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RESUMEN

La fibrilacion auricular (FA) es la arritmia cardiaca sostenida mas frecuente y se asocia a un
incremento del riesgo de ictus, insuficiencia cardiaca y mortalidad. Su mantenimiento depende
de una interaccion compleja entre la anatomia auricular, el remodelado electrofisiolégico y la
presencia de regiones capaces de sostener actividad reentrante o focal. Esta complejidad, junto
con la elevada variabilidad interindividual, limita la eficacia de estrategias terapéuticas
convencionales como la ablacién, especialmente en pacientes con FA persistente o cronica.

Los gemelos digitales (DT) cardiacos personalizados constituyen una herramienta prometedora
para estudiar la dindmica eléctrica auricular de forma especifica para cada paciente. El objetivo
de este Trabajo Fin de Master es desarrollar y analizar DTs anatomicos y electrofisioldgicos de
la auriculaizquierda en pacientes con FA, integrando informacidn anatémica obtenida mediante
tomografia computarizada y datos de la dinamica de activacién auricular no invasivos derivados
de electrocardiografia de imagen (ECGI).

A partir de las imagenes de tomografia computarizada (TC) se generaron modelos
tridimensionales personalizados de la auricula izquierda. Posteriormente, se incorpord
informacidn estructural relativa a la orientacién de fibras y tipos de tejido auricular, obteniendo
un modelo anatdmico completo para la simulacién electrofisioldgica. Sobre estos modelos se
realizaron simulaciones de FA empleando un modelo celular auricular humano y diferentes
configuraciones de remodelado eléctrico.

Para cada paciente se compararon simulaciones con remodelado homogéneo, representativo
de FA crénica, frente a simulaciones personalizadas en las que el grado de remodelado se adapté
espacialmente en funcién del cycle length estimado mediante ECGI. Los resultados simulados se
compararon con los mapas experimentales obtenidos de forma no invasiva, evaluando la
capacidad del modelo personalizado para reproducir la distribucidn espacial de la dinamica
auricular. Finalmente, el DT personalizado se empled para analizar el efecto de distintas
estrategias de ablacién sobre la inducibilidad arritmica, comparando una aproximacién
anatdmica convencional con una estrategia guiada por marcadores eléctricos obtenidos de
forma no invasiva.

Palabras Clave: fibrilacion auricular, gemelos digitales, electrocardiografia de imagen,
remodelado, cycle length, frecuencia dominante, ablacién
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RESUM

La fibril-lacié auricular (FA) és I'aritmia cardiaca sostinguda més freqlient i s’associa a un
increment del risc d’ictus, insuficiéncia cardiaca i mortalitat. El seu manteniment depén d’una
interaccié complexa entre I'anatomia auricular, el remodelatge electrofisiologici la preséncia de
regions capaces de sostindre activitat reentrant o focal. Aquesta complexitat, juntament amb
I’elevada variabilitat interindividual, limita I'eficacia d’estrategies terapeutiques convencionals
com |’ablacié, especialment en pacients amb FA persistent o cronica.

Els bessons digitals (DT) cardiacs personalitzats constitueixen una eina prometedora per a
estudiar la dinamica eléctrica auricular de manera especifica per a cada pacient. L'objectiu
d’aquest Treball Fi de Master és desenvolupar i analitzar DTs anatomics i electrofisiologics de
I'auricula esquerra en pacients amb FA, integrant informacié anatdmica obtinguda mitjangant
tomografia computada i dades de la dinamica d’activacié auricular no invasives derivades de
I'electrocardiografia d’'imatge (ECGI).

A partir de les imatges de tomografia computada (TC) es van generar models tridimensionals
personalitzats de I'auricula esquerra. Posteriorment, s’hi va incorporar informacié estructural
relativa a I'orientacié de fibres i als tipus de teixit auricular, obtenint un model anatomic complet
per a la simulacio electrofisiologica. Sobre aquests models es van realitzar simulacions de FA
emprant un model cel-lular auricular huma i diferents configuracions de remodelatge eléctric.

Per a cada pacient es van comparar simulacions amb remodelatge homogeni, representatiu de
FA cronica, amb simulacions personalitzades en que el grau de remodelatge es va adaptar
espacialment en funcié del cycle length estimat mitjangant ECGI. Els resultats simulats es van
comparar amb els mapes experimentals obtinguts de manera no invasiva, avaluant la capacitat
del model personalitzat per a reproduir la distribucié espacial de la dinamica auricular.
Finalment, el DT personalitzat es va emprar per a analitzar I'efecte de diferents estrategies
d’ablacidé sobre la induibilitat arritmica, comparant una aproximacié anatomica convencional
amb una estratégia guiada per marcadors eléctrics obtinguts de manera no invasiva.

Paraules clau: fibril-lacié auricular, bessons digitals, electrocardiografia d’'imatge, remodelatge,
cycle length, freqiiéncia dominant, ablacio.
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ABSTRACT

Atrial fibrillation (AF) is the most common sustained cardiac arrhythmia and is associated with
an increased risk of stroke, heart failure, and mortality. Its maintenance depends on a complex
interaction between atrial anatomy, electrophysiological remodeling, and the presence of
regions capable of sustaining reentrant or focal activity. This complexity, together with high
interindividual variability, limits the effectiveness of conventional therapeutic strategies such as
ablation, particularly in patients with persistent or chronic AF.

Personalized cardiac digital twins (DTs) represent a promising tool for studying atrial electrical
dynamics in a patient-specific manner. The aim of this Master’s Thesis is to develop and analyze
anatomical and electrophysiological DTs of the left atrium in patients with AF, integrating
anatomical information obtained from computed tomography and non-invasive data on atrial
activation dynamics derived from electrocardiographic imaging (ECGI).

Based on computed tomography (CT) images, personalized three-dimensional models of the left
atrium were generated. Subsequently, structural information related to fiber orientation and
atrial tissue types was incorporated, resulting in a complete anatomical model for
electrophysiological simulation. AF simulations were then performed on these models using a
human atrial cell model and different electrical remodeling configurations.

For each patient, simulations with homogeneous remodeling, representative of chronic AF, were
compared with personalized simulations in which the degree of remodeling was spatially
adapted according to the cycle length estimated from ECGI. The simulated results were
compared with non-invasively obtained experimental maps, evaluating the ability of the
personalized model to reproduce the spatial distribution of atrial dynamics. Finally, the
personalized DT was used to analyze the effect of different ablation strategies on arrhythmia
inducibility, comparing a conventional anatomical approach with a strategy guided by non-
invasively obtained electrical markers.

Keywords: atrial fibrillation, digital twins, electrocardiographic imaging, remodeling, cycle
length, dominant frequency, ablation.
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1 INTRODUCCION

1.1 Funcionamiento cardiaco

El corazén es un 6rgano vital que funciona como una bomba doble formada por auriculas y
ventriculos. La auricula derecha recibe sangre venosa procedente de la circulacion sistémicay la
izquierda recibe sangre oxigenada procedente de los pulmones; ambas la transfieren a sus
respectivos ventriculos. A su vez, los ventriculos eyectan la sangre hacia la circulacion pulmonar
(ventriculo derecho) y hacia la circulacién sistémica (ventriculo izquierdo). Esta funcién
mecdnica depende de la activacion eléctrica del miocardio, resultado de la autorritmicidad
celular, una propiedad que permite convertir un cambio de potencial eléctrico en una
contraccidon mecanica coordinada (Gordon Betts et al., 2022)

La base de este proceso es el potencial de accién (PA) cardiaco, una variacidn transitoria del
potencial de membrana causada por la apertura secuencial de canales de Na*, Ca** y K*, cuyas
corrientes se activan y desactivan segun sus gradientes electroquimicos (ITACA, n.d.). En los
miocitos auriculares y ventriculares este PA consta de cinco fases caracteristicas que se
muestran en la Figura 1.

e Fase 0: despolarizacién rapida debida a la entrada masiva de Na* a través de canales
voltaje-dependientes (Iy,) (ITACA, n.d.)

e Fase 1: repolarizacion inicial mediada por la corriente transitoria de K* (I;,) y la
activacion del componente ultrarrdpido de la corriente rectificadora tardia (Igyr),
especialmente relevante en auricula (ITACA, n.d.; Wahler, 2011).

e Fase 2: meseta generada por el equilibrio entre la entrada de Ca** (I-,;) y Na* lento
(Inaw) v 1a salida de K* (I, Ixs , Ixur)- La entrada de Ca?* a través de I, desencadena
la contraccidn celular, constituyendo la base del acoplamiento excitacidon-contraccion
(ITACA, n.d.).

e Fase 3: repolarizacién final dominada por las corrientes de K* (Ixy, Ixs, Ixur), que
restauran el potencial de membrana (ITACA, n.d.; Wahler, 2011).

e Fase 4: potencial de reposo, estabilizado principalmente por I, cuya rectificacion
interna previene la despolarizacion espontanea (ITACA, n.d.; Wahler, 2011).

Fase 1 = Ca“") Fase 2

25

. 1Ca: cavi 2smras
lto: N(; ‘ _j . Mkur

Kv4.3+KChIP2 . -
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Fase 0 I o
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Ie:
K+ —.\Ks 1+minK
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Figura 1. Fases del PA cardiaco y principales corrientes idnicas implicadas (ITACA, n.d.).
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La propagacion del impulso eléctrico se realiza célula a célula mediante acoplamiento
intercelular, de forma que la despolarizacién de una célula vecina puede activar a la siguiente a
través de las uniones gap (Rohr, 2004)La actividad eléctrica global del corazén se inicia de
manera fisisiolégica en el nodo sinoauricular (SA), desde donde se propaga por el miocardio
auricular, alcanza el nodo auriculoventricular (AV) y se transmite a través del haz de His, sus
ramasy las fibras de Purkinje, activando finalmente al miocardio ventricular. Cada regién genera
un PA con caracteristicas propias, reflejandose en el electrocardiograma (ECG) como onda P,
segmento PR, complejo QRS, segmento STy onda T. Dicha relacién se representa en la Figura 2.
y asegura una contraccién ordenada: primero las auriculas, permitiendo el llenado ventricular,
y después los ventriculos, que eyectan la sangre antes de su relajacion y nuevo llenado (Gordon
Betts et al., 2022). Ademas, las propiedades electrofisioldgicas de cada regidn estan moduladas
por factores como la orientacidn de las fibras miocardicas y la anisotropia de conduccion, el
grado de acoplamiento intercelular a través de uniones gap y los procesos de remodelado
estructural asociados a distintas patologias (Kléber & Rudy, 2004; Rohr, 2004; Sanchez & Loewe,
2022)

POTENCIALES EXPRESION
DE ACCION EN EL E.C.G.

Nodo S.A.

(sin deflexion)

NODO S.A.

M. AURICULAR
NODO A.V.

HAZ DE HIS %ﬁ
RAMA HIS
F. PURKINJE

Activacién auricular:

Onda P

Activaciéon Nodo A-V
His-Purkinge
gsin deflexiéon
egmento PR
Activaciéon V.:
Complejo QRS
Activacion V
Completa:
Segmento ST

>

M. VENTRICULAR

Repolarizacion V:
Onda T

Figura 2. Secuencia de activacion eléctrica cardiaca y su correspondencia con el
electrocardiograma (Bellén Lata et al., 2013).

1.2  Fibrilacion auricular

La fibrilaciéon auricular (FA) es la arritmia cardiaca mas prevalente, afectando al 1-2% de la
poblacidn general y constituyendo una causa importante de morbilidad y mortalidad (Pellman
& Sheikh, 2015). Su incidencia continla en aumento y se espera un crecimiento superior al 60%
en los paises desarrollados para 2050, impulsado por el envejecimiento poblacional y una mayor
supervivencia en pacientes con cardiopatias (Staerk et al., 2017; Zhang & Wang, 2020). La
prevalencia crece de manera exponencial con la edad y se asocia a un amplio espectro de
enfermedades cardiovasculares, como cardiopatia isquémica, valvulopatias, cardiopatias
congénitas, insuficiencia cardiaca congestiva o hipertensién, aunque también puede aparecer
en ausencia de dafio estructural evidente (“FA aislada”) (Nattel, 2002). Ademas, otros factores
como obesidad, apnea obstructiva del suefio, diabetes o sedentarismo contribuyen a su
desarrollo y progresién (Kornej et al., 2020).

La FA se caracteriza por una activacion auricular rapida y desorganizada que sustituye el ritmo
sinusal y genera una actividad fibrilatoria de 400-600 activaciones por minuto, produciendo la
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pérdida de contraccion mecanica efectiva. En la Figura 3 se puede apreciar la diferencia entre
un ECG de un paciente con ritmo sinusal normal y otro con FA, mostrando la ausencia de ondas
P definidas, la desorganizacién de la actividad auricular y la irregularidad de los intervalos R-R.
Esto conlleva consecuencias clinicas relevantes, como insuficiencia cardiaca, deterioro
funcional, depresién asociada a una reduccidn de la calidad de vida, incremento de la mortalidad
y especialmente un elevado riesgo de ictus isquémico, que constituye la principal causa de
accidente cerebrovascular en mayores de 75 afios y se asocia a una mayor discapacidad y
mortalidad que los ictus de otras etiologias (Hindricks et al., 2021; Lin et al., 1996).

(a)

Figura 3. Registro ECG representativo de ritmo sinusal normal (a) y FA (b) (Carrara et al., 2015).

El aumento del riesgo de ictus isquémico se debe a que la pérdida de contraccién auricular
coordinada provoca un vaciamiento incompleto de la auricula izquierda y de la orejuela auricular
izquierda, favoreciendo la estasis sanguinea caracterizada por bajas velocidades de flujo y
tiempos de residencia prolongados. Estas condiciones hemodinamicas promueven la formacion
de trombos intracavitarios, principalmente en la orejuela auricular izquierda (Aarnink et al.,
2023; Yaghi et al., 2015). Una vez formados, dichos trombos pueden embolizarse hacia la
circulacién arterial sistémica, ocluir arterias cerebrales y dar lugar a un ictus isquémico de origen
cardioembdlico (Aarnink et al., 2023).

La presentacién clinica es heterogénea, desde formas asintomadticas hasta sintomas
incapacitantes como palpitaciones, disnea, fatiga o sincope (Hindricks et al., 2021). Ademas, la
FA supone una carga econdmica sustancial por hospitalizaciones, procedimientos de ablacidn,
tratamiento anticoagulante y manejo de complicaciones (Kim et al., 2011).

La FA se clasifica segln su patron temporal en: primer diagnédstico, paroxistica (episodios
autolimitados <7 dias), persistente (>7 dias o con necesidad de cardioversidn), persistente de
larga duracidn (>1 afio con intencidn de control de ritmo) y permanente (cuando no se persigue
restaurar el ritmo sinusal). También puede clasificarse segun la presencia de sintomas en
asintomadtica o sintomadtica, tal y como se detalla en la Figura 4 (Hindricks et al., 2021; Saleh &
Haldar, 2023a).

11
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Clinical Presentation AF-related OUTCOMES
AF'O R‘lu:d Frequency in AF | Mechanism(s)
A ic or
Silent (1) Death 15- 3.5 fold increase | Excess mortality
related to:
* HF, comorbidities
* Stroke
Sympmmatic Stroke 20-30% of all ischaemic | * Cardioembolic, or
3 4 strokes, 10% of * Related to comorbid
= cryptogenic strokes vascular atheroma
Palpitations, dyspnoea,
fatigue,
. . LV dysfunction / | In 20-30% of AF * Excessive ventricular
Chest tightness/pain, Heart failure patients rate
poor effort tolerance, « Irregular ventricular
dizziness, syncope, contractions.
disordered sleep, etc. & + A primary underlying
cause of AF
Cognitive decline | HR 1.4/ 1.6 * Brain white matter
Haemodynamically /Vascular (irrespective of stroke | lesions, inflammation,
unstable dementia history) * Hypoperfusion,
* Micro-embolism
* Syncope
+ Symptomatic hypotension
+ Acute HF, pulmonary
oedev?\a Depression Depression in 16-20% | * Severe symptoms
* Ongoing myocardial (even suicidal ideation) | and decreased QoL
ischaemia D d
* Cardiogenic shock Isgace
Impaired quality | >60% of patients * Related to AF burden,
of life comorbidities,
psychological
functioning and
medication
« Distressed personality
type
Hospitalizations | 10-40% annual + AF management,
hospitalization rate related to HF, Ml or
@ AF related symptoms &
* Treatment-associated | &
complications g
6

Figura 4. Presentacion clinica y principales consecuencias asociadas a la fibrilacidn auricular
(Hindricks et al., 2021).

La historia natural de la FA suele mostrar una progresion desde formas paroxisticas hacia
persistentes y permanentes, impulsada por fendmenos de remodelado auricular. No obstante,
esta progresién no siempre se cumple, ya que esta enfermedad presenta una elevada
heterogeneidad clinica (Staerk et al., 2017). Entre los factores de riesgo para la progresién se
incluyen edad avanzada, insuficiencia cardiaca, hipertensidn, diabetes, enfermedad renal
crdnica, patologia pulmonar crénica, historia de ictus y dilatacidn auricular izquierda (Hindricks
et al, 2021).

La distincién entre FA paroxistica y persistente es compleja en la practica clinica, ya que en
muchos casos se desconoce si el ritmo sinusal se hubiera restaurado espontaneamente. Esta
incertidumbre afecta a la clasificacidén y a la interpretacién de resultados de ensayos clinicos
(lwasaki et al., 2011). En conjunto, la FA es una patologia dindmica y progresiva que requiere
diagnéstico precoz, estratificacion precisa del riesgo y estrategias individualizadas para
optimizar el prondstico y reducir su impacto clinico y socioeconémico.

1.3 Mecanismos de la FA

El origen y el mantenimiento de la FA responden a una compleja interaccion entre focos
ectdpicos, entendidos como puntos donde se inicia la actividad eléctrica diferentes al nodo SA,
y sustratos de reentrada, es decir, caracteristicas electrofisioldgicas, anatdmicas o estructurales
que sostienen la FA (Nattel, 2002). Aunque la arritmia suele iniciarse por actividad ectépica en

12
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las venas pulmonares(Haissaguerre et al., 1998; Iwasaki et al., 2011), su persistencia depende
de mecanismos de reentrada. Histéricamente, Mines describid la reentrada por “movimiento
circular” como un mecanismo de macroreentrada en el que un impulso eléctrico puede
autosostenerse al propagarse de forma continua alrededor de un circuito cerrado. Para que esta
reentrada ocurra, la longitud de onda, determinada por el producto de la velocidad de
conduccion y el periodo refractario, debe ser menor que la longitud del trayecto anatémico
(Mines, 1913).

La hipodtesis de los multiples frentes de onda de Moe propuso que la FA no depende de un Unico
circuito reentrante estable, sino de multiples ondas o wavelets que se propagan, se fragmentan
y se extinguen de forma aparentemente aleatoria en el tejido auricular (Moe et al., 1964). El
estudio experimental de Allessie et al. complementd esta teoria mediante la descripcion del
concepto de leading circle (circulo lider). A diferencia de los circuitos de macroreentrada, en los
que el impulso gira alrededor de un obstaculo anatédmico fijo, el modelo de leading circle plantea
que la actividad reentrante puede mantenerse en ausencia de una barrera anatdomica. En este
caso, el frente de activacion circula siguiendo el menor circuito funcional posible, mientras que
el centro del circuito permanece refractario debido a la llegada de frentes de onda de forma
ininterrumpida (M. A. Allessie et al., 1977). Esta distincion permite diferenciar entre reentradas
anatdmicas, que requieren un obstaculo estructural no excitable, como una cicatriz, una zona
de fibrosis o un orificio anatdomico, y reentradas funcionales, que no dependen de un obstaculo
fijo, sino de propiedades dindmicas del tejido (Wijesurendra & Casadei, 2019).

Sin embargo, esta teoria no explicaba el desplazamiento de la actividad reentrante que se habia
observado, por ello, se introdujo el modelo de rotores espirales. A diferencia del leading circle,
el nucleo de un rotor es tejido excitable pero no activado debido a la extrema curvatura del
frente de onday la lentitud de conduccidn en la singularidad de fase (Jalife, 2009). Estos rotores
pueden ser dindmicos, presentando desplazamientos denominados meandering
(deambulacidn) o drift (deriva), donde el centro del rotor se mueve linealmente por la auricula
(Jalife, 2009).

Ademas, estudios mediante mapeo éptico han evidenciado diferencias de activacion entre
endocardio y epicardio y fendmenos de activacion transmural emergente, sugiriendo que la FA
puede mantenerse también por microreentradas anatémicas favorecidas por la arquitectura
tridimensional del tejido (Hansen et al.,, 2015; Schuessler et al., 1993). Asi, la fibrosis y la
heterogeneidad en la orientacidn de las fibras contribuyen a estabilizar circuitos reentrantes,
aumentar la complejidad de la propagacion eléctrica y reducir la eficacia de las terapias de
control del ritmo (Nattel, 2002; Saleh & Haldar, 2023). En la Figura 5 se representa de forma mas
visual las diferentes teorias relacionadas con el inicio y mantenimiento de la FA.
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Figura 5. A) Representacion esquematica de mecanismos bidimensionales de activacion
auricular, incluyendo la actividad ectépica focal, la reentrada organizada en forma de rotor y la
propagacion de multiples frentes de onda. B) Representacién de mecanismos tridimensionales

favorecidos por la estructura transmural del tejido auricular, donde pueden observarse la
formacién de rotores, rotores intramurales, fendmenos de activacion transmural emergente y
rotores con desplazamiento espacial.

La comprension moderna de la FA integra la complejidad del tejido auricular y la interaccion
entre alteraciones electrofisioldgicas, estructurales, tisulares y del sistema nervioso auténomo
que favorecen su inicio y perpetuacion (Nattel & Harada, 2014). Una vez iniciada, la propia FA
promueve un remodelado progresivo del sustrato auricular, caracterizado por acortamiento del
PA y del periodo refractario efectivo, alteraciones de la conduccién, fibrosis y aumento de la
heterogeneidad tisular. Este fendmeno fue resumido por Wijffels et al. mediante la expresion
AF begets AF (la FA sostiene a la FA), indicando que la arritmia induce cambios que facilitan su
mantenimiento y progresion hacia formas mas persistentes (Wijffels et al., 1995).

1.4 Tratamientos

De acuerdo con la guia para el manejo de FA, el tratamiento se fundamenta en cuatro principios
definidos por el modelo AF-CARE: control de comorbilidades y factores de riesgo, prevencion
del ictus y del tromboembolismo, reducciéon de sintomas y mejora de la calidad de vida, y
evaluacién continua para prevenir la progresion de la arritmia (Van Gelder et al., 2024).

El cumplimiento de estos principios se apoya tres ejes terapéuticos: control de la frecuencia
cardiaca, control del ritmo y prevencion del tromboembolismo (January et al., 2019). La eleccién
de una estrategia depende de factores como la sintomatologia, la duracion del episodio, el grado
de remodelado auricular y la presencia de cardiopatia estructural. Aunque el control de la
frecuencia resulta adecuado en pacientes asintomaticos o de edad avanzada, las estrategias de
del ritmo buscan restaurar y mantener el ritmo sinusal para mejorar la funcién auricular y limitar
la progresion del remodelado (Hindricks et al., 2021).

La cardioversion farmacoldgica, eléctrica y la ablacion son terapias destinadas a restaurar de
forma aguda el ritmo sinusal.
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La cardioversion eléctrica consiste en la aplicacion sincronizada de una descarga de corriente
continua que produce una despolarizacion masiva y uniforme de las células miocardicas
auriculares. Esta descarga obliga al tejido auricular a reiniciar su actividad desde un estado
eléctricamente neutral y permite que el nodo sinusal recupere el control del ritmo. (Khan, 2003).

En la cardioversion farmacoldgica se utilizan farmacos antiarritmicos capaces de modificar la
excitabilidad y refractariedad auricular mediante el bloqueo de canales de sodio o de potasio
(Camm et al., 2012). La eficacia de este tratamiento disminuye a medida que aumenta la
duracion de la FA o existe remodelado eléctrico avanzado.

En el caso de pacientes con FA sintomadtica y una respuesta desfavorable al tratamiento
farmacoldgico, la opcién recomendada es la ablacidon con catéter (Hindricks et al., 2021). La
ablacion modifica el sustrato anatdomico y electrofisioldgico a través de lesiones permanentes
generadas por la aplicacién de una fuente de energia: radiofrecuencia (RF), crioablacion o campo
pulsado (PFA), representadas en la Figura 6.
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Figura 6. Mecanismos biofisicos de lesidn tisular en ablacion con catéter para fibrilacion
auricular (Mihordea et al., 2026).

La RF produce lesiones mediante calor por corriente resistiva en el miocardio, lo que induce
necrosis coagulativa y permite crear lesiones profundas y precisas en un patrén punto a punto
(Rottner & Metzner, 2023). La crioablacidn, induce dafio tisular mediante la congelacion; el
enfriamiento rdpido y sostenido genera zonas de necrosis y apoptosis diferida, obteniéndose
lesiones mas homogéneas y circunferenciales alrededor de las venas pulmonares (Rottner &
Metzner, 2023). En cuanto a la PFA, se trata de una fuente de energia no térmica basada en la
aplicacion de campos eléctricos pulsados de alta intensidad y corta duracién que inducen
electroporacion irreversible de la membrana de los cardiomiocitos, provocando su muerte sin
depender del aumento de temperatura. Mediante este tipo de energia, las lesiones son
transmuralmente efectivas, mds anchas y simétricas que las de RF para una misma profundidad
(Mihordea et al., 2026).

La principal estrategia de ablacidn consiste en el aislamiento eléctrico de las venas pulmonares,
dada la evidencia de que la mayoria de los focos ectdpicos originan su actividad en las venas
pulmonares (Haissaguerre et al., 1998). Esta técnica se realiza generando lesiones circulares
alrededor de las venas pulmonares mediante la aplicacién de energia, con el objetivo de
bloquear la conduccién eléctrica entre las venas y la auricula izquierda (Rottner & Metzner,
2023). Al aislar eléctricamente las venas pulmonares, se suprime la transmision de impulsos
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desencadenantes hacia la auricula, ya que presentan heterogeneidad estructural y cambios en
la orientacién de las fibras que favorecen conduccion lenta y actividad reentrante (Calkins et al.,
2017; Cheniti et al., 2018).

Sin embargo, en casos de FA persistente, el remodelado auricular es mas extenso y existen
mecanismos de mantenimiento adicionales a los focos en venas pulmonares. Por ello, se
emplean estrategias complementarias: lineas de ablacidn en techo y pared posterior, ablacién
de potenciales fraccionados, y modificacién de zonas de conduccién lenta (Verma et al., 2015).
En la Figura 7 se muestran algunas de las estrategias de ablacién mas utilizadas.
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Figura 7. Estrategias anatdmicas de ablacién en la auricula izquierda para el tratamiento de la
fibrilacidn auricular. (a) Aislamiento de las venas pulmonares; (b) aislamiento de venas
pulmonares combinado con lineas adicionales en el techo y la pared posterior de la auricula
izquierda; y (c) estrategia extendida con lineas complementarias de aislamiento de la vena
cava superior. LSPV: vena pulmonar superior izquierda; LIPV: vena pulmonar inferior izquierda;
RSPV: vena pulmonar superior derecha; RIPV: vena pulmonar inferior derecha; SVC: vena cava
superior; IVC: vena cava inferior (Dewire & Calkins, 2010).

Ademas de las estrategias de ablacion guiadas anatdmicamente, se han desarrollado enfoques
de ablacién dirigida por sefales invasivas, basadas en el andlisis de electrogramas auriculares
adquiridos mediante catéteres intracavitarios durante el procedimiento (Orozco-Duque et al.,
2018). El mapeo electroanatémico permite integrar la informacion eléctrica local con la
reconstruccion tridimensional de la auricula, combinando la localizacién espacial de los
electrogramas con parametros electrofisioldgicos como la amplitud, la fragmentacion y la
secuencia de activacion, lo que posibilita la identificacion de regiones con propiedades de
conduccion andémalas o actividad arritmica compleja (Orozco-Duque et al., 2018).

En esta linea, estudios recientes han introducido estrategias de ablacién individualizadas
basadas en inteligencia artificial, que utilizan electrogramas intracardiacos procedentes de
mapeo electroanatémico invasivo de alta densidad para identificar patrones eléctricos
especificos del paciente (Deisenhofer et al., 2025; Duque et al.,, 2017). Un ensayo clinico
aleatorizado sobre tratamiento individualizado de la FA persistente demostré que el uso de
algoritmos de IA aplicados a la deteccidn de la dispersion espaciotemporal de sefiales
intracardiacas permitia definir objetivos de ablacion personalizados, optimizando la seleccidon
de regiones criticas del sustrato auricular y mejorando los resultados clinicos en comparacién
con el procedimiento estandar de aislamiento de venas pulmonares (Deisenhofer et al., 2025).

Sin embargo, también se han desarrollado estrategias de ablacidn cardiaca dirigidas por sefiales
no invasivas, cuyo objetivo es identificar los mecanismos de mantenimiento de la FA de manera
previa al procedimiento (Haissaguerre et al., 2014; Honarbakhsh et al., 2022). Para ello, una de
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las técnicas mas destacadas es la electrocardiografia de imagen (ECGI), que permite obtener
mapas biauriculares simultdneos de activacidn y fase durante FA mediante la reconstruccién de
sefiales epicardicas, identificando regiones con actividad focal o rotacional repetitiva,
denominadas drivers, que pueden actuar como fuentes organizadoras de arritmia (Haissaguerre
et al., 2014). De hecho, el estudio de Haissaguerre et al. identificé, mediante ECGI, un numero
limitado de regiones dominantes responsables de la generacién y mantenimiento de los frentes
de activacion fibrilatorios en la FA persistente. La localizacion de estos dominios permitio dirigir
la ablacién de forma focal, reduciendo la extension de las lesiones y el tiempo de aplicacion de
radiofrecuencia, con tasas favorables de terminacién aguda de la arritmia (Haissaguerre et al.,
2014).

Otro de los tratamientos de FA es el de control de la frecuencia cardiaca, fundamentado en
moderar la respuesta ventricular durante los episodios de FA mediante fdrmacos que reducen
la conduccidn a través del nodo auriculoventricular (Alobaida & Alrumayh, 2021).

Debido al mayor riesgo de ictus en los pacientes con FA, se pautan terapias de prevencion
tromboembdlica independientemente del tratamiento aplicado y del patrén arritmico. El
tratamiento se basa en el uso de anticoagulacion oral o, en algunos casos, del cierre de la
orejuela izquierda mediante una intervencién para reducir el riesgo de ictus y embolia sistémica
(Hindricks et al., 2021; Landmesser et al., 2024).

1.5 Simulaciones matematicas en cardiologia

Las simulaciones matematicas permiten estudiar la actividad eléctrica cardiaca desde una
perspectiva multiescala, integrando fendmenos que van desde la dindmica de los canales idnicos
hasta la propagacién del impulso eléctrico en modelos anatémicos tridimensionales del corazén
(Trayanova & Prakosa, 2024). En este sentido, la FA se ha convertido en uno de los principales
campos de aplicacién para la simulacién computacional debido a la heterogeneidad anatémica,
estructural y electrofisiolégica del sustrato auricular (Trayanova & Prakosa, 2024).

Las simulaciones cardiacas se basan en la construccion de modelos matematicos que describen
el comportamiento electrofisiolégico del miocardio mediante formulaciones deterministas
basadas en ecuaciones diferenciales ordinarias y parciales que representan tanto la dindmica
celular como la propagacion del impulso a escala tisular y organica (Clayton et al., 2011;
Trayanova & Prakosa, 2024). En los modelos monodominio, el resultado de estas simulaciones
es la evolucion temporal del potencial transmembrana, originando la sefial de PA.

A nivel celular, los modelos de PA se formulan tipicamente como sistemas de ecuaciones
diferenciales ordinarias de tipo Hodgkin-Huxley o derivados, donde el potencial transmembrana
evoluciona en el tiempo en funcién de corrientes idnicas individuales descritas por
conductancias, voltajes de equilibrio y variables de compuerta dependientes del tiempo
(Hodgkin & Huxley, 1952; Jaffery et al., 2024; Noble, 1962).

La transicion del nivel celular al tejido requiere incorporar la propagacién espacial del PA. En el
tejido auricular, los miocitos estdn eléctricamente acoplados mediante uniones gap,
permitiendo el flujo de corriente entre células ademas del intercambio transmembrana descrito
por el modelo idnico. Esta propagacion se modela habitualmente mediante ecuaciones
continuas de reaccién-difusién, como la formulacién monodominio, en la que el término de
reaccion representa la dindmica celular y el término difusivo describe la conduccidn tisular
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mediante tensores de conductividad. Estos tensores recogen el efecto conjunto del
acoplamiento intercelular, la distribucidn de uniones gap, la orientacidon de fibras y la
organizacién microestructural del tejido auricular (Trayanova, 2014). Asi, la resolucién acoplada
del modelo idnico y de la ecuacion tisular permite simular la propagacion del PA, cuya velocidad
y curvatura dependen de la anisotropia del sustrato y condicionan fendmenos como conduccién
lenta, blogueo unidireccional, reentrada y fragmentacion de ondas, relevantes en la FA (Kléber
& Rudy, 2004; Trayanova, 2014).

Actualmente, las simulaciones cardiacas han evolucionado hacia modelos estructurales
tridimensionales derivados de técnicas de imagen, como la resonancia magnética (RM) o la TC,
y de técnicas invasivas, como el mapeo electroanatémico (Jaffery et al., 2024). Esta evolucion
ha permitido el desarrollo de modelos cardiacos especificos de paciente y, mas recientemente,
de Gemelos Digitales o Digital Twin (DT) cardiacos. Los DT son representaciones virtuales de la
actividad eléctrica del paciente que permiten integrar la geometria auricular, las propiedades
electrofisioldgicas, la distribucidon de fibrosis y la microestructura del tejido especificas del
paciente (Lim et al., 2020; McDowell et al., 2015; Trayanova et al., 2024).

La aparicion del concepto de DT cardiaco ha permitido la evolucién de las simulaciones cardiacas
hacia metodologias de modelado personalizado para estudiar mecanismos especificos de FA.
Por ejemplo, McDowell et al. desarrollaron un modelo auricular especifico de paciente a partir
de RM cardiaca con realce tardio de gadolinio (LGE-MRI) incorporando la geometria auricular
del paciente y la distribucion individual de fibrosis, que resultd en la asociaciéon de lesiones
fibréticas con la iniciacion de arritmias procedentes de focos ectépicos de las venas pulmonares
(McDowell et al., 2012). Zahid et al. extendieron esta aproximacién a 20 pacientes con FA
persistente, demostrando que los drivers reentrantes se localizaban preferentemente en zonas
de borde entre tejido fibrético y no fibrético, caracterizadas por alta densidad y entropia de
fibrosis (Zahid et al., 2016). Mas recientemente, Pikunov et al. combinaron DTs auriculares
basados en LGE-MRI con modelos celulares especificos de distintas condiciones
electrofisioldgicas: ritmo sinusal, FA paroxistica, FA postoperatoria y FA persistente. Estos
modelos celulares fueron ajustados a partir de registros de PA obtenidos mediante patch-clamp,
permitiendo evaluar como diferentes grados de remodelado funcional modifican la dinamica
arritmica. El estudio mostré que la localizacion y estabilidad de los drivers no dependen
unicamente de la distribucion de fibrosis, sino también del remodelado electrofisiolégico celular
(Pikunov et al., 2025).

Estas simulaciones podrian ser de gran utilidad en entornos de planificacion de ablacién guiados
por modelos, donde la anatomia, la distribucién de fibrosis y los pardmetros electrofisioldgicos
especificos del paciente se integran para ensayar virtualmente diferentes estrategias de lineas
y lesiones antes del procedimiento real (Trayanova et al., 2024). Estudios de simulacion in situ
han demostrado que es posible generar modelos realistas durante el propio procedimiento de
ablacion, utilizando mapas electroanatémicos de alta densidad para ajustar la conduccion y la
refractariedad, y proporcionar en tiempo casi real informacion sobre las posibles localizaciones
de drivers (Lim et al., 2020). A su vez, revisiones recientes subrayan el potencial de estos
enfoques para estratificar el riesgo de recurrencia de FA y optimizar la seleccion de candidatos
a estrategias mas extensas de ablacion basadas en el sustrato (Jaffery et al., 2024; Trayanova &
Prakosa, 2024). En la Figura 8, se muestra el proceso de construccidn de un DT biauricular para
la planificacién de una ablacién.
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Figura 8. Esquema de un DT biauricular para la planificacion personalizada de ablacion en FA
(Trayanova & Prakosa, 2024).
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1.6 Electrocardiografia de imagen (ECGI)

El ECGI emerge como una técnica capaz de reconstruir la actividad eléctrica epicardica a partir
de potenciales registrados en la superficie del torso (Pereira et al., 2020; Rudy, 2021; Salinet et
al., 2021). Su principal interés radica en que ofrece una mayor resolucion espacial respecto al
ECG convencional de 12 derivaciones, sin requerir la invasividad asociada al mapeo
electroanatéomico intracavitario (Meng et al., 2022; Pereira et al., 2020; Salinet et al., 2021).

El ECGI se fundamenta en asumir que la actividad eléctrica cardiaca puede describirse como un
fendmeno de conduccidn eléctrica en el torso, de modo que los potenciales medidos en la
superficie corporal se relacionan linealmente con las fuentes cardiacas (Geselowitz, 1989; Rudy,
2021). Como se esquematiza en la Figura 9, el ECGI se implementa mediante tres pasos
fundamentales.

En primer lugar, se adquieren sefiales electrocardiograficas de alta densidad en la superficie
corporal mediante un chaleco multielectrodo, permitiendo capturar la complejidad espacial de
la actividad eléctrica auricular durante la FA (Rudy, 2021; Salinet et al., 2021).

En segundo lugar, se obtiene la geometria tridimensional del torso y del corazén a partir de
técnicas de imagen como la TC o la RM, registrando la posicién precisa de los electrodos y
segmentando las cavidades auriculares para construir un modelo geométrico personalizado
(Ramanathan et al., 2004; Rudy, 2021). Finalmente, se formula y resuelve el problema inverso
electrocardiografico, estimando los potenciales eléctricos sobre la malla epicardica auricular a
partir de los potenciales registrados en la superficie corporal (Ramanathan et al., 2004; Rudy,
2021; Salinet et al., 2021).
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Figura 9. Procedimiento para determinar los potenciales eléctricos en la superficie auricular
epicardica (Salinet et al., 2021).

Dada la naturaleza intrinseca mal condicionada y altamente sensible al ruido y a errores en el
modelo geométrico del problema inverso, se aplican técnicas de regularizacion que estabilicen
la solucion (Figuera et al.,, 2016; Rodrigo et al., 2014). La regularizacidon consiste en la
introduccion de un término adicional en la ecuacion que resuelve el problema inverso, de forma
que se penalizan soluciones no fisicas o excesivamente ruidosas, estabilizando la reconstrucciéon
frente a errores en los datos y en el modelo geométrico (Caulier-Cisterna et al., 2018; Salinet et
al., 2021). Aunque se emplean diferentes métodos, el mas utilizado es la regularizacién de
Tikhonov de orden cero, fundamentandose en asumir que los potenciales eléctricos deberian
cambiar suavemente a lo largo de la superficie epicardica (Salinet et al., 2021).

El ECGI permite recuperar informacion local sobre la actividad intracardiaca y generar imagenes
de los campos de potencial instantdneos a lo largo del tiempo, proporcionando una
caracterizacidén espacio-temporal mas completa de la activacién auricular y de sus alteraciones
durante la FA (Kléber & Rudy, 2004; Pereira et al., 2020). Ademas, esta técnica no invasiva facilita
la reconstruccion de mapas de activacion auricular durante FA en ambas auriculas, permitiendo
la visualizacidn de frentes de propagacidn, colisiones de ondas y lineas de bloqueo funcional que
no pueden detectarse con precision mediante el ECG convencional o mapeo intracavitario
(Cluitmans et al., 2018; Salinet et al., 2021)

Esta técnica puede utilizarse para la reconstruccién de potenciales epicardicos, secuencias de
activacion, sustrato arritmogénico o regiones de alta frecuencia dominante (DF) (Figuera et al.,
2016). No obstante, la capacidad del ECGI para reconstruir la actividad eléctrica auricular no es
homogénea para todos los dominios de la sefial, ya que la informacion en el dominio de la
frecuencia se preserva con mayor precisién, destacando la DF como un parametro robusto para
la caracterizacion del sustrato auricular durante la FA, en comparacion con la estimacién del
voltaje o de los mapas de fase (Pedrén-Torrecilla et al., 2016; Rodrigo et al., 2017a) A pesar de
ello, la combinacién de informacidn espectral y de fase mejora la precision en la localizacion del
mecanismo dominante responsable del mantenimiento de la FA . Esta idea se ha consolidado
con otros estudios experimentales y clinicos que han mostrado que el andlisis de mapas de fase,
DF y estabilidad temporal de patrones de activacion permite identificar regiones con actividad
focal o reentrante sostenida, que podrian corresponder a drivers susceptibles de estrategias de
ablacion dirigida (Haissaguerre et al., 2014; Marques et al., 2020; Rodrigo et al., 2017; Salinet et
al., 2021)
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Ademas, el ECGI permite evaluar parametros relacionados con la heterogeneidad de la
conduccion, como la presencia de areas de conduccion lenta o bloqueos funcionales, asociados
a la complejidad del remodelado eléctrico auricular (Ho et al., 2020; Salinet et al., 2021).

En el contexto clinico, el ECGI podria utilizarse en la planificacion de estrategias de ablacion
personalizadas y la caracterizacién previa del sustrato auricular (Cluitmans et al., 2018;
Haissaguerre et al., 2014; Rodrigo et al., 2014, 2017)

La identificacidn de regiones con drivers reentrantes (Rodrigo et al., 2014), zonas de conduccién
lenta o areas de bajo voltaje podria guiar una ablacién mas focal y eficiente, reduciendo la
extension de lesiones y mejorando los resultados clinicos (Haissaguerre et al., 2014; Salinet et
al., 2021) Asimismo, el ECGI puede emplearse como herramienta de seguimiento para evaluar
cambios en el sustrato auricular tras la ablacién y monitorizar la progresion del remodelado,
contribuyendo a la estratificacion de pacientes y al estudio de fenotipos de FA con diferente
riesgo de recurrencia (Cluitmans et al., 2018).
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2 MOTIVACION Y OBJETIVOS

La FA es una patologia altamente heterogénea, tanto desde el punto de vista clinico como
electrofisioldgico. Aunque el aislamiento de venas pulmonares constituye la estrategia de
ablacion mas extendida, su eficacia puede verse limitada en pacientes con sustratos auriculares
complejos, especialmente en casos de FA persistente, donde la arritmia puede mantenerse por
mecanismos adicionales como reentradas, zonas de conduccién lenta o regiones con actividad
eléctrica rapida y estable. Esta variabilidad dificulta la aplicacién de estrategias terapéuticas
estandares y destaca la necesidad de avanzar hacia enfoques mds personalizados.

En este sentido, las técnicas de mapeo no invasivo, como el ECGI, permiten reconstruir la
actividad eléctrica auricular a partir de potenciales registrados en la superficie corporal y
geometrias anatémicas obtenidas mediante TC o RM. En particular, los mapas de DF y los mapas
derivados de ciclo de activacion local (CL) ofrecen informacion funcional sobre la dindmica de
activaciéon auricular, pudiendo actuar como biomarcadores del grado de remodelado
electrofisiolégico del tejido. En el presente trabajo, esta informacion se utiliza como base para
adaptar espacialmente el remodelado eléctrico en modelos auriculares personalizados.

El uso de modelos computacionales y DTs cardiacos representa una herramienta prometedora
para integrar informacion anatémica y electrofisioldgica caracteristica de cada paciente. Estos
modelos permiten simular la propagacion eléctrica auricular, inducir patrones arritmicos bajo
condiciones controladas y evaluar virtualmente el efecto de diferentes estrategias de ablacion
antes de su aplicacién clinica. Sin embargo, una de las principales dificultades sigue siendo la
personalizacién adecuada de las propiedades electrofisioldgicas del tejido, ya que los modelos
actuales no contemplan el grado de afectacion especifico inducido por el remodelado, lo que
dficulta la correcta reproduccion de los patrones de activacion de cada paciente.

La motivacidn principal de este trabajo surge de la necesidad de mejorar la caracterizacidn
especifica del paciente del sustrato auricular mediante la incorporacion de informacidn
funcional no invasiva. Para ello, se propone adaptar el grado de remodelado electrofisiolégico
de modelos auriculares tridimensionales a partir del CL estimado mediante ECGI, comparando
posteriormente su comportamiento frente a modelos basales con remodelado homogéneo.
Ademas, se explora la utilidad de estos modelos personalizados como plataforma de simulacion
para analizar estrategias de ablacidn, incluyendo el aislamiento de venas pulmonares y una
estrategia guiada por el indice DFASI.

2.1 Objetivo general

El objetivo general de este trabajo es crear DTs que integren el remodelado eléctrico especifico
del paciente mediante la integracion de medidas no invasivas en la calibracion de las
simulaciones, asi como su comparacion con los DTs de FA crdnica ya presentes en la literatura.
Con ello, se pretende evaluar si el grado de remodelado electrofisioldgico puede personalizarse
en funcién del CL, tomando como referencia los mapas de DF derivados de ECGI.
Adicionalmente se pretende evaluar en el DT personalizado los efectos de tres escenarios
diferentes: ausencia de ablaciéon, aislamiento de venas pulmonares y ablacidn guiada por
Dominant Frequency Adenosine Stability Index (DFASI), un indice obtenido a través de mapas
derivados de ECGI.
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Objetivos especificos

auricula y de los biomarcadores mas robustos relacionados con la FA obtenidos a través Para

alcanzar este objetivo general, se plantean los siguientes objetivos especificos:

Revision del estado del arte actual de la integracion del remodelado en modelos
computacionales de de ECGI.

Construir modelos anatémicos tridimensionales personalizados de auricula izquierda a
partir de imagenes de TC de pacientes con FA, incorporando informacion tisular y
direccién de fibras mediante un método basado en atlas.

Integrar el CL calculado a partir de los mapas de DF, obtenidos a partir de electrogramas
auriculares reconstruidos en la superficie epicardica.

Asignar un grado de remodelado electrofisioldgico adaptado a partir del CL local,
utilizando curvas de calibracion entre CL y porcentaje de remodelado.

Comparar el comportamiento de modelos basales y modelos personalizados, evaluando
la capacidad de ambos enfoques para reproducir los mapas de CL obtenidos mediante
ECGL.

Analizar la inducibilidad arritmica de los modelos personalizados mediante un protocolo
de estimulacion S1-S2 aplicado en diferentes regiones anatdmicas de la auricula.

Analizar los mapas de DF derivados de ECGI para el calculo de DFASI y definir las
estrategias de ablacién en los DT.

Delimitar las regiones del DT en las que se produciran las lesiones de ablacidn segun el
indice de DFASI y segun el procedimiento de aislamiento de venas pulmonares.

Evaluar virtualmente diferentes estrategias de ablacidn, simulando escenarios sin
ablacion, aislamiento de venas pulmonares y ablacion guiada por DFASI en términos de
reduccién de la inducibilidad arritmica.

Valorar el potencial de los modelos auriculares personalizados como herramienta de
apoyo a la planificacion de ablacidn, identificando sus ventajas, limitaciones y posibles
lineas futuras de mejora.
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3 ESTADO DEL ARTE

3.1 Modelos celulares

Los modelos celulares auriculares permiten estudiar detalladamente el PA de los miocitos
auriculares y sus alteraciones durante condiciones patoldgicas como la FA (Wilhelms et al.,,
2013). La mayoria de los modelos celulares cardiacos existentes siguen la aproximacién de
Hodgkin-Huxley. Su trabajo sentd las bases al demostrar que el PA se podia reproducir
cuantitativamente a través de un circuito equivalente como el que se representa en la Figura 10,
que incluye una capacidad de membrana y un conjunto de corrientes idnicas dependientes de
voltaje y tiempo descritas por sistemas de ecuaciones diferenciales ordinarias (Hodgkin &
Huxley, 1952)

outside
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Figura 10. A la izquierda: modelo de Hodgkin y Huxley mostrando las corrientes idnicas
consideradas. A la derecha: circuito equivalente del modelo de Hodgkin y Huxley con las
corrientes de sodio, potasio y de fuga (Esther Pueyo, 2021).

Partiendo de esta descripcidn, Denis Noble et al. adaptaron el modelo celular para reproducir el
PA de las fibras de Purkinje (Noble, 1962). Mas adelante, ampliaron esta aproximacion mediante
un modelo de cardiomiocito auricular de conejo, incorporando una descripcion mas detallada
de corrientes idnicas, transporte de calcio y mecanismos de intercambio idnico, lo que supuso
un avance hacia modelos celulares cardiacos mas fisioldgicamente completos (D. W. Hilgemann
& Denis Noble, 1987). A partir de la década de 1990, la disponibilidad de registros en miocitos
auriculares humanos aislados permitié caracterizar corrientes idnicas especificas auriculares, lo
que facilité el desarrollo de los primeros modelos celulares auriculares humanos detallados
(Courtemanche et al., 1998; Nygren et al., 1998; VARRO et al., 1993; Wang et al., 1993, 1994).

En 1998, Courtemanche et al. adaptaron el modelo ventricular propuesto por Rudy et al. para
construir un modelo auricular basado en datos auriculares humanos obtenidos
experimentalmente, aunque también utilizaron datos de ventriculo de cobaya y auricula de
conejo cuando los datos humanos no estaban disponibles (Courtemanche et al., 1998)

En el mismo afio, Nygren et al (1998) publicaron un modelo basado en datos de auricula humana
y en su experiencia previa con un modelo de auricula de conejo (Nygren et al., 1998) En su
modelo auricular incluyeron corrientes similares a las de Courtemanche, con la diferencia de
que introdujeron la corriente sostenida I, s K* durante la meseta, una equivalente funcional a
Bl Ademds, este modelo establecié el rol critico de I, se Ix,-modulable por el estado
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fisioldgico/patoldgico de la célula y también utilizaron un compartimento de Ca?* Unico y
simplificado B(Nygren et al., 1998).

Durante la primera década de los 2000, diversos grupos realizaron variaciones de los modelos
ya existentes, por ejemplo, Courtemanche et al. realizaron modificaciones en su modelo ya
existente para incluir remodelado crénico por FA (Courtemanche et al., 1999), o la extensidn del
mismo modelo de incluyendo Ix(4cn) para estudiar la FA inducida por tono vagal en modelos de
auricula canina (Kneller et al., 2002).

Posteriormente, fundamentandose en el modelo de Nygren et al., Maleckar et al. (2009)
introdujeron un modelo revisado incorporando nuevos datos y ajustando la dindmica de
repolarizacion. Estas modificaciones se centraron en las corrientes de K*, concretamente,
Maleckar ajustd las conductancias y cinéticas de Ixy,,, It, € Ixs para reflejar observaciones de
que la respuesta del PA a cambios de frecuencia depende en gran medida de corrientes K*
(Maleckar et al., 2008). En su modelo, demostraron que cambios en corrientes K* explican la
adaptacién de la duracién del PA al ritmo cardiaco, destacando la importancia de I, e Iy, en
la auricula humana. Ademas, incluyeron la corriente de acetilcolina Ix(4cny como modulador
(inactiva en ausencia de acetilcolina, pero parametrizable para simulaciones del efecto vagal) y
modificaron la magnitud de Iy, para reproducir la velocidad maxima de ascenso del PA
observada experimentalmente (Dawodu et al., 1996; Maleckar et al., 2008).

Grandi et al.,, en 2011 construyeron un modelo auricular derivado de un modelo previo de célula
ventricular humana de su grupo, integrando la informacién disponible sobre el manejo de Ca%*
y las diferencias atrio-ventriculares conocidas, ademas de las modificaciones en K* del modelo
de Maleckar. En su modelo redujeron la densidad de Ig, para reflejar el RMP mas positivo en
auricula, aumentaron I, (s6lo componente rapido, eliminando la componente lenta ausente en
auricula humana), afiadieron Ig,,, y disminuyeron las densidades de Iygx € Iyacq acorde a
mediciones auriculares. Ajustaron también la funcién de SERCA y liberacién de Ca?* para
reproducir transitorios de Ca?* observados en células auriculares humanas (Grandi et al., 2011).
Una de las grandes aportaciones de este modelo fue la inclusién de parametrizaciones para
condiciones de FA crdnica basandose en datos experimentales de pacientes con FA: reduccién
de ~50% en I¢q, ~50% en I, e Iy, en auricula izquierda, incremento de Ig4, Ixs y de la
actividad de NCX, junto con disminucidn de la captacion de Ca?* por el reticulo sarcoplasmatico
(RS) (Grandi et al., 2011).

Por su parte, Koivumaki et al., también en 2011 enfatizd la descripcion detallada del manejo de
Ca?* intracelular en la auricula (Koivumaki et al., 2011). Reconociendo que las propiedades de
liberacion de Ca?* en auricula difieren de las ventriculares, introdujo un esquema de liberacion
de Ca?* con dos regiones: periférica y central. Modelaron el RS con multiples compartimentos
en serie, de modo que la activacién de Receptores de Rianodina periféricos por Ic4.
desencadena un frente de liberacién que se propaga hacia el interior celular. Esto permitié
reproducir la caracteristica elevacion bifasica del Ca?* transitorio observada experimentalmente
en auricula humana (Koivumaki et al., 2011). El modelo también incluyd la modulacién de la
liberacion de Ca?* por acumulacién local de Na* (afectando al intercambio NCX), aportando
informacién sobre cémo la frecuencia cardiaca elevada conduce a acumulacién de Na*
subsarcolemmal que acorta el PA (Koivumaki et al., 2011).
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La variabilidad en aspectos clave como la formulaciéon de las corrientes idnicas y del manejo del
Ca* hace que los modelos auriculares existentes diverjan en la forma del PA, la variacion del
calcio intracelular y su respuesta al remodelado eléctrico inducido por FA. Comparaciones
realizadas por Dossel et al., 2012, Heijman et al., 2016 y Wilhelms et al., 2013 muestran que
Courtemanche (Courtemanche et al., 1998) y Grandi (Grandi et al., 2011) generan potenciales
mas prolongados y complejos, con mayor susceptibilidad a alternancias, mientras que Nygren
(Nygren et al., 1998), Maleckar (Maleckar et al., 2008) y Koivumaki (Koivumaki et al., 2011)
ofrecen morfologias mas triangulares, mayor estabilidad numérica y un manejo de Ca?* mas
eficiente en condiciones fisioldgicas y patoldgicas. Al aplicar un protocolo de remodelado por
FA, todos los modelos reproducen el acortamiento del APD, aunque con magnitudes distintas:
Grandi muestra mayor sensibilidad, y Koivumaki destaca por su acoplamiento detallado entre
Ca%* y PA (Wilhelms et al., 2013). Estas diferencias se reflejan en la comparacion visual de los
potenciales de accidén generados por cada modelo de la Figura 11.
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Figura 11. Comparacién de potenciales de accion (a) y restitucidon del APD90 en los diferentes
modelos auriculares (b) Figura obtenida de (Dossel et al., 2012).

3.2 Simuladores

La emergencia de los DT estd estrechamente relacionada con la computacion de alto
rendimiento, ya que los simuladores cardiacos implementan modelos matematicos y métodos
numeéricos para reproducir con precision la generacion y propagacion de la actividad eléctrica
mediante la resolucién de ecuaciones diferenciales ordinarias (EDO).

Estas ecuaciones son las descritas por Hodgkin y Huxley en 1952 y el coste computacional de
resolverlas varia dependiendo del modelo que se utilice para calcular el potencial de membrana
(Hodgkin & Huxley, 1952).

El modelo bidominio fue descrito por Schmitt y formulado matematicamente por Tung,
considerando el miocardio como dos dominios continuos interpenetrados: el espacio
intracelular y el espacio extracelular, acoplados a través de la membrana celular (Schmitt, 1969;
Tung, 1978). A partir de esta formulacién modelada por las ecuaciones (1) y (2) se obtiene una
descripcion de la evolucidn del potencial transmembrana y del potencial extracelular (Jaeger &
Tveito, 2022).

V- (6iVI,) + V- (6iV¢,) = X(CmaaL;"Hion) 1)
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V- (6iVV,) + V - [(ci+0e)Ve,.] = 0 (2)

Donde V,,,representa el potencial transmembrana, definido como la diferencia entre el potencial
intracelular y el potencial extracelular; ¢.es el potencial extracelular; oiy oe son los tensores
de conductividad de los dominios intracelular y extracelular, respectivamente; y es la relacion
superficie-volumen de membrana; C,,representa la capacitancia de la membrana celular; e
I;on, @grupa las corrientes idnicas transmembrana descritas por el modelo celular.

Aunque esta formulacidon propone una representacion biofisica mas realista, su resolucion
implica un elevado coste computacional, al requerir resolver EDO celulares acopladas a
ecuaciones diferenciales parciales (EDP) espaciales en mallas anatémicas de alta resolucién.

Por ello, un modelo ampliamente utilizado es el monodominio, que se obtiene como una
simplificacion del modelo bidominio. Esta simplificacion asume que la anisotropia de los
espacios intracelular y extracelular es equivalente, es decir, que la conductividad extracelular es
proporcional a la conductividad intracelular. Bajo esta condicién, el modelo bidominio puede
reducirse a la ecuacién (3) de reaccion-difusién en la que la variable principal es el potencial
transmembrana Vi, eliminando la necesidad de resolver explicitamente el potencial extracelular
(Clayton et al., 2011).

av,
V- (onV) = x (Cm a_{un +1ion) (3)

Esta simplificacion hace que el modelo monodominio sea priorizado en simulaciones
tridimensionales de gran escala, como las utilizadas en modelos anatdmicos auriculares en las
que esta ecuacion se debe resolver para cientos de miles a millones de nodos (Niederer et al.,
2011).

Ademas de estos modelos, existen formulaciones mads simplificadas orientadas a estimar la
secuencia de activacion sin resolver toda la dindmica del PA. Entre ellas destaca el modelo
eikonal, que describe la propagacién del frente de activacidn a partir del tiempo de llegada de
la onda eléctrica a cada punto del tejido mediante la estimacion de los tiempos de activacidén en
funcion de la velocidad local de conduccién y de la anisotropia del tejido (Wallman et al., 2012).

Las ecuaciones de los modelos de tejido cardiaco suelen discretizarse espacialmente mediante
métodos como diferencias finitas, volimenes finitos o elementos finitos, dependiendo de la
geometria considerada, del tipo de malla y del grado de detalle anatémico requerido. Los
métodos de elementos finitos y volimenes finitos permiten representar mejor geometrias
complejas y mallas no estructuradas, como las derivadas de imagenes anatémicas (Clayton et
al., 2011).

Inicialmente, las simulaciones estaban limitadas por cdlculos secuenciales y recursos
computacionales reducidos, pero posteriormente la incorporacién de unidades centrales de
procesamiento (CPU) permitié automatizar la resolucién numérica de los modelos. Las CPU son
procesadores generales, adecuados para ejecutar instrucciones complejas y tareas secuenciales,
aunque su rendimiento puede ser limitado en simulaciones tridimensionales de gran escala.

Frente a ello, las unidades de procesamiento grafico o Graphics Processing Units (GPU) han
adquirido una gran relevancia en simulacidn cardiaca (Sato et al., 2009). Ademas, se han
desarrollado arquitecturas de programacion como CUDA, desarrollada por NVIDIA que permite
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utilizar las GPU para calculo cientifico de alto rendimiento. Gracias a este tipo de
implementacion, las simulaciones cardiacas pueden aprovechar el paralelismo masivo y reducir
de forma significativa el tiempo de calculo.

Kwon et al. compararon el rendimiento de simulaciones de FA en distintos entornos
computacionales y destacaron que la aceleracion mediante GPU y computacién paralela ha sido
clave para acercar los modelos computacionales a la practica clinica. En particular, describen
que el software CUVIA, implementado sobre una arquitectura paralela basada en CUDA, mostré
un rendimiento superior frente a entornos mas tradicionales, simulando 1 s de FA en 1,8
minutos. En la Figura 12 se muestra los tiempos de simulacién en las distintas arquitecturas en
las que se realizaron las simulaciones (Kwon et al., 2021).

Number of
? Processor Tools
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1638120 Intel Xeon X5660 G
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M Elapsed time to simulate 1 second

' 1o

MATLAB CARP Proposed SW
(CUVIA)

Figura 12. Comparacién del tiempo de simulacién para reproducir 1 s de actividad eléctrica
cardiaca en distintos entornos computacionales (MATLAB, CARP y CUVIA). Adaptado de Kwon
etal.,, 2021.

3.3 Remodelado eléctrico

El concepto de remodelado eléctrico en FA surgid inicialmente a partir de observaciones clinicas
sobre la adaptacién del periodo refractario auricular a la frecuencia. En 1982, Attuel et al.
documentaron que pacientes con taquiarritmias auriculares presentaban una marcada
reduccién de la adaptaciéon del periodo refractario auricular al ciclo de estimulacidn,
identificando una alteracion funcional que predisponia selectivamente al mantenimiento de FA
y sugiriendo la existencia de un sustrato eléctrico latente previo a la arritmia (Attuel et al., 1982).
Estas observaciones clinicas fueron posteriormente corroboradas por estudios experimentales
que establecieron una relacién causal entre taquicardia auricular sostenida y alteraciones
electrofisioldgicas auriculares. En modelos caninos, Morillo et al., demostraron que el pacing
auricular rapido crénico inducia una reduccién significativa de la refractariedad auricular y
aumentaba de forma progresiva la inducibilidad de FA, evidenciando que la frecuencia de
activacién por si sola es capaz de modificar las propiedades eléctricas del miocardio auricular
(Morillo et al., 1995).De manera complementaria, en el modelo de cabra de FA mantenida,
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Wijffels et al. observaron un acortamiento progresivo del periodo refractario auricular y una
pérdida de su adaptacién a la frecuencia, que se correlacionaban temporalmente con la
transicion desde FA paroxistica a persistente, formulando el principio fundamental de que la FA
sostiene a la FA (Wijffels et al., 1995). En la Figura 13 se muestra el efecto de la reduccién del
periodo refractario efectivo en el ciclo de activacién local durante FA.
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Figura 13. Registro de electrograma auricular unipolar obtenido en la orejuela izquierda de
cabra durante diferentes estadios de FA. Se muestra la reduccién progresiva del intervalo de
fibrilacion, siendo el ciclo de activacion local entre activaciones auriculares consecutivas, desde
la situacion control hasta dos semanas de FA (Wijffels et al., 1995).

La integracion del concepto de longitud de onda de activacién permitié un mejor entendimiento
de estos hallazgos. Gaspo et al. relacionaron el acortamiento de la refractariedad inducido por
el remodelado eléctrico con una reduccion de la longitud de onda, proponiendo que este
acortamiento permite la coexistencia de multiples circuitos reentrantes en el mismo sustrato
anatémico, incrementando la estabilidad de la FA y reduciendo su probabilidad de terminacién
espontanea (Gaspo et al.,, 1997). Franz et al. trasladaron estos conceptos a humanos y
confirmaron que pacientes con FA crdnica presentan un acortamiento significativo de la
duracién del PA 'y del periodo refractario tras cardioversion, validando la traslacién clinica de los
mecanismos identificados en modelos animales y demostrando ademas la reversibilidad parcial
del remodelado eléctrico tras la restauracién del ritmo sinusal (Franz et al., 1997).

En el mismo afio, Yue et al. realizaron estudios celulares y de patch-clamp en modelos caninos
con el objetivo de medir los cambios en las corrientes idnicas durante FA crénica, observando
una reduccién de la corriente transitoria de potasio, I;,, y de la corriente de calcio tipo L, I, -
Sin embargo, sefialaron la reduccién de I-,; como el determinante principal del acortamiento
de la duracidon del APD y de la pérdida de adaptacion a la frecuencia en FA, proporcionando un
vinculo directo entre los cambios funcionales observados y una alteracion molecular especifica
(Yue et al., 1997). Estudios posteriores como el de Bosch et al. y Van Wagoner et al. en tejido
humano apoyaron las reducciones en I,; e I, observadas en modelos animales, confirmando
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que, si bien la disminucién de I,;, constituye el factor dominante en el acortamiento del APD,
la reduccién de I;, actua como un modulador de la repolarizacién temprana y contribuye a la
alteracion de la adaptacion del PA a la frecuencia, favoreciendo el avance del remodelado
eléctrico (Bosch et al., 1999; Van Wagoner et al., 1997).

En su trabajo, Allessie et al integraron los conocimientos existentes sobre el remodelado
auricular durante la FA que se esquematizan en la Figura 14, describiendo como los cambios
eléctricos interactian con la estructura y funcidn de la auricula para favorecer la perpetuaciéon
de la arritmia. La disminucidn de la refractariedad auricular y la consiguiente reduccion de la
longitud de onda facilitan la aparicidon y estabilizacién de circuitos reentrantes funcionales,
mientras que cambios estructurales mas lentos, como la dilatacién auricular y el aumento de la
anisotropia de conduccion, contribuyen a la consolidacién del sustrato arritmico (Allessie et al.,
2002).
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Figura 14. Esquema de los mecanismos eléctricos, estructurales y funcionales que favorecen la
perpetuacién de la FA. APD: duracidn del PA; AFCL: ciclo de activacion local durante FA; WL:
Wavelength (Lehto, 2009).

En la incorporacion del remodelado eléctrico en modelos in silico, se introducen modificaciones
en las corrientes idnicas con el objetivo de representar cambios en la expresion funcional de los
canales idnicos y reproducir el acortamiento de la duracidn del PA. De este modo y con los datos
experimentales existentes, Courtemanche, Ramirez & Nattel incorporaron en su modelo celular
humano el remodelado eléctrico mediante la modificacion de las conductancias maximas de
corrientes idnicas clave, en particular la reduccién de Icqp, Iio, € Igur- Como resultado,
obtuvieron un modelo celular que reproducia la reduccidn de la duracion del PAy la pérdida de
adaptacién del APD a la frecuencia durante FA (Courtemanche et al., 1999).

Por su parte, Koivumdki et al. ampliaron este enfoque incorporando un remodelado eléctrico y
del manejo intracelular de calcio mas detallado, basandose en una evidencia mas extensa de los
datos experimentales disponibles. En su modelo, ademas de considerar el aumento de Ig4, se
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incluyeron alteraciones en el intercambiador sodio-calcio (Iycx) y modificaciones en la
homeostasis del RS, introduciendo cambios en la relacion entre fosfolamban y SERCA. Estas
modificaciones permitieron reproducir de forma mas realista las alteraciones del acoplamiento
excitacién-contraccién y de la dindmica del calcio observadas experimentalmente en FA (Figura
15), integrando el remodelado eléctrico con el remodelado del manejo de Ca?* a nivel celular
(Koivumaki et al., 2014).
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Figura 15. Efecto del remodelado asociado a FA crénica sobre la dindmica intracelular de Ca?*y
el PA en el modelo de Koivumiki et al. A) Comparacion del Ca?* transitorio intracelular en
ritmo sinusal normal y FA crénica, mostrando la reduccién del transitorio en FA; la condicion
clamp permite evaluar el efecto de imponer una dindmica de Ca?*. (B—D) Muestran el impacto
de estas alteraciones sobre el potencial transmembrana, el intercambiador sodio-calcio Iycx ¥
la corriente Iq;, mostrando la interaccién entre el remodelado eléctrico y las alteraciones del
manejo intracelular de Ca?* durante la FA cronica

Los modelos celulares de PA han evolucionado progresivamente hacia modelos tridimensionales
de la auricula humana, capaces de integrar el remodelado eléctrico a nivel celular y analizar su
impacto a escala tisular. Un ejemplo es el trabajo de Colman et al., quienes, basandose en el
modelo de Courtemanche, Ramirez & WNattel, desarrollaron un modelo tridimensional
anatémicamente realista de la auricula humana en el que incorporaron multiples datasets
experimentales de FA crdnica. En dicho modelo, el remodelado eléctrico se implementd
mediante el ajuste de las densidades de corrientes idnicas clave (Icqr, Itor Ixur Ix1, Iks» Inaca)-
Las simulaciones mostraron que la heterogeneidad eléctrica inducida por el remodelado
incrementa la vulnerabilidad a la reentrada y favorece la degeneracién de ondas reentrantes en
multiples wavelets (Colman et al., 2013).

3.4 Caracterizacion de la FA mediante CLy DF

El ciclo de activacion local, o cycle length (CL), se considera un marcador indirecto de la
refractariedad local auricular, ya que representa el intervalo entre activaciones sucesivas en una
region auricular determinada (Haissaguerre et al., 2007). Su analisis permite caracterizar la
frecuencia local de activaciéon del tejido y evaluar el grado de organizacion de la arritmia. Los
primeros estudios demostraron que la FA induce un acortamiento progresivo del CL como
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consecuencia del remodelado eléctrico auricular, principalmente asociado a una reduccion de
la refractariedad efectiva, lo que favorece la estabilizacidn y perpetuacion de la arritmia (Wijffels
et al.,, 1995). Ademas, Allessie et al. evidenciaron que la disminucion de la refractoriedad
constituye un mecanismo central del remodelado eléctrico auricular y contribuye al
mantenimiento de la FA (Allessie et al., 2002).

Segun esta relacion, una reduccién del CL implica una activacién mas rapida del tejido auricular
y viceversa. A medida que el CL disminuye, la propagacién eléctrica puede volverse mas
inestable, favoreciendo conduccion irregular, fragmentacidon de frentes de onda y patrones
fibrilatorios mas complejos. En este sentido, Berenfeld et al. demostraron que la reduccién del
CL por debajo de un umbral critico conduce a una fragmentacién dependiente de la frecuencia,
facilitando la transicidén hacia dindmicas fibrilatorias complejas (Berenfeld et al., 2002). De esta
forma, el CL no solo describe la rapidez de activacion local, sino que también se relaciona con la
vulnerabilidad del tejido a mantener patrones de FA mas desorganizados.

En esta misma linea, Haissaguerre et al. analizaron el atrial fibrillatory cycle length (AFCL),
entendido como el CL medido durante FA, combinando un modelo computacional de auriculas
humanas con datos clinicos de pacientes sometidos a ablacidn. Los resultados de las
simulaciones mostraron una relacién inversa entre el nimero de fuentes implicadas en el
mantenimiento de la arritmia y el AFCL. Clinicamente, los pacientes con AFCL mas corto
presentaron FA mas persistente, mayor necesidad de ablacién y menor probabilidad de
terminacién, mientras que el incremento progresivo del AFCL se asocid a la organizacién o
terminacidn de la arritmia (Haissaguerre et al., 2007).

Fundamentandose en estas observaciones tedricas, Termenodn-Rivas et al. utilizaron el CL como
biomarcador funcional para relacionar la progresidon del remodelado electrofisioldgico con la
dindmica de activacion en modelos computacionales de auricula. En su estudio, el CL se obtuvo
a partir de registros intracavitarios y mostré que existe una relacion matematica entre un mayor
grado de remodelado eléctrico y una disminucién progresiva del CL (Termendn-Rivas et al.,
2023).

El CL puede calcularse de forma directa en el dominio temporal, mediante la deteccién de
activaciones locales, o de forma indirecta en el dominio frecuencial a través de la DF. La DF
representa la frecuencia con mayor potencia espectral de la sefial y mantiene una relacion
inversa con el CL medio local. Por ello, regiones con mayor DF se corresponden con zonas de
menor CL y, por tanto, con areas de activacion mas rapida. En esta linea, Mansour et al.
identificaron gradientes espaciales de frecuencia durante FA, sugiriendo la existencia de
regiones con frecuencias elevadas que podian actuar como fuentes organizadoras de la
activacién (Mansour et al., 2001). Posteriormente, Sanders et al. consolidaron el uso clinico del
anadlisis espectral al demostrar que los mapas de DF permiten identificar regiones de alta
frecuencia asociadas al mantenimiento de la FA en humanos, con diferencias entre FA
paroxistica y persistente (Sanders et al., 2005). En la Figura 16, se muestran algunos de los mapas
resultantes de su estudio.
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Figura 16. Mapas de DF durante FA en pacientes con distinto grado de progresion de la
arritmia. A) Paciente con FA paroxistica, en el que las regiones de mayor DF se localizan
principalmente en torno a las venas pulmonares. B) Paciente con FA permanente, con una DF
maxima superior y una distribucién mas extensa de zonas de alta DF fuera de las venas
pulmonares. En la parte inferior se muestra un electrograma y su correspondiente espectro de
potencia, donde la DF se identifica como el pico principal (Sanders et al., 2005). SVC: vena cava
superior; LSPV: vena pulmonar superior izquierda; RSPV: vena pulmonar superior derecha;
LIPV: vena pulmonar inferior izquierda; RIPV: vena pulmonar inferior derecha; TA: anillo
tricuspideo; MA: anillo mitral; CS: seno coronario.

A pesar de su utilidad, la estimacién de la DF depende tanto de las caracteristicas del
electrograma como del procesado aplicado. Ng et al. demostraron que la relacién entre la DF y
la tasa real de activacion auricular puede verse afectada por la variabilidad de los intervalos de
activacion, los cambios de amplitud y la presencia de morfologias complejas o dobles
potenciales, pudiendo incluso favorecer la seleccion de armdnicos como DF (Ng et al., 2006). No
obstante, Fischer et al. demostraron que el pico de DF estd determinado principalmente por el
timing de las activaciones locales y no Unicamente por la morfologia de la sefial, aunque su
fiabilidad depende de decisiones de procesado como la rectificacién del electrograma y la
seleccion adecuada de la banda espectral de analisis (Fischer et al., 2007).

3.5 Estimacion no invasiva de DF mediante ECGI

El desarrollo del ECGI supuso un gran avance al posibilitar la caracterizacion no invasiva de la
actividad auricular. Cuculich et al. demostraron que el ECGI permite reconstruir mapas de
activacién epicardica durante FA, posibilitando la estimacidn espacial del CL a partir de tiempos
de activaciéon no invasivos (Cuculich et al.,, 2010). Paralelamente, Pedrén-Torrecilla et al.
estudiaron la viabilidad de identificar regiones epicardicas de alta DF mediante ECGI,
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trasladando el andlisis frecuencial de la FA desde el mapeo invasivo hacia una aproximacion no
invasiva (Pedrén-Torrecilla et al., 2016). Por su parte, Rodrigo et al. validaron el uso de ECGI
frente a mapeo de contacto para la estimacidn de la DF, mostrando una concordancia moderada
con registros intracavitarios cuando se restringe el andlisis a sefiales con alta organizacién
espectral, alcanzando diferencias del orden de 0,1 Hz en casos como el que se muestra en la
Figura 17 (Rodrigo et al., 2021).
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Figura 17. Comparacién entre la estimacion invasiva y no invasiva de la DF durante FA. A)
Mapa de DF obtenido mediante registros intracavitarios con catéter basket. B) Mapa de DF
reconstruido de forma no invasiva mediante ECGI. C) Comparacién de electrogramas
intracavitarios (EGM) y sefiales reconstruidas no invasivamente (ic-EGM), junto con sus
correspondientes espectros de potencia (PSD) en los puntos sefialados en los mapas. La DF se
identifica como el pico principal del espectro (Rodrigo et al., 2021). LA: auricula izquierda; RD:
auricula derecha.

Como ya se ha visto anteriormente, la naturaleza inversa y mal condicionada del problema
inverso en ECGI introduce incertidumbre en las métricas reconstruidas, especialmente en
aquellas basadas en tiempos de activacion locales (Pedrén-Torrecilla et al., 2016). Ademas,
existen otros factores, como la geometria del paciente, las dimensiones toracicas, la distancia
auricula-torso y la visibilidad de los electrodos, que influyen de forma significativa en la precision
de los marcadores de FA obtenidos mediante ECGI (Hernandez-Romero et al., 2023).

A pesar de estas limitaciones, estudios de simulacién adicionales han evidenciado que las
regiones de maxima DF presentan una mayor robustez frente al ruido y a errores de modelado
geométrico que los mapas basados exclusivamente en activacion y CL, situando la DF como un
marcador potencialmente mas estable para la caracterizacion no invasiva de la FA (Rodrigo et
al., 2014, 2017). Ademas, la combinacién de informacion espectral y de fase puede mejorar la
precision en la localizacién de mecanismos dominantes responsables del mantenimiento de la
FA, como regiones con actividad focal o reentrante sostenida susceptibles de estrategias de
ablacidn dirigida (Rodrigo et al., 2017).
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4  MATERIALES Y METODOS

En esta seccion se describe el origen de los datos clinicos utilizados en este trabajo, su procesado
y la metodologia para obtener un DT anatémico de cada paciente; el modelo celular utilizado
para las simulaciones y sus modificaciones para calibrarlas en funcion del CL medido
experimentalmente a través de ECGI. Asi, en la Figura 18 se detalla el proceso seguido para
construir un DT electrofisioldgico personalizado en funcién del CL adquirido de forma no
invasiva. Finalmente, el DT propuesto en esta metodologia se utiliza para la evaluacién de
diferentes estrategias de ablacion en uno de los pacientes.
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Figura 18. Procedimiento seguido para la obtencidn del DT personalizado.

4.1 Fuente de los datos

En este trabajo se utilizaron series de tomografia computarizada (TC) de tdrax y registros de
ECGI de cinco pacientes con FA. Estos pacientes forman parte de un estudio doble ciego
desarrollado en el Hospital Clinico San Carlos. Tanto las series de TC como los registros no
invasivos de ECGI se obtuvieron previamente al procedimiento de ablacién.

A partir de las imagenes de TC se obtuvieron las geometrias anatdmicas especificas de cada
paciente, incluyendo el torso y las dos auriculas. Estas geometrias fueron empleadas
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posteriormente para la reconstruccidn no invasiva de la actividad eléctrica auricular epicardica
mediante ECGI. Para ello, se registraron los potenciales eléctricos en la superficie corporal
utilizando 60 electrodos distribuidos sobre el torso, permitiendo la estimacion de los
electrogramas auriculares epicdrdicos mediante la resolucion del problema inverso.

A partir de los electrogramas reconstruidos se generaron mapas biauriculares de DF de baja
resolucion, mediante andlisis espectral en cada nodo epicardico auricular. Para cada seial, se
calculd la densidad espectral de potencia y se definié la DF como la frecuencia asociada al
maximo contenido de potencia espectral.

Para cada uno de los cuatro pacientes se dispuso de tres registros ECGI adquiridos durante la
intervencion: (i) un primer registro basal, (ii) un segundo registro basal separado
aproximadamente un minuto del anterior y (iii) un registro durante la administracion de
adenosina.

4.2 Anatomia

La anatomia de la auricula izquierda de los pacientes simulados se obtuvo a partir de series
DICOM de TC de térax mediante segmentacion con el software SimplelTK. Para ello, se identificd
la auricula izquierda en la serie, se aplicd un umbralizado para distinguirla de las demds
estructuras seguido de un algoritmo de crecimiento de semillas en la region de interés para
reconstruir el modelo tridimensional de la auricula izquierda.

A partir del volumen obtenido, con el software Meshmixer, se corrigieron irregularidades
superficiales correspondientes al crecimiento de semillas, se realizaron los orificios de las venas
pulmonares y valvula mitral y se generd una superficie epicardica a una distancia de 2 mm del
endocardio. Finalmente, el modelo fue remallado para homogeneizar la discretizacién espacial,
estableciendo una resolucién de 0,3 mm. El resultado de este procedimiento fue un modelo
voxel de malla tetraédrica basado en el trabajo de Krueger et al (Krueger et al., 2013). El nimero
de nodos resultantes del modelo varié en funcién del paciente y se detallan en la Tabla 1.

Paciente Numero de nodos
LAO12 986.003
LA013 295.027
LAO14 876.296
LAO17 397.699
LAO55 770.648

Tabla 1. Numero de nodos presentes en las geometrias auriculares construidas para cada
paciente.

La informacién relativa a la direccion de fibras y el tipo de tejido se incorpord utilizando el
método de Romitti et al., un método semi automatico que asigna la direccion de fibras y tipo
celular en la auricula mediante coordenadas baricéntricas (Romitti et al., 2024). Se trata de un
método basado en Atlas, de forma que la informacidn del tipo de tejido y la direccién de fibras
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de un modelo ya conocido se proyecta en una anatomia en la que esta informacion se
desconoce.

El atlas que se ha utilizado como referencia corresponde a una geometria tridimensional de la
auricula basada en un mallado hexaédrico multicapa, cuyo espesor se mantiene practicamente
constante entre 600 y 900 um (Ferrer et al., 2015). El modelo presenta una resolucion espacial
uniforme de 300 um e integra un total de 754 893 nodos y 515 010 elementos. La segmentacion
anatdémica comprende 21 regiones delineadas manualmente a partir de informacion histoldgica,
que posteriormente se subdividen en 53 dreas mas especificas en funcidn de la direccién de las
fibras, tal y como se ilustra en la Figura 19.
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Figura 19. Geometria de ambas auriculas obtenida a partir de resonancia magnética, con
regiones diferenciadas segun su direccion de fibras, junto con los vectores que describen la
direccidn local de las fibras (Romitti et al., 2024).

Para la auricula izquierda el proceso comienza seleccionando con el software Blender 96 puntos
o landmarks de interés distribuidos en diferentes partes de la auricula: se seleccionan cuatro
puntos para cada vena pulmonar, situados simétricamente respecto a los didametros longitudinal
y transversal de sus orificios; nueve puntos en las paredes posterior y anterior, organizados en
matrices de 3x3 entre las paredes superior e inferior delimitadas por las venas pulmonares; y
doce puntos en la zona septal formando una matriz de 4x3. En el suelo auricular se incluyen
once puntos, también en disposicion matricial (3x3 con dos puntos adicionales), mientras que
en la pared lateral se incorporan siete puntos igualmente espaciados, incluyendo uno situado
en la region de la valvula mitral. En el apéndice auricular izquierdo (AAl) se seleccionan nueve
puntos en una matriz de 3x3 orientada hacia la pared anterior y otros doce en una matriz de
3x4 en la cara opuesta, ademds de dos puntos adicionales en los apéndices opuestos del AAl y
dos puntos centrales situados entre las venas pulmonares derecha e izquierda.

A medida que los landmarks se seleccionan, un script de Python personalizado almacena la
posicidn en la auricula del punto seleccionado en un archivo “csv” de forma ordenada.
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A partir del fichero con los puntos seleccionados en la auricula, se proyecta la informacion de la
direccién de fibras y el tipo de tejido mediante un proceso automatizado con un script en
Matlab. Este proceso se organiza en dos etapas principales. En primer lugar, la superficie de la
auricula del paciente se subdivide en secciones triangulares a partir de los landmarks
seleccionados. Cada nodo de la malla del paciente se asigna a una de estas secciones en funcion
de su proximidad al centroide y a los vértices del tridngulo correspondiente, de forma que cada
punto de la geometria queda asociado a una seccién definida.

En segundo lugar, para cada nodo de la malla se calculan sus coordenadas baricéntricas dentro
del tridangulo al que ha sido asignado. Estas coordenadas expresan la posicion del nodo como
combinacion ponderada de los tres vértices de la seccién (o, ,y, con a + B +y = 1), lo que
permite definir un mapeo uno a uno entre el triangulo de la auricula del paciente y el triangulo
homoélogo del atlas. Mediante este mapeo baricéntrico, cada nodo de la geometria
personalizada se asocia a un punto en el espacio del atlas, y se localiza el nodo mas préximo del
atlas para transferir sus propiedades tisulares y la direccion de fibras correspondiente.

Finalmente, para garantizar que la orientacion de las fibras se conserva correctamente en el
espacio tridimensional de la geometria, se calcula una transformacion rigida entre cada
triangulo de la auricula del paciente y su seccidén equivalente en el atlas. Esta transformacion se
aplica a los vectores de direccién de fibra del atlas antes de asignarlos a la malla personalizada,
asegurando que las fibras mantienen una orientacién anatémicamente coherente con la
geometria del paciente. De este modo, se obtiene un campo de fibras y una distribucidn de tipos
de tejido que incluye las siguientes estructuras: musculos pectineos; haz de Bachmann; orejuela
izquierda; valvula mitral; venas pulmonares superiores; venas pulmonares inferiores; y fosa oval
en la auricula personalizada. En la Figura 20 se puede observar cada una de las estructuras con
mas detalle.

Vista anterior < Vista posterior

FO

PVS
i Mv

4svC

Figura 20. Vista anterior y posterior de la geometria volumétrica de la auricula LAO17
incorporando la informacion tisular y la direccion de fibras. Se muestran ampliaciones en
determinadas zonas para resaltar la direccidn de fibras. Al: auricula izquierda; SAN: nodo sino
auricular; CT: crista terminalis; PM: musculos pectineos; BB LA: haz de Bachmann de la auricula
izquierda; BB RA: haz de Bachmann de la auricula derecha; CTI: istmo cavo tricispideo; RAA:
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orejuela derecha; LAA: orejuela izquierda; SVC: vena cava superior; IVC: vena cava inferior; TV:
valvula tricuspide; MV: valvula mitral; PVS: venas pulmonares superiores; FO: fosa oval.

4.3 Modelado celular y remodelado

El comportamiento eléctrico a nivel celular se describié mediante el modelo auricular humano
de Koivumaki, que incluye una formulacién detallada de las corrientes idnicas transmembrana
y de la dindmica intracelular del calcio. A partir de este modelo se definieron dos
aproximaciones: un modelo basal con un porcentaje de remodelado homogéneo,
representativo de FA crdnica, y un modelo personalizado en el que el grado de remodelado
electrofisiologico se adaptoé en funcién del CL estimado mediante ECGI.

El modelo basal se construyd considerando un grado de remodelado del 100%, correspondiente
a la condicidon de FA crénica descrita en el modelo de Koivumaki. Para ello, se realizaron
variaciones sobre pardmetros idnicos clave: incremento del 100% en la conductancia de Iy,
aumento del 50% en el valor maximo del intercambiador sodio-calcio (Iycx), incremento del
18% en la razén PLB/SERCA y aumento del 100% en la sensibilidad del receptor de rianodina al
calcio almacenado en el reticulo sarcoplasmatico. Ademas, se redujo la expresion de la bomba
SERCA en un 18%, asi como las conductancias de I, en un 44%, de I, en un 22%, de I¢,; en
un 59% y de la relacién SLN/SERCA en un 40%.

En cuanto al modelo personalizado, el grado de remodelado electrofisiolégico asignado a cada
nodo se ajustd en funcion del CL medio local, obtenido mediante el andlisis de DF de las sefiales
auriculares reconstruidas por ECGI.

El CL esta estrechamente relacionado con el remodelado eléctrico del tejido, ya que se trata de
un biomarcador electrofisiolégico que caracteriza la activacion local auricular. Al aumentar el
remodelado, disminuye la refractariedad efectiva de la célula, favoreciendo patrones
reentrantes que hacen que el tejido se active con mayor frecuencia, induciendo un acortamiento
del CL.

De hecho, Termendn-Rivas modeld la relacién entre CL y remodelado estableciendo una curva
y tabla de calibracién del porcentaje de remodelado en funcidn del CL medido (Termendn-Rivas
et al., 2023). De acuerdo con esta curva de calibracion y como se observa en la Figura 21, el CL
y el remodelado presentan una relacién inversa.

300 T T
X Medidas
X —— Curva ajustada

280

100 125 150

0 25 50

Remodelado (%)
Figura 21. Relacidon entre el CLy el grado de remodelado electrofisiolégico. Los puntos rojos
representan los valores de CL obtenidos para distintos porcentajes de remodelado, mientras
que la curva azul muestra el ajuste utilizado para describir la relacion inversa entre ambas
variables (Termendn-Rivas et al., 2023).
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Segun esta parametrizacion, las condiciones de un cardiomiocito sano se representan mediante
un 0% de remodelado y una difusiéon del 100%, siendo la difusion un parametro efectivo
asociado a la conductividad eléctrica del tejido en el modelo de propagacién. El incremento
progresivo del porcentaje de remodelado representa el avance de la FA, considerandose el 100%
como condicién equivalente a FA crdnica y valores superiores como estados de FA de larga
duracién, con un porcentaje maximo de 135% de remodelado. Ademas, el avance de la FA
también se asocia a una disminucion de la difusidn, que en este trabajo se asigné globalmente
al 50%, tanto en los modelos basales como en los de remodelado adaptado.

Para los valores de remodelado comprendidos entre el 0% y el 100%, los pardmetros idnicos se
calcularon mediante interpolacién lineal entre la condicién sana y la condiciéon de FA crdénica.
Para porcentajes de remodelado superiores al 100% e inferiores o iguales al 135%, los
pardmetros se obtuvieron mediante extrapolacién lineal a partir de las tendencias definidas en
el intervalo 0-100%.

El CL empleado para adaptar el remodelado fue obtenido a partir de modelos superficiales
biauriculares de baja resolucidén que integraban mapas de DF adquiridos mediante ECGI. La DF
se obtuvo mediante un analisis espectral de las sefales auriculares en el dominio de la
frecuencia. Tras un preprocesado consistente en un filtrado en banda para aislar la actividad
auricular y minimizar artefactos, se calculé la densidad espectral de potencia (PSD). Una vez
calculada la PSD, la DF se define como el maximo espectral dentro del rango fisioldgico de
activacién auricular (entre 3-8 Hz), descartando posibles picos armdnicos o subarmaénicos que
puedan inducir errores en la identificacion del ritmo principal.

Los valores de DF del modelo de baja resolucion se transfirieron al modelo de alta resolucién
mediante una interpolacién por inverso de la distancia (IDW). Para cada nodo del modelo se
identificaron sus cinco nodos mas préximos en el modelo biauricular y se calculé un valor
interpolado de DF utilizando la ecuacidn (4)

__DE,
Zm 1 ”xl

DFi 1y]m” (4)

)XY e
i =,
donde x; son los vértices del modelo de alta resolucién y y; los cinco vértices vecinos

seleccionados segun distancia euclidea.

Una vez integrados los valores de DF en el modelo, se proyectaron a la superficie epicardica, ya
que fueron obtenidos a partir de un modelo superficial. Considerando que la CL es la inversa de
la DF, se obtuvieron los valores de CL para cada nodo aplicando la ecuacidn (5)

1000

DF 2

CL

lo que permite expresar directamente la CL en milisegundos. La Figura 22 muestra los mapas de
CL obtenidos tanto en el modelo biauricular como en el de alta resolucidn.
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Figura 22. Mapa biauricular de CL medio obtenido a través de ECGI (derecha) y su proyeccion
en el modelo anatdmico de auricula izquierda (izquierda).

Basandose en las curvas de calibracion CL-remodelado de Termendn-Rivas et al, se estimé el
porcentaje de remodelado correspondiente al CL obtenido a través de ECGI mediante
interpolacidn. En la Figura 23, se puede observar los mapas de remodelado resultantes de este

proceso que indican el grado de remodelado para cada nodo.
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Figura 23. Mapa de CL medio obtenido a través de ECGI (izquierda) y su remodelado asociado

4.4

(derecha).

Simulador

Las simulaciones fueron ejecutadas utilizando un solver personalizado optimizado para GPU

(modelo de GPU: QUADRO P6000). El solver requiere una serie de archivos de entrada en

formato de texto, cada uno con informacién especifica sobre la geometria, las propiedades

tisulares y las condiciones de estimulacidon:

Init: contiene las condiciones iniciales del modelo auricular.

Vec: lista de nodos vecinos para cada nodo de la malla.

Remod: valor de remodelado asociado al grado de progresion de la FA en cada nodo.
Para las simulaciones con remodelado adaptado, este valor se ajusté en funcién del CL
medido, variando entre 0 y 1,35. En las simulaciones basales se fij6 un remodelado
uniforme del 100% (1.0).

Cond: conductividades entre nodo, reducidas al 50% para todas las simulaciones. En el
paciente en el que se simularon diferentes procedimientos de ablacion, a los nodos
pertenecientes a las regiones seleccionadas como objetivo de ablacion se les asignd una
conductividad de 0,00.

Het: heterogeneidades idnicas por nodo. En las simulaciones realizadas en este trabajo
las heterogeneidades no varian entre nodos, siendo un fichero con valores “1”.

S1: nodos seleccionados para el estimulo S1, definidos siguiendo el protocolo de
estimulacion establecido.

S2: instantes temporales en los que se realiza el estimulo S1.

GPU_config: describe las rutas a los archivos de entrada y salida del simulador, asi como
los parametros de la simulacién.

Los ficheros Vec, Remod, Cond y Het se generan mediante un script de Matlab a partir de la

geometria de la auricula y de la informacién sobre el tipo y anisotropia del tejido asignada. Las

condiciones iniciales fueron las mismas en cada simulacién. En GPU_config se incluye

informacion sobre el tamafio de la malla, el nimero de nodos estimulados en S1y el nimero de

veces que se repite el estimulo, ademas de las rutas relativas a todos los ficheros de entraday a

los directorios donde se almacenan los resultados.
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Una vez definidos los archivos de entrada, la simulacién se ejecuta mediante un archivo
ejecutable generado mediante la creacidn de un proyecto en Visual Studio que contiene el solver
y recibe como parametro el archivo GPU_config. Este programa resuelve la dindmica
electrofisiolégica de la auricula aplicando un esquema numérico de paso fijo, con un tamafio de
integracion de 0,02 ms, por lo que el potencial transmembrana, las variables de compuerta y las
concentraciones ionicas se recalculan cada 0,02 ms de tiempo simulado.

Para la integracion temporal de las EDO que describen la actividad celular, el solver implementa
una combinacidn de esquemas numéricos. Por un lado, utiliza Forward Euler, que aproxima el
valor de una variable en el siguiente instante temporal a partir de su valor actual y de su
derivada. Por otro lado, las compuertas de activacidn e inactivacién de las corrientes idnicas se
integran mediante un esquema de tipo Rush-Larsen, que permite representar de forma estable
y eficiente la dindmica exponencial de apertura y cierre de las compuertas. Cada nodo de la
malla posee asociadas sus variables de estado, incluyendo el potencial transmembrana, las
concentraciones idnicas intracelulares y las compuertas del modelo idnico seleccionado.

Ademas, en cada nodo se almacenan las conductividades hacia sus nodos vecinos, lo que
permite resolver el término de difusion de la ecuacion monodominio. De esta forma, la
propagacion de la actividad eléctrica surge del acoplamiento resistivo entre nodos, de manera
que el frente de activacidon avanza segln la anisotropia y las propiedades tisulares asignadas
previamente. Durante la ejecucidn, el solver escribe ficheros de salida con la evolucién temporal
del potencial y del resto de variables de estado, que posteriormente se convierten a formato
“.mat” para su andlisis y visualizacién en Matlab.

4.5 Protocolo de estimulacion

Se utilizd un protocolo de estimulacidon rapida S1-S2 con intervalos de acoplamiento
decrecientes con el objetivo de inducir reentradas funcionales en el modelo auricular para su
posterior evaluacién (Azzolin et al., 2021). Para ello, se seleccionaron las 12 regiones anatomicas
de la Figura 24 en el modelo auricular mediante un script de Matlab. A cada regién se aplicé un
tren basico de estimulos S1 con periodo fijo de 1 s durante toda la duracién de la simulacion.
Cada pulso S1 se modeld con una anchura de 2 ms y una amplitud de 3 mA.

Sobre este tren se superpuso una serie de 29 extraestimulos S2, cuyos instantes de aplicacién
fueron los siguientes:

S2 = {100, 500, 900, 1300, 1700, 2090...7190, 7400, 7600, 7790, 7970, 8140, 8300}

Donde el intervalo de acoplamiento se redujo progresivamente desde 400 ms a 160 ms en el
ultimo estimulo.

Cada estimulo S2 presentd una anchura de 1.1 ms y una amplitud de 5 mA. La secuencia de
tiempos S2 permitié explorar diferentes estados de recuperacion tisular y evaluar la
propagacion, posible bloqueo o alteraciones en la conduccién en funcién del momento exacto
de aplicacidn del extraestimulo.

Este protocolo se repiti6 para cada punto de estimulacidon seleccionado, generando 12
simulaciones en cada modelo.
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Figura 24. Puntos de estimulacién S1 seleccionados para realizar las simulaciones.

4.6 Simulaciones

En este trabajo se compararon en cuatro pacientes las simulaciones calibradas utilizando el
modelo celular de FA crénica presente en el estado del arte, frente a las obtenidas tras realizar
una calibracidn personalizada en funcién del CL obtenido a través de medidas no invasivas. Se
realizaron un total de 24 simulaciones por paciente: 12 simulaciones basales, correspondientes
al modelo que presentaba un remodelado homogéneo del 100%; y 12 simulaciones
pertenecientes al modelo con remodelado personalizado al CL obtenido a partir de los mapas
de DF.

Por otro lado, se simularon diferentes procedimientos de ablaciéon en el modelo con remodelado
adaptado del quinto paciente. Para cada escenario de ablacion se realizaron 12 simulaciones,
obteniendo un total de 36 simulaciones de este paciente.

Cada simulaciéon tuvo una duracion total de 8,4 s cuando no se generaba una arritmia
autosostenida, amplidandose hasta 15 s en los casos en los que se observaba actividad reentrante
sostenida. En términos computacionales, esto supuso un tiempo de ejecucion aproximado de
30 minutos por simulacion sobre una malla tridimensional de 397.699 nodos.

El resultado de cada simulacidn consistia en ficheros de texto cada 20 ms que contenian la
evolucién temporal del potencial transmembrana en cada nodo del modelo. Las simulaciones
en las que se produjo una reentrada sostenida contenian hasta 751 ficheros en comparacion con
aquellas en las que no se produjo reentrada, que producian 440 ficheros. Esta diferencia se debe
a la activacion auricular mantenida por la arritmia, que es capaz de mantener la actividad
eléctrica en ausencia de un estimulo. Por ello, estas simulaciones fueron almacenadas para su
posterior analisis y se descartaron las restantes.

De los ficheros de texto resultantes de las simulaciones, se seleccionaron los dos ultimos
segundos de la simulacién y se convirtieron a formato “.mat” mediante un script de Matlab.

Una vez almacenadas, se tuvieron en cuenta tres posibles escenarios: ausencia de reentrada,
reentrada funcional y reentrada anatdémica. Las reentradas funcionales se definen como
aquellas que se mantenian sin necesidad de un obstaculo anatémico fijo, mientras que las
reentradas anatdmicas fueron aquellas que se propagaban alrededor de obstaculos anatémicos,
vena o valvula del modelo, como los orificios de las venas pulmonares o el anillo de la valvula
mitral. Este planteamiento se debe a que en los modelos se ha adaptado el sustrato eléctrico
auricular, por lo que el tipo de reentrada esperada es funcional.
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Para cada simulacidn con actividad autosostenida se calculd el CL medio a partir de los dos
ultimos segundos simulados. Este valor se comparé con el CL estimado mediante ECGI, con el
objetivo de evaluar la capacidad de cada modelo para reproducir la dindmica de activacidon
auricular observada de forma no invasiva.

4.7 Deteccion de instantes de activacion y calculo de CL

Para calcular el CL obtenido tanto en las simulaciones basales como en aquellas con el
remodelado adaptado, se implementé un algoritmo de deteccion de instantes de activacion en
el que posteriormente se calculaba el CL medio en cada nodo.

El algoritmo cargaba la sefial de potencial transmembrana V;,,(t) resultante de la simulacién y
calculaba su derivada temporal dV,,/dt mediante diferencias finitas, descartandose la primera
muestra de V,, para mantener la coherencia temporal entre ambas sefiales. Se identificaron
maximos locales tanto en V,, (t) como en dV,, /dt, asociados respectivamente al pico del PAy a
la fase de despolarizacién rdpida. Para identificar activaciones verdaderas se definié para cada
nodo un umbral dindmico en la derivada temporal descrito en la ecuacion (5)

dv

Ethr = u+ko (5)
donde i y o representan la media y la desviacién estandar de dV;/dt para cada nodo, y k es un
factor de ajuste empirico asignado a 1,8 a partir de ensayo y error. Adicionalmente, se impuso
un umbral fisiolégico fijo sobre el potencial transmembrana, considerando Unicamente aquellos
maximos locales de V;,que superaron —30 mV como candidatos a instante de activacidn,
garantizando que las activaciones detectadas correspondieran a despolarizaciones completas.
Para cada maximo candidato se evalud una ventana temporal local de +10 muestras, dentro de
la cual se comprobd la presencia de al menos un valor de dV},, /dt superior al umbral dindmico.
Cuando esta condicidn se cumplia, el instante de activacidn se asigné al maximo local de dV,,, /dt
dentro de la ventana, al representar de forma mas precisa el inicio de la despolarizacién rapida
del PA. Posteriormente, se aplicd un filtrado temporal para eliminar detecciones multiples de
un mismo evento, descartandose aquellas activaciones separadas por menos de 40 ms. A partir
de los instantes de activacion validados, el CL medio de cada nodo se calculé como el valor medio
del intervalo entre activaciones consecutivas, convirtiendo los indices muestrales a milisegundos
mediante la frecuencia de muestreo de la simulacién (f; = 500 Hz) segun la ecuacion (6)

N;—1
L =2 z (tj“ _tj) -1000 (6)
TN -1 L\ g

donde t; son los indices temporales de las activaciones detectadas, fses la frecuencia de

muestreo de la simulacién y el factor 1000 convierte el resultado a milisegundos. En la Figura 25
se muestra la deteccidn de instantes de activacidn en una de las simulaciones y el CL medio
calculado en ese nodo.
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Figura 25. Instantes de activacién detectados por el algoritmo implementado en el nodo 15 de
uno de los pacientes simuldos, con un CL de 183,00 ms.

4.8 Calculo de Dominant Frequency Ablation Stability Index (DFASI)

La simulacion de procedimientos de ablacidn se realizé sobre la auricula del quinto paciente, del
cual se generd un modelo con remodelado adaptado siguiendo el procedimiento anteriormente
descrito. Sobre este modelo se evaluaron tres escenarios: ausencia de ablacidn, aislamiento de
venas pulmonares y ablacion guiada por DFASI, un indice obtenido a partir de mapas de DF
derivados de ECGI.

La estrategia DFASI se basa en la identificacion de regiones auriculares potencialmente
implicadas en el mantenimiento de la FA, combinando dos criterios: la estabilidad espacial de la
DF en condiciones basales y el incremento de la DF tras la administracion de adenosina (Calvo
et al,, 2025). Para ello, se utilizaron los dos mapas basales de DF y el mapa obtenido durante el
efecto de la adenosina que se muestran en la Figura 26.

A B C
Basal 1 Basal 2 Adenosina
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Figura 26. Calculo del indice DFASI a partir de mapas de DF obtenidos mediante ECGI del
paciente “LA052”. A) Mapa de DF correspondiente al primer registro basal. B) Mapa de DF
correspondiente al segundo registro basal. C) Mapa de DF durante la administracién de
adenosina.

Para obtener el indice, se comenzd calculando la variabilidad local de la DF entre los registros
basales (Figura 26 A y B), mediante el valor absoluto de la diferencia entre los mapas de DF
obtenidos siguiendo la ecuacion (7)

|ADF| = |DF32 - DFBll (7)
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Donde valores bajos de | ADF |indican regiones con mayor estabilidad basal. Posteriormente,
tanto el mapa de DFy,,4, (Figura 26 C) como el mapa de | ADF |se normalizaron entre 0 y 1
mediante la ecuacion (8). A partir de esta normalizacion, se definié un factor de estabilidad.

Stability = 1—| ADF |0rm (8)

De esta forma, las regiones mas estables presentan valores préximos a 1, mientras que las mas
variables presentan valores préoximos a 0. Finalmente, el indice DFASI se calculé mediante el
producto entre el mapa normalizado de DF durante adenosina y el factor de estabilidad basal,
expresado en la ecuacion (9)

DFASI = DFya0,norm * (1=1 ADF Inorm) (9)

Por tanto, los valores mas altos de DFASI corresponden a regiones que combinan una elevada
DF bajo adenosina con una baja variabilidad entre registros basales, lo que las convierte en
regiones susceptibles de ablacidn.

Para generar la lesion de la ablacion en el modelo, tanto en la ablacidn guiada por DFASI como
en el aislamiento de venas pulmonares, la conductividad de los nodos correspondientes a las
areas objetivo se asignd a 0 en el fichero de simulacidn.

Se obtuvieron tres modelos del mismo paciente: un primer modelo con Unicamente el
remodelado electrofisioldgico adaptado; un segundo modelo con ablacion alrededor de las
venas pulmonares ; y un tercer modelo con lesién de ablacién localizada en la region identificada
mediante DFASI. En los tres modelos se simuld la actividad eléctrica utilizando el mismo
protocolo de estimulacion de 12 puntos para la induccidn de arritmias, generando un total de
36 simulaciones que posteriormente fueron analizadas.
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5 RESULTADOS

5.1 Mapeo no invasivo y personalizacion de modelo

Dado que la correcta relacion entre el CL medio y el valor de remodelado asignado a cada nodo
del modelo es un aspecto fundamental en la personalizacién, se evalué su correspondencia
espacial. Uno de los mapas de CL obtenidos a través de ECGI se representa en la Figura 27.

Vista anterior Vista posterior

: 300

Y 250
200

150

100

(sw) 1D

Figura 27. Vista anterior y posterior del mapa de CL obtenido de ECGI del paciente “LA017”.

En el mapa se observa un predominio de regiones con activacion de caracter intermedio,
caracterizadas con un CL de aproximadamente 175 ms, que coincide con regiones de alta
frecuencia del histograma representado en la Figura 28 A. Estas regiones se localizan
principalmente en la pared inferior y en la zona inferoposterior de la auricula izquierda,
incluyendo areas préximas a la vena pulmonar derecha inferior. Desde la pared inferior, se
prolongan de forma continua formando una banda que se extiende hacia la pared anterior
auricular y alcanza parcialmente la orejuela y la region adyacente a la vena pulmonar superior.
Asimismo, se identifica una segunda region relevante de activacidn intermedia localizada en la
pared anterior de la auricula izquierda, incluyendo parte de la orejuela izquierda, asociada al
segundo valor mas frecuente del histograma de la Figura 28 A, con un CL medio cercano a 200
ms. Por otro lado, se detectan regiones con activacidén mas rapida, caracterizadas por valores de
CL inferiores a 150 ms, correspondientes a otro maximo de frecuencia del histograma. Estas
areas se localizan principalmente en la region central de la pared posterior auricular, en la
secciéon medial de la pared anterior y en sectores adyacentes a la vena pulmonar derecha
superior. Finalmente, destaca una regidn de activacidn lenta claramente diferenciada, con un
CL medio superior a 300 ms, que rodea la vena pulmonar izquierda inferior, sugiriendo la
presencia de un sustrato con conduccion enlentecida o elevada refractariedad local.
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Figura 28. A) Distribucidn de valores de CL obtenidos mediante ECGI en “LA017”. B)
Distribucidn de valores de remodelado obtenidos de la curva de calibracion CL-remodelado de
“LA017”.

De acuerdo con la curva de calibracion CL medio-remodelado, valores inferiores de CL
corresponden a valores de remodelado superiores, asociado a un mayor avance de la FA. Es por
ello por lo que en la Figura 28 B la distribucidn de los valores de remodelados asignados al
modelo presenta una morfologia similar pero invertida. La forma varia ligeramente, ya que, tras
aplicar la funcién de calibracion a los valores de CL, a aquellos valores similares se les asigné un
Unico valor de remodelado.

Los mapas de remodelado resultantes para este paciente se muestran en la Figura 29,
representando un patrén de regiones diferenciadas practicamente idéntico al de la Figura 27.
De esta manera, el valor de remodelado mas frecuente en la Figura 28.B y por consiguiente
predominante en la Figura 29 es cercano a 0,60 (60 % de remodelado) correspondiéndose con
la zona de activacién intermedia representada por un CL de 175 ms. También se aprecia la region
que en la Figura 27 correspondia a valores de CL superiores a 200 ms, presentando un valor de
remodelado en torno a 0,40. La zona de activacion mas rapida de la auricula corresponde
aproximadamente con un 75% de afectacion, indicando un mayor grado de FA. Andlogamente,
a la regidon de activacion mas lenta se le ha asignado un valor de remodelado de 0,00, es decir,
nodos con ausencia de FA.
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Figura 29. Vista anterior y posterior del mapa de remodelado del paciente “LA017".
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5.2 Resultados de los protocolos de estimulacion

Se realizaron 24 simulaciones por paciente. Las primeras 12 correspondian a las simulaciones
basales, aquellas cuyo remodelado se habia establecido al 100%, mientras que, las 12 siguientes
a aquellas con remodelado personalizado. En ambos casos, se consiguié que las simulaciones
produjeran patrones caracteristicos de la FA, generdndose arritmias de diferentes
caracteristicas. En la Figura 30 se detallan los puntos de estimulacién con los que se consiguid
generar una arritmia para los dos tipos de simulaciones en este paciente.

Induccién de arritmia en los Digital Twin

Basal

LAO12

Remodelado
adaptado

Basal

LAO13

Remodelado
adaptado

Basal

LAO14

Remodelado
adaptado

Basal

LAO17

Remodelado
adaptado

S11 S12 S1.3 S1.4 sS15 S16 S1.7 S1.8 S1.9 S1.10 S1_11 S1.12

I Induce arritmia I No induce arritmia|

Figura 30. Simulaciones basales y de remodelado adaptado que han inducido arritmias en el
paciente "LA017".

Todas las simulaciones que generaron arritmias completaron los 15 s de la simulacién, por lo
que la actividad reentrante se mantuvo durante 6,7 s, ya que el ultimo estimulo se produce a los
8,3 s en todas las simulaciones.
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5.3 Andlisis de CLs de los patrones simulados

La actividad eléctrica reproducida en cada simulacidn varia ampliamente entre simulaciones de
un mismo paciente dependiendo del punto de la auricula donde se genera el estimulo. Por lo
tanto, los mapas de CL obtenidos mediante las simulaciones también difieren, siendo capaces
de reproducir el CL medido a través de ECGI en diferentes grados.

De forma general, las simulaciones basales se caracterizaron por presentar mapas de CL mas
homogéneos. Este comportamiento se explica por la asignaciéon de un grado de remodelado
uniforme en todos los nodos del modelo, lo que implica una afectacion homogénea del tejido
auriculary, por tanto, patrones de activacién similares en toda la auricula. Este fendémeno puede
observarse en la Figura 31, correspondiente a una simulacidn basal que generé arritmia, en la
que la moda del CL medio es de 252,29 ms.

Vista anterior Vista posterior
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(sw) 1D

200
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100

Figura 31. Vista anterior y posterior del mapa de CL medio de la simulacién basal del punto de
estimulacion $1¢ para el paciente “LA017”.

Las simulaciones con remodelado adaptado mostraron una mayor heterogeneidad espacial en
los valores de CL. Estos mapas presentaron una mayor correspondencia visual con el mapa de
CL de referencia obtenido mediante ECGI (Figura 27). La Figura 32 muestra una simulacion con
remodelado adaptado en la que predominan regiones de activacion intermedia, con valores de
CL en torno a 180 ms, asi como una zona de activacion lenta localizada alrededor de la vena
pulmonar inferior izquierda, donde el CL es mayor de 350 ms, en concordancia con los patrones
observados en el mapa de referencia. Los mapas de CL resultantes de las simulaciones con
remodelado adaptado son consistentes con la relacidn existente entre el porcentaje de
remodelado establecido y el CL obtenido: las dreas con un porcentaje de remodelado mas
elevado presentan un CL inferior y viceversa.
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Figura 32. Vista anterior y posterior del mapa de CL medio de la simulacién con remodelado
adaptado del punto de estimulacién $14 para el paciente “LA017”.

Estos resultados sugieren que la calibracién personalizada del grado de remodelado permite
reproducir de manera mas realista los patrones de activacién auricular observados
experimentalmente, resultando en DT capaces de capturar el fenotipo especifico de FA del
paciente.

5.4 Comparacion entre modelos basales y modelos adaptados mediante ECGI

La correspondencia entre los mapas de CL extraidos de las simulaciones y el mapa de CL de
referencia se midi6 mediante diferentes métricas: (i) error relativo medio, definido como la
media del error relativo entre el CL simulado y el CL de referencia en cada nodo; (ii) error
absoluto medio; y (iii) porcentaje de nodos con error absoluto inferior a 50 ms. Ademas, se
calculd el valor mas frecuente de CL de los mapas obtenidos de forma no invasiva y de las
simulaciones realizadas.

En la Tabla 2 se resumen los valores obtenidos para estas métricas de los pacientes.
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Sim:(leicio- Moda CL & medio €abs Medio Eab::sso
S1, 202,89 34,39 73,87 16,12
S1, 165,09 28,93 74,57 51,66
S1y, 202,89 34,39 73,87 16,13
S1, 290,00 55,86 89,10 41,63
LA012
s1, 291 56,17 89,49 41,81
CL=142,72
S1, 287,33 55,45 89,00 41,56
S1, 284,67 54,58 88,12 43,23
S140 185,00 20,02 38,53 85,01
S1,4 291,67 56,52 89,99 41,75
s1, 217,25 20,87 44,20 79,85
S1, 217,25 20,87 44,20 79,86
LAO13 S1, 240,57 28,96 57,15 17,68
CL=182,28 S1, 234,25 25,81 50,84 18,92
S1y0 227,71 23,70 48,06 73,69
S1y, 237,50 28,10 55,97 15,63
LAO14 140 180,00 3,65 6,30 99.99
CL=175,60 Sl 168,00 4,48 7,89 99.96
S1, 252,29 42,69 74,24 12,60
LAO17 S1, 252,29 42,70 68,90 18,00
CL=174,23 S1, 183,20 9,22 17,43 96,42
S140 258,00 45,35 42,73 3,88

Tabla 2. Métricas de error entre los mapas de CL simulados y los mapas de referencia

obtenidos mediante ECGI, incluyendo la moda del CL en cada simulacion. En color se resaltan
las simulaciones con una mayor correspondencia con el CL de referencia para ambos modeos
de cada paciente. B: Simulaciones basales; R: Simulaciones con remodelado personalizado.
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En el paciente “LA012”, cuyo CL de referencia fue de 142,72 ms, las simulaciones basales
presentaron errores relativos medios comprendidos entre el 28,93% y el 34,39%, con errores
absolutos medios cercanos a 74 ms. En este caso, la mayoria de las simulaciones con remodelado
adaptado no mejoraron la correspondencia con el mapa de referencia, mostrando errores
relativos medios superiores al 54% y errores absolutos medios préoximos a 89 ms. No obstante,
la simulacién adaptada correspondiente al punto de estimulacion S1;; presentd una mayor
precision, con un error relativo medio del 20,02%, un error medio absoluto de 38,53 ms y un
85,01% de nodos con error absoluto inferior a 50 ms.

Las simulaciones basales del “LA013” mostraron un rendimiento muy similar entre si. Ambas
simulaciones, para un CL de referencia de 182,28 ms, presentaron un error relativo medio de
20,87%, un error absoluto medio de 44,20 ms y hasta un 79,86% de nodos con error absoluto
inferior a 50 ms. En el modelo con remodelado adaptado, la simulacién con mayor precisién fue
S140, con un error relativo medio de 23,70%, un error absoluto medio de 48,06 msy un 73,69%
de nodos con error absoluto inferior a 50 ms. Por tanto, en este paciente, el modelo basal
presentd una correspondencia ligeramente superior al modelo adaptado.

En las simulaciones del paciente “LA014”, que presentd un CL de referencia de 175,60 ms, tanto
el modelo basal como el modelo adaptado reprodujeron adecuadamente el CL obtenido
mediante ECGI en la simulacién S144: el modelo basal destacé con un error relativo medio de
3,65%, un error absoluto medio de 6,30 ms y un 99,99% de nodos con error absoluto inferior a
50 ms. El modelo personalizado resulté en un error relativo medio de 4,48%, un error absoluto
medio de 7,89 ms y un 99,96% de nodos con error absoluto inferior a 50 ms, presentando ambos
modelos una elevada correspondencia con el mapa de referencia.

El paciente “LA017” destacd por mostrar una simulacion con remodelado adaptado con una
mayor precision respecto a las simulaciones basales. Estas Ultimas, correspondientes a los
puntos S1,y S1, presentaron errores relativos medios de 42,69% y 42,70%, respectivamente,
junto con porcentajes muy reducidos de nodos con error absoluto inferior a 50 ms de 12,60 y
18,00 ms y errores absolutos medios de 74,24 ms y 68,90 ms, respectivamente.

En contraste, la simulacion calibrada generada por el punto S1 sobresalié con un error relativo
medio de 9,22%. El 96,42% de los nodos del modelo presentaban un error absoluto medio
inferior a 50 ms, con un valor medio de 17,43 ms. Estos resultados evidenciaron una mejora
significativa en la correspondencia entre el modelo simulado y el mapa de CL obtenido mediante
ECGI, en comparacién con las simulaciones basales.

Ademas, se representaron los mapas de error relativo medio, que permitieron visualizar las
regiones donde los DT presentaban una mayor variabilidad en la representacién de los CL de
referencia. En la Figura 33, se comparan los mapas de error relativo medio obtenidos en una de
las simulaciones basales y en otra correspondiente a las de remodelado adaptado del paciente
“LA017”.
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Figura 33. Mapas del error relativo medio medido en cada nodo del modelo basal de la
simulacién S1, (superior) y de remodelado adaptado de la simulacién S14 (inferior) del
paciente “LA017”.

(9%) oAnejar 1oL

Los mapas de error relativo del CL reproducido por el modelo basal destacaron una marcada
heterogeneidad espacial del error. Las mayores discrepancias se localizan en una franja
horizontal que atraviesa la pared posterior auricular, desde la regién inferior de la orejuela hasta
la bifurcaciéon de las venas pulmonares derechas, donde el error relativo alcanza valores
maximos del orden del 65-70%. Estas regiones coinciden con las zonas de conduccidn rapida
identificadas previamente en el mapa de CL de referencia (Figura 27).

Por el contrario, los valores minimos de error relativo (=<5%) se aprecian en el contorno que
rodea la region de activacion lenta situada bajo las venas pulmonares izquierdas. No obstante,
en el interior de dicha regién el error se incrementa hasta valores cercanos al 20%.

En los mapas de error relativo correspondientes a los modelos personalizados el error se
concentra en el rango 5-20%. Aquellas regiones que presentaban una activacidon rapida
presentaban un error relativo medio en torno al 20%, mientras que, el error relativo medio
alcanzaba valores minimos cercanos al 5% en las areas de activacién intermedia, que
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predominaban en este modelo. No obstante, se observa un incremento local hasta valores
aproximados al 40% en el contorno que rodea la regién de conduccidn lenta. En el interior de
dicha regién aparecen nodos dispersos donde el error relativo alcanza valores maximos del
orden del 80%, asociados a una sobreestimacion local del enlentecimiento de la activacion.

5.5 Comparacion de las terapias de ablacion

A partir del indice DFASI se extrajeron las regiones candidatas a ablacion, indicadas por las
regiones donde el indice alcanza sus maximos. En la Figura 34. A se muestra el mapa resultante
del calculo de DFASI y en la Figura 34 B se destaca el area con mayor probabilidad de mantener
reentradas segun el indice. En el paciente simulado, estas regiones se localizaron principalmente
a lo largo de la pared auricular superior-anterior, extendiéndose alrededor de las venas
pulmonares y estrechandose en direccion a la valvula mitral.

L4

C

DFASI

Figura 34. A) Mapa del indice DFASI. B) Regidn seleccionada para la ablacion guiada por DFASI,
correspondiente a los valores mas elevados de del indice. C) Lesion de ablacidn guiada por
DFASI. D) Lesion correspondiente al aislamiento de venas pulmonares.

Esta informacion se utilizd para definir una estrategia de ablacién personalizada guiada por
DFASI, representada en la Figura 34 C. Para simular el efecto de las lesiones de ablacién, los
nodos incluidos en las regiones objetivo, representados en amarillo, se modelaron como tejido
eléctricamente no conductor, asignandoles una conductividad igual a 0,00. El escenario
correspondiente a la ablacién de venas pulmonares se muestra en la Figura 34 D.

El analisis de los tres escenarios simulados se realiz6 mediante el cdlculo de la tasa de
inducibilidad arritmica, considerando tanto FA como taquicardia auricular. Esta tasa se definid
como el cociente entre el numero de simulaciones en las que se produjo una reentrada
sostenida y el nimero total de simulaciones realizadas.
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Figura 35. Tasa de inducibilidad de FA y taquicardia auricular (TA) de los tres escenarios
simulados.

En la Figura 35 se muestran los resultados obtenidos. En el escenario sin ablacidn, se indujeron
reentradas en 4 de las 12 simulaciones, lo que correspondio a una tasa de inducibilidad del 33%.
Tras el aislamiento de venas pulmonares, la inducibilidad aumento hasta el 50%, con reentrada
en 6 de las 12 simulaciones, indicando que la estrategia anatdmica convencional no fue
suficiente para reducir la vulnerabilidad arritmica del modelo. Por el contrario, en el escenario
de ablacion guiada por DFASI no se indujeron reentradas en ninguna de las 12 simulaciones,
obteniéndose una tasa de inducibilidad del 0%, indicando la terminacion de la FA y el retorno a
ritmo sinusal del paciente, como se indica la Figura 36.

Ablation

EcG | ™ wauu:w'\,——a\fuv-

Figura 36. Evolucion temporal del ECG y sefiales simuladas antes y después de la ablacidn,
mostrando la transicién de FA a ritmo sinusal (NSR).

Estos resultados sugieren que la ablacidn guiada por DFASI permitié reducir de forma completa
la inducibilidad arritmica bajo el protocolo de estimulacidn aplicado. La ausencia de reentradas
sostenidas tras la ablacién indica que las regiones seleccionadas mediante el indice DFASI
podrian desempefiar un papel relevante en el mantenimiento de la actividad arritmica del
modelo. Ademads, la comparacidn con el aislamiento de venas pulmonares sugiere que una
estrategia funcional y personalizada, basada en la identificacion de regiones de alta actividad
dominante y estable, podria ser mas efectiva que una estrategia exclusivamente anatdmica en
este caso simulado.
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6 DISCUSION

6.1  Principales hallazgos

En este trabajo se ha evaluado la capacidad de modelos auriculares personalizados para
reproducir la dindmica de activacién estimada mediante ECGI y para analizar diferentes
estrategias de ablacién en FA. Los resultados destacan tres hallazgos principales: i) los mapas de
CL derivados de ECGI permitieron generar distribuciones heterogéneas de remodelado
electrofisiolégico; ii) los modelos personalizados mostraron una mejor correspondencia entre el
modelo simulado y el mapa de CL de referencia en aquellos casos en los que el patrén reentrante
inducido reprodujo un moda de CL préxima a la observado mediante ECGI; vy iii) la ablacion
guiada por DFASI suprimié la inducibilidad arritmica en el modelo analizado, en comparacion
con los escenarios sin ablacion y con aislamiento de venas pulmonares.

La informacién obtenida mediante ECGI permitié caracterizar la heterogeneidad espacial del
sustrato auricular. Este hecho se observo en los cuatro pacientes simulados, ya que las regiones
con diferentes dindmicas de activacidn obtenidas a través de ECGI se diferenciaron en los mapas
de CL simulados. Destaca el paciente “LA017”, en el que el mapa de CL simulado presenté
regiones diferenciadas de activacion intermedia y lenta que se habian observado previamente
en los mapas de CL obtenidos mediante ECGI. Esta correspondencia es consecuencia directa de
la relacién inversa entre CL y remodelado: las regiones con menor CL fueron asociadas a mayor
grado de remodelado y viceversa. La correcta simulacién de las dindmicas de activacion
capturadas a través del ECGI refuerza el uso del CL derivado de mapas de DF como biomarcador
funcional para adaptar las propiedades electrofisioldgicas del modelo ya estudiado por (Rodrigo
et al, 2017).

Las simulaciones con remodelado adaptado también evidenciaron una mejor reproduccion del
CL de referencia respecto a las simulaciones basales, aunque esta mejora no fue uniforme en
todos los pacientes ni en todos los puntos de estimulacidn. El caso mas representativo fue el
paciente “LA017”, donde las simulaciones basales generaron mapas de CL mds homogéneos y
alejados del wvalor de referencia, mientras que la simulacién personalizada
S1; presenté una distribucion de CL mas préxima a la obtenida mediante ECGI. En este caso, la
adaptacién del remodelado redujo el error relativo medio a un 9,22% y aumentd a un 96,42% el
porcentaje de nodos con error absoluto inferior a 50 ms, indicando una mejor correspondencia
espacial entre el DT y la dindmica auricular estimada de forma no invasiva.

La mejora del modelo personalizado no dependié Unicamente de la asignacién espacial del
remodelado, sino también del patron reentrante inducido durante la simulacién. Las
simulaciones que generaron valores de CL mas proximos al CL de referencia fueron las que
presentaban una moda de CL inferior, lo que sugiere la presencia de patrones de activacion mas
rapidos, potencialmente compatibles con mecanismos reentrantes funcionales (Jalife, 2002).
Por lo tanto, la evaluacion de un DT no debe basarse en la inducibilidad de arritmias y en la
capacidad del patrén inducido para reproducir la frecuencia de activacion del paciente.

Este hecho se observa en el paciente “LA012”, para el que la adaptacién del modelo mejord de
forma global las métricas de error en el caso de la simulacidn correspondiente al punto de
estimulacion S1;, que presentaba una moda de CL inferior y mas cercana a la de referencia
respecto a las demds simulaciones. Sin embargo, en el paciente “LA014” no se observaron
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mejoras en el modelo personalizado. Tanto el modelo basal como el de remodelado adaptado
reprodujeron de forma precisa el CL obtenido mediante ECGI debido a la homogeneidad de la
dindmica de activacion auricular y por consiguiente de remodelado. En el paciente “LA013”
ocurre un suceso similar, la simulacion S1¢ correspondiente al modelo basal presenta una ligera
superioridad, mostrando una diferencia de error relativo medio de 2,83% respecto a la
simulacion calibrada S14;. En este caso el mapa de CL de referencia si presentaba dos regiones
de remodelado diferenciadas, pero la moda de CL de las simulaciones con remodelado adaptado
era notablemente superior respecto a la de referencia, sugiriendo la presencia de reentradas
anatdmicas en las simulaciones.

Estos hallazgos evidencian que la personalizacidn electrofisiolégica mediante ECGI puede
aportar mayor valor en aquellos casos en los que el modelo basal no reproduce adecuadamente
el CL observado, pero que su efecto final depende de la interacciéon entre el sustrato
personalizado, el punto de estimulacion y el tipo de reentrada inducida.

En el andlisis de terapias de ablacion, la estrategia guiada por DFASI mostré una reduccion
completa de la inducibilidad arritmica en el modelo evaluado. Mientras que el escenario sin
ablacion presentd una tasa de inducibilidad del 33% vy el aislamiento de venas pulmonares
aumento dicha tasa hasta el 50%, la ablacion guiada por DFASI redujo la inducibilidad al 0%. El
éxito de la ablacion de regiones objetivo identificadas a partir de la respuesta en DF indica que
podria ser mas efectiva para suprimir el mantenimiento de reentradas que una estrategia
basada en el aislamiento de venas pulmonares en determinados pacientes (Calvo et al., 2025).

6.2 Justificacion de los hallazgos encontrados

Los resultados obtenidos pueden explicarse a partir de la relacién entre el remodelado
electrofisioldgico, el CL local y el tipo de patrén reentrante inducido en cada simulacidon. En FA,
el remodelado eléctrico modifica de forma progresiva las propiedades idnicas del cardiomiocito,
alterando la duracion del PA, la refractariedad efectiva y la velocidad de recuperacién del tejido.
Estos cambios favorecen la aparicidn de activaciones mds rapidas y facilitan el mantenimiento
de patrones reentrantes, lo que se traduce en un acortamiento del CL (Nattel, 2002). Por ello, la
utilizacién del CL como biomarcador funcional para adaptar el remodelado local del modelo
resulta fisiolégicamente coherente (Termendn-Rivas et al., 2025).

La personalizacion realizada en este trabajo se basa en la relacién inversa entre CL y grado de
remodelado. Las regiones con CL mas corto, obtenidas a partir de los mapas de DF derivados de
ECGI, fueron interpretadas como zonas con mayor afectacion electrofisioldgica, mientras que
las regiones con CL mas prolongado se asociaron a un menor grado de remodelado. Esta
aproximacién esta en linea con la parametrizacién propuesta por Termendn-Rivas, en la que se
establecen curvas de calibracion entre el CL medido y el porcentaje de remodelado asignado al
tejido (Termendn-Rivas et al., 2023).

La mejora observada en el paciente “LA017” puede justificarse por la mayor concordancia entre
el sustrato electrofisioldgico asignado en el modelo personalizado y la dindmica de activacion
estimada mediante ECGI. En el modelo basal, todos los nodos presentaban un remodelado
homogéneo del 100%, lo que generd una distribucidon de CL uniforme y una moda claramente
superior a la moda de CL de referencia. Esta homogeneidad limita la capacidad del modelo para
reproducir regiones con activacién rapida y lenta coexistiendo en una misma auricula. En
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cambio, el modelo personalizado incorpord diferencias en el grado de remodelado, permitiendo
reproducir una distribucion de CL mas heterogénea y proxima al mapa de referencia. Esto explica
la reduccién del error relativo y absoluto observada en la simulacién S1; del modelo
personalizado.

Sin embargo, los resultados también muestran que la personalizacién del remodelado no
garantiza una mejora en todas las simulaciones. Esto se debe a que el CL reproducido por el
modelo no depende Unicamente de las propiedades locales del tejido, sino también del patrén
de activacién inducido. El mismo sustrato electrofisioldgico puede dar lugar a dindmicas
diferentes en funcion del punto de estimulacién, de la interaccidn entre frentes de onda, de la
aparicién de bloqueos funcionales y del mecanismo de mantenimiento de la reentrada. Por
tanto, la correspondencia entre el modelo y el mapa ECGI debe interpretarse considerando
tanto el sustrato personalizado como la dindmica reentrante inducida durante la simulacién.

Este aspecto presenta especial relevancia para interpretar las diferencias entre reentradas
funcionales y anatdmicas. Las reentradas funcionales se mantienen sin necesidad de un
obstaculo anatémico fijo, dependiendo de las propiedades electrofisioldgicas locales del tejido,
como refractariedad, conduccidn y curvatura del frente de onda. Al estar menos condicionadas
por una trayectoria anatdmica definida, pueden presentar circuitos de activacion mas dinamicos
y, en determinados casos, CL mas reducidos. Por el contrario, las reentradas anatédmicas se
organizan alrededor de estructuras fijas, como los orificios de las venas pulmonares o la valvula
mitral, de modo que el CL queda condicionado por la longitud efectiva del circuito y por la
velocidad de conduccién alrededor de dicha estructura (Jalife, 2002). Esto puede explicar que
algunas simulaciones adaptadas no reproduzcan adecuadamente el CL de referencia cuando el
patron inducido corresponde a una reentrada anatémica con un CL mas prolongado.

Los resultados de ablacién pueden justificarse por la diferencia de enfoque entre las estrategias
de ablacién simuladas. El aislamiento de venas pulmonares constituye una estrategia
ampliamente utilizada en el tratamiento de la FA, especialmente por el papel de las venas
pulmonares como focos iniciadores de la arritmia(Haissaguerre et al., 1998). Sin embargo, en
pacientes con sustratos mas complejos o FA persistente, la arritmia puede mantenerse por
patrones reentrantes en otras areas del tejido auricular. En estos casos, el aislamiento de las
venas pulmonares puede no ser suficiente para eliminar todos los mecanismos de
mantenimiento de la FA (Calkins et al., 2017).

La adenosina actua como agonista de los canales rectificadores de potasio Kir3.x, produciendo
un acortamiento de la refractariedad auricular y favoreciendo la aceleracién de la actividad
reentrante. Las regiones que experimentan un incremento marcado de la DF durante la
administracién de adenosina pueden interpretarse como zonas con actividad eléctrica rapiday
potencialmente implicadas en la perpetuacién de la arritmia. Sin embargo, la variabilidad
temporal y espacial de la FA hacen que una DF elevada aislada no sea suficiente. Por ello, Calvo
et al. proponen el indice DFASI, calculado a partir de la DF durante adenosina normalizada y
ponderada por la estabilidad basal de la DF entre dos registros consecutivos en situacion basal.
De esta forma, el indice permite priorizar aquellas regiones que, ademas de presentar una
elevada aceleracién durante adenosina, muestran una baja variabilidad entre los mapas basales,
reduciendo la probabilidad de seleccionar zonas de activacién rdpida transitoria o no
reproducible.
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La ablacién guiada por DFASI es una estrategia personalizada al fenotipo de la FA del paciente,
lo que se manifestd en una reduccién completa de la inducibilidad en el modelo evaluado. Las
zonas con DF elevada, especialmente aquellas que modifican su comportamiento tras la
administracién de adenosina, pueden estar asociadas a regiones con mayor capacidad de
sostener activacién rapida o reentrada. Al eliminar estas areas, el modelo reduce la probabilidad
de mantener patrones autosostenidos tras el protocolo de estimulacién. Por tanto, los
resultados obtenidos apoyan la hipétesis de que la informacion derivada de DFASI puede aportar
valor adicional frente a una estrategia exclusivamente anatdomica (Calvo et al., 2025).

Estos resultados deben interpretarse como una prueba preliminar del potencial de los DT
personalizados para comparar estrategias de ablacién, mas que como una validacién definitiva
de la superioridad de una estrategia terapéutica.

6.3 Aplicaciones clinicas

Una potencial aplicacién clinica de la metodologia propuesta es la planificacidon personalizada
de estrategias de ablacién en FA. La integracion de mapas de CL derivados de ECGI en DTs
auriculares permite incorporar informacion no invasiva al modelo, generando una
representacion mas especifica del sustrato electrofisioldgico del paciente. Esto podria ayudar a
identificar regiones de activacion rapida que pueden estar implicadas en el mantenimiento de
la arritmia.

Ademas, los DT personalizados podrian emplearse como una plataforma de simulacién previa al
procedimiento para comparar diferentes estrategias terapéuticas. En este trabajo, la
comparacion entre ausencia de ablacion, aislamiento de venas pulmonares y ablacién guiada
por DFASI permitié evaluar el efecto de cada intervencion sobre la inducibilidad arritmica del
modelo. Este enfoque podria complementar la planificacion clinica convencional, permitiendo
explorar virtualmente qué regiones de ablacién reducen en mayor medida la capacidad del
tejido auricular para sostener reentradas.

Esta metodologia podria facilitar una medicina mas personalizada en el tratamiento de la FA, al
integrar anatomia, informacion electrofisioldgica no invasiva y simulacidn computacional.
Aunqgue todavia no sustituye a la evaluacion clinica ni a la cartografia invasiva, los DT
personalizados mediante ECGI podrian actuar como una herramienta de apoyo a la decisidn,
orientada a seleccionar estrategias de ablacidn mas adaptadas al sustrato especifico de cada
paciente.

6.4 Limitaciones y trabajo futuro

Este trabajo presenta varias limitaciones. En primer lugar, el nimero de pacientes analizados
fue reducido, por lo que los resultados deben interpretarse como una validacién preliminar de
la metodologia. Aunque los casos estudiados permitieron evaluar la viabilidad de adaptar el
remodelado electrofisiolégico mediante mapas de CL procedentes de ECGI, sera necesario
ampliar el analisis a una cohorte mayor para comprobar la reproducibilidad del método y su
capacidad de generalizacion a distintos fenotipos de FA.

En segundo lugar, la personalizacién del modelo dependié de mapas de DF obtenidos mediante
ECGI. Aunque el ECGI permite caracterizar la activacion auricular de forma no invasiva, estd
sujeto a incertidumbres asociadas al problema inverso, al preprocesado de las sefales y a la
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resolucidon espacial de los mapas reconstruidos. Estas incertidumbres pueden afectar al célculo
del CLy, por tanto, a la asignacién del grado de remodelado en cada nodo. En futuros trabajos
seria conveniente realizar andlisis de sensibilidad para evaluar el impacto de estas fuentes de
variabilidad sobre los mapas de remodelado resultantes.

Ademas, los valores de CL de los mapas de referencia son transferidos desde modelos
biauriculares de baja resolucion mediante interpolacién espacial. Este proceso puede introducir
errores locales, especialmente en regiones con dindamicas de activacién complejas. Por ello,
futuras investigaciones deberian comparar diferentes métodos de interpolacidn y registro.

Otra limitacion es que en este trabajo la difusidn se asigné de forma global al 50%, sin incorporar
heterogeneidades estructurales especificas del paciente. Sin embargo, la conduccién auricular
puede estar influida por fibrosis, anisotropia, espesor de pared y zonas de bloqueo local. La
incorporacion de informacion estructural podria mejorar la representacion del sustrato
arritmico y permitir una calibracion mas completa del DT.

También debe tenerse en cuenta que los patrones reentrantes simulados dependen del
protocolo de estimulacidon empleado. Una simulacién que no reproduzca el CL de referencia no
implica necesariamente que el sustrato personalizado sea incorrecto, sino que el patrén
inducido puede no coincidir con la dindmica dominante observada mediante ECGI. En trabajos
futuros seria recomendable evaluar diferentes protocolos de induccidn y desarrollar criterios
automaticos para seleccionar las simulaciones mas representativas del comportamiento del
paciente.

En relacion con las terapias de ablacion, la comparacién entre escenarios se realizdé en un Unico
paciente adicional. Aunque la estrategia guiada por DFASI mostrd resultados prometedores
resultando en la terminacidon de FA, este resultado debe considerarse preliminar. Sera necesario
incluir a mas pacientes en futuras simulaciones y comparar los resultados del DT con resultados
clinicos postablacidn, como recurrencia de FA, terminacidn aguda de la arritmia o inducibilidad
residual.

Como lineas futuras, se propone ampliar el nimero de pacientes, incorporar informacion
estructural especifica del paciente, realizar una calibracion multiparamétrica que incluya
remodelado iénico y propiedades de conduccidn, automatizar la clasificacion de patrones
reentrantes y optimizar el flujo computacional para facilitar una posible traslacién clinica.
Asimismo, la validaciéon frente a cartografia invasiva y resultados clinicos sera esencial para
determinar el verdadero valor de los DT personalizados mediante ECGI como herramienta de
apoyo a la planificacién de ablacién en FA.

6.5 Contribucidon con los Objetivos de Desarrollo Sostenible

Este TFM contribuye principalmente al ODS 3: Salud y bienestar, ya que se centra en el estudio
de la FA mediante simulaciones cardiacas y modelos personalizados. La FA es una arritmia con
un impacto clinico importante, asociada a mayor riesgo de ictus, insuficiencia cardiaca y pérdida
de calidad de vida. Por ello, el desarrollo de herramientas que permitan comprender mejor sus
mecanismos y evaluar estrategias de ablacidn de forma virtual puede contribuiir a largo plazo a
una planificacién terapéutica mas precisa y personalizada.

Ademas, el trabajo también se relaciona con el ODS 9: Industria, innovacion e infraestructura, al
proponer un nuevo modelo de personalizacion de simulaciones y evaluar estrategias
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terapéuticas innovadoras. En este sentido, el TFM se enmarca dentro de una linea de innovacion
orientada a integrar datos clinicos, modelos matematicos y herramientas digitales para apoyar
la toma de decisiones en el ambito sanitario.

Este trabajo contribuye complementariamente al ODS 4: Educacidn de calidad, ya que me ha
permitido adquirir y aplicar conocimientos especializados en electrofisiologia cardiaca,
modelado matematico, procesamiento de datos clinicos y simulacion computacional.

Aunque el impacto directo del TFM es principalmente académico y cientifico, el trabajo se alinea
con los ODS al avanzar hacia una medicina mas personalizada, tecnoldgica y centrada en mejorar
el abordaje de la FA.
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7  CONCLUSIONES

En este Trabajo Fin de Master se ha desarrollado y evaluado una metodologia de personalizacion
electrofisiolégica de modelos auriculares computacionales basada en la dinamica de activacién
obtenida mediante ECGI. Para ello, se utilizaron mapas de DF derivados de electrogramas
auriculares reconstruidos, a partir de los cuales se calcularon mapas de CL que permitieron
adaptar el grado de remodelado eléctrico en las simulaciones.

La comparacién entre modelos basales, aquellos presentes en la literatura, y modelos con
remodelado adaptado, demostré que la personalizacion de simulaciones puede mejorar la
correspondencia entre los mapas de CL simulados y los mapas de referencia obtenidos mediante
ECGI, aunque esta mejora no fue uniforme en todos los pacientes ni en todas sus simulaciones.
El caso mas representativo fue el del paciente “LA017”, en el que el modelo personalizado
permitié reducir el error relativo medio hasta el 9,22%, con un error absoluto medio de 17,43
ms y un 96,42% de los nodos con error absoluto inferior a 50 ms. Estos resultados contrastan
con las simulaciones basales del mismo paciente, que presentaron mapas de CL mas
homogéneos y errores considerablemente superiores.

Sin embargo, los resultados también destacan que la capacidad de los DT personalizados de
reproducir el CL especifico del paciente no depende Unicamente de la asignacién espacial del
remodelado, sino también del patrén de activacion inducido durante la simulacién. En algunos
casos, la misma distribucion de remodelado pudo generar comportamientos diferentes en
funcién del punto de estimulacidn y del tipo de actividad reentrante producida. Por ello, para la
evaluacién del DT se debe analizar también si el patron simulado reproduce adecuadamente la
dinamica de activacion observada en el paciente.

En relacion con la simulacidon de terapias de ablacidn, se utilizé el modelo de remodelado
adaptado para comparar virtualmente diferentes escenarios de intervencién. En el DT del
paciente analizado, la estrategia sin ablacién presentd una inducibilidad arritmica del 33%,
mientras que el aislamiento de venas pulmonares aumento la inducibilidad hasta el 50%. Por el
contrario, la ablacién guiada por DFASI redujo la inducibilidad al 0%, lo que sugiere que la
identificacion de objetivos de ablacién de forma no invasiva mediante mapas de DF y respuesta
a adenosina podria mejorar los resultados clinicos de ablacién frente al aislamiento de venas
pulmonares.

Estos resultados resaltan el potencial de los DT personalizados como herramientas de apoyo a
la planificacion de ablacién en FA. La integracién de anatomia especifica del paciente, el uso de
biomarcadores como el CL obtenidos de forma no invasiva para asignar el grado de remodelado
en las simulaciones permite explorar de forma controlada diferentes estrategias terapéuticas y
evaluar su impacto sobre la inducibilidad arritmica antes de una posible aplicacion clinica.

No obstante, este trabajo presenta diversas limitaciones, entre las que destacan el reducido
nimero de pacientes analizados, la incertidumbre asociada a la reconstruccion ECGI, la
interpolacion entre modelos de diferente resolucidn, la asignacién global de la difusiéon y la
ausencia de informacidn estructural especifica del paciente, como fibrosis o zonas de bloqueo
anatémico. Ademas, la comparacién de estrategias de ablacidn se realizé en un Unico paciente,
por lo que los resultados no permiten establecer conclusiones clinicas definitivas sobre la
superioridad de una estrategia frente a otra.
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Como lineas futuras, seria necesario ampliar la cohorte de pacientes, incorporar informacion
estructural como fibrosis, realizar una calibracion multiparamétrica que incluya tanto
remodelado idnico como propiedades de conduccidn, automatizar la clasificacién de patrones
reentrantes y validar las predicciones del modelo frente a cartografia invasiva y resultados
clinicos postablacion. La integracion de estos elementos permitiria avanzar hacia DTs auriculares
mas robustos, reproducibles y clinicamente aplicables.
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1  NECESIDAD DEL PRESUPUESTO

El desarrollo de un DT personalizado para el estudio de la FA requiere la asignacion de un
presupuesto adecuado, especialmente debido a la necesidad de integrar datos clinicos,
herramientas de procesado anatémico, modelos electrofisiolégicos y recursos computacionales
para la ejecucidon de simulaciones cardiacas. El objetivo principal del proyecto es comparar
simulaciones de FA crdnica basadas en un remodelado electrofisiolégico homogéneo con
simulaciones personalizadas a partir del CL obtenido mediante ECGI, con el fin de evaluar si el
grado de remodelado auricular puede adaptarse de forma personalizada y mejorar la
reproduccion de la dindmica eléctrica observada clinicamente. Ademas, el modelo
personalizado se emplea para analizar el efecto de diferentes estrategias de ablacion sobre la
inducibilidad de la arritmia.

Para llevar a cabo el proyecto se realizo, en primer lugar, una revisidn bibliografica sobre la FA,
el remodelado electrofisiolégico auricular, las técnicas de imagen electrocardiografica no
invasiva, los modelos celulares auriculares y los simuladores biofisicos empleados en cardiologia
computacional. Esta revision permitio establecer la base tedrica necesaria para justificar el uso
del CL como indicador indirecto del grado de remodelado y para contextualizar la utilidad de los
modelos personalizados en el estudio de la arritmia.

Se emplearon modelos anatdmicos especificos de paciente, generados a partir de datos clinicos
previamente adquiridos, sobre los que se asignaron propiedades electrofisioldgicas basales y
personalizadas. En el modelo basal se considerd un remodelado homogéneo representativo de
FA crdnica, mientras que en el modelo personalizado se adaptd espacialmente el grado de
remodelado en funcién del CL estimado mediante ECGI. A partir de estos modelos se realizaron
simulaciones de induccidn arritmica desde diferentes puntos de estimulacion, con el objetivo de
analizar la aparicién de actividad autosostenida y comparar la distribucion de CL simulada con
la observada clinicamente.

El modelo personalizado se utilizé para evaluar el efecto de diferentes estrategias de ablacion
sobre la inducibilidad de la arritmia. Para ello, se simularon lesiones de ablacion mediante la
asignacion de conductividad nula en las regiones objetivo, comparando una estrategia
anatdémica basada en el aislamiento de venas pulmonares con una estrategia personalizada
guiada por regiones potencialmente implicadas en el mantenimiento de la actividad reentrante.
De este modo, el presupuesto del proyecto debe contemplar tanto las tareas de revision y
procesado de datos como el uso de software especializado, recursos de simulacién, andlisis de
resultados y personal técnico necesario para desarrollar y validar la metodologia propuesta.
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2 CONTENIDO DEL PRESUPUESTO

El proyecto requirié de recursos humanos, materiales, licencias de software y servicios externos
y desplazamientos que se detallaran a continuacion.

2.1 Recursos humanos

En cuanto a los recursos humanos, se han destinado tres perfiles a este proyecto: un Ingeniero
Biomédico Junior, un Investigdor Senior y dos Doctorandos con diferentes horas de trabajo

dedicadas.
Perfil Coste por hora (€/h) Horas Coste (€)
Ingeniero l?iomédico 16 360 5 760
Junior
Investigador Senior 40 40 1.600
Doctorando 20 30 600
Doctorando 20 20 400
Total Recursos Humanos 8.360

2.2

Recursos materiales

Los recursos materiales incluyen tanto la infraestructura necesaria para el desarrollo del trabajo
como los equipos informaticos y clinico-experimentales empleados para el procesado de datos,

reconstruccién anatémica, calculo de ECGl y ejecucidn de simulaciones cardiacas.

Recurso Descripcién Coste
estimado (€)
Infraestructura de | Uso de espacio de trabajo, electricidad, 300
laboratorio climatizacidon y mantenimiento basico
Estacion de cdlculo con | Uso de GPU para ejecucién de simulaciones
. p 1.200
GPU electrofisioldgicas cardiacas
Ordenador de trabajo Equipo para procesamiento de datos, analisis, 800
redaccion y visualizacion de resultados
Sistema de 60 electrodos | Electrodos utilizados para la adquisicion de
ECGI sefiales  corporales necesarias para la 900
reconstruccion ECGI
Almacenamiento y copias | Espacio para datos clinicos, geometrias, mallas y 100
de seguridad resultados de simulacion
Total recursos materiales e infraestructura 3.300

80



Gemelos digitales electrofisioldgicos personalizados con medidas no invasivas en pacientes con
fibrilacién auricular

2.3

Licencias de software

Durante el desarrollo del proyecto se han empleado distintas herramientas software para el

procesamiento de datos, segmentacion, generacién de geometrias, simulacidon y andlisis de

resultados.
Coste
Software Uso en el proyecto Tipo de licencia estimado
(€)
Procesamiento de senales,
MATLAB an:‘:ﬂl-SIS de dat.os, .cal.cylo de Llcen,ua- - 360
métricas y visualizacion de | académica/institucional
resultados
. Lectura y procesamiento de - .
SimplelTK . 1 Cddigo abierto 0
P imagenes médicas DICOM/TC g
. Edicién, correccién reparacion .
Meshmixer , yp p, . Gratuito 0
de geometrias/mallas anatomicas
. Ejecucién de simulaciones .
Visual ) e s Gratuita para uso
Studio electrofisioldgicas y analisis de académico/investigacion 0
inducibilidad &
Total licencias software 860
2.4  Servicios externos y desplazamientos

Ademas de los recursos humanos, materiales y software, el proyecto requiere el acceso a datos

clinicos anonimizados y la coordinacién con el hospital colaborador. Por ello, se consideran

costes asociados a la cesién o gestion de datos clinicos, asi como desplazamientos para

reuniones, coordinacion y seguimiento del trabajo.

Concepto Descripcion Coste
P P estimado (€)
Acceso y gestion de datos | Cesidn, anonimizacién, preparacion y gestion de 1.000
clinicos datos clinicos del hospital colaborador ’
Desplazamientos al | Transporte para reuniones, coordinacién y 250
hospital colaborador seguimiento experimental/clinico
. . Gastos menores asociados a desplazamientos
Dietas y gastos asociados . . P y 100
reuniones presenciales
Total servicios externos y desplazamientos 1.350

81



Gemelos digitales electrofisioldgicos personalizados con medidas no invasivas en pacientes con
fibrilacién auricular

2.5 Resumen del presupuesto

El presupuesto total estimado para el desarrollo del proyecto asciende a 13.870 €. Esta cantidad
incluye los costes asociados a los recursos humanos implicados en el trabajo, los recursos
materiales e infraestructura necesarios para el procesamiento de datos y la ejecucién de
simulaciones, las licencias y herramientas software utilizadas, asi como los servicios externos y
desplazamientos vinculados a la colaboraciéon con el hospital.

Partida Coste (€)
Recursos humanos 8.360
Recursos materiales e infraestructura 3.300
Licencias y herramientas software 860
Servicios externos y desplazamientos 1.350
Presupuesto total del proyecto 13.870

82



