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1. Abreviaturas

AFED Anadlisis Factorial de Estructuras Dindmicas
CAT Curva de Actividad-Tiempo

CSR Cociente Senal a Ruido

DICOM Digital Imaging and Communication in Medicine
DVS Descomposicién en Valores Singulares

ECG Electrocardiograma

ECM Error Cuadratico Medio

FE Fraccion de Expulsion

FEAD Fraccion de Expulsion de la Auricula Derecha
FEAI Fraccion de Expulsion de la Auricula Izquierda
FEVD Fraccion de Expulsion del Ventriculo Derecho
FEVI Fraccion de Expulsion del Ventriculo Izquierdo

FEVISC Fracciéon de Expulsién del Ventriculo Izquierdo Sin Correccién del
fondo

INCICh Instituto de Cardiologia Ignacio Chavez
MCAT Mathematical Cardiac Torso

MSETAIV Modelo de Simulacion para la Evaluacién de Técnicas de Andli-
sis de Imagenes de VRIE

NCAT NURBS-based Cardiac-Torso
NURBS Non-Uniform Rational B-Splines
OAI Oblicua Anterior Izquierda

RDI Region de Interés
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RM Resonancia Magnética

SPECT Single Photon Emission Computed Tomography
PET Positron Emission Tomography

TFS Tiempo del fin de Sistole

TFD Tiempo del fin de Didstole

UAM-I Universidad Auténoma Metropolitana Iztapalapa

VRIE Ventriculografia Radioisotopica en Equilibrio
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2. Introduccion

Para el diagnéstico y prondstico de enfermedades del corazon, la medicina
ha utilizado la Imagenologia Médica como una de sus herramientas mds
eficaces, con la finalidad de disefiar las mejores estrategias para cuidar y
mejorar la salud del paciente. Aunque se pueden utilizar varias técnicas de
Imagenologia Médica disponibles como la Ecocardiografia, la Ventriculografia
Radioisotéopica en Equilibrio (VRIE), la Tomografia Computada y la Reso-
nancia Magnética [1-4], para la medicién del volumen ventricular, éstas no se
pueden utilizar indistintamente, debido a que los valores obtenidos en cada
técnica no son intercambiables, puesto que sus resultados producen varia-
ciones muy amplias entre cada una de ellas[5, 6], sobre todo cuando se desea
reproducibilidad para determinar la terapia mas adecuada para el paciente.

Tabla 1: Caracteristicas de las técnicas de Imagenologia Médica utilizadas en la medicién de la FE

I cC ] VRIE | 2D ECO TC | RM |
Determinacion de la FE
Valor Unitario Relativo - 7.08 5.82 9.04 13.78
Caracteristicas
Resolucién espacial, mm 0.13 4 1.5-3.0 | 0.7-1.5 1.5
Resolucién temporal, ms | 15-30 | 40-60 30 50-60 | 30-60
Invasivo Si minimo No minimo | No
Radiacién Si Si No Si No
Agente de contraste Si Si Opcional Si No
Costo $% $ $ $% 339

CC= Cateterizacién cardiaca; VRIE= Ventriculografia Radioisotépica en Equilibrio; 2D ECO=
Ecocardiografia en 2D; TC= Tomografia Computada; R\ = Resonancia Magnética

Quizas el método mas utilizado para medir el costo asociado a cada técni-
ca, estd basado en el Valor Unitario Relativo[3], que es una norma de trabajo
efectuada por la Health Care Financing Administration en asociacién con la
American Medical Association. Para determinar este valor, se realizan medi-
ciones de algunas caracteristicas mencionadas en la tabla 1, que permiten
cuantificar el esfuerzo del médico, el valor practico clinico, la disponibilidad
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del equipo y el riesgo al paciente, lo que implica por ejemplo, que el costo aso-
ciado a la VRIE sea significativamente menor que la Resonancia Magnética.

De acuerdo con datos proporcionados por el Instituto Nacional de Car-
diologia Ignacio Chavez mostrados en la figura 1, alrededor del 50% de las
causas de mortalidad y morbilidad que ocurrieron durante el ano 2004, son
cardiopatias relacionadas con el movimiento y sincronia de las paredes de las
cavidades cardiacas. La Ventriculografia Radioisotépica en Equilibrio propor-
ciona informacion cuantitativa sobre la funcién del corazén, especialmente la
relacionada con la sincronia y movimiento cardiaco. Estos parametros cuan-
titativos son valiosos, solo si pueden ser medidos de manera confiable. La
tarea de evaluar la confiabilidad de las mediciones a partir de las técnicas
de andlisis de las imagenes de VRIE, se realiza por medio de un patrén de
referencia.

Figura 1: Causas de Mortalidad y Morbilidad en el INCICh durante 2004.(Datos obtenidos del Depar-
tamento de Codificacién y Archivo Clinico del INCICh)

Un patrén de referencia puede considerarse esencialmente dentro de 3
categorias :

= Ejemplos clinicos
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= Modelos fisicos

= Modelos de simulacién computacionales

En el caso de los ejemplos clinicos, su principal limitacién radica en la
falta de control sobre los parimetros de estudio. Los modelos fisicos son
usualmente transferidos entre hospitales y es necesaria la utilizacién de la
gammacdmara para la obtencién de las imédgenes simuladas, ademéas de la
dificultad de crear modelos que reflejen la anatomia y fisiologia del corazén.
Los modelos de simulacién computacionales (software phantom) son utiliza-
dos para generar las imagenes simuladas de VRIE. Su principal ventaja radica
en la posibilidad de simular en las imagenes de VRIE, la anatomia completa
(ventriculos y auriculas) y la fisiologia (fraccién de expulsién y sincronia) por
medio de pardmetros controlados, con la posibilidad de ser utilizados como
patron de referencia (gold standard).

Como patron de referencia un modelo de simulacién computacional puede
ser de utilidad en los siguientes casos [7]:

1. Cuando se desarrollan nuevos métodos de medicién, buscando un mejor
modelo matematico o un algoritmo para procesamiento de los datos.

2. Para validar métodos que midan la calibracién y determinar los coe-
ficientes correctos de calibracién y regresién para el procesamiento de
los datos.

3. Para la comprobacién y verificacién de métodos ya desarrollados o en
uso (Evaluacion de técnicas actuales).

Antes de presentar los objetivos del modelo de simulacién propuesto, es
importante conocer algunos aspectos relacionados con la fisiologia cardiaca.,
la generacion de las imagenes de VRIE, las técnicas de andlisis de imédgenes
de VRIE y los modelos de simulacién existentes.
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2.1. Antecedentes clinicos de la fisiologia cardiaca

El corazén es un 6rgano que esta constituido por cuatro camaras, dos de
ellas forman el corazén derecho (auricula y ventriculo derecho). que bombea
sangre que procede del cuerpo hacia los pulmones, y las otras dos constituyen
el corazon izquierdo (auricula y ventriculo izquierdo), que bombea la sangre
procedente de los pulmones hacia el resto del cuerpo como se observa en la
figura 2.

Flujo de sangre a través del corazon normal.

Sangre procedente

del cuerpo \

Hacia el cuerpo

/

Sangre que
va hacia los
pulmenes

Sangre
procedente
de los
pulmones

Sangre que
vade los

Sangre

procedente pulmenes

del cuerpo al resto del
cuerpo

Figura 2: Flujo sanguineo a través del corazén normal. Tomado de National Library of Medicine
5 ) g y
http://www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish/heartsurgery.html)

A su vez, como se muestra en la figura 3 cada uno de estos corazones es
una bomba pulsatil de dos cavidades compuestas por una auricula v un ven-
triculo. La auricula funciona como una débil bomba cebadora del ventriculo.
que ayuda a mover la sangre al interior del ventriculo, vaciandose ésta mien-
tras se llena la cavidad ventricular. El ventriculo, a su vez, proporciona la
principal fuerza de expulsién de la sangre hacia los pulmones, en el caso del
ventriculo derecho, o hacia el cuerpo, si se trata del ventriculo izquierdo [8].

El ciclo cardiaco
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Ventriculo :
deiehs izquierdo

Figlll”d 3: Cavidades cardiacas. (Tomado de National Library of Medicine
http://www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish/ency/esp_imagepages/19891.htm)

Los acontecimientos que ocurren desde el comienzo de un latido hasta el
comienzo del siguiente se conocen como ciclo cardiaco. Este ciclo -tomando
como referencia los ventriculos-, consta de un periodo de contraccién llama-
do sistole donde se expulsa parte de la sangre que se encuentra dentro de
las cavidades ventriculares, y un periodo de relajacion denominado didastole,
durante el cual se llenan de sangre.

Relacion entre el electrocardiograma y el ciclo cardiaco

El electrocardiograma (ECG) de la figura 4 muestra que la sistole ventric-
ular comienza un poco después de la aparicion del complejo QRS, v finaliza
al término de la onda T. Es importante notar que al fin de la sistole, la curva
de volumen ventricular muestra un volumen de sangre minimo dentro del
ventriculo, con valores normales que van de 130 ml para su maximo volumen
a 50 ml para su minimo volumen .

Parametros fisiolégicos ventriculares

Durante la sistole, se inicia la expulsion de sangre en los ventriculos:
el 70% del vaciamiento se produce durante el primer tercio del periodo de
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Figura 4: E1 ECG y la curva de volumen del ventriculo izquierdo (VI)

expulsion, v el 30 % restante durante los dos tercios siguientes. Por tanto, el
primer tercio se denomina fase de expulsién rapida v los dos ultimos tercios
fase de expulsion lenta.

Al inicio de la diastole existe un rapido incremento de la curva volumen
como se observa en la figura 4, esta fase que dura aproximadamente un primer
tercio del periodo de llenado se denomina fase de llenado rapido, durante el
tercio medio de la diastole, normalmente solo fluye una pequena cantidad
de sangre. Durante el ultimo tercio de la didstole, las auriculas terminan
por contraerse dando un empujon adicional al llenado de los ventriculos:
contribuyendo con aproximadamente el 25% del llenado de los ventriculos
en cada ciclo cardiaco.

En un ciclo cardiaco promedio (810 ms), la sistole representa el 38 % del
ciclo cardiaco y la didstole el 62% restante. Cuando la frecuencia cardiaca
aumenta, estos intervalos absolutos de tiempo se reducen proporcionalmente.
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En condiciones normales, el llenado de los ventriculos eleva el volumen
de cada ventriculo a unos 110 a 130 mL. Este es llamado volumen de fin
de didstole. Después cuando los ventriculos se vacian durante la sistole, el
volumen disminuye unos 70 mL, lo que se conoce como volumen latido o
stroke volume. El voluien que queda en cada ventriculo, unos 40 a 50 milil-
itros, se conoce como volumen de fin de sistole, al instante en que se da este
minimo volumen se le denomina tiempo de fin de sistole (TFS). La fraccién
del volumen que es expulsada (volumen latido) se denomina fraccion de ex-
pulsién(FE), que en promedio es aproximadamente el 60 % del volumen total.

Asincronia cardiaca

El corazén esta dotado de un sistema electrogénico especializado para:

1. Generar ritmicamente impulsos que producen la contraccién sincrénica
del mmisculo cardiaco.

2. Conducir éstos impulsos con rapidez por todo el corazon.

Cuando este sistema funciona adecuadamente, permite que todas las
partes de los ventriculos se contraigan de manera sincréonica, es decir, casi
simultdneamente, la misma sincronia se observa en todas las partes de las
auriculas. Cuando en la sistole, los ventriculos se contraen, las auriculas se
llenan, v en la diastole los ventriculos se llenan mientras que las auriculas se
contraen. Por tanto, la curva de volumen ventricular es opuesta a la curva
de volumen auricular en cada latido.

Este sistema de conduccion y contraccion del corazon es susceptible de
sufrir una lesion. Cuando esto sucede, una consecuencia puede ser la aparicion
de una secuencia asincrénica de contraccion en las cavidades cardiacas, por lo
que la eficiencia de bombeo del corazon resulta gravemente afectada, incluso
hasta el punto de causar la muerte.

A continuacion se enlistan los tipos de asincronia y sus principales carac-
teristicas:

Tipos de asincronia mecanica
Asincronia auriculoventricular El retraso en la conduccion auriculoven-

tricular produce un alejamiento entre la contracciéon auricular y la con-
traccion ventricular. Al retrasarse la contraccion ventricular se retrasa
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también el llenado ventricular. Con ello se acorta el tiempo de llenado
diastolico, de modo que las auriculas dejan de funcionar como bombas
cebadoras. Un parametro indicativo de este tipo de asincronia es la
duracién de la didstole a menos del 40 % del total del ciclo cardiaco [9].

Asincronia intraventricular En un ventriculo normal se contraen todos
los segmentos a la vez, aumentando rapidamente la presion del ven-
triculo izquierdo, con lo que se abre la valvula adrtica y comienza la
expulsion. Posteriormente todos los segmentos se relajan a la vez. Cuan-
do la contraccion se hace asincronicamente, los primeros segmentos en
contraerse solo desplazan la sangre dentro de la cavidad, por lo que
la presion intraventricular disminuye y se atrasa, como consecuencia
la valvula aodrtica también se abre mas tarde. Todo esto disminuye la
eficiencia del corazon: reduciendo la presion sistolica y el volumen de
expulsion. Cuando la expulsién ha terminado, atin hay segmentos con-
trayéndose.

Asincronia interventricular El ventriculo derecho se activa antes v de
forma homogénea. por lo que su contraccion comienza durante la fase
final de llenado del ventriculo izquierdo, lo que dificulta el movimiento
ventricular derecho. De manera que los ventriculos no se contraen y
relajan de manera simultanea.
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2.2. Antecedentes de la VRIE

El principio basico para obtener iméagenes de VRIE es la deteccion de
la actividad de una fuente de radiacién (radioisétopo) que se le administra
al paciente generalmente por via intravenosa. El radiofirmaco utilizado en
la VRIE se compone del radioisétopo tecnecio-99m cuya vida media es de
6 hrs, y de un farmaco llamado fijador que interacciona con los glébulos
rojos. La absorcién del radiofarmaco en la sangre permite que la emisién de
rayos gamma del radioisétopo se convierta en un descriptor de la circulacién
sanguinea dentro de las cavidades cardiacas [10].

Instrumentacion

La gammacamara es el instrumento utilizado para generar imdgenes bidi-
mensionales, a partir de la deteccién que realiza de la radiacién emitida por
el radiofarmaco absorbido por la sangre que circula dentro del corazén deter-
minando su ubicacion y energia. El principio general de su funcionamiento se
describe a continuacién. Los rayos gamma pasan por un proceso de seleccién
determinado por el colimador, que es una estructura que sélo permite el paso
libre (sin atenuacion) de los haces de radiacién cuya direccién coincide con su
arreglo espacial [11]. Una de las suposiciones al crear las lmagenes, es que un
rayo gamma detectado viajo en linea recta, de manera que sélo atraviesan el
orificio del colimador hasta el cristal detector las radiaciones provenientes de
un lugar especifico. Al incidir la radiacién sobre una sustancia luminiscente,
se excitan sus atomos y al volver a su estado fundamental producen fotones,
los cudles son convertidos por medio de fotomultiplicadores a impulsos de
voltaje proporcionales a la energia de los rayos gamma incidentes, como se
observa en la figura 5. Cada uno de los impulsos que formara parte de la
imagen se denomina cuenta. Las cuentas son recolectadas de cientos de cic-
los cardiacos para crear una secuencia dindmica de imagenes cardiacas, que
representa el promedio de cuentas en un ciclo cardiaco.

Parametros para la adquisicién de las imagenes de VRIE

Una serie dindmica de imdgenes de un ciclo cardiaco contiene de 250,000
a 500,000 cuentas por cada imagen de la secuencia, formada por el promedio
de 300 a 400 ciclos cardiacos en un lapso aproximado de 5 minutos. El inicio
de la serie se sincroniza con la onda R del ECG, para evitar el problema de
que las imdgenes se vuelvan borrosas por el movimiento cardiaco. Todos los
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Figura 3 Principios del funcionamiento de la gammacdamara. (Tomado del curso de instrumentacién
y formacion de imdgenes médicas.
http://dfmf.uned.es/actividades /no_reglada /cardiologica/instru_nuclear . PDF)

sistemas comerciales disponibles excluyen los datos de los latidos prematur-
os fijando un ventana de aceptaciéon alrededor del promedio del intervalo
R-R, aproximadamente del 10 — 15%. El nimero de imégenes de la serie
depende del problema clinico, capacidad del software y el tiempo de adquisi-
cion disponible. Como se puede observar en la figura 6, un elevado nmimero
de imagenes por ciclo,(28 a 48) mejoran la resolucién temporal resaltando las
variaciones en el cambio de volumen [12], pero se requieren tiempos més lar-
gos de adquisicién para la obtencién de un buen conteo estadistico por cada
imagen, lo que puede ocasionar problemas relacionados con el movimiento
del paciente debido al cansancio. Para evitar esto, por lo general el nimero
de imagenes por serie de VRIE es de 16.
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Figura 6: Adquisicién y Generacién de Imdgenes de VRIE Arriba: Sincronizacién con el ECG para la
adquisicién de la serie de Imagenes. Abajo: Generacion de la serie dindmica de imdgenes con el promedio de
los ciclos cardiacos v sus variaciones en el cambio de volumen. (Tomado del Journal of Nuclear Cardiology,
2005 12:2, Pag.209)

2.3. Analisis de las imagenes de VRIE

Independientemente de los principios fisicos utilizados para la obtencién
de imagenes médicas (ultrasonido, medicina nuclear, resonancia magnética),
la informacién que proporcionan estas imdgenes puede ser clasificada en in-
formacion estructural (imagen estructural) o informacién funcional (imagen
funcional). En el caso de imédgenes de VRIE, éstas pertenecen al grupo de
imdgenes funcionales cuyo objetivo es describir el cambio de volumen san-
guineo dentro de las cavidades cardiacas [10].

Una serie de imagenes de VRIE consta de K imdgenes de I x J pixeles
cada una, generalmente con valores de I = 64,J = 64, K = 16 (pudiendo
interpolar cada imagen a una matriz de 128 x 128 0 256 x 256). La intensidad
de la radiacion, representada por el valor de los pixeles en la imagen, es
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proporcional a las cuentas detectadas por la gammacamara. La variacion
de intensidad de cada pixel a lo largo de las imagenes representa el cambio
temporal de volumen de sangre en la correspondiente region espacial.

Intensidad

N

12345678910111213141516
No. imagen

; -
Intensidad = N
i
/\ 123456789 10111213141516

No. mmagen

C

123456789 10111213141516
No. imagen

Figlll"d 7: CAT's en diferentes RDI de una secuencia de imagenes de VRIE. A)ventriculo derecho
Bauricula derecha C)ventriculo izquierdo

La figura 7 muestra como la variacion de intensidad contra el munero de
imagen permite la obtencion de curvas conocidas como Curvas de Actividad-
Tiempo (CAT’s). Podemos generar una Curva de Actividad-Tiempo (CAT)
representativa para una determinada region de interés (RDI) a partir del
valor promedio de los pixeles que pertenecen a dicha region. Por ejemplo.
si tomamos el ventriculo izquierdo (VI) como una RDI, entonces podemos
obtener la CAT que representa la funcion del VI. Cualquier parametro que
pueda ser derivado de una CAT puede ser utilizado para generar una imagen.
Si el parametro es elegido adecuadamente, la imagen paramdétrica puede ser
una 1itil herramienta de diagnéstico [13].



Calidad en la serie de imagenes de VRIE

Un factor importante en la calidad visual y la confiabilidad de la infor-
macion obtenida de las imdgenes de VRIE, es la cantidad de cuentas por
cada imagen de la secuencia que determina la relacién de las intensidades de
los pixeles en la serie de imédgenes con el ruido inherente en las imagenes.
Estudios con una tasa de intensidades baja tienen un pobre cociente senal a
ruido (CSR) y son dificiles de reproducir e interpretar confiablemente.
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Flglll a &: Serie de imédgenes de un estudio de VRIE v su Histograma. A: Serie de imdagenes de VRIE,
B: Serie de imagenes de VRIE tomando el logaritmo natural de cada pixel v escalada para su visualizacién,
C: Histograma de la serie A, D: Histograma de las serie B

En una secuencia de imdagenes de VRIE la distribucion probabilistica
del ruido tiene una distribucién estadistica de Poisson debido al periodo de
desintegracion radioactiva del radiofirmaco en la sangre que circula dentro
del corazon . La imagen generada a partir de este tipo de fuentes radioactivas,
se puede aproximar a una distribucion espacial con un ruido del tipo blanco



gaussiano [14-16]. En la figura 8 se muestra una serie de imagenes de VRIE
con su histograma y la misma serie con un preprocesamiento que se realizé al
tomar el logaritmo natural del valor de cada pixel, para invertir los efectos
exponenciales de la absorcion radioactiva[17].

Para eliminar el ruido presente en los datos de la serie de imdagenes es
importante realizar un proceso de filtrado espacial y temporal. Para el filtrado
temporal, los pixeles son modificados por los datos anteriores y posteriores
promediados en el tiempo. Para filtrado espacial los pixeles son modificados
por el promedio de intensidad de un grupo de pixeles vecinos dentro de la
misma imagen, usualmente 9, y reemplaza el centro del pixel en el grupo con
este valor promedio.

Proyecciones de la serie de imdgenes de VRIE

En la figura 9 se muestran 3 proyecciones estandar para la adquisiciéon
de la imagen: la anterior, la oblicua anterior izquierda (OAI) y la lateral
izquierda (LI). La OAI es la mas comiun debido a que proporciona la may-
or separacion de los flujos sanguineos de los ventriculos izquierdo y derecho
evitando al maximo la superposicion de estructuras. El dngulo de separacién
ventricular éptima puede variar en cada paciente.

ANTERIOR OBLICUA ANTERIOR IZQUIERDA LATERAL

Fig{ll‘ﬂ‘ 9: Tipos de proyecciones de las imagenes de VRIE
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2.4. Informacion de la funcién cardiaca obtenida a par-
tir del analisis de una serie de imagenes de VRIE

La informacién mas importante de la funcion cardiaca que se obtiene del
analisis de las imagenes de VRIE y que puede ser expresada con parametros
cuantitativos es la relacionada con [18]:

» La fraccion de expulsion del ventriculo izquierdo (FEVI)
» La fraccion de expulsion del ventriculo derecho (FEVD)
= La asincronia auriculoventricular

= La asincronia intraventricular

= El volumen y tamano del ventriculo izquierdo

» El volumen y tamano del ventriculo derecho

» Bl tamano de las auriculas

» El tamano de la arteria pulmonar y la aorta

» La hipertrofia del ventriculo izquierdo

» La actividad fuera del corazén y los grandes vasos

De la lista anterior. la FEVI es el pardmetro cuantitativo mas importante
que se obtiene de los estudios de VRIE. La FEVI puede ser calculada de
la proyeccion oblicua anterior izquierda, porque en esta proyeccion la cavi-
dad del ventriculo izquierdo es proyectada sin traslape significativo con otras
estructuras cardiacas. Ademads, como se observa en la figura 10, se puede
calcular una FEVI regional a partir de centros geométricos que dividen al
ventriculo izquierdo en 5 zonas que corresponden a las regiones: septal, in-
feroseptal, inferoapical,inferolateral y lateral.

Aplicaciones clinicas de las imédgenes de VRIE

Se ha demostrado que la VRIE tiene una muy alta reproducibilidad y ex-
actitud, ademas de ser capaz de determinar la funcion ventricular izquierda o

» El tiempo del fin de sistole (TFS)
|
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SEPTAL LATERAL

INFEROSEPTAL ~ INFEROLATERAL

INFEROAPICAL

Figura 10: Regiones geométricas que dividen al ventriculo izquierdo (Tomado del Journal Nuclear
Cardiology 1999, 6:G61

derecha incluso si existe infarto, hipertrofia o dilatacién que haya distorsion-
ado la forma del ventriculo [19]. Algunas aplicaciones clinicas de las imagenes
de VRIE en algunas cardipatias son [19, 20]:

Asincronia Intra e interventricular. El trastorno de la conduccion, es-
pecialmente el bloqueo de la rama izquierda, produce consecuencias
mecanicas v hemodinamicas que alteran la funcién ventricular como
los son las asincronias intraventricular e interventricular.

Insuficiencia Cardiaca. La insuficiencia cardiaca es una de las patologias
mas frecuentes debido a que puede ser la fase final de multiples enfer-
medades cardiovasculares como la enfermedad de la arteria coronaria,
las valvulopatias y las miocardipatias [21].

Evolucion post-Infarto agudo al miocardio. La VRIE es una prueba
excelente para la valoracion de la funcién ventricular en cardiopatia
isquemica crénica (respuesta al tratamiento farmacolégico), valoracion
de la respuesta contractil tras la revascularizacion [21].

Reserva Inotroépica. Diversas técnicas de andlisis realizadas a las imagenes
de VRIE permiten evaluar de manera objetiva el inotropismo cardiaco
v el patrén de contractilidad del ventriculo izquierdo [22].

Enfermedad de la arteria coronaria. Uno de los principales determinantes
del prondstico de esta enfermedad, es la fraccién de expulsion del ven-
triculo izquierdo.
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2.5. Antecedentes de técnicas de analisis de imagenes
de VRIE

2.5.1. Técnicas de analisis de la sincronia en la contraccién cardiaca
en las imagenes de VRIE

Analisis de la primera armoénica de Fourier (Andlisis de fase)

Una CAT se puede representar por una curva ¢ ;|k] , correspondiente al
pixel (i, j)-ésimo de la k-ésima imagen de la serie (Ver figura 11). La amplitud
y fase de la primera arménica de Fourier, utilizada para la construccién de
una aproximacion cosenoidal como se muestra en la figura 12, se derivan de
la aplicacion de la transformada discreta de Fourier a la CAT :

A) Serie de imfigenes

=
k } Frame 1 C) Arreglo bidimensional

peiunj

q=k

Figura 11: Representacion de la CAT en una serie de imdgenes de VRIE compuesta de k frames con 4
x j pixeles por frame, con =64, j=64 y k=16. ( Tomado de la Tesis de doctorado: Analisis cuantitativo de
la sincronia de la contraccién cardiaca con imagenes de ventriculografia radioisotépica en equilibrio, UAM-I
2009 . Pag.47)

K-1 K-1

F(q) = Z ci j k] cos [27;\(,1;”] —jZ cij[k] sin [27;‘%}
k=0 k=0
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Intansidad

Figura 12: Ajuste de una CAT a una curva cosenoidal

F(q) = al(q) + jb(q), g=0,1,...., K -1

F(q) es la g-ésima armonica de la CAT y en general es un mimero com-
plejo, y K es el nimero de imagenes del estudio. La amplitud (A) y la fase
(0) de la g-ésima armonica estan definidas por:

A(g) = Va(q)* + b(q)?

6(q) = tan™" [Z(i)]

En un estudio de VRIE, la mayoria de los cambios en la actividad dentro
del corazon ocurren en una frecuencia fundamental. el ciclo cardiaco. Por lo
tanto como una primera aproximacion, la amplitud de la primera armonica
representa el volumen expulsado, y la fase se asocia al movimiento de con-
traccion en la secuencia de imédgenes [23].

Dos imagenes paramétricas son generadas a partir del andlisis de fase.
Una imagen de amplitud y una imagen o histograma de fase. En la imagen
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de fase, la duracién del ciclo cardiaco puede ser dividido en 360° y el dngulo
de fase de cada pixel es el dngulo al cual la curva cosenoidal muestra su
declinacién inicial. Es de esperarse entonces que los valores del angulo de
fase sean semejantes para los pixeles de los ventriculos. De hecho, se ha
demostrado previamente que existe una relacion entre una alta variacion de
la fase con anormalidades de la conduccién y la contraccién[13].

La desviacion estandar del angulo de fase puede servir de parametro para
cuantificar la asincronia en la contraccion : A mayor amplitud de la desviacion
estandar, menor sincronia de la contraccion ventricular. En sujetos normales
la imagen de fase revela un patrén ventricular homogéneo de distribucion.
El histograma de fase de cada ventriculo se aproxima a una distribucién
gaussiana estrecha. El angulo de fase del VD es frecuentemente anterior al
del VI [24].

La experiencia y la literatura sugieren un relacion entre la sincronia de la
contraccién ventricular y la desviacion estandar de la fase[25].

La debilidad en el andlisis de la primera arménica de Fourier puede estar
relacionada a la inexactitud del procesamiento de los datos por que dicho
procesamiento incluye :

» Un filtrado de los datos crudos espacial o espacio-temporal.

» Un truncamiento de la serie de Fourier de cada CAT en cada pixel para
la primera armonica, siendo de hecho un filtrado temporal.

Se han realizado investigaciones que encontraron un mejor ajuste utilizan-
do un serie multiarmonica de Fourier con 2 o 3 arménicas incluidas [26].

Las imagenes de amplitud pueden ser utilizadas para determinar la FE, y
detectar anormalidades en el movimiento de regiones de las paredes cardiacas
[12].

Analisis factorial de estructuras dindmicas (AFED)

El andlisis factorial de estructuras dinamicas, ha logrado aceptacién clinica
en el analisis de imagenes de VRIE y ecocardiografia [14],[27-38].

Lo relevante de este tipo de andlisis, es que permite reducir la gran can-
tidad de datos presentes en los estudios de VRIE a un conjunto reducido de
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datos asociados a una interpretacion fisiologica de las estructuras cardiacas.
como las estimaciones de la morfologia de las CAT’s ventricular y auricular.
asi como de las estructuras asociadas a ellas.

El modelo para la generacion de una CAT se muestra a continuacion:

ci;[k] = Alk, plf; ;[p] + ni ;[K]
donde:
€1 [Z’J]
C,’J[k] = CZ[?-}]

i)

y f v 7 son ortogonales.

La idea basica del AFED en las imdgenes de VRIE, es expresar cada cada
vector ¢; ;[k] como una combinacién lineal de factores comunes:

f] [i, 7]
f.ilp] = 5
flt, 5]

y cargas factoriales que corresponden a las entradas de una matriz de k x p
donde p representa el nimero de factores con informacién relevante (3 para

estudios de VRIE)[14, 38, 39].

At Az . A
x| tm o G
Akl Ak2 o Mgy

mas factores especificos de cada variable:
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m [ﬂJ]
M2[t, 7]

i (k] =

Tk ['E, .7]
Expresado en forma matricial tenemos:

C=AF+E

Donde C es la matriz k£ x n de CAT’s de un estudio de VRIE , siendo
k las imagenes de la serie y n el total de curvas de la serie. A es la matriz
k x p de cargas factoriales, esto es, los coeficientes expresando la relacion
entre k variables y p factores (p < k), F es la matriz p x n, de p de factores
comunes para las n curvas [29], tal que los elementos de F tengan significado
fisiol6gico. La matriz E de k x n es una matriz de los factores especificos, o
también llamada matriz de error. Podemos reconstruir la secuencia completa
de imagenes de VRIE, sin la matriz E, debido a que ésta representa el ruido
estadistico presente en el estudio.

De este andlisis se pueden extraer factores comunes v cargas factoriales.
Los cargas factoriales son estimaciones de los comportamientos fisiologicos
principales presentes en la secuencia dinamica. Asi también, se puede generar
una imagen factorial asociada a cada factor comun. Cada imagen corresponde
a las estructuras anatémicas que tienen comportamientos fisiologicos asocia-
dos a cada factor.

La interpretacion cualitativa de los resultados de las AFED se basan en
la forma de los factores. Para sujetos normales el primer factor tiene un
comportamiento similar a la CAT ventricular con un méximo en el fin de
diastole y un minimo en el fin de sistole. Su imagen factorial corresponde al
promedio del ciclo cardiaco presente en la serie. El segundo factor tiene un
comportamiento similar a la CAT auricular y su imagen factorial se asocia a
la evolucion temporal del movimiento ventricular y auricular. El tercer factor
puede relacionarse a los grandes vasos sanguineos [14, 36).

Un problema que se presenta en este andlisis, es que el niimero de factores
depende de condiciones experimentales tales como la resolucion espacial y

37



temporal v de la relacion del CSR en la serie de imagenes, donde el ruido
de las imagenes de VRIE presenta distribucién de tipo Poisson, aunque en
ciertas condiciones ésta distribucién puede ser aproximada a una distribucién
gaussiana[l4]. Existe también el problema de que, dada la posibilidad de
encontrar un nimero infinito de soluciones posibles | debemos considerar
restricciones para encontrar los factores correctos y la interpretacion que se
haga de cada uno de ellos [40]. Por ejemplo: las estructuras son separadas con
base en su comportamiento temporal, aunque exista un traslape parcial. Sin
embargo, en un traslape total del fondo (ruido gaussiano) y de los factores
fisiolégicos, esto no es posible. La rotacién oblicua de la matriz que genera la
imagen factorial, es una posible solucién para este problema ya que podria
facilitar la interpretacién de los factores fisioldgicos [32].

Analisis de la funcion de covarianza

En un corazén sano, los pixeles ubicados dentro de las regiones ventricu-
lares muestran un comportamiento similar en cuanto a su evolucién temporal
[41]. La semejanza de este comportamiento es la base sobre la cual se fun-
damenta la imagen de covarianza. Esta técnica de analisis utiliza técnicas
estadisticas para expresar la relacion existente entre la evolucién temporal
de los pixeles en una RDI definida por el usuario, en relacién con los otros
pixeles que constituyen la imagen. Si calculamos pixel por pixel la covarian-
za entre la CAT de cada pixel y la CAT de la RDI como se muestra en la
ecuacion 1, podemos generar un mapa de similitud con los valores obtenidos
de la funcién de covarianza (Cov; ;) que representan el grado de similitud de
la curva temporal de cada pixel con la de referencia. Los valores positivos nos
indican un comportamiento semejante o que la curva varia en el mismo sen-
tido y valores negativos representan un comportamiento opuesto o que varia
en sentido contrario. Las diferentes tonalidades del mapa obtenido muestran
las variaciones que existen en toda la imagen.

Nuevamente utilizamos la notacién ¢; ;[k] parala CAT y la K para indicar
el nimero de imagenes de la serie y M es el niimero de pixeles de la RDI,
que representa el nimero total de curvas definidas por el usuario.

El valor para cada pixel en C'ov; ; parala curva ¢, j , se expresa de la forma:

K-
cov,-,j-i(z (cglk] = ey, ) (R(K) = i) (1)
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donde:

Otros mapas basados en la similitud de las CAT’s han sido desarrollados
con la finalidad de cuantificar la sincronia de la contraccién cardiaca [42, 43].

2.5.2. Técnicas de analisis para determinar la FE en imagenes de
VRIE

Segmentacion de las cavidades cardiacas en la serie de imagenes
de VRIE

Para la determinacion de la fraccion de expulsion es necesario una correcta
segmentacion de las cavidades cardiacas en la serie de imagenes de VRIE.

Algunos ejemplos de segmentacion:

Fuzzy Clustering El método de deteccion de ventriculo izquierdo llamado
fuzzy ISODATA no hace ninguna suposicién acerca del la forma del
corazon para guiar el proceso. Utiliza la imagen funcional de fase que
tiene 4,096 pixeles, cada uno con 3 componentes: 2 coordenadas espa-
ciales v un angulo de fase. El conjunto de pixeles son clasificados en un
nimero determinado de clusters. Dado que los pixeles en los dos ven-
triculos tienen el mismo angulo de fase, el algoritmo le ha asignado el
mismo cluster. Siendo reducida la region ventricular, otro algoritno de
clasificacion es aplicado para encontrar el ventriculo izquierdo. En éste
método los ventriculos deben estar bien delimitados, por lo que una
mala seleccion de parametros de clasificacion puede generar particiones
incorrectas y por consiguiente, una mala estimacion de la FE [44].
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Imagen Factorial Una imagen factorial obtenida del AFED exhibe las mis-
mas propiedades especificas para un mismo comportamiento temporal
que pueden ser utilizadas por ejemplo, para la representacion del ven-
triculo izquierdo como un objeto aislado. Esta representacién del ven-
triculo izquierdo ha sido extremadamente 1itil para disenar un algoritmo
automatico para extraccién de bordes [45].

Analisis de la funcién de Covarianza La semejanza del comportamien-
to de los ventriculos es la base sobre la cual se fundamenta la imagen
de covarianza, y permiten hacer una segmentacién preliminar de los
ventriculos [41] .

Calculo de la fraccién de expulsion y volumen ventricular a par-
tir de la serie de imagenes de VRIE

En todos los métodos para calcular la FE se considera que el nimero de
cuentas dentro de las cavidades cardiacas detectado por la gammacamara, es
directamente proporcional al volumen cardiaco y esta proporcionalidad no se
altera a través del ciclo cardiaco [46]. A partir de ésta consideracion, el calculo
del volumen y por consiguiente la determinacion de la FE puede ser aplicados
tanto a los ventriculos y las auriculas o en alguna regién de interés dentro
de los mismos. Sin embargo por su utilidad clinica, el ventriculo izquierdo
es tomado como referencia para la determinacion de la FE y el volumen
ventricular.

J Thorley et al realizaron comparaciones entre 4 métodos para la determi-
nacion del volumen ventricular: un método geométrico (ajustando geométri-
camente el ventriculo al volumen de un elipsoide), otro basado solamente en
la intensidad de los pixeles asumiendo un ventriculo simétrico y dos métodos
que requieren una estimacion de la profundidad ventricular para la correccion
por atenuacién de los rayos gamma. La correlacién entre los métodos para
determinar los volimenes de fin de sistole y fin de didstole en los resultados
que presentaron fue satisfactoria [47].

Una informacién que puede ser obtenida a partir de las imagenes de un
estudio de VRIE es la diferencia entre imdgenes pixel por pixel del fin de
didstole menos fin de sistole, resultando un mapa del volumen expulsado en-
tre el fin de diastole y el fin de sistole para cada pixel [23]. Esta imagen
que representa el volumen de sangre expulsado, despliega solo los valores
positivos, poniendo a cero los valores negativos. Otra imagen de diferencia
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llamada paraddjica, es determinada a partir de la diferencia del fin de sistole
menos el fin de diastole, con los valores negativos puesto a cero. Es posi-
ble sumar éstas dos imdgenes (volumen expulsado, paraddjica) para generar
una nueva imagen funcional [20] que permita la medicion de distancia en-
tre estructuras y la profundidad entre pixeles para determinar el volumen
ventricular, ajustado por medio de un factor de calibracién, determinado
previamente para cada equipo.

La calibracion y verificacion del volhumen del fin diastdlico de los ven-
triculos (Vgp), puede ser resuelto por medio de un método geométrico que
modele al ventriculo izquierdo como un elipse tridimensional 7, 23, 47], donde
podemos hacer simplificaciones a este modelo, si consideramos que las provec-
ciones laterales y posteriores de la elipse tienen la misma profundidad [23],
por lo que la ecuacion para determinar el volumen queda determinada por el
area de la elipse v la longitud del eje mayor:

D f4AN\2
Vrp = —— ("—) (2)
6 \nD

Donde A es el area de la elipse que representa el ventriculo izquierdo en
una proyeccion oblicua anterior izquierda , y la D representa la longitud del
eje mayor.

Si en lugar de una elipse, el modelo utilizado es esférico, la ecuacién 2 en
términos del radio se simplifica de la siguiente manera:

4qrp3

3

VEp =

Por simplicidad, podemos utilizar el modelo circular de la ecuacién 3 para
la serie de imagenes bidimensionales de VRIE.

AFD — TI'T2 (3)

Para el cdlculo de la fraccion de expulsion, algunos métodos calculan el
volumen del ventriculo izquierdo restando una umbralizacién del 30 % de la
actividad de fondo [48] , esta umbralizacion es necesaria ya que representa la
contribucién de las estructuras no cardiacas [23].

La FE entonces puede ser determinada utilizando la ecuacion 4.
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(F#D — Brp) — (F'S — Bps)

FE =
FD — Brp

x 100 (4)

FD y FS representan la suma total del valor de las intensidades de los
pixeles dentro del ventriculo izquierdo en la imagen del fin de didstole y fin
de sistole respectivamente.

Brp y Bps representan regiones que permiten la umbralizacién en la
actividad de fondo en el fin de didstole y fin de sistole respectivamente [49)].

Dichas regiones separadas son dibujadas alrededor del ventriculo en el fin
de sistole y fin de diastole. Las cuentas en las regiones de actividad de fondo
son normalizadas para cada una de éstas dreas antes de la sustraccion.

Algunos métodos realizan la umbralizacién no con un porcentaje pre-
viamente definido, sino que utilizan una region apropiada de actividad de
fondo. Estos métodos identifican el ventriculo izquierdo en la imagen del fin
de sistole y en la imagen de fin de diastole respectivamente. Si los algorit-
mos para la segmentacion de las cavidades cardiacas fallan en detectar los
ventriculos en el fin de sistole y el fin de didstole, entonces se puede usar la
segmentacion manual basada en la imagen de amplitud y fase [50].

En los casos extremos, se puede utilizar un método reproducible que elim-
ina la umbralizacion [51] y que estd determinado por los siguientes paramet-
ros:

V = 1.38M3R2

Este volumen expresado en ml asume un camara ventricular esférica
donde M es la dimension del pixel en cm, v R es el cociente entre el to-
tal de cuentas del ventriculo y el pixel maximo.

Por lo anterior, dos importantes caracteristicas de las imagenes para la
determinacién de la fraccion de expulsion son: la forma del ventriculo obteni-
da por métodos de segmentacion automaticos antes descritos o segmentacion
manual y la actividad de fondo de las estructuras extracardiacas. Algunas
consideraciones acerca de éstas son presentadas a continuacion:

.Dependencia o independencia geométrica en el calculo de la
FEVI?
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Un simple modelo propuesto por Martin et al [46] muestra que si el ven-
triculo izquierdo se contrae simétricamente el error introducido es de alrede-
dor del 1% en la FE, sin embargo, si la contraccién no es simétrica y el
centro del ventriculo retrocede o se aproxima durante la sistole, entonces el
error en la estimacion de la FEVI regional puede ser mayor al 15% . Una
posible causa se debe a que en un paciente con infarto al miocardio una pared
ventricular fue sustituida por tejido fibroso. Los resultados demuestran una
baja estimacion de la FEVI en infarto anterior y sobre estimacién en infarto
posterior. Por lo que sus autores llegan a la conclusién de que no se debe
asumir independencia geométrica en la determinacién de la FEVL

i Es necesaria la umbralizacion de la actividad de fondo?

La actividad de fondo, ha sido una de las principales causas de error
en la medicion del volumen ventricular y la FEVI. Para algunos autores la
actividad del fondo ha sido considerada como independiente del tiempo, o
diferente para la sistole y el didstole; espacialmente homogénea o que cam-
bia monoténicamente con la distancia que hay entre la gammacamara y el
corazon. De ahi la importancia de determinar la necesidad de una umbral-
izacion de la actividad de fondo.

Por ejemplo, la deteccion de las emisiones foténicas en el fin de sistole del
ventriculo izquierdo puede ser incrementadas por la actividad de fondo de
la auricula, aorta y ocasionalmente se ha notado el traslape con el ventricu-
lo derecho. La magnitud de tales efectos en la determinacién del volumen
ventricular dependera del tamano relativo, posicion y funcionamiento de las
estructuras antes descritas [49).

La relacion entre la FEVI y la FEVISC (FEVI sin correccién del fondo)
en un estudio realizado por Gandsman [52] fue modelada por medio de la
ecuacion de regresion lineal FEVI=1.74 x FEVISC + 0.21, dejando pendi-
ente por investigar las implicaciones de esta relacion lineal en la naturaleza
de la actividad del fondo cardiaco. Por lo que es posible calcular la fracciéon
de expulsién directamente sin la correccion del fondo. El fondo de la region
de interés es empiricamente cambiado como un factor de calibracién para
cada software de procesamiento. La ventaja de la correccion indirecta del
fondo por el método de regresion lineal es la de eliminar el problema de la
forma y localizacion del fondo de la RDI. Una importante implicacién de este
modelo, es que el fondo no puede ser independiente del tiempo. De un punto
de vista tedrico, tampoco existe alguna justificacién del porqué la actividad
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del fondo debe ser constante [52].

2.5.3. Descripcion de modelos de simulacion para VRIE

Un modelo tiene como finalidad describir adecnadamente el comportamien-
to de los aspectos relevantes de un sistema real [13]. Con este objetivo, se
han desarrollado modelos clinicos, fisicos y computacionales como una de
las principales herramientas para la evaluacion de las técnicas de analisis de
VRIE. Sus principales caracteristicas se describen a continuacién:

Ejemplo clinico como modelo de simulacién

La seleccion de 10 estudios de VRIE que representan funciones cardiacas
normales y anormales, fue establecida por un protocolo de seleccién para la
creacion de modelos clinicos [53]. Busemann y su equipo [54], codificaron los
modelos clinicos (estudios de VRIE reales) para mantener el cardcter anénimo
del paciente y los transferieron a formatos compatibles para ser interpreta-
dos por 11 programas computacionales que calculan la FEVI. No tomaron
en cuenta las variaciones inter-intra observador en el anélisis, que deben es-
perarse de los programas que requieren intervencion del operador. También
algunos modelos clinicos presentaron mayor dificultad en la evaluaciones con
algunos programas que en otros.

Una limitacién al utilizar modelos clinicos adquiridos bajo diferentes
condiciones, es que no existen suficiente documentacion acerca de los paramet-
ros de adquisicién para cada estudio como: el tipo de colimador, tamano del
pixel, etc. Por ejemplo, estudios anteriores demostraron que se obtuvieron
diferencias significativas en la funcién ventricular si los modelos clinicos er-
an adquiridos con una secuencia de imagenes fija o variable (la posibilidad
de eliminar la 1ltima imagen de la secuencia, debido a la variacién del ciclo
cardiaco).

Modelos fisicos

Los modelos fisicos son herramientas muy 1itiles en la VRIE para determi-
nar algoritmos de cuantificacion de la FEVI. Existen modelos antropomoérfos

que constituyen una primera aproximacién para la simulacién de estudios de
VRIE.
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I_'ﬂi"'!.ll'?l 13: Modelo fisico para la simulacién del latido ventricular en VRIE. (Tomado de Physics in
5
Medicine and Biology, 1986 31:6 Pag.671)

CALCULATED CALIBRATION WITH NER PARANETERS
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Figlll'il 14: cCalibracién del volumen del ventriculo izquierdo. (Tomado de Physics in Medicine and
Biology, 1986 31:6 Pag.671)




Ullmann y Kuba [7] desarrollaron el modelo fisico electromecénico de la
figura 13 para el calculo de la FEVI. En la figura 14 se muestran la verifi-
cacion y calibracion por medio de la relacion lineal del volumen calculado
contra el volumen real, y en la figura 15 se muestran los voliimenes de fin de
diastole y fin de sistole ventricular y la determinacion de la FEVT a partir de
la curva de volumen ventricular.

PHANTON RKG¢VENTR. 1. VENTRIKULOG.. D. 21-2-B4

158%--.
4,199

3 : TIAE [SEC.D

FACTION = §6.81%
8 M.

= 2.84 L./AIN,

I‘ igll]?l 15 Volumen diastélico y sistélico ventricular y su curva de volumen. (Tomado de Physics in
Medicine and Biology, 1986 31:6 Pdag.674)

De Bondt [48] utilizé el modelo fisico de la figura 16, hecho de un depdsito
de acrilico (la auricula) que fue conectado con un ventriculo de forma elip-
soidal, hecho de caucho de silicon y rodeado por un tanque lleno de liquido.

En la figura 17 se observa el diseno basico del modelo fisico, donde el
llenado y vaciado ventricular fueron realizados por medio de una bomba
de pistéon que bombea el radiotrazador que sigue un patrén cosenoidal. De
Bondt v sus colaboradores adquirieron 21 series de imagenes de VRIE con
valores de FEVI que cubren el rango de 7% —66 %, para validar 10 algoritmos
comerciales disponibles, utilizando como patrén de referencia (gold standard)
la FEVI real del modelo fisico.

En este caso los investigadores llegaron a la conclusion de que su modelo
puede ser utilizado en el desarrollo y validacion de algoritinos para el cilculo

de la FEVI en las imagenes de VRIE [50].




Figura 16: Modelo fisico utilizado para validar el volumen ventricular. (Tomado de Nuclear Medicine
Communication, 2003 24:7 Pag.774)

Open Perspex reservoir (atrium)

Lead shield
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Background activity

Figura 17: Diseiio basico del modelo fisico utilizado para validar la FEVI. (Tomado de Nuclear Medicine
Communication. 2003 24:7 Pag.775)

Modelo dinamico comercial para la medicién de la FEVI y la
calibracion del equipo
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Figura 19: Iméagenes simuladas de los volimenes de fin de didstole y fin de sistole. (Tomado de
www.flukebiomedical.com/rms)

48




En la figura 18 se muestra un modelo dindmico comercial desarrollado por
Fluke Biomedical, que simula la actividad del ventriculo derecho e izquierdo
v provee una excelente referencia para determinar la exactitud en la medicion
de la FE clinica en un intervalo de 30 % — 80 %.

En la descripcién de sus aplicaciones, se menciona que puede ser una
excelente herramienta en los hospitales y centros de investigacién. En la figura
19 se muestran las imagenes de los volimenes de fin de diastole y fin de sistole
obtenidas con el modelo dindmico comercial.

Modelos de simulacion computacionales

Los modelos de simulacién computacional o también llamados anthropo-
morphic software phantoms, que han sido desarrollados especialmente para
SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography) y PET (Positron
Emission Tomography), permiten simular cambios en el grosor del volumen
del miocardio, latidos cardiacos y movimiento del corazon, ademas de que se
pueden generar a multiples resoluciones [55]. En la figura 20 se muestran 2
modelos de simulacién computacionales que son utilizados para determinar
el volumen ventricular en imagenes SPECT [56]:

Fjglll'%.l 20: Izquierda: Modelo de simulacién MCAT. Derecha: modelo de simulacion NBURS
MCAT phantom: Mathematical Cardiac Torso phantom. NURBS phantom: Non-Uniform Rational B-
Splines. Tomado de IEEE Transactions on Nuclear Science, 1999 46:3 Parte 2 Pag.505

Mathematical Cardiac Torso (MCAT) La figura 21 muestra la anatomia
del modelo computacional MCAT phantom, generado a partir de sim-
ples figuras geométricas que utilizan la superposicion, cortes planos
e intersecciones para formar organos biologicos complejos, utilizando
formulas matemadticas. Donde las variaciones anatémicas del paciente y
los movimientos son simulados por los distintos parametros que definen
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Figlll'?l‘ 21: Modelo de simulacién MCAT. Tomado de Workshop on Defining the State-of-the-Art in
Biomedical Imaging: Research Needs for the Future

los diferentes primitivas geométricas. E1 MCAT phantom es capaz de
simular dos modelos fisicos: una distribucion en 3D de los coeficientes
de atenuacion para un foton de energia y una distribucion en 3D de la
actividad de emision de radiacion de los diversos érganos.

Non-Uniform Rational B-Splines (NURBS) El modelo computacional

NURBS es ampliamente utilizado en graficas en 3D para describir su-
perficies tridimensionales. Una superficie NURBS es una representa-
cion paramétrica bidireccional de un objeto. Puntos en una superficie
NURBS son definidos por 2 variables paramétricas u y v, que repre-
sentan longitud y latitud respectivamente. Los B-splines, consisten de
segmentos de curva cuyos coeficientes polinomiales dependen de sélo
cinco puntos. Mover un punto de control afecta sélo una pequena parte
de la curva, y el tiempo de procesamiento necesario para calcular los
coeficientes se reduce grandemente. Estan igualmente espaciados a in-
tervalos del parametro t. El término no racional es usado para dis-
tinguir estos splines de los generados con curvas cibicas polinomiales
racionales. La B viene de base, ya que los splines pueden representarse
como sumas ponderadas de funciones base polinomiales, en contraste




con los splines naturales, para los cuales esta afirmacién no es verdad.

Figura 22: Modelo de simulacién NCAT. Tomado de Workshop on Defining the State-of-the-Art in
Biomedical Imaging: Research Needs for the Future

NURBS-based Cardiac-Torso (NCAT) La figura 22 muestra el modelo
de simulacion NCAT phantom, disenado a partir de la combinacion
de los dos modelos de simulacion anteriores. En este modelo hibrido
la superficie y estructuras de los 6rganos son definidas utilizando los
Non-Uniform Rational B-Splines.

fin de diastole mitad de sistole fin de sistole

Figura 23: Modelo de simulacién a partir de imagenes de Resonancia Magnética. (Tomado de Com-
puters in Cardiology 2005, 32:804)

Dynamic Heart Phantom El modelo de simulacion desarrollado por Had-
dad et al [57], se compone de un modelo estético del misculo cardiaco
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generado a partir de la adquisicion anatémica en 3D de un estudio
Resonancia Magnética efectuado a un paciente sano, y de un modelo
dinamico obtenido a través de adquisiciones dinamicas en 3D a las que
se realiza la interpolacion de los datos, la seleccién del volumen de in-
terés y la obtencion de una estimacion de los campos de desplazamiento
para la transformacién del sistema de coordenadas estédticas a dindmi-
cas. La figura 23 muestra el modelo en 3 instantes del ciclo cardiaco.

En resumen, se puede observar que los modelos de simulacién para evaluar
técnicas de andlisis en VRIE son ampliamente utilizados. Los modelos clinicos
son rigidos y no permiten controlar parametros, los modelos de simulacién
fisicos s6lo permiten la validacién de algoritmos que determinar la FEVI y
los modelos de simulacién computacionales estéan disenados especialmente
para validar la FEVI en las series de imagenes de SPECT o RM, por lo que,
debido sus diferencias en las metodologias para la obtencién de voliimenes
ventriculares, estos modelos de simulacion tridimensionales son incompatibles
con las series de imagenes de VRIE.

Por lo anterior, la posibilidad de diserfiar un nuevo modelo de simulacion
computacional para la evaluacién de técnicas de analisis de imagenes de
VRIE, permitira plantear la justificacion y los objetivos de este trabajo de
tesis.

52



3. Objetivos

Justificacion del modelo de simulacion

La VRIE es el método mas eficaz, reproducible y sencillo que existe en la
evaluacion no invasiva de la funcién ventricular. Para evaluar la confiabili-
dad de las mediciones obtenidas a partir de las imagenes, han sido utilizados
modelos de simulacién fisicos que solo permiten la determinacion de la FEVI,
modelos de simulacion basados en estudios de pacientes reales, con la lim-
itante de no tener un control sobre los parametros de las imagenes (FEVI.

TFS).

El modelo de simulaciéon computacional propuesto, surge de la necesidad
de contar con un patron de referencia que incluya, ademas de las ventajas
de los modelos fisicos y clinicos anteriormente desarrollados, la posibilidad
de que el usuario en condiciones controladas, genere imagenes de VRIE con
patrones de sincronia conocidos.

Nuestro modelo de simulacion pretende eliminar los problemas inherentes
a la transportacion entre hospitales y centros de investigacién de los modelos
fisicos, mejorar el desempeno en la evaluacién de los algoritmos para deter-
minar no sélo la FEVI| sino también la FEAI y FEVD. Ademas pretende
simular patrones de asincronia intraventricular, interventricular vy auriculo
ventricular para evaluar la sensibilidad de los métodos de andlisis de la sin-
cronia en las imdagenes de VRIE.

La importancia de que las técnicas para la evaluacion de la sincronia
cardiaca realicen una mejor evaluacion del patrén de contraccién ventricu-
lar, radica en poder mejorar el valor prondstico en la prediccién de arritmias
letales y /o muerte subita. Por consiguiente, el uso del modelo de simulacién
computacional propuesto permitira el desarrollo de nuevos algoritmos enfo-
cados a mejorar la evaluacion de los patrones de sincronia de la contraccion
cardiaca, con la finalidad de obtener un mejor diagndstico y prondstico de
las enfermedades cardiacas, asi como la posibilidad de elegir la mejor terapia
para el paciente con problemas de sincronia del miusculo cardiaco.



=, 5

Objetivo General

Desarrollar a partir de la observacion de las CAT’s de imédgenes reales, un
modelo de simulacion computacional paramétrico que permita al usuario en
condiciones controladas, generar imagenes de VRIE con un comportamiento
dindmico conocido (sincronia y contraccién), para la evaluacién de técnicas
de analisis de imagenes de VRIE.

3.2.

Objetivos Especificos

Definicion de un modelo de simulaciéon con componentes deterministi-
cos y estocasticos para la generacion de CAT’s en una geometria tipica
de imagenes de VRIE.

Implementacion del modelo de simulacién en el entorno MATLAB.

Generacion de imagenes sintéticas de VRIE en formato DICOM (Dig-
ital Imaging and Communication in Medicine).

Utilizacién del modelo como patrén de referencia. para la validacion
de los algoritmos que calculan la FEVI, disponibles en el Instituto Na-
cional de Cardiologia Ignacio Chavez (INCICh).

Evaluacion de la técnica de Andlisis de fase instalada en equipos com-
erciales del INCICh, utilizando las imagenes sintéticas de VRIE en
formato DICOM.
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4. Metodologia

4.1. Representacion matematica del modelo de simu-
lacion para la evaluacién de técnicas de analisis de

VRIE

Teorema de la Diagonalizacion

Una matriz cuadrada X de dimensién n es diagonalizable (D = P 'XP,
D diagonal) si y solo si X tiene n eigenvectores linealmente independientes.
De hecho, X = PDP ! siendo D una matriz diagonal, si y solo si las colum-
nas de P son n eigenvectores de X linealmente independientes. En este caso
las entradas diagonales de D son los valores propios o eigenvalores de X que
corresponden respectivamente, a los eigenvectores de P.

Una demostracion de este teorema se puede expresar matematicamente
COmMOo:

XP=X[e e ... ]| =[Xe; Xey ... Xe, | (5)

donde e; son los eigenvectores de X, mientras que

A0 L0
0 X ... 0

PR=F . 5 =[Jder dex ... Je, ] (6)
0 0 ... A,

Suponiendo que X es diagonalizable y que
X =PDP™? (7)
Entonces, si multiplicamos por la derecha esta relacion por P, tendremos

XP = PD. Entonces, sustituyendo la expresion anterior con las ecuaciones
5y 6 tenemos:

[ Xe; Xe; ... Xe, | =[Xer dex ... dey, | (8)
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Igualando columnas:

Xe; = Aey, Xe; = Ae,, o Xe, = A\e, (9)

Sin embargo, no todas las matrices se pueden factorizar como la ecuacion
7 con D diagonal, como es el caso para matrices no cuadradas
No obstante es posible una factorizacion X = UX V' para cualquier matriz
X de tamano m x n.

Donde V y U son ortogonales por lo que se cumple la siguiente expresion:

’

V=v!,; U=U"} (10)

Una factorizacion especial de este tipo, llamada descomposicion en val-
ores singulares (DVS), se explica en las siguientes secciones.

Descomposicion en valores singulares DVS

Una factorizacién de una matriz X de m x n (m > n) puede ser [58]:

X =UZV (11)

donde a las columnas de la matriz ortogonal U de dimensién m x m, se
les denomina vectores singulares izquierdos:

U= |uy u ... u, (12)

y a las columnas de la matriz ortogonal V de dimension n x n, se le
denomina vectores singulares derechos :

V=|wvi va ... v, (13)
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y la matriz ¥ de dimension m x n es una matriz de valores singulares
reales positivos de la forma :

oo 0 ... ... 0 0
0 )] : 0
0 0

T % & 0 (14)
0 0
0 On
0 : wewm ssw ¢ @

@ 0 s is O O |
Sea la matriz (14), una matriz con entradas diagonales:

01> 09 > 0p...0p (15)

En general existen r valores singulares diferentes de 0, donde r es el rango
de X (nimero de columnas linealimente independientes). Para demostrar lo
anterior, sabemos que U es una matriz ortogonal, debido a que cumple con

UU'=0U=1 (16)
Ademas

Uu'=U (17)

El determinante |U| es diferente de 0, por lo tanto es una matriz no
singular.
Lo anterior también se cumple para la matriz V.

Por definicion, la siguiente proposicion acerca los rangos de las matrices
es verdadera

s rango(X)=rango(UX)=rango(XV), para matrices U y V no singulares
[59].

Por lo anterior, dado que el rango del producto ULV’ estd determinado
por el rango de £, es también el rango de X , conforme a la ecuacion 11.
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Dada la factorizacion en la ecuacion 11 podemos emplear el algebra ma-
tricial y la caracteristica de ortogonalidad de la matriz U para mostrar que
las columnas de esta matriz representan los eigenvectores de la matriz que
resulta del producto XX’

A =XX' =UZV'VY'U = U(EZZ)U (18)
| o7 | 0 |
0 o3 0
P xx'=u | ° ol b (19)
0 0 % 0
0 0
0 og, |

de donde se concluye que o? = a;, son los eigenvalores de A = XX’

Andlogamente para representar los eigenvectores de la matriz que resulta
del producto X'X tenemos

B = X'X = VZ'U'USV' = V(Z'E)V' (20)
[ a7 i 0
0 o? 0
xx=v| "’ A% (21)
0 0 02 0
0 0
| 0 o, |

de donde se concluye que af = f3;, son los eigenvalores de B = X'X.

Es interesante hacer notar que tanto la matriz A como la matriz B son
matrices que comparten los mismos eigenvalores, es decir of = Bo= @y
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La obtencion de los eigenvalores y eigenvectores de las matrices A v B
son fundamentales en muchas técnicas de andlisis estadistico paramétrico,
que permitiran el desarrollo de un modelo de simulacién a partir de estos
elementos.

Reduccion de la informacion a partir de la DVS

La DVS entonces puede ser escrita en forma de una suma ponderada de
productos externos de los vectores propios izquierdos y derechos como se
muestra en la ecuacion 22.

X => oV (22)
i=1

Si consideramos que los valores singulares, representan la ponderacion
que se da a u; V., entonces podemos truncar la sumatoria, utilizando sélo los
valores singulares mas representativos de la serie, con ello la reduccion de
informacion serda determinada por el nimero de valores singulares utilizados.

P
X_ Z oV, (23)
i=1

donde p < r. Por lo tanto, una aproximacion de la matriz X de m x n
puede ser reconstruida utilizando solamente los p valores singulares .

Y el error cuadratico debido a esta reconstruccion se expresa como en 24:

IX-X|P= ) o (24)

t1=p+1

Se puede calcular el porcentaje del error cuadratico medio de la matriz
reconstruida X, debido a la eliminacién de los eigenvalores menos significa-
tivos en la operacion de reconstruccion, como la razon entre la suma de los
eigenvalores menos significativos y la suma total de los eigenvalores como se
muestra en la expresion (25) [60] .

A *
ECM = ;iL % 100 (25)
Zj:l /\J'
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4.1.1. Senales y vectores aleatorios

Las senales son funciones de una o mas variables independientes que
contienen informacion acerca de la naturaleza o comportamiento de algiin
fenémeno. Aunque las senales se pueden representar de muchas maneras,
en todos los casos la informacion dentro de una senal estda contenida en un
patrén de variaciones [61].

Una senal se puede definir como deterministica si sus valores son conocidos
de antemano o pueden ser predichos exactamente. Por lo tanto, los valores
siguientes de una senal pueden ser determinados si son conocidas todas sus
condiciones anteriores. Asi, ésta puede ser representada completamente por
las ecuaciones que la definen.

En caso contrario, hay senales en las que no existe certeza acerca de los
valores que puede tomar en los siguientes instantes de tiempo. Estas senales
son llamadas estocasticas o aleatorias y pueden ser descritas solamente desde
un punto de vista estadistico. Se puede dividir a las senales aleatorias en 2
tipos: estacionarias y no estacionarias. Un proceso estacionario es aquél en el
cual las propiedades estadisticas de la senal no varian con el tiempo. Dentro
de este tipo de senales aleatorias se encuentran las de tipo ergodicas: para
estas senales, por ejemplo: el promedio a lo largo de la muestra es igual al
promedio a lo largo del tiempo.

En el analisis de senales o secuencias aleatorias, es conveniente representar
las secuencias de longitud finita como vectores. Por ejemplo una secuencia
Tn i definida en el intervalo 0 < k& < K — 1 puede ser representada como
un vector x,, donde los valores de la secuencia son variables aleatorias. De
manera que se puede expresar como:

Ino
X = N (26)

TnK-1

, ! ..
y como vector renglon x,,, también llamado vector transpuesto del vector
columna de x,, :
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X, = | Bag Bop s Bag | (27)

4.1.2. Matriz de correlacion

La distribucién de un vector aleatorio x generalmente se resume por sus
dos primeros momentos: su media (m,) y su matriz de correlacién (R,)[58].

Dado que x es un vector, my es un vector de la forma :

My o
Min,1

m,, = E{x} = : (28)

Mn,K -1

La matriz de correlacion de un vector aleatorio real esta definida por :

R, = E{xx}

E{(z0)?} E{.T().’B]Q} . B{zorr_1}
E{z10} E{(z1)’} ... E{mzk-1}
Ry = : ; i : (29)
E{x;(_lrrg} E{I.'K_1I'1} E{(,’L'K_l)z}
Donde R, cumple con las siguientes propiedades.
Simétrica R:=R,
Positiva semidefinida aRya >0 para cualquier valor de a
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4.1.3. Estimacion de la matriz de correlacion de una matriz de
datos

Matriz de datos aleatorios

La estimacién para una matriz de correlacion se puede calcular de manera
mas conveniente definiendo una matriz X de tamano N x K con los vectores
de la muestra, llamada Matriz de datos aleatorios :

Tpo To1 ce To,K-1
T1p I ca I3 K-1
X = . . . (30)
IN-10 ITN-11 --- IN-1,K-1

o expresada en términos del transpuesto del vector columna :

X = | (31)

Podemos obtener una estimacion sin sesgo del valor esperado del vector x
cuando la densidad de probabilidad no es conocida pero se tiene una muestra

de vectores aleatorios Xg,Xi,...,Xy_1, por tanto la my se puede expresar
como :
N-1
X j?
My = — E X (32)
N
n=>0

Entonces podemos obtener la estimacién de la matriz de correlacion de
la forma:
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Si utilizamos ademas la multiplicacion de la matriz X con su traspuesta
obtenemos la ecuacion 34.

XX = Z XnX,, (34)

entonces, la estimacion de la matriz de correlaciéon puede ser escrita como
en la ecuacion 35 :

-
Ry = 3 XX (35)

4.1.4. DVS de matrices de datos aleatorios

Sea X una matriz de datos aleatorios definida en la expresion 30, es posi-
ble factorizarla en su DVS como en la expresion 11, donde los elementos de
la diagonal del producto ¥'S, son los eigenvalores tanto del producto X' X y
de XX, vy tanto las columnas de la matriz U como las columnas de la matriz
V son los vectores propios normalizados asociados a cada eigenvalor.

Se definen dos nuevas matrices a partir de la matriz de datos X; T = X
de tamano N x K y S = X’ de tamano K x N; la razon para definir estas
nuevas matrices no es arbitraria . por lo que mas adelante se explicara su
utilidad, por lo pronto se muestran sus respectivas matrices de correlacion:

. L i
Ry = j—VT b (36)
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; 1
Rs = —=S'S
=K (37)

Por lo que las siguientes propiedades muestran la relacion entre la DVS de
la matriz de datos aleatorios y la estimacion de las matrices de correlacion:

X =T=UZV (38)
De acuerdo con la ecuacién 20

T'T = VE'U'USV' = V(Z'E)V’ (39)

y la ecuacion 18

TT = USV'VE'U = U(Es)U (40)

Se pueden reescribir considerando las propiedades de V y U
(T'TYV = V(E'E) (41)

(TT')U = (S'S)U = U(ZX) (42)

Las relacién con sus respectivas estimaciones de las matrices de cor-
relacion se muestra en las ecuaciones 43 y 44.

’ 1o ., ;

BV = ZV(Z'T) (43)
" 1 )

RsU = - U(ST) (44)

Es posible entonces por medio de la DVS de una matriz de datos aleato-
rios, concluir las siguientes igualdades para los eigenvectores:
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€L =V, k=0,1,...,1{—1 (45)
e.=u, n=01...,. N-1 (46)

y para los eigenvalores:

1 1 .
Nm=ﬁﬁ k=0,1,..., K -1 (47)
1
?an:%ag n=01,...,N—1 (48)
\

y de acuerdo con la definicion del rango de la matriz X, esto implica que:

M=f=a=0 01,.,7r<K<N (49)

Con base en todo lo anterior, podemos mencionar que las principales
caracteristicas de la DVS de una matriz de datos son:

» La DVS es un procedimiento matematico para obtener de manera si-
multdnea los eigenvectores de Rg v Ryp.

» Los cuadrados de los valores singulares son los eigenvalores que com-
parten los productos matriciales T'T y S'S

» Podemos obtener una reduccion de la informacion contenida en una
matriz de datos aleatorios, utilizando sélo los p valores singulares més
representativos (Ver ecuacion 23).

Es posible entonces, a partir de la DVS obtener una reduccion de los datos
contenidos en una serie de imagenes de VRIE y obtener la informacién mas
significativa a partir de su reordenacion como matriz de datos aleatorios.

65




4.1.5. Obtencién de los valores singulares y los vectores de activi-
dad espacial y temporal de la matriz de actividad-tiempo
en estudios reales de VRIE

Una descripcion matematica de la serie de imagenes de VRIE se repre-
senta como K imagenes formadas por vectores ¢; ;[k] , donde cada imagen
es descrita por una conjunto de pixeles igualmente espaciados y organizados
en forma de una matriz cuadrada de M x M y que corresponde a una rep-
resentacion ordenada espacialmente de la actividad del radiotrazador en la
sangre, localizada en la (i, 7) -ésimas coordenadas del campo visual discreto
en el instante k, con 0 < k < K. Como se muestra en la ecuacion 50 :

Ct],()[o] Co,1 [0] s Co,M -1 [0]
& [0] _ Cl.O[O] 81_1[0] P 61“1\1_1[0]
CM --.1.0 0] (71\-!—;,1 o] . : CM—],I.\I—I 0]
co.0(1] coall] ... com-1[1]
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Figlll'& 24: Representacion matricial de una serie de imagenes de VRIE con coordenadas (1, 7) fijas

Para un par de coordenadas (i, j) fijas, se obtiene la serie de tiempo ¢; ;[k].
Esta serie de tiempo es la que anteriormente habiamos denominado Curva
de Actividad-Tiempo(CAT). La figura 24 muestra la representacién matricial
de la serie de imagenes.

Dos representaciones alternativas de la serie de imagenes de VRIE pueden
ser construidas mediante una simple reorganizacion de los datos en vectores
de actividad espacial y vectores de actividad temporal si y t;;, respectiva-
mente, como se muestra en la ecuacion 5H1:

i C(]![)Ul‘]
con—1 K] ci,i[0]
’ ¢ijilK] ! 1 o
: ¢ii[K — 1]
cm-1,0(K]
L CM—l.M—][k] ]
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donde el vector de actividad espacial s, resulta de ordenar en renglones
las actividades espaciales de la k-ésima imagen de la serie de VRIE y el vector
de actividad tiempo t; ; corresponde al conjunto de actividades en la serie de
tiempo ¢; ;[k].

Usando estas definiciones, la secuencia de imédgenes de VRIE puede ser
representada como una matriz de datos temporales T

T=[tgp -+ tom1 --- bum-10 - tm_1m ]’ (52)

o una matriz de datos espaciales S

8 = [ 8 -+ 8BKg-i ]’ (53)

donde se puede observar que: S = T".

Los estimados de correlacion de estas matrices se obtienen, conforme a
las ecuaciones 36 y 37 en donde N = M x M.

La DVS de la matriz de actividad tiempo T, se puede expresar como en
la ecuacion 54.

La serie de imédgenes de VRIE, cuando se expresa como una matriz de ac-
tividad tiempo, puede ser reescrita como una combinacion lineal de productos
externos de eigenvectores espaciales vy y eigenvectores temporales vy,

K-1
T =) oawv; (54)
k=0

A partir de la expresion 54 es posible la reconstruccion de imagenes de
VRIE con reduccion en la informacion a partir de la expresion 55.

N-1
T = Z okukv;c (55)
k=0
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Donde N < K usualmente N=2:
Cilculo del error cuadratico medio (ECM)

Es posible calcular el error cuadratico medio para utilizarlo como criterio
de fidelidad de la reconstruccién de imagenes de VRIE con pérdida de la
informacién, obtenido a partir del cuadrado de los valores singulares.

St generamos una nueva serie de imdgenes a partir de la ecuacion 56
obtenemos la imagen de error.

E = okukvjc (56)

Se puede calcular el porcentaje del error cuadritico medio de la matriz
reconstruida T de la ecuacién 55, debido a la eliminacion de los valores
singulares menos significativos en la operacién de reconstruccién. expresado
como la razén entre la suma de los valores singulares menos significativos y
la suma total de los valores singulares como se muestra en la ecuacién 57.

K 2
ECM = % x 100 (57)
k=0 Tk

donde K representa el rango de la matriz de actividad T, siendo K = 16
para las imagenes de VRIE reales que se obtuvieron.

Comparacién entre las imagenes reales y las imagenes recon-
struidas

Cuando se puede expresar el nivel de pérdida de informacién como una
funcién de la imagen original, y de la imagen reconstruida, se dice que nos
basamos en un criterio de fidelidad objetiva [17]. Un buen ejemplo es el error
cuadrético medio entre una imagen original v una reconstruida. Si tenemos
una serie de imagenes de VRIE como funcién I.[i, j] que representa la ima-
gen original y Ik[? 7] representa la imagen reconstruida utilizando 2 valores
singulares, que representa una estimacién o aproximacién de Ic[i, j]. Para
cada valor de 7,7 y de k, se puede definir el error ex[i, j] entre I.[, ] y Tx[i, 5]
como:

exfi, j] = Tuli, 5] - Tu[i. J] (58)
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de manera que el error total entre las dos series de imagenes es:

M-1M-1K-1

PIDID I ACYIES AN (59)

i=0 j=0 k=0

siendo ambas series de M x M x K. El error cuadratico medio, e..,, entre
1.[i, 7] v Ikli, 7] es por lo tanto, la raiz cuadrada del error cuadratico medio
de la matriz M x M x K.

M-1M-1K-1

Cecm = M_é? Z Z Z(i;,[lj] - Ik‘[ivj])Q (60)

i=0 j=0 k=0

b=

Otro criterio de fidelidad objetiva relacionada con la calidad de las imagenes
de VRIE, es la media cuadratica del CSR entre la serie de imagenes original y
reconstruida. Si se considera una reordenacion de los términos de la ecuacion
(58), la media cuadratica del CSR de la imagen reconstruida, representada
como CSReen, €8

M-1 M-1 K—li .9
/2 fleem — M—1 M—1 K172 7. - o afinE
i=0 =0 k\:O (Xk 4, 5] — L[i. 4])?

(61)

Recordemos que los estudios de VRIE con tasa de intensidades bajas
tienen bajo CSR y son dificiles de reproducir e interpretar confiablemente.
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4.2. Descripcion de los componentes del modelo de

simulacién para la evaluacion de técnicas de anali-
sis de VRIE

Los modelos de los componentes temporales y espaciales son explicados
a continuacion.

4.2.1. Modelo de eigenvectores temporales

A partir de la expresion 54 con K= 2, se utilizan los 2 primeros vec-
tores propios de la matriz izquierda U (matriz de datos espaciales) y de
la matriz derecha V (matriz de datos temporales), asi como su respectivos
valores singulares, para la generacién de una serie de imagenes de VRIE
como una matriz de actividad-tiempo T, que nos permitird construir un
modelo de simulacion (software phantom) para la generacion de una serie de
iméagenes sintéticas de VRIE con parametros clinicos dinamicos controlados
por el usuario.

En la figura 25 se observa una CAT ventricular tipica, donde se muestran
los parametros clinicos relevantes en el andlisis de la serie de imagenes de

VRIE [62, 63]:

Una descripcion de estos parametros es mostrada a continuacion:
s FE .- La Fracciéon de Expulsion representa la amplitud méxima (radio)
de la curva ventricular.

= TFS.- El Tiempo del fin de Sistole representa el punto donde la curva
ventricular presenta su minimo valor.

s FILLR.- Es el periodo de flujo instantaneo de llenado rapido (pendiente
negativa).

s FIEM.- Es el periodo de flujo instantaneo de expulsion méaxima (pen-

diente positiva).

Aunque algunos autores han modelado la CAT ventricular como una
aproximacion a una funcién coseno [24, 26, 64-66], no se utilizé la curva
cosenoidal como modelo para el primer componente temporal, debido a la
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Figura 25: CAT ventricular. FE=La fraccién de expulsion, TFS=Tiempo de fin de sistole, FILLR y
FIEM son los Flujos instantaneos de llenado rapido y de expulsién maxima, respectivamente.

inexactitud en el procesamiento de los datos derivado de la suposicion de
simetria en la duraciéon de la diastole y la sistole de las CAT’s ventricular y
auricular.

En su lugar, se utilizaron los eigenvectores temporales v que se obtienen
a partir de la DVS de la matriz de datos T de un estudio de VRIE. Los
eigenvectores temporales v, vi resultan una mejor aproximacion a la forma
de las CAT’s ventricular y auricular respectivamente .

La CAT ventricular de referencia m,, de la expresion 62 resulta del
promedio de vectores temporales vy, donde cada vector se obtiene de la DVS
de la matriz de datos T (ecuacién 55) de cada serie de imagenes de VRIE.

1 N
mvﬂ = TV" nz:;von (62)
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Donde n=1,2 ... N estudios de VRIE reales con parametros clinicos de
fraccion de expulsién y tiempo de fin de sistole normales.

Anélogamente, para obtener la CAT auricular de referencia m,,, se utiliza
la expresion 63.

1 N
my, = F ;Vln (63)

A partir de estas curvas de referencia {m,,, my, }, construimos una CAT
ventricular (r,) y una CAT auricular (r,), ajustadas en tiempo y amplitud
dentro del intervalo [0,1], obteniendo ademds, sus respectivas versiones inter-
poladas r,;, r,; utilizando splines cubicos.

Kerleau et al [63]. Desarrollaron un nuevo método para eliminar el ruido

presente en una CAT a partir del conocimiento previo de los parametros FE,
TFS, FILLR, FIEM en una CAT de referencia.

Tomando como base este método, el vector ventricular r,; es utilizado
como una CAT de referencia ventricular, para construir el primer vector
temporal reconstruido vg,, utilizando sélo FE y TFS como parametros, de
acuerdo a la siguiente ecuacion :

vor (K] = rui [@ K™ ' (64)
donde:

g — log(1 — FE)
‘ log(rlri,min)

La FE representa amplitud maxima de la curva ventricular que es pro-
porcional al volumen expulsado dentro de las cavidades cardiacas a partir de
las signientes relaciones:
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FEref =1- Tyimin (66)

%FE X (1 = rnin)2
FE = . 67
\/ %FE,.; (67)

Por lo tanto, el nuevo valor del parametro FE puede expresarse en térmi-
nos del valor de la FE,.; y la razén entre el porcentaje de la fraccién de
expulsion dada por el usuario %FE y el porcentaje de la fraccién de ex-
pulsion de la CAT de referencia %FE,.; como se muestra en la ecuacion

67.

Este nuevo valor para la FE es utilizado en la ecuacion 65, siendo 4 un
exponente que nos permite construir una nueva curva ventricular con una
nueva amplitud méaxima, determinada por el valor del %FE seleccionado
por el usuario dentro del intervalo 10 % < FE < 80 %.

La funcién @ [k] se necesita para que la distorsién que resulte al modificar
los parametros de la curva sea minima. Este polinomio se obtiene calculando
la distancia minima entre la curva de referencia r, [k;] y la curva referencia
interpolada r,; (t,-)’a .

La ecuacion :
K-1

Z (rm, t)? —r, [k])2 = minimo (68)

! k=0

Donde el polinomio Q[k] esta definido como:

QK] = agk? + ) " aik',... n<qg y n<k (69)
i=1

donde K es el niimero de iméagenes de la serie y ¢ es el grado del polinomio,
siendon =¢q — 1.

Para encontrar los coeficientes del polinomio @ [k], se resuelve el sistema
matricial utilizado por Kerleau [63], que se muestra a continuacién:
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Para la modificacion del tiempo de fin de sistole se aplica el parametro
TF'S al polinomio @ de la forma:

Q k"™

Donde un valor de 1 para TFS no genera cambio alguno en el polinomio
@ [k] , un valor TFS menor que 1 pero mayor que 0, o valores TFS mayores
a 1 modifican al polinomio exponencialmente. El resultado de estas transfor-
maciones determina la posicion del valor minimo de la curva en el tiempo.
Por lo tanto, el parametro TFS define el valor del tiempo de fin de sistole
de la curva r,;.

Los valores de TFS > 1 ajustan el valor del tiempo de fin de sistole de
la curva hacia la derecha, haciendo que el periodo sistdlico sea mayor, (el
periodo sistdlico para nuestra curva de referencia se ubica en el 33.33 % del
ciclo cardiaco), los valores TFS < 1 ajustan el valor del tiempo de fin de
sistole de la curva hacia la izquierda, haciendo que el periodo sistélico sea
menor. El valor de 1 mantiene el mismo valor del tiempo de fin de sistole de
la curva r,; que el de la curva de referencia.

Cuando el usuario determina el porcentaje del ciclo cardiaco donde final-
iza la sistole, este parametro es aplicado a la curva r,; evaluada en el vector
polinomial (), y obtener los valores de vy, [k] en los intervalos equidistantes
ki,i = 1,2,..., K, siendo K el nimero de imagenes por serie. Por lo tanto.
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de acuerdo a la ecuacién 64 se pueden generar curvas ventriculares v, [k,
utilizando solo los pardametros fisiolégicos FE y TFS.

Un procedimiento analogo fue desarrollado para sintetizar el segundo
componente temporal vy, correspondiente a la curva auricular, cuya ecuacion
se muestra a continuacion:

vir (] = a [Q ]’ (70)

Para la generacion del modelo de simulacion de la serie de imagenes
sintéticas de VRIE a partir de su DVS, es necesario garantizar que los nuevos
vectores temporales vo y vi formen una base ortogonal : B, = {vg, v,}. Para
lograrlo, los vectores fueron procesados con la ortogonalizacion de Gram-
Schmidt, cuyo procedimiento se muestra a continuacion:

Vom = Vor (?1)

(Vlr ) v(]m)
g g A 72
Vl V] I|V0m[|2 VOTI ( )

Donde {Vg,,Vim }, son los nuevos eigenvectores del modelo parametrizado
con valores de FE y TFS definidos por el usuario.

Algoritmo para la reconstruccion de eigenvectores temporales con
los parametros FE,TFS definidos por el usuario En resumen, para
la generacién de los componentes temporales {vo,,, Vi, } de nuestro modelo,
utilizamos el siguiente algoritmo:

1. Obtener los eigenvectores temporales {vg,_, vy, } de N series de imagene
de VRIE reales con parametros de FE y TFS normales, a partir de las
DVS de la matriz de datos T de cada serie.

2. Generar de las curvas de referencia m,, y m,, a partir de promedio de
los eigenvectores temporales conforme a las ecuaciones 62 y 63.
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10.

Corregir de las curvas de referencia asumiendo los valores iniciales y
finales como maximos , eliminando asi, las fluctuaciones derivadas de
la variabilidad de la frecuencia cardiaca.

Construir la CAT ventricular r, y la CAT auricular r, ajustadas en
tiempo y amplitud dentro del intervalo [0, 1].

Interpolar con splines ciibicos para obtener CAT ventricular r,; y CAT
auricular ry;

Determinar la FE,.; e inicializar el pardmetro FE en términos de la
expresion 67 y evaluar la expresion 65 para obtener 3.

Obtener los coeficientes del polinomio ¢ como en la expresion 69 para
la CAT ventricular interpolada r,; y para la CAT auricular interpolada
r,; respectivamente.

Inicializar el parametro TFS y aplicar la trasformacion al polinomio

. Evaluar la expresiones 64 y 70 para obtener vq [k] y vy [k] respectiva-

mente.

Aplicar la ortogonalizacion de Gram-Schmidt de la expresion 71 al con-
junto de vectores {vy,vi} para obtener el nuevo par de eigenvectores
temporales {von, Vim }-

4.2.2. Modelo de eigenvectores espaciales

Analogamente a los eigenvectores temporales, los eigenvectores espaciales
nos proporcionan informacion sobre las estructuras presentes en la serie de

imagenes de VRIE.

Comas et al [67, 68], dan la siguiente interpretacién de los eigenvectores
espaciales ug, u;, obtenidos a partir del analisis de una secuencia de imagenes
miocardicas GSPECT utilizando la transformada de Karhunen-Loeve:

= El primer eigenvector espacial ug es una representacion del promedio

espacial de las estructuras cardiacas presentes en la serie de imagenes
de VRIE durante el ciclo cardiaco.
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= El segundo eigenvector espacial u; es una representacion del movimien-
to de contraccion y expulsion que ocurre entre los ventriculos y auriculas
en la serie de imagenes de VRIE durante el ciclo cardiaco.

Buvat et al [33] demostraron que las propiedades estadisticas de los eigen-
vectores espaciales ug y u; reordenados como una matriz de M x M (eigen-
imdgenes), pueden ser derivados de los datos de la serie de imdgenes de VRIE.
Crearon 5 series de imagenes variando el promedio de intensidad de cada pix-
el y el nimero total de imagenes para cada una de las 5 series, encontrando
que la naturaleza gaussiana en las eigenimagenes estd tedéricamente garanti-
zada si el promedio de intensidad de cada pixel o el nimero de imagenes en
cada serie es mayor que 30. Los resultados experimentales mostraron que de
acuerdo con la teoria. la distribucién de intensidad en las eigenimagenes es
gaussiana para promedios de intensidad mayores que 30 incluso si el nimero
de imagenes de la serie es bajo y si la intensidad es menor a 30. Incluso
permanecen gaussianas cuando la intensidad y las secuencias son bajas. De
un punto de vista practico, las eigenimagenes ug y u; obtenidas a partir de
la DVS de la matriz de datos T de una serie de iméagenes de VRIE, siempre
presentan distribuciones gaussianas [33].

Para simular en la computadora las eigenimagenes artificiales que repro-
duzcan la geometria de las cavidades cardiacas observadas en los componentes
espaciales {up.u;} , partimos de un modelo simple: la elipse.

Dichas eigenimégenes se simulan generando elipses y asignando a cada
una diferentes niveles de intensidad. Se utilizan elipses por ser la aproxi-
macion mas realista de los ventriculos y las auriculas con la ventaja de poder
calcular sus dreas a partir de la expresion 73.

Aelipse = mab (73)

Donde a representa el radio mayor y b representa el radio menor.

La naturaleza gaussiana presente en las eigenimagenes se obtiene medi-
ante la suma de una matriz de nimeros aleatorios de M x M con una fun-
cién de distribucion de probabilidad gaussiana y un posterior filtrado espacial
gaussiano para atenuar el efecto de dicha adicion en las imagenes sintéticas. y
asi poder obtener valores de intensidad andlogos a las eigenimagenes (ug,u, )

de VRIE reales.
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Para la generacion del modelo de simulacion de la serie de imagenes
sintéticas de VRIE a partir de su DVS, es necesario garantizar que los
nuevos componentes espaciales ug y u; formen una base ortonormal : B,,; =
{ug,u; }. Para lograrlo, los vectores fueron procesados con la ortonormal-
izacion de Gram-Schmidt, cuyo procedimiento se muestra a continuacion:

1
Uom = g (74)
| ao ||

i = u; — (u; - Ugy, ) Uom (75)
1m —
| ay — (uy - upm)ugm ||

Algoritmo para la generacion de componentes espaciales En re-
sumen, para la generacién de los componentes espaciales {ug,,,u;,,} de nue-
stro modelo, se utilizo el siguiente algoritmo:

1. Generar las imagenes sintéticas ug y u;. Cada una con 4 elipses uti-
lizando los valores de la tabla 2 como parametros, manteniendo una
relacion entre las dreas de los ventriculos y las auriculas de 3:1.

2. Sumar a las imdagenes sintéticas generadas (uy y u;), una matriz de
nimeros aleatorios de M x M con una funcion de distribucion de prob-
abilidad gaussiana.

3. Realizar un filtrado gaussiano para atenuar el efecto de dicha adicion
en las imdgenes sintéticas, y asi poder obtener valores de intensidad
analogos a los eigenvectores espaciales de imdgenes reales, utilizando
los siguientes parametros para cada filtro.

a) La imagen uy con parametros: kernel 33 x 33 | desviacion standar

o=4
b) La imagen u; con parametros: kernel 14 x 14 | desviacion standar
o=3

4. Aplicar la ortonormalizacion de Gram-Schmidt de la expresion 74 al
conjunto de vectores {up,u;} para obtener la base ortonormal B, =
{UOTTU ulm}-
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Tabla 2: valores para generacion de las cavidades cardiacas

Cavidades cardiacas Coef de intensidad {Imagen 1.lmagen 2} l Eje horizontal Eje vertical Coordenadas centro elipse I @ de rotacién l
—— {-0.090 , 0.10} 0.28 0.40 (0.45,-0.30) -20
TR— {-0.000 , 0.10} 0.19 0.32 (-0.14,-0.30) 20
Auricula derecha {-0123", -0.07} 0.18 0.17 (0.11,0.29) 0
Aurtcula isquierds {-0.123 ", -0.07} 0.20 0.17 (0.62,0.42) 0

4.2.3. Generaciéon de una matriz de datos T para la simulacion de
una secuencia de imagenes de VRIE

Es posible la generacion de la matriz de datos T para la simulacion de una
serie de imagenes de VRIE a partir de la expresion 76, construida a partir
de la base ortonormal {ug,,,u,,} v la base ortogonal {vg,,.Vin}.

=
|

T = Ok Wkm Vi, (76)
0

P
Il

Para cumplir con las condiciones de ortonormalidad de una factorizacién
DVS, se definen las matrices 77 .78.

Um = [uﬂm u]m] (77)
Vm = {Vom Vlm] (78)
Y se reescriben las matrices 79 y 80 en términos de U, y Vi, :

U =U,Al2 (79)

V =V,A/2 (80)

Entonces la matriz de datos T puede ser reescrita como:
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'

T = UnAYPEAY2V,y = UpnZyVim (81)

donde 3, esta dada por: KPaAY*.

Finalmente, una aproximacion a la expresion 76, en términos de los eigen-
vectores espaciales y temporales es mostrada en la ecuacion 82 .

~

T ( V Uem O/ Vk'm)uk‘mvlkm (82)

0

M1

=
Il

con p =2

Siendo o valores singulares obtenidos a partir de series de imagenes de

VRIE reales.

4.2.4. Parametros controlados en la simulacion de una secuencia
de imagenes de VRIE a partir de la matriz de datos T

El Modelo de Simulacién para la Evaluacion de Técnicas de Analisis de
Imédgenes de VRIE implementado en Matlab (MSETAIV), genera una serie
sintética de 16 imagenes de VRIE con los parametros controlados por el
usuario que se describen a continuacion:

1. FE: % Fraccion de expulsion global.

2. Calibracién de la CAT referencia: Permite calibrar el valor en % de FE
de la CAT de referencia.

3. Ruido de Fondo: Permite simular actividad de fondo en la serie de
imagenes de VRIE.

4. TFS ventricular: % del ciclo cardiaco donde ocurre el tiempo de fin de
sistole ventricular.

5. TFD auricular: % del ciclo cardiaco donde ocurre el tiempo de fin de
diastole auricular (En un corazén sano el TFS y el TFD coinciden) .
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6. TFS ventricular derecho: % del ciclo cardiaco donde ocurre el tiempo
de fin de sistole del ventriculo derecho.

7. TFS ventricular izquierdo: % del ciclo cardiaco donde ocurre el tiempo
de fin de sistole del ventriculo izquierdo.

8. Anormalidades en la contraccion: Permiten simular regiones de movimien-
to de contraccion acinético y discinético en las 5 regiones del ventriculo
izquierdo.

Durante el desarrollo de esta tesis, se utilizaron 25 series de imagenes de
VRIE reales de pacientes sanos utilizados en la generacion de los CAT’s de
referencia v se obtuvieron 5 series de imagenes de VRIE reales con asincronia
interventricular que permitieron la descripcién de un tercer eigenvector es-
pacial y un tercer eigenvector temporal.

Todas los estudios de VRIE forman parte del expediente clinico de pa-
cientes del INCICh. Las caracteristicas de las gammacamaras utilizadas en
la adquisicion de los estudios, la calibracién del equipo, la seleccion de los
parametros para la adquisicién de las imagenes y los parametros clinicos uti-
lizados en la seleccién de los pacientes [54], fueron realizadas por personal
del Departamento de Cardiologia Nuclear del INCICh.

La informacion obtenida a partir de las series de imagenes de VRIE reales
v los pardametros definidos por el usuario, son procesados por diversos algo-
ritmos que permiten reconstruir, filtrar, segmentar y agregar ruido a la simu-
lacion de una serie de 16 iméagenes de VRIE. El software MSETAIV permite
visualizar la serie sintética de imagenes de VRIE generada, realizar un anali-
sis de fase regional definido por el usuario y exportar el estudio simulado al
formato DICOM, formato estandar disponible en equipos de procesamiento
comerciales como los instalados en el INCICh.

Los resultados obtenidos se muestran en la siguiente seccion:
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5. Resultados

5.1. Reconstruccion de 25 series de imagenes de VRIE
de pacientes sanos

Después de una valoracion clinica, se obtuvieron 25 series de imdgenes de
VRIE de pacientes con un funcionamiento del corazén considerado normal
con patrones en la sincronia de la contraccion (FE y TFS) dentro de los
parametros normales [62]. En la tabla 3 se observan los pesos de los valores
singulares de cada serie.

En la figura 26, se grafican los valores singulares o7 para la primera serie
de imagenes de VRIE, que corresponden a los eigenvalores del producto T'T,
donde se observa que los valores singulares mas significativos corresponden a
dg Y 0q.

Considerando ésta informacion, se realizo la reconstruccion de las 25 series
de imagenes reales utilizando los 2 valores singulares mas significativos, y se
calcularon los criterios de fidelidad objetiva (ECM y C'SR), obteniendo los
resultados observados en la tabla 4.

Eigenvalorescuadrados delo los Valores Singulares)

10 15
No. de Valores Singulares

Figura 26: La grafica muestra los cuadrados de los valores singulares a? con 0 < 2 < 16 donde se
puede observar el orden decreciente de los mismos y el mimero de valores singulares significativos (2).

83




sorenBuys sazojva sosoutad z sO| 0p sOAROYIUELS SOI0[BA SO] @joN ‘sore[niulg soro[uy - 'o ' HIHA Op souoSywy op sor10g = 'IIHA

zrvsy | Losee | 19'grs | £9'098 | ®e'ees | £o'mes | mrzoe | 2EEis | TPOSS | PRUERS | TUIGS | 61969 ERAC] 16'99 | vEppr | Lpuze 5z
vory BI'6FC | RELPS | BREPSS | 6T°99¢ | 62'19¢ | BZ'O9C | poOLS £6LS ze'ese | PIR6S | 29'¢09 | RORIO | emOve | Z'OIRT LBYZE 144
ve'ver | eo'ees | oggrs | se'ovs | Teees | ve2gs | 66'E9E | ZEROS | GTILE | 61°SLY | BO'SLY 96 | £2P0D | vR'GIY GL1t 9gLTT £
629 or'ses | zoeve | 16099 | Trves | sw'ese | sepes | 6vrie | PRUELS | BE'ELS | L96L8 | O1'Z6S | 6£'S09 | 69199 | §'TTIL £o122 zz
9z'g6r | 990z | 19'€Ee | Ti'zes | geees | esovs | to'ore | veers | 99'26¢ | 99'29¢ | T'p9s | E£1'928 | £8'8L6 | 60°E8S | 90096 | TLEIT 2
g96zs | 9gses | vozes | wEvs | 9v1ge | svieg | spese 2999 £8'0L8 | seoze | 69'e8e | 9ozes | zz'ses | 10°se9 | L'sIpT | ERIEE oz
fLeov | ity | eszey | setser | sseLy | se'28v | S6'R8F | zvEew | TL'86p | Ze'p0S | RS'S0S | R6'ZIS | 66'91S | BI0ZS 60T TrE81 61
Zeore | go9es | erers | covere | lzess | geves | Lpege | BOL9S | L2148 | L2BL8 | 69'E8Y | €069 | ¥8'909 | LO'ET9 | £'HGET 9L6ET 8|1
v6'£28 R°62S EPTVE | 98°SvS | 96°LpS 999 £8'098 | 1oeoe | rzirae | 9%'vis | z9'SL9 | vZ'I6S | ¥EOT9 | BSGI9 | ®'BLTI LLIEZ Lt
SR'EZS | 61°1ES | 98'EES | ROLKC | EGBVE | 9g'CCe | £0°19¢ | ZETLS | 6FERS £'889 ve'ves | tziLes | RT'R09 | LvEze | 66101 GOGRT a1
86 I8y | Gz'9ge | wTove | 6eOpS | 68°6pS | Te'ESS | pEE9S | T9s9g L8 G989 | SLpeg | TLeT9 ‘£zo | ggozt 9z0ze g1
fezy | oz'ves | Lowps | er0ge | lesss | ze'zag 6'99¢ tLeLe | s0e8s | pp'BSS | L1162 | BI'L6S (A4 6219 z'z9tt 662EC v1
6'69¢€ g6 10v | 090r | €z'sOr | zogrr | 1oty | zesiy | lmtEy | LTz vier ce'egy | £TPRr | 90°gvr | L6719 | 60'TLL | S60EL €1
6L L6Y 209 quvie | 6z'91e | fo'ezs | teeee | ogeee | groes | zo'sve | Zzpes | 10°689 | €999 | vLO8 | 61°T09 | ZOUIL 1otz zl
LTS 616 ges6r | 96'00¢ | ze'vos | zzozog | g9t | svozs | 1eeze | zooes | ov'zes | 00RES | pIve | 00°kPS | Z'99Tl 90061 8
£6'QTE | EwE9y | e899v | 9z'LLy RORY Q0'FRY | STSSP | LEGRE | ROVGY £04 grLog | goere | 19wt | zzioes TLYG 0Z6L1 ot
vbzee | ovies | wrovs | zeLvps | veose | evess | szvvoe | erLoe | 2e1ie | 29wi8 | zEBLS | SL°08S | BI'EES | ZTLWEE | PE90T 8682T i
768 og'vee | TUIPE | 6ZFPE | O¥'SPE | 90PSE | £5°ASE | 1GBGE | O£°09E | ISLOE | PRGOE R AL LOLLE L18g £'LES 1'E226 g
98’198 | GOGOY | 99'Giy | zEoZr | 9%'REY | £LL2F | ZOTEF 6rE ve'oey | zeovy | ogery | zrosy | we'vsy | vOEOF | 16°TLL | L90EL L
vLo6e | £o6Sy | 6ERov | R60Lr | Ty | Svoair | £6'08y | Svisy | ie'06¢ | £8'£6y | L9°108 | £R'pOS | SvEIE | TKGIS | £0901 L0LOT 9
go'tor | pLiiey 8'L6P £r'e0s | ewzis | esttzs | vzzze | ro'zes | Es'veES | 19486 | vo'vrs | 6£°088 | rP'89S [ 61°1LS | PEELL 86102 g
61688 | ow'6Ly | zL98y | £9°T6r | IR'EEP | 69108 £'508 R9'T1S | GPPIS L19 goLzs | 1e'gEe | om'eEs | L'g9s | ZU'EEG | £IWSI v
18°0sy | zegze | eo'ovs | zeewe | zLr9g | vo'pes | sze9c | T9°TLS | BUALS | 66'Z8% | PO'PES [ 80609 | 68°019 1'c19 z'6521 £69£7 £
Loy | ewely | le'gsy | essse 9°861 8108 | Leooe | gozig | evore | ewers | Leezy | 9e'szy | evzes | 9t'vie | 199zl L1861 z
gL8ey | 96'8vr | szesy | geesr | L0799y | 9gisr | svsLy | voosy | ezvsy | 9gusv | po'zev | LPL6F | LPG6F rog z' 1201 REAOT 1
Sip Vip €lp [4%5) 1p 0Tp 6p 8Sp Lp 9p So Yo €0 (4] 1p 0p ATHA

souus sajuatred ap HIYA op soualpwLl op SOLIS g7 S¥| ap sasRnIulg SaI10[BA AP BIQEL (¢ R[(R],

84



Tabla 4: Tabla comparativa del ECM debido a la reconstrucciéon de la matriz y el e.cm debido al nivel
de pérdida de informacién con relacién al CSReem

VRIE ag oy % ECM (ecusciontsn) | % €ecm (ecuacion(60)) | CSReem (ecuacion(s1))

1 16958 | 1021.2 1.09 6.96 91.03

19813 | 1266.1 0.92 7.46 108.00
3 23593 | 1259.2 0.80 8.29 124.06
4 18413 | 933.12 1.04 7.39 94.98
5 20198 | 1133.4 0.93 7.64 107.00
6 16707 | 1060.3 1.14 7.04 86.38
T 13067 | 772.91 1.49 6.30 65.95
8 9223.1 | 537.3 2.02 5.19 48.41
9 22898 | 1063.4 0.84 8.24 118.17
10 17920 | 947.2 1.03 7.16 95.97
11 19665 | 1155.2 0.95 7.52 104.63
12 21611 | 1116.2 0.87 7.90 114.44
13 13098 | 771.09 1.42 6.15 69.49
14 23299 | 1262.2 0.83 8.32 119.99
15 22026 | 1206.5 0.91 8.27 108.47
16 28565 | 1019.9 0.55 8.32 179.92
17 23177 | 1278.8 0.83 8.27 120.15
18 23976 | 1358.3 0.78 8.29 127.91
19 18241 1096 1.01 7.21 98.06
20 23143 | 1425.7 0.83 8.28 119.61
21 21972 | 960.06 0.86 8.01 114.91
22 22103 | 1122.8 0.91 8.30 108.54
23 22756 | 1175.3 0.85 8.26 116.09
24 22497 | 1316.2 0.89 8.34 111.41
25 22747 | 1442.1 0.87 8.36 113.38

VRIE.- Series de imagenes de VRIE ,0¢

significativos de cada serie

y o son los 2 valores singulares

En la figura 27 se muestra la primera serie de imagenes de VRIE y en la
figura 28 se observa su posterior reconstruccion a partir de la DVS utilizando
la ecuacién 55 con N = 2.

85




50 100 150 200 250

F igl]l';l 27: Primera serie de imagenes de VRIE de un paciente sano




! | i
50 10 150 200

U, To . . . . e ot .
Flgllld 28: Reconstruccién de la primera serie de imdgenes de VRIE utilizando la ecuacién 55 con
N =2,
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Si utilizamos la ecuacion 56 con valores para k = 2 y K = 16 obtenemos
a partir de los valores singulares menos significativos la imagen de error

asociada al ruido de fondo presente en la serie de imagenes (Ver figura 29).

F 1gura 29: Izquierda: Reconstruccién a partir de la ecuacién 56 con k = 2 para K=16, de la imagen

de error. Derecha: Imagen de error aplicando la funcién exponencial para resaltar el ruido
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5.2. Componentes temporales
5.2.1. Generacion y correccion de las curvas de referencia

A partir de la informacién obtenida por la DVS de la matriz de datos
temporales T para cada una las 25 series de imdgenes, se obtuvieron ademas
de sus valores singulares, los eigenvectores espaciales u y eigenvectores tem-
porales vy.

En la grafica 30 se observan los eigenvectores temporales que correspon-
den al eigenvector temporal vy de cada una de las 25 series de imagenes de
VRIE reales, ademds de la curva de referencia ventricular my, resultante del
promedio de éstos eigenvectores temporales.

En la grafica 31 se observan los eigenvectores temporales que corresponden
al eigenvector temporal vy de cada una de las 25 series de imagenes de VRIE
reales, ademas de la curva de referencia auricular my, resultante del promedio
de éstos eigenvectores temporales.

Tanto la curva de referencia ventricular m,, como la curva de referencia
auricular my, presentan un comportamiento atipico en las 2 iltimas imagenes
de cada serie de VRIE. Dicho comportamiento se deriva del método de
adquisicién de las imagenes de VRIE, como consecuencia de la sincronizacion
del inicio de las adquisiciones con la onda R del ECG, asegurando que el ini-
cio del tiempo del fin de diastole (TFD) corresponda al volumen maximo
de llenado del ventriculo, sin embargo, debido a la existencia de variabili-
dad en la frecuencia cardiaca se producen fluctuaciones en las adquisiciones
de los datos de las 1ltimas imédgenes del estudio que no corresponden a un
comportamiento fisiolégico normal.

Para corregir éste comportamiento derivado del método de adquicision se
considera que para el vector my,:

Mayg,0
Mayp 1

Mo, K -2
My, K -1
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fer componente temporal de las 25 series de imagenes
02 T 1 T I l z

0%

024

Humero de imagenes por sere

Promedio de los primeros componentes lemporales
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0

Figura 30: Arriba: Eigenvector temporal vg de cada una de las 25 series de imagenes reales de VRIE.
Abajo: Curva de referencia ventricular my, obtenida a partir del promedio de los eigenvectores temporales
vo. Nota: Los eigenvectores se unieron con la finalidad de mostrar visualmente la forma de la curva y se
truncé el 1iltimo valor para una mejor visualizacién
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260 componente iemporal de las 25 series de imagenes
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Figura 31: Arriba: Eigenvector temporal v de cada una de las 25 series de imagenes reales de VRIE.
Abajo: Curva de referencia auricular obtenida a partir del promedio de los eigenvectores temporales v;.
Nota: Los eigenvectores se unieron con la finalidad de mostrar visualmente la forma de la curva y se
truncé el 1ltimo valor para una mejor visualizacién
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se cumple que: My 0 = Myg k-1 5 Moy, = Myg, K-2-

Andlogamente para el vector m,, de la figura 31:
My, 0
Tnv[.l

‘NLUL’K_Q
My K1

se cumple que: my, o = My, k-1, My 1 = My K-2-

5.2.2. Generacion de las CAT’s ventricular y auricular a partir de
los valores de FE y TFS definidos por el usuario, utilizando
los vectores interpolados (r,;, r,;)

A partir de la curva de referencia ventricular m,, realizamos un ajuste en
tiempo y amplitud dentro del intervalo [0,1] para generar una nueva CAT r,
v su correspondiente version interpolada con splines ciibicos ! r,;, las cuales
son mostradas en la figura 32.

Finalmente, para poder generar variaciones en los porcentajes de la FE
que sean proporcionales a la CAT ventricular interpolada r,;, necesitamos
calcular el valor de 3 en la expresion 65 aplicando la formula 67 para obtener
el valor de FE. Por ejemplo, en la figura 33 se muestra una nueva CAT
ventricular r,; con %FE del 30% asignado por el usuario, utilizando una
CAT ventricular de referencia r,; con %FE del 15 %.

Utilizando la CAT ventricular interpolada r,; de la figura 34, se evalian la
expresion 64 y se calcula el polinomio 69 a partir de la condicién descrita en
la ecuacion 68 (Ver figura 35), considerando la restriccién de que la primera
derivada evalnada para ambas curvas debe ser del mismo signo. *

'El spline ciibico es un procedimiento matemdtico que garantiza que por ejemplo, la
curva interpolada r,; , tenga continuidad en su primera y segunda derivada en los puntos
de r, , y esto ademas garantiza que pasa por todos esos puntos.

2Por lo tanto la aproximacién r, [k;] =~ 1y (h}{i es valida solo si ambos puntos
pertenecen al mismo periodo sistolico o diastélico, como se muestra en la figura 35
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Figura 32: mterpolacién de la CAT ventricular. Vector de actividad-tiempo ventricular r,, Vector de
actividad-tiempo ventricular interpolado r,;
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Figura 33: CAT ventricular de referencia interpolada ry; min con FE,.; calibrada en 15%, CAT
ventricular interpolada r,; con FE definida por el usuario en 30%

Para la obtencion del parametro TFS se considero la resolucion temporal
para una serie de 16 imagenes de VRIE, permitiendo dividir en multiplos

93



ggaaeammmﬁwnapmyammaammmmmym

T Wl T T T T T T T

088+ \\

096

09‘ | | 1 | 1 1 1 1 1

Vector de achividad-iempo auricutar inferpotado y ajustado denlro delintervalo [0,1)en ampilud y fiempo

S A A

o /N
/

0.15¢ ! E

o/ \

s/

Figura 34: Arriba: Vector de actividad-tiempo ventricular r,; interpolado Abajo: Vector de actividad-
tiempo auricular rg; interpolado .

de 24 los 360° del ciclo cardiaco. Expresado en porcentaje, cada imagen
de la serie representa 6.67 % del ciclo cardiaco. Los valores obtenidos por
el parametro TFS para los valores clinicos del tiempo de fin de sistole se
muestran en la tabla 5.
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Figura 35: La condicién r,, [ki] = ryi (t,)‘fa para la generacion del polinomio Q[k], es vélida sélo si
ambos corresponden a un mismo periodo (sistélico o diastélico)

Tabla 5: valores del parametro TFS que corresponden al % del ciclo cardiaco

I TFS [ % ciclo cardiaco ]

0.70 20
0.91 26.67
1 33.33
1.2 40
1.41 46.67
1.66 53.33
2 60

5.3. Generaciéon de los componentes espaciales

En las figuras 36 A y 36 B se muestran las imagenes de los eigenvectores
espaciales up, u; obtenidos de la primera serie de imagenes de VRIE re-
spectivamente. La figura 36 C fue generada promediando la intensidad de los
pixeles en cada una de las imdgenes de la serie. La figura 36 D se calculd como
la diferencia de intensidad de cada pixel entre la primera (inicio de sistole) y
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la sexta imagen (fin de sistole) de la serie. Realizamos una comparacién entre
las imagenes 36 A contra 36 C y 36 B contra 36 D, utilizando una medida de
similitud basada en la combinacion de la correlacién cruzada normalizada y
en la diferencia cuadrética media, con la finalidad de encontrar una relacién
entre los eigenvectores espaciales y los comportamientos fisiolégicos asociados
al promedio e intensidad de los pixeles en la serie de imagenes.

El asociar un comportamiento fisiolégico al promedio e intensidad de los
pixeles en los eigenvectores espaciales, nos permitird ajustar los valores de in-
tensidad de las eigenimdgenes para generar patrones de asincronia asociados
a estos comportamientos.

-0.01
-0.02
-0.03

-0.04

Figlll"d 36: A: Eigenvector espacial ug obtenido de la primera serie de VRIE, B: Eigenvector espacial
u; obtenido de la primera serie de VRIE C: Promedio de la intensidad de los pixeles de la serie de VRIE
D: Diferencia de intensidad de cada pixel entre la primera imdgen (inicio de sistole) y la sexta imagen (fin
de sistole) de la primera serie de VRIE

En la tabla 6, se observa el coeficiente de correlacién entre los eigenvec-

tores espaciales uy v u; de las 25 secuencias de imdgenes de VRIE, contra el
promedio y la diferencia de intensidad existentes para cada serie de imagenes
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respectivamente.

Tabla 6: Tabla de los coeficientes de correlacién entre los componentes espaciales (eigenimégenes) y su
interpretacion en cada serie de imagenes. Se muestra el coeficiente de correlacion entre los eigenvectores
espaciales ug con los promedios de las imdgenes de cada serie de VRIE, y el coeficiente de correlacion
entre los eigenvectores espaciales u; con las diferencias entre imdgenes de mayor y menor intensidad en

cada serie de VRIE
Imagenes VRIE ug contra promedio de cada serie uy contra diferencia de intensidad
Coeficiente de correlacion | Coeficiente de correlacion
1 -1.00 0.80
2 -1.00 0.83
3 -1.00 0.81
4 -1.00 0.74
5 -1.00 0.78
6 -1.00 0.79
7 -1.00 0.72
8 -1.00 0.67
9 -1.00 0.71
10 -1.00 0.80
11 -1.00 0.77
12 -1.00 0.78
13 -1.00 0.71
14 -1.00 0.78
15 -1.00 0.79
16 -1.00 0.72
17 -1.00 0.78
18 -1.00 0.83
19 -1.00 0.79
20 -1.00 0.78
21 -1.00 0.70
22 -1.00 0.78
23 -1.00 0.78
24 -1.00 0.82
25 -1.00 0.83

Los resultados muestran que la correlacién negativa en el vector espacial
u, esta relacionada con su direccion, como resultado del algoritmo que utiliza
Matlab para la obtencién de la DVS. Los coeficientes de correlacion en el
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vector espacial u; obtenidos para cada imagen, sugieren que la diferencia de
intensidad podria estar relacionada con la evolucién del movimiento opuesto
que se observa entre los ventriculos y las auriculas, siendo menores estos
coeficientes cuando los estudios de VRIE tienen un bajo CSR (ver Tabla 4).
Las figuras 37 y 38 muestran los eigenvectores espaciales [ ug,u; |, con
sus respectivos histogramas aplicando la funcion logaritmo para atenuar los
efectos exponenciales de las imagenes y mostrar su naturaleza gaussiana.

B
10 35
20 -4
30 45
40 5
50 -55
60 -6
C400 Do———
250
B 300 3
8 8 200
a =%
S 200} 3 150
o o
£ 2 400
2 100 2
50
0
305 004 003 002 -001 0 7 ry -5 -4 -3
J Valor del pixel Valor del pixel (Escala logaritmica)

Flglll‘&l 37: A Eigenvector espacial ug, B: Logaritimo natural del eigenvector espacial ug Log(-up) , C:
Histograma de A, D: Histograma de B

Con la informacion anteriormente descrita se procedio a generar una sim-
plificacion del modelo de vectores espaciales donde no se realizan traslapes
entre las cavidades cardiacas para evitar una sobreestimacion en el calculo de
la FE por superposicion de las estructuras. El algoritmo para generar elipses
en 2D implementado en Matlab y desarrollado por Shepp v Logan [69], fue
utilizado en la simulacion de las cavidades cardiacas a partir de los valores
de la tabla 7.
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Figura 38: A Eigenvector espacial u;. B: Logaritmo natural del eigenvector espacial u; Log(u;+1) .
C: Histograma de A, D: Histograma de B

Tabla 7: valores para generacion de las cavidades cardiacas

Cavidades cardfacas | Coef de intensidad {Imagen 1Imagen 2} | Eje horizontal | Eje vertical | Coordenadas centro elipse { 8 de rotacién
Ventriculo izquierdo [-0.090 ., 0.10 ] 0.28 0.40 (0.45,-0.30) -20
Ventriculo derecho [-0.090 , 0.10] 0.19 0.32 (-0.14,-0.30) -20
Auricula derecha [-0.123 , -0.07 ] 0.18 0.17 (0.11,0.29) 0
Aurfcula izquierda [-0.123 | -0.07 | 0.20 0.17 (0.62,0.42) 0

Donde la relacion del area de los ventriculos con respecto de las auriculas
es aproximadamente 3:1, corrrespondiendo con los valores clinicos. La figura
39 muestra las imagenes sintéticas generadas.

Para obtener una distribucion gaussiana, sumamos a cada imagen sintética
generada, una matriz de mimeros aleatorios de M x M con una funcién de
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-0.12 -0.1 -0.08 -0.08 -0.04 -0.02

o . g g . 5 A Ay 5 R A . 5 % s
Flg_’,lll a 39: Imagenes sintéticas que simulan las cuatro cavidades cardiacas. lzquierda: Coeficientes
de intensidad para ventriculos -0.090 y -0.123 para auriculas Derecha: Coeficientes de intensidad para
ventreulos 0.10 y -0.07 para auriculas

distribucion de probabilidad gaussiana y realizamos un suavizado utilizando
un filtro gaussiano con parametros: kernel 33 x 33 | desviacion standar o =
4 para el primer vector espacial ug, y kernel 14 x 14 | desviacion standar o
= J para el segundo vector espacial u;. Finalmente, se les aplica la ortonor-
malizacion de Gram-Schmidt para obtener los eigenvectores ortonormales
espaciales {ug,,,u;,,}, que se observan en la figura 40.

Flglll"d 40: Eigenvectores espaciales { ugm,.u1,, }. lzquierda: Eigenvector espacial ortonormalizado ug,,
Derecho: Eigenvector espacial ortonormalizado uy,
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5.4. Generacion del eigenvector temporal v, y del
eigenvector espacial u,,,

o4}

o2t 9

o 5 10 18 20
numero de imagenes por serie

Figura 41: Componentes temporal y espacial obtenidos de un estudio de VRIE de un paciente con
asincronia interventricular. Izquierda: Componente temporal vo , Derecha: Componente temporal uz

No existe consenso sobre la interpretacion fisioldgica a los eigenvectores
temporales v, v espaciales u, obtenidos de una serie de imagenes de VRIE en
pacientes normales [68]. No obstante, el patrén de comportamiento anormal
que se observa en una asincronia intraventricular, puede ser observado en el
conjunto de vectores {vy, us} que provienen de una matriz de datos de una
serie de VRIE de un paciente con esta cardiopatia ( Ver figura 41).

El mismo procedimiento descrito en la seccion 4.2.1 se utilizé al generar
v parametrizar el vector va,, v andlogamente el procedimiento de la seccion
4.2.2 se utilizé para generar el vector uy,. En la figura 42 se observan los
componentes espaciales {vy,, Us,, }. La suma de estos componententes a la
ecuacion 82, pretende generar una estudio de VRIE que simule a un paciente
con una asincronia interventricular.
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Figura 42: Componentes espaciales {va,,, U2, }. lzquierda: Componente temporal ortogonalizado va,,
Derecho: Componente espacial ortonormalizado uazy,

5.5. Caracterizacion del movimiento acinético en re-
giones del ventriculo izquierdo modificando el com-
ponente espacial uy,,

Si la interpretacion del segundo componente u, relaciona la evolucién del
comportamiento opuesto entre estructuras cardiacas, donde el ruido del fon-
do presente en la imagen es casi cero, entonces el significado fisiolégico de
tener valores cercanos a cero en una region dentro del ventriculo izquierdo,
implicaria que dicha regién presente un movimiento minimo o nulo, seme-
jante a un comportamiento de contraccién acinético. Para caracterizar este
comportamiento, se generd una funcion de densidad gaussiana en 2D con var-
ianza [4,4] y media ubicada en las coordenadas correspondientes a la regién
lateral del ventriculo izquierdo y se multiplicé a la imagen u; para generar
en la region lateral del ventriculo izquierdo, la zona con valores cercanos a 0
que se observa en la eigenimagen sintética uy,, de la figura 43.
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Figura 43: Eigenvector espacial uj,, con la region lateral del ventriculo izquierdo acinética

5.6. Software MSETAIV

Se desarrollo el prototipo MSETAIV en un ambiente grafico utilizando
la herramienta que proporciona Matlab v6.5. El prototipo consta de dos
modulos:

1. Médulo de seleccién de parametros para la generacion de una serie de
imagenes de VRIE sintética

2. Médulo de visualizacion y analisis de la serie de imagenes de VRIE
sintética
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5.6.1. Moddulo de seleccién de parametros para la generacion de
una serie de imagenes de VRIE sintética

El médulo mostrado de la figura 44 permite que el usuario seleccione los
parametros descritos en la seccion 4.2.4; por medio de barras de seleccion se
pueden elegir dentro de un intervalo de valores clinicos, el porcentaje de la
fraccion de expulsion de todas las cavidades cardiacas y realizar la calibracién
de la CAT de referencia.

Un combo de seleccion permite agregar niveles de ruido gaussiano para
simular el ruido de fondo presente en las imagenes reales o tener ausencia del
mismo.

Por medio de combos de seleccion, es posible elegir algunos valores clinicos
del porcentaje del ciclo cardiaco en que se presenta el tiempo de fin de diastole
para las auriculas y el tiempo de fin se sistole para los ventriculos.

Un combo de seleccién permite cambiar de manera independiente, el por-
centaje del ciclo cardiaco en donde se presenta el TFS ventricular derecho,
el TFS ventricular izquierdo o seleccionar porcentajes distintos del TFS en
2 regiones del ventriculo izquierdo (asincronia intraventricular), dependiendo
del boton que previamente haya sido senalado.

Las barras de seleccion para determinar anormalidades en la contraccion
cardiaca permiten caracterizar cualitavamente movimientos de contraccion
acinético o discinético en cada una de las 5 regiones del ventriculo izquierdo.
incluso de manera simultanea.

El botén de Aplicar Seleccion genera 2 eigenvectores temporales y 2
eigenvectores espaciales, y en caso de seleccionar una asincronia interventric-
ular o intraventricular se generan 3 componentes temporales y 3 componentes
espaciales.

El botén Genera Simulacion dispara el evento que permite ejecucion de
los algortimos para la reconstruccion de la serie de imagen de VRIE simulada
v su posterior despliegue en el médulo de visulizacion y analisis.

5.6.2. Maodulo de visualizacion y analisis de la serie de imagenes
de VRIE sintética

El médulo mostrado en la figura 45 contiene un panel que despliega el
estudio de VRIE simulado con opciones de visualizacién por medio de barras

104



MODELO DE SIMULACION PARA LA EVALUACION
DE TECNICAS DE ANALISIS DE VRIE

PARAMETROS PARA LA SIMULACION
DE LA SERIE DE IMAGENES DE VRIE
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F 1gura 44: Moédulo de seleccion de parametros para la generacion de una serie de imagenes de VRIE sintética



de seleccion.

En modo de cine se puede determinar el nimero de cuadros por segun-
do en las que se reproduce la animacion o en modo estatico el nimero de
imagenes por serie que son desplegadas.

El boton GUARDAR FORMATO DICOM, permite por medio de
algoritmos implementados en Matlab, la creacién de un archivo DICOM para
validaciones clinicas en estaciones de procesamiento que soporten este forma-
to.

El botén ANALISIS DE FASE, ejecuta el algoritmo que genera las
imagenes paramétricas resultado del analisis de fase (imagen de amplitud e
imagen de fase), asi como su histograma de fase.

El boton ANALISIS REGIONAL, permite al usuario seleccionar 2
regiones y mostrar sus respectivos indices estadisticos (promedio, desviacion
estadar, sincronia, entropia).
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F l”ll] a 4D: Médulo de visualizacién y andlisis de la serie de imagenes de VRIE sintética



5.6.3. Seleccion de parametros para la generacion una serie de
imagenes de VRIE con anormalidades en la sincronia de la
contracciéon cardiaca

Dos ejemplos representativos de asincronia en la contraccién cardiaca se
muestran a continuacion:

Las figuras 46, 47 muestran la seleccion de parametros y la visualizacion
de una serie de imdgenes de VRIE con asincronia auriculoventricular.

Las figuras 48, 49 muestran la seleccion de parametros y la visualizacion
de una serie de imagenes de VRIE con asincronia interventricular.
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MODELO DE SIMULACION PARA LA EVALUACION
DE TECNICAS DE ANALISIS DE VRIE

PARAMETROS PARA LA SIMULACION
DE LA SERIE DE IMAGENES DE VRIE
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Fl}.’,lll"d 46: Seleccion de parametros para la generacion una serie de imagenes de VRIE con asincronia auriculoventricular
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MODELO DE SIMULACION PARA LA EVALUACION
DE TECNICAS DE ANALISIS DE VRIE
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Flgul a 48: Seleccion de parametros para la generacion una serie de imdgenes de VRIE con asincronia interventricular



{

geneaVRE ¢ R TENREOWEEES 0 - g |
VRIE GENERADA CON LOS PARAMETROS SELECCIONADOS IMAGEN DE FASE IMAGEN DE AMPLITUD HISTOGRAMA DE FASE

800 1

600 1

400 1

200 1

‘ Al
0 100 200 300 0 1 200 300 0

Primera regidn seleccionada Segunda region seleccionada 0 60 120 180 240 300 3&

Fase
— Panel -

Indices Regién 1

Promedio 237.401 .
Desviacion Standar  3.0495 |
Sincronia 099918 | i
Entropia 0.42838
Indices Regidn 2
Promedio 216.266 .
Desviacion Standar  2.9687
g ! - Sincronia 0.99919
50 100 150 200 250 . Eoige DA

Indices entre Regiones

= 100
[REER—— % ] SRR ) W g Promedio Regl- Reg2 21.135
‘ | | [ mosocme | <| ][ wodo sene | :

< 50

100 _1 | ANALSS REGIONAL | .
| Amussoerase | i | ol
Al | I8

0 0
0 60 120 180 240 300 360 0 60 120 180 240 300 360 ‘
Fase Fase |

I‘ 1gura 1‘) Serie sintética de imagenes de VRIE con un patrén de asincronia interventricular



5.7. Imagenes simuladas para la evaluacion de algorit-
mos que calculan la FE

En las figuras 50, 51, 52, se observan la generacion de series de VRIE
sintéticas controladas por el usuario para la evaluacién de algoritmos que

calculan la contraccién cardiaca con los parametros que se describen en la
tabla 8.

Tabla 8: Imagenes simuladas para la evaluacion de algoritmos que calculan la contraccién cardiaca

| Numero de Simulacion | FE I TFS I
Simulacién No. 1 60% | 33.33%
Simulacién No. 2 20% | 46.67%
Simulacién No. 3 0% | 40%
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Fig”l'ﬂ H0: Simulacién No 1. Serie de imdgenes de VRIE sintética con parametros de FE 60% y TFD
auricular y TFS ventricular en 33.33 % del ciclo cardiaco
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50 100 150 200

Flg”l‘il :)l: Simulaciéon No 2. Serie de imdgenes de VRIE sintética con pardametros de FE 20% y TFD
auricular y TFS ventricular en 46.67 % del ciclo cardiaco
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Fl,‘.’,nl d ~)2. Simulaciéon No 3. Serie de imagenes de VRIE sintética con parametros de FE 7T0% y
TFD auricular y TFS ventricular en 40% del ciclo cardiaco, con un movimiento acinético en la region
inferoapical del ventriculo izquierdo
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5.8. Imagenes simuladas para la evaluacién de algorit-
mos que determinan la sincronia auriculoventric-
ular a partir de la medicion del parametro TFS

En las figuras 53, 54, 55, se observan la generacion de series de VRIE
sintéticas controladas por el usuario para la evaluacion de algoritmos que
cuantifican la sincronia cardiaca con los parametros que se describen en la

tabla 9.

Tabla 9: Imdgenes simuladas para la evaluacién de algoritmos que cuantifican sincronia cardiaca

| Numero de Simulacion | FE | TFS VI | TFS VD l TFD auricular I

Simulacién No. 4 50 % 60 % 60 % 33.33%
Simulacion No. 5 10% 60 % 60 % 33.33%
Simulacion No. 6 50% | 33.33% | 53.33% 33.33%
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Fi{.’;lll'él D3J: Simulacién No 4. Serie de imagenes de VRIE sintética con parametros de FE 50%, TFS
ventricular 60 % y TFD auricular 33.33 %
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Fi{.{lll'il 954 Simulacién No 5. Serie de imagenes de VRIE sintética con parametros de FE 10%, TFS
ventricular 60 % y TFD auricular 33.33 %
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50 100 150 200

Figlll‘%l H5: Simulacién No 6. Serie de imagenes de VRIE sintética con parametros de FE 50%, TFS
ventricular izquierdo 33.33% . TFS ventricular derecho 53.33 % y TFD auricular 33.33 %
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5.9. Analisis Estadistico

Para el andlisis de los algoritmos que cuantifican la FE fueron generadas
a partir de nuestro modelo de simulacién (software phantom), 30 series de
imédgenes dentro de un intervalo del 10 % al 80 % de FE global con TFS del
33 %. 15 series de imagenes se generaron a partir de una CAT de referencia
FE,.; del 15% y 15 series de imdgenes se generaron a partir de una CAT de
referencia de FE,.; del 25 %.

Se calculé la FE para cada una de las cavidades cardiacas en las 30
series de imdgenes utilizando un algoritmo generado a partir de la ecuacion
4 que considera la umbralizacion del fondo cardiaco descrito por Hawkins
et al [49]. Se calculé la FEVI y la FEVD a cada una de las 30 series de
imagenes utilizando el algoritmo comercial EF Analysis Protocol, incluido
en la estacion de trabajo eNTEGRA /GE Medical System del INCICh.

Se realizé un andlisis de regresion lineal de los valores obtenidos de los
algoritmos contra los valores determinados por nuestro modelo de simulacién
v se obtuvieron los valores del coeficiente de correlacion, del coeficiente de
determinacion y el error tipico. Se realizé el Analisis de Bland Altman para
evaluar la concordancia de los algoritmos de evaluacion contra el modelo de
simulacién asi como la concordancia entre los dos algoritmos de célculo de la

FE.

Para el analisis de la asincronia auriculoventricular especificamente. fueron
generadas a partir de nuestro modelo de simulacion, 21 series de imagenes con
el parametro del TFD auricular del 33% con una CAT de referencia FE,, f
del 15 %. 7 series de imdgenes se generaron con los valores del TFS ventricu-
lar de la tabla 5 y una FE global del 10 % , utilizando la misma tabla para la
variacion del TFS fueron simuladas 7 series de imagenes con una FE global
del 50% vy las 7 series de imdgenes restantes se les modifico el pardmetro de
FE global a 80%. Cada imagen de las 16 imagenes que componen la serie
de imagenes simuladas representan un quinceavo de el ciclo cardiaco total de
360° o 24° que representan el 6.67 % del ciclo cardiaco. Para cada variacion
del TFS con distinta CAT de referencia FE,.; se determinaron la variacion
de fase auriculoventricular medida en grados [65] y se procedié a generar el
analisis de fase para cada una.

Se realizo un analisis de regresion lineal de los valores obtenidos del anali-
sis de fase contra los valores determinados por nuestro modelo de simulacién
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v se obtuvieron los valores del coeficiente de correlacion, del coeficiente de
determinacién y el error tipico. Se realizé el Analisis de Bland Altman para
evaluar la concordancia de los resultados del analisis de fase contra los valores
determinados en nuestro modelo de simulacion.

Los resultados se muestran en la siguiente seccion:

5.9.1. Resultados del modelo de simulacion como patréon de refer-
encia para la validacion de la medicion de la FE en equipos
comerciales del INCICh

Tabla 10: Tabla de valores de la FE en las cuatro cavidades cardfacas. Para el cdlculo de la FE se
utilizé la ecuacion 4 que considera una umbralizacién del fondo cardiaco y se utilizé la FE,.; del 15%

Modelo | FEVI | FEVD | FEAI | FEAD
10 9.958 | 10.158 | 10.627 | 10.601
15 14.073 | 14.366 | 16.209 | 16.171
20 17.988 | 18.365 | 21.483 | 21.436
25 21.700 | 22.157 | 25.536 | 26.481
30 25.302 | 25.835 | 31.356 | 31.293
35 28.804 | 29.408 | 35.939 | 35.871
40 32.217 | 32.888 | 40.311 | 40.237
45 35.797 | 36.273 | 44.464 | 44.380
50 39.526 | 39.565 | 48.427 | 48.345
99 42.884 | 42.760 | 52.182 | 52.097
60 46.629 | 45.868 | 55.770 | 55.681

65 52.106 | 48.872 | 59.184 | 59.093

70 60.537 | 51.795 | 62.427 | 62.333

75 67.096 | 54.626 | 65.530 | 65.434

80 73.650 | 57.370 | 68.483 | 68.387

Los resultados de la medicion de la FE utilizando el algoritmo de um-
bralizacion del fondo cardiaco para las 15 series de imagenes simuladas con
la CAT de referencia F'F,.; del 15% se muestran en la tabla 10. Las graficas
de la regresion lineal y el analisis de Bland-Altman para las cuatro cavidades
cardiacas se muestran en la figura 56 para la FEVI, la figura 57 para la
FEVD, la figura 58 para FEAI y la figura 59 para la FEAD. Existe una alta
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correlacion en los datos para todas las regiones (r > 0.99) como se mues-
tra en la tabla 11 y la tabla 12 muestra el Analisis de Bland-Altman para
determinar la concordancia entre el modelo y el algortimo.

Regresion lineal Analisis de Bland Altman
B0 20-
8]
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Figura 56: Regresion lineal y analisis de Bland-Altman de la FEVI utilizando un algortimo de um-
bralizacién del fondo en imdgenes de simulacién con una CAT de referencia FE,.; del 15%

Tabla 11: Regresion lineal obtenida para cada una las cuatro las cavidades cardiacas. (Algoritmo que
considera una umbralizacién del fondo contra el modelo de simulacién con %FE,.; del 15% de la CAT

de referencia)

FE Ecuacion | Error tipico | r r
FEVI | y=0.86x-0.62 2.9 0.99 | 0.98
FEVD | y=0.67x-5.2 0.91 | 1
FEAI | y=0.82x+5.6 1.8 1 0.99
FEAD | y=0.82x+5.6 1.8 1 0.99
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FEVD (%) Algoritmo de umbralizacién de actividad de fondo

Regresion lineal Analisis de Bland Altman
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Figura 57: Regresién lineal y analisis de Bland-Altman de la FEVD utilizando un algortimo de um-
bralizacién del fondo en imagenes de simulacién con una CAT de referencia FE,.; del 15%

Tabla 12: Andlisis de Bland-Altman obtenido para cada una las cuatro las cavidades cardiacas. (Al-
goritmo que considera una umbralizacién del fondo contra el modelo de simulacién con %FE,. 5 del 15%
de la CAT de referencia )

FE Ecuacién Error tipico | r r’ | promedio | ¢
FEVI | y=-0.15x-1.1 8.1 -0.71 | 0.5 -7.1 4.25
FEVD | y=-0.39x+6.1 1.1 -0.99 | 0.98 -9.6 7.4
FEAI | y=-0.19x+6 2 -0.9 | 0.81 -24 4.35
FEAD | y=-0.19x+6 2 -0.9 | 0.81 -2.5 4.4
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FEAD (%) Algoritrmo de umbralizacion de actividad de fondo

Regresion lineal

Ecuacion y =082x+56

or Coeficiente de correlacion =1 ‘_/D

Coeficiente de determinacién =099 /6

Error tipico =18
8o} /G

‘/
xf }
e
i
Pl /j
7
/'D
1ol | L s 1 1 1 )
10 2 30 40 50 60 70 80
FEAD (%) Modelo de simulacitn
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Tabla 13: Tabla de valores de la FE en las cuatro cavidades cardiacas. Para el cdlculo de la FE se
utilizé la ecuacién 4 que considera una umbralizacién del fondo cardiaco y se utilizé la FE,.. ¢ del 25%

Modelo | FEVI | FEVD | FEAI | FEAD
10 6.472 | 6.595 | 6.042 | 6.025
15 9.119 | 9.312 | 9.527 | 9.526
20 11.672 | 11.963 | 12.873 | 12.910
25 14.074 | 14.366 | 16.209 | 16.171
30 16.496 | 16.902 | 19.451 | 19.401
35 18.785 | 19.200 | 22.557 | 22.578
40 21.042 | 21.456 | 25.649 | 25.568
45 23.204 | 23.729 | 28.569 | 28.512
50 25.355 | 25.936 | 31.435 | 31.362
55 27.497 | 28.054 | 34.224 | 34.140
60 29.492 | 30.110 | 36.828 | 36.759
65 31.625 | 32.332 | 39.527 | 39.465
70 33.825 | 34.257 | 41.998 | 41.922
75 35.880 | 36.388 | 44.578 | 44.508
80 37.831 | 38.359 | 46.979 | 46.932

Los resultados de la medicién de la FE utilizando el algoritmo de um-
bralizacion del fondo cardiaco para las 15 series de imagenes simuladas con
la CAT de referencia F'E,.; del 25 % se muestran en la tabla 13. Las graficas
de la regresion lineal y el analisis de Bland-Altman para las cuatro cavidades
cardiacas se muestran en la figura 60 para la FEVI, la figura 61 para la
FEVD, la figura 62 para FEAI y la figura 63 para la FEAD. Existe una alta
correlacion en los datos para todas las regiones (r > 0.99) como se mues-
tra en la tabla 14 y la tabla 15 muestra el Analisis de Bland-Altman para

determinar la concordancia entre el modelo y el algortimo.
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Figura 60: Regresion lineal y andlisis de Bland-Altman de la FEVI utilizando un algortimo de um-
bralizacién del fondo en imédgenes de simulacién con una CAT de referencia FE,.; del 25%

Tabla 14: Regresién lineal obtenida para cada una las cuatro las cavidades cardiacas. (Algoritmo que
considera una umbralizacién del fondo de la ecuacién 4 contra el modelo de simulacién con %FE,.; del
25% de la CAT de referencia)

FE
FEVI
FEVD
FEAI
FEAD

1’2

Ecuacion
y=0.44x+2.8
y=0.45x+3
y=0.58x+1.5

y=0.58x+1.5

Error tipico
0.39
0.46
0.75
0.74

o ]

1
1
1
1
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Figura 61: Regresion lineal y andlisis de Bland-Altman de la FEVD utilizando un algortimo de um-
bralizacion del fondo en imagenes de simulacion con una CAT de referencia FE,.y del 25%

Tabla 15: Analisis de Bland-Altman obtenido para cada una las cuatro las cavidades cardiacas. (
Algoritmo que considera una umbralizacién del fondo 4 contra el modelo de simulacién con %FE, .5 del
25% de la CAT de referencia)

FE Ecuacion Error tipico | r | r* | promedio | o
FEVI | y=-0.77x+3.9 0.54 1] 1 -22 12.5
FEVD | y=-0.76x+4.1 0.63 -1 1 -22 12.5

FEAI
FEAD

-1
-1

y=-0.52x+1.9
y=-0.53x+1.9

0.95
0.93

-17
-17

9.2
9.2
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Figura 62: Regresion lineal y andlisis de Bland-Altman de la FEAI utilizando un algortimo de um-
bralizacién del fondo en imdgenes de simulacion con una CAT de referencia FE, 5 del 25%
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FEAD (%) Algoritmo de umbralizacion de actividad de fondo
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Figura 03: Regresién lineal y analisis de Bland-Altman de la FEAD utilizando un algortimo de um-
bralizacién del fondo en imdgenes de simulacion con una CAT de referencia FE,.r del 25%
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FEVI (%) EF Analysis Protocol

Los resultados de la mediciéon de la FEVI y la FEVD utilizando el al-
goritmo comercial EF Analysis Protocol, incluido en la estaciéon de trabajo
eNTEGRA/GE Medical System del INCICh, para las 15 series de iméagenes
simuladas con la CAT de referencia FE,.; del 15% se muestran en la tabla
16. Las graficas de la Regresion lineal y el analisis de Bland-Altman para las
cavidades ventriculares se muestran en la figura 64 para la FEVI y la figura
65 para la FEVD. Existe una alta correlacion en los datos de las regiones
ventriculares (r > 0.99) como se muestra en la tabla 17 y la tabla 18 muestra
el Analisis de Bland-Altman para determinar la concordancia entre el modelo
y el algortimo.
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Figura 64: Regresién lineal y andlisis de Bland-Altman de la FEVT utilizando el algoritmo comercial
EF Analysis Protocol en imdgenes de simulacién con una CAT de referencia FE, 5 del 15%
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Figura 65: Regresion lineal v analisis de Bland-Altman de la FEVD utilizando el algoritmo comercial
EF Analysis Protocol en imdgenes de simulacion con una CAT de referencia FE,..5 del 15%
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Tabla 16: Tabla de valores de la FEVI y la FEVD. Para cdlculo de la FE en las cavidades ventriculares
se utilizo el algoritmo comercial EF Analysis Protocol con FE,.; del 15%

FE | FEVI | FEVD
10 13 13
15 18 18
20 23 25
25 28 31
30 33 35
35 37 38
40 48 46
45 47 56
50 52 60
99 61 67
60 69 70
65 78 76
70 73 79
5 84 83
80 93 89

Tabla 17: Regresion lineal obtenida para las cavidades ventriculares. (Algoritmo comercial EF Analysis
Protocol contra el modelo de simulacién con %FE,..; del 15% de la CAT de referencia)

FE Ecuacion Error tipico | r r’
FEVI | y=1.1x+0.13 3 0.99 | 0.99
FEVD | y=1.1x+2.6 2.2 1 1099

Tabla 18: Anilisis de Bland-Altman obtenido para las cavidades ventriculares. (Algoritmo que con-
sidera una umbralizacién del fondo 4 contra el modelo de simulacion con %FE,.r del 15% de la CAT de
referencia)

FE Ecuacion Error tipico | r r’ | promedio | o
FEVI | y=0.12x-0.22 2.9 0.72 | 0.51 5.5 3.9
FEVD | y=0.1x+2.3 2 0.78 | 0.61 74 3.15
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FEVI (%) EF Analysis Protocol

Los resultados de la medicion de la FEVI y FEVD utilizando el algo-
ritmo comercial EF Analysis Protocol, incluido en la estacion de trabajo
eNTEGRA /GE Medical System del INCICh, para las 15 series de imagenes
simuladas con la CAT de referencia FE,.; del 25% se muestran en la tabla
19. Las graficas de la Regresion lineal y el analisis de Bland-Altman para las
cavidades ventriculares se muestran en la figura 66 para la FEVI y la figura
67 para la FEVD. Existe una alta correlacion en los datos para todas las
regiones (r > 0.99) como se muestra en la tabla 20 y la tabla 21 muestra el
Analisis de Bland-Altman para determinar la concordancia entre el modelo
y el algortimo.
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Figura 66: Regresion lineal y andlisis de Bland-Altman de la FEVI utilizando el algoritmo comercial
EF Analysis Protocol en imdgenes de simulacién con una CAT de referencia FE,.; del 25%
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Tabla 19: Tabla de valores de la FEVI y la FEVD. Para célculo de la FE en las cavidades ventriculares
se utilizé el algoritmo comercial EF Analysis Protocol con FE,.f del 25%

FE | FEVI | FEV
10 11 11
15 13 12
20 18 18
25 18 20
30 23 21
35 23 24
40 27 29

45 32 33
50 33 32
55 37 36
60 39 39
65 42 42
70 48 46
75 50 49
80 54 60

Tabla 20: Regresidn lineal obtenida para las cavidades ventriculares. (Algoritmo comercial EF Analysis
Protocol contra el modelo de simulacion con %FE,.; del 25 % de la CAT de referencia)

FE Ecuacion Error tipico | r T
FEVI | y=0.61x+3.8 1.4 1 1099
FEVD | y=0.62x+3.4 24 0.99 | 0.97

Tabla 21: Analisis de Bland-Altman obtenido para las cavidades ventriculares. (Algoritmo que con-
sidera una umbralizacién del fondo 4 contra el modelo de simulacién con %FE,.; del 25% de la CAT de
referencia)

FE Ecuacion Error tipico r r’ | promedio | o
FEVI | y=-0.48x+4.7 i B -0.98 | 0.97 -14 9
FEVD | y=-0.45x+3.8 3 -0.94 | 0.89 -14 9
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FEVI (%) EF Analysis Protocol

Se realiza una comparacion entre los dos métodos de medicién de la FEVI
y FEVD para evaluar la intercambiabilidad de los algoritmos para las 15
series de imdgenes simuladas con la CAT de referencia F'E,.; del 15%.

Las graficas de la Regresion lineal y el analisis de Bland-Altman para las
cavidades ventriculares se muestran en la figura 68 para la FEVI y la figura
69 para la FEVD. Existe una alta correlacion en los datos para los ventriculos
(r > 0.98) como se muestra en la tabla 22 y la tabla 23 muestra el Analisis
de Bland-Altman para determinar la intercambialidad de los métodos.
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Figura 68: Regresion lineal v analisis de Bland-Altman de la FEVI para determinar la relacién entre
ambos métodos en las imagenes de simulacién con una CAT de referencia FE, .y del 15%
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FEVD (%) EF Analysis Protocol

Regresion lineal Analisis de Bland Atman

Figura 69: Regresién lineal y andlisis de Bland-Altman de la FEVD para determinar la relacién entre
ambos métodos en las imdgenes de simulacién con una CAT de referencia FE,.; del 15 %

Tabla 22: Regresion lineal obtenida para las cavidades ventriculares. (Algoritmo comercial EF Analysis
Protocol contra el modelo de simulacién con %FE, .y del 15% de la CAT de referencia)

FE Ecuacion | Error tipico | r r
FEVI | y=1.3x+1.9 4.5 0.98 | 0.97
FEVD | y=1.6x-5.8 1.9 1 |0.99

Tabla 23: Analisis de Bland-Altman obtenido para las cavidades ventriculares. (Algoritmo que consid-
era una umbralizacién del fondo de la ecuacién 4 contra el modelo de simulacién con %FE,.; del 15%
de la CAT de referencia)

FE Ecuacién Error tipico | r r’ | promedio | o
FEVI | y=0.26x+0.89 4 0.84 | 0.70 13 7
FEVD | y=0.49x-4.5 1.5 0.98 | 0.99 17 9.90
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FEVI (%) EF Analysis Protocol

Se realiza una comparacion entre los dos métodos de medicién de la FEVI
y FEVD para evaluar la intercambialidad de los algoritmos para las 15 series
de imdgenes simuladas con la CAT de referencia FE,.; del 25%.

Las graficas de la regresion lineal y el analisis de Bland-Altman para las
cavidades ventriculares se muestran en la figura 70 para la FEVI y la figura
71 para la FEVD. Existe una alta correlacion en los datos para los ventriculos
(r > 0.98) como se muestra en la tabla 24 y la tabla 25 muestra el Analisis
de Bland-Altman para determinar la intercambialidad de los métodos.
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Tabla 24: Regresion lineal obtenida para las cavidades ventriculares. (Algoritmo comercial EF Analysis
Protocol contra el modelo de simulacién con %FE,.; del 25% de la CAT de referencia)

FE

Ecuacion

Error tipico r r

2

FEVI

FEVD

y=1.4x+0.06
y=1.4x-0.64

1.7
2.8

0.99
0.98

0.99
0.96

Tabla 25: Analisis de Bland-Altman obtenido para las cavidades ventriculares. (Algoritmo que consid-
era una umbralizacién del fondo de la ecuacién 4 contra el modelo de simulacién con %FE,.; del 25%
de la CAT de referencia)

FE Ecuacién | Error tipico | r r’ | promedio | o
FEVI | y=0.32x-0.17 14 0.94 | 0.88 8.4 4
FEVD | y=0.34x-1.1 2.3 0.88 | 0.77 82 4.67
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5.9.2. Resultados del modelo de simulacién para la determinaciéon
del defasamiento auriculoventricular utilizando la técnica
de Analisis de Fase

En la tabla 26 se muestran los porcentajes en que se aplicé el TFS ven-
tricular manteniendo el porcentaje del TFD auricular fijo (33.33%) v su
respectivo defasamiento en grados. Para cada retraso de fase se aplico el
andlisis de fase a las simulaciones generadas con FE globales de 10 %, 50 %
y 80 %. Los resultados son mostrados en la tabla 27.

Tabla 26: Tabla de porcentajes de la TFS ventricular y la TFD auricular para la determinacion del

defasamiento auriculoventricular
TFS ventricular | TFD auricular | Defasamiento
20.00 % 33.33% 132°
26.67 % 33.33 % 156°
33.33% 33.33% 180°
40.00 % 33.33% 204°
46.67 % 33.33% 228°
53.33 % 33.33% 252°
60.00 % 33.33% 276°

Tabla 27: Tabla de valores del defasamiento auriculoventricular para diferentes valores de FE global.
(La FEpe5 del 15% y el pardimetro de TFD auricular se fijé a 33% vy los valores del TFS ventricular
corresponden a los de la tabla 26)

Valores del modelo | FE 10% | FE 50% | FE 80 %
132° 161.89° 171.83° 173.87°
1567 173.11¢ 177.02% 177.35°
180° 179.17° 179.48° 179.53°7
204° 190.31¢ 184.47° 183.13°
228° 199.31° 188.65° 186.34°
252¢ 206.26° 192.05° 188.897
2767 210.65° 194.25° 190.71¢

Las graficas de la regresion lineal y el andlisis de Bland-Altman de de-
fasamiento para una FE de 10 % se muestran en la figura 72.
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Analisis de Fase (grados)

Las graficas de la regresion lineal y el analisis de Bland-Altman de de-
fasamiento para una FE de 50 % se muestran el la figura 73.
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Analisis de Fase (grados)

Las graficas de la regresion lineal y el analisis de Bland-Altman de de-
fasamiento para una FE de 80 % se muestran el la figura 74.
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Existe una alta correlacién en los datos para los 3 valores de la FE (r >
0.99) como se muestra en la tabla 28 con una subestimacion evidente para
todos los valores de FE. Con respecto al analisis de Bland-Altman mostrado
en la tabla 29 se observa un incremento de la tendencia negativa en las
diferencias medidas contra los valores promedio para todos los casos.

Tabla 28: Regresién lineal obtenida para el defasamiento auriculoventricular obtenido por medio del

analisis de fase contra el generado por el modelo de simulacion
FE Ecuacion Error tipico | 1 re
10% | y=0.34x+118.47 2.2 0.99 | 0.99
50% | y=0.16x+151.63 0.88 1 1099
80% | y=0.12x+158.41 0.55 1 1099
Tabla 29: anilisis de Bland-Altman obtenido para el defasamiento auriculoventricular obtenido por
medio del andlisis de fase contra el generado por el modelo de simulacién
FE Ecuacion Error tipico | r | r? | promedio | o
10% | y=-0.97x+175.72 3.3 -110.99 -15 34
50% | y=-1.50x+261.67 1.5 -1 1 -20 43.6
80% | y=-1.60x+282.92 0.98 -1 1 -21 45.6
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6. Discusion

Como se observa en la figura 75 el proceso de andlisis de validacion y
verificacién del modelo de simulacién [70] requiere principalmente de:

1. Validacion del modelo conceptual.

2. Validacion operacional.

3. Verificacion del modelo de simulacion (software phantom).

Problem
7| Entity [™

Operational . " Conceptual
Validity ) % M
; d Analysis  Validity
/ Experimentation and \
rr , Modeling \
! 4 Data " \
! /! Validity \
1
\

\ o, 3 /
1 4 / 1

Computerized *  Computer Programming Conceptual
A e e e S g b Ee Lk
el and Implementation Model

/

\\\ Computerized /

—~ Model —
Verification

Figura TH: Versién simplificada del proceso de validacién y verificacién de modelos. Tomado de Pro-
ceedings of the 37th conference on Winter simulation, Paginas: 130 - 143,Ano 2005

Para la verificacién de nuestro modelo se implementé el software MSE-
TAIV que fue desarrollado con base en el modelo conceptual descrito en la

metodologia del presente trabajo.

Los resultados obtenidos con nuestro modelo simulan el comportamiento
auriculoventricular del ciclo cardiaco por medio de la generacion de series de
imagenes de VRIE almacenadas en formato DICOM, que a diferencia de los
modelos fisicos que simulan sélo la cavidad ventricular izquierda como los
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desarrollados por Ullmann y Kuba [7] y De Bondt et al [48]. Simon et al
[71] utilizaron un modelo fisico mds realista para la evaluacién del volumen
ventricular que ademas de los problemas inherentes al tipo de modelo, re-
portaron una subestimacion sistemdtica que dependia de la distancia entre
el centro del ventriculo del modelo v el colimador .

El modelo computacional hibrido como el desarrollado por Bullich et al
[72] sélo plantea la posibilidad de utilizar su modelo paramétrico para la
evaluacion de la exactitud de los algoritmos que determinan la fraccion de
expulsion global. Los pardmetros seleccionados en nuestro modelo permiten
la obtencién de la fraccién de expulsion en las 4 cavidades cardiacas. Para la
verificacion y validacién de nuestro modelo de simulacién se ha analizado la
correlacion lineal entre el modelo conceptual (fundamentos matematicos para
la generacién del modelo) que determina los valores de la fraccién de expul-
si6n para cada una de las cavidades cardiacas (FEVI, FEVD, FEAI FEAD),
contra los valores obtenidos mediante dos algortimos para la evaluacién de
la fraccion de expulsion.

En la correlacion del primer algoritmo que utiliza la umbralizacién del
fondo cardiaco con una FE,.; del 15 %, se observa una subestimacién en tres
de las cuatro cavidades cardiacas que se acrecenta cuando los valores de la
fraccion de expulsién son mas altos, siendo éstos valores de menor relevancia
clinica que los valores menores a 50 %. Para el caso de la FEVI se observa
un sobreestimacion en sus valores mads altos, sugiriendo un sesgo no lineal
en el andlisis de Bland-Altman. La variacién de la FE,.; al 25% nos da
como resultado una correlacién lineal méaxima con un sesgo proporcional con
pendiente negativa en todos los casos.

El anélisis de regresion lineal de los valores de la FEVI y la FEAD de nue-
stro modelo para validar el algoritmo de cuantificacion comercial EF Analysis
Protocol utilizado en el INCICh muestra una excelente correlacién con una
ligera sobreestimacién calibrando la FE,.; al 15% (y=1.1x+0.13) .

Como se observa en la tabla 30, nuestros resultados para la determinacion
de la FEVI concuerdan con los reportados anteriormente por De Bondt et
al [50] y Puchal et al [73]. Con la ventaja de que nuestro modelo elimina
las limitaciones del analisis ventricular derecho descrito por De Bondt para
su modelo fisico y la falta de control sobre los parametros en los modelos
clinicos seleccionados por Puchal.
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La comparacion entre los dos algoritmos analizados mantienen una exce-
lente correlacion en ambos ventriculos r > 0.99 | siendo la sobrestimacion y
el sesgo proporcional resultados de la umbralizacion del fondo cardiaco y de
la calibracion de la FE,.;.

Estudios anteriores han demostrado la relacion en la variacién de la fase
con anormalidades en la sincronia de la contracciéon cardiaca [65], por lo que
se han realizado estudios para determinar ésta variacion a través de la imagen
funcional de fase y relacionarla con la desviacion estandar del angulo de fase
a partir de su histograma [24, 25, 74]. El analisis de fase para determinar la
variabilidad y sensitividad de nuestro modelo consistio en generar el retraso
de la fase entre auriculas y ventriculos (180?) que se observa en un corazon
normal, vy poder parametrizar este tipo de asincronia cuyo comportamiento
es observable en el sistema real como lo es el alejamiento entre la contraccion
auricular y la contraccion ventricular denominada en el ambito clinico como
asincronia auriculoventricular . Nuestra parametrizacién permite obtener un
cambio significativo en la direccion del cambio del sistema real. El analisis
estadistico de nuestros datos demuestra una excelente correlacion ademas de
una buena precisién y reproducibilidad.

El modelo conceptual con el que generamos nuestras simulaciones funda-
mentado a partir de la descomposicion de valores singulares de la matriz de
datos temporales contenidos en las imagenes de VRIE. nos permitié obtener
los vectores ug, u; asociados al comportamiento de las estructuras cardiacas
presentes en la imagen [67, 68]. Algunos autores han explorado el anali-
sis factorial que permite representar en imagenes factoriales las estructuras
anatomicas que tienen comportamientos fisiologicos asociados a cada factor
y realizar correcciones al andlisis factorial o realizar rotaciones a la matriz
para eliminar las soluciones ambiguas que se presentan en este tipo de anali-

Tabla 30: Tabla comparativa del andlisis de regresién lineal al algoritmo EF Analysis Protocol para la

determinacién de la FEVI utilizando diferentes modelos de simulacién
Autor Modelo Ecuacion Error tipico | r r’
Ruiz Modelo Simulacion | y=1.1x+40.13 3 0.99 | 0.99
De Bont Modelo Fisico y=0.97x+2.07 3.10 0.99 | 0.99
Puchal Modelos Clinicos | y=1.13x-9.74 0.76 | 0.58

Para nuestro modelo se fijé la CAT de referencia %FEWI del 15%
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sis [28, 34, 75, con el objetivo de la separacién de las estructuras cardiacas
y su comportamiento temporal eliminando los posibles traslapes y ruido de
fondo.

El considerar estas correcciones en nuestro modelo conceptual permitiria
la separacién de las estructuras y su respectivo comportamiento temporal
cuyo resultado influya en mejorar la exactitud de nuesto modelo.

La desviacién estandar del angulo de fase esta relacionada con diversas
patologias que generan miiltiples patrones de asincronia y contraccién que
pueden obtenerse a partir de una serie de imagenes de VRIE. Algunos de éstos
patrones pueden ser reproducidos con nuestro modelo, como la asincronia
interventricular, siendo por lo tanto una 1til herramienta en la evaluacion y
validacion de técnicas de anélisis de imagenes de VRIE. como el andlisis de
fase o la imagen factorial de fase [76).
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7. Conclusiones

El presente trabajo surge de la necesidad de evaluar la confiabilidad de las
mediciones que realizan las diversas técnicas de andlisis de imagenes VRIE.
La propuesta de nuestro modelo de simulacién computacional a partir de la
descripcién de la geometria tipica de las curvas de actividad tiempo reales,
con un control sobre los parametros para reproducir comportamientos reales
clinicos suceptibles a ser medidos por las diferentes técnicas de analisis, y
comparar su reproducibilidad, exactitud y precision, resalta sobre las op-
ciones disponibles actualmente.

Las ventajas con respecto al costo y la transferencia entre centros de
investigacion u hospitales para el caso de los modelos fisicos son evidentes, y el
control de los parametros que permiten generar un amplio rango de valores de
FE incluyendo valores clinicamente relevantes asi como algunas cardiopatias
relacionadas con la asincronia en la contraccion cardiaca, supera incluso su
desempeno frente a modelos fisicos o clinicos para VRIE aqui presentados.

El modelo describe el sistema en términos de la relacion de los parametros
mas importantes que determinan la sincronia en la contraccién cardiaca, a
saber la FE y el TFS. La combinacion de éstas relaciones llevan entonces a
series de imdgenes que simulan el comportamiento de un sistema real, que
en nuestro caso son las series de immdgenes reales de VRIE.

Se ha desarrollado un modelo matematico de simulacién a partir de la
combinacién lineal de productos externos de eigenvectores espaciales y eigen-
vectores temporales parametrizados, que han sido implementados computa-
cionalmente para la generacién de una matriz de actividad tiempo T que
representa una serie de imagenes de VRIE con los valores de FE y TFS pre-
determinados. Conforme al analisis estadistico presentado, se han obtenido
mejores resultados a los reportados anteriormente por otros autores.

Se convirtieron las imdgenes a un formato estandar en medicina para facil-
itar la evaluacion de las diversas técnicas implementadas en equipos de proce-
samiento comerciales. Los resultados obtenidos en la evaluacion del analisis
de fase con nuestro modelo de simulacién, sugieren la no intercambiabilidad
de nuestro modelo en el seguimiento al tratamiento de un paciente.

Como trabajo pendiente, se sugiere generar los componentes espaciales
del modelo a partir de los componentes espaciales de un paciente sano y
realizar correcciones al modelo que eviten la superposicion en las estructuras
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cardiacas y la afectacion del fondo cardiaco en la determinacion de la fraccion
de expulsion.

Se concluye que nuestro modelo de simulacion realizando su verificacion
a través de la implementacién en Matlab (MSETAIV) puede ser de utili-
dad para el desarrollo y/o validacion de nuevos algoritmos que evaluen no
solamente la FEVI, sino también patrones de asincronia cardiaca.
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Software Phantom for the Synthesis of Equilibrium
Radionuclide Ventriculography Images

Oscar Ruiz-de-Jesus, Oscar Yanez-Suarez, Luis Jimenez-Angeles, and Enrique Vallejo-Venegas

Abstract— This paper presents the novel design of a software
phantom for the evaluation of equilibrium radionuclide ven-
triculography systems. Through singular value decomposition,
the data matrix corresponding to an equilibrium image series
is decomposed into both spatial and temporal fundamental
components that can be parametrized. This parametric model
allows for the application of user-controlled conditions related
to a desired dynamic behavior. Being invertible, the decomposi-
tion is used to regenerate the radionuclide image series, which
is then translated into a DICOM ventriculography file that can
be read by commercial equipment.

I. INTRODUCTION

Gated equilibrium radionuclide ventriculography (ERV) is
a nuclear imaging technique which provides indirect knowl-
edge of the cardiac pumping action, allowing the evaluation
of atrial-ventricular synchronicity patterns or the ejection
fraction (EF). These parameters of cardiac function have
relevant diagnostic and prognostic value in medicine.

Functional images obtained from this kind of study
provide dynamical physiological information, beyond the
purely anatomical or structural representation of the beating
heart. The acquisition of an ERV series is gated by the
electrocardiographic signal, establishing a temporal relation
between image formation and ventricular contraction events
throughout a cardiac cycle [1].

An ERV study comprises a series of KA images. each
one corresponding to a K-th portion of a cardiac cycle.
Average pixel intensity change within a given region of
interest (ROI), across the K images, generates a time series
which represents the tissue or cavity behavior in that par-
ticular zone. Quantification of atrial-ventricular, intra- and
inter-ventricular contraction synchronicities results from the
mathematical analysis of these time series along the relevant
ROIs.

Diverse quantitative parameters are generated from differ-
ent alternatives of ERV analysis schemes. Distortion of these
parameters occurs due to inadequate modelling, inaccurate
definition of ROIs, or geometric factors due to the acquisition
technique and/or anatomical constraints [2]. Therefore, tech-
nical limitations arise, as there is no reference gold standard
for evaluation of ERV analysis tools (although some costly
and limited mechanical models do exist [2],[3],[4].[5]). In
this perspective, a software phantom could be a reasonable
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choice, if it could synthesize an ERV series out of controlled
dynamical parameter specifications that could be verified
with a given analysis tool. Such a phantom is developed
in the present work.

I1. TEMPORAL-SPATIAL DECOMPOSITION OF THE ERV
DATA MATRIX

An ERV image series consists of K images Ii[n,m] of
size N x M pixels, each one corresponding to a spatially
ordered representation of the measured activities at location
(n,m) of the discrete field of view at instant k, with 0 <
k < K. For a fixed (n,m) pair, a time series ¢ m[k] =
Ii[n,m] is obtained. These time series are commonly called
in the literature as the time-activity curves (TAC) [6].[7] of
the ERV. Two alternative representations of the ERV image
series can be constructed by simple reorganization of the data
into spatial-activity and time-activity vectors, si and t,, .
respectively, as follows:

[ 1;:[0,0] .‘
1[0, M — 1) Io|n, m]
. I |n,m]
5 = . tnm =
Ii[n,m] :
. Ik —1[n,m]
I[N —1,0]
| LIN-1.M—1] ]

(1

where the spatial-activity vector sy results from row-wise
stacking the activities from the k-th ERV image and the time-
activity vector t,, ., corresponds to the collection of activities
in the time series ¢, m[k].

Using these definitions, the ERV image series can be
represented as either a temporal data matrix T

T = too to.m-1

ty-1.0 tN-1,M-1 ]' (2)

or a spatial data matrix S

5= [ S0 SK -1 l' (3)

where clearly S = T".
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Now, these two representations allow the straightforward
estimation of the temporal and spatial correlation matrices
of the ERV data:

Rr = +T'T, Rs= 9S'S ()

The eigendecomposition RV = VA of the temporal
correlation matrix is commonly used in ERV analysis from
the perspective of factor analysis or PCA. On the other hand,
the corresponding decomposition of the spatial correlation is
rarely used, if at all [8]. Singular value decomposition (SVD)
of the time-activity matrix T

T=UZV (5)

yields both eigendecompositions simultaneously, since it is
known that the unitary matrices U and V have the following
properties:

(T'T)V = VA (6)
(TT)U =(S'S)U = UA 7

Thus, the ERV image series, when expressed as a time-
activity matrix, can be rewritten as a linear combination of
spatio-temporal outer products of the spatial eigenvectors uj
and the temporal eigenvectors vy

K-1
T = Z IR ITAYA (8)
k=0

where oy are the singular values of T, that is, the square
roots of the eigenvalues of either correlation matrix. Usu-
ally truncating the linear combination (8) yields reasonable
approximations of the original data. For the case of ERV
image series, the use of two components is typically enough
for acceptable reconstruction [6]. This in turn means that the
construction of models for the parameter set

{lln-.llle\’o-.\’]} 9)

represents a possible means of synthesizing ERV studies
from controlled conditions, that is, a possibility of building
a software-based ERV phantom. This approach is detailed in
the following section.

I11. MODELLING THE TEMPORAL COMPONENTS

A typical ventricular TAC, showing the relevant parame-
ters such as ejection fraction, time of end-systole (TES) and
peak ejection and filling rates (PER and PFR) is shown in
Fig. 1 [9].[10]. In particular, the EF is determined at the
sample (k = kmin, corresponding to TES) where the TAC
attains its minimum value.

20
8o}
EF
70
®
3w PER
g
§ so
!
.
30+ | 1
20+
10
% TES
% 6 2 . 0 s s 70 8 % it
*. cardac cycle lime
Fig. 1. Ventricular time-activity curve: EF is the ejection fraction, TES

is the time of end systole, and PER and PFR are peak ejection and filling
rates, respectively.

Some authors have modelled this curve as an approxima-
tion to a cosine [11].[12]. while the atrial TAC is modelled
by an out-of-phase cosine, 180° delayed with respect to
the ventricular TAC. In reality, these curves are far from
symmetrical. To overcome this limitation in constructing the
generating model, reference ventricular (r,) and atrial (r,)
TACs are computed by averaging curves obtained through
SVD decompositions from a set of 25 real ERVs and
normalizing them in time and amplitude to fit the [0,1]
interval. Interpolated versions of these vectors, r,; and rg;,
respectively, are obtained performing cubic splines interpo-
lation to the desired temporal resolution.

The r,; time-activity vector is used in the ventricular
TAC model of Kerleau er al [10], to construct the first
temporal component v (see (9)) with desired EF and TES
parameters:

vo [k] = ru: [Q (k)TEs] ’ (10)

where

g = log(l1 — EF)

- Io,f]{rui.minJ

(n

serves to scale the curve amplitude. Note that the value of
Tyimin 18 fixed after interpolating the average TAC and that
EF is user-dependent.

Function @ (k) is required to introduce temporal distortion
so that vy meets the desired end-systolic parameter. It
computes the sample locations in the interpolated reference
such that:

K-1 2

Y (v lQ®) —ru k) (12)

k=0
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Fig. 2. Reference ventricular TAC (EF 50% TES 33%) r,,; and transformed
ventricular TAC (EF 30% TES 39%) vo.

Fig. 3. (A) first spatial component, up; (B) second spatial component, u;.

is minimized (in the least-squares sense) [10]. As an ex-
ample, a simulated v temporal component with 30% EF and
39% TES is shown in Fig. 2, related to the reference vector
r.;. An analogous procedure is performed to synthesize the
second temporal component, v;.

It is mandatory for SVD reconstruction to guarantee that
the temporal components vy and vy end up forming an
orthogonal basis. In order to achieve this condition, the
vectors are further processed with a Gram-Schmidt orthog-
onalization:

Viom = Vo (13)
V) Vo

Vim = V) — %Vﬁm (I4)
[[vom||

IV. MODELLING THE SPATIAL COMPONENTS

Spatial components up and u; can be reshaped into two
eigenimages as can be seen in Fig. 3. Spatial component
ug is related to the pixelwise time average counts for the
ERV series and spatial component u; is in turn related to
the pixelwise difference between the end-diastole and the
end-systole frames.

On the simulation side, the first spatial component, ug
is built by introducing four circles that represent each of
the four cardiac cavities, within which four other circles of
higher intensity are positioned. This synthetic scene is then
smoothed with a Gaussian filter [13]. The simulated version

A
/

| [)||‘!!!i!!!|||||

Fig. 4. (A) first temporal component, vom: (B) second temporal com-
ponent, Vim,; (C) first spatial component, upy,: and (D) second spatial
component Wy, .

of the second spatial component, u; is also modeled with the
four circle basic scene, but the intensities are made positive in
the ventricular positions and negative in the atrial positions.

Again, to guarantee that the spatial components form an
orthogonal basis before SVD reconstruction, these vectors
are transformed into the pair ug, and u,,, by means of
a Gram-Scmidt orthogonalization procedure as described
before.

V. GENERATION OF THE ERV IMAGE SERIES

An example of the four synthetic spatial-temporal compo-
nents of the model, namely

(15)

{uUru: Wim, Vom, V1 m}

is shown in Fig. 4. With them, the synthetic ERV series
is constructed using inverse SVD as:

1
T =) okkmVin (16)

k=0

where the synthetic o’s are also generated from averaged
real ERV measurements. Fig. 6 shows a software phantom
simulation with dynamic parameters of 30% EF and ventric-
ular TES of 39%, as generated with equation (16). Images
are the reordered columns of 7', contaminated with white
Gaussian noise of standard deviation equal to 25% of the
maximum frame intensity.

The image sequences are stored as tagged Nuclear-
Medicine DICOM files in a straightforward manner, append-
ing a generic nuclear medicine DICOM header to the for-
matted data. Total processing time, from parameter definition
to DICOM file generation is less than 2 s, in the case of a
64x64x16 frame sequence.
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Fig. 5 Relation between modelled and computed EFs (m = 1.07, b =
6.24, R? = 0.97), as determined by standard phase analysis from the
MPR/MPS system

Fig. 6. Synthetic ERV series generated with the proposed model. Dynamic
parameters are EF 30% and TES 39%

VI. MODEL EVALUATION

For the purpose of evaluating the adequacy of the model,
36 simulated ERV series were synthesised, with varying
EF values. DICOM studies were then fed to a Millenium
MPR/MPS (General Electric) system running the EF Analy-
sis/Entegra (General Electric) tools for ERV phase analysis.
Fig. 5 shows the linear correlation obtained between the
modelled and computed fractions (R? = 0.9748).

VII. CONCLUSIONS

The design of a software phantom based on a linear
combination of spatio-temporal components has been pre-
sented. These components facilitate the synthesis of ERV
image series under controlled conditions like the definition

of dynamic parameters such as EF or TES. While the model
considers only two curves from each domain to re-synthesize
an ERV series, extensions to more components can be easily
derived. For example, the use of a third temporal component
could incorporate synchronicity abnormalities among the
ventricles. Also, the use of Gaussian profiles in the second
spatial component would allow the modification of the net
left ventricular volume, possibly facilitating the simulation
of an infarction of ventricular walls.
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[INTRODUCTIONE

Gated equilibrinm radionuelide ventriculography (ERV) is a nuclear imaging technique which provides indirect knowledge of the cardiac pumping action. allowing the evalnation of atrial-ventricnlar synchronicity patterns or the
| 1 ging | 8 ping & I

ejection fraction (EF). In this perspective, a software phanlom could be a reasonable choice, if it could synthesize an ERV series out of controlled dynamical parameter specifications that could he verified with a given analysis

tool
IMETHUODOLOGY]

1  Temporal-Spatial Decomposition of
the ERV Data Matrix

An ERV image series consists of K images [; [H. m|
of size N x M pixels.

For a fixed (n,m) pair, a time series is obtained,

the time-aetinty eurves (TAC) see(Fig. 2)

One representation of the ERV image series can be
constructed by simple reorgamization of the data

as follow

r,”itl w"

In,m]

L,’;‘ nm

Using these definitions, the ERV image series can

e represented s cither a temporal data matriz

T—ELM.- B T YA RS T EREE J AR ;J’

Singular value decomposition (SVD) of the time-

activity matnx T
T=UZV
The unitary matrices U and 'V have the following
properties
(T'T)V = VA
(TTHU =UA

The ERV image series,can be rewritten as a linear
combination of spatio-temporal onter products of

the spatial eigenvectors ug and the temporal eigen-

vectors Vi

-1
- ]
T=Y oy,
v
k-0
Usually truncating the linear combination () yields
reasonable approximations of the original data

(For the case of ERV two components)

{uy, uy, vy, v}

§ o
§a =
- |
oy o a {
P
L
::c" 4

2  Modelling the Temporal Components

For the generation of the model |interpolated ver

sions reference ventricular (ry;) and atrial (r,)

TACs are computed by averaging curves obtained

throngh SVD decompuositions from a set of 25 real
ERVs
The eq

watioms for the generation of the model

o
|

i lk] = ro [Q ()

3 = Fm; 1-EF)

log(Tvimin)

[

Z (r.., Q (k)" ==, \H)

kwi)
Where, the [unetion @ (k) 18 required to mtroduee
temporal distortion so that vy meets the desired

end-systolic parameter

3 Modelling the Spatial Components

Spatial component ug is related to the pixelwise
time average counts for the ERV series and
spatial component u; s in turn related to the
pixelwise dillerence between the end-diastole and

the end-systole frames

The first spatial component. wg i built by intro-
dueing four cireles that represent each of the four
cardine cavities. The second spatial component.u,

1s also modeled with the four ellipses hasic scene,

but the intensities are made positive the ventric-
ular positions and negative in the atrial positions
Both synthetic scenes are then smoothed with a

Gaussian filter

RESULTS
4 Generation of the ERV Image Series

The spatial an temporal components before SVD
reconstriuctions, are transformed by means of a
Gram-Schimidb orthogonalization

The Figure (3) shows four orthogonal synthetic

al-temporal vectors of the model

{m, Wi, Vi, Vim}

The synthetic ERV series is constriucted using in-
verse SVD as

/
T = § T Vi,
L)

Finally, images are the reordered columns of T,

contaminated with Gaussian noise (see Fig. 1)

[CONCLUSIONS]

o The components the equation (4) allow the syn-
thesis of ERV images serics under controlled con-
ditions like the definition of dinamic parameters
such as EF or TES

o For Lhe purpose of evaluating the adequacy of Uhe
model, 36 simulated ERV series were synthesise
in Fig. (4) shows a good linear correlation the
EF

o The use of a third temporal component could
incorporate synchronivity abnornwlities among

the ventricles
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