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Resumen

El desarrollo de modelos computacionales en el campo de la electrofisiologia
cardiaca ha permitido analizar in-silico el comportamiento auricular tanto a nivel
celular y tisular como de 6rgano completo. Estos modelos han creado la base que
posibilita la soluciéon del problema directo en electrofisiologia y el disefio de
aproximaciones para abordar el problema inverso. Sin embargo, hasta este
momento, no se habia propuesto una solucién multiescala anatémicamente
realista que permitiera entender la propagacion eléctrica de arritmias auriculares y
su manifestacion en el potencial registrado en la superficie del torso sin emplear
procedimientos invasivos o perjudiciales para la salud de los pacientes.

En el presente trabajo de investigacion se ha desarrollado un modelo
computacional del torso humano en 3D. Este modelo ha sido posteriormente
fusionado con un modelo anatémico de auricula para construir un modelo
multiescala con el objetivo de simular la actividad eléctrica en los tres niveles
anatémicos y eléctricos esenciales: celular, tisular-6rgano y torso. La evaluacién de
las caracteristicas anatomicas y electrofisiolégicas del modelo se ha realizado
contrastando los resultados obtenidos con estudios experimentales sobre torsos
humanos.

El estudio de simulacién realizado ha permitido resolver el problema directo en
electrofisiologia y analizar detenidamente el proceso de propagacion eléctrica de
arritmias desde la auricula hasta la superficie el torso. El estudio ha incluido
simulaciones en ritmo sinusal, flater, taquicardia y fibrilacion originada en
diversos puntos de la auricula. Asi mismo se ha definido un conjunto de indices
con el fin de caracterizar las sefiales temporales registradas en la superficie. Estos
indices incluyen valores de frecuencia dominante, entropia y diagramas de fase.

El modelo multiescala presentado y los indices propuestos han permitido
diferenciar claramente las distintas arritmias, sus patrones de organizacién y las
frecuencias fundamentales de movimiento del frente de onda. Integrando los
diferentes indices es posible establecer correlaciones entre el comportamiento a
nivel auricular y las sefiales superficiales, mejorando de esa manera la
comprensién de las patologias auriculares.
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1 GLOSARIO

APD Duracion del potencial de acciéon

BCL Longitud de ciclo

BSPM Mapas de potencial sobre la superficie del torso
DFT Transformada Discreta de Fourier
DTMRI Tensor de difusién en resonancia magnética
ECG Electrocardiograma

EDO Ecuaciones diferenciales ordinarias

EDP Ecuaciones en derivadas parciales

FA Fibrilacién auricular

FFT Transformada rapida de Fourier

LAA Apéndice izquierdo

LIPV Venas pulmonares izquierdas inferiores
Ipm Latidos por minuto

LSPV Venas pulmonares izquierdas superiores
NAV Nodo auriculoventricular

NSA Nodo sinusal o sinoauricular

PC Probabilidad condicionada

PSD Densidad Espectral de Potencia

PSVT Arritmias supraventriculares paroxisticas
SampEn Entropia muestreada

SCV Venas cavas superior

TAC Tomografia axial computerizada
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2 INTRODUCCION
21 Motivacion

El corazén es un o6rgano situado en el centro de la cavidad torécica, entre los
pulmones, detrds y levemente a la izquierda del esternén. Estd envuelto
completamente por una membrana de dos capas llamada pericardio que lo une a
otras estructuras. Asi, mediante la capa externa, queda unido al nacimiento de los
principales vasos sanguineos del corazén, a la espina dorsal, al diafragma y a otras
partes del cuerpo por medio de ligamentos. La capa interna, por su parte,
permanece adherida al propio corazoén.

Esta compuesto por cuatro cavidades, dos superiores llamadas auriculas y dos
inferiores llamadas ventriculos, separadas por sendos tabiques o paredes
musculares de forma que cada cavidad permanece, en condiciones normales,
perfectamente aislada.

La actividad eléctrica del corazén, en condiciones fisiolégicas, es originada en una
region especifica del corazén conocida como nodo sinusal o sinoauricular (NSA).
Esta estructura anatémica altamente especializada esta situada en la parte superior
derecha de la auricula derecha, bajo la desembocadura de la vena cava superior
(Figura 1). Actta de forma auténoma como marcapasos natural del corazén
generando una despolarizaciéon espontdnea y repetida capaz de activar los

mecanismos de propagacion eléctrica y contraccién mecénica (Guerra and Cinca,
2007).

Nédulo sinoauricular

(SA)

Nodulo auriculoventricular
(AV)

AD = Auricula derecha
VD = Ventriculo derecho
Al = Auricula izquierda
VI = Ventriculo izquierdo

Figura 1: Cavidades cardiacas y ubicacién de los nodos SA y AV

Cada region del corazén presenta unas propiedades estructurales y eléctricas
especificas, facilitando un completo aislamiento eléctrico entre las auriculas y los
ventriculos. De esta forma, una vez iniciada la actividad eléctrica en el NSA, ésta
se propaga de forma natural por las auriculas desencadenando la contraccion
auricular. En su camino descendente, la propagacion contintia por el tabique
interauricular hacia el nodo auriculoventricular (NAV) que introduce un retraso
en el impulso eléctrico para asegurar que las auriculas eyectan toda la sangre hacia
los ventriculos antes de contraerse. El NAV, adicionalmente, puede actuar como
segundo marcapasos natural, en caso de fallar el NSA, asi como de mecanismo de
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proteccion eléctrica de los ventriculos en caso de un ritmo auricular excesivamente
alto. Finalmente, el impulso viaja a través del haz de His y de las fibras de Purkinje
a todo el miocardio, para desencadenar la contracciéon ventricular.

El anélisis clinico de la actividad eléctrica del corazén en condiciones normales ha
resultado siempre de gran interés cientifico. La primera incursién en el campo de
la electrofisiologia cardiaca correspondié al desarrollo del electrocardiograma
(ECG) por Einthoven a finales del siglo XX (Einthoven et al., 1950). El registro de
las corrientes de la membrana celular revel6 que el ECG es el resultado de la suma
sincronizada de los potenciales de accién celular en las auriculas y en los
ventriculos (Figura 2) (Sachse, 2004). En la superficie del térax, el ECG conforma
una onda caracteristica compuesta por la onda P, el complejo QRS y la onda T
(Figura 3). Para que la generacion del electrocardiograma se produzca, es
necesario por tanto la combinacién de cuatro procesos electrofisiologicos: la
formacion del impulso eléctrico en el NSA, la transmision de este impulso a través
de las fibras especializadas en la conduccién, la activaciéon (despolarizacién) del
miocardio y la recuperacién (repolarizacion) del mismo.
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Figura 2: Potenciales de accién en la Figura 3: ECG superficial generado por una
membrana de miocitos cardiacos del (a) propagaciéon normal en una persona adulta
NSA, (b) auricula, (c¢) NAV, (d) haz de (Sachse, 2004)

His, (e) haz de Tawara, (f) fibras de

Purkinje, (g) subendocardio y (h)

subepicardio ventricular (Sachse, 2004)

Actualmente, el registro de la sefial electrocardiogréfica en la superficie del torso
sigue siendo la técnica diagnodstica estandar y no invasiva mas utilizada para la
detecciéon y estudio de los desérdenes eléctricos del corazén producidos por
arritmias cardiacas. El abordaje se basa en interpretar dicha sefial desconociendo
la fuente que la genera. En otros ambitos este planteamiento ha sido llamado el
problema directo en electrocardiografia (Gulrajani, 1998, Yasuura, 1981, Shahidi et
al,, 1994, Burton et al.,, 2011) consistente en el calculo de la distribuciéon de
potencial en la superficie del torso debida a la existencia de una fuente generadora
de sefal, el corazén, en el interior del mismo. Este problema tiene solucién tnica,
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es decir, un impulso generado en el NSA a una frecuencia determinada generara
una activacion especifica del miocardio y por tanto un frente de onda que
avanzara atravesando las distintas estructuras internas del corazén y del torso
hasta llegar a la superficie de éste.

Las arritmias cardiacas se producen por alteraciones del ritmo cardiaco
producidas por diversos motivos: i) por un aumento indebido del ritmo cardiaco
por encima de los 100 latidos por minuto en situacién de reposo (taquicardia), ii)
por una disminucién del mismo, también en reposo, por debajo de los 60 latidos
por minuto (bradicardia), iii) por impulsos eléctricos generados en lugares
erréneos, o iv) porque el impulso eléctrico se propaga por un camino de
conducciéon andmalo. Atendiendo a esta definicién, las arritmias pueden
clasificarse en a) supraventriculares cuando se originan en las auriculas o en las
vias de conducciéon auricular, b) arritmias producidas por un bloqueo
auriculoventricular y c) arritmias ventriculares.

En cualquiera de los casos, ritmo sinusal o arritmia, el registro de sefiales en la
superficie del torso es posible gracias a que éste se comporta como un conductor
volumétrico, es decir, un medio conductor pasivo y tridimensional que engloba
los distintos 6rganos (pulmones, costillas, higado, musculo esquelético, etc.). Con
este abordaje, el diagndstico de posibles patologias cardiacas dependera de la
habilidad y experiencia clinica para interpretar la sefial superficial dada la
morfologia, duracién, amplitud y frecuencia del ECG.

Centrando el interés en las arritmias auriculares, una revision exhaustiva realizada
por (Almendral, 2001) establece que las arritmias supraventriculares paroxisticas
(PSVT por sus siglas en inglés) son, junto con la fibrilacién auricular (FA),
patologias cardiacas con una incidencia y prevalencia muy elevadas a nivel global.
Las PSVT tienen una incidencia de 35 de cada 100.000 personas-afio en el caso de
taquicardia auricular focal y de 88 de cada 100.000 personas-afio en caso de fltter
auricular. Por su lado, la incidencia de la FA es del 5% en personas mayores de 65
afos. Si bien estas patologias no presentan riesgo inminente para la vida, su co-
morbilidad es muy elevada. Por este motivo se requieren nuevas aproximaciones
que permitan profundizar en el conocimiento fisiopatolégico de las arritmias
auriculares, con el fin de desarrollar métodos de diagnéstico avanzados y
tratamientos menos invasivos con menores costes para los sistemas sanitarios.

La utilizaciéon del electrocardiograma para el diagnéstico diferencial de estas
patologias cardiacas presenta, no obstante, un inconveniente principal. El hecho
de que el registro del ECG se realice una vez la arritmia ya esta generada, fuerza a
que la evaluacion clinica se centre en el andlisis de la frecuencia de las ondas
auriculares en relaciéon a la del complejo QRS ventricular y en la morfologia,
localizacion y polaridad de dichas ondas en las distintas derivaciones (Almendral,
2001). Este diagnostico carece, por tanto, de informacién adicional sobre el
mecanismo que origina la arritmia, es decir, no se conoce ni la causa, ni el instante
ni la ubicacién del foco generador.
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En los casos en los que la determinacién del mecanismo de la arritmia es necesaria
para su diagnéstico, se precisa un estudio electrofisioldgico intracardiaco (Miller
JM, 2011), y por tanto invasivo, consistente en el estudio de la actividad eléctrica
del corazoén. Para ello, se introduce un conjunto de electrodos directamente en la
cavidad auricular o ventricular.

Una vez realizado el diagnéstico con uno u otro método, el objetivo del
tratamiento pasa fundamentalmente por restaurar el ritmo sinusal y evitar
recurrencias (Almendral, 2001) para lo cual, y en primera instancia, es comun la
administraciéon de fdrmacos antiarritmicos (Kowey, 2011). En aquellos pacientes en
los que la arritmia persiste o se muestran efectos secundarios al tratamiento
farmacologico, se utilizan otros procedimientos clinicos como la cardioversion
eléctrica externa, la ablacién por radiofrecuencia y/o la implantaciéon de
marcapasos.

Las técnicas mencionadas presentan, en mayor o menor medida, riesgos para la
salud del paciente. Esto ha venido fomentado en la comunidad cientifica un
interés creciente por un abordaje distinto al problema directo. El llamado
problema inverso en electrocardiografia consiste en determinar, a partir de los
potenciales eléctricos registrados en superficie, la secuencia de activacién eléctrica
que los origind. El objetivo final es inferir las fuentes eléctricas endocardicas y
epicardicas, asi como el proceso de propagacion desde el corazén hasta la
superficie del torso. El problema inverso (Gulrajani, 1998, Atienza, 2008) no es de
solucién sencilla ni tinica debido fundamentalmente a dos factores. Por un lado, a
la atenuacién de la sefial en su recorrido a través del torso. Por otro, a la escasez de
observaciones clinicas de las fuentes eléctricas del corazén a partir de estudios
electrofisiol6gicos. Como resultado, es necesaria una metodologia distinta que no
suponga inconvenientes para el paciente y cuya solucion pueda ser obtenida sin
necesidad de plantear sistemas de gran complejidad.

Todos estos antecedentes han motivado el desarrollo de un modelo computacional
del torso humano en 3D, con el objetivo de contribuir al entendimiento de los
mecanismos de las arritmias auriculares y a cémo la actividad eléctrica generada
se propaga hacia la superficie del torso, sin necesidad de utilizar para ello
procedimientos invasivos o perjudiciales para la salud de los pacientes. Este
modelo de torso se integrard en un modelo multiescala capaz de simular la
actividad eléctrica en los tres niveles esenciales: celular, tisular-érgano y torso.

Revisando trabajos previos relacionados con la modelizacion computacional, se
puede afirmar que la modelizacion multiescala de fendémenos fisiologicos
cardiovasculares es una disciplina de investigacién con gran empuje a nivel
internacional. Con capacidad para solucionar el problema directo y plantear
aproximaciones al inverso, los modelos multiescala contribuyen a un mejor
entendimiento de la electrofisiologia cardiaca. Constituyen asi una importante
herramienta de ayuda a la investigacion basica y facilitan el acceso a variables que,
de otro modo, serian imposibles de registrar o manipular bajo condiciones
experimentales.
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El modelo de torso 3D aqui presentado ha sido disefiado a partir de la
segmentacion de imdagenes reales obtenidas por resonancia magnética. Se ha
tenido en cuenta por tanto la anatomia real de los distintos tejidos y érganos
internos asi como la heterogeneidad electrofisiolégica de los mismos, lo que ha
facilitado sustancialmente la aplicacion de técnicas de mallado adaptadas al
método de elementos finitos.

En los siguientes apartados se definiran los patrones estdndar anatémicos y
electrofisiol6gicos, tanto de la auricula como del torso, necesarios para construir el
modelo 3D y se detallaran los aspectos matematicos y fisicos subyacentes
necesarios para propagar la actividad eléctrica auricular.

2.2 Anatomia de la auricula y el torso
Anatomia de la auricula

Las auriculas son dos cavidades
situadas en la parte superior del
corazén, por encima de los ventriculos,
separadas entre ellas por un tabique
interauricular, tal como se muestra en la
Figura 4, y de los ventriculos por el
septum auriculoventricular  (Sachse,
2004, Wang et al, 1995). Ambas
estructuras de separacién se componen
de un tejido conectivo fibroso que cierra
las cuatro cavidades como si de caAmaras
aisladas se tratara, solamente
comunicables a través de las valvulas
tricispide (entre auricula y ventriculo
derechos) y mitral (entre la auricula y

Interventricular

/ septum ventriculo izquierdos).

El tabique interauricular presenta una

Interatrial PRV iy porcion oval delgada llamada fosa oval,
S la cual estd formada por las dos

r Lefﬁm”w‘ﬁf ‘W membranas serosas que tapizan las

_ | auriculas y que circunscriben el anillo o

o N~ } " ronen d limbo de la fosa oval. Esta region es la
: \ Pulmonary Artery il que permite la circulacion de flujo

sanguineo entre las dos auriculas del
feto y que posteriormente al nacimiento
queda completamente sellada (Sachse,
2004).

Figura 4: Ubicacién de las cavidades auriculares

en relacion a los ventriculos y demds estructuras

del torso. Superior: imagen TAC del plano

frontal del torso; Inferior: imagen TAC del plano

transversal  inferior = (Chandrasekhar and
Chandrasekhar, 2012).
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La auricula izquierda, como puede verse en la Figura 4 y la Figura 5, comunica
con las venas pulmonares izquierdas y derechas situadas en la parte posterior de
la auricula y con el ventriculo izquierdo a través de la valvula mitral. Esta auricula
conforma el margen posterior izquierdo y la base del corazén y estd en contacto
con el eséfago en la parte posterior, con la rama bronquial izquierda y el tronco
pulmonar. En su parte inferior se encuentra la valvula mitral formada por pliegues
del endocardio que se reflejan sobre un soporte de tejido fibroso, llamado ctspide,
con un margen adherente al orificio auriculoventricular y un margen libre hacia el
centro del orificio.

La auricula derecha, por su parte, comunica con las venas cavas superior e inferior
que vacian el contenido de sangre venosa en su interior, y con el ventriculo
derecho a través de la valvula trictspide. Adicionalmente, esta en contacto con el
pulmoén derecho en su borde lateral anterior, con la auricula izquierda en su lado
posterior izquierdo, con las venas pulmonares derechas en la zona posterior
derecha y en la zona medial anterior, con la aorta. Presenta una orejuela o
apéndice con una forma triangular caracteristica que se extiende hacia la parte
anterior del corazén, soportada en su cara interior por los musculos pectineos,
como se aprecia en la Figura 6. Estos musculos son una complicada red de
trabéculas engarzadas en la cresta terminal que se extienden hacia el vestibulo de
la valvula tricaspide sin un patrén uniforme de distribucion. La cresta terminal es
otra trabécula muscular endocardica que se extiende longitudinalmente por la
pared lateral de la auricula derecha y anteriormente al orificio de la vena cava
superior. En su recorrido va separando los musculos pectineos hasta que alcanza
la base izquierda de la vena cava inferior (Sanchez-Quintana et al., 2002).

Figura 5: Superficie endocérdica de la auricula izquierda con
las principales estructuras: apéndice izquierdo (LAA), venas
pulmonares izquierdas superiores (LSPV) e inferiores (LIPV).
Las trabéculas musculares aparecen indicadas con flechas
rojas. (Cabrera et al., 2008)

Figura 6: Interior de la auricula derecha con
las principales estructuras: musculos
pectineos  (pectinate muscles), cresta
terminal (terminal crest), fosa oval (oval
fossa), venas cavas inferior (inferior caval
vein) y superior (SCV) y seno coronario
(coronary sinus) entre otras. (Anderson and
Cook, 2007)

Inferior caval vei
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Puede observarse también en la Figura 5 y Figura 6, cercano a la vena cava inferior
y procedente del margen posterior de la auricula derecha, la desembocadura del
seno coronario, cuya funcién consiste en descargar la sangre procedente de la
circulacién coronaria en la auricula derecha

Los trabajos realizados por (Wang et al., 1995, Cohen et al., 1995, Lemery et al,,
2007, Kitzman et al.,, 1988, Cabrera et al., 2008) presentan una descripcion
detallada de la anatomia auricular asi como de los distintos componentes que la
forman, tales como los apéndices u orejuelas, la cresta terminal, los musculos
pectineos, los haces musculares, el seno coronario, la fosa oval y las uniones
auriculoventriculares.

Las dimensiones de estas regiones y estructuras anatémicas han sido recopiladas
recientemente en las tesis doctorales realizadas por (Ruiz-Villa, 2010, Tobén, 2010),
mostrandose en la Tabla 1, a modo de resumen, los valores en centimetros de las
regiones mas significativas:

Auricula izquierda Auricula derecha
Region \(,Cali:))r Referencia | Regién \(7Carlno)r Referencia
(Wang et
al., 1995) (Sunderman
02 (Sunderman and
’ and 0.05-0.35 Boerner,
Ancho de pared 0.3-0.5 Boerner, Ancho de pared 0.80.0.12 1950)
0.05-0.35 1950) (Hiraoka et
(Coftey et al., 1998)
al., 1981)

e (Weigner et | Entre pared anterior y ) (Cohen et
Apéndice izquierdo 5.7 al, 1999) | posterior 2.8-5.2 al., 1995)
Didmetro venas 07-16 (Cohenet | Entreel septumy 29.53 (Cohen et
pulmonares o al., 1995) | lateral o al., 1995)
Longitud e
ramificacion venas 0815 (Hoetal, | Entre cara inferior y 4236 (Bommer et

1999) superior al., 1979)
pulmonares
(Cohen et (Cohen et
al., 1995) al., 1995)
20-38 | (Kitzmanet 20-40 | (Kitzman et
Didmetro exterior al., 1988) | Diametro exterior al., 1988)
. . 2.6-3.2 . o 3.2-3.7
véalvula mitral 2533 (Sunderman véalvula tTlCUSplde 39-4.0 (Sunderman
o and - and
Boerner, Boerner,
1950) 1950)
(Cohen et
Uniones interauriculares Diametro seno 095-1.1 al., 1993)
coronario 0.6-0.75 | (Cabrera et
al., 1998)

17



(Cohen et
Reeion Valor Referencia Pared Cresta 0.7-1.6 al., 1995)
8 (cm) Terminal 03-06 | (Akcay et
al., 2007)
04 (L t | Longitud Crest (Mat
emery e ongitud Cresta ) atsuyama
Haz de Bachmann 09 al, 2003) | Terminal 31-60 | "y al, 2004)
1.10
‘ 0.182- | (Reigetal, | Nodo Sinoauricular (Negoescu,
Area de la fosa Oval 44 em? 1997) NSA 0.6x04 1991

Tabla 1: Dimensiones anatémicas en cm de las distintas regiones auriculares

Resta por definir los caminos de conduccién preferentes de los impulsos eléctricos
en condiciones fisiologicas. Estos caminos se inician en la auricula derecha y
siguen la direccién de haces musculares principales como son el haz interauricular
en la region del limbo de la fosa oval (Spach et al., 1985) y el haz de Bachmann
(Bachmann, 1916, Wang et al., 1995) hasta llegar a la auricula izquierda. Este haz
de Bachmann tiene la caracteristica de ser, de los dos haces mencionados, el mas
importante ya que une la pared superior de las auriculas derecha e izquierda,
forzando por tanto esa direccion de conduccion. Sin embargo también presenta el
inconveniente de ser el principal camino de propagacion de las arritmias
auriculares (Lemery et al., 2007), lo que influye de forma importante en la
distribucion de la actividad eléctrica registrada en la superficie del torso.

Anatomia del torso

El torso o térax es la parte del cuerpo humano que contiene el conjunto de 6rganos
necesarios para la vida, a excepciéon del cerebro. Se trata de una estructura
semirrigida preparada tanto para facilitar los movimientos de elevacién y
descenso necesarios para la respiracién como para proteger las visceras tordcicas.

Esta caja tordcica queda limitada longitudinalmente por la columna vertebral en
su parte posterior, en la porciéon antero-superior por el esternén y de forma
transversal por un conjunto de doce pares de costillas que envuelven
tridimensionalmente el torso. En su interior, se pueden distinguir
fundamentalmente dos regiones: las cavidades pleurales izquierda y derecha que
envuelven los pulmones por un lado y el mediastino recubierto por una
membrana fibrosa por otro que mantiene al corazén, la trdquea, el eséfago, los
bronquios y los diferentes vasos sanguineos separados de los pulmones.

La columna vertebral forma el eje longitudinal del esqueleto, como se muestra en
la Figura 7, dejando las costillas y las visceras suspendidas por delante. Esta
formada por un total de 24 vértebras, més el sacro y el coccix, repartidas de la
siguiente manera: siete vértebras cervicales constituyentes del armazén del cuello,
doce dorsales acotando la regién toracica, cinco lumbares que soportan la region
lumbar y cuatro vértebras formando la region del céccix (Thibodeau and Patton,
2007). Su estructura macroscépica muestra una forma curvada, distinguiendo la
curvatura cervical, la dorsal, la lumbar y finalmente la curvatura pélvica.
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Figura 7: Estructura de la columna vertebral (www.saludalia.com,
www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish)

Casi de forma paralela a la columna
vertebral pero en su cara anterior, se
encuentra el esternén. Como se muestra
en la Figura 8, es un hueso alargado y
aplanado ubicado en la pared anterior
del térax, en sentido anteroposterior, en
cuyos bordes laterales se articulan los
cartilagos costales para cerrar la caja
tordcica. Aunque se trata de un hueso
solido, su estructura permite distinguir
tres partes fundamentales: el manubrio
esternal que se articula con la clavicula y
la primera costilla, el cuerpo o lamina
esternal a la que se unen las costillas bien
directamente bien mediante cartilagos
costales y el apéndice o apdfisis xifoides
(Juanes Méndez, 2010, Thibodeau and
Patton, 2007).
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Figura 8: Esternén mostrando la regién
articular de la parrilla costal
(www.saludalia.com,
www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish)

Finalmente las costillas, como ya se ha comentado y puede verse en la Figura 9,
son doce pares de huesos independientes y dispuestos a ambos lados del tronco,
cerrando la caja toracica mediante su unién a las vértebras de la columna por la
cara posterior y al esternén por medio de los cartilagos costales situados en la cara
anterior del torso como continuacién del segmento 6seo de cada costilla.

En el interior de esta caja 0sea se alojan grandes estructuras como el corazén con
sus grandes vasos y los pulmones con sus correspondientes drboles bronquiales.
Los siguientes pérrafos se centran en las caracteristicas anatémicas de los
pulmones y posteriormente del higado que, si bien queda fuera de la caja torécica
por debajo del diafragma, es un érgano de grandes dimensiones que puede
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contribuir y por tanto modificar el perfil de propagacion de los potenciales
eléctricos en su recorrido hacia la superficie del torso.
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Figura 9: Parrilla costal (www.saludalia.com, www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish)

Los pulmones son los érganos esenciales del aparato respiratorio encargados del
intercambio de gases. Tienen forma conica y se extienden desde el diafragma hasta
la clavicula, quedando practicamente rodeados por las costillas. Su parte medial
tiene una forma céncava adecuada para alojar el corazon, siendo mas pronunciada
esta forma en el pulmén izquierdo (Thibodeau and Patton, 2007). Estan
compuestos por una serie de lébulos recubiertos por una membrana serosa
llamada pleura visceral. Esta misma membrana queda unida en su cara exterior a
la cavidad torécica mediante la pleura parietal de forma que los pulmones quedan
protegidos del roce con las estructuras 6seas. El pulmon derecho se subdivide, tal
como muestra la Figura 10, en tres 16bulos llamados superior, medio e inferior, lo
que le confiere un tamafio superior al pulmén izquierdo, que presenta tnicamente
el I6bulo superior e inferior y la escotadura cardiaca.

Por su parte, la traquea, perteneciente al sistema respiratorio que une la laringe
con los pulmones, es un tubo que se extiende longitudinalmente y en direccién
caudal, desde la laringe a la altura del cuello hasta que se divide en los llamados
bronquios a la altura de los l6bulos pulmonares superiores. Los bronquios, tal
como muestra la Figura 10, penetran rapidamente en el pulmoén y se ramifican y
estrechan a medida que van profundizando en la estructura pulmonar hasta
convertirse en pequefios bronquiolos en cuyos extremos distales se encuentran los
conductos y arboles alveolares responsables, en tltima instancia, del intercambio
gaseoso.
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Una de las funciones importantes de la cavidad toracica es proteger los grandes
vasos sanguineos, esto es, la arteria aorta en su camino ascendente y descendente,
el tronco pulmonar, las venas cava superior e inferior y las venas pulmonares. La
Figura 11 (Moeller and Reif, 2007) muestra una imagen de tomografia axial
computerizada (TAC) en la que se observan claramente estas estructuras.

Figura 11: Grandes vasos sanguineos del sistema circulatorio. Izquierda: aorta ascendente (1), vena
cava superior (2), tronco pulmonar (3) y venas pulmonares izquierdas (4). Derecha: ventriculo
derecho (5) e izquierdo (6), aorta ascendente (7), arco adrtico (8), aorta descendente (9) (Moeller
and Reif, 2007)

La aorta es la arteria mas importante del cuerpo y sirve como tronco sanguineo
para todo el sistema arterial. Se divide en varios tramos, y su nombre depende de
la direcciéon y sentido que lleve la sangre. En su primera fase, lleva la sangre en
sentido ascendente desde el ventriculo izquierdo. A continuacion, realiza un giro
de 180 grados, formando el arco o cayado adrtico para terminar finalmente
conduciendo la sangre en sentido descendente y atravesando toda la cavidad
tordcica.

Por su parte la vena cava superior, (Figura 11), e inferior recogen la sangre venosa
procedente del arbol venoso superior e inferior respectivamente y entran en la
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auricula derecha para continuar con el circuito de circulacién sistémica.
Finalmente, en la porcién superior de la auricula izquierda desembocan sendas
venas pulmonares izquierdas y derechas, dos procedentes de cada pulmon,
llevando sangre oxigenada.

El higado es la mayor glandula del organismo. Esta ubicado en la cara inferior del
diafragma, sirviendo de lecho al corazén (Figura 12). Esta formado por dos 16bulos
separados por el ligamento falciforme. El l6bulo izquierdo es mds pequefio,
aproximadamente un sexto del tamario total del higado, estando el resto ocupado
por el lébulo derecho. Cada lébulo estd dividido en numerosos lobulillos
hepaticos, unidades anatomicas estructurales del higado, que son pequefios
cilindros hexagonales o pentagonales de aproximadamente 1 mm de didmetro y 2
mm de alto (Thibodeau and Patton, 2007).
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Figura 12: Estructura anatémica del higado (www.saludalia.com,
www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish)

Para terminar el anédlisis de la anatomia del torso humano, es necesario establecer
las dimensiones medias tanto de la cavidad toracica como de los 6rganos situados
en su interior. Diversos estudios propuestos por (Walker et al., 1990, Bellemare et
al.,, 2001, Kratzer et al., 2003, Thibodeau and Patton, 2007, Busscher et al., 2010,
Cassola et al., 2011, Kramer et al., 2012) permiten establecer las medidas
anatémicas que servirdn posteriormente para validar las dimensiones de los
distintos 6rganos del modelo computacional desarrollado. La Tabla 2 muestra, a
modo de resumen, las dimensiones recopiladas a partir de estos estudios.

Con el objetivo de disefiar fantomas representativos del cuerpo humano para su
uso en terapias basadas en radiodiagnéstico, el grupo de (Cassola et al., 2011)
utilizé el software PeopleSize. Esta herramienta comercial, muy usado en
ergonomia (www.openerg.com), ha sido disefiada a partir de las dimensiones
antropométricas de 299 individuos procedentes de Estados Unidos, Gran Bretata,
Alemania, China, Francia, Japén y Suecia, divididos en nueve grupos de edad
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adulta (18-64, 18-25, 18-39, 25-50, 40-64, 65+, 65-74, 75+, 85+), ademds de dos
grupos correspondientes a nifios de entre 2 y 17 afios y bebés entre 0 y 24 meses.
Las dimensiones del torso mostradas en la Tabla 2 representan la variacién entre

mujeres y hombres en tres percentiles, de peso medio distintos, correspondientes
al 10%, 50% y 90% de un adulto.

Por su lado, (Bellemare et al., 2001) realizaron un ensayo clinico retrospectivo
durante cinco afios para analizar las dimensiones tordcicas en 64 pacientes,
hombres y mujeres adultos, sin ningtn tipo de patologia, con el objetivo de
estudiar la distribucion del volumen pulmonar normal en comparacién con
pacientes afectos de enfermedad pulmonar obstructiva crénica. Este estudio
registré las dimensiones antropométricas medias de la caja tordcica, mediante
radiografia posteroanterior y lateral para determinar los valores medios de
anchura, profundidad y altura de la cavidad torécica delimitada por la parrilla
costal. En un estudio posterior realizado por (Bellemare et al., 2003) se analizan las
diferencias entre las cajas torédcicas entre hombres y mujeres, concluyendo que las
dimensiones de esta cavidad en mujeres son tipicamente un 10-12% inferiores a las
de los hombres. En este estudio, se midi6 también mediante radiografia la
angulaciéon media de las costillas, siendo el intervalo mostrado en la Tabla 2 el que
engloba todas las posibles variaciones, independientemente del sexo considerado.

Torso
Region Valor (cm) Ref.
Anchura torso (hombros) 39.9-50.5 (Cassola et al., 2011)
Circunferencia torso (abdomen) 70.7-110.4 (Cassola et al., 2011)
Anchura torso (valor medio) 26.35-28.61 (Bellemare et al., 2001)
Profundidad torso (hombros) 17.7-25.3 (Cassola et al., 2011)
Profundidad torso (cintura) 17.7-26.9 (Cassola et al., 2011)
Profundidad torso (valor medio) 13.27-16.27 (Bellemare et al., 2001)
Altura diafragmatica 20.46-26.12 (Bellemare et al., 2001)
Altura pulmones 25 (Kramer et al., 2012)
Didmetro antero-posterior pulmonar 16 (Kramer et al., 2012)
Diametro transverso de la base pulmonar 10 (dcho) - 7 (izq) (Kramer et al., 2012)
Longitud columna vertebral 56.94 (Busscher et al., 2010)
Longitud esternén 29.36-36.54 (Selthofer et al., 2006)
Angulacion esternén 158.97-173.73 (Selthofer et al., 2006)
Angulacion costillas 49.15-62.75 (Bellemare et al., 2003)

Kratzer et al., 2

Didmetro higado 9.4-21.3 (De(Lara:i jngtlzo,rt }(3,0268)

Tabla 2: Dimensiones anatémicas en cm de las distintas regiones de la cavidad toracica

Para determinar las dimensiones normales de los pulmones (Kramer et al., 2012)
analizaron un conjunto de 166 pacientes con el objetivo de disefiar fantomas de
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ambos sexos. Se concluye en este estudio que factores como edad, altura y peso no
influyen en las dimensiones pulmonares, siendo muy similares en hombres y
mujeres y presentando, como valores medios, los mostrados en la Tabla 2. Por otro
lado, el volumen del pulmén derecho aventaja al izquierdo, y varia segan el peso
y sexo.

En relaciéon a las dimensiones de la columna vertebral, (Busscher et al., 2010)
analizaron la columna vertebral de seis cadaveres adultos en comparacién con las
medidas de la columna en cerdos, con el objetivo de contribuir en el disefio realista
de implantes vertebrales humanos, concluyendo que ambas columnas son muy
similares tanto en estructura como en dimensiones, pudiéndose utilizar la
columna animal como modelo para el diseno de protesis.

En el estudio de (Selthofer et al., 2006) se analizan las dimensiones del esternén de
un conjunto de 55 hombres y 35 mujeres con una edad media de 65 afios. El
estudio morfométrico concluye que no existen diferencias significativas entre la
estructura general del esternén entre ambos sexos, siendo igual en las dos terceras
partes de la poblaciéon analizada. Los resultados mostrados en la Tabla 2
representan la dimensién maxima y minima sumando la longitud de las tres
secciones que componen el esternén, esto es, manubrio esternal, cuerpo del
esternén y apéndice xifoides.

Finalmente, para determinar el tamafio del higado, (Kratzer et al., 2003) realizaron
un estudio con 2080 sujetos, 983 hombres y 1097 mujeres en edades comprendidas
entre 18 y 88 afios, basado en la exploracién con ultrasonidos. Estos autores
determinaron que el didmetro de este érgano en término medio es de 14.0 £ 1.7
cm, siendo el rango medio el mostrado en la Tabla 2. Se concluye en el estudio la
gran importancia que tiene en el tamafio del higado factores como el sexo, el
indice de masa corporal, la altura, el peso y la edad.

2.3 Electrofisiologia de la auricula y el torso
Electrofisiologia auricular

Las células cardiacas en general, y auriculares en particular, son células excitables
llamadas miocitos. Tienen forma cilindrica y aproximadamente 100pm de longitud
y de 10 a 15 pm de diametro (Ilnicki, 1987). Son capaces de responder a estimulos
eléctricos cuando éstos tienen la suficiente intensidad como para sacar a la célula
de su estado de reposo. Esta excitacion es debida fundamentalmente al
movimiento de iones de Na*, Ca?* y K* producido por gradientes tanto de
concentracién como de potencial a través de la bicapa lipidica que conforma la
membrana celular (Zipes and Jalife, 2009), (Figura 13).

Para que este intercambio i6nico sea posible, existen en la membrana celular un
conjunto de proteinas llamadas canales i6nicos capaces de responder a estimulos
eléctricos, quimicos 0 mecanicos y generar en consecuencia una apertura o cierre
de dicho canal de forma selectiva al paso de un ion. En funcién del tipo de
estimulo que activa la célula, los canales i6nicos se pueden clasificar en canales
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dependientes del voltaje, canales regulados mecdnicamente o canales regulados
por ligando.

Figura 13: Canales i6nicos: canales de
potasio K* (verde), canales de sodio Na*
(morado), canales de calcio Ca?* (naranja),
intercambiador  electrogénico  sodio-
potasio Na*/Ca?* (rojo). A la derecha, en
la parte superior, principales corrientes
entrantes responsables de la fase de hoy
despolarizacién, en el centro potencial de
accién y en la parte inferior, principales
corrientes  salientes responsables de ke
meseta y fase de repolarizacién celular
(Marban, 2002).

Mas alla del tipo de canales que conforman la membrana lipidica, la célula parte
de una situacién de equilibrio dindmico en el que el medio intracelular presenta
un potencial inferior al extracelular, siendo ésta la fase de reposo celular con un
potencial de aproximadamente de -80mV. Ante la llegada de un estimulo de
suficiente intensidad, una consecucion de aperturas y cierres de los canales i6nicos
genera una entrada y salida sincronizada de corrientes responsables de la
activacion (fase de despolarizacion) y vuelta al estado de reposo (fase de
repolarizacién) de las células.

Como se puede observar en la Figura 13, la primera corriente en activarse es la
corriente rapida de sodio (Ina*). Esta inicia la fase de despolarizacién, elevando el
potencial celular hasta aproximadamente +20mV y desactivandose casi de forma
inmediata. A continuacién, otra corriente de entrada de menor intensidad, la
corriente de calcio (Ica?*), junto con la corriente saliente de potasio (Ix*) y la
actividad de la bomba electrogénica de sodio-calcio (Ina/ca) produce una lenta
caida del potencial de membrana generando una zona de meseta. Su duracién y
amplitud dependen mayoritariamente del tipo de miocito cardiaco, siendo
cuantitativamente distintos en este aspecto los miocitos auriculares y ventriculares
e incluso, como se puede observar en la Figura 14, los miocitos de las distintas
regiones de la auricula (Dawodu et al., 1996). Finalmente, la activacion de las
corrientes salientes de potasio produce la caida del potencial de membrana hasta
conducir a la célula nuevamente a su estado de reposo.
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Figura 14: Potenciales de accion generados en las distintas
regiones del corazén

Han sido numerosos los estudios realizados a lo largo de la historia con el objetivo
de analizar la heterogeneidad de las distintas regiones de la auricula, tanto en
humanos como en distintas especies animales. En el caso de humanos, autores
como (Wang et al., 1993) y (Benardeau et al., 1996) determinaron la existencia de
entre dos y tres tipologias distintas de potencial de accién, con una forma
triangular caracteristica, muy distinta a la morfologia generada por miocitos
ventriculares. Por su parte (Feng et al, 1998) pudieron realizar medidas
experimentales en distintas regiones del tejido auricular de perros determinando
la existencia de heterogeneidades en la duracién del potencial de accién (APD) de
la cresta terminal (270ms), los musculos pectineos (190ms), el apéndice (180ms) y
los anillos auriculoventriculares (160ms).

Hasta este momento, se ha analizado brevemente el comportamiento
electrofisiolégico de las células cardiacas. Sin embargo, tan importantes son las
caracteristicas a escala celular como tisular, esto es, a la forma en que las fibras
musculares, compuestas por miocitos, se conectan anatomica y eléctricamente
entre si permitiendo la activacion del tejido y por tanto la contraccién mecanica
necesaria para su funcionamiento natural.

La red tridimensional formada por estas fibras musculares muestra una
interconexién tanto transversal como longitudinal, siendo esta tltima la via
preferente de conduccién intercelular gracias a la propia forma cilindrica y
alargada de las células (Figura 15). Para facilitar la comunicacién, los extremos de
estas células presentan unos canales transmembrana, llamados comtnmente gap-
junctions, especificamente destinados a comunicar los citoplasmas de células
adyacentes gracias a una baja resistividad (aproximadamente 400 veces menor que
la de la membrana celular). La anisotropia estructural de la célula propicia una
velocidad de conduccién, que si bien depende de la regién especifica de que se
trate, es cuantitativamente mayor en el eje longitudinal, entre 2 y 5 veces més
rapida que la velocidad transversal.
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Figura 15: Miocito cardiaco (Kléber et al., 2011)

La actividad eléctrica del corazén comienza, en situacién normal, en las células
ubicadas en la region del NSA. Desde ese instante, la actividad eléctrica se va
propagando a través de los miocitos que componen el tejido, generando un frente
de onda de propagacién principal que atraviesa la auricula derecha pasando a la
auricula izquierda principalmente a través de las células que componen el haz de
Bachmann. Como resultado de esta propagacion tisular, es posible registrar
mediante mapeo electro-anatémico de la auricula el potencial eléctrico en cada
punto. Este potencial, llamado electrograma de superficie, resulta de gran utilidad
diagnostica de la actividad eléctrica del corazén, con el inconveniente de ser una
técnica claramente invasiva y, por tanto, con riesgos para la salud del paciente.
Para un analisis mas detallado de la propagacion eléctrica a escala tisular y de
auricula, se recomienda la lectura de los trabajos de tesis presentados por (Tobodn,
2010) y (Ruiz-Villa, 2010) y la bibliografia referenciada en ambos.

Electrofisiologia del torso como conductor volumétrico

Un paso mas alla en el estudio de la electrofisiologia cardiaca aborda la influencia
que el torso humano ejerce sobre la propagaciéon del potencial eléctrico desde la
auricula hasta la superficie del mismo. Esta propagacién estd condicionada por
tres fases: el acoplamiento eléctrico entre el corazén y el torso, la propagaciéon de
potencial propiamente dicha y el registro de la sefal en superficie. Las tres son
responsables de generar un potencial eléctrico minimo y de permitir con ello el
diagnéstico de la actividad eléctrica del corazon.

2.3.1 Fase de acoplamiento corazdn-torso: concepto de conductor volumétrico

Una hipétesis muy discutida por varios autores (Tung, 1978, Plonsey and Barr,
1984, Barr and Plonsey, 1984) y posteriormente confirmada por (Ferrero, 1994)
consiste en considerar al miocardio como una unica célula excitable, dado que
todos los miocitos estan en un pseudo-estado de cortocircuito eléctrico.

Esta célula excitable, cuando est4 en reposo, no genera flujo alguno de corriente en
el medio extracelular y por tanto tampoco potenciales en el volumen conductor en
que se encuentra. Sin embargo, la llegada de un estimulo de intensidad suficiente,
provoca un intercambio i6nico a través de la membrana y una serie de corrientes
de desplazamiento asociadas al cardcter capacitivo de la misma. Las caras interna
y externa de la membrana pueden ser por tanto representadas como un binomio
sumidero-fuente de corriente. Este modelo simplificado permite asemejar, por un
lado, cada elemento de membrana a un dipolo elemental de corriente que se
mueve acompafniando al potencial de accién y por otro, a la membrana celular en
su conjunto con una distribucién superficial de dipolos elementales de corriente.
Esta simplificacion facilita el calculo del potencial en un punto cualquiera del
medio extracelular empleando la siguiente ecuacion, ver (Ferrero, 1994):
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donde u(7) es el potencial extracelular creado por una distribucién volumétrica de
dipolos elementales y calculado en el punto 7, y es un factor de escala menor que
la unidad que tiene en cuenta que el volumen total ocupado por el miocardio es
mayor que el volumen intracelular de las fibras, ' — T es la distancia entre el
vector de posicion asociado a cada dipolo y el punto del medio extracelular
concreto, 0; y o, son las conductividades asociadas a los medios intracelular y
extracelular respectivamente, u,, (t") es el potencial de membrana asociado a cada
dipolo y v es el volumen considerado.

2.3.2 Fase de propagacién del potencial eléctrico

El medio extracelular, representado por el torso humano, actta como un
conductor volumétrico de baja resistencia que, como si de un cable eléctrico se
tratara, permite registrar las caidas de potencial generadas en cualquier punto
confinado en su espacio fisico.

Asumiendo que el medio extracelular es infinito y homogéneo, la integracién
espacial del campo generado por todos los dipolos elementales del corazén da
lugar al concepto de dipolo cardiaco, como unidad representativa de la
propagaciéon a nivel miocdrdico (Waller, 1889, Gabor and Nelson, 1954). Si se
representa la evolucién de este dipolo referido a un origen comun, su extremo
describira una curva alabeada llamada vectorcardiograma (Figura 16). Esta curva
describe tres lazos caracteristicos que daran lugar, posteriormente, a las ondas
tipicas del electrocardiograma mediante la proyeccion vectorial del vector dipolo
sobre las distintas derivaciones estindar, aumentadas y precordiales.
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Figura 16: Construccién del vectorcardiograma. La curva roja en la figura de la derecha
muestra la punta del vector moviéndose de forma sincronizada a la despolarizacion
ventricular (Krzyminiewski and Grajek, 2005)

Es evidente el error que se comete al considerar el torso como un medio
homogéneo e ilimitado, por lo que cualquier andlisis realista sobre Ia
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electrofisiologia del torso deberd tener en cuenta dos aspectos. Por un lado, el
torso es un conductor de extensién finita, limitado por la propia superficie
corporal, y asimétrico, siendo cuantitativamente diferentes las dimensiones sobre
los planos frontal, lateral y sagital. Por otro, en su interior existen diversas zonas
cuyas conductividades son muy distintas entre si, generando wuna alta
heterogeneidad. Los pulmones, como érganos de mayor volumen dentro de la caja
toracica, tienen, por ejemplo, una conductividad muy baja, de aproximadamente
0.389mS/cm, frente a valores mas elevados correspondientes a la sangre, 7mS/cm,
o al propio torso, 2.39mS/cm (Gabriel et al., 1996b).

2.3.3 Fase de registro del potencial superficial

La forma de la sehal eléctrica en superficie, si bien es dependiente de la
configuracién utilizada para su registro, presenta en situacion fisiolégica un
conjunto de voltajes eléctricos caracteristicos que dan lugar a las ondas P, Q, R, Sy
T (Guyton, 1979). Como se muestra en la Figura 17, la onda P tiene una duracién y
una amplitud que, en condiciones normales, raramente supera los 120ms y 0.25mV
respectivamente (Meek and Morris, 2002). Es generada por la despolarizacion
auricular y produce la contraccién de las auriculas. Aproximadamente 160ms
después del comienzo de la onda P, aparece el complejo QRS producido por la
despolarizacion ventricular que desencadena la contraccion de los ventriculos.
Este complejo suele tener una duracién inferior a 100ms y una amplitud muy
dependiente de la derivaciéon donde se registre. La tltima onda visible en el ECG
es la onda T y tiene una duracién aproximada de 200ms. Se produce por la
repolarizacién ventricular y coincide con la relajacion de los musculos
ventriculares. Las amplitudes del complejo QRS y de la onda T, claramente
superiores a la amplitud de la onda P, enmascaran la repolarizaciéon auricular, por
lo que la relajacion de las auriculas no es visible en el ECG.
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Figura 17: ECG superficial generado por una propagacion normal. Las duraciones normales de
los distintos segmentos son: onda P, menos de 100ms, intervalo PQ menos de 200ms y
complejo QRS menos de 100ms (Sachse, 2004)
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Para el registro del potencial superficial, se usa normalmente una técnica
consistente en posicionar 12 electrodos en ubicaciones estandar. El conjunto de
todas ellas proporciona informacioén espacial de la actividad eléctrica del corazén
y de su propagacion hasta el torso en los planos frontal, lateral y sagital. En
funciéon de la posicion concreta, las derivaciones reciben el nombre de: i)
derivaciones estdndar bipolares, ii) derivaciones aumentadas unipolares y iii)
derivaciones precordiales unipolares.

Las derivaciones estandar, mostradas en la Figura 18 como I, II y III son
cronolégicamente las mas antiguas utilizadas por Einthoven a principios del siglo
XX, (Einthoven et al., 1950), y estan basadas en el concepto de bipolaridad. Un
terminal positivo y un terminal negativo, cuidadosamente ubicados, permiten
registrar el ECG en cada derivacion haciendo la resta entre ambos terminales. Con
estas tres derivaciones es facilmente demostrable la Ley de Einthoven. Esta ley
establece que, dados los potenciales en dos de las tres derivaciones estandar, la
tercera derivacion se puede obtener matematicamente sumando los dos
potenciales conocidos (Guyton, 1979).

Las derivaciones aumentadas, también mostradas en la Figura 18, son
derivaciones unipolares en las que dos de las extremidades estan conectadas
mediante resistencias eléctricas al terminal negativo del electrocardiégrafo y la
tercera extremidad estd conectada al terminal positivo (Guyton, 1979).
Dependiendo de la ubicacion del electrodo positivo, la derivaciéon se denomina
aVR (brazo derecho), aVL (brazo izquierdo) o aVF (pierna izquierda).
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Figura 18: Tridngulo de Einthoven con las derivaciones estandar I (lead I), II (lead II) y III
(lead 1III) y las derivaciones aumentadas aVR, aVL y aVF. Las derivaciones I, aVR y aVL
tienen una orientacién derecha-izquierda, mientras que las derivaciones II, Ill y aVF
tienen una orientacién superior-inferior (Yanowitz, 2010)

Finalmente, las derivaciones precordiales unipolares estdn dispuestas en la parte
central e izquierda del torso, (Figura 19), con la siguiente disposicion: V1 a la
derecha del esternén en el cuarto espacio intercostal, V2 de forma simétrica a la
izquierda del esternén en el cuarto espacio intercostal, V3 equidistante entre la V2
y la V4, V4 en la linea media clavicular en el quinto espacio intercostal, V5 en la
linea axilar anterior y la misma posicién horizontal que V4, y finalmente V6 en la
linea media axilar y también la misma posiciéon horizontal que V5. De entre las tres

30



configuraciones de electrodos comentadas, la mas usual en la practica clinica es
ésta, por ser la posiciéon en la que los electrodos estdn maéas cerca del musculo
cardiaco.

Mid-clavicular Line

i Anterios Axillary Line

Figura 19: Derivaciones precordiales V1 a V6 (Yanowitz, 2010)

La morfologia del ECG debida a una activaciéon normal en cada una de estas 12
derivaciones es la mostrada en la Figura 20. De esta figura se puede concluir en
primer lugar que las tres derivaciones estandar (I, II y III) son similares, generando
una deflexion positiva tanto en la onda P como en el complejo QRS y onda T. Por
otro lado, los potenciales registrados en las derivaciones aumentadas son muy
similares a los anteriores a excepcion de la aVR que esta invertida como
consecuencia de la polaridad de conexion con el electrocardidgrafo. Las
derivaciones V1 y V2, ubicadas en la parte superior del corazén mas cerca de la
base, muestran normalmente deflexiones negativas indicando un potencial que se
aleja del electrodo. Por el contrario, las derivaciones V4, V5 y V6 estan mas
proximas al dpex del corazén cuya direccién es de electropositividad durante la
mayor parte de la despolarizacién miocardica por lo que el potencial registrado
muestra una deflexiéon generalmente positiva.

Actualmente existe una técnica avanzada de registro llamada BSPM (Body
Surface Potential Maps por sus siglas en inglés) consistente en registrar el
potencial en un mayor nimero de puntos del torso y generar con ello mapas de
potencial superficial como los mostrados en la Figura 21. Esta técnica presenta dos
ventajas importantes. Por un lado, la utilizacién de un mayor ntimero de
electrodos permite el registro de eventos no detectables en el ECG de 12
derivaciones, pudiendo diagnosticar nuevas patologias (Carley, 2003, Finlay et al.,
2005). Por otro, la mayor densidad de informacién facilita la creacion de mapas de
color asociados al rango de potencial, facilitando la comprension espacio-temporal
de la sefial superficial y la utilizacién de técnicas de procesado mas especificas.
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Figura 20: ECG normal en el sistema de 12 derivaciones (Yanowitz, 2010)

Sin embargo, el BSPM tiene también algunos inconvenientes. En relacién al
nuimero y distribucién de los puntos a registrar para la generacién del BSPM, no
existe segin (Hoekema et al., 1999b) un estandar comtnmente utilizado. El
niamero puede variar entre 32 y 256 localizados en diversos puntos sobre la
superficie del torso. Por otro lado, el BSPM no es una técnica aceptada
clinicamente debido a la complejidad asociada al propio proceso de adquisicion.
La alta densidad de electrodos utilizados hace que el sistema de fijacién sobre el
torso sea complejo y genere mucho ruido en algunas de las derivaciones. Esta
limitacion ha sido paliada gracias a un nuevo sistema de sujecién de electrodos
desarrollado y patentado por miembros del grupo de investigacion en
Bioingenieria de ITACA (Guillem et al., 2008).
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Figura 21: Posicién de los electrodos de registro (Guillem et al., 2009) y mapa de potencial
superficial asociado a una propagacioén sinusal real proporcionado por la Dra. Guillem (grupo de
investigacion en Bioingenieria de ITACA, UPV).
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Finalmente, autores como (Lux et al., 1978, Hoekema et al., 1999a) sostienen que

existe redundancia de informaciéon cuando el ntimero de electrodos pasa de 30 a
64.

Todas estas limitaciones hacen que el BSPM no sea una técnica diagnoéstica
utilizada habitualmente en la practica clinica, obligando a un estudio detallado
tanto del ntiimero y ubicacién de los electrodos como de la propia sefial registrada
en superficie para optimizar asi la configuracién (Pedron-Torrecilla, 2010). En este
sentido, técnicas basadas en modelizaciéon electrofisiolégica pueden ayudar a
definir patrones esperados de potencial eléctrico en superficie asi como a
establecer la configuracién 6ptima de los electrodos de registro.

24 Modelizacién computacional

Gran cantidad de procesos biolégicos ocurren, de forma natural, a distintas
escalas. En el campo de la electrofisiologia cardiaca, se pueden diferenciar
facilmente las escalas celular, tisular y las escalas macroscopicas de organo
completo y torso. A nivel celular, el intercambio i6nico a través de la membrana de
la célula es el proceso responsable de la generaciéon de los potenciales de accion. A
su vez, la unién anatémica y electrofisioldgica entre las distintas células cardiacas
facilita la propagacion de estos potenciales de accién por todo el tejido cardiaco
permitiendo la contraccién (sistole) y relajacion (didstole) del corazén. A escala
macroscopica, el corazén completo se puede considerar, en una primera
aproximacién, como una Unica fuente de potencial capaz de generar sefiales de
intensidad suficiente para ser registradas en la superficie del torso. Finalmente, el
torso humano se comporta como un conductor volumétrico heterogéneo y
limitado que ofrece una resistencia variable al paso del frente de onda eléctrico.

Las cuatro escalas mencionadas son, en realidad, una representacion simplificada
del comportamiento natural del miocito, el miocardio, el corazén y el torso. Es
decir, son modelos cuyo tnico objetivo es facilitar la comprension de los procesos
biol6égicos analizando para ello los diferentes niveles de forma individualizada.
Este tipo de anélisis es lo que se conoce como modelizacién multiescala (Tabla 3).

Para que un modelo multiescala pueda ser considerado una representacion
aceptable de la realidad, ha de responder a una serie de preguntas tedricas bien
definidas por (Fish, 2009):

- ;Qué informacién ha de ser transferida necesariamente de una escala a otra?
- ¢Qué principios han de ser satisfechos durante el proceso de transferencia?

Solo dando respuesta a estas preguntas sera posible construir modelos multiescala
capaces de reproducir el comportamiento electrofisiolégico cardiaco y entender el
proceso de propagacion eléctrica desde el miocito hasta la superficie del torso.
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Escala Modelo
biolégica computacional
- ="
Celular
| .
Tisular
Organo
Torso

Tabla 3: Niveles del modelo cardiaco multiescala

241 Modelos eléctricos de miocito auricular

El primer modelo de potencial de accién cardiaco fue desarrollado hace 50 afos
por (Noble, 1960) en base a los estudios previos realizados por (Hodgkin and
Huxley, 1952) quienes consideraban la membrana celular como un conjunto de
canales i6nicos, esto es, proteinas incrustadas con un pequefo orificio o compuerta
en su region central. Esta compuerta era la que permitia el paso o bloqueo de los
diferentes iones en funcién de factores como el potencial de membrana, el tiempo,
el pH, las concentraciones de ciertos iones o la presencia de moléculas de farmacos
especificos. Con el canal abierto, los iones de Na*, K* o CaZ* pueden atravesar la
membrana movidos por fuerzas bien de difusién (gradiente de concentraciones a
ambos lados de la membrana) bien por campo eléctrico.

Teniendo en cuenta que la membrana celular separa el medio intracelular del
extracelular y que existen portadores a ambos lados de la misma con capacidad
para atravesarla en funcioén de fuerzas de difusién y campo eléctrico, la membrana
puede modelizarse con un circuito eléctrico equivalente como el mostrado en la
Figura 22.
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Figura 22: Representacién de la membrana celular (izquierda) y circuito equivalente (derecha).
Modelo original de (Hodgkin and Huxley, 1952)

En este circuito, C es la capacidad de la membrana celular con un valor
aproximado de 1pF/cm?, gj representa el valor de conductancia eléctrica asociada
a los distintos iones j (sodio, potasio, calcio, etc.) y Vj es el potencial electroquimico
de reposo o equilibrio para cada ion j. Este potencial viene definido por la
Ecuacién de Nerst:

_RT i (Ke @
s ln<[C]ij>

donde [C];; y [C].; son la concentracién del ion j en el medio intracelular y
extracelular respectivamente, R es la constante de los gases (8.3144 J/mol K), T es
la temperatura absoluta en grados Kelvin, z es la cantidad de moles de electrones
que participan en la reaccion y F la constante de Faraday (96500 C/mol).

Se puede calcular entonces el potencial de membrana a partir de la siguiente
ecuacion:

AV 1 3)

dt Cm on

donde C,, es la capacidad de la membrana celular e I;,, es la suma total de las
corrientes que atraviesan la membrana.

Por otro lado, la corriente que atraviesa cada canal puede ser representada por:

4
li=g; (Vn— E) @
de tal forma que:
Lion =Zgj'(vm_Ej) ©)
=1

donde V},, es el potencial de membrana, E; es el potencial de equilibrio del canal
asociado al ion j, y g; es un valor de conductancia, variable con el tiempo. Segtn la
teoria del modelo de Hodgkin y Huxley, este valor de conductancia viene dado
por la siguiente ecuacion:
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donde 6; es la densidad de canales del ion especifico j, y; es la conductancia
unitaria de los canales de iones j y f;(t) es la fracciéon de canales abiertos, en tanto
por uno, en un instante determinado. Si bien 8; y y; son especificos del tipo de
célula y del tipo de canal i6nico, la fracciéon de canales abiertos fj(t) depende de
otros factores como el voltaje, la concentracion intra y extracelular del ion j o de
sustancias que puedan potenciar o inhibir el comportamiento del canal. Si el
namero de canales de un ion j es elevado, la fraccién de canales abiertos sera
equivalente a la probabilidad de que un sélo canal de ese tipo esté abierto.

Es posible ahora deducir las ecuaciones matematicas que modelizan el
comportamiento de cualquier canal iénico. Para ello, es necesario introducir el
concepto de compuerta, esquematizado en la Figura 23:

& (Vi) & ¢
A=l c o1 n
B (Vi) m: prob(A) 1-m: prob (C)

Figura 23: Representaciéon esquemaética de una compuerta segiin la teoria de (Hodgkin and Huxley,
1952)

Segin la teoria de Hodgkin y Huxley, el canal i6nico posee una serie de
compuertas que abren y cierran modulando la corriente que pasa por el canal. Si el
canal estd completamente abierto (compuerta abierta, A), se tiene que fj(t) =1y
por tanto g;(t) es méaxima. Sin embargo, si el canal estd cerrado (compuerta
cerrada, C), f;(t) = 0y g;(t) = 0 indicando que el canal i6nico no permite el paso
de iones.

Este modelo define también las tasas de apertura (a) y cierre () del canal, lo que
permite llegar a la expresion correspondiente a la probabilidad de apertura del
canal como:

am o m) - m) %
@ Amm=pmET S

dt
donde m es la probabilidad de apertura del canal, m,(V;,) es el valor estacionario
de la probabilidad de apertura para un determinado potencial de membrana y
Tm (Vi) es la constante de tiempo de activacion del canal. Aplicando métodos de
ajuste adecuados, se pueden obtener las expresiones asociadas a me, (V) v T (Vin):

oo @) N S ®)
* a(Vy) + B(V) ™ a(Vn) + B(Vn)

Un canal puede tener mas de una compuerta del mismo tipo, o compuertas de
tipos diferentes. La compuerta se llama de activaciéon cuando ésta se abre al
aumentar el potencial de membrana. Sin embargo, si al aumentar el potencial, la
compuerta tiende a cerrarse, se denomina de inactivacion.
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Se recomienda una lectura del modelo original propuesto por (Hodgkin and
Huxley, 1952) para mayor detalle sobre las ecuaciones aqui presentadas.

A partir de este primer modelo y de la apariciéon de las técnicas de voltage clamp
(Cole et al., 1991) y patch clamp (Hamill et al., 1981) para la obtencién de medidas
experimentales de las corrientes que atraviesan la membrana, se han desarrollado
numerosos modelos de membrana celular fundamentalmente focalizados en
ventriculo animal. El primero de ellos, publicado por (Beeler and Reuter, 1977),
incluia la dindamica intracelular del calcio en el célculo del potencial de accién. Mas
tarde, (Luo and Rudy, 1994a, Luo and Rudy, 1994b) utilizaron registros
experimentales para desarrollar un modelo de miocito de cerdo. Posteriormente,
(Jafri et al., 1998) sustituyeron el canal de calcio convencional por el canal de calcio
tipo L y un receptor de rianodina. Respecto a este canal, (Williams et al., 2010,
Jafri, 2012) han incorporado recientemente un nuevo tipo de modelo, basado en
los estados probabilisticos de Markov (Fink and Noble, 2009).

Entre los modelos celulares humanos, también son més abundantes los
ventriculares. Entre éstos, cabe destacar los modelos propuestos por (Priebe and
Beuckelmann, 1998), (ten Tusscher et al., 2004), (Iyer et al., 2004) o (Grandi et al.,
2010).

Modelos de miocito auricular, por su parte, vienen siendo estudiados desde que
(Hilgemann and Noble, 1987) desarrollaron un modelo auricular de conejo y
(Earm and Noble, 1990) estudiaron matematicamente, y en base a este desarrollo
previo, la dindmica celular del calcio. Otros modelos fueron desarrollados
posteriormente, entre los que cabe destacar el modelo de marcapasos celular de
rana propuesto por (Rasmusson et al., 1990), el de célula sinusal desarrollado por
(Demir et al., 1994) o el modelo de (Lindblad et al., 1996) quienes propusieron un
modelo de membrana celular para auricula de conejo. Los primeros modelos de
célula auricular humana fueron desarrollados por (Courtemanche et al., 1998) y
(Nygren et al., 1998) en base a datos experimentales. Mas recientemente, otros
autores han propuesto nuevos modelos basados en estudios tedricos y
experimentales sobre potenciales bloqueadores de la corriente Ik (Tsujimae et al.,
2007), incluyendo modificaciones relativas a la dindmica de los procesos de
repolarizaciéon (Maleckar et al., 2009), analizando la dindmica celular en procesos
patolégicos de fibrilacion auricular (Grandi et al., 2011) o incorporando un modelo
especifico de reticulo sarcoplasmico en la estructura celular (Koivumaki et al.,
2011).

2.4.2 Modelos de auricula

Los modelos de célula pueden, a su vez, ser acoplados entre si para modelar el
tejido auricular. Este acoplamiento es la base para el desarrollo de modelos
tisulares y de 6rgano completo permitiendo la simulacién de la propagacién del
potencial de accion a través del miocardio. La propagaciéon implica, a escala
tisular, no solo el comportamiento de las corrientes i6nicas respecto al potencial
de membrana, si no la propagacion de estas corrientes entre una célula y otra. La
forma adecuada de conceptualizar este binomio es mediante un modelo de
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reaccion-difusiéon donde la parte reactiva hace referencia a las corrientes iénicas, y
la difusiva define la propagacion entre células vecinas.

Bajo esta aproximacion, los inicios de la modelizacion auricular estuvieron
centrados principalmente en el desarrollo de modelos de tejido cardiaco uni- y
bidireccionales, con el tnico interés de analizar la propagacion tisular de los
potenciales de accion celulares. Con esta idea, y utilizando modelos tisulares 2D,
autores como (Wu et al., 1998) analizaron la anatomia de los musculos pectineos y
su efecto en la generacién y mantenimiento de arritmias. Posteriormente, (Xie et
al., 2002, Kneller et al., 2002), analizaron el efecto de los factores condicionantes de
la estabilidad del frente de onda. Mas recientemente, (Zhang et al., 2005, Pandit et
al., 2005, Clayton and Taggart, 2005) estudiaron los mecanismos que favorecen la
iniciaciéon y mantenimiento de mecanismos reentrantes.

Dada la importancia de factores como la geometria, la anisotropia en la
conduccién y la direccién de las fibras para una propagacion realista del potencial
de accién, paralelamente a la evolucion de modelos tisulares, fueron apareciendo
modelos 3D de auricula anatémicamente realistas. Asi, se pasé de los primeros
modelos tridimensionales simplificados de (Virag et al., 2002, Vigmond et al.,
2004, Jacquemet, 2004) para estudiar los frentes de propagacion, la generacién de
arritmias auriculares y las sefiales de superficie, a modelos algo maés realistas como
los desarrollados por (David M. Harrild, 2000) y (Seemann et al., 2006). El primero
de ellos tiene en cuenta estructuras anatémicas complejas, pero sin incorporar
factores importantes como la heterogeneidad electrofisiolégica o la orientacién de
fibras. El segundo, si bien tiene en cuenta las heterogeneidades, da menos
importancia a la orientacién de fibras musculares.

El primer modelo auricular que tuvo en consideraciéon tanto las propiedades
anatémicas como electrofisiologicas de las distintas regiones fue el desarrollado
por (Ruiz-Villa, 2010) y posteriormente validado por (Tobén, 2010). Este modelo
permiti6, entre otras cosas, evaluar el efecto de diferentes factores
electrofisiol6gicos sobre los patrones de propagaciéon sinusal y de arritmias
auriculares, desarrollar técnicas para la localizacion de focos ectépicos
generadores de arritmias o simular la eficacia de los procedimientos de ablacion
por radiofrecuencia habituales en el tratamiento de arritmias auriculares.

Mas recientemente, otros modelos auriculares humanos como el propuesto por
(Aslanidi et al., 2011) incorporan una reconstruccién anatémica mas realista del
NSA a partir de imagenes con tensor de difusién en resonancia magnética
(DTMRI). Estas imagenes, disponibles gratuitamente en el repositorio del proyecto
denominado The visible human (Spitzer et al.,, 1996), estan permitiendo en la
actualidad segmentar imagenes reales del corazén y obtener mallas geométricas
de gran precision.

Paralelamente, investigadores en la Universidad de Utah han desarrollado un
protocolo mejorado de adquisicion de imédgenes por resonancia magnética (MRI)
para la extraccion de informacion especifica del substrato anatémico de la auricula
de cada paciente (Oakes et al.,, 2009). El objetivo era mejorar la capacidad de

38



predicciéon durante la evolucién de patologias auriculares tras el tratamiento, sin
embargo las técnicas de segmentaciéon aplicadas para el reconocimiento de la
anatomia auricular son muy simples y requieren de la intervencién del usuario.
Otras técnicas de segmentacién mas sofisticadas, desarrolladas por (Ecabert et al.,
2008, Karim et al., 2012) en el seno del proyecto europeo euHeart, permiten sin
embargo una reconstruccién completa del corazén con gran detalle y calidad.

Existe mucha literatura focalizada en el reconocimiento de patrones auriculares,
con el objetivo de identificar y clasificar los distintos fenotipos de pacientes
(Ardekani et al., 2009, De Craene et al.,, 2012). Sin embargo, y aunque estan
surgiendo algunas iniciativas al respecto (Gloschat et al., 2011), la falta de datos
clinicos de calidad implica que estas técnicas no han sido del todo adaptadas a la
investigaciéon de la anatomia auricular. En los trabajos propuestos por (Krueger et
al.,, 2011, Zhao et al., 2012) se incorpora informacién anatémica sub-estructural
extraida de experimentos histolégicos en modelos computacionales de auricula.
No obstante, un mayor nimero de experimentos seran necesarios para llegar a
una modelo anatémico que sea representativo de la estructura auricular (Ho et al.,
2012).

En relacién a los métodos numéricos, los primeros modelos de reaccion-difusion
estaban basados en la asuncién de que toda la resistencia eléctrica del tejido
provenia de la propia conexion entre células vecinas y que el medio extracelular
era un conductor perfecto. De esta forma, el acoplamiento eléctrico entre los
miocitos cardiacos y la conduccion a través del tejido miocardico puede definirse
matematicamente por medio de un modelo bidominio de reaccién-difusion.
Propuesto por primera vez por (Schmitt, 1969), la formulacién matemaética de este
modelo comenzé con los trabajos de (Tung, 1978), (Spach et al., 1979), (Geselowitz
and Miller, 1983) y (Plonsey and Barr, 1987), mientras que las validaciones a través
de estudios experimentales se iniciaron con los trabajos de (Henriquez, 1993).

El modelo bidominio considera el tejido cardiaco compuesto por dos dominios,
intra- y extracelular, que coexisten espacialmente. Necesita por tanto de una
definicién de las corrientes idnicas transmembrana, del potencial de membrana y
del potencial extracelular (Henriquez, 1993, Potse et al., 2006a). Se puede entender
facilmente la formulacién matematica del modelo partiendo de la utilizacién de la
Ley de Ohm aplicada a las corrientes de los dos dominios, tal como muestran las
siguientes ecuaciones:

Ji = —MwV, Jo = =MV, ©)

donde J; y J, son las densidades de corriente en los medios intra y extracelular, M;
y M, son los tensores de conductividad respectivos y V; y V, son los potenciales a
ambos lados de la membrana.

Por otro lado, la membrana celular actia como un capacitor, compensando la
carga a ambos lados, de tal forma que la carga acumulada en cualquier instante y
en cualquier punto de la misma es cero:
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0
E(Qi +q.)=0

donde gq; y q. son las cargas en el medio intra y extracelular respectivamente.

Puesto que el flujo de corriente en cada punto ha de ser igual a la suma de la
acumulaciéon de carga y la corriente iénica saliente, se llega facilmente a las
siguientes expresiones, donde el signo positivo define, por consenso, una corriente
moviéndose del espacio intracelular hacia el extracelular:

0q; aq 11
_V']iza_;-l'xlion _V']eza_te_xlion an

donde [;,nes la corriente a través de la membrana y x es el area de la membrana
por unidad de volumen. Uniendo las expresiones (10) y (11), se llega facilmente a
la ecuacion de conservacion de la corriente, dada por:
V-ji+ Ve)e=0 12
Remplazando las ecuaciones dadas por (9) en la ecuaciéon (12), se llega a la
siguiente expresion:

V- (MVV) + V- (M,VV,) =0 (13)
El potencial de la membrana celular V,, depende tanto de la diferencia de
potencial entre el medio intra y extracelular como de la capacidad de membrana
segun la ecuacion:

q qdi — de (14)

_XCm_Z'XCm

m

Operando con las ecuaciones dadas por (10) y (14), se llega facilmente a la
siguiente expresion:

OV _10(qi—qe) _99: _ 04 (15)
Xm0y 27 ot ot ot

Si se remplaza la expresion (15) en la ecuacién (11) y se vuele nuevamente a la
expresion dada por (9), se llega a:

)4 M; 16
V- (DY) = YOt =+ lign D=—! (10
donde D representa el vector de difusion.

Para llegar finalmente a las ecuaciones que definen el modelo bidominio segtun
(Tung, 1978), es necesario eliminar la dependencia respecto a V;, quedando:
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v,
V- (D;VV)+ V- (D;VV,) = C,,

m
.W-}_ Lion en Qy

V-(D;VV)+ V-((D; + D,)VV,) = 0 en Q
donde Qy representa el dominio espacial ocupado por el corazén.

Para resolver este sistema de ecuaciones, es necesario establecer las condiciones de
contorno suponiendo que el corazén estd rodeado de un medio no conductor. Con
esta hipétesis, la componente normal de las corrientes intra y extracelular ha de
ser cero en el contorno, dQy, y por tanto, las condiciones de contorno quedan
establecidas con las expresiones siguientes:

n-(D;VV + D,VV,) = 0 en 00y (19)

n-v(D,VV,) = 0 en 9 (20)
El sistema formado por las ecuaciones (17), (18), (19) y (20) definen el modelo
bidominio. Su resolucion numérica resulta significativamente costosa en términos
computacionales, por lo que es habitual establecer una serie de simplificaciones
que limitan el problema a un tinico dominio, el medio intracelular (Henriquez and
Papazoglou, 1996). Estas simplificaciones establecen dos supuestos:

i) Las variaciones del potencial extracelular son suficientemente pequenas,
por lo que las variaciones del potencial transmembrana coinciden con
las del potencial intracelular.

ii) El efecto del potencial extracelular en la corriente de transmembrana es
despreciable, lo que permite desacoplar las ecuaciones bidominio.

Se puede considerar por tanto que los tensores de conductividad tienen igual
variacion anisotrépica, es decir que D, = A - D;. Siendo 4 un factor de escala, es
posible eliminar D, de las ecuaciones (17) y (18), rescribiéndolas como sigue:

v,
V- (D;VV) + V- (D;VV,) = Cpp, -a—;" + Lipn en Qy 1)

V- (DY) + (1 + )V- (D;VV,) = 0 en Q (22)

Reordenando estas dos expresiones y operando, se llega a la formulacion del
modelo monodominio:

v,
V- (DVV) = Cp, - a_tm + Lipn en Qy (23)

con una Unica condicién de contorno dada por:

n-V(DVV) = 0 en 90y (24)
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Resulta evidente que el modelo monodominio conlleva una complejidad numérica
y computacional inferior al modelo bidominio. Este implica la resolucién de una
ecuacién parabolica no lineal acoplada a una ecuacién eliptica. Sin embargo, el
modelo monodominio, como se puede deducir a partir de (23), puede ser resuelto
mediante una ecuacién parabdlica en derivadas parciales que modela un
fenémeno de reaccion-difusion. La parte reactiva viene representada por I,
gobernada por el modelo celular, mientras que la parte difusiva hace referencia a
la propagacion del potencial de accion en el tejido cardiaco.

2.4.3 Modelos de torso

Desde los primeros estudios realizados por (Frank, 1955), en los que se analizaba
la representaciéon de lineas equipotenciales y el movimiento del vector dipolo
cardiaco sobre la superficie de un modelo fisico de torso homogéneo, el interés por
desarrollar un modelo de torso realista ha ido en aumento con el paso de los afios.

Figura 24: Modelo de torso propuesto por (Frank, 1955)

Los primeros modelos computacionales de torso trataban de representar un medio
finito, homogéneo e isétropo, sin tener en cuenta variaciones de conductividad
introducidas por los distintos érganos y tejidos. Destacan en este sentido los
trabajos de (Rudy and Plonsey, 1980), (Abboud et al., 1991), (Leon and Horacek,
1991) quienes estudiaron las variaciones introducidas en el potencial de superficie
debidas a cambios en la geometria del conductor volumétrico.

Figura 25: Modelo de torso propuesto por (Rudy and Plonsey, 1980)

A partir de estos primeros modelos, la evolucién hacia nuevas aproximaciones
mas realistas permiti6 abordar matematicamente el problema directo en
electrofisiologia. Estos nuevos desarrollos trataban de conseguir un doble objetivo.
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Por un lado, mejorar la geometria del modelo en base a imagenes de resonancia
magnética, tomografia axial computerizada o ultrasonidos. Por otro, incorporar las
distintas heterogeneidades y anisotropias asociadas a los distintos érganos y
tejidos.

El modelo desarrollado por (MacLeod et al., 1991) fue de los primeros en tener en
cuenta las propiedades eléctricas de organos y tejidos. Este modelo fue
desarrollado en base a 116 imagenes transversales de resonancia magnética de un
unico sujeto. Incluia asi la heterogeneidad de tejidos como la piel, la grasa, el
musculo, el hueso o los vasos sanguineos, ademéds de érganos como los pulmones
y el corazén, presentando cada una de estas regiones un valor de conductividad
eléctrica diferente.

Por su lado, (Weixue and Ling, 1996) definieron un modelo que, si bien era menos
realista anatomicamente, facilitaba el analisis matemético de la propagacion
eléctrica a través de los distintos o6rganos y tejidos sin utilizar recursos
computacionales excesivos. Este modelo, formado por 412 nodos y 820 elementos
(tridangulos), incorporaba las superficies del torso, pulmones, sangre, musculo
esquelético y corazén. Recientemente, este mismo modelo ha sido utilizado por
(Aslanidi et al., 2011) y (Colman et al., 2011) para el calculo de series temporales de
potencial sobre la superficie del torso y la localizacién del foco generador de
arritmias en base a la morfologia de la onda P.

Figura 26: Modelo de torso propuesto por (Weixue and Ling, 1996)

Mas tarde, y partir de la extensa base de datos disponible en el proyecto The visible
human (Spitzer et al., 1996) y de la evolucién de las técnicas de segmentacion y
mallado por elementos finitos y de contorno, se puede encontrar en la literatura
una importante variedad de modelos computacionales. Asi, autores como (Sachse
et al., 2000) proporcionaron un modelo de geometria anatémica tridimensional del
cuerpo humano completo con 370 millones de elementos ctibicos de Imm3 en el
que se incluia como novedad la direccion de fibras musculares sobre el miocardio.
Por otro lado, investigaciones realizadas por (Bradley et al., 2000), (Bauer et al.,
2010, Keller et al., 2010) y (Weber et al., 2011) sobre modelos realistas de torso han
permitido analizar en profundidad el efecto de la conductividad asociada a las
distintas inhomogeneidades.
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Figura 27: Modelo de torso propuesto por Figura 28: Modelo de torso y electrodos
(Bradley et al., 2000) superficiales propuesto por (Bauer et al., 2010,
Keller et al., 2010)

En los tdltimos afios, la evolucion en la modelizacion electrofisiolégica del torso
humano ha estado encaminada, igual que con los modelos de auricula, hacia un
diagnostico y tratamiento personalizado de cada individuo en base a parametros
especificos de éste. Uno de los primeros métodos utilizados para el desarrollo de
modelos de torso especificos fue el propuesto por (Cheng et al., 2005) quien utiliz6
una técnica combinada de escaner superficial y seguimiento magnético para
determinar la posicién y orientacién del escaner, construyendo con ello un modelo
de torso especifico del paciente bajo estudio. Mas recientemente, los modelos
inhomogéneos propuestos por (Lenkova et al, 2012) y (Krueger et al., 2012)
permiten incluso adaptar la forma del torso a distintos tipos de pacientes con el
objetivo de abordar numéricamente el problema inverso y, por tanto, determinar
el mecanismo asociado a cambios en la activacién y ritmo cardiacos.

0 i e P R I

Figura 29: Modelos de torso especificos de 8 Figura 30: Modelos de torso especificos de un

pacientes con diversas configuraciones de anico paciente con distintas configuraciones de
electrodos superficiales propuestos por electrodos propuesto por (Lenkova et al., 2012)
(Krueger et al., 2012)

Desde el punto de vista del formalismo matematico, es evidente que cualquier
modelo multiescala que incluya el torso y que esté disefiado para resolver el
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problema directo en electrofisiologia ha de incorporar los tres ingredientes
fundamentales: un modelo de la actividad eléctrica del corazén, un modelo
realista de torso y algin tipo de condicién de acoplamiento corazén-torso
(Boulakia et al., 2010).

El planteamiento matematico genérico para la propagacion por el tejido auricular
ha sido descrito anteriormente. El paso siguiente es por tanto introducir las
condiciones que delimitan la transmision del potencial eléctrico entre el modelo de
auricula y el modelo de torso. Existen en la literatura dos posibles planteamientos.
El primero considera que el corazén esta totalmente acoplado al torso y por tanto
las condiciones impuestas a la interfaz corazén-torso, 0Qy_r, segtin (Krassowska
and Neu, 1994, Pullan et al., 2005, Sundnes et al., 2006), son:

I/e = VT en aQH_T (25)

DYV, n=D;VVy nen dQy (26)
donde Dy y Vr representan el tensor de conductividad y el potencial en la regién
del torso.

Una alternativa distinta se basa en considerar que el corazén y el torso no estan
acoplados eléctricamente (Boulakia et al, 2010). De esta manera, la
retroalimentacion eléctrica que el corazén ejerce sobre el corazén puede ser
despreciada, sustituyendo la ecuaciéon (26) por la siguiente (Potse et al., 2006a):
DV, n=0endQy (27)
Una vez establecidas las condiciones de la frontera que separa el corazon y el torso
con uno u otro método, resta por calcular el potencial en el torso. Bajo condiciones
cuasi-estacionarias, (Malmivuo, 1995), el torso puede ser considerado como un
conductor pasivo, lo cual permite afirmar que el potencial satisface la ecuacién de
Laplace en todo el dominio del torso Q;:
V- (D;VV;) = 0 en todo Oy (28)
El sistema de ecuaciones que define la propagacion en el torso queda por tanto
satisfecha con la ecuacién anterior, pero afiadiendo una nueva condicién en la
superficie exterior del torso. Esta nueva condicion establece que la corriente en la
superficie del torso d€l; no puede salir hacia el exterior, y por tanto:
D,V ny = 0en 9Q; (29)
Algunos autores como (Sachse, 2004, Pullan et al., 2005, Sundnes et al., 2006) han
presentado simulaciones matematicas de la electrofisiologia cardiaca sin tener en
cuenta la obtenciéon del ECG a partir de los modelos de reaccion-difusiéon. Sin
embargo, los trabajos realizados por (Lines et al., 2003, Potse et al., 2003, Potse et
al., 2009, Trudel et al., 2004, Keller et al., 2007) si tienen en cuenta la formulacién
bidominio o0 monodominio, pero solo los propuestos por (Potse et al., 2003, Potse
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et al.,, 2009) proporcionan como resultado la simulaciéon de las derivaciones
estindar de los electrocardiogramas. Para el cédlculo de estos resultados, los
autores tuvieron en cuenta la actividad eléctrica del corazén y un desacople
corazon-torso asumiendo que el corazén estd aislado y genera multiples dipolos
en el interior del torso.

2.5 Arritmias auriculares

Segian la Fundacién Espafiola del Corazén, las arritmias auriculares son
alteraciones del ritmo cardiaco a nivel supraventricular, es decir, por encima del
haz de His, bien en las auriculas bien en el nodo auriculoventricular. En funcion
de la frecuencia cardiaca, las arritmias se pueden clasificar en taquicardias, para
frecuencias superiores a 100 latidos por minuto (Ipm), o bradicardias, si la
frecuencia es inferior a 60 Ipm. Otra posible clasificaciéon de estas arritmias podria
hacerse en funcién de si su cardcter es permanente, llamada entonces arritmia
persistente, o por el contrario aparece en momentos puntuales, denominandose
entonces paroxistica.

Una posible clasificacion de las taquicardias auriculares puede realizarse en
funcién del mecanismo electrofisiolégico y el sustrato anatémico, dividiendo estas
arritmias en taquicardias macro-reentrantes, taquicardias auriculares focales y
fibrilacién auricular (Lesh et al., 1996).

2.5.1 Flater auricular

El flater auricular comun (o tipo I) es producido por un tnico circuito reentrante,
localizado en la auricula derecha (Waldo et al., 1977), con sentido de giro anti
horario y presentando una despolarizacion del seno coronario de proximal a
distal. Se caracteriza por un rango de frecuencias de 240 a 340 lpm. EI flater tipo II
tiene una frecuencia muy superior, llegando a 340-433 Ipm.

Segan un estudio realizado por (Granada et al., 2000), la incidencia de este tipo de
arritmias es muy superior a la que se crefa inicialmente, suponiendo 88 de cada
100.000 personas-afio siendo una patologia que afecta al doble de hombres que
mujeres, aumentando la incidencia de forma muy notable con la edad.
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Figura 31: Flater auricular en derivaciones II, IIl y V1 (Yanowitz, 2010)
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El diagnéstico se realiza analizando las ondas de flater, ondas F como las de la
Figura 31, en las derivaciones II, III, aVF y V1 fundamentalmente. Aparecen
complejos auriculares de morfologia, polaridad y longitud de ciclo constante en
forma de dientes de sierra y sin linea de base visible (Almendral, 2001)

2.5.2 Taquicardia auricular

Este tipo de arritmias se originan en el musculo auricular, no precisando de la
unién auriculoventricular ni del ventriculo para su inicio y mantenimiento
(Almendral, 2001). Aunque no representa un peligro para la vida, su importancia
radica fundamentalmente en su morbilidad.

Seguin un estudio elaborado por (Orejarena et al., 1998) la prevalencia de este tipo
de arritmias es de entre 1 y 3 de cada 1000 personas, con una incidencia de 35 de
cada 100.000 personas-afio. No son, por tanto arritmias frecuentes, representando
entorno al 10-15% de los pacientes atendidos en una unidad de arritmias.

Se caracterizan por tener una activacion auricular organizada con ondas P bien
definidas a una frecuencia que oscila entre 100 y 240 Ipm. Morfol6égicamente, la
onda P generada es diferente a la onda P sinusal tanto en amplitud como en eje
eléctrico. Si se identifican al menos tres morfologias de onda P diferentes, se trata
de una taquicardia auricular multifocal, mientras que si existe una sola morfologia
distinta de la onda P sinusal, es una taquicardia unifocal.
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Figura 32: Taquicardia auricular multifocal. (Yanowitz, 2010)

2.5.3 Fibrilacion auricular

La fibrilacién auricular consiste en una actividad eléctrica rdpida, cadtica y
desincronizada, sin capacidad para originar contracciones auriculares efectivas. La
actividad eléctrica generada en estas condiciones viaja en ondas que giran a través
de ambas auriculas, haciendo que estos compartimientos superiores tiemblen o
fibrilen a una frecuencia de 300 a 700 lpm.

El estudio Framingham (Kannel et al., 1982, Onundarson et al., 1987) sigue siendo
a dia de hoy la mejor fuente de informacién epidemiolégica sobre la fibrilacién
auricular. Este estudio revel6 que la incidencia de la fibrilacién auricular en la
poblacién mayor de 22 afios era del 2%, aumentando de forma significativa con la

47



edad hasta llegar a una prevalencia del 5% en personas mayores de 65 afios
(Furberg et al., 1994, Harada et al., 1996).

Existen en la literatura distintos abordajes sobre el mecanismo de esta actividad
eléctrica cadtica. Por un lado, (Moe, 1962) propuso la hipétesis de multiples ondas
reentrantes segun la cual la fibrilacion auricular conlleva mdultiples frentes de
ondas simultdneos y cambiantes que se bloquean y fragmentan para formar
nuevos frentes de ondas. Otro abordaje propuesto por (Haissaguerre et al., 1998)
se basa en la hipétesis focal en la cual la fibrilacién se inicia y mantiene por uno o
varios focos de muy alta frecuencia. Estos son originados principalmente entorno
a las venas pulmonares generando frentes de activacién que se fraccionan y
desorganizan en el tejido circundante. En los dltimos afios la teoria sobre la
generacion y mantenimiento de la fibrilacién auricular se apoya en el concepto de
rotor, introducido por (Jalife, 2003). Este considera que la fibrilacién es generada
por varios latidos ectépicos localizados en las venas pulmonares, cuyos frentes de
onda se fragmentan al llegar a la curvatura de la unién veno-auricular, generando
dos rotores que giran en sentidos opuestos.

Su diagnoéstico pasa por la deteccion, en las distintas derivaciones del ECG, de
oscilaciones irregulares de la linea de base, que producen despolarizaciones
auriculares multiples y desorganizadas con una frecuencia de entre 300 y 700 Ipm.
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Figura 33: Fibrilacion auricular (Yanowitz, 2010)
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3 JUSTIFICACION Y OBJETIVOS

Existen en la literatura numerosos modelos computacionales con el objetivo de
caracterizar el comportamiento del miocito auricular humano (Nygren et al., 1998)
(Courtemanche et al., 1998, Tsujimae et al., 2007, Maleckar et al., 2009, Grandi et
al., 2011, Koivumaki et al., 2011).

También una gran variedad de modelos computacionales tridimensionales
describen las caracteristicas anatémicas y electrofisiolégicas del tejido auricular y
de la auricula humana como érgano (Virag et al., 2002, Vigmond et al., 2004,
Jacquemet et al., 2003, David M. Harrild, 2000, Seemann et al., 2006, Ruiz-Villa,
2010, Tobon, 2010, Aslanidi et al., 2011).

En la escala macroscopica correspondiente al torso, ha habido una importante
evolucion desde los primeros modelos anatémicos y electrofisiolo6gicos propuestos
por (MacLeod et al, 1991) hasta las tltimas aproximaciones formuladas por
(Aslanidi et al., 2011, Colman et al., 2011, Lenkova et al., 2012, Krueger et al., 2012)
que permiten analizar el efecto de las propiedades electrofisiologicas de las
distintos 6rganos internos.

Todos estos modelos han contribuido al planteamiento e intento de solucién del
problema directo en electrofisiologia y al disefio de aproximaciones para abordar
el problema inverso. Sin embargo, hasta este momento, no se habia propuesto una
soluciéon multiescala realista que permitiera entender los mecanismos generadores
de arritmias auriculares y a coémo esta actividad eléctrica se propaga desde el
miocito auricular hasta la superficie del torso sin necesidad de utilizar para ello
procedimientos invasivos o perjudiciales para la salud de los pacientes.

En el presente trabajo de investigacion, la escala celular vendra descrita por el
modelo de miocito auricular propuesto por (Nygren et al.,, 1998), mientras que
para la tisular se utilizara el modelo 3D de auricula humana anatémicamente
realista, previamente desarrollado por (Ruiz-Villa, 2010, Tobén, 2010) en el grupo
de investigacion en bioelectronica (GBio-I3BH). Estos modelos quedaran
integrados por tanto en el nuevo modelo de torso con el objetivo de estudiar y
mejorar los indicadores utilizados en el diagnoéstico de patologias auriculares.

Como objetivos especificos, el presente trabajo plantea los siguientes:

- Reconstruccion 3D de los 6rganos incluidos en el torso y generacion de un
modelo anatémico computacional que permita simulaciones mediante
elementos finitos.

- Revision del estado del arte y adaptacion de las caracteristicas
electrofisiol6gicas al modelo 3D.

- Simulacién biofisica de la propagacion del potencial eléctrico en distintos tipos
de ritmos auriculares: ritmo basico normal, flater, taquicardia y diferentes
tibrilaciones originadas en puntos especificos de la auricula.

- Implementaciéon de algoritmos de procesamiento de biosefales sobre los
registros superficiales para extraer informacién del potencial instantdneo,
frecuencia dominante, entropia y diagramas de fase.
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- Andlisis comparativo de diferentes indices aplicados al estudio de los mapas
superficiales de potencial en el torso, y su uso para caracterizar las diferentes
arritmias estudiadas.
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4 MATERIAL Y METODOS
4.1 Modelo anatomico multiescala
41.1 Anatomia del modelo de torso. Desarrollo del modelo

Para el disefio del modelo de torso tridimensional se parte de imagenes de
resonancia magnética de torso ya segmentadas previamente por investigadores
del Centro de Biomedicina Computacional de la Universidad de Utah.
Adicionalmente, es necesario un modelo auricular detallado que pueda ser
incorporado en el modelo multiescala. En la préoxima secciéon se detallaran las
propiedades del modelo auricular utilizado.

@

g

Fase ll: Creacion de la malla de volumen

Inicio del desarrollo del modelo

)

l _ mr -

El resultado obtenido al final de esta segunda

/" Datos externos: Imagenes de resonancia
magnética de torso segmentadas por el
Centro de Biomedicina Computacional de
la Universidad de Utah

/ Datos externos: Modelo auricular
detallado desarrollado por Ruiz — Villa
(2010).Modelo anatémicamente realista a
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fase es una malla tetraédrica del torso
delimitada por la cavidad que rodea la
auricula y la superficie exterior del torso. A
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Fase lli: Definicion de regiones anatomicas del
ventriculo, los pulmones, las costillas, el
higado, la sangre y el torso general

magnética de una auricula real.
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Como resultado del procedimiento de
construccion del modelo, se obtiene un torso
tridimensional compuesto por 745.394
elementos tetraédricos y 134.600 nodos o
vértices, con una longitud media de lado del
tetraedro de 0.6cm
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Fase |I: Creacion de contornos
tridimensionales de érganos y del torso

El resultado obtenido al final de esta primera
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Figura 34: Proceso de desarrollo del modelo de torso 3D

A partir de la segmentaciéon previa de una imagen de torso, el procedimiento de
construccion del modelo de volumen puede dividirse, tal como se muestra en la
Figura 34, en tres fases principales.

- En la primera fase se obtienen los contornos tridimensionales de los
distintos 6rganos y del propio torso. De esta forma, se generan superficies
cerradas de elementos triangulares, independientes y sin intersecciéon entre
ellas. Los 6rganos que incluye el modelo son: el corazén, los pulmones, las
costillas, el higado, la sangre y el torso.

- Enla segunda fase se genera una malla de volumen formada por elementos
tetraédricos. El modelo volumétrico incluye un hueco interior y la interfaz
auricula-torso, que albergara el modelo auricular escogido.
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El tercer y ultimo paso consiste en asignar cada tetraedro a la region
anatomica correspondiente, de forma que ningin elemento pueda
pertenecer a dos o mads regiones distintas. De esta manera, cada region
corresponde a uno de los 6rganos segmentados previamente.

De una forma mas detalla, se describen a continuacién los pasos realizados en
cada una de las fases. En la secciéon de Apéndices se detallan las caracteristicas
principales de las herramientas de software utilizadas.

Fase 1. Creacion de las mallas de superficie:

Se crean isosuperficies mediante el software CardioViz3D, a partir de las
segmentaciones realizadas previamente en la Universidad de Utah
mediante el software Seg3D. Para ello se hace corresponder cada region,
definida mediante un nivel de gris especifico, con un 6rgano. Los contornos
de estas seis isosuperficies definen la anatomia de cada 6rgano.

Cada una de estas superficies es remallada para que su contorno tenga la
uniformidad necesaria y la densidad de elementos tridngulo suficiente
mediante el software Remesh 2.1. En el remallado se comprueba que no
existan intersecciones entre elementos de cada regién o entre regiones, asi
como la existencia de agujeros. En caso de intersectar entres si las mallas de
superficie, éstas han de ser separadas, completando posteriormente los
huecos generados en la geometria mediante un algoritmo de comprobaciéon
y reparacion de la malla.

Las mallas de contorno asociadas a cada regiéon son almacenadas en
formato de archivo *.stl (asociado a la herramienta CAD desarrollada por la
empresa 3D Systems).

Con todos los ficheros *.stl se compone un archivo *.stl tnico para,
posteriormente, crear un fichero con formato *.vtk (Visual Toolkit) que las
contenga a todas mediante el software Paraview 3.12.

A continuacién se afiade la regién correspondiente al modelo ventricular
desarrollado en GBIO-I3BH. El sistema de referencia ha de ser el mismo
para todas las mallas. Dado que el modelo de auricula es el punto de inicio
para el desarrollo de la malla de torso, las superficies asociadas tanto a éste
como al ventriculo han de ser trasladadas y rotadas hasta quedar
correctamente alineadas con la auricula. Para ello se utiliza la herramienta
Paraview 3.12.

El resultado obtenido al final de esta primera fase es un conjunto de mallas de
superficie, formadas por elementos triangulares como se puede observar en la
Figura 35, correspondientes a las diferentes regiones.
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Figura 35: Mallas de superficie. A la izquierda, cada regién es mostrada con distintos
colores. A la derecha, corte transversal de las superficies internas. Las zonas en gris
muestran la parte interna de las superficies.

Fase 2. Creacion de la malla de volumen

La segunda fase tiene por objetivo generar la malla de volumen. Los pasos
seguidos se detallan a continuacién:

Inicialmente se construye una malla de torso volumétrica que incluye una
cavidad para albergar la interfaz auricula-torso. La auricula escogida ha
sido desarrollada por (Ruiz-Villa, 2010) y (Tobén, 2010). Para crear una
cavidad personalizada a esta auricula, se parte de la superficie externa de la
auricula, se dilata suavemente, y se cierran todos los agujeros formados por
venas y valvulas. Esta superficie es la que delimita interiormente el
volumen del torso.

Se fusionan las superficies interior (cavidad) y exterior del torso en un
tichero formato *.stl. En este punto hay que adaptar las normales de los
elementos triangulares de modo que apunten siempre hacia el exterior del
volumen, es decir, las correspondientes a la cavidad apuntaran hacia la
auricula, mientras que las de la superficie exterior apuntaran hacia el
exterior del torso. Para ello se ha utilizado Remesh 2.1.

Se genera la malla de volumen tetraédrica mediante NetGen 4.9.13,
especificando, entre otros parametros, resoluciéon de lado del tetraedro
(0.6cm), tamafio maximo de malla y maximo porcentaje de graduacion (0.1)
para evitar saltos bruscos en la resoluciéon de tetraedros proximos. El
software optimiza el nimero de elementos por radio de curvatura y borde.
Finalmente, tras un proceso de optimizacion de mallas, se obtiene una
malla refinada y compacta de tetraedros en formato *.vtk, delimitada
interiormente por la cavidad ajustada a la auricula y exteriormente por la
superficie del torso. La Figura 36 muestra la malla volumétrica con la
auricula ubicada en el hueco interior a modo de referencia.
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Figura 36: Malla tetraédrica del torso delimitada por el hueco que envuelve la auricula y la
superficie exterior del torso. En color azul, la auricula a modo de referencia

Fase 3. Asignacion de tetraedros a regiones independientes

Una vez generada la malla de tetraedros, es necesario definir las regiones del
volumen que corresponden al ventriculo, los pulmones, las costillas, el higado, la
sangre y el torso general. Para ello se ha desarrollado un algoritmo en C++ que
determina, en primer lugar, los centroides de todos los tetraedros del volumen. A
continuacién determina, para cada uno de estos centroides, su posiciéon con
respecto a la malla de superficie de los distintos 6rganos. En caso de estar
contenido dentro de un 6rgano, se le asocia la etiqueta correspondiente, de lo
contrario, el tetraedro es asignado a la regiéon “torso general”. Es importante
remarcar que un mismo tetraedro no puede estar asignado a dos regiones
distintas, de forma que a cada elemento se le asigna una etiqueta identificativa que
lo hace tnico en la malla de volumen.

Figura 37: Malla de volumen con las distintas regiones. Los elementos
que componen la malla son tetraedros

4.1.2 Modelo anatémico de la auricula

La finalidad del modelo de auricula desarrollado por (Ruiz-Villa, 2010) es poder
reproducir clinicamente las arritmias. El modelo es anatémicamente realista y ha
sido validado en base a una reproduccion fiel del ritmo sinusal. Adicionalmente,
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se desarrollaron protocolos de estimulacion para este modelo que permiten la
generacion de arritmias auriculares.

El proceso de desarrollo del modelo consistié en varias fases que se resumen a
continuacion: i) a partir de una imagen por resonancia magnética de una auricula
real, se hizo una segmentacién y mallado inicial; ii) posteriormente, se suaviz6 la
superficie exterior para eliminar irregularidades; iii) a continuacion se disefiaron
los detalles geométricos del interior de la auricula asi como de las venas
pulmonares y resto de estructuras superficiales; iv) se afiadié volumen homogéneo
al modelo; v) y finalmente se incorporé el direccionamiento de fibras musculares.
De esta forma se obtuvo un modelo compuesto por ambas auriculas en las que se
pueden identificar 42 regiones diferentes. La Figura 38 muestra las principales
regiones anatomicas.
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Figura 38: Modelo anatémico de la auricula humana y sus diferentes regiones. (A) Parte superior.
(B) Parte inferior (Ruiz-Villa, 2010)

El dimensionado del hexaedro tipico utilizado para el mallado de esta auricula es
de 0.066 x 0.062 x 0.05 cm, dando lugar a una malla formada por 52.906 elementos
y 100.554 nodos. Las dimensiones de cada region fueron ajustadas de acuerdo a
los datos experimentales detallados en la Tabla 1 de la seccién de introduccién, y
son las mostradas en la Tabla 4. De entre todas ellas, las que condicionan la
geometria del modelo de torso son tnicamente aquellas que definen la forma
exterior de la auricula, esto es, las correspondientes a didmetros de las regiones
frontal, lateral y posterior de ambas auriculas asi como la longitud y didmetro de
las venas pulmonares y del apéndice izquierdo (resaltadas en la tabla).

Auricula izquierda Auricula derecha
Region Valor (cm) | Regiéon Valor (cm)
Ancho de pared 0.05 Ancho de pared 0.05
Apéndice izquierdo 5.49 Entre pared anterior y posterior 4.49
Diametro venas pulmonares 1.12 Entre el septum y lateral 4.26
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Longitud ramificacién venas 1.2 Entre cara inferior y superior 4.26
pulmonares
Dl‘ametro exterior valvula 272 D}a{net'ro exterior valvula 272
mitral tricaspide

Uniones interauriculares Diametro seno coronario 0.73
Regién Valor (cm) | Pared Cresta terminalis 0.55
Haz de Bachmann 0.51x0.87x0.93 | Nodo Sinoauricular NSA 0.6x0.36
Fosa oval 1.1cm?

Tabla 4: Dimensiones anatémicas de las distintas regiones del modelo auricular

Una mejora cualitativa de este modelo respecto a otros previos, es la orientaciéon
de fibras y las vias de conduccién de las principales estructuras auriculares. Fue
necesario para ello efectuar comparaciones anatémicas para establecer el eje
direccional principal de cada regioén y, en aquellas regiones con una anatomia mas
compleja como el haz de Bachmann, la direccionalidad se ajusté dividiendo en
subregiones mas pequefias. La Figura 39 muestra el modelo de fibras direccionales
asociadas a los 52.906 elementos de la malla.

Figura 39: Direccionamiento de fibras asociadas a los elementos de la malla (Ruiz-Villa, 2010)

4.2 Electrofisiologia del modelo multiescala

Como se ha comentado en la introduccién, el presente trabajo de investigacion
parte de dos modelos previos. Por un lado, el modelo celular que utiliza la
formulacion propuesta por (Nygren et al., 1998) basada a su vez en los trabajos
previos de (Hodgkin and Huxley, 1952). Por otro, el modelo anatémico de auricula
desarrollado en los trabajos de investigacion previos realizados por (Heidenreich,
2009), (Ruiz-Villa, 2010) y (Tobén, 2010).

Las propiedades electrofisiologicas de los modelos celular y de auricula escogidos,
asi como las modificaciones realizadas, condicionan el comportamiento eléctrico
registrado en el modelo de torso. Por este motivo, se describiran a continuacién las
caracteristicas eléctricas de ambos modelos, recomendando una lectura detallada
de las publicaciones originales para mayor detalle.

421 Electrofisiologia del modelo celular

En general, todos los modelos celulares tipo Hodgkin-Huxley se basan en un
circuito equivalente definido por la membrana y los medios intra- y extracelular.
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Como ya se ha comentado anteriormente, la corriente que circula a través de la
membrana puede definirse como:

al; 30
Im:Cma_;n+Iion_Iest (30)

donde I,; es la corriente de estimulo capaz de despolarizar la célula. A este
formalismo es necesario incorporar las ecuaciones diferenciales que gobiernan la
dinamica de las compuertas y de las concentraciones iénicas en el citoplasma.

El modelo particular desarrollado por Nygren consiste, como puede verse en la
Figura 40, en el circuito equivalente de Hodgkin-Huxley para el sarcolema,
acoplado con un modelo de compartimiento fluido, el cual tiene en cuenta tanto
los cambios en las concentraciones iénicas en el citoplasma como en el reticulo
sarcoplasmico. El modelo describe 30 variables para modelizar la dindmica celular,
incluyendo cada una de las corrientes i6nicas que contribuyen al potencial de
accion (Ina, Icar, Ity Lsus, Iks € Ik1), las bombas de Ca?* y Na*-K*, los intercambiadores
Na*-Ca* responsables de mantener las concentraciones ionicas intracelulares (Icap,
INnak € INaca) v las corrientes de fondo de Na* y Ca* (Is,na e Ip,ca).
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Figura 40: Modelo celular propuesto por (Nygren et al., 1998)

La ventaja del modelo de Nygren respecto a otros modelos de potencial de accién
auricular es la inclusién de la corriente Isus, la cudl determina especificamente la
forma del potencial de accién durante el pico y la meseta. Este es un aspecto
importante en caso de querer simular arritmias auriculares, siendo por tanto la
base para el desarrollo posterior del modelo de auricula.

Con el objetivo de reproducir el remodelado eléctrico que sufren los canales
i6nicos de miocitos auriculares humanos durante episodios de fibrilacién auricular
(Bosch et al., 1999, Workman et al., 2001), el modelo de Nygren fue modificado en
términos de conductancia y cinética celular. Para ello se incorporé un incremento
en la regulacién de la densidad del canal Iki, una disminucién en la regulacion de
las densidades de los canales de Ica e It y cambios en la cinética de los canales I,
IcaL € Ina. Los cambios introducidos en el modelo son los siguientes:

- La conductancia del canal Ik1 fue incrementada un 250%.
- La conductancia del canal Icar fue disminuida un 74%.
- La conductancia del canal I; fue disminuida un 85%.
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- La cinética de la rapida inactivacion de la corriente IcaL fue incrementada
un 62%.

- La curva de activacion de la corriente I; fue desplazada +16mV.

- La curva de inactivacion de la corriente Ina fue desplazada +1.6mV.

4.2.2 Electrofisiologia del modelo auricular

En el capitulo de introduccién se explicé en detalle la anatomia de la auricula,
mostrando cémo la pared estd formada por haces de fibras musculares. La
orientaciéon de dichas fibras puede ser circular, longitudinal, trasversal u oblicua
facilitando la division del modelo en las 42 regiones eléctricamente distintas ya
vistas anteriormente. Tanto las velocidades de conduccién como los valores de
anisotropia del modelo se ajustaron a datos experimentales realizados por (Spach
et al., 1982), (Spach et al., 1985), (Hansson et al., 1998) y (Koura et al., 2002). Por su
lado, (Tobdén, 2010) introdujo una serie de consideraciones respecto a la
conductividad y anisotropia en las diferentes zonas del modelo:

- La cresta terminal se define como una zona de muy alta conductividad (0.7
S/cm) y de anisotropia 1:10.

- El haz de Bachmann y musculos pectineos son considerados como zonas de
alta conductividad (0.5 S/cm) y de anisotropia 1:2.

- Las venas pulmonares se definen como zonas de baja conductividad (0.15
S/cm) y anisotropia 1:2.

- El istmo cavotricuspideo corresponde a una zona isotrépica de baja
conductividad (0.1 S/cm).

- EINSA es considerado isotrépico y de muy baja conductividad (0.05 S/cm).

- Para el resto del tejido auricular, se define una conductividad media (0.2
S/cm) y anisotropia 1:2.

Por otro lado, también se ajustaron parametros del modelo celular de Nygren en
regiones anatomicas como la cresta terminal, musculos pectineos, apéndice
izquierdo y anillo auriculoventricular para obtener las diferentes formas de
potencial de accién obtenidas con datos experimentales:

- En la cresta terminal, las conductancias méaximas de las corrientes I; e Icar
fueron incrementadas un 41% y 53% respectivamente, y la conductancia
maxima de la corriente Ik: fue reducida en un 20%.

- En los musculos pectineos, la conductancia maxima de la corriente I; fue
incrementada un 11%, las conductancias méximas de las corrientes Icar e Ix:
fueron reducidas en un 8% y 20% respectivamente.

- En el apéndice izquierdo, la conductancia maxima de la corriente I; fue
reducida en un 44% y la conductancia maxima de la corriente Ix: fue
incrementada un 360%.

- En el anillo auriculoventricular, las conductancias maéaximas de las
corrientes I; e Ixr fueron incrementadas un 11% y 360% respectivamente, y
la conductancia méxima de la corriente IcaL fue reducida en un 38%.

Una vez introducidas todas estas modificaciones, los valores correspondientes a
las distintas regiones son los recogidos en la Tabla 5 y Tabla 6:
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Zona anatémica Conductividad Anisotropia

Cresta Terminal Muy alta (0.7 S/cm) 1:10
Haz de Bachmann y Musculos Pectineos Alta (0.5S/cm) 1:2
Venas Pulmonares Baja (0.15S/cm) 1:2
Istmo cavo-tricuspideo Baja (0.1 5/cm) 1:1
NSA Muy baja (0.05S/cm) 11
Tejido auricular general Media (0.2 S/cm) 1:2

Tabla 5: Valores de conductividad y anisotropia en las diferentes zonas del modelo (Tobén, 2010)

Zona anatémica Parametros Nygren Conductancia maxima (nS)
St,max 10.6
Cresta Terminal §Cal, max 10.3
SKr,max 04
&t max 8.3
Misculos Pectineos §Cal, max 6.2
SKr,max 04
Et,max 4.2
Apéndice Izquierdo §Cal,max 6.75
gKr,max 2.3
Et,max 8.3
Anillo auriculoventricular &CaL, max 42
gKr,max 2.3
Et,max 7.5
Tejido auricular general §CaL,max 6.75
SKr,max 0.5

Tabla 6: Conductancia maxima de las corrientes I, Icar e Ik modificadas para simular
heterogeneidad electrofisiolégica (Tobdn, 2010)

4.2.3 Electrofisiologia del modelo de torso

Con el objetivo de analizar la amplitud y distribucién de los potenciales eléctricos
en la superficie del modelo de torso, es esencial entender la influencia del ntimero
de inhomogeneidades, los valores de conductividad de los distintos tejidos y la
localizaciéon del corazén en el seno de un conductor volumétrico. Este proceso
puede ayudar determinar y localizar el origen de las arritmias auriculares.

Para ello, cada una de las seis regiones en las que se divide el torso, esto es,
ventriculo, los pulmones, los huesos, la sangre, el higado y el torso general
presenta unas propiedades eléctricas distintas. Otras inhomogeneidades, como la
grasa o el musculo esquelético, no han sido incorporadas. Respecto a la grasa, se
ha considerado que su efecto principal sobre la sefial eléctrica en superficie es la
variacion en amplitud, lo que podria corregirse facilmente con un factor de escala.
En relaciéon al musculo esquelético, dado que no se dispone de informacion
detallada sobre la orientacion de las fibras musculares del paciente, se ha optado
por no incluirlas en el modelo.
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La Tabla 7 muestra el conjunto de conductividades utilizadas en el modelo de
torso y aquellos valores, publicados en la literatura, procedentes de estudios
experimentales:

Region Conductividad Conductividad Referencia

anatomica modelo (mS/cm) real (mS/cm)

5.00 Bradley et al., 2000

Miocardio 459 0.60~4.00 (1£/ﬁk1avéyié etal, 2002)

(ventriculos) .
0.53~4.83 (Gabriel et al., 1996a, Keller et al., 2010)

0.54 (MacLeod et al., 1991)
0.50 (Bradley et al., 2000)
Pulmones 0.389 0.24~0.90 (Miklav¢ic et al., 2006)
0.39 (Bauer et al., 2010)
0.389 (Gabriel et al., 1996a, Keller et al., 2010)
0.10~0.60 (MacLeod et al., 1991)

Huesos 0.20 0.20 (Miklav¢ic et al., 2006)
0.05~0.60 (Gabriel et al., 1996a, Keller et al., 2010)
4.30~7.00 (Miklavéié et al., 2006)

Sangre 7.00 7.00 (Gabriel et al., 1996a, Keller et al., 2010)
4.35~10.0 ’ ’ 7
0.23~2.00

., (Miklav¢ic et al., 2006)
Higado 0.277 0. 2(;72327 00 (Gabriel et al., 1996a, Keller et al., 2010)
2.390 Klepfer et al., 1997
Torso general 239 2.20 ((Bragley etal, 2000))

Tabla 7: Valores de conductividad de las seis regiones del modelo comparados con los procedentes
de estudios experimentales

4.3 Formulacién matematica de la propagacion eléctrica

Como se ha comentado anteriormente, el acoplamiento eléctrico entre los miocitos
cardiacos y la conduccién a través del tejido cardiaco estd matematicamente
descrito por el modelo bidominio. Sin embargo, dada la complejidad numérica
implicita en la resoluciéon del sistema de ecuaciones, es necesario imponer una
serie de restricciones al modelo. De esta forma se llega al concepto de modelo
monodominio, pudiendo ser resuelto mediante una ecuacién parabdlica en
derivadas parciales que modela un fenémeno de reaccion-difusiéon. El error
introducido por esta aproximacién es minimo en comparacién con el que se
obtendria mediante el modelo bidominio (Potse et al., 2006b).

Las ecuaciones (23) y (24) vistas en el capitulo de introduccién definian el modelo
monodominio y son, en si mismas, un sistema de ecuaciones en derivadas
parciales (EDP) donde el término reactivo I;,, es un sistema de ecuaciones
diferenciales ordinarias (EDO) no lineales gobernado por el modelo celular. Por su
parte, el término difusivo representado por C,, - (0V;,/dt) hace referencia a la
propagaciéon del potencial de accién en el tejido. Es esta dualidad reaccion-
difusion la que identifica numéricamente el tipo de problema a resolver.
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Para resolver este tipo de problemas se emplea habitualmente la combinacion, por
un lado, de un método explicito o semi-implicito para la parte temporal y, por
otro, de diferencias finitas de segundo orden o elementos finitos lineales para la
discretizacion espacial. Es decir, un método explicito para el término reactivo y
otro implicito en el término difusivo.

4.3.1 Propagacién a través del torso

La técnica utilizada para resolver el sistema de ecuaciones en derivadas parciales
descritos por los modelos bidominio o monodominio es la particion del operador
propuesto por (Strang, 1968, Qu and Garfinkel, 1999).

Con el objetivo de aplicar este método, es necesario acotar el modelo
monodominio a un dominio dado Q y establecer, ademas de las condiciones de
contorno, unas condiciones iniciales. De esta forma, el sistema de ecuaciones a
resolver es:

av,
V- (DVV) = Cp, - a—;" + Lipgn(V,t) para x € Qy,t >0 (1)
n-V(DVV) =0parax € 0Qy_r,t=0 (32)
(33)

V(x,0) = f(x) parax € Qg,t =0

donde V es el potencial de accién, C,, es la capacidad de la membrana, D es el
tensor de conductividad, f(x) son las condiciones iniciales, 0Qy_r representa el
contorno del dominio auricular y n es la normal en ese contorno. Por su lado,
lion(V, t) es la corriente idnica asociada al modelo especifico de Nygren y, como ya
se coment6 anteriormente, es una funciéon dependiente del potencial V, de las
compuertas Y;(t) y de las concentraciones Z;(t). Tanto las compuertas como las
concentraciones responden al siguiente tipo de EDO:

ﬂ%gﬁzwu—na»—mn@

a(Zy()
BT filz, V., Z;)

donde a; = a;(V), B; = Bi(V) y Iz, es la corriente del ion Z;.

El sistema de ecuaciones definido por (31), (34) y (35) puede entonces resolverse
utilizando el método de particion del operador. Supdéngase los operadores
diferenciales £; y £, y una ecuacién diferencial del tipo:

av 36
—o= (L + L)V %)

Si se limita la integracion al intervalo comprendido entre t y t+AT, la ecuacién
anterior podria reformularse como:
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V(t+ AT) = bty (¢) (37)

y por tanto:

AT AT 38
V(t +AT) = e“12 - L1807 . X272 . Y (8) + O(AT?) ©8)
Este método, propuesto por (Strang, 1968), es de orden dos y puede ser aplicado a
la resolucion del problema monodominio definido por las ecuaciones (31), (34) y
(35), eligiendo £; como el operador asociado al término reactivo y £, al término
difusivo. Por tanto:

LV =Ly, (V, 1) L,V = V(DVV) (39)
El algoritmo de cdlculo puede resumirse en los tres pasos propuestos por (Qu and
Garfinkel, 1999) de la siguiente manera:

Paso 1: se utiliza el resultado en el tiempo t como condicién inicial para integrar la
siguiente EDP:

av
c. (40)

50 =V (DVV) para At = AT/,

AT
Este paso corresponderia a la aplicacion del operador e*22 a V(t).

Paso 2: se emplean los resultados del paso anterior como condicién inicial para
integrar la ecuacion:

41
Cm - E = _Iion(V; t) (1)

AT
Este paso equivale a aplicar el operador e al término e“?z - V(t). Ademas es

necesaria también la integracion de las EDOs correspondientes a las compuertas:

L1AT

a(lgit)) =a;,(1-Y(0) - BY;(O)parai=1..MyAt = AT (42)
@ = fi(lzpV,Z;) parai=1..N (43)

Paso 3: usando los resultados del paso 2 como condicién inicial, se integra
nuevamente la ecuacion:

av
¢ .V (44)

157 =V (DVV) para At = AT/,

AT AT
lo que corresponde a aplicar el operador e*?z a 18T - [e*22 - V(t)]. Este tltimo
paso completa la integracién en el intervalo (t,t + AT), obteniendo el resultado
definitivo para (t + AT).
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Este método podria, no obstante, reducirse a tan solo dos etapas. La primera
implica la integracion de las EDOs relativas al término reactivo definidas en el
paso 2. La segunda se centra en la integraciéon del término difusivo (pasos 1 y 3)
representado por una ecuacioén parabodlica homogénea.

La dltima consideraciéon a tener en cuenta es que, para resolver el modelo
monodominio utilizando la técnica de particion del operador, es necesario
discretizar las distintas ecuaciones en tiempo y en espacio. Para la discretizaciéon
temporal suelen emplearse esquemas de diferencias finitas, mientras que para la
espacial en modelos 3D con geometria compleja, como es el caso del modelo de
torso, suele emplearse el método de los elementos finitos.

Para analizar la propagacién a través del torso de forma especifica, es necesaria
una simplificacion del método expuesto. Volviendo al planteamiento del modelo
monodominio, las ecuaciones que rigen la distribucion del potencial eléctrico en el
torso son igualmente las definidas por (31) y (32) incluyendo dos simplificaciones.
Por un lado, la propagaciéon en el torso se realiza en régimen estacionario
(Malmivuo, 1995) y por tanto el término temporal de la ecuacién (31) es igual a
cero. Por otro, las fuentes generadoras de potencial, esto es, las corrientes iénicas,
son también nulas por considerar que la auricula y el torso estdn desacoplados
(Boulakia et al., 2010). De esta forma, el sistema de ecuaciones a resolver es:

V- (DVV) = 0 en el dominio Qr (45)
n-V(DVV) = 0 en 0Q; (46)
(47)

V = VO en aQH_T

donde Q7 es el dominio representado por el torso, dQ; representa la superficie
exterior del torso y dQy_r corresponde a la superficie interface entre la auricula y
el torso. En este sistema de ecuaciones, se ha eliminado por tanto el término
reactivo (I;p,(V,t) = 0). Respecto al término difusivo, el régimen estacionario
obliga a que C,, - dV;, /0t = 0.

Esta aproximacion simplifica considerablemente el calculo matematico de la
propagacion eléctrica a través del torso y por tanto la obtencion del potencial en la
superficie. Las ecuaciones (46) y (47) representan, respectivamente, las condiciones
de Neumann de flujo nulo en la superficie exterior del torso y las condiciones de
contorno de Dirichlet dadas por los electrogramas generados en la cavidad que
aloja la auricula. El problema queda entonces reducido a encontrar la solucién a
un sistema de ecuaciones que se asemeja en su formulacién a la ecuacién de
transferencia de calor.

4.3.1.1 Ecuaciéon de transferencia de calor. Analogia con el modelo
monodominio

Se parte de un cuerpo como el de la Figura 41, con volumen v y superficie S sujeto
a la accién de flujo de calor en su superficie q y a la presencia de fuentes externas
de calor por unidad de volumen, r.
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Figura 41: Cuerpo sujeto a un flujo de calor y fuentes de calor externas

La ecuacion que describe la transferencia de calor en un cuerpo rigido se obtiene
tacilmente a partir de la ecuacion de la energia dada por:

fpu-dv=j—q-n-d5+jr-dv (48)

v S v

donde p es la densidad del cuerpo, u es la energia interna por unidad de masa
(J -Kg™), q es el vector de flujo de calor en la superficie del cuerpo (W - m?), n es
la normal exterior y r es una fuente de calor por unidad de volumen. El signo
negativo en la integral de superficie obedece al hecho de que un flujo de calor
entrante da lugar a un incremento en la energia interna, esto es, un aumento en la
temperatura del cuerpo.

El flujo de calor en el cuerpo se puede dividir en i) flujo de calor producido por
conduccién (qg), ii) flujo de calor convectivo debido al intercambio de calor entre
la superficie del cuerpo y el medio exterior (q5) y iii) flujo de calor debido a la
radiacién entre la superficie del cuerpo y el medio exterior (qg). De esta manera, el
vector q, y por tanto la ecuacion (48), se pueden rescribir de la siguiente manera:

fpu-dv=f—(qK+qh+qR)-ndS+fr-dv (49)
v S

v

Aplicando el teorema de la divergencia a la integral de superficie concerniente a
qg, y haciendo uso de la Ley de Fourier, se tiene:

donde k es el tensor de conduccion en (W-m™1-K™1) y V(-) es el operador
gradiente. De esta forma, la ecuacion (49) se puede rescribir de la siguiente forma:

fpﬂ-dvzf(V-(k-VT)+r)dv—f(qh+qR)-ndS (51)

v v Sq

La integral de superficie se ha restringido a la dada por s, para distinguir entre la
porcion de superficie donde se especifica el valor de temperatura, Sy, de aquella
en la que se especifica el flujo de calor de naturaleza convectiva o radiante,
S =5,US;.

64



En ausencia de trabajo mecanico, el cambio en la energia interna es proporcional al
cambio de temperatura, lo que se traduce en:

du (52)

Cp:a—T

donde C, es el calor especifico (J-Kg~'-K™'). De esta forma, sustituyendo la
ecuacion (52) en la (51) y reagrupando las integrales de volumen se tiene:

,[(pcp'g_:_v'(k'vr)_r)'dv=_j(qh+QR)'ndS (53)
S,

v q

En la ecuacién anterior, la integral de volumen representa la ecuaciéon de
transferencia de calor mientras que la integral de superficie hace referencia a las
condiciones de contorno del problema junto a las condiciones en las que se
prescribe la temperatura.

Si se escribe la ecuacion (53) en forma diferencial, se tiene:

oT
pC, T r=V:(k-VT) en el volumen v (54)
qn = h(T — Tf) en la superficie Sy (55)
qr = &(T* — TE) en la superficie Sg (56)
(57)

T =T, en la superficie St

Las ecuaciones (55) y (56) definen el flujo de calor convectivo y radiante
respectivamente, mientras que (57) representa la temperatura prescrita.

Comparando este Gltimo sistema de ecuaciones con el correspondiente al modelo
monodominio, se puede encontrar facilmente una analogia entre ambos
problemas:

pCp = Cpm (58)
=T = Xlion (59)
KD (60)

4.3.1.2 Solucion por el método de elementos finitos

Para resolver el sistema definido por las ecuaciones (54) a (60), es necesario
obtener la forma variacional de la expresion (54). Si dT es una perturbacion de la
funion T, tal que dT = 0 en todos aquellos puntos donde T viene prescrita, se
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puede multiplicar la ecuacién (54) por 0T, integrar sobre todo el volumen v y
aplicar la identidad dada por

fng-dv: f(fg)ndS— ngf-dv (61)
S

v v

de forma que se obtiene la siguiente expresion:

prp'aT'g—Zdv = f(VBT-(k-VT)+r6T)-dv— faT(qh+qR)-ndS
v v Sq (62)
- jaT-(k-VT)-ndS
St

La integral de superficie sobre S; corresponde a aquellos puntos en los que la
temperatura es prescrita o donde la conduccién de calor es cero (condicién
adiabéatica). Esta condicion queda automdaticamente satisfecha por la propia
formulacion del método de elementos finitos.

De igual forma que el caso de propagacién auricular, es necesario realizar una
discretizacion espacial y temporal para resolver la ecuacién (62). La discretizaciéon
espacial requiere la introducciéon de funciones de interpolacién para la
temperatura T. Para ello, T toma la forma T = N;T; parai = 1...n donde N; son las
funciones de interpolacién, T; es el valor de la temperatura en el nodo iy n es el
nimero total de nodos de la malla de elementos finitos. Considerando
adicionalmente una integraciéon implicita de la ecuacién (62), se obtiene la
siguiente expresion:

k+1 k
NiT; — NiT;

oT; f pCyN; 'T]dv = —0T; fVNi Rkt VN; - dv Tjk+1
v

v
+ aTl f T'k+1NL'dU — aTL f Ni . (qh + qR) ‘ndS

v Sq

donde k hace referencia al tiempo t*, y la integral de superficie sobre S; ha sido
suprimida por ser satisfecha de manera trivial por la propia formulacién. En el
caso especifico del modelo monodominio, podemos transformar la expresion
anterior utilizando las ecuaciones (54) a (60) resultando una ecuacién mas sencilla:

k+1 k
NT — N,

At dv = —aTi

fVNi - D¥*1-VN; - dv| T/}

aTlmeNl "
b (64)

v

- aT; f I¥ . N;dv

v
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En esta ecuacion se ha empleado una formulacién semi-implicita como es habitual
en electrofisiologia. Por su parte, el término reactivo correspondiente a I;,,, viene
integrado de manera explicita en lugar de implicitamente.

Esta ecuacion puede resolverse también utilizando el método de particion del
operador anteriormente explicado en dos pasos:

Paso 1: empleando Vik como condicién inicial, se determina V;* como solucién de:

Vi* = Vik —At- Iion(Vik' tk) (65)

Paso 2: empleando la solucién del paso anterior, V;*, se calcula V*** como solucién
de:

N'T~k+1 _ NTk
AL T gy = 9T,
At

fVNi-Dk“-VNj-dv

v

k+1 66
T; (66)

aT; f ConN;

v

La propagaciéon a través del torso, como se ha especificado anteriormente,
simplifica més si cabe el modelo monodominio al considerar un problema simple
de transferencia de calor estacionario sin término fuente, con condiciones
adiabaticas en la superficie externa y condiciones de temperatura (variable
representativa del potencial eléctrico) prescrita en la superficie interfaz auricula-
torso. En estas condiciones, la expresion dada por (66) puede simplificarse, dando
lugar a la ecuacién de propagaciéon de potencial eléctrico a través del modelo de
torso:

—aT; jVNi -kt VN; - dv

v

Tjk+1 =0en QT (67)

T =Tyen 0Q; (68)
donde k**! =D es la conductancia por unidad de longitud y T es la variable
potencial a calcular.

4.3.2 Calculo del electrocardiograma

Los fundamentos basicos que rigen la transferencia de calor son dos: i) la energia
contenida en cualquier material es proporcional a la temperatura, la densidad del
material y al calor especifico asociado a las caracteristicas propias del material y ii)
la transferencia de calor a través de la frontera de una regién concreta es
proporcional a la conductividad, al gradiente de la temperatura a través de la
region y al drea de contacto (Harrell and Herod, 1996).

El sistema definido por las ecuaciones (67) y (68) define la propagacién del
potencial (equivalente al calor) a través de la malla de elementos finitos. La
solucioén de este sistema serd por tanto el valor de potencial en cada nodo i de la
malla para cada instante temporal, lo que equivale a la solucién del problema
directo en electrocardiografia.
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Las soluciones obtenidas para las coordenadas (x,y,z) del nodo i, permitiran el
célculo de los electrocardiogramas correspondientes a las distintas derivaciones
del ECG. Si, adicionalmente, el calculo se realiza para todos los nodos que
conforman la superficie exterior del modelo de torso, el resultado serd un mapa de
potencial superficial equivalente al BSPM.

44 Simulacion biofisica

En apartados anteriores se han explicado en detalle los aspectos anatémicos y
electrofisiol6gicos del modelo tridimensional, y se ha analizado el formalismo
matematico utilizado para resolver un sistema de ecuaciones adaptado a niveles
auricular y torso. Un aspecto que resulta crucial para el realismo del modelo es,
como también se comenta en el capitulo de introduccién, la capacidad de
responder a dos preguntas basicas (Fish, 2009):

- (Qué informacion ha de ser transferida necesariamente de una escala a otra?
- ¢Qué principios han de ser satisfechos durante el proceso de transferencia?

Con el proceso de simulaciéon biofisica planteado en el presente trabajo, se han
tenido en cuenta estas preguntas de forma que el modelo multiescala es capaz de:

- Iniciar un estimulo fisiol6gico a nivel de NSA o arritmico en diversos puntos
de la auricula.

- Propagar eléctricamente el potencial de accién, normal o arritmico, a todo el
tejido auricular tendiendo en cuenta las condiciones de contorno.

- Transferir la informacién relativa a los electrogramas registrados en la
superficie de la auricula, a la superficie interfaz auricula-torso.

- Utilizando la informacion de los electrogramas como condiciones iniciales en el
torso, propagar estos potenciales a través de un torso finito y heterogéneo.

- Registrar el potencial eléctrico en la superficie del torso tanto a nivel de
electrocardiograma ECG como de mapas superficiales de potencial (BSPM).

La generacién del protocolo de estimulacién que se analiza a continuacién no
forma parte de los objetivos del presente trabajo, pero si es necesario conocerlo
para el estudio de la propagacién del potencial a través del modelo de torso. Se
recomienda una lectura detallada de la tesis doctoral realizada por (Tobén, 2010)
para mayor detalle.

4.4.1 Protocolo de estimulacién eléctrica para la generacion de arritmias

El protocolo de estimulacién implementado en este modelo es el protocolo S1-52
estandar (Tobo6n, 2010). S1 corresponde a la actividad sinusal y por tanto es
aplicado en la region del NSA del modelo auricular 3D. La longitud del ciclo base
(BCL) S1-51, se establecié en 1000 ms aplicaindose un tren de 10 ritmos sinusales
antes de aplicar el estimulo prematuro S2 en los casos de arritmia.

La estimulacion sinusal con el protocolo S1-51 exclusivamente se ha utilizado para
estudiar y validar el patréon de propagacion fisiolégico del potencial eléctrico
desde la interfaz auricula-torso hasta la superficie del torso, asi como para
caracterizar los ECGs calculados en condiciones de control.
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Para la generacion y mantenimiento de arritmias auriculares, el protocolo se basa
en la estimulacion sinusal durante los 10 ciclos, punto en el que se detiene y
almacena el estado del sistema, y el posterior rearranque y aplicaciéon de un
segundo estimulo S2. De esta forma, solo se observa la actividad ectépica y la
actividad reentrante generada por ésta. En funcién del tipo de arritmia esperada,
el procedimiento relativo a S2 es:

- Flater: se aplica un tren de 6 estimulos ectdpicos con una longitud de ciclo
de 130 ms cerca del seno coronario (auricula derecha). Se genera de esta
forma una reentrada alrededor de la valvula tricaspide.

- Taquicardia: se aplica un tren de 6 estimulos ectdpicos con una longitud de
ciclo de 130 ms centrado en la cresta terminal (auricula derecha). Este
procedimiento genera una taquicardia con reentrada alrededor de la cresta
terminal.

- Fibrilacion auricular tipo 1: se aplica un tren de 6 estimulos ectépicos con
una longitud de ciclo de 130 ms, centrado en la base de las venas
pulmonares derechas (auricula izquierda). Se genera fibrilacién con
multiples ondas reentrantes.

- Fibrilacién auricular tipo 2: se aplica 1 foco ectépico continuo con una
longitud de ciclo de 130 ms centrado en la base de las venas pulmonares
derechas (auricula izquierda). Se genera asi una fibrilacién con actividad
focal en esta region ademas de multiples ondas reentrantes.

- Fibrilacién auricular tipo 3: se aplica 1 foco ectépico continuo con una
longitud de ciclo de 130 ms cerca del seno coronario (auricula derecha). El
resultado es una fibrilacién focal con actividad focal en el seno coronario y
multiples ondas reentrantes.

4.4.2 Simulacion de la propagacion eléctrica a través del torso

La informacion eléctrica que ha de ser transferida desde la auricula al torso viene
determinada por el método de acoplamiento auricula-torso utilizado. En este
trabajo se ha optado por considerar ambos dominios totalmente desacoplados con
el objetivo de reducir la carga computacional asociada.

Para calcular las condiciones iniciales en la superficie interfaz auricula-torso segin
la ecuacién (69), se parte de la propagacion eléctrica a nivel auricular generada
tras la activacién sinusal o arritmica en funcién del caso.

V= VO en aQH_T (69)
Esta propagacion auricular, generada durante los trabajos de investigacion de

(Toboén, 2010), satisface para todo instante el conjunto de ecuaciones
correspondientes al modelo monodominio descrito en secciones anteriores.

V- (DVV) = Cp, v (70)

gFT + Lipn(V,t) parax € Qy,t >0

n-V(DVV) =0parax € 0Qy_r,t=0 (71)
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V(x,0) = f(x) parax € Qy,t =0 (72)
La resoluciéon mediante EMOS de este sistema de ecuaciones proporciona un
conjunto de archivos con extensién *.bin donde se almacena la informacién de
potencial-tiempo para todos los nodos de la auricula. Para obtener las condiciones
iniciales, es necesario entonces calcular los electrogramas mediante el posproceso
de la informacién almacenada en los archivos *.bin sobre los 2285 nodos que
conforman la interfaz auricula-torso, es decir, la cavidad interna del torso. La
Figura 42 muestra la separaciéon entre la auricula (en color azul) y la superficie
interna del torso que conforma la interfaz (malla amarilla exterior). Los
electrogramas son posprocesados para cada vértice utilizando igualmente el
software EMOS, el cual resuelve la ecuacion (73) sobre la coordenada T (x,y,z) de
cada nodo de la interfaz, dando lugar al electrograma correspondiente.

u(@) = - & f f f Y, (7) -V [L] dv 73)

e o, TR

Vo(7) = u(®

Figura 42: Relacién entre auricula (en azul oscuro) y superficie interfaz auricula-torso
(transparente)

El siguiente paso consiste en propagar estos electrogramas a través de la malla de
torso tridimensional. Para ello, mediante el solver ABAQUS se resuelve el sistema
de ecuaciones definido también en capitulos anteriores:

V- (DVV) = 0 en Oy (75)
n-V(DVV) = 0 en 9Qy (76)
(77)

V= VO en GQH_T
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Como también ha sido demostrado, este sistema de ecuaciones es equivalente al
planteado en un proceso de transferencia de calor, por lo que la ecuacion que
finalmente ha de ser resuelta por ABAQUS es:

—aV, fVNi-D-VNj-dv

v

ij+1 =0en QH (78)

La informacién que necesita el software para iniciar la propagacion es, ademas de
los electrogramas de la interfaz, el conjunto de nodos y elementos de la malla de
torso, la identificacion de las distintas regiones ocupadas por las
inhomogeneidades y el valor de conductividad asociado a cada regién. Como
resultado, la propagacion genera un tnico archivo *.fil de grandes dimensiones
con la informacién del potencial eléctrico en cada instante de tiempo para los
134.600 nodos de la malla. Esta informacién puede ser visualizada y tratada
tacilmente con el software ENSIGHT.

Figura 43: Visualizacién de la propagacion eléctrica en la superficie del torso

Para terminar el proceso de simulacion y proporcionar el conjunto de
electrocardiogramas o mapas superficiales de potencial, es necesario convertir el
fichero *.fil en otro formato tipo ASCII que permita extraer de los nodos y
elementos de la superficie el valor de la variable “potencial eléctrico” en cada
instante. Esta conversiéon puede realizarse a un formato *.case de forma sencilla
utilizando el programa ParaView, el cual es utilizado posteriormente para
generar, asociado a cada nodo de la superficie, un archivo de texto con la
informacién de potencial-tiempo, es decir, su electrocardiograma.

4.5 Procesamiento de la sefial electrofisiologica
451 Mapeo de fase de la sefial electrocardiografica en el torso

El andlisis de fase de la sefial electrocardiografica en el torso es una forma de
identificar y cuantificar la organizacién espacio-temporal del ritmo sinusal normal
o de eventos arritmicos como flater, taquicardia o fibrilaciéon auriculares.

La fase es un pardmetro no directamente dependiente de la amplitud de la sefial
electrocardiografica, lo cual es una ventaja en casos de taquicardia y fibrilacion
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caracterizados por una amplitud ambigua y altamente influenciada por la base
anatomica y fisiolégica. La frecuencia, también independiente de la amplitud,
puede proporcionar informacién de la organizacion espacial de los eventos
cardiacos, pero tiene importantes limitaciones en el seguimiento temporal de las
variaciones.

Cuando la sefial electrocardiografica muestra algan tipo de organizacion
temporal, es posible encontrar una correlaciéon temporal entre muestras, al menos
entre segmentos de tiempo cortos. Por tanto, es posible demostrar que las
muestras temporales futuras de la sefial electrocardiogréafica son dependientes o
estdn relacionadas con las muestras temporales presentes y pasadas. Esta relacion
se puede visualizar usando un tipo de gréficos llamados de espacio-fase. El
concepto espacio-fase procede del término mapeo espacio-estado utilizado en la
dindmica no lineal de sistemas (Umapathy et al., 2010).

En un gréfico tipico espacio-fase como el mostrado en la Figura 44, se representa
sobre el eje (x) la senal electrocardiografica V(t) y sobre el eje (y) su version
retrasada en el tiempo V(t — 7).
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Figura 44: Grafico espacio-fase para 3 sefiales diferentes: A. sinusoide; B. segmento de fibrilacién
ventricular; C. ruido aleatorio. Los gréaficos D y E muestran el calculo de fase usando un grafico
espacio-fase de la sinusoide y del segmento de fibrilacién ventricular (Umapathy et al., 2010).

Si existe una relacién consistente entre las muestras presentes y pasadas, la
trayectoria de la curva describe una forma bien definida girando alrededor de un
punto central llamado de atraccion (del inglés attractor). Por el contrario, si la
relacion es aleatoria, la trayectoria no tendra una forma definida y se distribuird
por todo el plano.

La eleccion del tiempo de retraso 1 es critica y tipicamente elegida en el 25% de la
longitud del ciclo de la sefial (Gray et al., 1998). Para superar esta dificultad, es
habitual el uso de la transformada de Hilbert, método usado recientemente en
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estudios realizados para el calculo de la fase instantdnea (Bray and Wikswo, 2002)
(Nash et al., 2006).

La transformada de Hilbert se usa para transformar una senal real en otra
compleja. Para ello se eliminan las frecuencias negativas, convirtiendo la sefial en
otra de la forma (a + jb). Basicamente, la transformada de Hilbert introduce un
corrimiento de fase de -90° para las frecuencias positivas y +90° para las
frecuencias negativas de la sefial, de forma que la suma de ambas anula las
frecuencias negativas.

La sefial analitica compleja que se obtiene tiene la siguiente forma:

z(t) = x(t) + jH[x(t)] (79)
donde H es la transformada de Hilbert dada por:
L[x® dt (80)

H[x(?)] =7 a0

La sefial analitica compleja z(t) se puede escribir también en coordenadas polares
como, A(t).e?® donde A(t) y e?® son la amplitud y la fase instantdnea de la
sefial. El célculo de la fase instantanea presenta un calculo sencillo a través de la
siguiente expresion:

¢ = tan?! (g) (81)

4.5.2 Analisis espectral

Para examinar el contenido en frecuencia de los electrocardiogramas registrados
en la superficie del torso, se utiliza un andlisis espectral aplicando periodogramas
sobre una rejilla de la Transformada Rapida de Fourier (FFT).

En términos generales, una forma de estimar la Densidad Espectral de Potencia
(PSD) de un proceso consiste en encontrar la Transformada Discreta de Fourier
(DFT) de las muestras de ese proceso, usualmente utilizando FFT y escalando la
magnitud del resultado adecuadamente. Este estimador es el Illamado
periodograma.

El periodograma estimado de la PSD de una sefial X;[n] de longitud L esta dado

por la siguiente expresion:

2
(82)

1| ~jamfn,
Pxx(f) =F ZXL(n)e Fs
Slh=0

donde F; es la frecuencia de muestreo. En la practica el computo real de la P, (f)
se puede aplicar solo a un ntimero finito de puntos de frecuencia definidos por:
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L N-1
fi== k=01,

(83)

La eficiencia del periodograma se suele caracterizar a partir del andlisis de
pardmetros como el derramamiento o goteo espectral, resolucién, sesgo y
varianza. Para analizar el derramamiento espectral, es ttil interpretar la PSD de
una sefial X; [n] de longitud finita como el resultado de multiplicar una sefial x(n)
infinita por una ventana rectangular de longitud finita Wx[n]:
84

Xy[n] = x(n) - Wy[n] &4
Debido a que la multiplicaciéon en el dominio del tiempo es la convolucién en el
domino de la frecuencia, el valor esperado del periodograma en el dominio de la
frecuencia viene dado por:

sint (17 =1,

1 (2
E{Pxx(f)} :FJ._FS/ Pxx(f,)df,

ZLSiTLZ n(f _f,)/FS

(85)

demostrando que el valor esperado del periodograma es la convolucién de la
verdadera PSD con el cuadrado del kernel de Dirichlet. La importancia del kernel
de Dirichlet viene de su relacion con las series de Fourier, donde la convoluciéon de
Du(x) con cualquier funcién f de periodo 27 es la aproximacion de la serie de
Fourier de gradon a f.

Para entender correctamente el efecto de la convolucion aplicada a datos de una
sefial sinusoidal, se puede considerar la senal x(n) compuesta por una suma de M
sinusoides complejas:

N
x(n) = A el@xn (86)

El espectro de esta sefial es:

N
X(w) = Z A8 (w0 — wy) 87)
k=1

Delimitando el espectro para una secuencia de longitud finita de puntos N, se
obtiene:

N
X@) = ) AWa(w = @) )
k=1
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En la expresiéon anterior se comprueba cémo en el espectro de una sefial de
longitud finita, los delta de Dirac son remplazados por términos de la forma
Wg(w — wy). Estos términos corresponden a la respuesta en frecuencia de una
ventana rectangular centrada en la frecuencia wy. La respuesta en frecuencia de
esta ventana rectangular tiene la forma de una sefial SINC como se muestra en la
Figura 45.

-85 o 05

Figura 45: Espectro de la ventana rectangular (SINC)

La figura anterior muestra un lébulo principal, y numerosos l6bulos laterales cuyo
valor maximo estd aproximadamente 13.5 dB por debajo del lé6bulo principal.
Estos 16bulos laterales corresponden al efecto conocido como goteo espectral.

Mientras que la sefial de longitud infinita tiene su potencia centrada exactamente a
la frecuencia discreta f}, la sefial enventanada tiene un goteo espectral continuo
alrededor de dicha frecuencia. Adicionalmente, el nimero de puntos de la ventana
rectangular utilizada, por ser ésta una aproximacion pobre de la delta de Dirac,
estd directamente relacionado con el goteo espectral, siendo este més evidente con
ventanas de menor nimero de puntos.

Por otro lado, la resoluciéon se refiere a la habilidad de discriminar
particularidades espectrales, siendo un concepto clave en el andlisis de la calidad
del estimador espectral. Para distinguir dos frecuencias muy préximas, la
diferencia entre ellas debe ser mayor que el ancho del 16bulo principal del goteo
espectral. El ancho del 16bulo principal se define en el punto donde su potencia es
la mitad (3 dB) que la del valor pico del mismo. Este ancho es aproximadamente
igual a f;/L, siendo f; la frecuencia de muestreo y L la longitud de la ventana.

Por lo tanto, para que dos frecuencias f; y f, puedan distinguirse, se requiere que:

(h-f > )

Como se ha comentado anteriormente, el periodograma es un estimador sesgado
de la PSD con un valor esperado dado por la ecuaciéon (85). Sin embargo, es
asintéticamente no sesgado, es decir, si la longitud de serie temporal tiende a
infinito, la respuesta en frecuencia de la ventana rectangular se aproxima mas a la
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funcién delta Dirac. Pero incluso en esta situaciéon, el periodograma es un
estimador de la PSD pobre debido a la varianza.

Figura 46: Goteo espectral y discriminacién de frecuencias con ventana rectangular y
diferente resolucién. Izquierda mayor resolucién, lo que permite discriminar las dos
frecuencias

Se puede demostrar que la varianza viene dada por la expresion:

Pi(f)para 0< f < Fs/2 (90)

4 Pxx( ) =
(D) 2P3(f)para f =0y f =5/,

Como se puede observar, la varianza no tiende a cero a medida que la longitud de
los datos tiende a infinito. En términos estadisticos se puede concluir que el
periodograma no es un estimador consistente de la PSD.

Para corregir este efecto, una posible modificacién del periodograma consiste en
aplicar una ventana a la sefial, en el dominio del tiempo, antes de calcular la DFT,
con el objetivo de suavizar sus bordes. De esta forma se puede reducir la altura de
los 16bulos laterales del goteo espectral demostrando asi que los l6bulos laterales
son frecuencias espurias introducidas en la sefial por el truncado abrupto que se
produce al usar una ventana rectangular. Para ventanas no rectangulares, los
puntos finales de la sefial truncada se atentian suavemente y por tanto las
frecuencias espurias introducidas son mucho menos severas. Sin embargo,
ventanas no rectangulares ensanchan el 16bulo principal resultando en una
reduccién de la resolucion.

La Figura 47 muestra el efecto producido por una ventana de Hamming. Los
l6bulos laterales son mucho menos evidentes, pero los dos 16bulos principales son
mas anchos. De hecho, el ancho de los 16bulos a 3dB, es aproximadamente el doble
que con una ventana rectangular (Figura 46).
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Figura 47: Goteo espectral y discriminacién de frecuencias usando la ventana de Hamming
La estimacion del periodograma modificado viene dado por la siguiente

expresion:

" X(HI?
Pxx(f) = |F (lelj O

donde U es la constante de normalizaciéon de la ventana, que asegura que el
periodograma modificado es asintéticamente no sesgado:

U=

=~ =

N-1
Yy 2
n=0

Para valores grandes de L, U tiende a ser independiente de la longitud de la
ventana.

Un estimador mejorado de la PSD es el propuesto por Welch (Welch, 1967). El
método consiste en dividir la serie temporal en segmentos, con posibilidad de
superposicion, calculando el periodograma modificado de cada segmento y
promediando al final la (PSD) estimada. El resultado es la llamada Densidad
Espectral de Potencia estimada de Welch.

El promediado de los periodogramas tiende a hacer decrecer la varianza del
estimador sobre la totalidad de la serie temporal. Por otro lado, si bien la
superposicion entre segmentos introduce informacién redundante, este efecto
queda minimizado por el uso de ventanas no rectangulares que reducen la
importancia o peso dado a las muestras finales del segmento.

De todas formas, la combinacién de registros cortos de datos y ventanas no
rectangulares resulta en una reduccién de la resolucion del estimador, por lo que
es crucial llegar a un compromiso entre la reduccién de la varianza y la resolucion.
El método de Welch permite manipular los parametros para obtener estimaciones
mejoradas.

Este método, como estimador sesgado de la PSD, tiene un valor esperado dado
por:
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F,
1 7/

E{Pweien (N} = 775 _F/Z (W (f — f)I? P (Fdf' (93)
N S 2

donde L es la longitud de datos del segmento, U es la misma constante de
normalizacién introducida anteriormente y W (f) es la transformada de Fourier de
la funcién ventana. Como ocurre con todos los periodogramas, el estimador de
Welch es asintéticamente no sesgado. Sin embargo, para una serie temporal de
longitud fija, el sesgo del método de Welch es mayor que para el periodograma
simple debido a que la longitud del segmento es menor que la longitud de la serie
temporal completa.

Por otro lado, la varianza del estimador de Welch es dificil de calcular debido a su
dependencia con la ventana usada y el rango de solapamiento entre segmentos.
Basicamente, la varianza es inversamente proporcional al nimero de segmentos
promediados.

Figura 48: Goteo espectral y discriminacién de frecuencias usando Welch

4.5.3 Analisis de la entropia muestreada

La entropia muestreada se define como el logaritmo negativo de la probabilidad
condicionada (PC) de que dos secuencias similares de m puntos sigan siendo
similares en el punto siguiente. Por lo tanto, un valor bajo de entropia es un
indicador de mayor auto-similitud en la serie temporal.

En este contexto, la entropia puede ser usada como indice de generacién de nueva
informacion. El algoritmo utilizado habitualmente es SampEn (del inglés Sample
Entropy) (Richman and Moorman, 2000) donde la funcién SampEn(m,r,N) es
precisamente el logaritmo natural negativo de la probabilidad condicionada de
que un conjunto de datos de longitud N, habiéndose repetido B veces dentro de
una tolerancia r para m puntos, se repita A veces para m+1 puntos sin que se
presenten coincidencias de patrones entre ellos mismos.

A™(r) (94)
B™(r)

SampEn(m,r,N) = —ln[
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SampEn no usa el método de aproximacién a patrones como ocurre con
algoritmos anteriores, si no que, todos los patrones encontrados se acumulan en
las variables A y B.

Este algoritmo fue disefiado para reducir el sesgo que presentaban algoritmos
anteriores, pero también para obtener mejor concordancia con la teoria para
conjuntos de datos con contenido probabilistico conocido. De esta forma, SampEn
tiene como propiedad la consistencia relativa en situaciones donde otros
algoritmos no. Es decir, con SampEn, si un registro muestra baja entropia en
relaciéon a otro registro con unos pardmetros m y r determinados, también
mostrara baja entropia con diferente conjunto de parametros.

Los pardmetros m y r son criticos en la determinacién del resultado. Sin embargo,
hasta la publicacién de los trabajos de (Richman and Moorman, 2000) y (Lake et
al, 2002) no existia ningin método satisfactorio de optimizacién. La regla
utilizada generalmente tendia al uso de valores de r entre 0.1 y 0.25 y valores de m
de 1 o 2 para registros de datos de longitud N entre 100 y 5000 puntos (Lake et al.,
2002). Adicionalmente, estos trabajos demuestran que la precisiéon y confiabilidad
en la estimacién de la entropia mejora en funcién del incremento del nimero de
coincidencias de longitud m y m+1. Por otro lado, el resultado 6ptimo se basa en
obtener valores altos de A y B y por consecuencia mayor confianza en la
estimacion de la PC.

Dado que la entropia se define en el limite en que m se aproxima a © y r se
aproxima a cero, el namero de coincidencias puede incrementarse eligiendo
valores pequefios de m (patrones cortos) y grandes valores de r (tolerancia alta).
Sin embargo, a medida que r se incrementa, la probabilidad de coincidencia tiende
a 1 y SampEn tiende a cero, reduciendo de ese modo la habilidad de distinguir
cualquier caracteristica importante del conjunto de datos. Ademads, cuando m
decrece, procesos fisicos no aparentes, pueden quedar enmascarados.

La Figura 49 muestra una serie temporal simulada (u[l], . . ., u[n]) para ilustrar el
algoritmo que calcula la entropia muestreada (SampEn). Para esta simulacion, la
longitud del patrén seleccionado, m, es 2, y el criterio de similitud, r, tipicamente
elegido entre el 10% y el 20% de la desviacion muestral de la serie temporal, es 20.
Las lineas discontinuas horizontales alrededor de los puntos de datos u[l], u[2] y
u[3] representan u[1] £ r, u[2] + 7, y u[3] % r, respectivamente.
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Figura 49: Serie temporal simulada del algoritmo de la Entropfa muestreada (Costa et al., 2002,
Costa et al., 2005, Goldberger et al., 2000)

Dos puntos de datos coinciden, siendo por tanto indistinguibles, si la diferencia en
valor absoluto entre ellos es r. Todos los puntos verdes representan datos
coincidentes con el punto u[1]. De la misma forma, todos los puntos rojos y azules
coinciden con los datos u[2] y u[3], respectivamente.

Si en este ejemplo se considera la secuencia de dos componentes “verde-rojo”
como la secuencia patrén u[l]-u[2], y la secuencia de tres componentes “verde-
rojo-azul” la secuencia patrén u[l]-u[2]-u[3], se puede determinar para el
segmento ejemplo que:

- existen dos secuencias “verde-rojo” correspondientes a u[13]-u[14] y u[43]-
u[44]

- existe una sola secuencia “verde-rojo-azul” correspondiente a u[43]-u[44]-
ul45].

Por tanto, el nimero de secuencias coincidentes con la secuencia patréon de dos
componentes es 2 y el nimero de secuencias coincidentes con la de tres
componentes es 1.

Estos calculos se repiten para las siguientes secuencias patrones de dos y tres
componentes, es decir, u[2]-u[3] y u[2]-u[3]-u[4], respectivamente. El ntimero de
secuencias que coinciden con las secuencias patréon de dos y tres componentes son
contabilizadas y sumadas a los valores previos. Este procedimiento se repite para
todas las otras posibles secuencias patrén, (u[3], u[4], u[5]), . . ., (u[N-2], u[N-1],
u[N]), con el objetivo de determinar la proporciéon entre el ntmero total
coincidencias patréon de dos componentes y el ntimero total de coincidencias
patron de tres componentes. SampEn es, en definitiva, el logaritmo natural de esta
proporcién y refleja la probabilidad condicional de que secuencias que coinciden
entre ellas para los primeros dos puntos de datos, también coincidan para el punto
siguiente.
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5 RESULTADOS
5.1 Nuevo modelo de torso

Como resultado del proceso de construccion del modelo, se obtiene un torso
tridimensional como el mostrado en la Figura 50 compuesto por 745.394 elementos
tetraédricos y 134.600 nodos o vértices, con una longitud media de lado del
tetraedro de 0.6cm.

Figura 50: Malla de torso. Lateral izquierdo, frontal y lateral derecho

Cuanto mas regulares son los elementos de una malla geométrica, mayor es su
calidad. Para determinar por tanto la calidad de la malla de volumen desarrollada
y detectar posibles fuentes de error, se han aplicado un conjunto de estadisticos
basicos. Estos permiten analizar, para el conjunto de elementos del modelo, la
relacion media entre la longitud del lado mayor y del lado menor de cada
elemento (Lmax/Lmin), la relacion media entre el radio de las circunferencias
exterior e interior circunscritas en los tetraedros (Rmax/Rmin), €l volumen medio
por elemento y el valor de su jacobiano.

La Tabla 8 muestra los resultados obtenidos de este andlisis. Como se pone de
manifiesto, los elementos de la malla son fundamentalmente de tres tipos (Figura
51). El 74% de tetraedros, muestran aristas de longitud similar, dando lugar a
tetraedros muy uniformes. Un 25% presenta una arista con doble longitud que su
lado mas corto. El 0.4% restante son elementos ubicados en las envolventes de los
6rganos, en aquellas zonas de rdpida variacion de contorno. A pesar de esta
divisiéon, un 99% de elementos presentan una relacion de radios cercana a la
unidad, correspondiendo a elementos con forma muy regular. El volumen de los
tetraedros, més disperso segin el histograma, ofrece informacién sobre la
adaptabilidad del elemento a la regién en la que se encuentra. Los elementos del
contorno de las superficies interior y exterior del torso son de menor tamafio, y
por tanto menor volumen, que aquellas que forman parte del interior de cada
region.
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Estadistico Porcentaje (%) Valor Histograma
74.3 1.30 . e
Linax/ Limin 253 1.83 =
0.40 2.37-11.51
90.3 1.15 —
Rinax/ Rmin 9.20 1.46
0.50 1.77-5.18 .
32.75 0.005 cm3 N e
Volumen 61.93 0.01-0.06 cm3 -
5.34 0.07-021 cm®  ANNNRRa._
12.10 0.12-0.56 - =
Jacobiano 8124 -
(normalizado)

0.61-0.83 “ll
6.65 0.87-0.96 - ,_,‘_.,_II‘I II.

Tabla 8: Estadisticos de calidad de la malla de volumen

Finalmente, con el andlisis del jacobiano se puede determinar el grado de

deformacién del tetraedro, de forma que cuanto mayor es su deformacion, peor es
su calidad. Cuando el valor del jacobiano estd entre 0 y 1, se puede hablar de
consistencia en la malla, siendo valores cercanos a 1 los correspondientes a

tetraedros de mayor calidad. Como se puede observar en el histograma, la media
de la campana de Gauss esta en torno a 0.75, valor mas cercano del 1 que del 0. Se
puede apreciar también como el 81.24% de los elementos estan en la parte central

de la campana, quedando un pequefio porcentaje con valor de jacobiano de 0.12.

Figura 51: Forma tipica de los tetraedros

Como ya se ha comentado anteriormente, las seis regiones independientes
contenidas en el volumen del torso son a su vez pequefias mallas delimitadas por
superficies externas extraidas previamente de la segmentacion de imagenes
médicas. Las dimensiones tridimensionales de cada sub-malla han sido

cuidadosamente comparadas con los valores experimentales mostrados en la
Tabla 2 de la seccién de introduccién con el objetivo de comprobar que el modelo
aqui presentado es una representacion fiel y realista de un torso humano sano. La
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Tabla 9 presenta una relaciéon de los nodos y elementos asignados a cada region y
las dimensiones de las seis sub-mallas.

Torso general

N° elementos y nodos

Dimensiones (cm)

Elementos: 512.773

Nodos: 109.933

Anchura hombros: 39
Anchura abdomen: 24.9

Profundidad hombros:
18.2

Profundidad cintura: 18.2
Altura diafragmatica: 22.2

N° elementos y nodos

Dimensiones (cm)

Elementos: 31.410

Nodos: 6.724

Diametro mayor: 17
Diametro menor: 13.9

N° elementos y nodos

Dimensiones (cm)

Elementos: 66.134

Nodos: 22.040

Longitud esternén: 19.2
Angulacién esternon: 11°

Longitud columna
vertebral: 41.6

Pulmones

N° elementos y nodos

Dimensiones (cm)

Elementos: 98.752

Nodos: 21.660

Altura pulmones: 22.2
Didmetro antero-posterior
pulmonar: 15.4

Diametro transverso de la
base pulmonar: 12.3

Sangre

N° elementos y nodos

Dimensiones (cm)
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Elementos: 19.501
Nodos: 6.080
Ventriculo N° elementos y nodos Dimensiones (cm)
Elementos: 16.824 Diametro mayor: 7.48
. Diametro menor: 7.4
) 3 Nodos: 4.019

Total Elementos y nodos: | 745.394 elementos (tetraedros)
134.600 nodos

Tabla 9: Regiones conformantes del modelo de torso

5.2 Propagacion y procesamiento de resultados

A partir de las seis simulaciones realizadas con el modelo multiescala, se muestran
en los siguientes apartados los resultados obtenidos de: la propagacion del
potencial eléctrico en el torso, la distribucion temporal de dicho potencial, el
espectro y el diagrama de fase correspondientes a las seis derivaciones
precordiales, una representaciéon de la morfologia del potencial en nueve
derivaciones adicionales repartidas en el frontal del torso, y los mapas de color de
frecuencia dominante y entropia para los 12371 puntos de la superficie. La
ubicacion e identificacion de los electrodos analizados es la mostrada en la Figura
52 e identificada en la Tabla 10.

Vi V2
] L)
Vie
N6
Vie
N8
[ ]

- o

Figura 52: Distribucién espacial de los electrodos de medida sobre la superficie del modelo 3D
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Der. | Posicion de la derivacion en la superficie del torso Nodo Color
V1 | Derecha del esternén, cuarto espacio intercostal 14763 Negro
V2 | Izquierda del esternén, cuarto espacio intercostal 14119 Negro
V3 | Equidistante entre la V2 y la V4 15245 Negro
V4 | Linea media clavicular izquierda, quinto espacio intercostal 15139 Negro
V5 | Linea axilar anterior izquierda, misma posicion horizontal | 15341 Negro

que V4
V6 | Linea media axilar izquierda, misma posicién horizontal que | 15577 Negro
V5
N1 | Derecha del esternén, primer espacio intercostal 11860 Rojo
N2 | Sobre manubrio esternal 10113 Verde
N3 | Izquierda del esternén, primer espacio intercostal 9869 Azul
N4 | Linea axilar anterior derecha, misma posicién horizontal que | 9731 Amarillo
V1
N5 | Linea axilar anterior izquierda, misma posicién horizontal | 14437 Rosa
que V2
N6 | Linea media clavicular derecha, quinto espacio intercostal 14742 | Turquesa
N7 | Linea axilar anterior derecha, séptimo espacio intercostal 11062 | Verde claro
N8 | Equidistante entre n7 y N9 11283 Fucsia
N9 | Linea axilar anterior izquierda, séptimo espacio intercostal 11500 Naranja

Tabla 10: Identificacién de derivaciones analizadas sobre la superficie del torso

5.2.1 Posproceso directo de los electrogramas en la superficie del torso

El objetivo de esta primera simulacion es determinar las caracteristicas basicas de
la sefal auricular a la distancia a la que se encontrarian los electrodos unipolares
sobre la superficie del torso. Para ello, se resuelto la ecuaciéon (73) con el solver
EMOS, dando como resultado los electrogramas generados por la auricula
directamente en los 12371 puntos (coordenadas x,y,z) que delimitan la superficie
de la malla de volumen.

Los electrogramas generados por la auricula conforman 10 ciclos cardiacos
completos con un BCL de 1000ms, obteniendo un valor de potencial cada 1ms. Sin
embargo, para el andlisis de la sefial en la superficie del modelo de torso se han
considerado pasos de tiempo de 5ms mediante un sub-muestreo de la sehal a
200Hz, suficiente para mantener la precision de la sefial, reduciéndose
drasticamente el tiempo de computaciéon y el tamafio de los resultados. Esta
consideracion es extensible a todas las propagaciones realizadas a través del
modelo de torso.

Como resultado del posproceso directo, pueden extraerse las sefales en los
electrodos precordiales V1 a V6. Como puede apreciarse en Figura 53, la
precordial V1 muestra una onda P con deflexién negativa, indicando que el
potencial se aleja del electrodo, a diferencia de las derivaciones V2 a V6 en las que
la onda P es positiva. En todos los casos, la duracion de la onda P esta entre 100 y
125ms. La amplitud es significativamente mayor en la V1, 0.055mV, frente a las
otras derivaciones con una amplitud de 0.02+0.003mV. La morfologia de las
sefiales mostradas incluye la onda P generada por la despolarizacién auricular y
una zona mads suave y prolongada correspondiente a la repolarizacién, que en un
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registro experimental quedaria completamente oculta tras el complejo QRS y onda
T.
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Figura 53: Posproceso directo sobre superficie de torso. Potencial en electrodos precordiales V1 a
V6. Izquierda: Sefial (mV /ms); Derecha: Densidad espectral de potencia (W/Hz)

Asociado a cada sefial temporal, la Figura 53 muestra también la PSD calculada
mediante el periodograma de Welch, ecuaciéon (91). Se han considerado ciertos
parametros necesarios para el célculo del espectro, como son: segmentacién de la
sefial temporal en 8 tramos con idéntico nimero de muestras, una ventana de
Hamming de la misma longitud que los segmentos y un 50% de solapamiento
entre ellos. Los espectros de las seis derivaciones muestran un pico de potencia a
la frecuencia de 2.34Hz y, a excepcion de la V2, ninguna presenta componentes de
frecuencia adicionales. La caracteristica diferencial de la derivaciéon V2 es su
ubicacion sobre la orejuela de la auricula izquierda. La sefal registrada en este
punto recoge los cambios de direccion del frente de onda causados por la propia
anatomia auricular dando lugar a mayor variabilidad temporal y contenido
espectral.

Una muestra representativa de la sefial sobre el torso, correspondiente a electrodos
unipolares sobre los nodos N1 a N9, es la mostrada en la Figura 54. Las
derivaciones N1, N3 y N4 muestran, al igual que V1, una deflexién negativa. Por
su parte, la morfologia de los electrodos N3, N5, N8 y N9 es muy similar a la
registrada en las derivaciones V3 a V6. Finalmente, N6 y N7 muestran ondas
bifasicas debido a que son puntos alejados de la auricula, ubicados en la parte
inferior derecha donde se registra un acercamiento y posterior alejamiento del
frente de onda.
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Figura 54: Posproceso directo sobre superficie de torso. Potencial (mV/ms) en electrodos N1 a N9

El diagrama de fase mostrado en la Figura 55, correspondiente a las derivaciones
precordiales V1 a V6, hace referencia a la organizaciéon espacial y temporal de la
sefial. En V1 se observa una trayectoria circular bien definida, de mayor didmetro
que el resto, alrededor de un tnico punto. Por su lado, las derivaciones V4 a V6
presentan una trayectoria tinica y muy similar entre si indicando, igual que V1,
una gran organizacion espacio-temporal de la sefial. Sin embargo, V2, y en menor
medida V3, presenta una trayectoria ligeramente dispersa, aunque condensada
sobre un drea muy pequefia, indicando mayor variabilidad y, por tanto, cierto
grado de desorganizacion de la sefial.
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Figura 55: Posproceso directo sobre superficie de torso. Diagrama de fase en electrodos
precordiales

Finalmente, se han calculado los mapas de frecuencia dominante y entropia sobre
los 12371 nodos de la superficie del modelo de torso (Figura 56). Para el célculo de
la frecuencia dominante, se ha utilizado igualmente el calculo de la PSD con el
periodograma de Welch, pero aumentando en este caso la resolucion espectral
mediante una ventana rectangular del mismo niimero de muestras que la sefial. El
resto de parametros relativos a segmentacién y solapamiento son los mismos
utilizados anteriormente para el calculo del espectro de las precordiales. El
aumento de resoluciéon queda argumentado por la necesidad de distinguir entre
componentes espectrales cercanas con el objetivo de determinar la frecuencia
maxima real y no el maximo de una envolvente.

La frecuencia dominante presenta un rango de 0.98Hz a 8.99Hz. El color azul,
asociado a frecuencias bajas, de 1-2Hz, representa la frecuencia caracteristica del
ritmo sinusal de 1Hz propagado desde la auricula. Sin embargo, la franja de
frecuencias maés altas indica un movimiento rapido del frente de onda pivotando
sobre un punto situado en las cercanias de la derivacién precordial V2.

Finalmente, el valor de la entropia para una propagacién del ritmo sinusal es muy
pequena, oscilando entre 0.009 y 0.0057. Estos valores indican la existencia de un
patrén de regularidad caracteristico de la sefial en todo el torso. Puede apreciarse,
comparando frecuencia dominante y entropia, cierta correlacion entre valores
pequefios de entropia (0.009) y region de mayor frecuencia dominante (8.99Hz)
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indicando que el movimiento del frente de onda en la regién de mayor frecuencia
es, no obstante, muy regular.

14000+
Bl oin valuss
12000
FD (Hz)
iu 10000
t8.0
3 8000 4
“60
| ]
‘a0 6000
I’ o 4000
0.e8
2000
o4
2 3 4 5 6 7 8 ]
Il Gin_values
5000
FENTROPIA
iw 4000
':U 050
“o040 3000
| 4
0030
0020 2000
[U 010
0.0091
1000
0
0.008 0018 0,028 0028 0048 0.058

Figura 56: Posproceso directo sobre superficie de torso. Arriba: Frecuencia dominante (Hz). Min
(0.98Hz) - Max (8.99Hz); Abajo: Entropia. Min (0.009) - Max (0.0057)

5.2.2 Propagacion de un ritmo sinusal normal a través de la malla de torso 3D

Con el fin de validar los resultados obtenidos con el modelo de torso, y comparar
con los obtenidos en el posproceso directo anterior, se ha simulado la propagacion

de un ritmo sinusal. Para ello, la auricula completa 10 ciclos completos con un BCL
de 1000ms.

En la Figura 57 se observa el resultado de la propagacién en ritmo sinusal. Los
colores hacen referencia al valor del potencial eléctrico sobre el torso. Este valor ha
sido calculado en todos los nodos del modelo en cada paso de tiempo. Para poder
representar auricula y torso de forma simultanea, se han ajustado las variables
temporales de forma independiente para ambos modelos con el objetivo de
conseguir una propagacion sincronizada.

Como cabe esperar, el potencial en un punto dado del modelo de torso aumentara
cuando la sefial de potencial generada por la auricula se aproxime a ese punto. En
la figura, colores rojizos sobre el torso (colores calidos) indican una aproximacién
de la sefial, mientras que colores azulados (colores frios) indican un alejamiento.
Analizando el resultado mostrado en la figura, se observa cémo el potencial esta
en reposo durante los instantes iniciales de la activacién auricular, cuando solo
esta activado el NSA y una pequefia porcién del tejido (15ms-30ms). Tras 45ms, el
frente de onda que viaja desde el NSA en direccién a los ventriculos, genera un
dipolo eléctrico, como puede observarse en el corte axial, alcanzando la superficie
externa del torso a los 60ms. Las miniaturas del torso que acompanan cada
instante temporal muestran una linea iso-potencial calculada a OmV,
representando la frontera del dipolo. A medida que el frente de activacion
auricular avanza hacia la auricula izquierda y sigue el camino descendente en
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direccion a los ventriculos, el dipolo eléctrico sobre el torso gira lentamente en
sentido anti-horario. A los 120ms, la auricula ha terminado casi completamente la
fase de despolarizaciéon, desapareciendo por tanto los frentes de onda sobre el

torso y disminuyendo el potencial eléctrico en la superficie.
'-‘HE‘W Wi
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Potential (mV)

-0.090 -0.045 0.000 0.045 0.090

Figura 57: Propagacién de potencial eléctrico con auricula en ritmo sinusal. En cada instante de
tiempo, se observa el modelo de torso con un corte axial a la altura de la parte inferior de la
auricula

En la Figura 58 se muestran, con mayor nivel de detalle, los instantes temporales
60ms y 90ms de la activacion auricular en ritmo sinusal y su propagacion al torso.
Es claramente visible la presencia del dipolo eléctrico en la superficie, que
comienza a rotar en el instante en que el frente de activaciéon de la auricula avanza
hacia la auricula izquierda. La columna central de la figura muestra una iso-
superficie correspondiente al potencial en OmV, cuyos contornos delimitan las
lineas de iso-potencial mostradas en la columna de la izquierda. Puede apreciarse
una distorsion en la regioén interior de la iso-superficie, producida por la influencia
de las inhomogeneidades del torso en la propagacion eléctrica, debidas, a su vez, a
las diferencias de conductividad en los distintos 6rganos.
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Figura 58: Lineas isopotenciales generadas por la activaciéon auricular en ritmo sinusal

A vpartir de esta propagacién, pueden extraerse las sefiales en los electrodos
precordiales V1 a V6. Una morfologia esperable de las sefiales incluira la onda P
generada por la despolarizaciéon auricular y una zona mas suave y prolongada
correspondiente a la repolarizacion, que en un registro experimental quedaria
completamente oculta tras el complejo QRS y onda T.

Como puede apreciarse en la Figura 59, la precordial V1 muestra una onda P con
deflexién negativa, indicando que el potencial se aleja del electrodo, a diferencia
de las derivaciones V2 a V6 en las que la onda P es positiva. En todos los casos, la
duracion de la onda P estd entre 110 y 130ms. La amplitud es significativamente
menor en V1, con 0.075mV, y V2, con 0.060mV, frente a las otras derivaciones con
una amplitud de 0.10£0.02mV.

Los espectros de las seis derivaciones muestran un pico de potencia en la
frecuencia de 1.56Hz, sin mas componentes espectrales dominantes. A diferencia
de la sefial obtenida con posproceso directo sobre el torso, la influencia de la malla
de volumen y de las caracteristicas electrofisiolégicas de los distintos 6rganos,
modifica ligeramente los valores de amplitud y duracién, suavizando asimismo el
espectro de las sefiales.
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Figura 59: Propagacién de un ritmo sinusal normal. Potencial en electrodos precordiales V1 a V6.
Izquierda: Sefial (mV /ms); Derecha: Densidad espectral de potencia (W/Hz)

De forma representativa, la Figura 60 muestra el conjunto de sefiales registradas
en las derivaciones N1 a N9. Como es de esperar, las derivaciones N1, N3 y N4
muestran, al igual que V1, una deflexién negativa. Por su parte, la morfologia de
los electrodos N5, N7, N8 y N9 es muy similar a la registrada en las derivaciones
V2 a V6. Finalmente, N3 y N6 muestran ondas bifésicas. Este patrén es algo
distinto a la simulacién directa sobre torso. En este caso, y como ocurre en las
precordiales, el efecto del mallado de volumen y de la existencia de érganos con
distintas conductividades genera un mayor nivel de amplitud de la sefial, un
aumento del ruido generado por pequefias fluctuaciones del frente de onda y una
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morfologia de sefal diferente en la regiéon media y superior del torso.
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Figura 60: Propagacién de un ritmo sinusal normal. Potencial en electrodos N1 a N9
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Figura 61: Diagrama de fase en electrodos precordiales correspondientes a la propagaciéon de un
ritmo sinusal normal.
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En los diagramas de fase mostrados en la Figura 61, correspondientes a las
derivaciones precordiales V1 a V6, se observan trayectorias claras y bien definidas,
condensadas alrededor de un punto de atraccion, esperable en una propagacion
del ritmo sinusal. Sin embargo se pone de manifiesto una falta de correlacién entre
muestras presentes y pasadas en ciertos instantes temporales, representada por
cambios bruscos en la trayectoria del lazo indicando un ligero aumento en el
grado de complejidad de la sefial y, por tanto, una suave disminucién en su indice
de organizacion.

La frecuencia dominante, calculada con el periodograma de Welch y ventana
rectangular, Figura 62, presenta un rango de 0.78 Hz a 8.59Hz, muy similar al
obtenido con la posproceso directo en torso. El color azul, asociado a frecuencias
bajas de 1-2Hz, representa la frecuencia caracteristica del ritmo sinusal de 1Hz
propagado desde la auricula. Las frecuencias altas a partir de 6Hz indican
pequeiios pero rapidos cambios de direccién del frente de onda en esos puntos.

Finalmente, el valor de la entropia para una propagacion del ritmo sinusal es muy
pequeia, oscilando entre 0.0 y 0.042. Estos pequefios valores, aunque superiores a
los obtenidos con el posproceso directo, indican igualmente la existencia de un
patron de regularidad caracteristico de la sefal en todo el torso. Puede apreciarse
también, comparando frecuencia dominante y entropia, cierta correlacién entre
valores pequefios de entropia (0.0) y regiéon de mayor frecuencia dominante
(8.59Hz) indicando, posiblemente, que el movimiento del frente de onda en la
region de mayor frecuencia es, no obstante, muy regular.
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Figura 62: Frecuencia dominante (Hz). Min (0.781Hz) - Max (8.59Hz). Entropia. Min (0.00) - Max
(0.042) correspondiente a la propagacién de un ritmo sinusal normal.
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5.2.3 Propagacion de un flater tipico originado en el seno coronario

Para la generacion del flater tipico se aplicaron seis estimulos ectépicos con un
BCL de 130 ms, cerca al seno coronario (auricula derecha, Figura 63), generando
de esta forma una reentrada alrededor de la valvula tricaspide.

Figura 63: Punto de generacién del fltter tipico auricular

Los resultados mostrados en el modelo de torso toman como tiempo de referencia
inicial el instante de simulacién equivalente a 5000ms, donde la arritmia ya esta
iniciada y estabilizada. En este tipo de arritmias, la activacién auricular muestra
cierta organizacion, aunque es menos sincronizada que una activacion normal. En
consecuencia, la distribucién de potencial tiene mayor complejidad y los frentes de
onda de propagacién en el torso generan un dipolo mds débil, como puede
observarse en la Figura 64. Asi, en los instantes de tiempo correspondientes a
30ms y 45ms, varios frentes de onda se propagan por la auricula derecha en
direcciones distintas. En el instante 60ms, puede observarse la generacion de un
pequeiio dipolo eléctrico, representado por la linea isoeléctrica (0mV) horizontal a
la altura media del torso. Este dipolo realiza un giro en sentido anti-horario que a
los 120ms se traduce en una linea iso-potencial (0mV) vertical y centrada en el
modelo.
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Figura 64: Propagacién de potencial eléctrico generado por un fltter tipico a través del torso

Para analizar con mayor nivel de detalle los potenciales distribuidos en el torso, se
han estudiado las lineas isoeléctricas cada 5ms sobre un corte axial situado a la
altura de la auricula (Figura 65). Los potenciales muestran claramente el sentido
de giro anti-horario del potencial alrededor de la auricula, como se indica
mediante las flechas. El tiempo total de giro del flater es de aproximadamente
180ms, y el patrén eléctrico generado en la superficie del torso es repetitivo y
coincidente con este intervalo. El corte axial correspondiente a 5ms presenta una
distribucién de potencial muy similar al observado a los 180ms. En este instante
inicial, el potencial es negativo en el lateral izquierdo del torso (color azulado) y
presenta una amplitud elevada. A medida que el potencial se propaga en el
tiempo tiende a valores cercanos a cero (color verde), que se mantienen estables
durante 75ms, para continuar variando de forma abrupta hacia valores de
potencial positivos (rojizos) durante 40ms. Finalmente la sefial retorna hasta cero y
de nuevo vuelve a valores negativos en un pequefio intervalo de 30ms. Cabe
destacar que el costado derecho del torso no muestra unos gradientes de potencial
tan elevados como el izquierdo.
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A partir de esta propagacion tipica del flater, pueden extraerse las sefiales en los
electrodos precordiales V1 a V6. La morfologia de estas sefiales muestra la tipica
onda F en diente de sierra caracteristica del flater auricular tipico, generada por un
Unico circuito reentrante.

Como puede apreciarse en la Figura 66, las seis derivaciones muestran, por cada
1000ms, cinco ciclos completos de onda F, caracteristica de este tipo de arritmias.
La duraciéon de las ondas es de 185+5ms comun para todas las derivaciones,
mientras que la amplitud presenta algunas diferencias. Las derivaciones V3 a V6
tienen una amplitud de 0.11£0.015mV, siendo menor en la V2, con 0.046mV. Por
su parte, la precordial V1 tiene una amplitud constante de 0.075mV.
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Figura 66: Potencial en electrodos precordiales V1 a V6 correspondientes a la propagacién de un
flater originado en el seno coronario. Izquierda: Sefial (mV/ms); Derecha: Densidad espectral de
potencia (W/Hz)

Los espectros de todas las derivaciones, excepto la V2, muestran un pico de
potencia méxima en la frecuencia de 5.47Hz, equivalente a 328 lpm. La V2, si bien
presenta también esta componente espectral, muestra el pico de potencia méxima
a la frecuencia de 21.88Hz. Este pico, asi como el correspondiente a 10.94Hz,
originaria ritmos de flater imposibles, superiores a 656 lpm, por lo que
necesariamente queda fuera de un rango de frecuencias tipico de un flater
auricular y por tanto fuera del rango de frecuencias consideradas para el andlisis.

De forma representativa, la Figura 67 muestra el conjunto de sefiales registradas
en las derivaciones N1 a N9. En todas ellas se distingue con claridad la onda F, con
mayor amplitud en aquellas derivaciones situadas en la zona central superior (N2)
y lateral izquierdo del torso (N5, N8 y N9). Estos resultados son coherentes con los

98



obtenidos directamente sobre la superficie auricular, donde la actividad eléctrica
es altamente regular y organizada, con pseudo-EGMs regulares y polimorfos.
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Figura 67: Potencial en electrodos N1 a N9 correspondientes a la propagacion de un flater
originado en el seno coronario.

El diagrama de fase de los electrodos precordiales se muestra en la Figura 68.
Todas las derivaciones presentan una trayectoria repetitiva para los 27 ciclos de la
sefial temporal, indicando un alto grado de correlacion entre ciclos. Asi mismo,
todas las derivaciones parecen estar centradas en el mismo punto de atraccion,
siendo un indicativo de regularidad. Se observa también la complejidad propia de
la sefial de flater asociada a los cambios de direccién en la trayectoria.
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Figura 68: Diagrama de fase en electrodos precordiales correspondientes a la propagaciéon de un
flater originado en el seno coronario.

La frecuencia dominante mostrada en la Figura 69, analizada en el rango de 0 a 10
Hz, presenta un valor constante y homogéneo de 5.47 Hz en todo el torso,
esperable para una sefial de flater auricular. Esta frecuencia es coherente con el
valor obtenido directamente sobre la superficie de la auricula, con un promedio
5.0 Hz.

Por su parte, el valor de la entropia es un orden de magnitud superior al obtenido
con un ritmo sinusal normal, oscilando entre 0.15 y 0.52. Es esperable que la
presencia de una arritmia eleve los valores de entropia por encima del valor en
situacion fisiolégica normal. Sin embargo, el grado de regularidad de la sefal de
flater es muy elevado, haciendo que estos valores permanezcan en un rango muy
pequeno.
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Figura 69: Frecuencia dominante (Hz). Min (5.47Hz) - Max (5.47Hz). Entropia. Min (0.15) - Max
(0.52), correspondientes a la propagacién de un fliter originado en el seno coronario.

5.2.4 Propagacion de una taquicardia originada en la cresta terminal

Para la generacién de la taquicardia se aplica un tren de seis estimulos ectépicos
con un BCL de 130 ms, en medio de la cresta terminal (auricula derecha, Figura
70), generando de esta forma una taquicardia reentrante con reentrada alrededor
de la cresta terminal.

Figura 70: Punto de generacién de la taquicardia

La distribucién de potencial eléctrico en el torso, generada por una taquicardia
auricular, muestra un patrén con un cierto nivel de organizacién y sentido de giro
principalmente anti-horario, como se muestra en los cortes axiales de la Figura 71.
En esta figura se muestran vistas frontales del torso junto a cortes axiales a la
altura de la auricula en intervalos de 15ms. Como puede observarse, las
transiciones de potencial no son siempre homogéneas, produciendo saltos bruscos
de potencial en determinados intervalos. Al inicio de la activacién auricular se
genera un dipolo eléctrico horizontal, visible en la vista frontal del torso, que corta
la linea iso-potencial y disminuye en intensidad cuando el frente de propagacion
comienza a dirigirse a la auricula izquierda. Tras 75ms, el dipolo ha rotado
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aproximadamente -90° mostrando valores negativos en el frontal del torso y
positivos en la parte posterior. A los 90ms, el dipolo muestra una configuracién
inversa a la inicial, debido al final de la despolarizacién de la auricula izquierda y
la repolarizaciéon de la auricula derecha. Este patrén cambia abruptamente a los
135ms con la repolarizacion de la auricula izquierda y el comienzo de la activaciéon
de la auricula derecha en su cara posterior. Finalmente el frente de despolarizacion
alrededor de la auricula derecha va rotando e invirtiendo de nuevo el potencial
hasta valores de potencial negativos a los 180ms.

Vv e Ve

15ms 30ms 45ms

e v@Y

60ms 75ms 90ms

@E’@W

105ms 120ms 135ms

180ms

-0.090 -0.053 -0.015 D023 0.060

Potential (mV)

Figura 71: Propagacién de potencial eléctrico generado por una taquicardia auricular

A partir de esta propagacion, pueden extraerse las sefales en los electrodos
precordiales V1 a V6. Como se puede apreciar en la Figura 72, la precordial V1
muestra pulsos regulares con una duraciéon media de 225+10ms y una amplitud de
0.0913mV. Las derivaciones V2 y V3 presentan pulsos de duracién similar, entre
190ms y 200ms, con una amplitud ligeramente superior a V1, aproximadamente
0.1342mV. Por su parte, las derivaciones V4, V5 y V6, muy similares
morfolégicamente, muestran ciclos de amplitud parecida a V1 pero con una
duracién algo menor, 195 ms.

Este tipo de taquicardias se caracterizan por tener una activacion auricular regular
y organizada con electrogramas regulares y polimorfos y ondas P bien definidas a
una frecuencia que puede oscilar entre 100 y 280 Ipm. Esta simulacion muestra en
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las componentes espectrales de las seis derivaciones un pico de potencia en la
frecuencia de 4.688 Hz, indicando un ritmo cardiaco de 280 lpm.
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Figura 72: Potencial en electrodos precordiales V1 a V6 correspondientes a la propagaciéon de una
taquicardia. Izquierda: Sefial (mV /ms); Derecha: Densidad espectral de potencia (W/Hz)

De forma representativa, la Figura 73 muestra el conjunto de sefiales registradas
en las derivaciones N1 a N9. En este caso, y como ocurre en las precordiales, el
efecto del mallado de volumen y de la existencia de 6rganos con distintas
conductividades genera un mayor nivel de amplitud de la sefial en los electrodos
N2, N3, N5, N8 y N9 con un aumento del ruido generado por pequefias
fluctuaciones del frente de onda. La sefial en superficie es estable y regular, de
forma coherente a los electrogramas generados por la auricula y tampoco se
observan cambios significativos en la morfologia de las sefiales durante la
simulacion.
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Figura 73: Potencial en electrodos N1 a N9 correspondientes a la propagacién de una taquicardia
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Figura 74: Diagrama de fase en electrodos precordiales correspondientes a la propagacion de una
taquicardia
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Los diagramas de fase correspondientes a las sefiales precordiales son los
mostrados en la Figura 74. Estos diagramas presentan trayectorias claras y
condensadas alrededor de un punto de atraccién, pero dejan entrever menor
correlacion temporal entre muestras consecutivas en determinados instantes de la
propagacioén indicando mayor complejidad y por tanto menor organizacion de la
sefial que los diagramas de fase correspondientes al ritmo sinusal normal. El
namero de vueltas que muestra el diagrama es 25, correspondiente a los 25 ciclos
de la onda P en los 5 segundos de registro de la sefial.

La frecuencia dominante, Figura 75, calculada también con el periodograma de
Welch, presenta un rango de frecuencias de 5.08 Hz a 10.2 Hz. El color azul,
asociado a frecuencias bajas, de 4.68 - 5.08Hz, representa la frecuencia dominante
en la taquicardia. Las frecuencias altas a partir de 6Hz indican pequefios pero
rapidos cambios de direccién del frente de onda en esos puntos.

Finalmente, el valor de la entropia para la propagacion de la taquicardia oscila
entre 0.25 y 0.59. Estos valores, superiores a los obtenidos con la propagacién de
un ritmo sinusal y la del flater tipico, indican igualmente la existencia de un
patron de repetitividad caracteristico de la sefial en todo el torso, pero con mayor
grado de irregularidad en las regiones con colores rojizos.
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Figura 75: Frecuencia dominante (Hz) correspondiente a la propagacion de una taquicardia. Min
(5.08Hz) - Max (10.2Hz). Entropia. Min (0.25) - Max (0.59)

5.2.5 Propagacion de una fibrilacion desde las venas pulmonares derechas
mediante focos transitorios (tipo 1)

Para la generacion de esta fibrilacion auricular, se aplicaron seis estimulos
ectépicos con un BCL de 130 ms, en medio de la base de las venas pulmonares
derechas (auricula izquierda, Figura 76), generandose una fibrilaciéon mantenida
con multiples ondas reentrantes que giran a través de ambas auriculas. La
actividad eléctrica es rapida, cadtica y desincronizada, sin capacidad para originar
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contracciones auriculares efectivas. Esta situaciéon hace que los compartimientos
superiores tiemblen o fibrilen a una frecuencia de 300 a 700 Ipm.

Figura 76: Punto de generacién de la fibrilacién auricular con focos transitorios

A diferencia de las arritmias anteriores, el patrén de propagacién mostrado en la
Figura 77, indica un sentido de giro horario del dipolo eléctrico en la superficie del
torso.
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Figura 77: Propagacién de potencial eléctrico generado por una fibrilacién auricular en la base de
las venas pulmonares derechas con 6 focos transitorios

Como puede observarse, el periodo de un giro completo del dipolo es de unos
180ms, no describiendo una trayectoria de rotaciéon tan definida como ocurre en
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episodios de flater o taquicardia auricular. Estos patrones, como puede verse en
los cortes axiales, no son constantes en el tiempo, y muestran una gran
variabilidad en la distribucién de potencial a lo largo de los 5000ms de simulacién
(no mostrado).

A vpartir de esta propagaciéon, pueden extraerse las sefiales en los electrodos
precordiales V1 a V6. La morfologia de estas sefiales muestra una gran
irregularidad, no pudiendo predecir temporalmente su evolucién, lo cual ya se
podia concluir del andlisis del perfil de propagacién en el torso. Como puede
apreciarse en la Figura 78, las seis derivaciones muestran gran variabilidad de
amplitud y duracién, con oscilaciones irregulares de la linea de base lo que impide
hacer un analisis temporal de la sefial. Las maximas amplitudes se observan en las
precordiales V2 a V5.
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Figura 78: Potencial en electrodos precordiales V1 a V6 correspondientes a la propagacién de una
fibrilacién auricular tipo 1. Izquierda: Sefial (mV/ms); Derecha: Densidad espectral de potencia
(W/Hz)

En el espectro, estas sefiales presentan dos picos de frecuencia. El primero de ellos,
méximo en las precordiales V2 a V6, se encuentra situado a 5.47Hz, equivalente a
328 lpm. El segundo pico, méximo solo en la derivaciéon V1, esta ubicado en
11.72Hz, lo que en términos de ritmo cardiaco generaria 703 lpm. Ambas
frecuencias se encuentran, por tanto, dentro del rango posible para una fibrilacién
de estas caracteristicas. Se pone de manifiesto en consecuencia la necesidad de
ampliar el rango de analisis sobre el espectro, més alla de lo considerado en otro
tipo de fibrilaciones como flater o taquicardia.
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De forma representativa, la Figura 79 muestra el conjunto de sefiales registradas
en las derivaciones N1 a N9. Las mayores amplitudes corresponden a los
electrodos ubicados en el lateral izquierdo del torso, esto es N2, N3, N5, N6, N8 y
N9, coherente con las registradas en las derivaciones precordiales V2 a V5y con el
patrén de propagacion a través del torso.
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Figura 79: Potencial en electrodos N1 a N9 correspondientes a una propagacién de una fibrilacién
auricular tipo 1

Los diagramas de fase correspondientes a las sefiales precordiales se muestran en
la Figura 80. Estos diagramas presentan trayectorias no definidas, con lazos
dispersos en el espacio. Sin embargo, es visible como estos lazos giran y se cierran
alrededor de un punto de atracciéon central, indicando cierto grado de
organizacion temporal. La mayor condensacién, y por tanto el mayor grado de
organizacion, es visible en las derivaciones V1, V2 y V6.
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Figura 80: Diagrama de fase en electrodos precordiales correspondientes a una propagaciéon de una
fibrilacién auricular tipo 1

La frecuencia dominante mostrada en la Figura 81 presenta un rango de
frecuencias de 5.27 Hz a 11.91 Hz. Se distinguen fundamentalmente tres regiones
distintas. La regiéon de frecuencias més bajas (color azul oscuro) asociada al
intervalo de 5.27 a 5.47 Hz, corresponderia a un ritmo cardiaco de entre 316 y 328
Ipm. La regién de frecuencias medias con 6.25Hz (colores azulados claros), ocupa
la region derecha del torso. Finalmente, la region (color rojo) de frecuencias altas,
muestra un rango de entre 11.71 y 11.9 Hz. Estas altas frecuencias son registradas
fundamentalmente en la parte posterior del torso debido previsiblemente a la
rédpida variacion del frente de onda en esa zona.

El valor de la entropia obtenido con la propagacion de este tipo de fibrilacion
oscila entre 0.58 y 1.10. Estos valores son claramente superiores a una propagacion
normal y también a arritmias mas regulares como pueden ser el flater o la
taquicardia. Se observa en la Figura 81 una region de baja entropia en el centro del
frontal del torso indicando un indice de regularidad superior sobre la propia
auricula que en el resto del torso. Los valores mas altos de entropia, colores
rojizos, aparecen en la parte inferior del torso.

109



Il bin_valuss
100004
FD (Hz)
iw 5000
§ 108 6000 -
l_suu
1 4000
Iouu
527
2000
04 . , : L
7 [ 1
2500 Il bin_values
3000
ENTROPIA
i 1 2500
§ 10 2000
[n‘ & 1500
Iuau 1000
0.58
500
04
055 065 075 08 095 105 115

Figura 81: Frecuencia dominante (Hz) y entropia correspondientes a una propagacién de una
fibrilacién auricular tipo 1. Frecuencia: Min (5.27Hz)-Max (11.9Hz). Entropia: Min (0.58)-Max (1.1)

5.2.6 Propagacion de una fibrilacion desde la base de las venas pulmonares
derechas mediante un foco continuo (tipo 2)

Para la generacién de este tipo de fibrilacién auricular, se aplica 1 foco ectopico
continuo con un BCL de 130 ms en medio de la base de las venas pulmonares
derechas (auricula izquierda, Figura 82), generandose de esta forma una
fibrilacion con actividad focal en esta regiéon ademas de madaltiples ondas
reentrantes que giran a través de ambas auriculas, haciendo que estos
compartimientos superiores tiemblen o fibrilen a una frecuencia de 300 a 700 Ipm.

Figura 82: Punto de generacion de la fibrilacién auricular con foco continuo

De la misma manera que el caso de la fibrilacién auricular generada con focos
transitorios, el patrén de propagacion mostrado en la Figura 83, indica un sentido
de giro horario del dipolo eléctrico en la superficie del torso. Como puede
observarse, el periodo de un giro completo del dipolo es también de unos 180ms,
no describiendo una trayectoria de rotacién tan definida como ocurre en episodios
de flater o taquicardia auricular. Estos patrones, como puede verse en los cortes
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axiales, no son constantes en el tiempo, y muestran una gran variabilidad en la
distribucién de potencial a lo largo de los 5000ms de simulacion (no mostrado).
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Figura 83: Propagacién de potencial eléctrico generado por una fibrilacién auricular en la base de
las venas pulmonares derechas con 1 foco continuo

A partir de esta propagacion, pueden extraerse las sefiales en los electrodos
precordiales V1 a V6. Como se puede apreciar en la Figura 84, la precordial V1
muestra ondas de duraciéon cambiante entre 160+40ms y una amplitud méaxima
aproximada de 0.0995mV. Las derivaciones V2 a V6 tienen pulsos de duracion
también variable algo menor, entre 140+10ms, pero con amplitudes generalmente
superiores a V1, con aproximadamente 0.1176mV. A diferencia de la fibrilacién
anterior, esta serie temporal si permite ver cierta regularidad de la sefial y una
correlacion entre las seis derivaciones.

La hipotesis de regularidad comentada se pone més claramente de manifiesto en
el dominio espectral. El andlisis en frecuencia de las sefales muestra una
frecuencia dominante de 5.469Hz en V1 y de 7.81Hz en el resto, si bien en los
espectros de V2 a V6 también es distinguible la frecuencia de 5.469Hz. La
frecuencia dominante de 7.813Hz corresponde claramente al foco ectépico
continuo de 130 ms generador de la fibrilacién, responsable de un ritmo cardiaco
méximo de 468 Ipm.
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Figura 84: Potencial en electrodos precordiales V1 a V6 correspondientes a la propagacién de una
fibrilacién auricular tipo 2. Izquierda: Sefial (mV/ms); Derecha: Densidad espectral de potencia
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Figura 85: Potencial en electrodos N1 a N9 correspondientes a la propagacioén de una fibrilacién
auricular tipo 2

112



De forma representativa, la Figura 85 muestra el conjunto de sefiales registradas
en las derivaciones N1 a N9. Como ocurre con el primer caso de fibrilacion
analizado, también los electrodos ubicados en el lateral izquierdo del torso
muestran mayor amplitud, de forma coherente a las derivaciones precordiales y
con el patréon de propagacion del torso. Este tipo de sefales es también
consecuente con los diferentes mecanismos reentrantes presentes a nivel auricular,
donde los electrogramas son habitualmente complejos irregulares y polimorfos,
generando multiples frentes de onda que se fragmentan y chocan entre si.

Los diagramas de fase mostrados en la Figura 86, correspondientes a las
derivaciones precordiales V1 a V6, presentan mucha dispersién, esperable en un
caso de fibrilacién auricular. Las trayectorias son poco definidas, y los lazos se
dispersan en el espacio girando alrededor de un punto de atraccién central,
indicando cierto grado de organizaciéon temporal. Como ya se intuia en el andlisis
temporal y espectral de la sefial, existe cierta regularidad en la sefial lo que se
traduce en mayor condensacion de los diagramas de fase que el caso de la
tibrilacion anterior.
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Figura 86: Diagrama de fase en electrodos precordiales correspondientes a la propagacién de una
fibrilacién auricular tipo 2

La frecuencia dominante superficial mostrada en la Figura 87 presenta un rango
de 5.47 Hz a 7.81Hz. Se distinguen fundamentalmente dos regiones. La region de
frecuencias mds bajas (color azul oscuro) correspondiente a 5.47Hz,
corresponderia a un ritmo fibrilatorio de 328 Ipm. Se sittia en el lateral derecho del
torso, tanto frontal como dorsal. Por otra parte, la regién de frecuencias altas (color
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rojo) muestra la region de 7.81Hz en el lateral izquierdo. Esta zona estd
fundamentalmente condicionada por la frecuencia del foco continuo aplicado en la
base de las venas pulmonares derechas.

Finalmente, el valor de la entropia mostrado en la Figura 87 presenta un rango de
valores entre 0.63 y 1.0. Estos valores son también claramente superiores a una
propagaciéon normal y también a arritmias mas regulares como pueden ser el
flater o la taquicardia, pero muestran poca diferencia respecto a la fibrilacion tipo
1 analizada en el apartado anterior. Es posible no obstante distinguir un patrén de
distribucion de entropia en la superficie con valores bajos, en color azul, en la
parte superior del torso, una regién de valores elevados, tonos rojizos, en una
pequena region del lateral derecho del torso y otra zona que ocupa la mayor parte
de la superficie con valores medios.

120004

B bin_values
10000+
FD (Hz)
81
i 8000
2700
- 6000 -
["m 4000
547
2000
0 — A ‘ ,
55 ] 65 7 75 8
2000
Il bin_valuss

2500
ENTROPIA

o
10
‘090

 §

10.80

0.70

0.63

2000

1500

1000

500

a
0.6 07 08 08 1 11

Figura 87: Frecuencia dominante (Hz) y entropia correspondientes a la propagacion de una
fibrilacién auricular tipo 2. Frecuencia: Min (5.47Hz)-Max (7.81Hz). Entropia. Min (0.63)-Max (1.0)

5.2.7 Propagacion de una fibrilacion originada en el seno coronario aplicando
un foco continuo (tipo 3)

Para la generacién de este tipo de fibrilacion auricular, se aplica 1 foco ectopico
continuo con un BCL de 130 ms cerca del seno coronario (auricula derecha, Figura
88).
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Figura 88: Punto de generacién de la fibrilacién auricular mediante 1 foco continuo

Se genera de esta forma una fibrilacién con actividad focal en el seno coronario y
multiples ondas reentrantes que giran a través de ambas auriculas, haciendo que
estos compartimientos superiores tiemblen o fibrilen a una frecuencia de 300 a 700
Ipm.

Como es de esperar, el patrén de propagacién mostrado en la Figura 89, indica un
sentido de giro horario del dipolo eléctrico en la superficie del torso, coherente con
las fibrilaciones analizadas anteriormente. El periodo de un giro completo del
dipolo es también de unos 180ms, no describiendo una trayectoria de rotaciéon
definida como ocurre en episodios de fltater o taquicardia auricular. Al igual que
las fibrilaciones anteriores, los cortes axiales muestran patrones de propagacion
discontinuos en el tiempo con gran variabilidad en la distribucién de potencial a lo
largo de los 5000ms de simulacién (no mostrados).
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Figura 89: Propagacion de potencial eléctrico generado por una fibrilacién auricular en el seno
coronario con 1 foco continuo

A partir de esta propagacién, pueden extraerse las sefales en los electrodos
precordiales V1 a V6. De todas las fibrilaciones analizadas, esta es la que presenta
menor nivel de amplitud pero mayor variabilidad temporal de la sefial en todas
las derivaciones, como se aprecia en la Figura 90. Sin embargo, en el dominio de la
frecuencia, el pico fundamental y dominante corresponde, en los seis casos, a una
frecuencia de 7.81Hz, originada por el foco continuo aplicado en la regién de seno
coronario.

Una caracteristica diferencial de esta fibrilacién, frente a las otras dos analizadas,
es la presencia de una componente energética distribuida por todo el espectro,
indicando un patrén de conduccion muy irregular debido a la presencia de varios
frentes de onda que se fragmentan y colisionan entre si.
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Figura 90: Potencial en electrodos precordiales V1 a V6 correspondiente a la propagaciéon de una
fibrilacién auricular tipo 3. Izquierda: Sehal (mV/ms); Derecha: Densidad espectral de potencia
(W/Hz)

De forma representativa, la Figura 91 muestra el conjunto de sefales registradas
en las derivaciones N1 a N9. Como ocurre con las derivaciones precordiales, las
sefiales son de baja amplitud, en comparacion con los otros tipos de fibrilacion
analizados, y elevado grado de desorden en su patrén de propagacion generando,
por tanto, mayor ancho de banda espectral.
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Los diagramas de fase mostrados en la Figura 92, correspondientes a las
derivaciones precordiales V1 a V6, muestran el mismo tipo de trayectoria que las
fibrilaciones estudiadas anteriormente. Son dispersas y poco definidas. No
obstante, los lazos giran alrededor de un punto de atracciéon central, indicando
cierto grado de organizacion temporal.

La frecuencia dominante superficial mostrada en la Figura 93 presenta un rango
de 5.08Hz a 7.81Hz. Se distinguen fundamentalmente dos regiones. La de
frecuencias por debajo de 5.5Hz, color azul oscuro, se sittia en una pequefa region
del lateral derecho del torso y en la parte superior frontal. Por otra parte, la region
de frecuencias altas, con color rojo, muestra la regiéon de 7.81Hz ocupando casi la
totalidad de la superficie. Esta zona esta fundamentalmente condicionada por el
BCL (130ms) caracteristico del foco continuo aplicado en el seno coronario.

Finalmente, el valor de la entropia, mostrado también en la Figura 93, presenta un
rango de valores entre 0.67 y 1.1. Estos valores son también claramente superiores
a una propagacion normal y también a arritmias mas regulares como pueden ser
el flater o la taquicardia, pero muestran poca diferencia respecto a las fibrilaciones
analizadas anteriormente en relaciéon a la amplitud. Si se puede observar un
patrén de distribucion de la entropia sobre la superficie del torso distinto a los
casos anteriores, delimitando la regién superior del torso con valores muy bajos en
color azul, una pequefa zona central y frontal del torso con valores muy elevados
en color rojo y otra zona con valores de entropia medios y color verde.
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Figura 93: Frecuencia dominante (Hz) correspondiente a la propagacion de una fibrilaciéon
auricular desde el seno coronario mediante foco continuo. Min (5.08Hz) - Max (7.81Hz). Entropia.
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6 DISCUSION
Modelo de torso

El modelo de torso anatémicamente realista desarrollado en este trabajo ha sido
obtenido de imégenes de resonancia magnética e incluye seis regiones con sus
respectivas conductividades (pulmones, higado, costillas, sangre, ventriculo y el
torso general). Estd formado por un total de 134.600 nodos y 745.394 elementos
(tetraedros) con longitud de lado media de 0.6cm lo que permite una gran
resolucion en el calculo del potencial instantdneo asociado a cada nodo y por tanto
mayor facilidad en la interpretacion de la propagacion del frente de onda desde la
auricula hasta la superficie del torso.

Otros modelos de torso, como el propuesto por (Weixue and Ling, 1996) y
utilizado recientemente por (Aslanidi et al., 2011) y (Colman et al., 2011), utilizan
unicamente 412 nodos y 820 elementos (tridngulos), incorporando asi superficies,
en lugar de volamenes, del torso, pulmones, sangre, musculo esquelético y
corazén. Los resultados proporcionados por este modelo, si bien requieren una
capacidad de computo menor, no permiten analizar con precision la propagacion
eléctrica a través de las distintas regiones. Los mismos autores, mas centrados en
el propio modelo auricular, concluyen que modelos de torso mas realistas son
necesarios cuando el objetivo es reproducir fielmente la evoluciéon del frente de
onda y analizar la sefial en la superficie del torso.

Entre los modelos de torso mas recientes, esta el desarrollado por (Lenkova et al.,
2012). Este modelo describe nuevamente un modelo de superficies utilizando 352
nodos para representar la superficie externa del torso, los pulmones y el
ventriculo. Este modelo de baja resolucién, si bien ha sido desarrollado a partir de
técnicas de imagen, no permite un estudio detallado de la propagacién a través del
torso como ocurre con el modelo de (Weixue and Ling, 1996).

Solo el modelo propuesto por (Krueger et al., 2012) proporciona una aproximacion
similar a la desarrollada en este trabajo. Una malla volumétrica compuesta por
370.000 nodos y 2,1 millones de tetraedros define las regiones correspondientes al
corazon, los pulmones, la sangre, el higado, los intestinos, musculo esquelético,
espina dorsal y grasa. Esta malla incluye informacién de la orientacién de fibras
tnicamente del miocardio auricular. La diferencia fundamental con el modelo
propuesto en este trabajo es el nimero y tipo de inhomogeneidades incluidas y el
método de resolucion de las ecuaciones que describen la propagaciéon desde la
auricula al torso.

Para definir el namero y tipo de inhomogeneidades a incluir en el modelo, se han
tenido en cuenta las siguientes consideraciones:

- En relacién a la influencia de las propiedades del material respecto a la
generacion de la sefial electrocardiografica (ECG o BSPM), estudios
realizados por (Bradley et al., 2000) concluyen que las inhomogeneidades
del torso afectan fundamentalmente a la magnitud del potencial registrado
en superficie y en menor medida a su patrén de distribucién. De esta forma,
los pulmones, la grasa subcutdnea y el musculo esquelético, con sus
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respectivas anisotropias, son factores esenciales en un modelo de torso
realista.

- Adicionalmente, estudios realizados por (Keller et al., 2009) indican que, en
aquellos casos en los que no se dispone de informacién sobre la orientacion
de fibras del musculo esquelético, la solucién 6ptima pasa por no incluir su
efecto anisotrépico.

- Por otro lado, los potenciales registrados en la superficie del torso son muy
sensibles a cambios en la conductividad del corazon, siendo este efecto més
significativo que el producido por las otras regiones del torso (Bradley et
al., 2000).

- En el andlisis sobre la importancia que tiene la conductividad de las
distintas inhomogeneidades sobre la sefal superficial, (Keller et al., 2010)
determinaron que la amplitud de la sefal electrocardiografica asociada a la
despolarizaciéon auricular (onda P) es mucho mas sensible a las
conductividades del corazén, la sangre, el musculo esquelético
anisotrépico, la grasa y los pulmones. Sin embargo, los cambios
morfoldgicos estd fundamentalmente influidos por la grasa. La influencia
de otros oOrganos como el intestino, los rifiones o el bazo es
significativamente menor.

- Contradictoriamente a esta ultima afirmaciéon, (Geneser et al.,, 2005)
determinaron que la conductividad de aquellas regiones que ocupan un
mayor porcentaje de volumen en el modelo de torso son las que
mayormente influyen en las caracteristicas de la sefial registrada en
superficie. En este estudio, la grasa, con un 21.6% de volumen respecto al
total del modelo de torso utilizado, y con un valor de conductividad
inferior al resto de regiones, no tiene efecto aparente sobre la sefial eléctrica
superficial.

Como resultado del andlisis se optd, en primer lugar, por incluir aquellas
inhomogeneidades que tienen un claro efecto sobre la morfologia y el patrén de
distribucién del potencial en su propagacion a través del torso y en el registro a
nivel superficial. En segundo lugar, dada la escasa influencia de la grasa sobre la
sefial superficial, segtin los trabajos de (Geneser et al., 2005), se considera que este
efecto podria ser facilmente compensado con un factor de escala. Finalmente, y
dado que no se dispone de informacion sobre la orientaciéon de fibras del muasculo
esquelético en el torso, se ha optado por no incluir su efecto anisotrépico, tal como
recomienda (Keller et al., 2009). Tampoco el modelo desarrollado en este trabajo
incluye las inhomogeneidades asociadas al intestino, los rifiones o el bazo, dada su
escasa influencia (Keller et al., 2010), ganando en contrapartida mayor eficiencia
computacional.

En relacion al método de resoluciéon numérica del sistema de ecuaciones que
describen la propagacion y al sistema de acoplamiento auricula-torso, el modelo
propuesto por (Krueger et al., 2012) se basa en el método de marcha ripida (del
inglés, Fast-Marching Method) basado en el cédlculo del tiempo de llegada de un
frente en direccién normal al conjunto de puntos que describen la superficie del
torso a través de la resolucién de la ecuaciéon de Eikonal (Sethian, 1996). En el
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presente trabajo de investigacion se ha optado sin embargo por el método mas
utilizado en la literatura, esto es, la solucién del sistema de ecuaciones descrito por
el modelo monodominio, simplificado a la propagacién en el torso mediante la
ecuacion de transferencia de calor.

Una ventaja adicional del modelo aqui desarrollado es la capacidad de analizar de
forma individualizada la propagacién a nivel auricular y la propagacion a través
del torso. Ha sido necesario para ello garantizar un buen acoplamiento entre
ambas escalas teniendo cuenta el estudio realizado por (Bradley et al., 2000). Estos
autores determinaron que el efecto producido por el acoplamiento geométrico
entre la auricula y el torso tiene un efecto muy importante tanto en la amplitud
como en la morfologia del potencial superficial, mas importante incluso que el
efecto producido por un cambio de conductividad en las inhomogeneidades. Por
ello, se optado por un modelo desacoplado auricula-torso en el que se han tenido
en cuenta tanto la informacién que ha de ser transferida necesariamente de una
escala a otra como los principios que han de ser satisfechos durante el proceso de
transferencia.

Simulacion de la propagacion eléctrica

Se han realizado siete simulaciones diferentes, correspondientes a dos
propagaciones distintas del ritmo sinusal y otras cinco de varios tipos de arritmia
auricular.

La primera simulacién con ritmo sinusal ha sido realizada mediante un
posproceso directo de la sefial auricular en las coordenadas (x,y,z) que definirian
el contorno exterior del torso. La segunda, sin embargo, incluye el efecto de la
propagacion a través de la malla volumétrica con todas las inhomogeneidades.

Las ondas P registradas en los electrodos precordiales de ambas simulaciones son
coherentes con los valores experimentales tanto en morfologia como en duracién
(Sachse, 2004). La V1, ubicada en la parte superior de la auricula izquierda,
presenta deflexiones negativas indicando un alejamiento del potencial, mientras
que las deflexiones pasan a ser positivas en los electrodos V3 a V6. La V2 es la
derivacién que mayor variabilidad puede presentar. Existen dos posibles causas.
Por un lado, la propia anatomia del modelo en la regién de la orejuela izquierda.
Por otro, la posicién de la auricula en el interior del torso. Ambas razones fuerzan
a que las derivaciones cercanas a la V2 registren fundamentalmente la
despolarizacion-repolarizacion sobre la orejuela generandose pequefios
alejamientos y acercamientos del frente de onda. Estos movimientos se traducen
en rapidas subidas y bajadas de potencial y, en consecuencia, en frecuencias mas
altas.

Ambas simulaciones muestran valores coherentes de frecuencia en las seis
derivaciones, con un pico en 2.34Hz la primera y en 1.56Hz la segunda. También
los valores de frecuencia dominante y entropia en toda la superficie del torso son
esperables, y muy similares en ambas simulaciones (Figura 56y Figura 62). En el
caso de la frecuencia dominante, casi la totalidad de ambos torsos se encuentran a
una frecuencia cercana a 1Hz, generada por el propio ritmo sinusal, excepto una
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pequena franja diagonal en el frontal del torso con un valor cercano en ambas
simulaciones a los 9Hz. La region del torso con estos valores de frecuencia es
notablemente mas pequefia en la propagacion con el modelo de torso gracias a la
presencia de la malla de volumen y al cambio en el patrén de propagacion
producido por las distintas inhomogeneidades del modelo.

En relacion a la entropia, los valores son cercanos a cero, con maximos en 0.0057 la
primera y en 0.042 para la segunda. Estos valores son esperables dada la
regularidad de la sefial registrada en superficie a partir de un ritmo sinusal.

También los diagramas de fase son muy similares en ambas simulaciones. La
trayectoria descrita en cada diagrama podria interpretarse como una transicién
entre los distintos estados de un sistema dindmico no lineal. Solo cuando la
transicién es determinista y hay relacion entre muestras presentes y pasadas, la
trayectoria descrita estd bien definida y condensada en el espacio alrededor del
punto de “atraccion” (del inglés, attractor). En caso contrario, el diagrama es
disperso y sin una forma especifica Se observan por tanto en estas dos
simulaciones trayectorias claras y bien definidas alrededor de un tnico punto de
atraccion, confirmando la regularidad de la sefial superficial.

A continuacién, se simularon propagaciones de distintos tipos de arritmias. Del
analisis temporal comparativo entre la propagaciéon sinusal y los nuevos
resultados obtenidos, se pone de manifiesto que en una propagacién normal, el
dipolo eléctrico parte de una posiciéon craneo-caudal y describe un pequefio radio
de circunferencia en sentido anti-horario a medida que la propagacién auricular
avanza sincronizadamente de izquierda a derecha y de arriba abajo. En el caso de
arritmias regulares, como pueden ser el flater, y en menor medida la taquicardia,
se produce un giro completo, también en sentido de giro anti-horario, del dipolo
eléctrico en superficie con un patrén que, en el caso de la taquicardia, es menos
definido que el flater. Sin embargo, en el caso de fibrilaciones auriculares, el
patrén se hace mucho mas complejo con un giro aparente del dipolo en sentido
horario y con una evoluciéon dificil de predecir en determinados intervalos
temporales. Este tipo de sefales es consecuencia de los diferentes mecanismos
reentrantes producidos durante la activacion auricular, en la que los electrogramas
son habitualmente complejos irregulares y polimorfos, generando mdultiples
frentes de onda que se fragmentan y chocan entre si. El grado de regularidad e
irregularidad de cada arritmia se puede comprobar de forma rapida con la sefial
registrada en la precordial V1 correspondiente, Figura 94.
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Figura 94: Precordial V1 registrada en: (1) fltter, (2) taquicardia, (3) fibrilacién tipo 1, (4) fibrilacion
tipo 2, (5) fibrilacién tipo 3

En el dominio espectral, se analizaron las frecuencias dominantes en varios puntos
de la superficie y se compararon con valores calculados sobre registros
experimentales, (Rieta et al., 2002, Millet-Roig et al., 2002), a excepcién de la
taquicardia de la que no se han encontrado valores de referencia. Se puede afirmar
viendo los resultados mostrados en la Tabla 11, que los valores minimos y
maximos de frecuencia obtenidos con las simulaciones son coherentes con los
experimentales. Las pequenas diferencias entre ambos se deben
fundamentalmente al método de pre-procesamiento que han utilizado los autores
sobre los registros experimentales, basado en un filtrado pasa banda entre 0.5 y
60Hz y un posterior filtrado de la frecuencia de red.

Frecuencia Simulacién Resultados experimentales
dominante min max max media Referencia

. . (Millet-Roig et al., 2002,
Ritmo sinusal 0.78 8.59 7.20 4.50+2.25 Rieta et al., 2002)

j (Millet-Roig et al., 2002,
Flater 547 547 4.03 4.27+0.29 Rieta et al., 2002)
Taquicardia 5.08 10.2
Fibrilacién tipo 1 5.27 11.9

. (Millet-Roig et al., 2002,
Fibrilacién tipo 2 5.47 7.81 7.45 6.32+0.9 Rieta et al., 2002)
Fibrilacién tipo 3 5.08 7.81

Tabla 11: Valores de frecuencia dominante obtenidos en cada simulacién

Una de las principales ventajas del modelo desarrollado y la simulacion realizada
es la posibilidad de analizar, no s6lo un conjunto de electrodos asociado al sistema
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de derivaciones estandar o al BSPM, sino toda la superficie del torso y asociar los
valores de frecuencia dominante a mapas de color que permiten una rapida
caracterizacién de las patologias. Se contribuye asi al establecimiento de patrones
de frecuencia caracteristicos como los mostrados en la Figura 95 (A). Para facilitar
la interpretacion, se ha ajustado el rango de colores con un margen de 1.00Hz a
8Hz, suficiente para establecer claras diferencias entre los resultados de las
simulaciones. De esta forma, colores azulados representan una situacién
tisiol6gica normal dada por un ritmo sinusal normal mientras que colores verdes
son indicadores de situacion patolégica. En base a los resultados obtenidos, y a
expensas de poder ser contrastados con resultados experimentales, pareciera
posible diferenciar los distintos tipos de arritmias en funciéon del patrén de
frecuencias del torso y concluir que:

- un torso homogéneo con frecuencias cercanas a 5Hz seria caracteristico de
flater (1)

- un torso con dos frecuencias fundamentales, una cercana de 5Hz en la parte
superior del torso y otra muy por encima de 8Hz en la parte inferior podria
indicar una taquicardia (2)

- un torso con dos componentes fundamentales de frecuencia centradas en
5Hz y 6.25Hz en la parte frontal y una tercera componte muy superior a 8
Hz en la parte dorsal podria indicar la presencia de una fibrilaciéon
originada con focos ectépicos transitorios en las venas pulmonares derechas
o)

- un torso con dos frecuencias fundamentales, una centrada en 5Hz
ocupando el lateral derecho del torso y otra centrada en 8Hz en el lateral
izquierda podria representar una fibrilacion originada y mantenida con un
foco continuo en las venas pulmonares derechas (4)

- un torso con una frecuencia dominante centrada en 8Hz en la practica
totalidad del torso podria ser representativo de una fibrilacién originada y
mantenida con un foco continuo en el seno coronario (5)
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Figura 95: (A) Frecuencia dominante; (B) Entropia; (0) Ritmo sinusal, (1) flater, (2) taquicardia, (3)
fibrilacién tipo 1, (4) fibrilacién tipo 2, (5) fibrilacién tipo 3

En este trabajo se ha utilizado adicionalmente el valor de la entropia para la
caracterizaciéon de las arritmias y, al igual que la frecuencia dominante, se ha
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calculado el mapa de color con el valor de entropia de toda la superficie del
modelo de torso, Figura 95 (B). Este indicador es un indice no lineal de la
regularidad de la serie temporal que intenta cuantificar la complejidad o ratio de
generacion de nueva informacién. De esta forma, valores proximos a cero son
indicativos de regularidad, como ocurre en una propagacién sinusal normal y asi
queda de manifiesto en la Figura 95 (B) columna (0) con todo el torso en color azul. El
aumento del valor medio de entropia puede considerarse un indicativo directo de
patologia auricular. De esta forma, valores medios en torno a 0.25 repartidos de forma
casi homogénea por todo el torso podrian ser un indicativo de flater (1). Si este valor
medio aumenta hasta 0.50, podria clasificarse como taquicardia (2). Finalmente, si este
valor llega a 1 observandose un color rojizo dominando en la superficie del torso,
podria ser un indicativo de fibrilacién auricular (3-5).

Simulacién
Entropia -
min max
Ritmo sinusal 0.000 0.042
Flater 0.150 0.520
Taquicardia 0.150 0.520

Fibrilacién tipo 1 0.580 | 1.100
Fibrilacién tipo 2 0.630 1.000
Fibrilacién tipo 3 0.670 | 1.100

Tabla 12: Valores de entropia obtenidos en cada simulacién

Para la cuantificacion de la entropia, son varias las combinaciones posibles de los
parametros m y r relativos a la ecuacion (94) que pueden ser efectivos y precisos.
En el presente trabajo se ajustaron estos pardametros am =5y r = 0.20. Todas las
combinaciones probadas en este trabajo muestran consistencia tanto del algoritmo
como de los resultados obtenidos. De esta forma, independientemente de los
parametros, los valores altos de entropia han sido altos para todas las
simulaciones y de igual forma ocurre con los valores més bajos.

Finalmente, los resultados obtenidos con el calculo del diagrama de fase ponen de
manifiesto las diferencias registradas en los electrodos precordiales para cada una
de las simulaciones. Propagaciones como la del ritmo sinusal o arritmias regulares
como el flater o la taquicardia generan diagramas de fase bien definidos indicando
elevada organizacién espacio-temporal y por tanto correlaciéon temporal entre
muestras presentes y pasadas. Sin embargo, una fibrilacién perfila una trayectoria
sin forma definida y distribuida por todo el plano, coherente con lo mostrado en
(Umapathy et al., 2010)
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taquicardia, (3) fibrilacién tipo 1, (4) fibrilacién tipo 2, (
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Como puede observarse en la Figura 96, es posible también distinguir entre fltter
(1) y taquicardia (2) ya que esta Gltima aumenta el grado de dispersién del lazo.
También se ponen de manifiesto diferencias en los diagramas de las distintas
fibrilaciones. Sin embargo, un estudio mas detallado de estos diagramas y el
analisis posterior de la fase instantanea se hace necesario para poder establecer
diferencias entre ellas y correlaciones con la propagacion a nivel auricular.
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7 CONCLUSIONES

El nuevo modelo de torso desarrollado en el presente trabajo de investigaciéon y su
integracion en un modelo multiescala puede ser considerado como una
aproximacion completa y realista para entender y dar solucién al problema directo
en electrofisiologia. Con los resultados obtenidos, puede concluirse que el modelo
es valido para simular propagaciones tanto de un ritmo sinusal generado en el
NSA como distintos tipos de arritmias originadas en puntos conocidos de la
auricula.

Las caracteristicas anatémicas y electrofisiolégicas del modelo han sido
cuidadosamente definidas para reproducir los valores experimentales de forma
que el modelo en su conjunto y los distintos érganos que lo componen son una fiel
representacion de un torso humano. No obstante, la inclusion de otras
inhomogeneidades y de los efectos anisotropicos de las fibras musculares es un
aspecto a tener en cuenta para posteriores versiones del modelo.

Por otra parte, los resultados del proceso de simulacién muestran caminos de
propagacion coherentes asi como amplitudes y morfologias de la sefial eléctrica en
superficie similares a valores experimentales. La simulacion de los distintos tipos
de arritmias muestra unos resultados tipicos de un flater, una taquicardia y una
tibrilaciéon. Los dos primeros tipos de arritmias son muy regulares permitiendo
identificar tanto en tiempo como en frecuencia sus caracteristicas bésicas. En el
caso de fibrilacién auricular, si bien es una arritmia significativamente distinta a
las anteriores, no describe aparentemente patrones diferenciales dependientes del
lugar y forma de origen. Asi, y en base a parametros como frecuencia dominante,
entropia o diagrama de fase, resulta dificil poder distinguir, por ejemplo, entre
una fibrilacién generada aplicando un foco transitorio en la base de las venas
pulmonares derechas o mediante un foco continuo en el mismo punto. En este
aspecto, se requiere de un andlisis mas exhaustivo y detallado de los resultados
obtenidos y una comparacién directa con las mismas variables a nivel auricular
con el objetivo de poder establecer patrones de correlacion entre ambas escalas. Es
previsible que en un anélisis mas avanzado de la fase instantdnea del potencial
pueda establecerse una correlacion clara entre valores de frecuencia, entropia y
fase de forma que la caracterizacion de las diferencias entre tipos de fibrilacion
pueda esclarecerse.

El nuevo modelo de torso, y la aproximacion multiescala presentada, pueden
facilitar la simulacién de otros tipos de arritmias auriculares no consideradas en
este trabajo asi como los efectos producidos por alteraciones genéticas sin
necesidad del paciente, mejorando de esa manera la comprension que a dia de hoy
se tiene de las patologias auriculares.
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8 PROPUESTA DE ACTIVIDADES FUTURAS

El presente trabajo ha sido planteado, desde el comienzo, como el inicio del
proceso de investigacion que conduce a la tesis doctoral. De esta forma, y a partir
de la extensa revisién bibliografica y de los resultados obtenidos, se plantea como
trabajo futuro, el siguiente:

Finalizacién de un articulo cientifico de revista con el objetivo de presentar
los resultados obtenidos.

Optimizacion del modelo auricular mediante la inclusién de volumen en la
pared del miocardio. De esta forma se podran incorporar las caracteristicas
que definen nuevas patologias como la fibrosis quistica para simular el
efecto sobre la propagacion eléctrica hasta la superficie del torso.
Optimizacion del modelo de torso mediante la inclusiéon de las
inhomogeneidades correspondientes al muasculo esquelético y la grasa, asi
como la anisotropia asociada a las fibras musculares. De esta forma se
podria analizar el efecto que cada uno de ellos ejerce sobre la sefial
superficial.

Extension de las técnicas de andlisis utilizadas a simulaciones realizadas
con el ventriculo aislado y con el corazén completo con el objetivo de
caracterizar los patrones de propagacion asociados a las distintas fases de
despolarizacién y repolarizacién cardiaca.

Utilizacion de nuevas técnicas de andlisis como wavelets, tiempo-
frecuencia, entropia espectral y andlisis de fase instantidnea sobre los
resultados obtenidos en la superficie del torso.

131



132



9 ANEXOS

9.1
1)

9.2
©6)

Software utilizado para el desarrollo del modelo

Seg3D v2.1.4 (http:/ /www.sci.utah.edu/cibc/software/42-seg3d.html):
herramienta de procesado y segmentaciéon de imagenes médicas desarrollada por
el Centro de Biomedicina Computacional de la Universidad de Utah, Instituto de
imagen y computacién cientifica (SCI). Combina una interfaz flexible para la
segmentacion manual con una bateria de algoritmos de segmentacién en base a
librerias ITK (Insight Toolkit).

CardioViz3D v1.5.0 (http://www-sop.inria.fr/asclepios/software/CardioViz3D):
software dedicado a la visualizacion y posproceso de imdgenes médicas
dindmicas almacenadas con el protocolo DICOM, especialmente imagenes del
corazén. Esta desarrollado en base a las librerias VIK (Visualization Toolkit).

Remesh v2.1 (http://remesh.sourceforge.net): software dedicado al posproceso de
mallas poligonales obtenidas a partir de la digitalizacion de imé&genes
tridimensionales. Permite insertar elementos superficiales y vértices asi como
eliminar huecos y artefactos para dar uniformidad al contorno de la malla.

ParaView v3.12.0 (http://www.paraview.org): aplicacion interactiva orientada a
visualizar y analizar grandes volimenes de datos multi-plataforma a través de
técnicas cuantitativas y cualitativas tridimensionales.

NetGen v4.9.13 (http://www.hpfem jku.at/netgen): herramienta para la
generacion, optimizacion y refinamiento de mallas tridimensionales de tetraedros
distribuido con licencia LGPL (Lesser Gnu Public Licence).

Software utilizado para la simulacion biofisica y procesamiento de sefial

EMOS: software de simulaciéon de propagaciéon del PA en tejidos cardiacos
multidimensionales monodominio, desarrollado por el grupo de materiales de la
Universidad de Zaragoza (Heidenreich, 2009). Este software implementa el
método de elementos finitos (MEF) y emplea los algoritmos iterativos de las
librerias PSBLAS. Adicionalmente, el software permite a partir de los valores del
potencial de nodos seleccionados, calcular los pseudo-EGMs asociados. El
software es implementado en FORTRAN 95 en version Linux red hat. Emplea
computacién de altas prestaciones.

MATLAB R2011b: entorno de programacién para el desarrollo de algoritmos,
andlisis de datos, visualizacién y calculo numérico. Este lenguaje de programacién
ha sito utilizado para el desarrollo de algoritmos que permiten la transformacién y
adaptacion de los formatos de fichero entre las distintas etapas de simulacion. En
este entorno se han programado también las técnicas de procesamiento de sefial
utilizadas para analizar los electrocardiogramas y los mapas de potencial
superficial del torso.

ABAQUS 6.9: herramienta para resolver problemas basados en el método de los
elementos finitos. Posee una extensa libreria de elementos finitos que permite
modelar virtualmente cualquier geometria, asi como una amplia lista de modelos
que simulan el comportamiento de gran cantidad de tipos de materiales y
procesos. Este software ha sido utilizado fundamentalmente para resolver la
propagacion del potencial eléctrico a través del torso utilizando para ello la
ecuacion de transferencia de calor incorporada en el propio solver.
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(10)

Ensight 10.0: software comercial de visualizacién con potentes herramientas de
post-procesamiento. Este software permite, mediante mapas de falso color,
mostrar la evolucion del potencial de accion a nivel auricular o la del frente de
onda propagandose a través del torso.

El claster de PCs utilizado contiene 31 nodos en paralelo, cada uno con 2
procesadores dual core AMD opteron 2218. Cada core posee una velocidad de
procesamiento de 2.6 GHz. Los datos del problema son divididos entre los
procesadores siguiendo una distribucion de bloques de filas consecutivas, de
manera que cada uno de ellos almacena un subconjunto de todos los datos y se
encarga de procesarlos.
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