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Resumen

Resumen: Las enfermedades cardiovasculares (ECV) son un conjunto de trastornos, que engloban el
corazon y de los vasos sanguineos, y es considerada a la fecha la principal causa de muerte en todo el mundo.
El presente trabajo tiene por objetivo alinear y registrar datos de resonancia magnética cardiovascular de
4D Flow y eje corto bSSFP de pacientes con tetralogia de Fallot reparada (rTOF), para posteriormente
cuantificar parametros de flujo ventriculares. El procesamiento completo se desarrollé6 en datos de
resonancia magnética de 18 pacientes rTOF, a estos datos se les aplicd las siguientes técnicas de
procesamiento de imagenes: 1) Segmentacidn, alineacién y registro de imagenes de 4D Flow y bSSFP de
eje corto. 2) Generar malla de elementos finitos sobre la segmentacion de las imagenes previamente
procesadas. 3) interpolar los datos de velocidad a las mallas de elementos finitos y obtencion de parametros
hemodindmicos. 4) analisis estadistico de los pardmetros hemodindmicos.

Se logro registrar ambas modalidades de imagen, con lo que posteriormente fue posible obtener varios
parametros hemodinamicos ventriculares (velocidad, vorticidad, energia cinética, densidad de helicidad,
disipacion viscosa y pérdida de energia) de los 18 datos para las 3 fases cardiacas de interés. Posteriormente
se realizé analisis estadisticos como promedios y desviaciones standard para mejorar la comprension los
datos a partir de la informacion disponible.

Palabras claves: 4D Flow, Image Registration, Tetralogy of Fallot, bSSFP, Short Axis

Lista de abreviaturas

VD: Ventriculo derecho

VI: Ventriculo izquierdo

TOF: Tetralogy of Fallot

RMC: Resonancia magnética cardiaca

bSSFP: balanced Steady State Free Precession
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REGISTRO Y ALINEACION DE IMAGENES
MEDICAS, PARA EL POSTERIOR ESTUDIO
HEMODINAMICO DE LOSVENTRICULOS DE
PACIENTES CON TOF REPARADA, A PARTIR DEL
USO DE DATOS DE IMAGENES DE 4D FLOW Y EJE
CORTO, OBTENIDAS POR RESONANCIA
MAGNETICA CARDIACA.
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1. INTRODUCCION

La tetralogia de Fallot es la cardiopatia congénita ciandtica mas frecuente en la poblacién general, con una
incidencia general de 0,1/1.000 nacidos vivos y representa hasta el 11-13% de todas las cardiopatias
congénitas clinicas [1] y [2]. El diagndstico es el desplazamiento anterior izquierdo del septo infundibular
hacia la via de salida ventricular derecha durante el periodo de embriogénesis, lo que causa un
cabalgamiento adrtico, comunicacion interventricular, estenosis subpulmonar e hipertrofia ventricular
derecha [1] (véase figura 1). Aunque no se han modificado las cuatro caracteristicas anatomicas
fundamentales, el foco de la definicidon, de acuerdo con Anderson [3], se centra en el desplazamiento céfalo
anterior del septum infundibular, de la cual deriva la obstruccion al tracto de salida del ventriculo derecho
(VD). Van Praagh [4], propone que la tetralogia de Fallot es el resultado del subdesarrollo del infundibulo
subpulmonar.
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Comunicacion interventricular.
Estenosis pulmonar.
Hipertrofia ventriculo derecho.
Cabalgamiento de la aorta.
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Figura 1. Los 4 defectos clasicos de la tetralogia de Fallot.

El tratamiento de estos pacientes consiste en el cierre del defecto interventricular y la desobstruccion
pulmonar a través de una ampliacion de la via de salida del VD [5]. Después del tratamiento, 5-10% de los
pacientes TOF reparados (rTOF) son re-operados por lesiones residuales a lo largo de 20-30 afios de
seguimiento [6]. Las causas de la re-operacion son en orden de frecuencia: 1) Insuficiencia/estenosis



pulmonar residual, 2) comunicacion interventricular (CIV) residual, 3) insuficiencia tricispidea y
endocarditis [6]. Las imagenes RMC (Resonancia magnética cardiaca) son de utilidad para evaluar pacientes
con rTOF, debido a que permite identificar cuando es necesario realizar una re-operacion [7], o también
para identificar: Ausencia de rama pulmonar, alteraciones de la distribucion y tamario de arterias pulmonares
Jjunto al estudio de pardmetros hemodindmicos, diagndsticos que el Gold Standard (Ecocardiograma
transtorécico) no los puede identificar [1]. Por ende, las imagenes de RMC permite no solo acceder a la
anatomia y funcion cardiovascular de los pacientes con rTOF mediante secuencias de eco de gradiente en
distintos planos, sino que también permiten evaluar la velocidad del flujo sanguineo en dos y tres
dimensiones, mediante una secuencia llamada contraste de fase 3D 0 4D Flow [8], la cual es muy util para
evaluar el comportamiento hemodinamico del flujo sanguineo de distintas afecciones cardiovasculares,
como por ejemplo la insuficiencia cardiaca, caracteristica en pacientes con rTOF debido a
complicaciones relacionadas con la estenosis de la valvula pulmonar.

Actualmente, existe un gran interés clinico en estudiar parametros hemodinamicos en los grandes vasos y
cavidades cardiacas del sistema cardiovascular [8], [9] y [10], pero la aplicacion de esta técnica en las
cavidades cardiacas es limitada y desafiante, debido a las siguientes causas: a) la baja relacion sefial a ruido
que se obtiene en las cavidades cardiacas a partir de las técnicas de 4D Flow, b) baja resolucién espacial,
debido a los largos tiempos de adquisicion se deben compensar con imégenes de baja resolucion espacial y
¢) imagen de magnitud de poco contraste entre sangre y miocardio, caracteristica de este tipo de
adquisiciones. El efecto de las causas anteriormente mencionadas es que es muy dificil segmentar
correctamente las cavidades en los datos de 4D Flow, como consecuencia, no se puede estudiar
correctamente la hemodinamia en las cavidades de estos pacientes [9] y [10]. Sin embargo, la utilizacion
de técnicas de procesamiento de imagenes en conjunto con imagenes de eje corto bSSFP (balanced Steady
State Free Precession) podria ayudar a mejorar la segmentacion e identificacion de las cavidades cardiacas
en las imagenes de 4D Flow de pacientes con cardiopatias congénitas como rTOF. Considerando lo anterior,
el objetivo general de este trabajo es estudiar la hemodinamica en los ventriculos cardiacos de pacientes con
rTOF, a partir del uso de imagenes obtenidas por RMC. Para esto se requiere: a) identificar las fases
cardiacas correspondientes a fin de sistole, peak de sistole y fin de diastole entre ambas modalidades. b)
segmentacién de los ventriculos de la imagen de eje corto. ¢) alinear ambas modalidades utilizando la
informacién de cabecera DICOM del plano de la imagen con respecto a la referencia del paciente. d)
interpolar los datos de eje corto y sus segmentaciones al espacio de 4D Flow. e) registro de la imagen y sus
segmentaciones interpoladas al espacio de 4D Flow utilizando transformacién espacial rigida. f) Generar
malla elementos finitos a las segmentaciones registradas. g) Interpolar los datos de velocidad de las
imagenes de 4D Flow a la malla de elementos finitos. h) obtencidn de pardmetros hemodinamicos i) analisis
estadistico de los parametros hemodinamicos.

2. MARCO TEORICO

2.1 TETRALOGIA DE FALLOT, ETIOLOGIA, SINTOMAS, DIAGNOSTICO Y
TRATAMIENTO

La etiologia de TOF es desconocida y se supone multifactorial, pero si se conoce su asociacion con la
microdelecion (pérdida de material cromosémico) del cromosoma 22, en especial en aquellos nifios con
arco adrtico derecho (cayado de la aorta y de la arteria subclavia derecha. 17%). También es muy conocida
la combinacién con sindrome de Down (8%) [1].

Los sintomas de la TOF varian segun el grado de obstruccion del flujo sanguineo que va desde el ventriculo
derecho hacia los pulmones. Algunos de los signos y sintomas son: soplos cardiacos, coloracion azulada en
la piel causada por un bajo nivel de oxigeno en la sangre (cianosis), dificultad para respirar, especialmente
al comer y al hacer ejercicio. La mayoria de estos pacientes se encuentran asintomaticos aun con



insuficiencias significativas, ya que depende fundamentalmente del grado de obstruccion pulmonar. Cuando
la obstruccion es severa y se ha cerrado el conducto, las manifestaciones de hipoxia y acidosis importante
se presentan desde las primeras horas o dias de vida, pero la mayoria de los nifios con TOF se encuentran
con minima cianosis o sin cianosis al nacimiento [11]. Con el paso de dias o algunas semanas, la estenosis
infundibular se acentla, la cianosis aparece y eventualmente desencadena crisis de hipoxia (ausencia de
oxigeno suficiente en los tejidos). El estado de hipoxia cronica condiciona el desarrollo de policitemia,
aumentando asi, ademas, la viscosidad sanguinea y aumentando el riesgo de desarrollo de trombosis en
diversos 6rganos, por lo que es importante un diagnostico precoz, para asi evitar potenciales complicaciones
[12].

Hoy en dia el diagnostico de TOF suele realizarse en el periodo neonatal, siendo el soplo sistélico rudo
precordial el signo que con mas frecuencia motiva la valoracion cardioldgica [2]. La exploracién fisica y el
ECG son rutinas obligadas. En orden de importancia detectan 1) Cianosis, 2) frémito (vibracion palpable de
la pared toracica procedente del corazén) y soplo rudo sistélico, 3) hipertrofia de VD (ECG).

El diagnostico definitivo se hace mediante el ecocardiograma transtoracico, en el cual se objetiva y define
la comunicacion interventricular, el grado de cabalgamiento aortico, el grado y localizacion de la EP
(Estenosis arteria pulmonar) y el tamafio del anillo pulmonar. Todo esto a través de la generacion de los
siguientes planos de visualizacion: 1) el eje sagital del VD (defecto interventricular subadrtico y el
desplazamiento izquierdo del septo infundibular), 2) El eje largo paraesternal (demuestra la amplia
comunicacion interventricular y la unién ventriculo-pulmonar para evaluar la morfologia de la vélvula
pulmonar durante la sistole) 3) el eje corto de grandes vasos (identifica la bifurcacion de las ramas
pulmonares y permite la determinacién de su didmetro). Otras técnicas de imagen, como la resonancia
magnética, tomografia y cateterismo cardiaco, no tienen indicacion para el diagndstico, excepto ante
posibles asociaciones definidas con poca claridad mediante la ecocardiografia, como por ejemplo aquellos
pacientes TOF con ausencia de rama pulmonar o alteraciones de la distribucion y tamafio de arterias
pulmonares [1], [2].

En la actualidad el tratamiento de eleccion es la correccion total quirdrgica que se puede llevar a cabo de
forma electiva entre el periodo neonatal y los seis meses de edad, o antes si presentan crisis hipoxémicas
y/o cianosis severa. La fistula sistémico-pulmonar se indica sélo en casos excepcionales como primera
operacion, posponiendo la correccion para una fecha posterior. La correccion completa consiste en el cierre
del defecto interventricular y la desobstruccion pulmonar con ampliacion de la via de salida del VD [5]. Sin
la intervencién quirdrgica, la supervivencia es baja, aproximadamente el 50% de los enfermos que nacen
con TOF mueren en los primeros afios de vida y dificilmente alguno sobrevive mas alla de los 30 afios [13].
En contraste, en la actualidad puede esperarse que el 90% de los nifios operados de correccion total
sobrevivan hasta la quinta década de la vida [14]. Después del tratamiento, 5-10% de los pacientes con TOF
reparados son re-operados por lesiones residuales a lo largo de 20-30 afios de seguimiento [6]. Las causas
de la re-operacién son en orden de frecuencia: 1) Insuficiencia/estenosis pulmonar residual, 2)
Comunicacion interventricular residual, 3) Insuficiencia tricuspidea y endocarditis [6].

2.2 IMAGENOLOGIA EN TETRALOGIA DE FALLOT: RESONANCIA MAGNETICA

La RMC es el método ideal para evaluar las anormalidades morfoldgicas y funcionales de los pacientes con
TOF, fundamentalmente porque no depende de ventanas acuUsticas ni se ve afectada por la geometria
ventricular, dada su capacidad multiplanar y tridimensional [15]. Una de las técnicas mas utilizada en RMC
para estudios anatémicos y funcionales del corazon es la secuencia de adquisicion de (balanced Steady State
Free Precession 0 bSSFP), la cual es menos sensible al flujo, posee alto contraste entre sangre y miocardio
y una muy alta relacion sefial-ruido [16]. La secuencia bSSFP del eje corto del corazén nos permite
visualizar la anatomia de ambos ventriculos derecho e izquierdo, en algunos casos también se incluyen en
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esta vista las auriculas. Esta proyeccion es la que generalmente se utiliza para valorar la contractilidad
regional y cuantificar la funcidn cardiaca, como por ejemplo el volumen sistélico y diastdlico final, fraccién
de eyeccidn, volumen de eyeccion y la masa cardiaca, todo esto mediante una segmentacion previa del
endocardio y epicardio del ventriculo de interés [16].

La RMC ademas se esta usando progresivamente como un instrumento estandar especificamente para la
evaluacion del VD, de hecho, es el método estandar para determinar el volumen del VD, tanto sistolico
como diastdlico [17]. Todo lo anterior es importante en el seguimiento a largo plazo, en que se intenta
evaluar las consecuencias de la insuficiencia valvular sobre el VD, con el objeto de decidir el mejor
momento para el RVP (recambio valvular pulmonar) [7].

Los estudios ventriculares de flujo RMC, se utilizan para estimar el flujo por las valvulas semilunares y
auriculo-ventriculares, calculando con precision la insuficiencia cardiaca, los shunts y la regurgitacion [7].
La RMC de contraste de fase en 2 dimensiones o en 4 dimensiones (4D Flow), se utiliza para medir el PNF
(pulmonary net flow — flujo pulmonar neto) en relacién con la ANF (Aortic net flow - flujo adrtico neto) y
para medir la FF (forward flow) pulmonar en relacion con la cantidad de sangre (mL) expulsada por latido
por el ventriculo izquierdo (V1) hacia la aorta o del VD hacia la arteria pulmonar [18]. 4D Flow proporciona
mediciones altamente reproducibles y precisas del flujo con una ligera sobreestimacion de los volimenes
del VD en comparacién con la 2D en la rTOF pediatrica [18]. 4D Flow puede ser mas fiable que la RM 2D
para la evaluacién del flujo pulmonar tras la reparacion de la tetralogia de Fallot [19]. Finalmente, con los
datos de velocidad correspondientes al flujo de las imagenes de 4D Flow, es posible calcular mediante
aproximacién por minimos cuadrados, las derivadas espaciales de los vectores de velocidad, con lo que es
posible calcular pardmetros asociados como energia cinética, vorticidad, densidad de helicidad, disipacién
viscosa y pérdida de energia, con el fin de caracterizar el flujo [20].

2.3 ALINEACION DE IMAGENES, UTILIZANDO EL SISTEMA DE COORDENADAS DE
REFERENCIA DICOM

El médulo de plano de imagen de la cabecera DICOM, describe la posicién y orientacion de los datos de
imagen dentro del sistema de coordenadas de referencia (SCR) basado en la posicion del paciente [21]. Los
atributos del plano de la imagen, junto con el atributo de espaciado de pixeles, describen la posicion y la
orientacion de los cortes de la imagen en relacion con el sistema de coordenadas referente al paciente. En
cada imagen, el atributo “ImagePositionPatient” (c6digo DICOM: 0020,0032) especifica el origen de la
imagen con respecto al sistema de coordenadas basado en el paciente. Los valores SCR vy el atributo
“ImageOrientationPatient” (c6digo DICOM: 0020,0037) especifican la orientacion de las filas y columnas
del cuadro de la imagen. EI mapeo de la ubicacién del pixel (i,j) al SCR se calcula como sigue:

Px Xx Ai Yx Aj 0 Sx|[i i
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Donde cada variable corresponde a:

= Pxyz: Las coordenadas del véxel (i,j) de la imagen en unidades de mm.



= Sxyz: Lostres valores de ImagePositionPatient (0020,0032). Es la ubicacion en mm desde el origen
del RCS.

= Xxyz: Los valores del coseno de la direccion de la fila (X) de ImageOrientationPatient (0020,0037).

= Yxyz: Los valores del coseno de la direccion de la columna (Y) de ImageOrientationPatient
(0020,0037).

= i: Indice de columna de la imagen. La primera columna es el indice cero.

= Ai: Resolucion de pixeles de columna en unidades de mm. PixelSpacing (0028,0030)

= j: Indice de fila de la imagen. El indice de la primera fila es cero.

= Aj: resolucion de pixeles de fila en unidades de mm. PixelSpacing (0028,0030)

Utilizando estos datos, se realiza una matriz de transformacion (ecuacion 1) que permite transformar las
coordenadas en coordenadas reales de la imagen, lo cual permite sincronizar y alinear las imagenes entre si
con respecto al mismo sistema de referencia basado en el paciente.

2.4 REGISTRO DE IMAGENES

Dentro de las técnicas de procesamiento de imagenes, el registro de imagenes se ha utilizado para una amplia
variedad de tareas dentro del contexto cardiovascular, el propésito del registro de iméagenes es alinear las
imagenes anatdbmicamente relacionadas entre si [22]. Las técnicas de registro de imagenes médicas se
utilizan para registrar imagenes provenientes de distintas modalidades (intermodal), como también de la
misma modalidad (intramodal): cuando con un mismo equipo se adquieren dos imagenes a un mismo sujeto,
y la diferencia entre ellas es solo la condicién del sujeto (ejemplo: en reposo y estrés), o el contraste de la
imagen, o tipo de adquisicion. [23].

Un marco de registro tipico simplificado con respecto a sus componentes y sus interconexiones, se muestran
en la figura 2. Los datos basicos de entrada al proceso de registro son dos imégenes: una se define como la
imagen fija y la otra como la imagen en movimiento. El registro se trata como un problema de optimizacion,
con el objetivo de encontrar el mapa espacial que alineara la imagen en movimiento con la imagen fija [24].
El componente de transformacion espacial es buscar una funcion que relaciona espacialmente mediante una
matriz de transformacion la imagen fija con la imagen de movimiento. El interpolador permite muestrear la
imagen en movimiento en el mismo tamafio, ubicacidn espacial y orientacion que la imagen de referencia.
El componente métrico proporciona una medida de lo bien que esta correspondida o alineada la imagen fija
con la imagen en movimiento transformada. Esta medida forma un criterio cuantitativo para ser optimizado
por el optimizador sobre el espacio de busqueda definido por los parametros de la transformacion, vale
decir, el optimizador estima la transformacion, evalta la medida de similitud y contindia hasta que converge
cuando ninguna transformacion da como resultado un mejor valor de medida de similitud [24]. La
transformacion espacial, define el tipo de registro, existen principalmente 2 tipos: a) transformacion espacial
rigida o llamada transformacion de 6 parametros, el cual incluye solo 3 rotaciones y 3 traslaciones (en 3
dimensiones), mediante estos parametros se traslada y rota la imagen en movimiento con respecto a la
imagen de referencia. b) La transformacion espacial no rigida, la cual es capaz de deformar localmente la
imagen en movimiento para alinearse con la imagen de referencia, mediante funciones de base radial,
modelos fisicos continuos y los modelos de grandes deformaciones (difeomorfismos).
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Figura 2. Los componentes basicos de un marco de registro tipico son dos imagenes de entrada, una transformacion, una
métrica, un interpolador y un optimizador. El ciclo converge hasta que el optimizador encuentra una T. espacial que tenga una
medida de similitud apropiada entre las 2 imagenes.

2.5 SEGMENTACION DE IMAGENES CARDIACAS

La segmentacién de imagenes consiste en delimitar objetos agrupados de acuerdo con ciertas caracteristicas
de los entes que lo forman, utilizando un software, el cual puede ser semiautoméatico o manual [25]. La
segmentacion de estructuras cardiacas es un requisito para analizar las funciones del corazon, partiendo de
iméagenes adquiridas por distintas modalidades en imagenologia cardiaca, en especial imagenes de eje corto
[26]. La complejidad y variabilidad de la morfologia cardiaca, el bajo contraste, el ruido y la presencia de
artefactos son algunas de las dificultades que caracterizan el proceso de segmentacion del corazén [26].

2.6 ELEMENTOS FINITOS

La geometria de un modelo previamente segmentado se subdivide en partes mas pequefias, conocidas como
“elementos”, que representan el dominio continuo del problema. La divisién de la geometria en pequefios
elementos resuelve un problema complejo, al subdividirlo en problemas mas simples, lo que permite a la
computadora hacer las tareas con eficiencia [27].

El método propone que un namero infinito de variables desconocidas, sean sustituidas por un nimero
limitado de elementos de comportamiento bien definido. Esas divisiones pueden tener diferentes formas,
tales como triangular, cuadrangular, entre otros, dependiendo del tipo y tamafio del problema. Como el
namero de elementos es limitado, son llamados de “clementos finitos” — palabra que da nombre al método
[27].

Los elementos finitos estan conectados entre si por puntos, que se llaman nodos o puntos nodales. Al
conjunto de todos estos items — elementos y nodos — se lo denomina malla. Debido a las subdivisiones de
la geometria, las ecuaciones matematicas que rigen el comportamiento fisico no se resolveran de una manera
exacta, sino aproximada por este método numérico.

Los pasos en la formulacion de un andlisis de elementos finitos son [28]:

Pre-proceso:
= Definir el dominio geométrico del problema.
= Definir el tipo de elementos que se va a usar: Triangular o Rectangular (caso bidimensional),
paralelepipedo o tetraedro (caso tridimensional).



= Definir las propiedades materiales de los elementos.

= Definir las propiedades geomeétricas de los elementos (longitudes y area).
= Definir las conectividades de los elementos (Enmallar el modelo).

= Definir limitaciones fisicas (Condiciones de frontera).

= Definir las cargas.

Solucion:

Durante la fase de la solucion, los programas de computo para el calculo de elementos finitos ensamblan las
ecuaciones gobernantes en forma matricial y computan los valores desconocidos de las principales variables
de campo. Los valores computados se usan para calcular valores adicionales o variables derivadas tales
como fuerzas de reaccion, tensiones, flujos, etc.

Post-proceso:

El andlisis y la evaluacion de los resultados se conoce como Post-proceso. Este paso también se hace con
software que contiene rutinas sofisticadas para ordenamiento, impresion y graficar los resultados
seleccionados de una solucion de elementos finitos

3. ESTADO DEL ARTE

Debido a que el registro de iméagenes nos permite utilizar 2 modalidades con el fin de poder alinear las
imagenes anatdmicamente relacionadas entre si, podemos utilizar imagenes con algln otro tipo de contraste
como lo es la imagen de eje corto bSSFP. La cual nos permite poder segmentar e identificar facilmente las
cavidades cardiacas y luego poder registrarla con la imagen de 4D Flow obtenida previamente.

Con respecto al registro entre estas 2 imagenes, las técnicas de transformacion espacial rigida son de interés,
debido a que no generan cambios anatémicos en las imagenes, lo que es fundamental al momento de poder
registrar imagenes, debido a que los dos obstaculos para el uso clinico generalizado del registro no rigido
son el costo computacional y la dificultad para validar los resultados [29], [30]. En la tabla 1, se muestran
las buenas practicas realizadas por investigaciones que realizan registro de imagenes de 4D Flow y bSSFP,
en las cuales se define los componentes utilizados para realizar el registro, los cuales se consideraran para
realizar el trabajo abordado en esta investigacion. Se considera transformacién espacial rigida, medidas de
similitud de informacion mutua e interpolacion lineal, debido a que se realiza un registro intramodal.

Titulo Autor Tipos de imagenes Técnicas de registro
Improving Left Vikas Gupta , Imédgenes de  cine | Transformacion rigida,
Ventricular Mariana Bustamante bSSFP y interpolacion
Segmentacion : imégenes de 4D Flow | basada en

in Four-Dimension Alexandru intensidad, medida

al Flow MRI Fredriksson, de similitud

Using Carl-Johan Carlhal informacion mutua,
Intramodality and Tino Ebbers optimizacion

Image Registration adaptive stochastic

for Cardiac Blood [9] gradient descent




In-scan and Vivian P. Imédgenes de  cine | Transformacion rigida,
scan-rescan Kamphuis MD bSSFP y Interpolacion
assessment of LV Roel L.F. van der imagenes de 4D Flow | basado en
in- and outflow Palen MD Patrick intensidad,
volumes by 4D J.H. de Koning medidas de
flow MRI versus MSc Mohammed similitud no
2D planimetry [31] S.M. Elbaz PhD clarificado,
Rob J. van der optimizacion no
Geest PhD Albert clarificado.

de Roos MD, PhD
Arno AW. Roest
MD, PhD Jos J.M.
Westenberg PhD.

Tabla 1, Investigaciones que realizaron registro de imagenes de 4D Flow y bSSFP mediante transformacion espacial rigida. Es
de interés los componentes utilizados para realizar el registro, tales como el tipo de interpolacion, medida de similitud y
optimizacién, ademas de como se realiz6 la segmentacién ventricular de los datos de 4D Flow.

4. METODOLOGIA

4.1 ADQUISICION DE DATOS

Se dispone de datos de 18 pacientes con rTOF. La RMC se realiz6 con un escaner de 1,5 T (HdXT o MR450
GE MedicalSystems, Milwaukee, EE.UU.). Las imagenes se adquirieron con una bobina cardiaca de 32
canales y un vector-cardiograma para monitorear la activacion de la onda R. El protocolo completo de
obtencion de imagenes incluy6 la secuencia bSSFP en apnea. Se utilizaron imagenes de eco-gradiente de
cine para localizar los ejes anatomicos del corazdn, para posteriormente obtener la vista de eje corto.

Los datos de 4D Flow se adquirieron utilizando agente de contraste (Gadovist 1 mmol/mL, Bayer,
Mijdrecht, Paises Bajos). Las imagenes se adquirieron durante la respiracion libre, utilizando la
sincronizacion retrospectiva del ECG para producir un volumen 3D que cubriera todo el corazén y los
grandes vasos. Los parametros fueron los siguientes: TR/TE, 2,7/2,2 ms; flip angle,10; voxel de
adquisicion, 2,1 mm, 2,1 mm, 2,4 mm; voxel reconstruido, 1,4 mm, 1,4 mm, 1,2 mm; con 30 fases cardiacas.
El valor de codificacion de la velocidad se adapt6 individualmente para obtener imagenes sin artefactos de
aliasing (200-400 cm/s).

4.2 IDENTIFICACION DE LAS FASES CARDIACAS

Por protocolo de adquisicion, las fases cardiacas para ambas modalidades pueden ir de 1 a20 0 1 a 30, las
cuales representan todo el ciclo cardiaco para un corte en particular, donde los cortes para las imagenes de
eje corto son aproximadamente 16 y para 4D Flow depende del plano, para vista sagital pueden ser
aproximadamente 105. Para la identificacion de las fases cardiacas de fin de sistole, peak de sistole y fin de
diéstole en las iméagenes de eje corto para cada corte, se utiliz6 una aplicacion desarrollada en MATLAB
[32], [33], desarrollado especificamente para segmentar de manera semiautomatica imagenes de eje corto,
el cual calcula especificamente la fase cardiaca correspondiente a dilatacion minima (fin de sistole) y
dilatacion maxima (fin de diéstole). Para peak de sistole, se calcula la fase cardiaca correspondiente al
promedio de la duracién total de sistole. Para la identificacion de las fases cardiacas de 4D Flow
correspondientes a fin de sistole y fin de diastole, se procede en el software MATLAB a visualizar la



contraccion méxima y minima de los ventriculos en las 3 vistas (axial, coronal y sagital), identificando
primero el corte donde mejor se aprecie la anatomia ventricular, para luego identificar las fases cardiacas
de interés. Para la fase cardiaca peak de sistole, se necesita una segmentacion previa de la aorta ascendente,
aplicar método de elementos finitos, interpolar los datos de velocidad y finalmente cuantificar parametros
hemodinamicos, para identificar qué fase cardiaca se corresponde la curva de flujo méaximo. Para el
procedimiento anterior, este se realiz6 en un toolbox especifico para segmentacion y cuantificacién de
pardametros hemodindmicos para imagenes de 4D Flow, el cual se basa en el método de elementos finitos
[34].

4.3 PROCESAMIENTO DE IMAGENES
El procesamiento de imagenes digitales es el conjunto de técnicas que se aplican a las imagenes digitales
con el objetivo de mejorar la calidad o facilitar la basqueda de informacion. Para realizar este fin, se utilizé

el software MATLAB [33] para la segmentacion, alineacion y sincronizacion, registro de las imégenes
cardiacas y aplicacion de elementos finitos.

43.1 Segmentacién fases cardiacas

Se segmenta el VD y VI de las fases cardiacas correspondientes a fin de sistole, peak de sistole y fin de
diastole de todos los cortes (mientras se vea la anatomia cardiaca) de las imagenes de eje corto, mediante el
toolbox para segmentar imagenes de eje corto desarrollado en software MATLAB [32].

4.3.2 Sincronizacién de exdmenes v alineacion

Utilizando la informacion del “DICOM tag” de las imagenes de eje corto y 4D Flow, se obtuvieron los datos
para realizar la alineacion y sincronizacién de las imagenes de eje corto y 4D Flow, estos datos estan bajo
el marco del modulo de Plano de Imagen, los cuales corresponden a la “ImageOrientationPatient” (codigo
DICOM: 0020,0032), ImageOrientationPatient (0020,0037) y “Pixel Spacing” (0028,0030).

Utilizando estos datos se realizé la matriz de transformacion (véase “Marco Telrico”) que permite
transformar las coordenadas en coordenadas reales de la imagen, lo cual permite sincronizar y
posteriormente alinear las imagenes entre si con respecto al mismo sistema de referencia basado en el
paciente. La matriz se realizé en el software MATLAB [33], primero una matriz de transformacion para
obtener las coordenadas para la imagen de 4D Flow, luego otra matriz para la imagen de eje corto.

Finalmente, se realizd una interpolacion lineal de datos dispersos 3D (scattered interpolant 3D) en
MATLAB [33]. Con la interpolacién se obtiene una funcién donde se puede evaluar en los puntos de
consulta o “query points” que en este caso serian las coordenadas de la imagen de 4D Flow, con el fin de
obtener datos interpolados. Se realiz6 este mismo procedimiento, pero utilizando la imagen de magnitud de
la segmentacion realizada y las mismas coordenadas de la imagen de eje corto para obtener la funcién de
interpolacion, con el fin de interpolar los datos de las segmentaciones al espacio de 4D Flow.

433 Registro de imagenes

Se realizé registro de iméagenes de los datos interpolados con respecto al espacio de 4D Flow, con el fin de
mejorar la correspondencia entre la imagenes obtenidas de la interpolacion y la imagen de 4D Flow. El
registro se define como una transformacion espacial rigida, debido a que no se busca deformar la imagen
(véase marco Teorico). Se define también el tipo de medida de similitud y optimizacion segin
recomendaciones del software MATLAB Yy lo visto en el estado del arte. Para este tipo de registro en
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particular el cual es multimodal (2 modalidades) y intramodal (misma referencia con respecto al paciente),
la medida de similitud a utilizar es informacion muta (compara informacion y entropia entre las imagenes
para llegar a una medida de similitud) y optimizacion de evolucién (algoritmos evolutivos suelen tener un
buen rendimiento en la aproximacion de soluciones a todo tipo de problemas). El optimizador se define con
parametros para realizar una buena aproximacion al registro, a consta de aumentar el costo computacional.
Primero se obtiene la matriz de transformacion (funcidn imregtform()) para las 3 fases cardiaca de interés,
utilizando las iméagenes de eje corto interpolados como imagen en movimiento y la imagen de 4D Flow
como referencia, para finalmente aplicar esta matriz de transformacion a las segmentaciones interpoladas
(funcién imwarp()), con el fin de desplazar y rotar estas imagenes segun la referencia.

434 Aplicacidn de elementos finitos

El enfogue del método de elementos finitos permite procedimientos de mallado automaticos y sin esfuerzo
basados en imagenes segmentadas. Un toolbox para MATLAB denominado Iso2mesh, nos permite crear
facilmente mallas superficiales y tetraédricas de alta calidad a partir de imagenes volumétricas 3D. Se debe
generar la malla sobre los datos de las segmentaciones interpoladas y luego registradas para los datos de
estudio. Para realizar este procedimiento se utiliza el toolbox de 4D Flow [34] en cudl utiliza las funciones
de iso2mesh para generar las mallas de elementos finitos tetraédricas 3D a partir de las segmentaciones
binarias ya registradas al espacio de 4D Flow. El toolbox utiliza funciones tales como “remesh”, “smooth
surface” y “volume mesh”, para generar la malla. El toolbox de 4D Flow necesita tanto los datos de 4D
Flow como archivo de estructura de MATLAB especifico, como los datos de las segmentaciones
previamente registradas.

435 Obtencidén de parametros hemodindmicos

Una vez construida la malla, se trasladan los vectores de velocidad desde la imagen de 4D Flow a cada nodo
de la malla de elementos finitos tetraédricos previamente generada utilizando una interpolacion cubica.
Luego se calcula mediante aproximacién por minimos cuadrados, las derivadas espaciales de los vectores
de velocidad, para asi generar una serie de parametros hemodindmicos los cuales son: energia cinética,
vorticidad, densidad de helicidad, disipacion viscosa y pérdida de energia. Estos pardmetros permitiran
caracterizar el comportamiento del fluido en cada uno de los ventriculos. Todo esto lo efectda el toolbox
para imagenes de 4D Flow [34].

Una vez obtenidos estos pardmetros se visualizan en el software ParaView [35], en el cual se dividen los
ventriculos en 3 segmentos, basal, medial y apex, guardando los parametros hemodinamicos asociados a
cada segmento en archivos CSV, para posteriormente analizarlos en EXCEL.

4.4 ANALISIS ESTADISTICO DE PARAMETROS HEMODINAMICOS

Para realizar un analisis estadistico de los pardmetros, se cargan los archivos CSV en Excel (que
corresponden a cualquiera de los 3 segmentos), modificando antes los delimitadores para que sean
compatibles con Excel. En el archivo se ven varias columnas con los pardmetros asociados, donde se
calculan los promedios de los pardmetros. Para la velocidad y vorticidad, primero se debe calcular la
magnitud utilizando los vectores correspondientes, para posteriormente calcular el promedio. Se utiliza un
coédigo en MATLAB para facilitar el obtener los valores hemodinamicos promediados de los 2 ventriculos
y las 3 fases cardiacas de un dato en particular (6 carpetas de archivos asociadas, donde cada carpeta tiene
los 3 archivos CSV obtenidos de ParaView). Luego se calculan el promedio y desviacion standard de todos
los parametros de los datos de estudio: energia cinética, densidad de helicidad relativa, densidad de
helicidad, disipacion viscosa, pérdida de energia, magnitud velocidad y magnitud vorticidad para los 3
segmentos de cada una de las fases cardiacas con sus correspondientes ventriculos. Finalmente se realizan
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otros estudios estadisticos como coeficiente de correlacion de Spearman y diagramas de cajas Mann-
Whitney U entre los segmentos base-medial, base-apex y medial-apex.

La figura 3 es un resumen de la metodologia aplicada a ambas modalidades de imagen, representado por

un diagrama de flujo.

Eje corto bSSFP Segmentacidn
- ventricular Archivos
F ases cortesde la .mat
A Cariflmcas imagen de eje
identificadas corto de las ||
Y fases
cardiacas de
interés.(1) - Aplicar
| Interpolar registro
imagen eje rigido entre Aplicar la
- corto y sus la imagen de matriz de
»| Obtencién segmentaciones eje corto transformacion
4D Flow CDOTE:'EDEC:I?S al espacio de interpolada alas
de alineacién 4D Flow (para al espacio de segmentaciones
Fases eje corto. (3) cada una de 4D Flow para interpoladas
cardiacas las 3 fases obtener la al espacio de
identificadas »| cardiacas de matriz de 4D Flow. (3)
(imagen de interés) (3) transformacion.
magnitud) (2) (3)
y(3) Obtencion
coordenadas j —_—
»| de alineacién .
aD Flow. (3) ‘ l Archivos
.mat
Y
Dividir en 3 Interpolar los Generar
segmentos Obtencion de datj:»s de malla de
Anélisis de (base, medial , parametros ve!oc:dad de elementos
parimetros apex) los - mediante las la Imagen de - finitos sobre
hemodindmicos T voliimenes derilvadas 4D Flow a la las
(5) Archivos asociados ya Archivos VTU | espaciales de malla de segmentaciones
csv oLl SUS y .mat los vectores de elementos registradas.
respectivos velocidad. (2) finitos. (2) (2)
parametros.
(4)

Figura 3. Resumen de la metodologia aplicada a ambas modalidades de imagen. (1) Se realiza en un toolbox que desarrollaron
en MATLAB para segmentar imagenes de eje corto, el cual también calcula las fases cardiacas de fin de sistole y diastole [32].
(2) Toolbox que desarrollaron en MATLAB para segmentar y cuantificar parametros de imagenes de 4D Flow, el cual se basa en
el método de elementos finitos. Ademas, calcula la fase cardiaca correspondiente a peak de sistole [34]. (3) Script o cddigos
efectuados en MATLAB para identificar las fases cardiacas de fin de diastole y sistole para las imagenes de magnitud de 4D
Flow y para alinear y registrar ambas modalidades de imagen [33]. (4) Software ParaView [35]. (5) Software EXCEL.

5. RESULTADOS

Se trabajo con los datos de 18 pacientes con rTOF, con el fin de protocolizar cada uno de los pasos
desarrollados en este trabajo de titulo. En los parrafos siguientes se describe cada uno de los hitos que
desarrollaron.

La identificacion de las fases cardiacas para los 18 datos se encuentra en la tabla 2, en la cual se muestran
especificamente las fases cardiacas de interés para ambas modalidades.
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Dato N°_ fin de sistole  fin de diastole Peak de fin de sistole  fin de diastole Peak sistole
4D Flow 4D Flow sistole 4D eje corto eje corto eje corto
Flow
1 12 \ 29 \ 5 27 16 22
2 10 29 2 7 22 30
3 7 \ 20 \ 3 10 25 3
4 8 20 4 9 29 4
5 10 \ 20 \ 5 13 1 7
6 10 20 3 11 26 4
7 10 \ 20 \ 5 11 28 5
8 10 20 5 11 29 5
9 9 \ 20 \ 3 8 19 4
10 8 20 3 9 29 4
11 7 \ 18 \ 2 7 24 1
12 18 5 10 28 4
13 10 \ 20 \ 5 11 24 3
14 10 20 4 13 28 6
15 9 \ 19 \ 3 7 17 2
16 10 20 4 11 1 6
17 8 \ 20 \ 3 10 28 4
18 9 20 5 14 28 6

Tabla 2. El resultado de la identificacion de las fases correspondientes fin de sistole, fin de diastole y Peak de sistole tanto como
para las imagenes de eje corto, como las de 4D Flow. Para los datos 1y 2, las imagenes de 4D Flow por protocolo de
adquisicion poseen 30 fases cardiacas. El dato 9 y 15 poseen solo 20 fases cardiacas para las imagenes de eje corto.

La segmentacion de los 18 datos de eje corto se pudo realizar correctamente, tal como se muestra en el
ejemplo de la figura 4.

Figura 4. Imagenes de eje corto segmentadas del mismo corte nimero 8 ara un sujeto en particular. La imagen de la izquierda
es fin de sistole, la del centro es Peak de sistole y la de la derecha es fin de diastole.

La extraccion de las coordenadas de ambas modalidades de imagenes y posterior sincronizacion se pudo
efectuar tal como muestra la figura 5, el cual es un procedimiento necesario para poder co-registrar ambas
imagenes sin tener que aplicar técnicas de registro sofisticados o manuales entre las imagenes de eje corto
y 4D Flow que sincronizan ambas iméagenes.
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Figura 5. Sincronizacion de eje corto y 4D Flow del estudio nimero 1, utilizando la informacion de cabecera DICOM con
respecto al Plano de Imagen C.7.6.2, con el fin de poder realizar la transformacion que sincronice ambas modalidades. Se

aprecia una sincronizacion entre ambas imagenes, como por ejemplo la seccion del VD.

La interpolacion mediante la extraccién de las coordenadas de los datos de las imagenes de eje corto y sus
respectivas segmentaciones hacia el espacio de 4D Flow se pudo realizar, tal como muestra la figura 5 a),
debido a una relacion espacial correspondiente entre las imagenes.

Con respecto al registro rigido realizado, para poder comparar que tan bien se efectud, se utiliz6 funciones
las cuales comparan diferencias de intensidades. En la figura 6 laimagen a) (antes del registro) y b) (después
del registro) se observa una mejor alineacion en la imagen b) en la parte del pecho del paciente con respecto
a la imagen a). Considerando lo anterior, el utilizar técnicas de registro rigido mejoré la alineacién de las
imagenes interpoladas al espacio de 4D Flow. La figura 7 es otro ejemplo del resultado de la aplicacién de
las matrices de transformacion a las imagenes de datos interpolados de eje corto y sus segmentaciones
correspondientes.

Figura 6. Registro de imagenes usando los datos del estudio nimero 2. Se utiliza una funcion para comparar visualmente la
diferencia de intensidades con respecto a la referencia (imagen de 4D Flow en morado). La imagen a) corresponde a la
comparacion de la imagen de datos interpolados con respecto a la referencia. la imagen b) corresponde a la comparacion de la
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imagen de datos interpolados y luego registrados, con respecto a la referencia. Ambas imagenes estan en vista axial para
apreciar mejor el registro de la imagen. Todas las imagenes en fin de sistole.

Figura 7. Registro de imagenes usando los datos del estudio nimero 15. Se utiliza una funcién para comparar visualmente la
diferencia de intensidades con respecto a la referencia (imagen de 4D Flow en morado). La imagen a) es la comparacion de la
segmentacion interpolada del VI y luego registrada con la referencia. La imagen b) es la comparacion de la segmentacion
interpolada del VD y luego registrada con la referencia. La imagen c) corresponde a la comparacion de la imagen de datos de
eje corto interpolados y luego registrados con respecto a la referencia. La imagen en morado es la imagen de 4D Flow de
referencia. Todas las imagenes corresponden a peak de sistole, corte nimero 65 y vista sagital.

La generacion de la malla de elementos finitos utilizando el toolbox de 4D Flow, se pudieron realizar para
los 18 datos de estudio y para cada ventriculo, tal como se muestra de ejemplo en las figuras 8, donde se
aprecia el resultado final, utilizando la segmentacion registrada correspondiente a Peak de sistole del dato
n°15. En la figura 9, sélo para fines de visualizacion, se aprecia correctamente los ventriculos dilatados al
minimo en fin de sistole, dilatados al maximo en fin de diastole y Peak de sistole con un tamafio intermedio,
ademas se aprecian estos ventriculos en el espacio de 4D Flow para revisar la alineacion correspondiente.

Figura 8. Malla de elementos finitos generada sobre el VD y VD de las segmentaciones interpoladas y registradas al espacio de
4D Flow (dato nimero 15). La imagen de la izquierda es VD y la izquierda es VI, los cuales corresponden ambos a Peak de
sistole.
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.

Figura 9. Malla de elementos finitos generada sobre el VD y VD de las segmentaciones interpoladas y registradas al espacio de
4D Flow (dato nimero 15). La imagen a) corresponde a fin de didstole. La imagen b) corresponde a Peak de sistole. La imagen
c) corresponde a fin de diastole. Todas las mallas se comparan con la imagen de 4D Flow correspondiente para apreciar mejor
la representacion de la zona ventricular de esta modalidad. Las mallas de elementos finitos para este dato en particular se
generaron en MATLAB en conjunto con iso2mesh, solo para fines de visualizacion de ambos ventriculos en el mismo espacio de
4D Flow.

Con respecto a la interpolacion de los datos de velocidad de las imagenes de 4D Flow, estas se pudieron
interpolar a las mallas generadas para los 18 datos. En la figura 10 se ve un ejemplo de la visualizacion de
los datos de velocidad ya interpolados a la malla para el dato de estudio n°15. Luego los segmentos
realizados en ParaView para los 18 datos de estudio se realizaron y guardan como archivo CSV. Se pueden
ver en la figura 11 para el mismo estudio n°15 los segmentos realizados tanto como para el V1 y el VD.

Velocity [m/s]
Velocity [m/s]

0.00

Figura 10. Datos de velocidad interpolados a las mallas de ele'rﬁéntos finitos. La imagen a) corresponde al VD Peak de sistole.
La imagen b) corresponde al VD Peak de sistole. Ambas imé&genes en el mismo corte. Se aprecian pardmetros hemodindmicos
con respecto a la velocidad del flujo.

Figura 11. segmentacion ventricular basal (naranjo), medial (amarillo) y apex (verde) correspondiente a Peak de sistole para el
dato nimero 15 . Izquierda VI, derecha VD.
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Finalmente se obtienen los parametros promedios de todos los datos de estudio utilizando los archivos CSV
asociados a los 3 segmentos. En la tabla 3 se ven todos los parametros hemodinamicos ya promediados de
todos los datos de estudio, para los 2 ventriculos y las 3 fases cardiacas de interés. La tabla 4 es la desviacion
estandar de todos los datos de estudio.

parametros sistole VI sistole VD diastole VI diastole VD peak VI peak VD
(promedio/desviacion

standard)

APEX Velocity [m/s] ‘ 0,13 ‘ 0,05 ‘ 0,16 ‘ 0,03 016 004 017 003 022] 004| 020 | 0,02
BASE Velocity [m/s] 0,12 006 0,20 0,07 015 003 018 002 030 006 029 0,07
MEDIAL Velocity [m/s] ‘ 0,12 ‘ 0,06 ‘ 0,17 ‘ 0,04 015 003 017 002 025 005 024 004
APEX Vorticity [1/s] 1194 350 1166 4,08 12,96 447 974 294 1351 514 1542 418

BASE Vorticity [1/5] ‘17,81 ‘ 5,98‘ 27,24 ‘ 847 17,14 443 2095 453 2813 6,89 | 3307 @ 13,52
MEDIAL Vorticity [1/s] | 1513 3,96 20,68 6,54 1460 3,29 14,26 3,41 1851 | 3,89 2510 9,27

APEX Helicity Density 0,10 0,30 0,00 0,29 0,02 024 003 010 -002 0,77 015 0,87
[m/s"2]
BASE Helicity Density -0,19 0,79 | -0,81 2,30 -0,19 | 046 | -030 053 -157 1,16 -0,78 321
[m/s~2]
MEDIAL Helicity 0,03 0,36 -0,58 0,88 0,03 | 025 0,04 027 -003 086 -057 121
Density [m/s”2]
APEX Relative Helicity 0,05 | 0,12 | -0,01 | 0,07 0,00 | 0,20 | 0,02 | 005 002 011 0,00 0,11
Density [-]

BASE Relative Helicity 0,00 0,18 0,05 0,10 -002 012 -002 010 -017 | 0,20 0,20 0,17

Density [-]

MEDIAL Relative 0,04 | 0,11 0,01 | 0,09 0,01 008 004 007 -006 012 002 0,09
Helicity Density [-]

APEX Viscous 0,29 0,17 0,31 0,24 033 025 022 015 041 044 056 043
Dissipation [1/s"2]

BASE Viscous 0,60 | 0,33 2,02 | 1,47 054 | 030 | 090 | 050 1,34 | 0,72 | 3,95 | 4,68
Dissipation [1/s"2]

MEDIAL Viscous 0,44 0,20 1,13 | 0,82 041 020 044 023 069 032 169 1,59
Dissipation [1/s"2]

APEX Energy Loss 0,01 | 0,01 0,01 | 0,01 0,01 001 001 000 001 002 002 001
[uw]

BASE Energy Loss 0,02 0,01 0,06 0,05 0,02 001 003 002 004 002 011 014
[uw]

MEDIAL Energy Loss 0,01 | 0,01 0,03 | 0,02 0,01 | 0,01 0,01 | 0,01 0,02 | 0,01 0,05 0,05
[uw]

APEX Kinetic Energy 0,08 0,06 0,11 = 0,05 0,10 | 0,04 0111 004 020 014 015 0,05
[uJ]

BASE Kinetic Energy 0,08 | 0,10 0,24 | 0,21 0,10 | 0,04 | 0,24 | 005 042 018 056 | 0,37
[uJ]

MEDIAL Kinetic 0,07 0,08 0,15 0,08 0,09 | 004 0111 004 027 013 027 0,15
Energy [uJ]

Tabla 3. Parametros hemodinamicos de las 3 fases cardiacas ya promediados de todos los datos de estudio de los 3 segmentos
basal, medial y apex de ambos ventriculos. Desviacidn estandar de los parametros hemodinamicos de las 3 fases cardiacas de
todos los datos de estudio de los 3 segmentos basal, medial y &pex de ambos ventriculos.

Se obtienen los resultados del coeficiente de correlacién de Spearman tal como se muestra en la tablas
siguientes, para las 3 fases cardiacas de interés y los 2 ventriculos, correlacionando los 3 segmentos
realizados en ParaView.
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SISTOLE VI BASE-MEDIAL BASE-APEX MEDIAL-APEX

Velocity [m/s] 0,961 0,915 0,959
Vorticity [1/s] 0,820 0,346 0,668
Helicity Density [m/s"2] 0,686 0,249 0,690
Relative Helicity Density [-] 0,728 0,350 0,740
Viscous Dissipation [1/s"2] 0,771 0,294 0,688
Energy Loss [uW] 0,554 0,170 0,835
Kinetic Energy [uJ] 0,934 0,889 0,967
SISTOLE VD BASE-MEDIAL BASE-APEX MEDIAL-APEX

Velocity [m/s] 0,829 0,810 0,822
Vorticity [1/s] 0,761 0,492 0,600
Helicity Density [m/s"2] 0,492 -0,063 0,061
Relative Helicity Density [-] 0,370 -0,426 0,042
Viscous Dissipation [1/s"2] 0,816 0,575 0,618
Energy Loss [uW] 0,845 0,585 0,523
Kinetic Energy [uJ] 0,889 0,858 0,849
DIASTOLE VI BASE-MEDIAL BASE-APEX MEDIAL-APEX

Velocity [m/s] 0,777 0,358 0,746
Vorticity [1/s] 0,882 0,536 0,639
Helicity Density [m/s”2] 0,360 0,011 0,358
Relative Helicity Density [-] 0,484 0,437 0,476
Viscous Dissipation [1/s72] 0,839 0,373 0,670
Energy Loss [uwW] 0,798 0,439 0,777
Kinetic Energy [uJ] 0,841 0,602 0,862
DIASTOLE VD BASE-MEDIAL BASE-APEX MEDIAL-APEX

Velocity [m/s] 0,806 0,659 0,624
Vorticity [1/s] 0,635 0,515 0,761
Helicity Density [m/s”2] 0,676 -0,383 -0,131
Relative Helicity Density [-] 0,692 -0,509 -0,156
Viscous Dissipation [1/s"2] 0,715 0,589 0,750
Energy Loss [uW] 0,738 0,591 0,756
Kinetic Energy [uJ] 0,810 0,771 0,789
PEAK SISTOLE VI BASE-MEDIAL BASE-APEX MEDIAL-APEX

Velocity [m/s] 0,750 0,455 0,825
Vorticity [1/s] 0,573 0,001 0,612
Helicity Density [m/s"2] 0,191 -0,176 0,635
Relative Helicity Density [-] 0,366 -0,331 0,467
Viscous Dissipation [1/s72] 0,511 0,003 0,649
Energy Loss [uwW] 0,501 -0,088 0,564
Kinetic Energy [uJ] 0,653 0,379 0,901
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PEAK SISTOLE VD BASE-MEDIAL BASE-APEX MEDIAL-APEX

Velocity [m/s] 0,633 0,150 0,486
Vorticity [1/s] 0,589 0,329 0,775
Helicity Density [m/s"2] 0,457 -0,143 0,187
Relative Helicity Density [-] 0,645 -0,412 -0,170
Viscous Dissipation [1/s"2] 0,754 0,486 0,598
Energy Loss [uW] 0,668 0,257 0,474
Kinetic Energy [uJ] 0,827 0,484 0,595

Tabla 4. Coeficiente de correlacion de Spearman aplicado a los 3 segmentos de interés, para las 3 fases cardiacas y los 2
ventriculos a estudiar. Los datos para correlacionar son los pardmetros hemodinamicos.

Finalmente se obtienen los diagramas de caja para las 3 fases cardiacas de interés y los 2 ventriculos
relacionando 3 los segmentos basal, medial y apex, donde ns significa no diferencias significativas y un *
es un p-value < 0,05 y méas de 2* <0,01.
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6. DISCUSION

Se pudo efectuar el registro entre ambas modalidades distintas (eje corto y 4D Flow), las cuales estan bajo
el mismo marco de referencia basado en el paciente, pero los aspectos a considerar durante este proceso se
ven a continuacion.

Con respecto a las segmentaciones de eje corto realizadas, se tuvieron que corregir algunas segmentaciones
de manera manual, sobre todo las segmentaciones automaticas correspondientes a el VD vy las
segmentaciones de los cortes de los extremos, debido a que generaban errores que repercuten en la
generacién de la malla de elementos finitos a posteriori. Otro aspecto importante con respecto a las imagenes
de eje corto es la desalineacion de los cortes entre si, esto debido al procedimiento de adquisicion el cual es
en apnea. De los 18 datos, 12 tenian un buen grado de alineacion entre los cortes.

Las alineaciones realizadas si bien tienen un buen grado de sincronizacion (figura 3 y 4a), estas tienen un
margen de mejora utilizando técnicas de registro de datos de imagenes de diferentes examenes, los cuales
es encontrar la transformacion entre los dos sistemas de coordenadas de referencia de los dos exdmenes
[20], tal como se realizé en este trabajo.

Las técnicas de registro de imagenes, como un proceso de optimizacion, siempre tendra un margen de
mejora segun el sistema de computo en el que se realice. El registro rigido se consider6 porque en un
principio no se buscaba deformar las imagenes, pero este algoritmo puede dificilmente converger a una
medida de similitud tal que 2 imagenes estan perfectamente registradas, sumados a que puede haber un
escalado de la imagen de pequefias proporciones debido a la interpolacion que debe realizarse. Con respecto
a los trabajos realizados en el estado del arte, en este trabajo solo se reviso visualmente que tan bien se
realizo el registro, a diferencia de [9] donde se calcula mediante DSC (Dice similarity coefficient) y distancia
de Hausdorff una alta correspondencia espacial entre las segmentaciones alineadas manualmente y las
alineadas autométicamente, y las mejoras en la alineacion en comparacion con las segmentaciones no
corregidas fueron significativas (P < 0,01).
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Antes de generar la malla de elementos finitos en el toolbox de 4D Flow, se debe cerciorarse que la
segmentacién ya registrada corresponda al sistema de coordenadas de mano derecha. Varias segmentaciones
se tuvieron que girar o invertir los cortes para tener una correspondencia con este sistema de referencia, los
cual es un requisito para luego interpolar los datos de velocidad.

Con respecto a la cuantificacién de parametros hemodinamicos, se observa una velocidad promedio mayor
en el VD a excepcion de peak de sistole, donde la velocidad es mayor en el V1. Si se calculan las velocidades
promedio y vorticidad de las 6 columnas de la tabla 3, se obtiene que la parte medial es la que posee un
promedio de velocidades y vorticidad mas alto, versus la zona medial y el &pex, siendo este Ultimo con
ambos parametros de magnitud méas bajo con respecto a los otros 2 segmentos. En general todos los
pardmetros poseen desviaciones estdndar menores a 1, salvo los valores de la magnitud de la vorticidad, la
disipacién viscosa y la densidad de helicidad, donde la vorticidad es la que posee valores mucho mas altos
de desviacion, por ende, sus valores promedios no son tan representativos. Los parametros de correlacién
se considerd para todos los ventriculos que al menos 2 de 3 comparaciones de sus respectivos segmentos,
tengan asociacion positiva para el pardmetro a analizar (p >0,7). Para el VI sistole existe una asociacion
positiva los parametros de velocidad y energia cinética, para VI diastole los mismos parametros. para el VI
diastole los parametros con asociacién positiva son la velocidad, la perdida de energia y la energia cinética,
para el VD diastole disipacion viscosa, perdida de energia y energia cinética. Para peak de sistole solo hay
asociacion positiva para el VI para los pardmetros de velocidad. Finalmente, con respecto a los diagrama
de caja realizados, estos son Utiles para visualizar el valor promedio, y hacia donde esta la tendencia de los
datos (méximo o minimo) con el fin de caracterizar el parametro asociado. Valores con conjunto de datos
pequefios son mas dificiles de expresar haciendo mas dificil su comprension, lo cual es frecuente en la zona
del dpex. En general Peak de sistole para ambos ventriculos posee mas diferencias significativas entre los 3
segmentos para los 7 parametros que las otras 2 fases cardiacas, esto puede ser debido a que la sangre esta
siendo eyectado todavia debido a la contraccion ventricular en curso.

7. CONCLUSION

Con el método planteado en este trabajo, se logré cuantificar y analizar parametros hemodindmicos de forma
no invasiva en las cavidades cardiacas de ambos ventriculos usando datos de RMC 4D Flow, el cual era el
proposito de este trabajo. Aspectos para mejorar en el método serian lograr una mejor alineacion entre los
cortes de las imagenes de eje corto (segln la adquisicion 3D de las imagenes) y registro de imagenes mas
sofisticados, ademas poder medir que tan bien se realiz6. Con los resultados obtenidos, se puede efectuar
un estudio estadistico mas exhaustivo de los pardmetros hemodindmicos, para poder caracterizar de mejor
manera los parametros asociados a la rTOF y posteriormente compararlos con datos de pacientes sanos para
realizar estudios, lo cual permitiria asociar los pardmetros obtenidos con la insuficiencia cardiaca.
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