

Tabla 4. Caracteristicas de las imagenes de TC de cada caso de estudio.

29



Disefo y desarrollo de modelos personalizados multiescala de corazén completo para el
estudio de la actividad eléctrica cardiaca

3.2. SEGMENTACION DE LOS VENTRICULOS

El primer paso a realizar en el proceso de creacidn del modelo tridimensional es la segmentacion
de los ventriculos basandose en imagenes de TC de los pacientes. Para ello, se utiliza el software
Seg3D. Seg3D es una herramienta usada para la segmentacién y el procesamiento de
volumenes, desarrollada en 1994 por el centro NIH para la Computacién Biomédica Integrativa
(Integrative Biomedical Computing) del Instituto de Computacién e Imagen Cientifica (SCI,
Scientific Computing and Imaging Institute) y por la Universidad de Utah [78]. Esta herramienta
cosiste en una interfaz de segmentacion manual o semi-manual con potentes algoritmos de
procesamiento y segmentacion de imagenes. Como se puede observar en la Figura 23, esta
herramienta tiene diferentes tipos de filtros o funciones para facilitar la segmentacién manual
o semi-manual de las imagenes biomédicas. En el panel que aparece a la izquierda de la imagen
a segmentar se muestran los diferentes filtros usados para la segmentaciéon de la imagen,
mientras que en el panel de la izquierda se muestran las madscaras creadas durante esta
segmentacién junto con la mascara de la imagen de TC original. Para la explicaciéon de la
metodologia se van a mostrar figuras y ejemplos obtenidos a partir de las imagenes de TC del
Paciente 1.
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Figura 23. Interfaz del software Seg3D mostrando la imagen de TC de uno de los pacientes.

Una vez abierto el programa, se selecciona la imagen a segmentar y se carga como ‘Import Layer
From Image Series’, se seleccionan los archivos pertenecientes a las imagenes de TC del paciente
y se selecciona la opcién de importarlo como ‘Data Volume’.

Con las imagenes ya presentes en la interfaz, se procede a localizar y realizar la segmentacion
del endocardio de ambos ventriculos. Para ello, se utiliza la funcidn ‘Segmentation Level Set’ que
se encuentra en el menu ‘Advanced filters’. Esta funcidn realiza una segmentacion de las
estructuras mediante la localizacion de pixeles con un nivel de gris igual o cercano al que tiene
la semilla definida por el usuario. Por lo que se definen semillas en las posiciones del interior del
ventriculo derecho y del izquierdo y se utiliza el filtro para intentar segmentar las superficies por
completo. Para la utilizacién de este filtro, se requiere establecer una serie de parametros [79]:
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e Jterations: nimero de veces que el filtro se propaga antes de terminar.

e Threshold Range: es un parametro que controla los valores de intensidad permitidos
para ser incluidos en la propagacidon de la regién segmentada. Este rango se relaciona
con la desviacién estandar de la semilla de volumen original. Cuanto mayor sea el
pardmetro, mayor sera la ampliacién del volumen segmentado. En caso de que el valor
sea 0, el resultado sera idéntico a la semilla.

e Curvature Weigth: controla los limites de la propagacién en términos de curvatura.
Cuanto mayor sea el valor de este pardmetro, mas suaves seran los bordes de la
segmentacion. Este pardmetro no afectard a la segmentaciéon si los parametros de
Threshold Range y Edge Weigth hacen que la estructura sea muy estrecha.

e Propagation Weigth: es el pardmetro que define como de exigente es cada iteracidn
determinando los pixeles cercanos que pueden encajar en el criterio del filtro. Cuanto
mayor sea el valor de este parametro, mas lejos buscara el filtro en cada iteracidn, y por
lo tanto mas rapido se completard la regién que cumpla con los criterios. En caso de ser
un valor menor que 0, se produce una reduccion del volumen.

e Edge Weight: controla cuanto efecto tienen los bordes en el volumen de datos al
efectuar la propagacion. Un valor muy alto de este pardmetro puede producir la
aparicion de huecos en regiones aparentemente homogéneas. En caso de poner este
pardmetro a valor 0, no afecta al filtro.

Para el caso de la segmentacidn de esta imagen se han utilizado los siguientes valores: Iterations
=234, Threshold Range = 2, Curvature Weigth = 3.6, Propagation Weigth = 4 y Edge Weight = 0.

Debido al hecho que en las imagenes de TC la sangre se ve con un nivel de gris similar en el
ventriculo y la auricula, el filtro no es capaz de distinguir ambas cavidades. Ademas, los limites
de las estructuras no siempre quedan bien definidos con esta herramienta. Por estos dos
motivos, posteriormente se utiliza la funcién ‘Paint brush’ del menu ‘Tools’ para perfeccionar la
segmentacion realizada. Esta herramienta permite ir dibujando y borrando con un cursor
circular en cada ‘slice’ o corte para asemejar lo maximo posible la estructura segmentada a la
estructura real de la imagen del paciente. Se utiliza en las diferentes vistas de la imagen (axial,
coronal y sagital) para comprobar el resultado que se obtiene en volumen. El resultado de la
segmentacion se muestra en la Figura 24.
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Figura 24. Segmentacion del endocardio de ambos ventriculos en el corte axial.

El principal problema de esta segmentacidn es que, al tratarse de cortes independientes en lugar
de una estructura continua, pueden aparecer saltos en la estructura y hacer que se genere un
volumen poco realista como se muestra en la Figura 25. Para conseguir una superficie mas ‘lisa’
y continua de las estructuras se utilizan una serie de filtros del conjunto ‘Mask filters’. En primer
lugar, se utiliza el filtro ‘Fill holes’ que permite rellenar posibles huecos en las estructuras,
principalmente debidos a la segmentacidn individual de cada ‘slice’. Después, se aplica el filtro
‘Smooth Binary Dilate -> Erode’ que permite realizar un suavizado de la superficie del volumen
mediante una dilatacién con radio 1y una posterior erosién de radio 1 de la estructura. Cuanto
mayor sea el radio de erosidn y dilatacidon, mayor sera el suavizado de la estructura, pero
también se alejard mas de la forma real del ventriculo y podra alterar los detalles de la
segmentacion. El resultado de ambos filtros se muestra en la Figura 26. Dicho suavizado
continda siendo insuficiente, por lo que resulta necesario mejorarlo tal y como se explica en
pasos posteriores.
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Figura 25. Representacion del volumen del Figura 26. Representacion del volumen del
endocardio izquierdo. endocardio izquierdo suavizado.

Una vez se tienen segmentadas las superficies de los endocardios, se procede a segmentar el
epicardio de los ventriculos. Para ello, utilizamos directamente la funcidon ‘Paint brush’
comentada anteriormente. Como en esta segmentacion se incluyen diferentes estructuras con
diferentes tonos de gris, la funcién ‘Segmentation Level Set’ no resulta de gran utilidad. En la
Figura 27 se muestra la segmentacion de las tres estructuras. Como se puede observar, hasta el
momento el epicardio conseguido contiene tanto el miocardio como las cavidades de los
ventriculos rellenas de sangre.

Figura 27. Representacion de la segmentacidn del epicardio junto con el endocardio en el
corte axial.
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Con el objetivo de obtener el volumen del musculo cardiaco sin las cavidades, se aplica un filtro
denominado ‘BOOLEAN REMOVE’ del menu ‘Mask filters’. Este filtro permite eliminar de la
mascara del epicardio las mascaras correspondientes a las cavidades de los ventriculos. Una vez
aplicado este filtro, se aplican los dos filtros comentados anteriormente y usados para realizar
el suavizado del volumen y el resultado de estas funciones se muestra en la Figura 28.

Figura 28. Segmentacion del musculo cardiaco suavizado mostrado en el corte axial.

Una vez se tiene segmentada la estructura correspondiente a los ventriculos, se realiza la union
de esta a la mdscara de las auriculas del mismo paciente para obtener un volumen del corazén
completo personalizado.

3.3. UNION DE LAS AURICULAS

Como se ha comentado hasta el momento, se ha realizado la segmentacion de los ventriculos a
partir de las imagenes de los pacientes 1y 2. Sin embargo, las auriculas de los mismos pacientes
fueron segmentadas y acondicionadas en el TFM de un alumno en el curso 2018-2019 [77], y
tratadas para asignarles el grosor especifico y darle mayor realismo en el Trabajo Final de Grado
(TFG) de una alumna durante el presente curso académico [80], ambos trabajos desarrollados
en el grupo de investigacidn Ci2B de la UPV. En la Figura 29 se visualizan las mascaras de los
ventriculos y las auriculas simultdneamente en la herramienta Seg3D antes de realizar la unién
de ambas.

Se visualizan las dos mascaras, auriculas y ventriculos, y se ajusta con la herramienta ‘Paint
brush’ la unién entre ambas estructuras para asegurar que se encuentren unidas en las zonas
qgue rodean a la unién entre las cavidades y que no queden huecos en ningun corte.
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Figura 29. Visualizacion de auriculas y ventriculos en el corte axial.

Una vez se tienen las estructuras ajustadas para que se complementen mutuamente, se procede
a unir ambas mascaras para asi trabajar con una sola que represente el corazén completo. Para
ello, se utiliza la funcién ‘BOOLEAN OR’. Esta funcidn actiia como una puerta ldgica del tipo OR,
es decir, toma como parte de la mascara todos los pixeles que pertenecen a una de las dos
mascaras y los que perteneces a ambas. Teniendo en cuenta que las mascaras ya estaban
suavizadas de los pasos anteriores, no se realiza ningln otro tratamiento de esta superficie en
Seg3D, siendo el resultado el mostrado en la Figura 30. Esta estructura se exporta en formato
vtk para poder ser utilizada en otras aplicaciones posteriormente.

Figura 30. Volumen del corazén completo.
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3.4. ACONDICIONAMIENTO DE LAS SUPERFICIES DE LOS MODELOS

3.4.1. Acondicionamiento en Paraview

Como se puede observar en la Figura 30, la estructura del corazdén no estd completamente
suavizada, se pueden diferenciar los cortes a pesar de haber utilizado algunas herramientas de
suavizado en la aplicacién Seg3D. Por este motivo, se realiza el tratamiento de la superficie en
la herramienta Paraview. Paraview es una aplicaciéon de uso libre, multiplataforma para el
analisis y la visualizacién de los datos de manera interactiva en 3D mediante la implementacion
de técnicas cualitativas y cuantitativas. Esta aplicacion surgié como un proyecto colaborativo
entre Kitware Inc. y Los Alamos National Laboratory en el afio 2000 [81]. La herramienta
Paraview cuenta con una interfaz (Figura 31) que incluye diversos filtros y herramientas para
visualizar, acondicionar y analizar mallas geométricas de superficie y volumen. En la parte
izquierda se encuentra un menu con una ventana en la que aparecen los volimenes cargados
en la aplicacién. Debajo de esta ventana se presentan algunas de las propiedades que se le
pueden dar a la estructura como color u opacidad. Como se puede observar en la Figura 31, se
ha introducido el volumen en formato vtk obtenido del programa Seg3D.
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Figura 31. Interfaz de Paraview.

A continuacién, se aplica el filtro ‘Smooth’ de la pestafia del menud llamada ‘Filters’. Para
conseguir un mayor o menor suavizado es necesario ajustar el parametro denominado ‘Number
of Iterations’. Cuanto mayor sea el valor de este pardmetro, mayor serd el suavizado de la
estructura, pero también se suavizaran mas los detalles de la misma, haciendo que sean menos
representativos de la imagen original. En este caso se ha utilizado un valor de 3000 para realizar
el suavizado obteniendo como resultado el que se observa en la Figura 32. Para poder visualizar
si la estructura de las cavidades tiene la forma adecuada, se procede a realizar una reduccidn de
la opacidad a un valor de 0.3, obteniendo como resultado el volumen mostrado en la Figura 33.
Tras este proceso, se exporta la figura a formato stl para poder usarla en la herramienta Blender.
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Figura 32. Volumen de corazén completo Figura 33. Volumen de corazén completo
suavizado. suavizado con reduccién de la opacidad.

3.4.2. Acondicionamiento en Blender

El volumen en formato stl se introduce en el programa Blender. Blender es una aplicacion de
creacion 3D gratuita y de cddigo abierto. Permite realizar el modelado, animacién, simulacién,
renderizado, composicién y seguimiento de movimiento de las estructuras 3D [82]. Esta
herramienta tiene multiples funciones vy filtros para editar la superficie del corazén completo
para conseguir una estructura mds semejante a la de la anatomia de un corazén real. En la Figura
34 se muestra la interfaz de la aplicacion.

> Blender = X

1.000
1.000
1.000

e oA P e

Figura 34. Interfaz de Blender.
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En primer lugar, se importa el volumen en formato stl mediante la funcidon ‘Import’,
convirtiéndolo a formato blend, y se posiciona el volumen en el origen de los ejes mediante la
seleccion del objeto y la funcién ‘Set Origin’ = ‘Geometry to Origin’. Una vez se tiene el volumen
en el centro, dentro del modo ‘Sculpt Mode’, se selecciona la funcidn ‘Smooth’. Esta funcién
permite realizar el suavizado de la superficie mediante el ajuste de los pixeles que se encuentran
dentro de la circunferencia que describe el cursor. Para el uso de esta funcién hay que ajustar
dos pardmetros:

e Radius: define el radio de la circunferencia que se utiliza como cursor. Utiliza Ia
superficie dentro del cursor para suavizarla teniendo en cuenta todos los pixeles que se
encuentran en la circunferencia.

e Strength: fuerza con la que se realiza el suavizado. Cuanto mayor es el valor de este
pardmetro, mayor es la fuerza que ejerce en la estructura y, por lo tanto, mayor es la
alteracién que sufre la superficie y mayor es la uniformidad de la estructura resultante.

Estos dos parametros se han ido cambiando en funcidn de las necesidades del suavizado en las
diferentes partes de la estructura. En las zonas donde se encuentran picos, se ha utilizado un
valor de Strength mayor y un Radius ajustado a los picos. En cambio, en las zonas en las que no
hay picos, pero se notan las diferencias entre cortes, se utiliza un valor de Strength menor (0.2
por ejemplo) y un Radius mayor para que consiga mayor uniformidad en la estructura. Este
suavizado en Blender se aplica tras el de Paraview para modificar unicamente aquellas partes
de la malla que no fueron lo suficientemente suavizadas. Se trata de un proceso manual que no
se puede automatizar y, por lo tanto, requiere un cierto tiempo de trabajo. Como resultado de
estas transformaciones, se obtiene un corazén completo con una superficie suavizada formado
por tridangulos (Figura 35).

Figura 35. Modelo del corazon completo suavizado en Blender.

38



Disefo y desarrollo de modelos personalizados multiescala de corazén completo para el
estudio de la actividad eléctrica cardiaca

3.5. MALLADO DE LOS VOLUMENES

Para poder realizar las diferentes simulaciones, es necesario disponer de una malla de volumen
de los corazones de los pacientes. Para ello, las superficies que han sido obtenidas hasta el
momento son depuradas y malladas como se explica a continuacién.

3.5.1. Depuracion de la superficie

La superficie obtenida con la herramienta Blender se exporta en formato stl para ser verificada
con Meshlab, sistema de libre acceso para el procesamiento y la edicion de mallas
tridimensionales formadas por tridngulos, eliminando, si procede, nodos y elementos
duplicados. La interfaz de MeshLab se muestra en la Figura 36.
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Figura 36. Interfaz de la herramienta MeshLab.

3.5.2. Proceso de mallado de la superficie cardiaca

La generacidn de una malla volumétrica a partir de una superficie consiste en rellenar el modelo
con elementos finitos hasta obtener un modelo de volumen sélido. En este caso, la malla esta
formada por elementos finitos hexaédricos, ya que el software utilizado para realizar las
posteriores simulaciones, Elvira, puede resolver mallas formadas por este tipo de elementos.
Estos elementos, hexaedros, estdn formados por seis caras y ocho nodos, es decir, son como
cubos deformados en funcidn de su adaptacion a la anatomia del corazén descrita por las
superficies previas.

El programa utilizado para realizar el proceso de mallado es MeshGems. MeshGems es un
software de DISTENE que incluye un conjunto de componentes de mallado para el procesado de
mallas paso por paso: mallado de la superficie, procesado de la malla, mallado de volumen y
adaptacion de la malla [83]. MeshGems-Hexa es ejecutado mediante la linea de comando que
se muestra a continuacioén:

run_mg-hexa.bat --in mallas\Superficie.mesh --out mallas\Volumen.mesh --min_size 0.4 --
max_size 0.4 --components outside_skin_only --compute_ridges no --recover_sharp_angles no
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A través de esta orden se introducen una serie de pardmetros que definiran la malla
posteriormente. ‘Superficie.mesh’ hace referencia a la superficie que se quiere convertir a
volumen, y ‘Volumen.mesh’ al nombre con el que se guardara la malla volumétrica tras el
proceso de mallado. Los parametros ‘min size’ y ‘max size’ hacen referencia al tamafio minimo
y maximo de los elementos que forman la malla respectivamente. En este caso, ambos se
establecen a un valor de 0.4 mm con el objetivo de conseguir que el tamafio de todos los
elementos sea muy similar y los mas uniforme posible en toda la malla de volumen. Una vez
finalizado el proceso de mallado, se obtiene una malla volumétrica formada por hexaedros.

3.5.3. Proceso de mallado de la superficie del torso

Para el caso del Paciente 2 se han obtenido los modelos de los érganos de la cavidad toracica.
Todos estos modelos habian sido previamente segmentados por el alumno del curso pasado del
cual se ha obtenido el volumen de las auriculas ya segmentadas [77]. Por este motivo, se parte
de un volumen con los diferentes érganos en el cual se realiza la sustitucién del modelo de la
auricula por el modelo de corazén completo desarrollado en el presente trabajo.

Con el objetivo de obtener la sangre en el interior de las cavidades del corazén e impedir la salida
a otras regiones, se realiza el cierre de los orificios de la malla de corazén completo y, en el
orificio correspondiente, se realiza la unién del modelo de corazédn completo al de la aorta. Para
la realizacion de este cierre de orificios se ha utilizado de nuevo la herramienta Blender y algunas
de sus funciones relacionadas con la creacién de nuevas caras (‘Fill’) y la creacién de aristas (‘Tris
to Quads’) entre vértices ya existentes, ambas funciones del menu ‘Face’. Ademas, para la union
de la aorta se realiza el acondicionamiento de ambas mallas también en la herramienta Blender,
uniendo los vértices del orificio de la malla de corazédn completo con el borde de la aorta. Para
evitar problemas en el proceso de mallado posterior se utiliza la herramienta MeshLab para
unificar los vértices duplicados mediante la funcién ‘Unify Duplicated Vertices’ y para visualizar
las caras entre las cuales se produce una interseccion ‘Filters -> Cleaning and Repairing -> Self
Intersecting Faces’. Estas caras con interseccidn se corrigen de nuevo en la herramienta Blender
mediante las mismas funciones.

Cuando se tiene el modelo de torso completo sin problemas de interseccion entre las caras ni
vértices duplicados se realiza el proceso de mallado. Para ello, se utiliza de nuevo el ordenador
del Ci2B, concretamente la herramienta simbolo del sistema, donde se introduce la siguiente
sentencia:

Jtetgen -pYAq1.1kVC Torso_completo.st!

Esta sentencia se puede dividir en diferentes partes para poder entender su funcionamiento. La
primera parte hace referencia a la lamada a la herramienta Tetgen, que es una aplicacidn que
actia como mallador libre que permite mallar el volumen del torso en tetraedros. La segunda
parte hace referencia a un conjunto de opciones:

o p:creacion de la malla de tetraedros;

o Y:conserva la malla de la superficie de entrada;

o A:permite asignar diferentes propiedades a los tetraedros en funcién de la region en
la que se encuentren, es decir, permite tener los érganos etiquetados en el interior del
torso;
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o ql.1: refina la malla estableciendo una condicién que establece que la ratio entre el
radio/lado de los tetraedros no sea mayor que 1.1;

k: genera la malla en formato vtk;

V: proporciona informacion de la malla por consola;

(@]

o C: prueba la consistencia de la malla resultante.

Finalmente, se encuentra el nombre del volumen que se quiere mallar, en este caso
Torso_completo.stl.

3.6. PREPARACION DE LOS VOLUMENES PARA LAS SIMULACIONES TRIDIMENSIONALES

Como ya se comentd en el apartado 3.3. Unién de las auriculas, la malla del corazén completo
ha sido formada a partir de la segmentacion de los ventriculos en el presente trabajo y la unién
con las auriculas segmentadas por un alumno en un proyecto del afio anterior [77]. Las auriculas
de este alumno habian sido tratadas de manera que podian representar la heterogeneidad y
diferencias estructurales entre las diferentes regiones de las auriculas. Como se ha partido de la
segmentacion realizada en el programa Seg3D, estas propiedades no se han conservado a la
hora de formar la malla de corazén completo. Por este motivo, se ha realizado una reasignacion
de las propiedades de las mallas.

3.6.1. Asignacion de propiedades

Para poder realizar la asignacién, lo primero que se ha hecho es generar los IDs de los puntos de
las mallas mediante la funcidn ‘Generate Ids’ y los IDs de las celdas o centroides mediante la
funcidn ‘Cell centers’ en la herramienta Paraview. Teniendo la malla del corazén completo con
los IDs de puntos y celdas determinados, se ha realizado un corte de la malla mediante la funcion
‘Clip’ para obtener la parte de la malla correspondiente a las auriculas y reducir el nimero de
puntos y celdas a mapear, reduciendo asi el tiempo de cémputo de la asignacidn de propiedades.
Este corte solo permite realizar un corte plano a través del volumen, por ello, para poder obtener
la auricula completa, han quedado algunos puntos y celdas de los ventriculos. Una vez se tenia
una malla en formato vtk con la informaciéon de los puntos y celdas, se ha pasado a la
herramienta MATLAB y se ha convertido la malla a formato mat gracias al cddigo
vtk2structReader desarrollado previamente por un miembro del Ci2B. Teniendo en formato mat
tanto las posiciones de los puntos como de las celdas de la malla de corazén completo como los
de lamalla de las auriculas del alumno del afio anterior, se ha aprovechado para intentar plasmar
las mismas propiedades y asignarlas siguiendo el mismo criterio.

En primer lugar, se ha realizado un mapeo que asigna a cada nodo de la malla de corazén
completo un nodo de la malla de las auriculas originales. Para ello, se ha utilizado la funcién de
MATLAB pdist() que encuentra la distancia minima entre un punto y un conjunto de puntos. De
esta manera, se ha creado una variable en formato mat que guardara el ID del nodo de la malla
de corazén completo, el ID del nodo de la malla de las auriculas originales que se ha asignado a
ese nodo de la malla completa y la distancia entre ambos puntos, siendo el nodo asignado el
mas cercano en el espacio. Este mismo mapeo se ha realizado con los IDs de los elementos de
la misma manera que con los nodos. El codigo MATLAB de estas funciones puede encontrarse
en el apartado B.1. Codigo MATLAB para el mapeo de las auriculas.
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Una vez se tiene la relacién de los IDs entre ambas mallas, se procede a la asignacion de las
propiedades. Sin embargo, se aplica un criterio de exclusion que consiste en no asignar
propiedades a los nodos y elementos que tengan una distancia mayor a 0.15 cm para evitar
asignar propiedades de las auriculas a las regiones pertenecientes a los ventriculos.

Las propiedades asignadas son:

e Propiedad de los puntos:

o Modelo. Es una propiedad escalar que adquiere valores entre 231 y 239 en el
caso de las auriculas. Cada regidn etiquetada con uno de esos valores sera
asignada a un modelo idnico diferente.

e Propiedades de las celdas:

o Material. Es una propiedad escalar que adquiere valores entre 1y 11 en el caso
de las auriculas. Cada regién etiquetada con uno de esos valores tiene
propiedades de conduccion diferentes.

o Fibras (orientacion de las fibras). Es una propiedad vectorial que define la
direccidn de las fibras.

Para la creaciéon de estas propiedades, se ha tomado la malla en formato mat en la herramienta
Matlab, y mediante las siguientes lineas de comando se han introducido las tres propiedades:

e Modelo
corazonCompleto.PointData (i) .Name = auriculas.PointData (j) .Name;
corazonCompleto.PointData (i) .Type = auriculas.PointData (j) .Type;
corazonCompleto.PointData (i) .Format = auriculas.PointData (j) .Format;
corazonCompleto.PointData (i) .Data =
zeros (corazonCompleto.NumPoints, 1) ;

e Material y fibras
corazonCompleto.CellData (i) .Name = auriculas.CellData (j) .Name;
corazonCompleto.CellData (i) .Type = auriculas.CellData(]j) .Type;
corazonCompleto.CellData (i) .Format = auriculas.CellData (j) .Format;
corazonCompleto.CellData (i) .Data = zeros (corazonCompleto.NumCells, 3);

NOTA: La variable ‘i’ hace referencia a la posicién que ocupa la propiedad en la malla del corazén
completo y, de la misma manera, la ‘j’ representa la posicién de la propiedad en la malla de las
auriculas original.

NOTA: El cddigo de MATLAB usado para la asignacion de propiedades esta completo en el
apartado B.2. Cédigo MATLAB para la asignacion de propiedades.

Como se puede observar, las lineas de comando son las mismas para todas las propiedades. La
Unica diferencia es que la propiedad modelo se aplica a los nodos de la malla y, por ello, hace
referencia a las propiedades que se encuentran en el campo PointData de la malla, mientras que
material y fibras se aplican a los elementos y, por tanto, se asignan en el campo CellData. La
primera linea crea una nueva propiedad dentro del struct que representa la malla en Matlab.
Las lineas 2 y 3 establecen tanto el tipo de datos que se van a introducir en esa propiedad (si es
escalar o vector) como el formato de los mismos (si son enteros o decimales). La Gltima de las
lineas inicializa la variable a 0 para todas las celdas o puntos
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La asignacion de la direccién de las fibras en el volumen final se obtienen a partir de las auriculas
ya mencionadas que, a su vez, obtiene esta informacidn del modelo de auriculas creado por Ana
Ferrer et al. [19].

Se define un material aislante entre las auriculas y los ventriculos para asegurar que la conexién
eléctrica tenga lugar exclusivamente a través del nodo AV.

Finalmente, para la descripcion de las propiedades de los ventriculos se realiza un mapeo similar
al realizado para las auriculas, utilizando un modelo de ventriculos del Ci2B. El modelo se basa
en el articulo de Lépez [24] que desarrolla un modelo tridimensional personalizado de los
ventriculos para reproducir infartos o taquicardias ventriculares. Se divide el modelo
biventricular en 4 regiones: septo, pared del ventriculo izquierdo, pared del ventriculo derecho
y musculos papilares.

3.6.2. Nodo Auriculoventricular (AV) y sistema de Purkinje

Una vez se dispone del corazén completo con las propiedades diferenciadas, se procede a
obtener el nodo AV y el sistema de Purkinje para generar el sistema de conduccién del corazén
que permita tanto estimularlo como propagar el estimulo desde las auriculas a los ventriculos.
Ha de tenerse en cuenta que actualmente no existe ninguna modalidad de imagenes in vivo
capaces de obtener informacion sobre la geometria del sistema de Purkinje de un paciente. Por
este motivo, se utiliza un modelo de Purkinje sintético que permite producir la propagacion,
pero reduce la personalizacidon del modelo.

En primer lugar, en la Figura 39 imagen A, se puede observar el nodo AV como un parche de
color azul oscuro. Esta region se encuentra en el septo entre ambas auriculas y es la encargada
de transmitir el impulso al sistema de conduccién, desde donde es enviado al sistema de Purkinje
para estimular los ventriculos. Para definir esta region, se han seleccionado los nodos de la malla
que se han considerado mejor ubicados para representar el nodo y se les ha aplicado las
propiedades de material correspondientes.

El sistema de conduccién se encuentra representado en la Figura 39 imagen B, siendo las ramas
de un tono azul mas claro y las terminaciones de color rojo. Esta red se ha desarrollado a través
de un método de crecimiento estocastico basado en los articulos de Sebastian [84] y Edison [85].
En el primero de los articulos se explica el algoritmo desarrollado que consigue generar la
estructura del sistema de conduccion incluyendo las fibras de Purkinje basandose en la
segmentacion previa de imagenes en las cuales los sistemas de conduccién habian sido tefiidos
con tinta. Posteriormente, el algoritmo solo necesitaba identificar algunas regiones anatémicas
para generar el sistema de conduccidon completo. El método de generacion se distingue en tres
fases distintas como se muestra en la Figura 37. La primera de las fases (A) consiste en la creacion
de tres ramas principales. La primera de ellas comienza en el nodo AV y se extiende hasta el
apex del ventriculo izquierdo y vuelve a la base. Las otras dos ramas parten desde la primera a
la altura de un tercio de la pared septal y se extienden hasta colocarse cerca de las dreas de
insercidn al musculo papilar, dirigiéndose hasta la regidén basal. Ademas, se generan una serie
de subramas que unen las tres principales. La segunda y tercera fase comienzan seleccionando
los puntos de las ramas creadas en la fase anterior desde las cuales se pueden generar nuevas
ramas. Es un algoritmo iterativo que después de crear nuevas ramas, selecciona el final de las
nuevas ramas como los puntos de partida de la siguiente iteracidon. Cuando la creacién de una
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rama no puede evitar la colisidn, se genera o bien un punto de unién de Purkinje con las células
del miocardio o bien un lazo. La diferencia entre la segunda y tercera fase es el conjunto de
pardmetros que utiliza el algoritmo en cada caso [84].

A B

Figura 37. Fases de la generacion del sistema de Purkinje. A) Ramas del haz, B) ramas del
sistema de Purkinje y C) ramas terminales del sistema de Purkinje [84].

La red completa se muestra en la Figura 38. La regidn del VD se compone de dos ramas, una de
ellas desciende hasta el dpex, mientras que la otra se extiende a los alrededores de la zona
central del ventriculo con varias subdivisiones. Por otro lado, la regidn correspondiente al VI se
divide en tres ramas distintas: una llega hasta el dpex y llega hasta los musculos papilares de la
pared lateral, otra que llega a la pared anterior del ventriculo y, por ultimo, una rama que llega
a la pared anterior. Todas las ramas acaban en los puntos de unidn del sistema de Purkinje con
las células del miocardio, lo que permite transmitir el impulso desde el sistema al miocardio [85].
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Figura 38. Representacidn del sistema de Purkinje con las tres ramas principales del VI
(posterior, septal y anterior) y las ramas principales del VD (septal y anterior). Las uniones de
Purkinje con el miocardio se representan como esferas de color magenta [85].

Finalmente, en la Figura 39 imagen C, se puede observar el sistema completo que permite la
transmision del estimulo desde que sale del nodo AV hasta que llega a los ventriculos y produce
la contraccion de los mismos.
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A

Figura 39. Representacidon del corazén del Paciente 2 con baja opacidad destacando (A) Nodo
AV, (B) sistema de Purkinje y (C) combinaciéon de ambos.

3.7. SIMULACIONES

Con el objetivo de simular la propagacién de la actividad eléctrica del corazén en ritmo sinusal,
se pretende utilizar los modelos idnicos de Courtemanche et al. [86] para los miocitos
auriculares, de O’Hara et al. [87] para los ventriculares y de Stewart et al. [88] para las fibras de
Purkinje.

El modelo de Courtemanche fue desarrollado como una herramienta para complementar al
conocimiento experimental ya adquirido mediante las observaciones de las células y el tejido
auricular y para estudiar el comportamiento eléctrico y mecanico de los miocitos auriculares y,
asi, para mejorar el entendimiento de las arritmias. Este estudio modelaba la membrana celular
como un condensador conectado en paralelo a un conjunto de resistencias y baterias que
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representan los canales idnicos [18]. La representacion del modelo puede observarse en la
Figura 40.
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Figura 40. Representacion esquematica de las corrientes, bombas e intercambiadores de
iones incluidas en el modelo de Courtemanche [86].

Como bien es sabido, la variabilidad entre regiones auriculares se asocia con diferentes patrones
de densidad de corriente [89]. Por ello, el modelo de Courtemanche [86] trata de simular los
cambios en la morfologia del potencial de accién a través de los cambios en la densidad de
corriente. Resalta la importancia de tres corrientes: l, lkur Y lca.. EStas corrientes se varian desde
un décimo a tres veces el valor control de la conductancia. Como se puede observar en la Figura
41, las variaciones en estas corrientes producen un cambio tanto en la forma de onda del
potencial de accion como en su duracién (APD). En el caso de la corriente lc,1 cuanto mayor sea
el valor de su conductancia, mayor es la duracion del APD y mas largo es el periodo de meseta,
mientras que para las corrientes restantes, | Y lkur, €l efecto es el contrario [86]. De esta manera,
las variaciones en la densidad de corriente podrian explicar las heterogeneidades del potencial
de accién en las diferentes regiones auriculares, lo que resulta de gran utilidad a la hora de
simular un modelo auricular manteniendo las heterogeneidades entre las diferentes regiones.

_100 A A J _1w A A A
0.0 200.0 400.0 600.0 0.0 200.0 400.0 600.0 0.0 200.0 400.0 600.0

t (ms) t (ms) t (ms)

Figura 41. Representacion de los efectos de variar las conductancias de (A) lca,, (B) lkur Y (C)
Ito [86]

El modelo de O’Hara normalmente se usa para estudiar los mecanismos especificos de la
electrofisiologia celular de los miocitos ventriculares. Este modelo resulta de gran utilidad para
estudiar los mecanismos detrds de las arritmias mediante la observacidén el comportamiento de
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los canales idnicos de los miocitos y como se desarrolla el potencial de accién en los mismos. En
la Figura 42 se muestra un esquema en el que se pueden observar todas las corrientes que se
tienen en cuenta a la hora de desarrollar el modelo matematico. Sin embargo, se basa
principalmente en el estudio de las corrientes que se consideran mds importantes: la corriente
de los canales de Ca?* de tipo L, la corriente de K*y la de la bomba Na*/Ca?* [87].

.

Figura 42. Modelo esquematico del modelo ventricular de O’Hara [87].

El modelo de O’Hara realiza el estudio con los diferentes tipos celulares: endocardio, mid-
miocardio y epicardio. El objetivo principal es cuantificar las diferencias transmurales en las
paredes ventriculares. A lo largo del estudio se pueden observar las diferencias de las medidas
de APD (Figura 43) para los tipos celulares en funcién de las variaciones observadas en las
corrientes idnicas incluidas en el modelo de la Figura 42 [87]. En el presente proyecto, se utilizan
los modelos de los tres tipos de células de O’Hara para simular el comportamiento eléctrico de
la propagaciéon a lo largo del corazédn completo y representar lo mas realista posible el
comportamiento de la propagacidn tanto en el endocardio como en mid-miocardio y epicardio.
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Figura 43. Variacion de los valores de APD90 en los diferentes tipos celulares (M: mid-
miocardio, endo: endocardio, epi: epicardio) variando el BCL [87].

A pesar de que el modelo de O’Hara aporta una relevante informacion sobre los mecanismos
cardiacos que subyacen a las arritmias, para que la simulacién del comportamiento cardiaco sea
mas fidedigna es necesario contemplar el papel fundamental de la fibra de Purkinje en el sistema
de conduccion. Por este motivo, el modelo utilizado en las simulaciones de fibra de este
proyecto se basa principalmente en el modelo de Stewart que representa la actividad de las
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Fibras de Purkinje como una parte de gran relevancia para la sincronizacion y la secuenciacion
de la contraccion ventricular. En condiciones normales, estas fibras actian como redes que
permiten propagar rapidamente la excitacién eléctrica originada en el SAN y llevarla hasta los
ventriculos. Mientras que en condiciones anormales, pueden producir focos de actividad
ectépica que desencadene en una taquicardia o fibrilacién ventricular [88]. Los valores de
conductividad de los materiales utilizados se basan en trabajos previos con dichos modelos, para
obtener velocidades de conduccién en el rango fisioldgico experimental [22], [77], [90]-[92]. No
obstante, como la modelizacién del nodo AV con un modelo caracteristico de dicha regién se
encuentra fuera de los objetivos del presente trabajo, el retardo fisioldgico del estimulo entre
las auriculas y los ventriculos se modeliza mediante una disminucion de la conductividad en Ia
region designada al nodo AV y las primeras células del sistema de Purkinje ancladas a dicha
region. Para lograr un correcto ajuste del retardo, se realizan diversas simulaciones
unidimensionales en fibra con variaciones del modelo de Stewart.

3.7.1. Simulaciones unidimensionales

Con el objetivo de simular el retardo del nodo AV, se realizan un conjunto de simulaciones
unidimensionales sobre una fibra unidimensional (1D) en el plano horizontal variando algunas
de las propiedades de esta. La fibra 1D esta formada por 165 células, cada una de ellas de un
tamafio de 100 um, formando una fibra de 16.5 mm de longitud. Las células se encuentran
colocadas consecutivamente a lo largo del eje x positivo, generando una fibra en forma de linea
recta como se muestra en la Figura 44.

16,5 mm = 165 miocitos x 10 pm

Figura 44. Representacidn de la fibra unidimensional.

Con el objetivo de conseguir un retardo natural del nodo AV, se reduce la corriente de Na* desde
su valor original a un 80%, 60% y 40% del valor, para reducir la excitabilidad de la fibra y, por
tanto, simular asi el retraso de la conduccién. Adicionalmente se reduce el acoplamiento de las
células que forman la fibra, para obtener una propagacién mds lenta. Los valores de
conductividad utilizados fueron 0.002, 0.001 y 0.0001.

La fibra se ha estimulado con trenes de 10 estimulos a diferentes valores de BCL (Basic Cycle
Length): 1000, 500, 400, 200 y 100 ms. Finalmente, se calcula el tiempo de activacidn de las
células 35y 135 para calcular el retardo de la propagacién de la actividad eléctrica a lo largo de
la fibra. El estudio de las medidas referentes a los potenciales de accién se realiza con MATLAB
con el cédigo del apartado B.3. Codigo MATLAB calculos simulaciones 1D. En la seccidn de
Resultados se muestran los retardos obtenidos con cada una de las configuraciones de la fibra
1D.

3.7.2. Simulaciones tridimensionales

Una vez se tienen los modelos, se procede a realizar las simulaciones mediante el software
Elvira. Como se ha comentado anteriormente, se realiza la simulacion de la propagacion a través
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del corazéon completo para ambos pacientes. La estimulacién de la actividad eléctrica es la
misma para ambos pacientes, ya que en ambos casos se quiere reproducir un ritmo sinusal en
condiciones de control. Una vez se tiene esta simulacién, solo en caso del Paciente 2, se realiza
la propagacion al resto del torso por disponer previamente del modelo correspondiente.

En primer lugar, se intenta generar un modelo estable definiendo la parte de las auriculas con
el modelo de Courtemanche et al. [86] y los ventriculos con el de O’Hara et al. [87]. Sin embargo,
para reducir la complejidad computacional que supone una malla de tantos nodos, se genera un
modelo de corazédn completo para el cual se ha utilizado el mismo modelo celular en toda la
malla, en este caso, el modelo de O’Hara.

Para la generacién de las simulaciones, se parte de los modelos estables de corazén completo
donde se estimula el SAN para generar el comienzo de las simulaciones, es decir, en el instante
0 ms. Posteriormente, para simular la propagaciéon del estimulo desde las auriculas a los
ventriculos a través de las fibras de Purkinje, se generan estimulos ectépicos: uno en el Vl en el
instante 200 ms y otro en el VD en el instante 225 ms. Los tiempos en los que se generan los
estimulos ectdpicos han sido medidos observando el patrén de la propagacién del impulso a
través de las auriculas y valorando el momento preciso en el que debia producirse la
propagacion al resto de la malla. La simulacién total tiene una duracidon de 450 ms, para poder
visualizar la propagacion del impulso a toda la malla y la recuperacién de su estado de reposo
casi por completo.

3.7.2.1. Simulaciones con torso

Una vez se establece la simulacién del corazén completo del Paciente 2, se procede a realizar la
propagacion de la actividad eléctrica a través de la malla del torso. La actividad realizada por el
corazon es la descrita en el apartado anterior para mantener las condiciones de control. Estas
simulaciones se realizan tanto para el modelo de torso control como para el modelo de torso en
el que los pulmones han sido alterados para imitar una afectacion de neumonia causada por
COVID-19. Las simulaciones se realizan mediante la aproximacién del formalismo bidominio
siguiendo el articulo de Martinez [93]. De esta manera, el potencial de la membrana extracelular
para los nodos del modelo de torso se calcula a partir del potencial de membrana intracelular
del modelo de corazén completo. Las conductividades asignadas a cada uno de los érganos
(Tabla 5) del torso son las mismas utilizadas por el alumno que desarrollé los modelos de las
auriculas y torso del Paciente 2 el curso pasado [77] y que, a su vez, fueron obtenidas a partir de
una serie de articulos [94]-[97].

Conductividad del modelo

(mS/cm)
Higado 0,277
Huesos 0,200
Pulmones 0,389
Sangre 7,000
Torso 2,000
Riflones 0,544

Tabla 5. Conductividades de los érganos del torso [77].
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CAPITULO 4. RESULTADOS

En este capitulo se describen los resultados obtenidos tras el desarrollo de la metodologia
comentada en el capitulo 3. En primer lugar, se muestran tanto las mallas resultantes de todo el
proceso de acondicionamiento y mallado de los volimenes como el andlisis estadistico de estas
mallas para poder evaluar su calidad. En segundo lugar, se muestran los resultados de las
simulaciones unidimensionales realizadas para simular el retardo natural del SAN. Finalmente,
se muestran los resultados de las simulaciones tridimensionales de la propagacion a través del
corazén completo.

4.1. MALLAS RESULTANTES

4.1.1. Mallas de la superficie cardiaca

Una vez desarrollados todos los pasos de la metodologia relacionados con el proceso de la
creacion de las mallas, es decir, desde el apartado 3.1. Adquisicidn de las imagenes de TC hasta
3.5. Mallado de los volimenes ambos incluidos, se obtienen unas mallas en volumen que
pueden observarse en la herramienta Paraview como formato vtk, tal y como se muestra en la
Figura 45.

Figura 45. Mallas del corazén completo (izquierda) del Paciente 1y (derecha) del Paciente 2.
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4.1.1.1. Analisis estadistico

Para poder realizar las simulaciones de la propagacion de la conduccidn eléctrica, es necesario
que las mallas obtenidas al final de 3.5.2. Proceso de mallado de la superficie (Figura 45)
cumplan unos requisitos minimos de calidad. Por este motivo, se realiza un andlisis de calidad
de cada una de las mallas que se va a utilizar posteriormente en el estudio. En primer lugar, el
propio proceso de mallado obtiene unos resultados en relacién a los elementos creados que se
muestran en la Tabla 6. Los dos primeros pardmetros hacen referencia al nimero de vértices o
puntosy el nUmero de elementos o de hexdgonos que forman la malla, respectivamente. Cuanto
mayor sea el nimero de puntos y elementos en una superficie, mejor sera la resolucién a la hora
de realizar las simulaciones de la propagacion de la actividad eléctrica, pero mayor sera el
tiempo de ejecucion para la obtencién de estas simulaciones. Por este motivo, existe un cierto
compromiso entre la resolucion y el tiempo necesario para obtener las simulaciones.

En cuanto a los datos relacionados con la calidad, por un lado, se puede observar que ambas
mallas tienen un nivel de ‘Ratio salida/entrada’ muy cercano al valor 1, lo que supone que el
proceso de mallado no ha alterado significativamente el tamafio de la superficie de la malla. Por
otro lado, se puede observar que este andlisis clasifica los elementos de la malla en no vdlidos,
malos, promedio o buenos. Como se puede observar, ninguno de los volimenes tiene elementos
no validos, lo que permite que posteriormente se puedan realizar las simulaciones. Se puede
apreciar que el nimero de elementos malos, a pesar de no ser nulo, es un valor muy reducido,
por lo que se espera que no tenga demasiada representacion en las simulaciones. Por ultimo, se
puede observar que la gran mayoria de elementos, valores superiores al 95% en ambas mallas,
son buenos, por lo que se espera que las mallas consigan unas simulaciones que representen
fielmente la propagacion de la actividad eléctrica.

Numero de vértices 5380966 6335349
Numero de elementos

eemaTE 4992633 5911346
Superficie de entrada (mm?2) 85333.9 93865.7
Superficie de salida (mm2) 85028.2 93649.5
Ratio salida/entrada 0.996418 0.997696
Elementos no validos (%) 0.000000 0.000000
Elementos malos (%) 0.000080 0.000017
Elementos promedio (%) 4.336970 3.905185
Elementos buenos (%) 95.662950 96.094798

Tabla 6. Analisis estadistico de los elementos de las mallas de los Pacientes 1y 2.

La segunda parte del analisis estadistico se realiza a través de la aplicacién Paraview nombrada
anteriormente. Esta aplicacion, permite realizar un andlisis de la malla formada por elementos
hexagonales resultante del apartado 3.5.2. Proceso de mallado de la superficie ya convertida al
formato vtk. En este andlisis estadistico se estudian una serie de atributos de la malla mediante
el filtro ‘Mesh Quality’. Este filtro aporta informacidon sobre las medidas geométricas de cada
elemento que forma la malla. Los atributos a estudiar son [98][99]:
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e Calidad o Distorsion (“Quality/Distorsion”). La distorsién es la calidad o como de bien
se realiza el mapeo de la malla al espacio coordenado. Representa la distribucion de los
tamanos de los bordes, es decir, cuanto mas uniforme sea el tamafo del borde, mas
cercano a 1 serd el valor de distorsidn y mayor serd la calidad de la malla. Puede
encontrarse en un rango desde 0 hasta 1, pero se considera aceptable cuando es un
valor superior a 0,5.

e Ratio de borde (“Edge ratio”). Ratio que representa la relacién entre el borde mas largo
y el mas corto del hexaedro, entendiendo como borde la unién entre vértices que
forman las aristas de los elementos hexagonales. Optimamente, los elementos
hexagonales tendran un volumen con una forma lo mas cercana posible a un cubo y, en
este caso, el valor de ratio se acercara a 1. Se calcula mediante la Ecuacion 8, siendo Lmax
la longitud maxima y Lmin la minima del elemento hexagonal:

_ Lmax

1 Lmin

Ecuacion 8. Calculo del valor de ‘Edge ratio’ [99].

e Borde mas largo (“Largest edge”). Distribucion del tamafio de la arista de mayor
longitud de los elementos hexagonales.

e Borde mas corto (“Shortest edge”). Distribucién del tamafio de la arista de menor
longitud de los elementos hexagonales.

Teniendo en cuenta el elevado numero de elementos para los cuales es necesario realizar el
analisis estadistico, se utiliza la funcién ‘Histogram’ para poder visualizar esta informacién para
la malla completa. Como se puede observar en las Figura 46 y Figura 47, el valor de la distorsion
es aproximadamente 1 para la gran mayoria de elementos en ambos casos, y por encima de 0.4,
por lo que se tiene un buen valor de calidad. En cuanto al ratio de relacidn entre bordes, se
puede observar que el valor también es cercano a 1 en la mayoria de los elementos. Por ultimo,
se puede observar en estas figuras que los valores de borde mas largo y mas corto comprende
un rango de valores cercano a 0.4, cumpliendo con el requisito introducido como pardmetro en
el proceso de mallado en el programa MeshGems.
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Figura 46. Histogramas de las caracteristicas de calidad estudiadas en relacién con los bordes
de la malla del Paciente 1: (Superior izquierda) Distorsion o calidad, (superior derecha)
relacidn de borde, (inferior izquierda) borde mas largo y (inferior derecha) borde mas corto.
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Figura 47. Histogramas de las caracteristicas de calidad estudiadas en relacién con los bordes
de la malla del Paciente 2: (Superior izquierda) Distorsion o calidad, (superior derecha)
relacidn de borde, (inferior izquierda) borde mas largo y (inferior derecha) borde mas corto.

Dentro del andlisis realizado en la herramienta Paraview, se incluye el analisis de la distribucion
del valor de ‘Scaled Jacobian’ o Jacobiano Escalado. El Jacobiano Escalado es el determinante
minimo de la matriz del Jacobiano evaluado en cada vértice y en el centro de cada elemento,
dividido por las longitudes de los bordes correspondientes, es decir, el seno minimo de los
angulos incluidos. Este pardmetro tiene un rango aceptable cuando los valores se encuentran
entre 0.5 y 1, siendo 1 el valor éptimo [99]. Lo mas importante de este pardametro es que no
adquiera valores negativos, ya que estos valores impiden que sea posible la realizacion de las
simulaciones. El Jacobiano es una matriz que se calcula a través de la Ecuacion 9, mientras que
el Jacobiano Escalado se calcula a través de la Ecuacidn 10.
a
J = min{{a;} o2}

Ecuacion 9. Calculo del Jacobiano [99].

q= 6{0,1,7..r.l,i87§{di}

Ecuacion 10. Calculo del Jacobiano Escalado [99].

54



Disefo y desarrollo de modelos personalizados multiescala de corazén completo para el
estudio de la actividad eléctrica cardiaca

Siendo:

e ¢; el determinante de la matriz Jacobiano de la cara del hexaedro correspondiente, con
i desde 0 hasta 7;

o 0z el determinante del Jacobiano de los ejes coordenados;

e @ el determinante de la matriz del Jacobiano normalizado, también llamado
determinante normalizado del Jacobiano.

A continuacidn, en la Figura 48 se muestran los histogramas del Jacobiano Escalado para ambas
mallas:

Scaled Jacobian

Scaled Jacobian
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Figura 48. Histogramas del Jacobiano Escalado de la malla del (izquierda) Paciente 1y
(derecha) Paciente 2.

Como se puede observar en la Figura 48, la distribucion del Jacobiano Escalado para ambas
mallas va desde el valor 0,4 hasta 1, teniendo una mayor representacién en 1y en los valores
mas cercanos a este. Ademads, también es importante valorar que no hay valores negativos en
la distribucion, lo que permite la realizacidn de las simulaciones posteriormente.

4.1.2. Mallas de la superficie del torso

Como se ha comentado anteriormente, las imagenes utilizadas para la obtencion de la malla del
corazoén completo del Paciente 2 son imagenes TC de torso, lo que permite obtener modelos de
los drganos que se encuentran en el interior del torso. Por este motivo, y solo para este paciente,
se utilizan modelos de los diferentes érganos para generar una simulacién mas realista de la
propagacion y poder ver cdmo afecta a la superficie del torso. Los modelos de los 6rganos fueron
segmentados por el alumno del curso anterior del cual se ha obtenido la malla de las auriculas
como se ha nombrado en varias ocasiones anteriormente [77]. Como se puede observar en la
Figura 49 y en la Figura 50, se han segmentado los érganos localizados en la cavidad tordcica
que rodean el corazdn, asi como la superficie del torso. La malla del alumno del afio pasado que
solo contaba con las auriculas ha sido sustituida por la malla de corazén completo desarrollada
a lo largo del presente proyecto.
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Figura 49. Modelos de los érganos suavizados segmentados a partir de las imagenes del
Paciente 2. Se incluyen los siguientes organos (en orden de izquierda a derecha, de fila
superior a fila inferior): corazon completo, higado, huesos, pulmones, sangre (con aorta) y
rifones.

Figura 50. Modelo de torso del Paciente 2 con los modelos de los 6rganos nombrados en la
Figura 49.
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Las conductividades asignadas a cada érgano del torso son las mismas que asigné el alumno que
realizd el TFM el aio pasado con las mismas auriculas [77] que a su vez son los mismos valores
utilizados por Ferrer [21].

Para poder estudiar el efecto que tendrian las afectaciones pulmonares producidas por el
COVID-19 en la propagacion del potencial de accidn, se realiza un modelo de torso completo
que incluye los mismos drganos ya comentados anteriormente, pero diferenciando los
pulmones en dos regiones distintas. Como se ha comentado en el apartado 1.7. COVID-19 las
alteraciones pulmonares se dan principalmente en los Iébulos inferiores y son alteraciones del
tipo GGO. Por este motivo, la parte superior sigue manteniendo las mismas propiedades que los
pulmones control o sanos, es decir, el modelo que se tenia previamente, mientras que la parte
inferior se define como una nueva regién con cambios en la propiedad de conductividad.

Figura 51. Modelo del pulmoén afectado por COVID-19.

En la Figura 51 se muestra la representacion del modelo de drgano correspondiente a los
pulmones. Se puede observar en un tono rosa claro la parte de los pulmones con las mismas
propiedades que los pulmones control, y en azul oscuro la parte correspondiente a la zona
afectada por COVID-19, es decir, la parte con diferente conductividad. Para el desarrollo de este
modelo, se ha utilizado como ejemplo la Figura 21 B, siendo esta una imagen de rayos X de un
paciente real, en la que puede observarse una mayor afectacién de la zona inferior de los
pulmones a causa del virus.

4.1.2.1. Analisis estadistico

Como se ha comentado en el apartado 3.5.3. Proceso de mallado de la superficie del torso la
opcién V muestra la informacidn por consola y la opcién C muestra la consistencia de la malla.
De esta manera, se ha obtenido un analisis estadistico de la malla del torso en condiciones de
control al finalizar el proceso de mallado del torso completo:
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Volumen de entrada Malla resultante

Puntos 1024929  Puntos 1017776
Facetas 341643 Tetraedros 6439134
Segmentos 512202 | Caras 12881194
Huecos 0 Caras en facetas 341643
Regiones 0 Aristas en segmentos 847378

Tabla 7. Analisis estadistico del volumen de entrada introducido en el mallador y la malla de
salida resultante para el Paciente 2.

En la Tabla 7 se muestran las caracteristicas bdsicas a tener en cuenta del volumen y de la malla.
Estas caracteristicas incluyen algunos pardametros como el nimero de puntos que lo forman,
tetraedros que resultan en el proceso de mallado, caras en el volumen y la malla, etc. Sin
embargo, este tipo de informacidn resulta de especial interés para estimar el tiempo de
computo que se necesita para las simulaciones posteriores vy, asi, intentar optimizarlo.

Estadisticas de calidad de malla

Caracteristicas Minimo Maximo
Volumen 2.4634e-11 5.8052
Arista 0.0016401 5.6536
Ratio radio/lado (aspecto) 1.2298 4.058e+07
Cara/Angulo 1.7044e-05 179.9993
Diédrico 6.2156e-06 179.9997

Tabla 8. Estadisticas de calidad de la malla del torso del Paciente 2.

Ademas, el andlisis estadistico también incluye una serie de caracteristicas referentes al tamafio
maximo y minimo de diferentes propiedades. De manera ideal, la malla estaria formada por
tetraedros uniformes, es decir, cubos (con todos los lados de la misma longitud, con todos sus
angulos rectos) y, adicionalmente, todos los cubos iguales (con el mismo volumen y longitud de
aristas). En la Tabla 8, se muestran un conjunto de propiedades indicando el tamafio maximo y
minimo de las mismas en la malla resultante. La malla tendra tetraedros mas uniformes cuanto
mas cercanos sean todos los valores de una propiedad para todos los tetraedros de la malla. Al
contar solo con los valores maximo y minimo de cada propiedad, se podria determinar que se
considera mas uniforme cuanta menos variedad de valores haya, es decir, cuanto mas cercanos
sean el valor minimo y maximo de la propiedad. Sin embargo, los valores maximos y minimos
dan unainformacidn relativa, ya que no indican la distribucion de los valores que alcanza la malla
completa. Para poder conocer la distribucidn de los valores para cada caracteristica es necesario
conocer el histograma. En el histograma se observa la distribucién de valores de la malla para
cada caracteristica, es decir, el nimero de tetraedros cuyo valor se encuentra comprendido en
un rango de valores caracteristico. Gracias al histograma se puede realizar un analisis de calidad
de la malla del torso mas detallado.

58



Disefo y desarrollo de modelos personalizados multiescala de corazén completo para el
estudio de la actividad eléctrica cardiaca

Histograma Ratio Aspecto

n )

< Vo] o un un
1 1 1 L} i

~
' i

n | n o < ' '
N © 2

2000000
1800000
1600000
1400000
1200000
1000000
800000
600000
400000
200000

o
<1.5 III

15-2
25-50
50 - 100
100 -

Figura 52. Histograma de la caracteristica Ratio de Aspecto (radio/lado).

Por ejemplo, para el caso de la propiedad ‘Ratio de Aspecto’ se muestra la distribucién de los
valores mediante el histograma de la Figura 52. Se puede observar como los valores se
distribuyen principalmente por la zona de los valores cercanos a 1y 2, a pesar de que el maximo
alcance un valor muy elevado.
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Figura 53. Histograma de la caracteristica Cara/Angulo.
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Histograma diédrico
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Figura 54. Histograma de la caracteristica diédrico.

Se puede observar que para el caso de las caracteristicas Cara/Angulo de la Figura 53 y diédrico
de la Figura 54 también se produce una distribucidn que se centra en un rango de valores
concreto, y los valores mas alejados son los que menos representacién tienen en la mallay en
el histograma, lo que indica que se trata de una malla mayoritariamente uniforme.

4.2. VOLUMENES FINALES PARA LAS SIMULACIONES

Como se ha comentado en el apartado 3.6.1. Asignacién de propiedades, se ha asignado una
serie de caracteristicas a las mallas del corazén completo con el objetivo de diferenciar las
regiones auriculares y ventriculares. A continuacion, se muestran imagenes de las mallas
volumeétricas con la representacion de los diferentes valores de las propiedades modelo (Figura
55), material (Figura 56) y orientacion de fibras (Figura 57) para los Pacientes 1 y 2
respectivamente:
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Figura 55. Representacion de las mallas volumétricas con la propiedad Modelo asignada en
(derecha) Paciente 1y (izquierda) Paciente 2.

Figura 56. Representacion de las mallas volumétricas con la propiedad Material asignada en
(derecha) Paciente 1y (izquierda) Paciente 2.
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Figura 57. Representacion de las mallas volumétricas con la propiedad Orientacion de fibra
asignada en (derecha) Paciente 1y (izquierda) Paciente 2.

Comparando la Figura 55, la Figura 56 y la Figura 57 con la Figura 2, se puede observar cdmo se
han asignado las propiedades para representar las principales regiones de las auriculas y, darles
asi, diferentes valores de conductividad y anisotropia con el objetivo de representar la
propagacion del potencial de accién con la mayor exactitud posible. Para el establecimiento de
los valores que adquieren estas caracteristicas, se toma como base el trabajo de fin de master
del alumno que segmenté las auriculas [77].

4.3. SIMULACIONES UNIDIMENSIONALES

Como se ha comentado en el apartado de 3.7.1. Simulaciones unidimensionales de la
metodologia, se han realizado una serie de simulaciones unidimensionales sobre una fibra de
165 células para poder estudiar como representar el retardo natural del nodo AV mediante la
variacion de algunas de las propiedades de la fibra. En estas simulaciones, se ha generado una
estimulacién con diferentes BCLs. En la Figura 58 se muestra la actividad eléctrica de la célula
numero 35 de la fibra unidimensional tras haber aplicado 10 estimulos de cada BCL. Se puede
observar como el BCL de la primera parte es de 1000 ms y como los BCLs posteriores van siendo
mas pequefios conforme la simulacidn avanza en el tiempo. Sin embargo, puede verse que
algunos BCLs son tan pequefios que la célula se encuentra en periodo refractario cuando se
intenta estimular y, por eso, no llega a estimularse y se produce un intervalo de tiempo superior
al BCL entre las diferentes activaciones (puede observarse claramente a partir del segundo 20).
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Figura 58. Simulacidn de la actividad eléctrica de la célula 35 de la fibra 1D. Las lineas
verticales negras representan el cambio de BCL.

Como se ha comentado en la metodologia, se realizan una serie de cambios en la corriente de
Na* (INa) y en la conductividad de la fibra para observar un retardo en la propagacion del
estimulo con el objetivo de poder simular el retardo natural del nodo AV. Para poder observar
el efecto de estos cambios sobre la fibra, se ha estudiado el décimo potencial de accidn
producido por un BCL de 1000 ms en las células 35, 85 y 135 para poder visualizar como van
cambiando los potenciales de accidn a lo largo del espacio. Ademas, se utiliza el décimo estimulo
para alcanzar el valor estacionario (Steady state), es decir, el estado estable. Se entiende que se
ha alcanzado el Steady state cuando los estimulos idénticos producen un efecto similar en el

potencial de accidon. Normalmente, la célula requiere un conjunto previo de estimulos hasta que
alcanza este estado.

En la Figura 59, se muestran los cambios que se producen en el potencial de accidn de la célula
cambiando solo la corriente de Na* y en la Figura 60 se incluye un zoom de la misma figura para
mejorar la visualizacion de los efectos de los cambios sobre el potencial de accidn. Se puede
observar que se produce una caida del potencial maximo que alcanza la célula durante la

estimulacién, ademas de un retardo de la propagacion, ya que este potencial maximo tarda mas
tiempo en alcanzarse cuanto mayor es la reduccidn de la corriente de Na*.
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Figura 59. Potencial de accion del estimulo 10 de la célula 35 con diferentes valores de INa y
con valor de conductividad 0.002 (control).
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Figura 60. Zoom de la Figura 59.

Por otro lado, se puede observar en la Figura 61 y Figura 62 que los cambios que se producen
en la célula debido a la reducciéon de la conductividad también producen un efecto de retardo
de la propagacién. Sin embargo, estos cambios no producen una caida del potencial maximo
que alcanza la célula.
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Figura 61. Potencial de accion del estimulo 10 de la célula 35 con diferentes valores de

conductividad.
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Figura 62. Zoom de la Figura 61.

Tanto la reduccion de la corriente de Na* como la reduccion de la conductividad producen un
efecto de retardo de la propagacién del estimulo eléctrico a lo largo de la fibra. En la Figura 63

se muestra el mismo estimulo para tres células distintas de la fibra. Se puede observar como el

estimulo tarda mas en llegar a la célula cuanto mas alejada estd esta del origen del estimulo.
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Figura 63. Potencial de accion resultante del estimulo 10 en diferentes células de la fibra (35,
85y 135) con corriente de Na* al 40% de su valor original y conductividad de valor 0.0001.

Para poder estimar cuales son las condiciones que aportan resultados mds similares en cuanto
al retardo natural del nodo AV, se ha medido el tiempo de retardo entre la célula 35 y la célula
135. Como se puede observar en la Tabla 9, se cumplen las premisas definidas gracias a las
graficas: a menor corriente de Na® o menor conductividad, mayor tiempo de retardo en la fibra.

| C=0.002 C=0.001_ C=0.0001
9.04ms | 12.88ms = 43.27 ms
9.58ms = 13.66ms = 46.04 ms
10.41ms 14.82ms | 50.15ms
11.85ms  16.86ms = 57.18 ms

Tabla 9. Valores de tiempo de retardo entre la célula 35 y la 135.

4.3.1. Animaciones unidimensionales

Ademas del estudio cuantitativo de la propagacién de la actividad eléctrica, también se han
realizado un conjunto de animaciones para analizar el efecto de los cambios de conductividad y
la corriente de Na* de una manera mas visual. Para ello, se ha utilizado de nuevo el software
Paraview y una de sus herramientas denominada ‘Animation View’. Para poder comparar los
efectos de las diferentes conductividades sobre la propagacidn del potencial de accidn, se han
realizado animaciones del décimo potencial de accion comparando la fibra en condiciones de
diferentes conductividades. Se han realizado estas simulaciones para todos los valores de
corriente de Na* considerados. En la Figura 64, se muestra un ejemplo de estas animaciones, en
el que puede observarse como la reduccidn de la conductividad (de 0.002 a 0.001) produce una
reduccion de la velocidad de conduccién haciendo que el potencial se propague mds despacio y
tarde mas en despolarizar la fibra completa.
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Time: 9015 ms

Potential (mV)

Figura 64. Animacion de la propagacion de la actividad eléctrica a través de la fibra de
Purkinje para una corriente de Na* del 40% del valor normal y una conductividad de
(superior) 0.002 y (inferior) 0.001.

Por otro lado, para poder entender la diferencia de retraso que supone la disminucién de la
corriente de Na*, se ha realizado otra animacidn en la que se muestra la misma fibra, en ambos
casos con conductividad 0.002, pero en este caso con un cambio de corriente de Na*. En la parte
superior de la Figura 65, aparece la fibra con una corriente de Na* de un valor considerado como
normal, es decir, el caso control. En la parte inferior, se muestra la misma fibra con una
reduccion de la corriente de Na* al 40% del control.
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Figura 65. Animacion de la propagacidn de la actividad eléctrica a través de la fibra de
Purkinje para una conductividad de 0.002 y una corriente de Na (superior) control y (inferior)
reducida al 40% del control.
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Como se observa en la Figura 65 y como se habia comentado anteriormente en la Figura 59, el
efecto de la reduccidn de la corriente de Na* tiene el mismo efecto que la reduccion de la
conductividad: reducir la velocidad de conduccién y conseguir una propagacion mas lenta del
potencial de accién por la fibra. Ademas, se puede observar que el valor de potencial que alcanza
la fibra al despolarizarse es menor en los casos en los que la corriente de Na* se ve reducida.

Hasta el momento, se ha estudiado el efecto de reducir ambos factores por separado. Sin
embargo, el interés de estas animaciones reside en conseguir un retardo natural mediante la
combinacion y ajuste de ambos factores, como se ha hecho en el apartado anterior. Por este
motivo, se realiza una animacidon en la que se muestran dos fibras con diferentes
conductividades y corrientes de Na*. En la Figura 66, la fibra superior se considera la fibra
control, caracterizada por una conductividad de 0.002 y un valor de corriente de Na* normal, y
la fibra inferior tiene una conductividad de 0.0001 y un valor de corriente de Na* del 40% del
normal. Como se puede observar, la combinacién de ambos factores consigue un retardo aun
mayor con respecto a la fibra control y se puede visualizar una propagacion considerablemente
mas lenta a la del control.
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Figura 66. Animacion de la propagacion de la actividad eléctrica a través de la fibra de
Purkinje para (superior) una conductividad de 0.002 y una corriente de Na control y (inferior)
una conductividad de 0.0001 y reducida al 40% del control.

4.4. SIMULACIONES TRIDIMENSIONALES

Con las mallas de volumen finales y comprobando mediante el andlisis estadistico que se trata
de una malla de calidad suficiente, se procede a realizar las simulaciones. Ha de tenerse en
cuenta que es la primera vez que se realiza una simulacién de corazén completo en el grupo
Ci2B, lo que ha supuesto la aparicién de diversas divergencias y dificultades con respecto a los
modelos realizados hasta el momento. Por este motivo, se consideran estas simulaciones como
la base y el inicio de un nuevo conjunto de investigaciones centrado en el estudio de la
propagacion a través de mallas de corazén completo.
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4.4.1. Simulaciones corazén completo

Las simulaciones de la propagacion del estimulo a través del corazén completo siguen
aproximadamente el patron experimental establecido en el articulo de Lemery et al. [100] para
el caso de las auriculas y el articulo de Durrer et al. [101] para el caso de los ventriculos.

Los patrones de activacién de los corazones de los Pacientes 1 y 2 se pueden observar en la
Figura 67 y la Figura 68, respectivamente. En el instante 0 ms comienza la estimulacién en el
SAN, gracias a su capacidad autoexcitable, produciendo su despolarizacién a los 25 ms de
simulacidn. Desde el SAN, el impulso se propaga hasta el HB, la VCS y la CT produciendo su
despolarizacién en torno al instante 25 ms, ademds de propagarse a lo largo de la AD y los MP.
El estimulo contintia propagandose produciendo la despolarizacion de casi toda la AD y hasta
alcanzar la despolarizacion de gran parte de la Al en 50 ms. Antes del instante 75 ms, el estimulo
llega hasta el AAD, mientras que en el caso de la Al se estimulan las VPl y el SC en el instante 100
ms aproximadamente y el AAl poco antes del instante 125 ms. Hacia el instante de tiempo 150
ms ya se ha producido la despolarizacién completa de las auriculas bloqueando en la VM y VT.
Para simular la propagacion del estimulo desde las auriculas a los ventriculos, se introducen
estimulos ectépicos que actian como un sistema de Purkinje. Se introduce un estimulo en el
septo por la parte del VI en el instante 200 ms, y otro en la parte del VD en 225 ms. Este tiempo
de diferencia entre el estimulo del VIy del VD representa la propagacion transmural del estimulo
a través del septo, y se establece un valor de 25 ms como se muestra en la Figura 70. La
propagacion de estos nuevos estimulos se produce con gran rapidez, produciendo la
despolarizacién del ventriculo desde el apex hasta la base. La activacidon completa del ventriculo
se produce cuando el estimulo alcanza el area posterobasal del VD (se explica posteriormente
en la Figura 69). Entre los instantes 250 y 275 ms para el Paciente 1y 275 ms y 300 ms para el
Paciente 2 se produce la despolarizacién de toda la regidén ventricular. La despolarizacion
completa de los ventriculos se produce en aproximadamente 50 y 75 ms después de enviar el
primero de los estimulos.
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Figura 67. Patron de activacion para el modelo de corazén completo del Paciente 1.
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Figura 68. Patrdn de activacion para el modelo de corazén completo del Paciente 2.
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Ademas de mostrar el patrén de la propagacion eléctrica a través del corazén en funcién del
tiempo, también se ha obtenido la representacién de los tiempos de activacién en la Figura 69.
Este patron aporta cierta informacion con respecto a la figura anterior. En primer lugar, se puede
observar que se mantiene el mismo patréon explicado con detalle anteriormente. En segundo
lugar, se puede observar que no se produce la activacién de la zona de conexidon entre auriculas
y ventriculos ya que se ha creado una zona aislante para evitar una propagacién inadecuada.
También se observa que la Ultima zona en activarse es la zona superior del ventriculo derecho
por la parte externa. Finalmente, esta imagen permite confirmar el tiempo total que conlleva la
activacion de auriculas y ventriculos. Por un lado, se puede observar como la regidn de la
auricula con un mayor valor de LAT es el AAl con un valor cercano comprendido entre 100 y 150
ms, mas cercano al primero de los valores, haciendo que sea este momento en el que finaliza la
despolarizacién completa. Por otro lado, la region del ventriculo finaliza poco antes del instante
265 ms para el Paciente 1y antes del 275 ms para el Paciente 2, concretando con mayor claridad
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el momento en el que se produce la despolarizacion completa. De esta manera, también se
puede confirmar que, a pesar de ambas activaciones siguen un patrdn comun, existen
diferencias en cuanto a la propagacion en los diferentes corazones debido a las diferencias
anatdémicas.

LAT (ms) LAT (ms)
2.0 50 100 150 200 265.0 20 50 100 150 200 250 300.0

s — ' | e —

Figura 69. Patrén de tiempo de activacion del modelo de corazén completo del Paciente 1
(izquierda) y del Paciente 2 (derecha).

En el articulo de Lemery et al. [100] se definen los tiempos de activacidon en funcion de las
diferentes regiones auriculares. Teniendo en cuenta que el articulo utilizaba varios sujetos, se
estima un rango experimental aproximado en torno al cual se tiene que producir la activacidn
de cada regién desde el momento de la estimulacién del SAN:
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. Tiempo de activacion | Tiempo de activacion
Region . "
(Lemery) (simulacién)

SAN 0 ms 0 ms
VCS 26£22 ms 25 ms
HB 31+13 ms 25-50 ms
AAD 39+21ms 50—-75 ms
SC 84 +17 ms 100 ms
VPI Superior 89+ 25 ms 100 - 125 ms
AAIl 97 £ 27 ms 100 ms
VPI Inferior 101 £ 23 ms 100 - 125 ms
Activacion total 116 + 18 ms 125 -150 ms

Tabla 10. Tiempos de activacion de Lemery et al. [100].

Como se puede observar en la Tabla 10, todos los valores se encuentran dentro del rango
experimental establecido, por lo que se puede confirmar que se ha conseguido la propagacion
deseada y definida por Lemery et al. [100].

Por otro lado, en el caso del articulo de Durrer et al. [101] los tiempos de activacién vienen dados
por un mapa de lineas isécronas marcando el momento de activacion de cada region a través de
una escala de colores:

5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85 90 95 100

Figura 70. Patron de activacion de los ventriculos seguin Durrer et al. [101] siendo la escala
inferior una representacion del tiempo de activacién en ms.

Se puede ver como se ha cumplido la condicién del inicio de la estimulacién de los ventriculos,
estableciendo el estimulo del ventriculo derecho aproximadamente 25 ms después del estimulo
del ventriculo izquierdo, como en la Figura 70. Ademas de estas caracteristicas de estimulacion,
se puede observar en la Figura 67 como también se produce la propagacién hacia dpex y base.
Al contrario que en el articulo, la propagacidn es mas rapida por la region del dpex que por la
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region de la base. Finalmente, la uUltima zona en es la zona superior externa del ventriculo
derecho cumpliendo las caracteristicas del articulo. En general en la regién completa del
ventriculo, en el articulo de Durrer et al. [101] la despolarizacion completa se produce entre 60
y 65 ms, mientras que en la simulacién la despolarizacidon se produce en menos de 50 ms
después de enviar el primero de los estimulos, lo que supone una propagacion mas rapida de lo
establecido.

4.4.2. Simulaciones torso

La simulacién de corazén completo del Paciente 2, se propaga a lo largo del modelo del torso
detallado en el apartado 3.7.2.1. Simulaciones con torso, con el objetivo de obtener tanto los
mapas de activacién como los ECGs.

En el proceso de desarrollo de las simulaciones con el modelo de torso incluido, se han generado
una serie de complicaciones no previstas que, debido a la limitacién de tiempo, han hecho
imposible obtener las simulaciones esperadas. Por este motivo, se planteara en el apartado de
Lineas futuras la continuacién de este mismo proyecto para conseguir la simulacién de la
propagacion de la actividad eléctrica desde el corazén a la superficie del torso tanto en
condiciones de control como en caso de afectaciéon por COVID-19. Como se puede comprobar,
partiendo de este proyecto como base, se cuenta tanto con la teoria necesaria para la
comprension de la utilidad de los modelos de torso completo como para entender las
alteraciones incluidas en el modelo con COVID-19, facilitando asi la informacién suficiente para
gue lo desarrolle otro alumno en el futuro.
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CAPITULO 5. DISCUSION

El principal objetivo de este Trabajo Fin de Master es el desarrollo de una metodologia para la
creacién de modelos 3D de corazén completo personalizados y para la generacién de
simulaciones electrofisioldgicas que permitan estudiar la propagacion del potencial de accién a
lo largo del corazén a partir de estos modelos. En este capitulo se realiza la discusion de la
metodologia desarrollada y los resultados obtenidos.

5.1. CREACION DE LOS MODELOS

Para obtener modelos personalizados y lo mas realistas posible, el primer paso en el proceso de
creacion del modelo consiste en la segmentacion de los ventriculos a partir de imagenes de TC
de pacientes reales del Hospital Universitario y Politécnico La Fe. Se han utilizado las imagenes
de dos pacientes distintos. Debido a las condiciones de la técnica de TC ha sido necesario realizar
una segmentacién practicamente manual de las estructuras anatémicas de interés. Sin embargo,
al disponer de imagenes de cierta calidad y buena resolucién, ha sido posible realizar una buena
segmentacion manual que luego se ha retocado con diversas herramientas con el objetivo de
optimizar la estructura del modelo que posteriormente serd empleado. Al utilizar imagenes
biomédicas del hospital se espera que el modelo represente verazmente la anatomia del
paciente. Una vez se dispone del modelo de los ventriculos, el siguiente paso es la unién del
modelo de las auriculas que previamente habian sido segmentadas por un alumno del curso
anterior en su TFM [77] y acondicionadas para darles caracteristicas de grosor mds realistas por
un alumna del presente curso en su TFG [80]. Como resultado, se obtiene modelos de corazén
completo que representan de forma detallada la anatomia de los pacientes a los cuales
pertenecen las imagenes de TC. En los mismos modelos desarrollados a lo largo del trabajo, se
puede observar la variabilidad de la anatomia entre los diferentes pacientes analizados.

Una vez se tienen las estructuras del corazén completo, se procede a mallar el volumen. Para
ello, se rellena el modelo con elementos finitos en forma de hexaedros o cubos que se adaptan
a la estructura del corazén para mantener la forma original de la anatomia. Con la malla del
corazon se procede a dividir tanto las auriculas como los ventriculos en diferentes regiones en
funcién de sus caracteristicas. Para ello, se asignan propiedades que le confieren caracteristicas
diferentes a cada regidn: modelo, material y fibras. En funcion de los valores que adquieren cada
una de las propiedades, las regiones tendran diferentes valores de conductividad, anisotropia,
comportamiento celular y de direccidn de propagacidon. En el caso de las auriculas,
aprovechando el TFM realizado por el alumno del curso anterior [77] se realiza un mapeo de las
propiedades desde el modelo del alumno que solo contenia las auriculas, hasta el modelo del
actual proyecto del corazén completo. Estas propiedades se basan originalmente en articulo de
Ferrer et al. [19], siendo este un modelo altamente detallado y realista. Posteriormente, se
define un material aislante entre las auriculas y los ventriculos para asegurar que la conexion
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eléctrica tenga lugar exclusivamente a través del nodo AV. Para el caso de los ventriculos, las
propiedades se definen a partir de un modelo de ventriculos del Ci2B basado en el articulo de
Lopez [24].

Ademas de disponer de los modelos de corazén completo, para el caso de uno de los pacientes
se dispone también del modelo del torso, segmentado por el alumno del curso anterior [77].
Partiendo del modelo de corazén completo junto con el modelo del torso, se obtiene una malla
gue representa en su conjunto un torso humano completo incluyendo todos los drganos
posibles: corazén, higado, huesos, pulmones, sangre y rifiones. Aprovechando esta oportunidad,
se utiliza la malla del torso para disponer de un modelo de torso completo como control para
este trabajo y futuras investigaciones, asi como de un modelo de torso completo alterado para
representar la afectaciéon del COVID-19 sobre los pulmones y los efectos que puede suponer
para el ECG del paciente. Para poder representar unas alteraciones realistas se estudian e imitan
patrones de lesiones observados a través de imagenes de pacientes que padecen la enfermedad
[64][66][67][70]. Ademas, se pretende estudiar como afecta a la conductividad de los pulmones
las alteraciones producidas por esta patologia [71]-[73].

Finalmente, con el objetivo de simular un retardo natural en la propagacion del nodo AV durante
las simulaciones, es decir, en la transmision del impulso desde las auriculas a los ventriculos, se
realizan una serie de simulaciones 1D de una fibra imitando una fibra de Purkinje. Para conseguir
retardar la propagacion de forma natural, se alteran algunas de las propiedades de las células
que forman la fibra. De forma simultanea se estudia el efecto de la reduccién de la corriente de
Na* y la reduccion del valor de la conductividad entre células, obteniendo la clara premisa de
gue cuanto mayor sea la reduccién de cualquiera de las propiedades o incluso la combinacién
de ambas, mayor es el retardo obtenido para la propagacién del impulso a lo largo de la fibra.

5.2. SIMULACIONES ELECTROFISIOLOGICAS

Los modelos de corazdn completo se ajustan a las observaciones experimentales con el objetivo
de obtener simulaciones en condiciones de control cuyo patrdn de activacién sea lo mas realista
posible. Una vez realizadas las simulaciones, el patrén de activacion obtenido se verifica con el
del articulo de Lemery et al. [100] para las auriculas y con el articulo de Durrer et al. [101] para
los ventriculos. Como se ha comentado en el apartado de resultados, el patrén observado en las
simulaciones desarrolladas con los modelos de corazén completo es similar al de los articulos
citados, con algunas excepciones. Ademas, se puede observar como las diferentes partes del
corazon siguen una despolarizacién que se encuentra dentro de los marcos experimentales de
estos mismos articulos. Por estos motivos, se concluye que los modelos de corazén completo
desarrollados han conseguido con éxito producir la propagacidon esperada y representan de
forma realista la propagacion del potencial de accidn en un corazén sano en ritmo sinusal. Al
haber realizado las simulaciones con dos corazones distintos, también se puede observar que, a
pesar de seguir un patrén de activacidon similar, se observan diferencias en la propagacion
debido a las diferencias anatémicas entre ambos.

A pesar de no obtener las simulaciones de torso para el presente trabajo, se ha realizado el
estudio detallado sobre las simulaciones de torso y sobre las afectaciones del COVID-19, ademas
de haber creado los modelos pertinentes para que puedan ser desarrolladas posteriormente en
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futuras investigaciones. La principal limitacién para la obtencién de las mismas ha sido el tiempo,
por ello, se cree que sera posible obtener las simulaciones de torso en otros proyectos cercanos.

5.3. LIMITACIONES
Alo largo del proyecto desarrollado, se ha tenido que lidiar con un conjunto de limitaciones:

- Enprimer lugar, el desarrollo de los modelos se realiza de forma practicamente manual,
lo que supone un consumo de tiempo y esfuerzo en la generaciéon del modelo que se
veria eficazmente reducido en caso de disponer de un método de segmentacién
automatica.

- En segundo lugar, al ser un modelo de corazén completo, y no solo de auriculas o
ventriculos, se obtiene como resultado una malla con un gran nimero de elementos y
nodos contenidos. Por ejemplo, la malla de las auriculas de los pacientes (segmentadas
previamente por el alumno del afio pasado [77]) tenian un total de 897292 elementos y
1144947 nodos en el caso de la malla del Paciente 2 (sin torso), y 902537 elementos y
1151552 nodos en el caso de la malla del Paciente 1, mientras que el modelo de corazén
completo del Paciente 2 y 1 desarrollado en el presente proyecto contenian 4992633
elementos y 5380966 nodos, y 5911346 elementos y 6335349 nodos, respectivamente.

- Elndmero de elementos y nodos es aproximadamente 5 veces mayor al tener que afiadir
la malla de los ventriculos lo que supone un mayor coste computacional a la hora de
realizar cualquier funcidn de acondicionamiento de las mallas, y un tiempo de computo
mucho mayor para el caso del desarrollo de las simulaciones. Teniendo en cuenta las
simulaciones de torso completo, el nimero de nodos y elementos aumenta aln mas,
aumentando la complejidad de la malla total.

- Debido a la crisis sanitaria acontecida desde el 12 de marzo del 2020, se ha
imposibilitado el poder desarrollar parte del trabajo de forma presencial, obligando a
desarrollar la mayor parte de forma telematica. Ademds de las claras complicaciones
que esto supone a nivel de comunicacién con el tutor y los cotutores para continuar
desarrollando el proyecto, también impide acceder a los laboratorios del Ci2B. Por ello,
se ha tenido que realizar tanto las simulaciones 1D como 3D de forma telematica, lo que
ha supuesto un mayor tiempo de desarrollo por los problemas con la conexién, asi como
para la descarga de todos los archivos de gran peso como ya se ha detallado
anteriormente.

- Encontraposicion con la ventaja de ser una novedad, al ser el primer trabajo de corazén
completo desarrollado en el Ci2B, ha de tenerse en cuenta que a lo largo del desarrollo
de las simulaciones ha supuesto una serie de inconvenientes que no se esperaban
inicialmente, lo que ha impedido obtener simulaciones tan realistas como se esperaba.
Ha sido necesario reducir la complejidad y el realismo del modelo para conseguir unas
simulaciones viables. Ademas, han surgido tantos inconvenientes inesperados que ha
sido imposible realizar las simulaciones de torso en el tiempo establecido.

- Finalmente, debido a que el tiempo para el desarrollo del TFM estd limitado al curso
completo y a los inconvenientes no esperados en el desarrollo de las simulaciones, solo
se ha podido realizar simulaciones en condiciones de control, dejando el campo de las
simulaciones de arritmias de corazén completo a ser explotado posteriormente en
futuras investigaciones del Ci2B.
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CAPITULO 6. CONCLUSIONES

El principal objetivo del presente proyecto es disefiar una metodologia que permita desarrollar
modelos tridimensionales personalizados. Siguiendo la metodologia, se han generado dos
modelos de corazén completo, uno de ellos con el modelo del torso incluido, con sus
correspondientes simulaciones electrofisioldgicas.

En primer lugar, se puede concluir a partir de este trabajo que es posible desarrollar modelos
personalizados a partir de imagenes de TC de pacientes reales mediante una segmentacion
manual y un acondicionamiento adecuado de las superficies obtenidas. Sin embargo, también
se ha observado que la obtencién de un modelo valido y altamente detallado requiere una gran
cantidad de tiempo debido a la segmentacién manual, y que cuanto mejor sea la calidad y la
resolucion espacial de la imagen, mas facil resulta el proceso de segmentacidon de la misma.
Actualmente, el ambito de las simulaciones computacionales se encuentra limitado por la
ausencia de un sistema de segmentacidn automatico que facilite y acelere este proceso.

En segundo lugar, se concluye la dificultad del desarrollo de modelos de torso debido al
compromiso entre la dosis de Rx que recibe el paciente y la resolucidn espacial de la imagen.
Cuanto mejor resolucién espacial se busca, mayor es la dosis necesaria, lo que supone un riesgo
para el paciente. Por este motivo, se puede concluir que podria ser de mayor utilidad utilizar
imagenes de MRI para el desarrollo de modelos de torso, ya que no producen ningun tipo de
radiacion perjudicial para los pacientes.

Una vez se tiene el modelo anatdmico, se puede remarcar la importancia de reproducir las
condiciones electrofisiolégicas estudiadas y observadas experimentalmente. Para poder
reproducir de forma realista la propagacién de un estimulo a lo largo del corazdn, es necesario
plasmar fielmente las caracteristicas de las diferentes regiones de las auriculas y ventriculos si
se quiere observar un patrén realista. Las simulaciones de corazén completo obtenidas
consiguen aproximarse al patrén definido como el de condiciones de control, lo que demuestra
que los modelos disefiados son de suficiente calidad como para reproducir la propagacién de
forma adecuada. Ademds, también se puede concluir que, a pesar de que la anatomia del
corazon varia de un modelo a otro, el patrdn de activacion que debe seguir es el mismo, lo que
se cumple con las diferentes pruebas realizadas.

A través de este proyecto, que desarrolla por primera vez modelos de corazdon completo en el
grupo Ci2B, se demuestra que este tipo de modelos es viable y de gran utilidad para el estudio
de la actividad eléctrica del corazdn, a pesar de las dificultades que presenta frente a los modelos
que tienen solo parte del corazén. Gracias a los estudios de modelos computacionales de
corazén completo que se han hecho hasta el momento y que se han estudiado para el presente
proyecto en el apartado de la introduccién, se puede concluir que es un campo que puede ser
altamente explotado y empleado. Algunas de sus principales aplicaciones son ayuda a los
especialistas en el estudio de arritmias, especialmente en aquellas en las que se encuentra
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afectada la propagacion de auriculas a ventriculos, la planificacion de procedimientos
terapéuticos e incluso para el estudio de la afectacién de farmacos proarritmico.
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CAPITULO 7. LINEAS FUTURAS

Con el objetivo de continuar la linea de investigacion fijada en este proyecto y mejorar los

resultados alcanzados hasta el momento, se plantean un conjunto de objetivos a cumplir en

futuros proyectos:

Creacion de un algoritmo de segmentacion automatico o semiautomatico. Una de las
principales limitaciones del presente proyecto es el tiempo empleado en la
segmentacion manual de los ventriculos, ya que requiere de una gran cantidad de
tiempo para poder obtener un modelo vélido. Por este motivo, se plantea como linea
futura la creaciéon de un algoritmo que permita realizar la segmentacién de forma
automatica o, al menos, semiautomatica vy, asi, reducir la cantidad de tiempo dedicada
a la segmentacién y conseguir el andlisis de mas pacientes o poder desarrollar mas
simulaciones o pruebas.

Desarrollo de un algoritmo con todas las funcionalidades. Para el desarrollo del
presente proyecto ha sido necesario utilizar diversas aplicaciones como Blender,
Paraview, Seg3D e incluso algunas que solo estaban disponibles en el cluster del Ci2B.
Por este motivo, una linea futura que conseguiria una gran mejora de los modelos
cardiacos seria el desarrollo de una herramienta Unica que condensara todas las
funciones realizadas a lo largo del proyecto v, asi, se pudiera realizar toda la parte de
segmentacion, creacion de la malla y acondicionamiento de las superficies sin necesidad
de estar cambiando de herramienta o de formato del archivo.

Realizacion de modelos con mds pacientes. Teniendo en cuenta la novedad que
presenta el presente proyecto gracias al uso de modelos de corazédn completo, se
plantea como préxima investigacion la utilizacion de imdagenes de pacientes con otras
patologias para el estudio de la conduccion eléctrica en un dambito mas amplio,
pudiendo utilizar el presente proyecto como control e inicio de la investigacidon. Ademas,
se plantea la posibilidad de crear una base de modelos computacionales con un gran
numero de muestras con el objetivo de poder asemejar cualquier nueva imagen a
alguno de los modelos de esta base de datos para poder obtener mas rapido un modelo
que ayude a la interpretacion del problema.

Simulacidn y estudio de diversas patologias. Partiendo de este proyecto como base, se
propone como futuros trabajos aquellos en los que se utilicen los modelos desarrollados
en este proyecto para el estudio de otras patologias como, por ejemplo, el estudio de
arritmias y la visualizacion del efecto sobre la superficie del torso completo. En si mismo,
este estudio podria ampliarse y tratar de simular las patologias que padecen los
pacientes de los cuales se han obtenido las imagenes, para conseguir un modelo mas
personalizado y veraz.

Modelo con sistema de Purkinje mas realista. En el presente proyecto se ha realizado
el modelo de corazén completo y, en lugar de generar un sistema de conduccién que
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propague de auriculas a ventriculos, se ha producido la simulacion del sistema de

conduccién a través de estimulos ectépicos. Se plantea como futura investigacion el

desarrollo de simulaciones a partir de estos modelos de corazén completo con un

sistema de Purkinje que funcione adecuadamente.

e Simulaciones con diferentes modelos iénicos. Como se ha comentado anteriormente,

las simulaciones de corazén completo se han llevado a cabo con una malla formada por

elementos con modelo celular de O’Hara et al. [87]. Para aumentar el realismo de la

propagacion del estimulo, se propone como futuro proyecto el desarrollo de

simulaciones con modelos estables que permitan combinar diferentes modelos idénicos

para las diferentes regiones del corazén: Courtemanche et al. [86] para las auriculas,

O’Hara et al. [87] para los ventriculos y Stewart et al. [88] para las fibras de Purkinje.

e Simulaciones de torso con los modelos actuales. Como se ha comentado

anteriormente, se han encontrado una serie de imprevistos que han impedido

desarrollar la parte de las simulaciones correspondientes al modelo de torso. Por este

motivo, uno de los proyectos propuestos es utilizar el trabajo actual como base para

conseguir propagar la activacion del corazén hasta la superficie de modelo de torso

desarrollada tanto en el modelo de control como en el modelo alterado para imitar las

afectaciones de la neumonia causada por COVID-19. Se propone obtener tanto los

mapas de activacion como los registros de ECG para poder observar el comportamiento

eléctrico del torso.

e Simulaciones con mas modelos de COVID-19. Debido a que el proyecto completo estd

pensado para ser desarrollarlo durante un curso completo y a la cantidad de tiempo que

se requiere para el desarrollo de las simulaciones, solo se ha podido probar con un

modelo de alteracidn de los pulmones. Sin embargo, se plantea como linea futura la

utilizacion del modelo de torso, es decir, el modelo del Paciente 2, para desarrollar mas

modelos pulmonares con diferentes alteraciones producidas por COVID-19, con el

objetivo de observar si las alteraciones del pulmdn afectan de una manera distinta en

funcién de su localizacién y/o distribucion.
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ANEXO A. PRESUPUESTO

En el siguiente capitulo se describen todos los gastos que ha supuesto el desarrollo del presente

proyecto, haciendo referencia tanto a los costes laborales, costes en Hardware y costes en

Software. Todos estos gastos se describen de manera extendida a lo largo de los siguientes

apartados.

A.1. COSTES LABORALES

Los costes laborales engloban todos los recursos humanos que han sido necesarios para el

desarrollo del presente proyecto. Para el calculo del presupuesto requerido para estos recursos

se tiene en cuenta tanto las horas como el sueldo por hora de cada participante como se muestra

en la Tabla 11:

- Francisco Javier Saiz Rodriguez, director del proyecto, Catedrdtico de la Universidad
Politécnica de Valencia (UPV) y director del centro de Investigacién e Innovacién en

Bioingenieria (Ci2B) de esta misma universidad.

- Laura Martinez Mateu, cotutora del proyecto, Profesora Ayudante Doctora en la UPV y

colaboradora en el Ci2B.

- Juan Francisco Gémez Garcia, cotutor del proyecto, Profesor Ayudante Doctor en la UPV

y colaborador en el Ci2B.

- Eva Milara Hernando, autora del proyecto, estudiante del Master Universitario en

Ingenieria Biomédica (MUIB) en la UPV.

Estudiante de MUIB y autora
del proyecto

Doctora a cargo de la tutoria
y supervisiéon del proyecto
Catedratico a cargo de la
tutoria y direccién del
proyecto
Doctor a cargo de la parte
técnica y tutoria del
proyecto

650

100

100

40

12,00 €

22,00 €

48,00 €

22,00 €

TOTAL

Tabla 11. Descripcion de los costes laborales.

7.800,00 €

2.200,00 €

4.800,00 €

880,00 €

15.680,00 €
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A.2. COSTES DE HARDWARE

La mayor parte del proyecto se ha desarrollado utilizando como principal herramienta un
ordenador personal. Sin embargo, debido a la carga computacional y la complejidad que supone
la parte del mallado de las superficies y de las simulaciones tanto unidimensionales como
tridimensionales, ha sido necesario utilizar un equipo del laboratorio del Ci2B ademds de un
cluster del mismo centro. Por este motivo, se muestran dos tablas que incluyen la informacion
correspondiente al coste de los recursos hardware personales y los del propio laboratorio, Tabla
12 y Tabla 13 respectivamente.

PERIODO DE
CANTIDAD | COSTE | AMORTIZACION | AMORTIZACION | TOTAL
(MESES)

DESCRIPCION DEL

HARDWARE

HP Notebook
Intel®Core™ i3-6006U
CPU @2.00GHz 8.00GB
RAM

500 48 8/48 83,33 €

TOTAL 83,33 €
Tabla 12. Descripcion de costes personales en Hardware.

DESCRIPCION DEL PERIODO DE

HARDWARE

CANTIDAD AMORTIZACION|AMORTIZACION
(MESES)

Ordenador + disco

1 3.000,00 € 48 8/48 500,00 €
duro
Cluster 1 9.000,00 € 48 8/48 1.500,00 €
TOTAL 2.000,00 €

Tabla 13. Descripcion de los costes en hardware del Ci2B.

El desglose de ambas tablas se ha resumido en la Tabla 14 para poder visualizar en conjunto el
coste total del Hardware.

DESCRIPCION DEL HARDWARE TOTAL

Hardware personal 83,33 €
Hardware Ci2B 2.000,00 €
TOTAL 2.083,33 €

Tabla 14. Descripcion de los costes en hardware.
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A.3. COSTES DE SOFTWARE

A lo largo del proyecto se han utilizado una gran diversidad de herramientas, sin embargo, en
esta seccién solo se van a incluir aquellos que suponen un coste afiadido al proyecto. Uno de los
softwares mas importantes que se ha utilizado ha sido Microsoft Office, incluyendo como
aplicaciones principales Microsoft Word y Microsoft Excel. Ademas, también se ha utilizado la

aplicacion MATLAB en algunas partes del proceso. Ambas aplicaciones se recogen en la Tabla
15.

Microsoft Office 365

MSO 1 69,00 € 12 8/12 46,00 €
MATLAB R2019b 1 800,00 € 12 8/12 533,33 €
TOTAL 579,33 €

Tabla 15. Descripcion de los costes de software.

A.4. COSTES TOTALES

Finalmente, en la Tabla 16 se realiza el calculo del coste total del proyecto mediante la suma de
los tres tipos de costes detallados en los apartados anteriores: costes laborales, costes de
hardware y costes de software.

Costes laborales 15.680,00 €
Costes de hardware 2.083,33 €
Costes de software 579,33 €

TOTAL 18.342,67 €

Tabla 16. Desglose de todos los costes.

El coste general total del Trabajo Fin de Mdster se calcula afadiendo al coste total los gastos
generales (siendo estos un 13% del coste total) y el beneficio industrial (estimado en un 6% del
coste total). Finalmente, el 21% de este subtotal se aflade como el Impuesto al Valor Agregado
(IVA) como se muestra en la Tabla 17.

Coste total 18.342,67 €
Gastos generales (13%) 2.384,55 €
Beneficio (6%) 1.100,56 €
SUBTOTAL 21.827,77 €

IVA (21%) 4.583,83 €

COSTE GENERAL TOTAL 26.411,61 €

Tabla 17. Desglose del coste general total.
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ANEXO B. CODIGO MATLAB

B.1. CODIGO MATLAB PARA EL MAPEO DE LAS AURICULAS

clear all
clc

o\

o

MAPEO DE LA MALLA EN NODOS Y CELDAS

y se decide si mapear
los puntos de las

propiedades

Localizacidén de
Localizacidén de

los
los

puntos de las
centroides de

propiedades

Localizacidén de

los centroides de

(IDs)

% - aur:

% - cor:

% - cAur:

% — cCor:

mapear

x =

2:Paciente 27?'");

if (x == 1)
load('DatosCl.mat")

elseif (x == 2)
load('DatosC2.mat")

end

y =

%$% MAPEO DE LOS NODOS

if (y == 1)

)

por otro las coordenadas de los puntos

IDcor = cor(:,1);
Pcor = cor(:,2:4);
IDaur = [l:size(aur,1)]"';
Paur = aur(:,2:4);

Se cargan los datos del corazdn a mapear y del corazdn con las
propiedades ya asignadas,
Localizacién de

nodos o celdas
auriculas con

auriculas a mapear
las auriculas con

las auriculas a

input (';Qué conjunto de datos desea mapear,l:Paciente 1 o

input (';Qué desea mapear,l:Puntos o 2:Centroides?');

% Se guardan los datos de manera que por un lado queden los IDs y

% Se crea la variable relacion que va a ser el resultado de la

funcién y
- Columna 1:
- Columna 2:
- Columna 3:

o° o©

o\°

relacionIDs = [];
relIDorig = {};
rellID = {};

relDM = {};

o)

va a estar formada por tres columnas:

ID del nodo del corazdn completo
ID del nodo de la auricula mas cercano

Distancia minima del nodo del corazdédn al nodo

de la auricula

ciclos que se va a usar
Numero de nodos que se van a evaluar

[

% —ventana:

% - numf:

simultédneamente

numero de ciclos que realiza la funcidén for y

% Se establecen variables iniciales como la ventana y el numero de
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depende del tamafio de la ventana establecida

fprintf ('-———-—- VA A COMENZAR EL MAPEO DE LOS PUNTOS--—-—-—---- \n');
ventana = 200;
numf = ceil (size (Pcor, 1) /ventana);

Bucle que va mirando para cada ventana la asignacidén entre IDs,
es decir, que ID de las auriculas ya mapeadas es el mas cercano
para cada nodo de las auriculas a mapear

for i = 1:numf

ind = [];

% Se establece una variable que indica el indice donde
comienza a coger valores la ventana

ind0 = (((i-1)*ventana)+1);

% If qgue realiza la funcidén de buscar cual es la distancia
minima entre todos los nodos de las auriculas con
propiedades y la ventana de puntos seleccionada de las
auriculas a mapear mediante la funcidén pdist (). Se establece
una excepcidn para el caso de ser la Ultima ventana y que el
tamafio sea menor del normal

if (i == numf)

tam = size (Pcor,1l)-((i-1)*ventana);

indf = (((i-1)*ventana)-+tam);

distancia = pdist2 (Paur, Pcor (indO:end, :));
else

tam = ventana;

indf = i*ventana;

distancia = pdist2 (Paur, Pcor (ind0O:indf, :));
end

% Se busca la distancia minima dentro de la matriz de
Distancias minimas, es decir, dentro de la matriz

'distancia'
distanciaMin = min(distancia);
ind = find(distancia == distanciaMin);

)

% Se asigna a cada ID de las auriculas a mapear un ID de las
auriculas con propiedades.
if (size(ind, 1) >ventana)
ind = [1;
for nl = l:size(distancia,l)
for n2 = l:size(distancia, 2)
if (distancia(nl,n2) == distanciaMin(1l,n2))
ind(n2) = nl;
end
end
end
ind = ind';
else
aux = linspace (0,size (Paur,l)* (tam-1),tam);
aux = aux';
ind = ind - aux;
end
IDorig = IDcor (indO:indf,1);
relIDorig{i, 1} = IDorig;
relID{i,1} = IDaur (ind);
relDM{i,1} = distanciaMin;
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o

fprintf ('Se ha calculado el conjunto %i de %i
\n',i,ceil (size(cor,1l)/ventana)):;

end

% Recoge los valores de las diferentes variables creadas en una
sola variable llamada relacidén como se ha definido arriba
for j = l:size(relID,1)

ind0 = (((j-1)*ventana)+1);
if (3 == numf)
tam = size (Pcor,l)-((j-1)*ventana);
indf = (((j-1)*ventana) +tam) ;
else
tam = ventana;
indf = j*ventana;
end
relacionIDs (indO:indf,1) = relIDorig{j,1};

relacionIDs (ind0O:indf, 2)
relacionIDs (ind0O:indf, 3)

relID{3,1};
relDM{7j,1};

% Guarda los datos en la variable relacionIDs
if (x == 1)

save ('relacionIDs 1', 'relacionIDs')
elseif (x == 2)

save ('relacionIDs 2', 'relacionIDs')
end

%% MAPEO DE LOS CENTROIDES
elseif (y == 2)

% Se guardan los datos de manera que por un lado queden los IDs y
por otro las coordenadas de los centroides

IDcor = cCor(:,1);

Pcor = cCor(:,2:4);

IDaur = cAur(:,1)"';

Paur = cAur(:,2:4);

o°

Se crea la variable relacion que va a ser el resultado de la
funcién y va a estar formada por tres columnas:

% — Columna 1: ID del nodo del corazdn completo
% - Columna 2: ID del nodo de la auricula mas cercano
% - Columna 3: Distancia minima del nodo del corazdén al nodo

de la auricula
relacionCent = [];
relIDorig = {};
relID = {};
relDM = {};

% Se establecen variables iniciales como la ventana y el numero
de ciclos que se va a usar

% -ventana: Numero de nodos que se van a evaluar
simultineamente
% — numf: numero de ciclos que realiza la funcién for y
depende del tamafio de la ventana establecida
fprintf ('-———-- VA A COMENZAR EL MAPEO DE LOS CENTROIDES—-—----- \n'")
ventana = 100;
numf = ceil (size (Pcor, 1) /ventana):;

% Bucle que va mirando para cada ventana la asignacidén entre IDs,
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es decir, que ID de las auriculas ya mapeadas es el mads cercano
para cada nodo de las auriculas a mapear

for i = 1:numf

% Se establece una variable que indica el indice donde
comienza a coger valores la ventana

ind0 = (((i-1)*ventana)+1);

% If que realiza la funcidén de buscar cual es la distancia
minima entre todos los centroides de las auriculas con
propiedades y la ventana de centroides seleccionada de las
auriculas a mapear mediante la funcién pdist (). Se establece
una excepcién para el caso de ser la uUltima ventana y que el
tamafio sea menor del normal

if (i == numf)

tam = size (Pcor,1l)-((i-1)*ventana);

indf = (((i-1)*ventana)-+tam);

distancia = pdist2 (Paur, Pcor (indO:end, :));
else

tam = ventana;

indf = i*ventana;

distancia = pdist2 (Paur, Pcor (ind0O:indf, :));

end

% Se busca la distancia minima dentro de la matriz de
Distancias minimas, es decir, dentro de la matriz
'distancia'

distanciaMin = min(distancia);

ind = find(distancia == distanciaMin);

o

]

Se asigna a cada ID de las auriculas a mapear un ID de las
auriculas con propiedades.

if (size(ind, 1) >ventana)

ind = [];
for nl = l:size(distancia,l)
for n2 = l:size(distancia, 2)
if (distancia(nl,n2) == distanciaMin(1l,n2))
ind (n2) = nl;
end
end
end
ind = ind';
else
aux = linspace(0,size(Paur,1l)* (tam-1),tam);
aux = aux';

ind = ind - aux;

end

IDorig = IDcor(indO:indf,1);
relIDorig{i, 1} = IDorig;
relID{i,1} = IDaur (ind);
relDM{i,1} = distanciaMin;

fprintf ('Se ha calculado el conjunto %i de %i \n',i,numf);

% Recoge los valores de las diferentes variables creadas en una
sola variable llamada relacidén como se ha definido arriba

for j = l:size(rellID,1)
ind0 = (((j-1)*ventana)+1);
if (3 == numf)
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tam = size (Pcor,l)-((j-1)*ventana);
indf = (((j-1)*ventana) +tam) ;
else
tam = ventana;
indf = j*ventana;
end
relacionCent (ind0O:indf,1) = relIDorig{j,1l};
relacionCent (ind0:indf,2) = relID{j,1};
relacionCent (ind0:indf,3) = relDM{j,1};

end

% Guarda los datos en la variable relacionCent
if (x == 1)

save ('relacionCent 1', 'relacionCent')
elseif (x == 2)

save ('relacionCent 2','relacionCent')
end

B.2. CODIGO MATLAB PARA LA ASIGNACION DE PROPIEDADES

%% ASIGNACION DE PROPIEDADES

Propiedades a guardar:

- Model, dentro de PointData

- Material, dentro de CellData

- Fibres, dentro de CellData

function asignarPropiedades = asignarPropiedades (x)

o® o0 o° oo

o°

x = input (';Qué conjunto de datos desea mapear,l:Paciente 1 o 2:
Paciente 2?');

T - xX: Numero de paciente
clc

% Corazon paciente 2: 1403865
(

if (x == 2)
load('DatosC2.mat")
load('relacionIDs 2.mat'")
load('relacionCent 2.mat')
load('Corazon P2Z2.mat')

load('Auriculas P2.mat')
auriculas = aur;
fprintf ('Cargados los datos del corazdn 2 \n'")

[}

% Corazon paciente 1

elseif (x == 1)
load ('DatosCl.mat")
load('relacionIDs 1.mat')
load('relacionCent 1l.mat")
load('Corazon Pl.mat')

load('Auriculas Pl.mat"')
auriculas = aur;
fprintf ('Cargados los datos del corazdédn 1 \n')

end

%% Asignacién de la propiedad 'Model'

% — Propiedad 5 del Point Data de auriculas y 2 del corazdn completo
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corazonCompleto.PointData (2) .Name = auriculas.PointData (5) .Name;
corazonCompleto.PointData (2) .Type = auriculas.PointData (5) .Type;
corazonCompleto.PointData (2) .Format = auriculas.PointData (5) .Format;
corazonCompleto.PointData (2) .Data =

zeros (corazonCompleto.NumPoints, 1) ;

Q

% Se establece el criterio de distincidén entre auricula y ventriculo
como 0,15 cm

indVent = find(relacionIDs(:,3)>0.15);

relacionIDs sinVent = relacionIDs;

relacionIDs_ sinVent (indVent, :) = [];

Q

% Comienza el bucle que realiza la asignacidén de propiedades

fprintf ('Va a comenzar la asignacidén de la propiedad modelo \n')

total = size(relacionIDs_ sinVent,1);

for 1 = 1l:total
corazonCompleto.PointData (2) .Data (relacionIDs_sinVent(i,1)-1,1)
auriculas.PointData (5) .Data(relacionIDs_sinVent (i,2)-1);

end

o°

% Asignacién de las propiedades 'Fibres y Material' en CellData
- Material: 2 en corazon, 4 en auriculas
- Fibres: 3 en corazon, 6 en auriculas

o°

o\

corazonCompleto.CellData (
corazonCompleto.CellData (
corazonCompleto.CellData (
corazonCompleto.CellData (

3) .Name = auriculas.CellData (6) .Name;

3) .Type = auriculas.CellData (6) .Type;

3) .Format = auriculas.CellData(6) .Format;

3) .Data = zeros (corazonCompleto.NumCells, 3);
% Se establece el criterio que distingue auriculas y ventriculos
indVentC = find(relacionCent(:,3)>0.15);

relacionCent sinVent = relacionCent;

relacionCent sinVent (indVentC,:) = [];

o)

% Se realiza el bucle que realiza las asignaciones

fprintf ('Va a comenzar la asignacidédn de las propiedades Material vy

Fibres \n')

total2 = size(relacionCent sinVent,1);

for j = 1l:total2
corazonCompleto.CellData (2) .Data(relacionCent sinVent(j,1)-1,1) =
auriculas.CellData(4) .Data(relacionCent sinVent(j,2)-1);
corazonCompleto.CellData(3) .Data(relacionCent sinVent(j,1)-1,1:3)
= auriculas.CellData (6) .Data(relacionCent sinVent (j,2)-1,:);

end

%% Guardado de los datos en la carpeta correspondiente y conversidén a
Formato vtk
if (x == 2)
cd('path2")
save ('Corazon2 prop', 'corazonCompleto','-v7.3")
struct2vtkWriter (corazonCompleto, 'path2', 'Corazon2.vtk')
elseif(x == 1)
cd('pathl")
save ('Corazonl prop', 'corazonCompleto','-v7.3")
struct2vtkWriter (corazonCompleto, 'pathl', 'Corazon2.vtk')
end

fprintf ('Se han guardado los datos \n');
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B.3. CODIGO MATLAB CALCULOS SIMULACIONES 1D

%% CODIGO PARA GUARDAR LAS RUTAS DE TODAS LAS SIMULACIONES
cd('path'");

rutal = 'path\Purkinje control';
ruta?2 'path\Purkinje INa08';
ruta3 'path\Purkinje INa0O6';
ruta4 = 'path\Purkinje INa0O4';

rutab = 'path\Purkinje control reduccCond';
ruta6 = 'path\Purkinje INa08 reduccCond';
ruta7 = 'path\Purkinje INa0O6 reduccCond';

ruta8 = 'path\Purkinje INa0O4 reduccCond';

ruta9 = 'path\Purkinje control reduccCond2';
rutal0 = 'path\Purkinje INaO8 reduccCond2';
rutall = 'path\Purkinje INaO6 reduccCond2';
rutal2 = 'path\Purkinje INaO4 reduccCond2';

rutas{l,1l}=rutal;
rutas{2,1l}=ruta2;
rutas{3,1l}=ruta3;
rutas{4,1}=ruta4d;
rutas{5,1}=rutab;
rutas{6,1}=ruta6;
rutas{7,1l}=ruta’;
rutas{8,1}=rutal8;
rutas{9,1}=ruta?9;
rutas{10,1l}=rutall;
rutas{1ll,1l}=rutall;
rutas{12,1l}=rutal2;

save ('rutas', 'rutas')

%% CALCULO DE VELOCIDAD DE CONDUCCION
cd('path");
load('rutas')

% Bucle for que va cargando cada una de las simulaciones, y calculand
para cada una de ellas el valor de la velocidad de conduccién
for 1 = 1l:size(rutas,1)
% Carga los datos en relacidén al PA de la célula 35 y 135
cd (rutas{i,1l})
load ('AP35.mat")
load ('AP135.mat")

o)

% Encuentra los indices para los cuales el tiempo de la célula 35
se encuentra entre 9000 y 9500, es decir, donde se encuentra el
10 PA con BCL = 1000

t0 find (t35 == 9000);

tf = find(t35 == 9500);

Q

% Crea arrays auxiliares con las posiciones del vector tiempo y
potencial entre los indices calculados anteriormente

test35 = t35(t0:tf);

est35 = Vol35(t0:tf);

testl35 = tl135(t0:tf);

estl35 = Voll35(t0:tf);

o
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[o)

% Encuentra el punto del PA donde el voltaje es maximo, y el
momento del tiempo en el que se produce

max35 = find(max (est35) == est35);

tmax35 = test35 (max35(1));

max1l35 = find (max (estl35)

== estl35);
tmax135 = testl35(max135(1));

o\

Calcula la velocidad a partir de la diferencia de tiempos entre
el punto méximo del 10 estimulo en las células 35 y 135:
velocidad = espacio/tiempo

o©

% espacio = 100 células * 100 microm de longitud entre fibras

% tiempo = tmaxl1l35-tmax35

% 10* del denominador = factor de conversidén de microm/ms a cm/s
velocidad = (100*100)/ (10* (tmax1l35-tmax35)) ;

tiempo = (tmaxl135-tmax35);

o

% Guarda las velocidades en las diferentes posiciones del vector
de velocidad y tiempos de retardo

if (i<5)
velocidades{i+1,2} = velocidad;
tiempos{i+1l,2} = tiempo;

elseif (i>4 && 1i<9)
velocidades{i-3,3} = velocidad;
tiempos{i-3,3} = tiempo;

elseif (i>8)
velocidades{i-7,4} = velocidad;
tiempos{i-7,4} = tiempo;

end

end

% Guarda los datos obtenidos

cd('path");

save ('Tiempo y velocidad', 'velocidades', 'tiempos')
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