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Abstract

Cardiovascular diseases are the leading cause of death worldwide, arrhythmias being one of
the main disorders related to these pathologies. Atrial fibrillation (AF) is known as the most
frequently occurring cardiac arrhythmia in adults and is a very serious public health problem. It
is a chronic, complicated and gradual disease of the atria, the prevalence of which increases with
age. One of the most common and most relevant risk factors, especially in elderly patients, is
atrial dilatation, which favors slow and long conduction, factors that increase the predisposition
to suffer AF. The dilation of the atria causes stretching of the tissue, leading to the activation

of new conduction channels.

In the study of AF, computational simulations of the human heart serve as a tool for un-
derstanding electrophysiology and their use is gaining a fundamental role in helping medical
professionals make decisions when selecting a therapy. For these models to be useful in daily
clinical practice, they need to be specific, personalized, and satisfy medical needs. Since most
studies of atrial myocyte models continue to focus on electrophysiological characteristics, there
is a need to study models with greater complexity that incorporate electromechanics and make
it possible to study the effects of atrial contraction on the functioning of the heart under certain

conditions.

Keywords Cardiomyocyte, atrium, atrial fibrillation, Courtemanche, Kuijpers, Land, SACs,
electromechanical coupling, action potential, calcium concentration, Benchmark, computational

simulation.






Resumen

Las enfermedades cardiacas conforman la primera causa de muerte en todo el planeta, siendo
las arritmias uno de los principales trastornos relacionados con estas patologias. La fibrilacién
auricular (FA) es conocida como la arritmia cardiaca producida con mayor frecuencia en personas
adultas y constituye un problema de salud publica muy grave. Uno de los factores de riesgo
mas habituales y con mayor relevancia, especialmente en pacientes de edad avanzada, es la
dilatacién de las auriculas, que favorece una conduccién lenta y larga, factores que aumentan la
predisposicién a padecer FA. La dilatacién de las auriculas provoca el estiramiento del tejido,

dando lugar a la activacién de nuevos canales de conduccion.

En el estudio de la FA, las simulaciones computacionales del corazén humano sirven como ins-
trumento para la comprension de la electrofisiologia y su utilizaciéon esta ganando un papel
fundamental en la ayuda a la toma de decisiones de los profesionales médicos a la hora de selec-
cionar una terapia. Para que estos modelos sean ttiles en la practica clinica diaria, es necesario
que sean especificos, personalizados y satisfagan las necesidades médicas. Puesto que la mayoria
de los estudios de modelos de miocitos auriculares se siguen centrando en las caracteristicas elec-
trofisiologicas, se hace necesario el estudio de modelos con mayor complejidad que incorporen
la electromecédnica y que posibiliten el estudio de los efectos de la contraccion auricular sobre el

funcionamiento del corazon bajo determinadas condiciones.

Palabras clave Cardiomiocito, auricula, fibrilacién auricular, Courtemanche, Kuijpers, Land,
SACs, acoplamiento electromecanico, potencial de accién, concentracién de calcio, Benchmark,

simulacion computacional.
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Memoria






Capitulo 1

Introduccion

1.1 Anatomia del corazéon

El corazoém consiste en un 6rgano muscular del tamano aproximado de un pufio, que se encuentra
localizado en el torax, delante del eséfago, la columna y la aorta, y detras del esternén. Esta
apoyado en el diagrafma y se encuentra rodeado a ambos lados por los pulmones. El corazon esta
conformado de tres capas cuyos nombres son: Endocardio, miocardio y pericardio, ordenadas
de la zona mas interna hacia la mas externa. La capa maés interna corresponde al endocardio,
que cubre la zona interna de las cavidades del corazén, se encuentra en contacto directo con la
sangre, y se encarga de mantener controlada la buena funcién del miocardio. Esta, es la capa méas
gruesa de todas y en ella se localizan las células del musculo cardiaco, encargadas de permitir
la contraccién y relajacion. Esta capa, en su cara mas externa se une al epicardio, una zona que
produce un liquido que sirve para evitar el roce entre el epicardio y el pericardio. Por ultimo,
la capa mas externa responde al pericardio, constituido por dos subcapas,el pericardio seroso y
el de tipo fibroso [1][14]. Con respecto a la morfologia del corazén, podemos diferenciar entre

morfologia externa e interna.

Morfologia externa

La forma caracteristica del corazon es de cono invertido, cuya terminacién se encuentra dirigida
hacia el lado izquierdo. En la zona base, podemos encontrar los vasos sanguineos, cuya principal
funcién es dirigir la sangre al corazén y también sacarla del mismo. Los vasos que se encargan de
dirigir la sangre hacia el corazoén, son las venas cavas inferior y superior y las venas pulmonares;

v los vasos encargados de sacar la sangre del corazén, son la arteria aorta y la arteria pulmonar.

21



1.1 Anatomia del corazén 1. Introduccién

Las venas cavas, reunen la sangre venosa procedente de todo el cuerpo y van a desembocar en
la auricula derecha; y las venas pulmonares, trasportan la sangre oxigenada a partir de los pul-
mones y finalizan en la auricula izquierda. El corazon presenta una cara posterior, una anterior
y dos bordes, uno izquierdo y otro derecho. En la zona de la superficie encontramos la grasa,
mediante la cudl avanzan las arterias coronarias que conducen la sangre al corazén y las venas

coronarias, que la extraen [7].

Morfologia interna

La zona interna del corazén consta de cuatro cavidades diferenciadas, dos en el lado derecho
y dos en el izquierdo. Las cavidades ubicadas en la zona superior se conocen como auriculas,
y las ubicadas en la zona inferior, los ventriculos. La principal diferencia morfolégica entre las
auriculas y los ventriculos reside en el grosor del miocardio, ya que los ventriculas necesitan
una fuerza mayor para poder bombear la sangre hacia los diferentes tejidos del organismo [7].
Cuando hablamos de un corazén en condiciones normales, las cavidades derechas se comunican
con las izquierdas a través de unos tabiques musculares. Las auriculas se relacionan por medio
del tabique interauricular y los ventriculos, mediante el tabique interventricular. Puesto que en
el corazoén encontramos dos cavidades derechas y dos izquierdas, podemos definirlo mediante dos

bombas diferenciadas, el corazén derecho y el corazén izquierdo [40].

Corazoéon derecho

Consta de la auricula derecha, situada en la zona superior, y conectada con el ventriculo iz-
quierdo, situado en la zona inferior. En esta auricula desemboca la sangre venosa no oxigenada,
procedente de todo el organismo, mediante las venas cavas. La comunicaciéon de la auricula con
el ventriculo se produce mediante la valvula tricispide, que permite el paso de sangre de manera
unidireccional desde la auricula hacia el ventriculo. Cuando se produce la contraccién del cora-
z6n, la sangre atraviesa la valvula pulmonar y sale del corazéon mediante la arteria pulmonar,

que la transporta a los pulmones para que alli se oxigene.

Corazoén izquierdo

Al igual que en el corazén derecho, en la parte superior encontramos la auricula, en este caso
la izquierda, y en la parte inferior el ventriculo izquierdo. En la auricula izquierda encontramos
cuatro venas pulmonares, que son las encargadas de hacer llegar al corazén la sangre oxigenada
procedente de los pulmones. En este caso, la auricula y ventriculo se comunican mediante la
valvula mitral, y cuando el corazén se contrae, la sangre atraviesa la valvula adrtica y mediante
la arteria adrtica es distribuida en todo el organismo.
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1. Introduccién 1.1 Anatomia del corazén
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Figura 1.1: Anatomia del corazén [69].

1.1.a Anatomia de las auriculas

Dentro del corazoén, en su parte posterior, existen dos cavidades denominadas auriculas separadas
entre si por el tabique interauricular o el septo. Ambas difieren de manera considerada en su
forma, presentando la auricula izquierda una forma mas ovalada y la auricula derecha una
conformacién mas esférica. No obstante, ambas presentan componentes anatémicos similares.
Cada una de las auriculas, se forma de un compartimento venoso, un vestibulo y la orejuela
[19][93].

Entre las principales caracteristicas anatomicas de la auricula izquierda encontramos que posee
una pared lisa, en ella desembocan las venas pulmonares y se comunica con el ventriculo izquierdo
mediante la valvula mitral. Por otro lado, existe un pediculo estrecho de unién entre la auricula
izquierda y la orejuela. De manera normal, el drea de esta cavidad es menor de 20cm?. Cuando
mide entre 20 y 29cm? se dice que estd levemente dilatada, entre 30 y 40 cm? que estd dilatada
de manera moderada y si el drea es mayor de 40 cm? se considera que estd ampliamente dilatada
[55](80].

En la auricula derecha, la caracteristica principal es la presencia de un gran apéndice formado
por numerosos musculos pectineos unidos en la cresta terminal, que se extiende por la cara
anterior del corazon. En esta cavidad desembocan las venas cavas inferior y superior y el seno
coronario y se comunica con el ventriculo derecho a través de la valvula tricispide. En este caso,
la orejuela es més grande y con una morfologia en forma de pirdmide y entre sus principales
caracteristicas anatémicas resaltan la presencia del seno venoso, el surco y la cresta terminal.
El seno venoso, presenta paredes lisas y se sitia entre las aberturas de las venas cavas. El surco
terminal, se encuentra en la cara epicardica y en su cara mas interna se encuentra la cresta
terminal. Esta, consiste en un componente fibromuscular y se caracteriza por separar la orejuela

del elemento venoso de esta auricula [94].
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1.2 Electrofisiologia del corazoén 1. Introduccion

1.2 Electrofisiologia del corazén

El corazon consiste en un érgano autosuficiente compuesto por miisculo cardiado estriado. Estos
haces musculares se componen de miofibrillas separados en largas cadenas de sarcomeros, que
tienen la capacidad de contraerse y que se encuentran delimitadas por lineas Z. Los sarcémeros
se constituyen de filamentes de actina y miosina. Es la superposicion entre estos filamentos lo
que provoca la contraccién, siendo la fuerza de contracciéon dependiente de la concentracién
intracelular de calcio ([Ca?t];) [95].

El corazdn es el encargado de satisfacer las demandas metabdlicas de la personas, es decir, esta
implicado en la regulacién del nimero de contracciones que genera en funcién de las necesidades
del organismo, y tiene la capacidad de enlentecerse o acelerarse de manera independiente y con
automaticidad [72].

Puesto que en el corazén encontramos dos cavidades derechas y dos izquierdas, podemos definirlo
mediante dos bombas diferenciadas como ya hemos explicado anteriormente, el corazén derecho
y el corazon izquierdo. El primero, tiene la funcién de bombear la sangre en direccién a los
pulmones, y el segundo, se encarga de bombear la sangre hacia los 6rganos que se encuentran
en la periferia. Cada uno de los corazones, consiste en una bomba de dos cdmaras pulsatil
constituido por una auricula y un ventriculo. Cada auricula transporta sangre hacia el ventriculo,
y posteriormente, es el ventriculo el que aporta la fuerza de bombeo principal que impulsa
la sangre, siendo hacia la circulacién periférica por parte del ventriculo izquierdo, y hacia la
circulacion pulmonar a través del ventriculo derecho.

Las células del corazén tienen la capacidad de generar y propagar impulsos excitatorios y ademas,
reaccionan a este estimulo produciendo una contracciéon. Esto es asi debido a que el misculo
cardiaco se comporta como un sincitio de numerosas células musculares cardiacas, donde existe
interconexion entre las células para poder transmitir el estimulo entre unas y otras. Las células
se encuentran ligadas unas con otras mediante las interacciones de sus membranas, a través de
las gap junctions, conexiones intercelulares permeables que permiten el paso de moléculas, iones

e impulsos eléctricos entre ellas [98].

En su conjunto, el corazén y los vasos sanguineos (arterias y venas) son los encargados de distri-
buir la sangre a la totalidad de células del organismo para que adquieran los nutrientes, oxigeno
y sustancias adiccionales indispensables. Su misién principal es dispensar sangre con un alto
contenido de oxigeno y recoger aquella sangre que carece de oxigeno. Son los vasos sanguineos
los encargados de conducir la sangre a modo de tuberia y el corazén es la bomba responsable
de impulsar la sangre para que esta recorra su camino, impulsando en cada latido 60-90 ml de
esa cantidad de sangre en direccién a los vasos.
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1. Introduccion 1.2 Electrofisiologia del corazon

1.2.a Sistema de conduccion miocdrdica

Se conoce como sistema de conduccién eléctrica del corazén al conjunto de interconexiones de
células cuya funcion es la de producir impulsos eléctricos de manera determinada y en un orden
concreto para permitir la contraccién de todos los compartimentos del corazon. Este sistema
estd constituido de un conjunto de células miocardicas que son capaces de iniciar el estimulo y
conducir el impulso elécrico, y van a establecer la frecuencia cardiaca. Los elementos de mayor
relevancia son el nodo sinoauricular (SAN), nodo auriculoventricular (AVN), el haz de His y las
fibras de Purkinje [3].

El inicio del estimulo se produce en el SAN, también conocido con el nombre de nodo sinoatrial
o de Keith y Flack, situado en el acceso de la vena cava superior a la auricula derecha. E1 SAN
también es denominado como el marcapasos natural de nuestro corazon, ya que su funcién pri-
mordial es producir potenciales de accién (PA) desencadenando la despolarizaciéon del miocardio,
resultando cada uno de los impulsos en un latido del corazén. Las células del SAN tienen un
potencial de reposo de -55 mV, siendo menor que el potencial de reposo del miocardio, y ademas,
contienen unos canales de sodio abiertos de manera permanente que posibilitan el crecimiento
paulatino del voltaje en el interior de la célula, de manera que cuando el potencial alcanza los
-40 mV y llega al estimulo umbral, se produce la despolarizacién. Este comportamiento de las
células del marcapasos fisiologico explica que las mismas sean capaces de ocasionar sus propios
PAs. A diferencia del musculo cardiaco, en estos potenciales inicamente encontramos las fases
de despolarizacion (fase 0), repolarizacion (fase 3) e hiperpolarizacion (fase 4) [3][82][3].

Tras producirse el estimulo en el SAN, inicialmente se produce la contracciéon auricular. A
continuacion, el estimulo viaja por las auriculas y llega al AVN a través de los haces internodales
posterior, medio y anterior. Este nodo también recibe el nombre de nodo de Aschoff-Tawara y
su caracteristica principal es la transimisién del estimulo desde las auriculas a los ventriculos.
Ademés, otro aspecto a destacar es que detiene el impulso cardiaco un breve instante de tiempo,
aislando la fase de sistole auricular de la sistole ventricular, y restringe el nimero de estimulos que
llegan a los ventriculos. Esto lo hace con la finalidad de evitar que algunas arritmias auriculares,
como es el caso de la fibrilacion auricular (FA), se transfieran totalmente y provoquen arritmias

ventriculares peligrosas [92][105].

Una vez el estimulo atraviesa el AVN, este va a parar al haz de His, un haz de fibras que co-
munica el AVN y las ramas de los ventriculos. Se encuentra dividido en una rama derecha y
otra izquierda, esta ultima subdividida a su vez en dos fasciculos; el anterior y el posterior.
Tanto la rama derecha como los fasciculos de la rama izquierda se bifurcan en los ventricu-
los en una cadena de fibras de Purkinje, sistema constituido por células especializadas y cuya
conduccién es mas lenta, siendo su funcién la transmisién del estimulo hacia los ventriculos
del miocardio para su despolarizaciéon y contraccién [3][73][92]. En la siguiente figura podemos
observar los diferentes elementos que participan en el sistema de conduccién eléctrico del cora-

z6n y el trayecto que sigue el impulso eléctrico para generar la contraccién del corazén completo.
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Figura 1.2: Sistema de conduccién eléctrico del corazén humano [82].
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1.2.b Potencial de accion cardiaco

Las células cardiacos son células excitables capaces de transmitir impulsos eléctricos y permitir

la contraccién mecanica del corazén. Cuando hablamos de miocito cardiaco, refiriéndonos a la

electrofisiologia, podemos diferenciar dos estados [56]:

1. Estado de reposo: Estado en el cual el miocito presenta una diferencia de potencial de -90

mV, siendo la parte interna de la célula negativa con respecto a la parte externa. A esta di-

ferencia de potencial se la conoce con el nombre de “Potencial de Reposo Transmembrana”

y se asocia con la didstole celular.

2. Estado de excitaciéon: Estado en el cual se produce la activacién de canales idénicos especi-

ficos que permiten el flujo de iones concretos a través de la membrana celular y que frenan

el estado de reposo celular provocando PA. Durante el PA, en el interior de la célula se

ocasionan un conjunto de modificaciones eléctricas de manera sucesiva, que reciben el nom-

bre de despolarizacion y repolarizacién, tras las cuales se vuelve al estado de reposo inicial.

Para que la célula pueda pasar de un estado a otro es necesario que se produzca un estimulo

eléctrico lo suficientemente intenso para alcanzar el denominado “Potencial Umbral”, a partir

del cual el miocito genera automaticamente el PA. Existen cuatro fases diferenciables en el PA

[6][46][67]:

» Fase 0: Despolarizacion rapida

Esta fase se produce cuando un estimulo excita de tal manera una célula, que el PA

de la misma aumenta a -60 mV. Tras la despolarizacién, se produce la apertura de los
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canales de sodio dependientes de voltaje y la entrada abundante de iones de sodio (Na™)
durante 1-2 ms aproximadamente hacia el interior de la célula, generando la corriente de
Na™ rdpida (In,). Ademds, también se abren los canales lentos de calcio, generando una
corriente (I¢, 1) de entrada de iones propios al medio intracelular. Esta entrada de cationes
permite que se alcance un equilibrio entre el potencial del medio intracelular y el del medio
extracelular y el potencial transmembrana se vuelve nulo.

= Fase 1: Repolarizacién rapida precoz
Fase en la cual se cierran los canales de sodio dependientes de voltaje y se produce la acti-
vacion de una corriente transitoria de iones de potasio de rapida activacion y desactivaciéon

(Ito) hacia el exterior de la célula.

s Fase 2: Meseta o repolarizacion lenta
En esta fase se produce un equilibrio entre dos corrientes de entrada y tres corrientes de
salida. Una de las corrientes de entrada corresponde a una corriente lenta de sodio (Inar),
procedente de unos pocos canales que no se llegan a inactivar en la parte final de la fase
0, y la otra, a una corriente de calcio (I¢,z) procedente de canales de calcio tipo L. Con
respecto a las corrientes de salida, encontramos la corriente de activacién ultrarrapida de
salida de potasio (K™) (Ixu:), la de activacién réapida (Ix,) y la de activacién lenta (Ixs).
Esta fase es de vital importancia en los miocitos cardiacos ya que la entrada de calcio
(Ca2+) al medio intracelular a través de la corriente I, procedente de los canales lentos

de calcio origina la contracciéon del miocardiocito.

» Fase 3: Repolarizacion rapida tardia
En esta fase de inactivan de manera completa tanto los canales de Nat como los de Ca™
y inicamente permanecen abiertos los canales de KT. Estos mecanismos y la consecuente
pérdida de cationes en el medio intracelular convierte el potencial de membrana a valores

negativos.

= Fase 4: Fase diastélica o potencial de reposo
En esta fase destaca la importancia de la bomba de sodio-potasio, encargada de bombear
iones de K* hacia el medio intracelular y bombear iones de Na™ hacia el medio extracelular.

De esta manera se consigue recuperar el potencial de reposo de la célula.

Existe un tramo durante el PA conocido con el nombre de periodo refractario que limita la
frecuencia a la que el corazon puede latir, es decir, es el periodo en el que las células no pueden
ser excitadas aunque se produzca un nuevo impulso eléctrico. Su duracién es aproximadamente
equivalente a la duracién del PA y su principales caracteristica responde a la inactivacién de
los canales de Na™, impidiendo la despolarizacién. A pesar de esto, los canales de Na™ inician
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una activacién progresiva en el denominado periodo refractario relativo, lo que permite que si se
produce un estimulo de duracién e intensidad adecuada, los canales de Na™t se abran de manera
completa y se ocasione otro PA. El periodo refractario de una auricula tiene una duracién
aproximada de 0,15 segundos, mientras que el de un ventriculo tiene més del doble de duracién,
alcanzando unos 0,4 segundos [40].

En la siguiente figura podemos observar las fases de un PA y los canales de iones que participan
en €l, asi como la correspondencia del PA en la senal del electrocardiograma.
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Figura 1.3: Fases y corrientes de un PA y la sefial ECG resultante [18].

1.3 Acoplamiento excitacién-contraccion

Para hablar sobre el proceso de acoplamiento excitacién-contraccién es importante recordar la
composicion de los cardiomiocitos y del tejido cardiaco. Dentro del citoplasma de los cardio-
miocitos, se encuentran las miofibrillas, que permiten a estas células ser eldsticas y contraerse.
Ademaés, en ellas podemos encontrar los sarcémeros, que corresponden a las unidades contractiles
en si y que contienen filamentos delgados, con actina, troponina (Tnl, TnC, TnT) y tropomio-
sina y filamentos gruesos, compuestos de miosina. Por otra parte, haciendo referencia al tejido
muscular cardiaco, este se compone de las fibras musculares, que poseen unas membranas que
separan los miocitos individuales, denominados discos intercalados, que posibilitan la unién de
las células cardiacas entre si gracias a las uniones adherentes, desmosomas y uniones gap (gap
junctions). Las dos primeras forman las uniones mecénicas entre los miocitos cardiacos y las
uniones gap favorecen el acoplamiento tanto eléctrico como quimico de las células adyacentes.
Ademsds, van a ayudar a la transimisién del PA entre unas células y otras a lo largo del musculo

cardiaco, lo que nos lleva a poder considerar el musculo cardiaco como un sincitio.

Una vez puestos en contexto, nos referimos al acoplamiento excitacién-contraccién como el pro-
cedimiento a través del cual las miofibrillas del musculo cardiaco se contraen como consecuencia
de la presencia del PA. Ademas, el procedimiento que tiene lugar tras el aumento de la cantidad

de calcio es conocido como acoplamiento eletromecénico. A continuacién, se van a enumerar el
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conjunto de sucesos que se llevan a cabo en el proceso de acoplamiento excitacién-contracciéon

[9][36][40]:

1. Previo a la activacion eléctrica de la célula, es decir, cuando la célula se halla en reposo,
la tropomiosina de los filamentos delgados se encuentra enrollada de manera helicoidal a
la actina bloqueando en esta los sitios de unién de la miosina. Es la troponina I (Tnl) la

que se encarga de mantener a la tropomiosina en estado de bloqueo.

2. La activacién eléctrica de la célula, se origina por la presencia de un PA procedente de
una célula adyacente. El PA se transmite a través de los tiibulos transversos (T), momento
en el que estas estructuras activan los tibulos sarcoplasmicos longitudinales, induciendo
la apertura de los canales de calcio activados por voltaje (Ic,r) y permitiendo la entrada
de calcio al interior de la célula. Este momento equivale a la fase de meseta que se puede
apreciar en el PA y es esta cantidad de calcio entrante la que va a determinar la fuerza que
va a tener la contracciéon. Una vez introducido el calcio, su entrada estimula los canales de
receptor de rianodina, presentes en el reticulo sarcoplasmaético, lo que ocasiona la liberacién
de calcio inducida por calcio desde este compartimento hacia el sarcoplasma, aportando
asi la cantidad suficiente de este ion para desembocar la contraccién posterior. El aumento
de la concentracién de calcio en el interior de la célula lleva a estos iones a unirse a los
sitios de uni6én de la troponina C (TnC), molécula encargada de impulsar la contraccién
del musculo cardiaco, lo que hace que la Tnl desplace a la tropomiosina y deje descubiertos
los sitios de union de la actina.

3. Posteriormente, las cabezas de miosina se activan por la reacciéon de conversiéon del ATP
en ADP y fosfato organico, permitiendo la adhesiéon de las cabezas de miosina a los sitios
de unién de la actina. Posteriormente, el fosfato se desvincula del ADP y es liberado, lo

que ocasiona una modificacién de la configuracién de la miosina.

4. El cambio de configuracién de la miosina origina la liberacion de energia que hace que la
miosina desplace la actina y seguidamente libere ADP, produciendo asi la contraccion.

5. En este punto, una nueva molécula de ATP se adhiere la cabeza de miosina, haciendo
que los filamentos delgados y gruesos se desprendan y vuelvan a su posiciéon separados,
cerrando un proceso ciclico y regresando al paso 2.

Finalmente, cuando las concentraciones de calcio intracelular disminuyen, este ion se separa de
la TnC y la tropomiosina vuelve a enrollarse de manera helicoidal sobre la actina para bloquear
los sitios de unidn, regresando asi al estado inicial de bloqueo y produciéndose la relajaciéon. Una
parte del calcio regresa al interior del reticulo sarcoplasmatico y otra parte, se libera gracias a
la actuacién del intercambioador sodio-calcio.
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Figura 1.4: Proceso de acoplamiento electromecanico [41].

1.4 Biofisica de la presion

1.4.a Presiones de las diferentes partes de la circulacion.

Para la medicién de las presiones de las diferentes partes de la circulacién se sigue normalmente
un procedimiento médico que recibe el nombre de “cateterismo cardiaco derecho” o “cateterismo
cardiaco de Swan-Ganz”. Esta técnica consiste en el paso de una sonda fina que llega al lado
derecho del corazén a través del cual los profesionales médicos buscan monitorizar cémo es
el paso de sangre por el corazén y asi poder examinar la funcién cardiaca de pacientes. Este
catéter posibilita la adquisicion de valores de las medidas de las presiones existentes en la auricula
derecha, ventriculo derecho, la arteria pulmonar y la auricula izquierda [57][58]. Siguiendo este
método, las presiones fisioldgicas correspondientes a las diferentes regiones del corazon son las

siguientes [59]:
» Auricula derecha: La presién en esta cavidad oscila entre 1-5 mmHg.
» Ventriculo derecho: 20-30 mmHg para la presion sistdlica y 1-7 para la presion diastélica.

= Arteria pulmonar: La presion diastolica esté correlacionada con la presién de la auricula
izquierda, por la resistencia que ejerce la sangre al pasar a través de la zona vascular
pulmonar. El valor de la presién diastélica se encuentra en torno a 10 mmHg y la sistélica
se encuentra entre 20-30 mmHg, siendo esta tltima igual a la presion del ventriculo derecho,
puesto que ambos se comunican al producirse la apertura de la valvula pulmonar. El valor

medio de la presion en esta estructura es de 9-19 mmHg.

30



1. Introduccion 1.4 Biofisica de la presién

s Presion capilar pulmonar: Esta presion es una aproximacion precisa de la presiéon media
de la auricula izquierda y si no existe ninguna anomalia en la valvula mitral también nos
puede servir como indicador 1util del ventriculo izquierdo. Por ello, el valor de la presion
media se encuentra entre 5-12 mmHg tanto en el caso de la presién capilar pulmonar, como

en el de la presién de la auricula izquierda y la del ventriculo izquierdo.

= Aorta: La presiéon media de la aorta oscila entre 70-105 mmHg, siendo esta una presién
alta debido a que el corazén se encuentra continuamente bombeando sangre hacia la aorta.

El corazén se comporta como una bomba pulsatil y por tanto, la presion arterial va alternando.
En concreto, durante la fase de sistole, la presion arterial adértica alcanza su valor maximo con
120 mmHg y durante la fase de diastole la presion arterial consigue un valor minimo de 80 mmHg.
Si estudiamos por separado el sistema de circulacién sistémica y pulmonar podemos encontrar
diferencias en los valores de las presiones segun la regién que analicemos. Empezando por la
circulacién sistémica, la presion arterial sistémica responde a 120/80 mmHg como acabamos de
mencionar. En este caso, a medida que el flujo de sangre va circulando, la presién adquiere un
valor de 35 mmHg en la regién de las arteriolas y va disminuyendo poco a poco alcanzando un
valor de 10 mmHg en los extremos de las venas cavas inferior y superior. No obstante, la presion
media funcional en la gran parte de los lechos vasculares es de un valor de 17 mmHg. En esta
terminacién de las venas cavas en la auricula derecha, puesto que la presién ha disminuido a la
largo de toda la circulacion sistémica, se alcanza un valor de casi 0 mmHg. La presién del pulso,
que se define como la diferencia entre la presion sistélica y diastélica es de 40 mmHg ( 120-80

mmHg = 40 mmHg).

Con respecto a la circulaciéon pulmonar, en las arterias pulmonares el comportamiento de la pre-
sién también es pulsatil, sin embargo, la presién es significativamente menor. El valor alcanzado
en la presiéon sistélica arterial pulmonar se encuentra en torno a 25 mmHg y la diastélica en
torno a 8 mmHg, siendo la presién arterial pulmonar media de tan solo 16 mmHg. Estas bajas
presiones en la circulacién pulmonar se ajustan a lo que los pulmones necesitan [40].

Para exponer de una manera mas visual como son las presiones en las diferentes partes de la
circulacion, en la siguiente figura se muestra el Diagrama de Wiggers, una herramienda grafica
que se utiliza de manera habitual cuando queremos estudiar la fisiologia del corazén y que aporta
informacién especifica para cada fase del ciclo cardiaco. En una misma imagen se representan en
el eje Y la presion sanguinea referente a la aorta, ventriculos y auriculas, el volumen ventricular,

el electrocardiograma y el fonocardiograma; y en el eje X el tiempo.
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Figura 1.5: Diagrama de Wiggers [61].

1.5 Diagnostico clinico de las enfermedadaes cardiovasculares

El diagnostico de las enfermedades cardiacas es un paso fundamental para abordar las mismas
y permite a los clinicos seleccionar el tratamiento mas adecuado en cada paciente. Por ello,
para conseguir un diagnéstico preciso, evaluar clinicamente la actividad eléctrica del corazén es
fundamental. E1 ECG es una técnica no invasiva, que consiste en una representaciéon grafica en
forma de senial de los diferentes potenciales eléctricos originados en el corazén. Las membranas
de las células excitables tienen la capacidad de provocar PAs, provocando una corriente eléctrica
que se transmite por el tejido que rodea estas células. El tejido actiia como medio conductor y
la actividad conjunta de muchas células se transmite a la superficie del cuerpo y es ahi donde las
sefiales son captadas a través de electrodos que se posicionan en los brazos, piernas y pecho. Esta
técnica de diagndstico es muy 1til ya que posibilita el diagnéstico de arritmias, permite identificar
isquemia del miocardio, alteraciones en la conduccion cardiaca e incluso aporta informacién sobre

alteraciones metabdlicas que pueden ser peligrosas para el paciente [62][63].

El ECG consta de 12 derivaciones para medir las senales eléctricas procedentes de diferentes
puntos del corazén, agrupandose las mismas en dos tipos. Por una parte, seis derivaciones pre-
cordiales (V1-V6), siendo todas ellas monopolares, y por otra parte, seis derivaciones de las
extremidades corporales ( I, II, III, aVR, aVL, aVF), siendo las derivaciones aVR, aVL y aVF
también monopolares y las derivaciones I, II y III bipolares.
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1.6 Arritmias cardiacas

El ritmo habitual del ciclo cardiaco originado por el SAN se encuentra establecido en 70 latidos
por minuto. En ocasiones, este ritmo puede verse modificado en situaciones como el suefio,
estrés o esfuerzo fisico, sin embargo, existen circunstancias en las cuales la variacién del ritmo
se produce sin justificacion aparente y en esos casos provocan alteraciones de los procesos de
contraccién y relajacion del corazén, convirtiéndose en manifestaciones cardiacas patoldgicas
denominadas arritmias. Las arritmias cardiacas consisten en un conjunto de alteraciones del
ritmo cardiaco sinusal natural. Se pueden producir debido a que un impulso eléctrico no se ha
originado de manera correcta, su lugar de origen no es el adecuado, la ritmicidad del SAN esta
alterada o el trayecto de conduccién se ha visto modificado [60]. Pueden tener lugar en personas
de cualquier edad y es posible que se generaren en corazones que son normales estructuralmente
o en ocasiones en las que ya exista una enfermedad cardiaca previa. Ademaés, existen alteraciones
del ritmo del corazén que desaparecen de manera natural, mientras que en otros casos afectan
gravemente a la funcién cardiaca. A pesar de que existe gran variedad en la manifestacién clinica
de las mismas, todos los tipos de arritmias comparten caracteristicas electrofisiologicas a escala

celular [33]. Los mecanismos fundamentales involucrados en la aparicién de las arritmias son:

» Automaticidad
s Actividad desencadenada

= Reentrada.

En el caso de las arritmias se produce automatismo anormal, el cual puede aparecer tanto en
células autométicas como las que no lo son, cuando existe despolarizacién del potencial de mem-
brana por encima de -55 mV. Los PAs producidos en este caso son dependientes de calcio, por lo
que se transmiten lentamente y no es complicada la interrupcion de su conducciéon. Con respecto
a la actividad desencadenada, en las arritmias estd relacionada con la presencia de despolari-
zaciones durante la fase 3 del ciclo cardiaco de manera previa a la repolarizacién de la célula,
o en la fase 4, posteriormente a la respolarizacion completa. Si estas despolarizaciones logran
alcanzar el potencial umbral pueden desembocar en la propagacién de uno o varios PA [64].

Las arritmias cardiacas aparecen cuando existen modificaciones en el establecimiento y/o trans-
misién del estimulo eléctrico, causando una disminuciéon del aporte sanguineo a las células y
normalmente tienen su origen en el nodo sinusal [26]. Se pueden clasificar siguiendo diferentes

criterios [32]:
» En funcién de la frecuencia cardiaca que generan: Taquirritmias ( frecuencia cardiaca

situada por encima de los 100 latidos por minuto) o bradirritmias (frecuencia cardiaca

inferior a los 60 latidos por minuto).
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= Segln la extension del complejo QRS: Estrecho o ancho.
= Regularidad de las mismas: Regulares o irregulares.

» Zona de aparicién: Supraventriculares (originadas por encima del AVN) o ventriculares
(originadas por debajo del AVN).

1.6.a Fibrilacion auricular

La fibrilacién auricular (FA) se define como la arritmia cardiaca que se produce con mayor
frecuencia y constituye un problema de salud publica peligroso. Se trata de una enfermedad
crénica, complicada y paulatina de las auriculas que presentan remodelado eléctrico, estructural
y contractil [75][78]. La prevalencia de esta patologia aumenta con la edad y un tercio de los
pacientes diagnosticados con arritmias padecen FA. Afecta en torno a un 6 % de personas mayores
de 65 afios y la prevalencia en personas con 80 anos esté cerca del 10 %. Ademads, existe un 25 %
de riesgo continuo de que se produzca FA en personas de 40 anos. Su frecuencia de aparicion es
ligeramente mayor en hombres y més habitual en personas de raza blanca [104].

Uno de los factores de riesgo mas relevantes para la aparicion de FA, a parte de la edad, es la
dilatacién auricular crénica [79][102], aunque existen estudios experimentales que consideran que
la dilatacién auricular aguda juega un papel importante en el inicio de esta arritmia [11][83].
Ademas, otros factores de riesgo a considerar son la presencia de hipertensién, cardiopatias,
apnea hipnica y diabetes mellitus. Ademas, la FA estd ligada a un aumento del riesgo de padecer
insuficiencia cardiaca y es causante de agravar el riesgo de padecer demencia [40][70].

La FA se caracteriza por la participacion de numerosos mecanismos de las auriculas que dan lugar
a una activacion eléctrica auricular desordenada, irregular y rdpida, generando una pérdida de la
funcién mecanica de la contraccién auricular y una respuesta de frecuencia irregular ventricular
determinada por la conduccion del AVN [35]. Una causa habitual de esta patologia es la dilatacién
de las auriculas, en particular la dilatacién de la auricula izquierda (AI), producida por lesiones
de las valvulas del corazén que imposibilitan el vaciado completo de las auriculas, o por una
insuficiencia ventricular que hace que exista una gran acumulaciéon de sangre en las auriculas.
Como consecuencia, esta dilatacién de las paredes favorece una conduccion lenta y larga, factores

que aumentan la predisposiciéon a padecer FA [15][40][70].

Ante esta situacion, las auriculas dejan de bombear sangre y por consiguiente, pierden la uti-
lidad para servir de bomba de administracién de sangre de los ventriculos, ya que en lugar de
contraerse, inicamente tiemblan. No obstante, la sangre sigue transportdndose de las auriculas
a los ventriculos de manera pasiva, y el bombeo de los ventriculos sélo disminuye en un 20-30 %.
Es por ello, que en este tipo de patologia la persona puede permanecer con vida durante meses
o afios a pesar de que el bombeo del corazon total haya perdido eficiencia [39][75]. En la siguien-
te figura se muestra un diagrama con la actividad eléctrica de diferentes regiones del corazon
durante la FA.
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Figura 1.6: Actividad eléctrica en la FA. a: Ritmo normal; b: FA. Se representan potenciales de accién
del nodo sinoauricular (NSA), la auricula, el nodo auriculoventricular (AV) y los ventriculos [75].

Siendo mas concretos, un episodio de FA se define como la apariciéon de una arritmia con carac-
teristicas propias de FA, es decir, una longitud del ciclo auricular por debajo de 200 lpm, la onda
P no apreciable y un intervalo R-R cambiante sin la presencia de bloqueo auriculo-ventricular,
con una duracién minima para poder ser detectada en un ECG de superficie, o de 30 segundos
al menos si se realiza un registro de Holter. A continuacién, se muestra un ECG normal y un
ECG con presencia de arritmia, en este caso, fibrilaciéon auricular (FA).

_,L—waw

Figura 1.7: ECG normal y ECG con FA [28].

Debido a que la presencia de FA conlleva una elevada frecuencia de estimulacion, el sistema
cardiaco se ve en la necesidad de adaptarse a esta circunstancia a través de diferentes mecanis-
mos que modifican las caracteristicas propias de las auriculas. Mediante estos procesos se busca
impedir que los niveles de [Ca?t]; sean muy altos y disminuir al maximo el coste metabélico, sin
embargo, también fomentan la conservacién de la reentrada. A este concepto se le conoce con el
nombre de remodelado auricular y provoca cambios eléctricos, estructurales y contractiles.
En nuestro trabajo nos centraremos en el caso del remodelado eléctrico para simular la FA y lo
explicaremos con detalle en el siguiente capitulo [109]. En el 4&mbito clinico, se puede distinguir
entre la FA paroxistica (pAF), la FA persistente (peAF) y la FA permanente [23][62][77].
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Fibrilacién auricular paroxistica

Se define como la presencia de dos o mas episodios de FA que finalizan de manera espontinea
dentro del intervalo de los primeros siete dias. Ademas, también reciben este nombre los episodios
finalizados por cardioversion, o bien farmacolégica o eléctrica, en las primeras 48 horas desde
su manifestacién. En este tipo de FA los focos ectépicos suelen ser una causa significativa en
la aparicién de la arritmia. Un 25 % de los casos que se diagnostican de FA pertenecen a este
grupo y en un 20 % de los mismos es posible que evolucione a FA permanente en un periodo de
tiempo aproximado de cuatro afios debido al remodelado auricular.

Fibrilacién auricular persistente

Consiste en la aparicion de dos o mas episodios de FA con una duraciéon mayor de siete dias o
que finalizan por cardioversién farmacologica o eléctrica una vez concluidas 48 horas desde su
manifestacién. Ademds, si el episodio supera la duracién de 12 meses, pasa a considerarse FA
persistente de larga duracién. En este caso, la FA persistente va ligada a un remodelamiento
tanto estructural como electrofisiologica de las auriculas. Aproximadamente un 11 % de pacientes
padecen este tipo de FA.

Fibrilacién auricular permanente

Este tipo de FA también se conoce como persistente de larga duracién, y se trata de un episodio
en el que no se ha logrado recuperar el ritmo sinusal o en el que no se considera ningin plan-
teamiento por parte del médico ni del paciente para poder reponer el ritmo sinusal. Este tipo
de fibrilacién va asociada a una remodelacién electrofisiolégica y una remodelacion estructural
mayor y un 66 % de los pacientes diagnosticados con FA padecen este tipo en concreto.

Cuando tiene lugar un episodio de FA se produce la propagacién de un gran ntmero de ondas
de despolarizaciéon de pequenia magnitud por todas las direcciones en las auriculas. Estas ondas
se encuentran muy debilitadas y gran parte de ellas presentan polaridades contrarias, lo que
hace que se compensen entre si. Por este motivo, a la hora de evaluar en un ECG la presencia
de FA, se puede observar que las ondas P de las auriculas se encuentran ausentes, mientras que
los complejos QRS-T tienen un comportamiento habitual siempre y cuando no exista alguna
alteracién ventricular. No obstante, el momento en el que se produce la aparicién de estos
complejos no es regular, ya que cuando existe FA los estimulos se desplazan de la auricula al
AVN de forma rapida pero irregular. Una vez ha llegado el impulso, el AVN no posibilita el paso
de otro estimulo durante un periodo de 0,35 segundos, lo que ocasiona una separacién minima de
esta duracién entre dos contracciones ventriculares. Posteriormente, existe un periodo anadido
de entre 0 y 0,6 segundos previos hasta que uno de los estimulos irregulares de la FA alcance el
AVN.

Por lo tanto, debido a todos estos factores, la separacién entre dos contracciones ventriculares
seguidas varia entre un periodo minimo de 0,35 segundos y un maximo de 0,95 segundos, lo
que ocasiona un latido muy variable. Este fenémeno de variaciéon entre los latidos cardiacos se

observa habitualmente en el ECG y es uno de los factores clave a la hora de diagnosticar la pato-
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logia. Otro factor recalcable reside en la excitacién del ventriculo a una frecuencia alta (125-150
latidos/minuto) causado por la rapida frecuencia de los estimulos de fibrilacién originados en

las auriculas [40].

Mecanismos de aparicion y mantenimiento de la fibrilacion auricular

En la actualidad, existen tres teorias sobre los mecanismos que originan y mantienen la FA,
basadas en estudios realizados principalmente en las dos Ultimas décadas gracias a los avances
tecnolédgicos y estudios en pacientes con FA. Bien es cierto que sigue siendo un tema de con-
troversia y es necesario seguir investigando sobre el tema y se espera que en los préximos anos
se llegue a una mejor comprensién del problema. La tres hipdtesis actuales son las siguientes
[29](90]:

= Teoria de multiples circuitos reentrantes: Esta teoria la propuso Moe en la década de
los 60 y se confirmé experimentalmente, y defiende la idea de que la FA se origina a causa
de que se producen micro-reentradas de multiples frentes de onda que se despolarizan en
el tejido auricular con capacidad de excitacion en el momento en el que le llega el frente

de activacion.

= Hipdtesis del foco ectdpico: Esta teoria surgio posteriormente a la anterior en manos de
Haissaguerre et al. Esta hipotesis surge tras la demostracién de que las venas pulmonares
(VPs) podian tener un papel importante en la FA y expone que la FA se produce por la
descarga de manera continua de una fuente focal de frecuencia alta y de disparo réapido
que se origina en las VPs o en zonas inminentes, donde sus frentes de activacién se dividen
y dispersan de manera desorganizada en el tejido colindante. Este mecanismo es el més
comun en la FA paroxistica.

= Teoria de un unico circuito reentrante: Se trata de la hipdtesis mas actual propuesta
por Jalife et al. en el 2003, que defiende que el origen de la FA se debe a la aparicién
de latidos en las VPs, causantes de la formacién de una reentrada funcional, pero su
mantenimiento es causado por la presencia de un rotor situado en la salida de las VPs y
la pared posterior de la Al, que actuaria activando el tejido de manera regular y a una
alta frecuencia, originando frentes de onda que se dividiran y dispersaran en diferentes

direcciones recurrentes.

En la siguiente figura se muestran graficamente los mecanismos involucrados en la apariciéon y

perpetuacién de la FA.
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Figura 1.8: Mecanismos de aparicién y mantenimiento de la FA. A) Teorfa de miltiples circuitos reen-
trantes; B) Hipétesis del foco ectépico; C) Teorfa de un tnico circuito reentrante [8].

Existen estudios que afirman que las VPs son muy importantes en la FA. En los estudios iniciales,
se consideraba que eran las causantes de que se produjeran las extrasistoles que ocasionaban
la FA. Ademas, los miocitos de las VPs contienen unos potenciales de acciéon transmembrana
que ascienden en la fase 0 con una velocidad y duracion menor, lo que conlleva a un periodo
refractario mas corto y una velocidad de conduccién mas lenta, factores que llevan a la conclusion
de que las VPs podrian estar estrechamente relacionadas con el sostenimiento de la FA en algunos
pacientes[4]. Adiccionalmente, las fibras musculares presentan cambios abruptos en su disposicién
y se entrecruzan en la pared posterior, lo que provoca mecanismos de conduccién discontinua y
enlentecimiento [29][101]. No obstante, aunque en muchos casos las VPs son claves para mantener
los mecanismos de reentrada en la FA, en un 28 % de los pacientes los desencadenantes proceden
de éreas diferentes a estas venas [81].

Tratamiento de la fibrilacion auricular

El tratamiento de la FA presenta una gran complejidad y es necesario que se realice de mane-
ra personalizada en cada paciente, ya que actualmente se sigue estudiando su fisiopatologia y
depende en gran medida de las caracteristicas propias de cada persona. Los principales obje-
tivos terapetticos residen en el reestablecimiento del ritmo sinusal, el mantenimiento de este,
mantener controlada la frecuencia ventricular y anticiparse a la aparicién de tromboembolias

17].

Las dos terapias principales para tratar la FA son, por una parte, el tratamiento farmacoldgico
y por otra parte, el uso de la técnica de ablacién auricular, siendo la realizada con catéter
minimamente invasiva una de las preferidas por los profesionales. Con el primer caso, se busca

principalmente prevenir la aparicién de ictus a través de anticoagulantes y controlar la frecuencia
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cardiaca o el ritmo cardiaco a través de farmacos antiarritmicos. Estos tltimos actiian frenando
los canales de KT provocando un alargamiento del PA y los canales de NaT, consiguiendo la
disminucion de la excitacién y velocidad de conduccion. Por otro lado, con la técnica de ablacién
auricular se realiza un lesion del tejido que rodea las VPs y que aisla estas mismas del resto de
la auricula, lo que interrumpe el avance de los frentes de onda o focos ectopicos originados, que
causan las alteraciones del ritmo cardiaco.

La eleccion del tipo de tratamiento depende de las caracteristicas del paciente a tratar, pero
en rangos generales, son los farmacos la primera eleccién en la mayoria de los casos por su
facilidad de administracién y porque asi no se realiza una intervencién, por las consecuencias
que esta puede conllevar. No obstante, el éxito de este tratamiento es limitado, ya que puede
provocar graves efectos secundarios y en aquellos pacientes que no toleran estos farmacos o que
no es suficiente para frenar la arritmia se utiliza adiccionalmente o como alternativa la ablacion,
siempre que sea posible, siendo més efectiva esta terapia a largo plazo. Sin embargo, su utilizacién
sigue limitada por la falta de conocimiento exacto de la fisiopatologia de la enfermedad, lo que
lleva a la conclusién de la necesidad de tratar la FA de manera precoz antes de que evolucione
[10][85][101][104].

1.7 Modelos computacionales

Los modelos computacionales constituyen un apoyo en el estudio de patologias y pueden servir
de ayuda en su diagnostico y tratamiento, ya que permiten integrar una gran cantidad de datos
para estudiar el mecanismo de funcionamiento de diferentes variables de un sistema. Gracias a
las simulaciones computacionales podemos evaluar y predecir cudl serd el comportamiento de
un sistema real tanto en condiciones fisiologicas normales como patolégicas. A la hora de crear
un modelo computacional en base a datos experimentales o registros clinicos, el primer paso a
seguir es el disefio de dicho modelo lo méas personalizado posible, en el cual se deben concretar los
componentes, variables y parametros que van a formar parte del mismo y estos deben de ajustarse
lo maximo posible a los sistemas de partida que se quieren recrear. Posteriormente este disefio
debe convertirse a un modelo matematico definido mediante ecuaciones y por ultimo, llevar a
cabo la simulaciéon computacional que se requiera para estudiar un tema concreto. Ademds, la
investigacion de sistemas relacionados con la biologia es un ambito complicado y complejo, lo que
hace que la creacién de modelos computacionales sea un factor clave como apoyo en el estudio
tanto teérico como experimental de este area [13].

El primer modelo a nivel celular fue descrito en 1952 por Hodking y Huxley [42], y se basaba
en la exposicién de la membrana lipidica y las corrientes iénicas involucradas. A partir de estos
estudios, en 1960 se describio el primer modelo computacional que exponia el PA cardiaco. Cen-
trandonos en el modelado de la electrofisiologia cardiaca, podemos configurar el comportamiento
eléctrico del corazon desde el punto de vista celular, a través del modelado de la actividad de un
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miocito y estudiar la propagacién del PA. A nivel de tejido, mediante el modelado del miocardio
podemos estudiar la propagacién del PA entre unas células y otras. Cuando hablamos de mode-
los de propagacién a nivel de tejido, estos pueden ser bidominio o monodominio y se acoplan a
modelos de escala celular para formar modelos multiescala que abarquen la funcién del corazén
completo. Estos modelos pueden ser 1D, 2D o 3D y pueden incluir la heterogeneidad tanto del
nivel celular como de la estructura del corazén, consiguiendo asi que las simulaciones sean lo
maés realistas posible [12].

En este sentido, simulando la actividad del corazén completo, podemos estudiar tanto la propa-
gacién del PA como la orientacion que presenta la actividad eléctrica en el espacio. Dentro del
campo del modelado cardéico, existen modelos computacionales que estudian la electrofisiologia
de las auriculas y sirven como herramienta de apoyo en la investigacién de arritmias cardiacas,
en particular de la FA. Gracias a los mismos se puede estudiar el comportamiento auricular des-
de el punto de vista mas simplificado, como son los canales i6nicos, hasta el estudio de auriculas

completas con una anatomia muy similar a la de las auriculas reales [103].

Existen cinco modelos principales que incorporan la electrofisiologia auricular humana, los cua-
les presentan caracteristicas diferentes, por lo que segtn la finalidad de cada estudio podria ser
apropiado el uso de un modelo u otro. Los modelos son los siguientes: Modelo de Courtemanche
et al. (1998) [20], modelo de Nygren et al. (1998) [76], modelo de Maleckar et al. (2008) [66],
modelo de Koivumdki et al. (2011) [48] y modelo de Grandi et al. (2011) [34]. Los dos primeros
modelos para cardiomiocitos auriculares humanos fueron los de Courtemanche et al. y Nygren
et al., cuya descripcion no llegé hasta el ano 1998. Estos modelos se basan en la recreacion del
PA haciendo uso de ecuaciones diferenciales ordinarias (ODE), utilizando datos experimentales
extraidos tanto de humanos como de otros mamiferos debido a la inexistencia de datos suficientes
humanos. Por ello, en ambos modelos, las ecuaciones para describir algunos componentes, como
las corrientes de iones, intercambiadores, etc. varian y eso hace que la conformacién del PA sea
ligeramente diferente. Para continuar con la mejora de los modelos, Maleckar et al. mejoraron
el modelo de Nygren et al. incorporando mejoras en la presentacion de las corrientes idnicas
que acompanan al proceso de repolarizacién y en la relacién con la velocidad del PA. Posterior-
mente, Koivumdaki et al. mejoraron los modelos de Nygren y Maleckar incorporando una mejor
descripcién del comportamiento del calcio y el papel del reticulo sarcoplasmaético [108].

Con respecto a los modelos computacionales que incorporan la mecanica, es decir, que detallan la
contraccion del corazon, existen principalmente para especies no humanas [16][52][86] y los datos
de miocitos humanos existentes no se han adquirido bajo condiciones reales. Esta situacion hace
que actualmente, siga habiendo escasez de modelos humanos en los que se encuentre integrada la
formulacion de las tensiones y que se puedan incroporar a modelos computacionales de contrac-
cién del corazén completo. La mayoria de modelos existentes que incorporan la mecanica, son de
ventriculos y hay algunos modelos que incorporan la mecanica para las auriculas y ventriculos,

pero la parte de la biofisica a nivel celular se necesita seguir desarrollando y mejorando, ademas
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de suponer una gran complejidad y mayor costo computacional [5][99]. Los mayores avances en
la incorporacion de electromecanica en los modelos cardiacos, por lo que hemos investigado y
conocemos hasta el momento, han sido incorporados por Land et al. [53][54]. No obstante, es
un tema que se sigue estudiando muy en profundidad y del que se necesita seguir investigando

para mejorar en los avances y asi poder conseguir modelos méas aproximados a la realidad.

Actualmente, se ha creado la Red Espanola de Investigacién en Modelizacion Computacional
Cardiaca (VHeart-SN) que abarca diferentes centros de investigacion y universidades de Espana
cuya finalidad es la creacion de un modelo computacional multiescala y multifisico lo méas preciso
y avanzado posible, para poder incorporarlo en la préctica clinica [12].
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Capitulo 2

Objetivos

El presente trabajo constituye un proyecto de investigacién en el que el principal objetivo ha sido
el estudio del efecto de la dilatacién auricular sobre el establecimiento de la fibrilacién auricular,
por una parte, a través del desarrollo y el estudio de un nuevo modelo electrofisiolégico que
incluye corrientes de estiramiento (Is,.) y por otra parte, mediante el desarrollo y estudio de un
modelo electromecanico formado mediante el acoplamiento del modelo con I, y la incorporacién
de ecuaciones de la mecédnica cardiaca. Centrandonos en cada paso, los objetivos principales han

sido los siguientes:

1. Investigacién sobre el estado del arte de los canales i6nicos activados por estiramiento
(SACs), centrandonos en su comportamiento en cardiomiocitos auriculares y en especial,
su influencia en el establecimiento de la fibrilacién auricular.

2. Investigacion en profundidad sobre el proceso de acoplamiento excitacién-contraccién en el
corazén y estudio sobre como se incorpora el acoplamiento electromecanico en los modelos

computacionales de células cardiacas humanas actuales.

3. Desarrollo de un modelo de cardiomiocitos humanos en Matlab basado en el modelo compu-
tacional electrofisiolégico del potencial de accion de Courtemanche et al. Para ello, se ha
creado un nuevo modelo electrofisiolégico auricular mediante la incorporacion de las co-
rrientes de los SACs de Kuijpers et al., para el estudio de su influencia en las auriculas en

funcién de la tensién aplicada.

4. Desarrollo de un modelo de acoplamiento electromecanico en células auriculares huma-
nas en Matlab incorporando las corrientes de los SACs de Kuijpers et al. y el modelo

mecéanico ventricular de Land et al. adaptado a miocitos auriculares, consiguiendo asi aco-
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plar la electrofisiologia y la mecanica y poder evaluar la fuerza de contraccién de células

auriculares.

. Introduccién del modelo de Courtemanche et al. y el nuevo modelo con las Isac en el
software de Elvira y su validacion mediante simulaciones 0D, para el estudio de estos
modelos con mayor profundidad.

. Realizacién de simulaciones en tejido 2D de los modelos de Courtemanche et al. y del
modelo con Isac con y sin remodelado para auricula izquierda (AI). Con las simulaciones,
el objetivo principal ha sido estudiar y comparar la influencia de estiramiento en la con-
ductividad del material y el mecanismo de mantenimiento de la FA en ausencia y presencia

de estiramiento.

. Realizacién de simulaciones 3D de un modelo de tejido de auricula izquierda y obtencién
de mapas de isdcronas, para poder tener un conocimiento més preciso sobre la propagacién
del potencial de acciéon y obtener informacion sobre los tiempos de activacion.

. Realizacién de simulaciones reales 3D auriculares, con la finalidad de estudiar comporta-
mientos mas reales y objetivos, que puedan tener repercusion y ser inferidos a la practica
clinica para el entendimiento del comportamiento de los SACs en la dilatacién auricular y
su afectacion en la aparicion de FA.
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Capitulo 3

Metodologia

3.1 Creacion de dos nuevos modelos computacionales

3.1.a Modelo con introduccion de canales id6nicos activados por
estiramiento (SACs)

Para poner en contexto lo que vamos a explicar en este apartado del trabajo, es importante
recordar que la aplicacién de una presion sobre una célula da como resultado una fuerza que
lleva a una cierta deformacién de la propia célula. Esta deformacién viene acompanada de un
estiramiento, que en un modelo acoplado de manera completa puede influir en el potencial de
accién. El PA se produce por los iones que pasan a través de ciertos canales que se ubican en
la membrana, cada uno de los cuales estd descrito por una ecuacién, en nuestro caso, segin
el modelo de Courtemanche et al. [20]. Trabajando sobre la base de este modelo, de todos los
canales que participan en el PA, los que se ven influenciados por el estiramiento celular son los
SACs (canales i6nicos activados por estiramiento) [91].

Los SACs son canales i6nicos mecanosensibles, presentes en la membrana plasmatica, que fueron
descritos en el afio 1984 por Sachs y Guharay en miocitos esqueléticos de pollo embrionario
[37]. Posteriormente, estos canales fueron identificados en multiples tipos de células, entre las
cuales se encuentran los cardiomiocitos. El registro de corrientes de SAC ( Ig4.) dentro del
campo de la cardiologia se ha producido en las células marcapasos, las fibras de Purkinje y los
miocitos de auriculas y ventriculos. En particular, en nuestro proyecto nos hemos centrado en

el comportamiento de estos canales en cardiomiocitos auriculares.

Los SACs cardiacos actian alterando la electrofisiologia de las células y existen varios tipos en
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funcién de cual es la finalidad del estiramiento, el tiempo de duracién del estiramiento celular con
respecto al ciclo cardiaco y las propiedades especificas de este estiramiento (amplitud, velocidad,
etc.). Atendiendo a estos factores podemos distinguir los canales selectivos de potasio (SACk)
o catibnicos no selectivos (SACyg). Es importante destacar que la técnica patch clamp fue de
vital importancia en el estudio de los SACs cardiacos, ya que permitié obtener los primeros
resultados experimentales y servir como base para la continuidad en el estudio dentro de este
campo [84].

Para nuestro estudio, nos hemos centrado en las corrientes de células con una relacién lineal de
corriente-voltaje, caracteristica atribuida a las corrientes de SACys (Isac,ns), puesto que son
los que se ubican y desempefnian su funcién en los cardiomiocitos. Estas corrientes fueron iden-
tificadas por primera vez en células cardiacas por Craelius et al. [21]. Sobre el comportamiento
de estos canales, cuando se produce una apertura de los mismos, esto lleva a la introduccién
de sodio y calcio, ademas de flujos de potasio. Esta transicién conduce a la despolarizacién de
la membrana plasmatica en la didstole, la posterior repolarizacion temprana durante la sistole
y puede producir un comportamiento parecido a la despolarizacién en etapas posteriores de la
repolarizacién del PA, dependiendo del potencial de inversién de la corriente.

En este tipo de células en concreto, tras producirse tensién mecédnica, los canales son capaces
de activarse en pocas decenas de milisegundos, ocasionando un aumento de la cantidad de iones
transitorios y consecuentemente, produciendo rapidas alteraciones de la actividad eléctrica del
corazon [106]. Ademads, se ha demostrado que la activacién de los SACs en los cardiomiocitos
produce una despolarizacion de la membrana, amplia la duraciéon del PA y ocasiona extrasistole
[43][44].

Centrandonos en la influencia de los SACs en el corazén, estos han sido reconocidos como
participes en la autorregulacion mecanosensible de los latidos del corazén y su activaciéon puede
generar estiramiento de las auriculas, ocasionando alteraciones de la actividad eléctrica en las
mismas. El potencial de inversiéon de estos canales es positivo para el potencial de reposo de
los cardiomiocitos que se encuentran en funcionamiento, de manera que cuando se produzca la
activacion de SACyg, se producird una despolarizacion de las células en reposo, ocasionando
efectos diferenciales en estas células, acelerando la repolarizaciéon temprana y retrasando la
tardia. Ademas, es tal la importancia de estos canales, que se han relacionado con el desarrollo
de patologias cardiacas, destacando las arritmias cardiacas, en especial, la fibrilacién auricular
[37][84]. En la siguiente grafica se muestran los efectos de estiramiento en el ritmo cardiaco.
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Figura 3.1: Efectos de estiramiento en el ritmo cardiaco [47].

Ademas, existen estudios, como el de Zabel et al. [111], en el que se ha estudiado que aunque
el estiramiento del miocardio puede ser causante de la aparicion de arritmias a causa de las
despolarizaciones originadas tras el estiramiento, esta consecuencia electrofisiologica depende
del momento en el que se ocasione el estiramiento, en funcién de si se produce en la fase de
sistole o diastole. En este sentido, se ha demostrado que es la aplicacién de estiramiento en la
fase final del PA o en la fase de didstole lo que oacasiona focos ectépicos propios de la aparicién
de FA como consecuencia de las despolarizaciones accidentales, mientras que si el estiramiento
es aplicado en las fases del PA 2 o/y 3, se producen repolarizaciones o no se va a producir ningin
efecto.

Coémo las patologias modifican los Iy,

En base a datos experimentales [113], la activaciéon de SACs puede inducir una despolarizacién
anadida, que podria ocasionar PAs espontdneos. Estos resultados pueden ser indicativos de que
la activacién de estos canales son los causantes de las arritmias inducidas por estiramiento en el
tejido cardiaco. Ademads, también es posible que los SACs participen en otras respuestas de las
células inducidas mediante el estiramiento, como pueden ser la sintesis de proteinas, la secrecién,
la expresion génica o la hipertrofia.

En pacientes que presentan distintos tipos de enfermedad cardiaca, la sensibilidad que tienen
los SACs en sus células auriculares es considerablemente superior, segin diferentes estudios,
en los que se han comparado estos resultados con la sensibilidad de estos mismos canales en
los cardiomiocitos de animales sanos. Este tipo de pacientes frecuentemente sufren dilatacién

auricular, asociada con arritmia auricular en un modelo de animal experimental [100].

Ademis, como consecuencia del estiramiento mecénico, se produce un aumento de la [Ca?*];,
y en respuesta, se genera una entrada de corriente a través del intercambiador electrogénico

de Na®/Ca?*, promoviendo una repolarizacién tardia y provocando una prolongacién de la
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duracién del potencial de accion en el 90 % de la repolaricacion (APD90). De manera consecuente,
la intensidad de estos canales en los cardiomiocitos auriculares de pacientes enfermos, puede

aumentar la predisposicién de sus auriculas a padecer arritmia [24][45][113].

No obstante, puesto que en muchos de los estudios existentes se trabaja con datos experimen-
tales de animales y pueden existir diferencias en la comparacion entre especies, es necesaria la
adquisicién de una mayor cantidad de informacién relativa a células cardiacas humanas para
podernos acercar de manera mas objetiva y precisa al comportamiento de estos canales en las

mismas.

3.1.b Modelo de contraccion cardiaca

Para estudiar cémo influye la mecénica cardiaca sobre la electrofisiologia, proceso que se conoce
con el nombre de acoplamiento electromecénico, hemos creado un modelo acoplando la mecanica
al modelo con I,.. Para ello, nos hemos basado en el modelo de contracciéon cardiaca de Land et
al. [54]. Este, se trata de un modelo basado en medidas actuales y novedosas de la produccién de
tensién en miocitos cardiacos humanos, en concreto, disenado para el estudio de cardiomiocitos
ventriculares. Destaca por estar formado por dos submodelos diferenciados; por una parte, un
modelo pasivo viscoelastico y por otro lado, un modelo de tensién activa. El primero de ellos es
constante e independiente del segundo.

El modelo viscoelastico pasivo nos permite calcular la tension pasiva, es decir, gracias al mismo
se modela el compportamiento de deformacién que sufren los miocitos cuando se someten a una
presién externa. Se trata de un modelo muy simple que tinicamente trabaja con una ecuacién
diferencial y que se basa en la idea de que los miocitos, ademas de tener propiedades elasticas
diferentes a otros tipos de células, presentan una respuesta viscosa peculiar, que se piensa que
deriva de la molécula de titina. Para modelar la respuesta pasiva se utiliza un modelo con tres
parametros analogo a un sélido lineal estandar, que se compone de un amortiguador y un resorte
colocados en serie, y en pararlelo con otro resorte. A continuacién, se muestra el modelo utilizado
para la respuesta viscoelastica.

Figura 3.2: Modelo de tension pasiva viscoeldstica [54].
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En la figura anterior podemos observar que el modelo es similar a un sélido lineal estandar,
como se ha explicado anteriormente. En primer lugar, F; consiste en un resorte que presenta
una relacién fuerza-longitud exponencial; por otro lado, Fo se trata de un resorte lineal que
limita el nimero de parametros y F; es un amortiguador con parametros especificos para poder
acortar y alargar en funcién de las diferencias de las fuerzas causadas por la viscosidad. Con
respecto a T, consiste en el modelo de tensién activa que se aflade posteriormente.

El modelo de tensién activa es mas complejo y se trabaja con seis ecuaciones diferenciales.
Gracias al conjunto de ecuaciones que conforman el mismo, podemos calcular la tensién activa,
es decir, vamos a poder modelar la deformacién producida en los cardiomiocitos a causa de la
diastole. En otras palabras, permite modelar cudl es el estiramiento, ocasionado tras la apertura
de los SACs, que se produce en el corazén al llenarse de sangre. Para definir la cantidad de
presion ejercida sobre los miocitos, va a tener vital importancia el valor del ratio o tasa de
estiramiento celular (\), ya que cuanto mayor sea este, mas van a abrirse los SACs y por lo
tanto, mayor va a ser el estiramiento. El valor cada vez mas elevado de este pardmetro va a
ocasionar un aumento de entrada de Ca?* al interior celular y por consiguiente, se va a unir mas
cantidad de este ion a la troponina (TnC). Este fendmeno va a desembocar en la formacién de
mas puentes cruzados entre la actina y miosina, lo que va a causar mayor fuerza de contraccion.

El modelo se basa en distintas proteinas contractiles, y consta de varios submodelos integrados.
En primer lugar, presenta un modelo de cinética de filamentos finos, donde se encuentran in-
volucradas la troponina y la tropomiosina; en segundo lugar, consta de un modelo del ciclo de
puente cruzado, que contiene la cinética de distorsién-desintegracién vinculada con los cambios
de longitud de la célula; y por ultimo, se compone de un modelo que muestra cémo depende
la longitud de la tension en los cardiomiocitos. En la siguiente figura se muestra de manera

representativa el modelo de tension activa.
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Figura 3.3: Modelo de tensién activa [54].

El esquema anterior muestra los diferentes estados en los que puede encontrarse el sistema del
modelo. Estos se encuentran representados mediante las circunferencias grandes y con una letra

que hace referencia a su nombre:

» Blocked state (B).
» Unbound crossbridge state (U)

» Pre-powerstroke state (W). Ademads, este estado cuenta con un subestado ({,), cuya

funcién es el control de la distorsiéon de los puentes cruzados de miosina en este estado.

» Force-generating state (S). Al igual que en el caso anterior, presenta un subestado ((s),
con la misma funcién que el estado estado adiccional del estado W, pero para este estado

S.

La tensién activa se produce gracias al proceso de unién de los puentes cruzados de miosina a
zonas especificas de union de la actina, como ya hemos explicado en el apartado de acoplamiento
excitacién-contraccion del capitulo anterior. El primer estado (B) hace referencia al paso previo
a la activacion eléctrica de la célula, en la que la tropomiosina bloquea los sitios de unién de la
actina a la miosina; el estado U equivale al proceso en el que se produce la unién de calcio a la
TnC y el desplazamiento de la tropomiosina para dejar libres los sitios de unién de la actina; el
estado W responde al proceso en el que se produce un cambio conformacional de la cabeza de
miosina tras la conversién del ATP en ADP y fosfato y la liberacién del fosfato; el estado S hace
referencia al paso de deslizamiento de la actina sobre la miosina que desencadena la contraccion.
Finalmente, el proceso se cerraria con la vuelta al estado U.
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A continuacién, se muestra una figura extraida del articulo de Land et al. [54], que hace referencia
a la fuerza de contraccién de los miocitos ventriculares. En ella podemos observar como esta
fuerza depende directamente del ratio de estiramiento (\) aplicado, que depende del grado
de apertura de los SACs como hemos explicado anteriormente. El ratio de estiramiento hace
referencia a la longitud del miocito, o lo que equivale a la extension que alcanza el sarcémero
de la célula, siendo en este modelo A=1 el ratio de estiramiento referente al estado de reposo
celular y A=1,1 el ratio maximo de estiramiento. Podemos observar que a medida que aumenta el
valor de A\, aumenta también la fuerza de contraccién, comportamiento que podemos considerar
légico. Esto es debido a que cuanto mayor es la longitud del sarcémero de la célula, mayor es
la apertura de los canales activados por estiramiento, y por consiguiente, mayor es la entrada
de calcio en el interior de la célula y mayor es la liberacién del mismo ion desde el reticulo.
Esto hace que se produzca una cantidad més grande de calcio unida a la TnC y por lo tanto,
disminuya la cantidad de calcio libre en el interior de la célula, generando mayores uniones entre

la actina y la miosina y ocasionando asi mayor fuerza de contraccion.

100 - e

Force (kPa)

750 1000

Time (ms)

Figura 3.4: Fuerza de contraccion dependiente del ratio de estiramiento de un cardiomiocito ventricular
[54].

Por dltimo, en base a lo que acabamos de explicar y para reafirmar el comportamiento légico
de la fuerza de contraccién en funcién de A, es importante hacer referencia al mecanismo de
Frank- Starling, ya que se encuentra destras de la explicacién de este comportamiento. Segin el
mismo, la fuerza de contraccién va a depender, entre otros factores, de la longitud que posea la
célula. En este sentido, cuanto mayor sea el estiramiento del sarcémero (mayor valor de M), el
corazén se llenard mas durante la fase de diastole y la fuerza de contraccion se verda aumentada.
Por consiguiente, se bombeard mayor cantidad de sangre en la fase de sistole y la presién de
eyeccion serd también més elevada. Esta relacion longitud- tension activa es la que corresponde
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al mecanismo de Frank-Starling, también denominada ley del corazén [25][38].

3.2 Modelos computacionales 0D

3.2.a Modelo celular base y su electrofisiologia

Para poder estudiar el miocito auricular, en nuestro trabajo, hemos desarrollado un modelo au-
ricular modificando el modelo computacional de Courtemanche et al., el cudl esta caracterizado
principalmente por tener un comportamiento en condiciones de remodelado auricular muy seme-
jante a los datos obtenidos de manera experimental [108]. Este modelo representa el circuito de
Hodgkin-Huxley para el sarcolema, donde se consideran cambios de las concentraciones iénicas
en el reticulo sarcoplasmatico y en el citoplasma. Se trata de un modelo en el que se trabaja con
21 variables, que en conjunto describen la dindmica de la célula. Por una parte, encontramos 12
corrientes idnicas transmembrana y 3 corrientes iénicas de calcio en el reticulo sarcoplasmético;
por otro lado, las concentraciones intracelulares de potasio y sodio, y la concentracién de cal-
cio en el citoplasma; los dos compartimentos del reticulo sarcoplasmaético y el voltaje. De esta

manera, la ecuacion de la corriente idnica total se define de la siguiente manera:

Iion = INa +IK1 +Ito+IKu7“ +IKT +IK5 +ICa,L+I ,Ca +INaK +INaC’a +Ib,Na+Ib,Ca (31)

Nat K+ K+
INaK f K
1 / K+
Na \ /
\ o lkur ke I
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\ e Ks /
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lleak Ik1
Na+ Ca*t | JSR
tri
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NaCa | |
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Figura 3.5: Modelo celular de Courtemanche [20].

En la figura anterior se muestra el modelo celular expuesto por Courtemanche et al., donde se
encuentran representados de manera esquematica los canales idnicos, bombas y corrientes que se
incluyen en el propio modelo. El modelo tiene incorporado tres compartimentos intracelulares:
el compartimento de liberacién del reticulo sarcoplasmico (JSR), el compartimento de captacién
del reticulo sarcoplasmatico (NSR) y el citoplasma [20].
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3.2.b Formulacion de las ecuaciones de los SAC

En base a observaciones experimentales precedentes, en los miocitos auriculares, los SAC se
definen como canales de cationes no selectivos que transportan iones Ca?t, Nat o KT y que
presentan una relacion voltaje-corriente aproximadamente lineal, y esta consideracién es utili-
zada como fundamento para los estudios computacionales [51].

En nuestro estudio, hemos analizado el comportamiento de estiramiento de la corriente I, en
los miocitos auriculares, modificando el modelo del PA auricular humano de Courtemanche et
al.[20], explicado anteriormente en el apartado de los modelos computacionales. En primer lugar,
hemos definido la corriente Isq. de la siguiente manera [51][50]{112]:

Isac = dsac,Na + Isac,K + Isac,Ca (3'2)

donde Lsue Na, Lsac, € Lsac,ca son consideradas como las aportaciones de los iones Nat, KT y
Ca?T, de manera respectiva, en la I,o.. En nuestro modelo, vamos a ser capaces de distinguir
las componentes por separado gracias al uso de la ecuacion de corriente de campo constante de
Goldman-Hodgkin-Katz. El uso de esta ecuacién va a permitir que se produzca una actualizacién
precisa de las concentraciones intracelulares de cada uno de estos tipos de iones. A continuacién,
se muestran las corrientes individuales:

Z]2VaF2Vmem [Na+]i - [Na"']oexp(_zl\fag%)

Isae,Na = PNag (3.3)
sac,Na aYsac RT 1 61’p(—ZNaI};‘7/~mem)
vaem
T — Preguun K Vimem [H]: = [K ocap(— =) (3.9
22, F?V, Ca?t]; — [Ca?t|peaxp(—ZCalVmem
Isac,Ca — PC’agsac Ca mem [ ]1 [ ]0 ( RT ) (35)

RT 1 — exp(f%)

donde P g, Pxy Pc, responden a las permeabilidades relativas de Nat, Kt y Ca?*, y que las
hemos considerado con una relacién 1:1:1, es decir, con permeabilidad igual para los tres iones;
ZNa, ZK Y ZCa, con valores de 1, 1 y 2, respectivamente, que responden a las valencias de los
iones; F' para la constante de Faraday; R para la constante universal de los gases y T para la
temperatura [50]. Las concentraciones [Na*],, [K*],y [Ca?*], corresponden a las concentracio-
nes iénicas extracelulares del modelo de Courtemanche et al. , que presentan valores constantes,
y [Nat];, [K*]; v [Ca?t]; corresponden a las concentraciones i6nicas intracelulares [20].

La ecuacion de la conductancia de canal (gsac) se describe de la siguiente manera:

Gsac
1+ Ksacel'p[_asac()‘ - 1)]

(3.6)

9sac =
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donde Ggqe es la conductancia maxima de la membrana, K, es un pardametro para definir la
cantidad de corriente cuando la célula no se encuentra estirada [A = 1], y asqc €8 un pardmetro
con el que se describe la sensibilidad para estirarse. Con todos estos parametros definidos, el
valor de la conductancia del canal va a depender del valor del ratio de estiramiento (\).

Para la seleccion de los valores de estos pardametros, hemos considerado K = 100 y agqe = 3,
extraidos inicialmente de Zabel et al. [51][50][111][112]. El pardmetro Gg,. que hemos utilizado
presenta un valor de 0,05 u/s, multiplicado por un factor de 10 con respecto al pardmetro
encontrado en la bibliografia [49][50][51]. Esto es debido a que los valores de las condiciones
iniciales en nuestro modelo varian con respecto a las condiciones iniciales que se utilizan en la
bibliografia. Con estos parametros definidos, el valor de la conductancia de canal gsac lo hemos
modificado variando el valor de A, dandole los valores de 1, 1,1 y 1,2. Para nuestro estudio,
una vez definidas las ecuaciones de Iz, como se ha expuesto anteriormente, hemos estudiado el
comportamiento de estiramiento de la corriente modificando el modelo del potencial de accién
auricular humano de Courtemanche et al. [20]. De esta forma, la ecuacién de la corriente iénica

total se ha definido de la siguiente manera:

Iion = INa+IK1 +It0+IKur+IKT+IK5+ICa,L+Ip,Ca+INaK+INa,Ca+Ib,Na+Ib,Ca+Isac (37)
Por otro lado, para definir cémo influyen Lsse N , Lsac, ik € Isac,ca hemos modificado las ecuaciones
21-25 del modelo de Courtemanche et al., correspondientes a las concentraciones intracelulares

de Nat, KT y Ca?" de la siguiente manera:

d[Na+]i —3INax — 3INaCa — Ib,Na —INg — Isac,Na

_ 3.8
dt FV; (3.8)
d[K+]z _ 2IN0LK - IKI - Ito - IKur - IKT - IKs - Isac,K (3 9)
dt FV; '
Bl _ 2INaK -1 ,Ca — g%’a‘,f - Ib,Ca - Isac,Ca + Vup(Iup,leak _V{up) + Irel‘/;"el (310)
i i
By =1+ [TTpn]mame,Trpn [Cmdn]mame,Cmdn (3‘11)

([Ca2+]i + Km,Trpn)2 ([Ca2+]z’ + Km,C’mdn)2

Protocolo de estimulacion

Para trabajar y estudiar el comportamiento del PA y diferentes corrientes iénicas de canales del
modelo con Ig,., hemos lanzado simulaciones 0D en Matlab siguiendo el protocolo de estimu-
lacién del articulo de Kuijpers et al. [51]. Hemos lanzado simulaciones de 12 seg de duracion,
correspondientes al lanzamiento de 12 latidos cardiacos, utilizando un ciclo basico de estimula-
ci6n (BCL) = 1000 ms y una amplitud de estimulacién de 20 pA/pF y hemos representado las
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graficas correspondientes al ultimo segundo de simulacion.

3.2.c Acoplamiento electromecdnico

Una vez definidas las ecuaciones de los SAC y creado nuestro nuevo modelo del miocito auricular
para el estudio del comportamiento de estiramiento de la corriente I, hemos acoplado este
modelo electrofisiologico al modelo de mecénica ventricular de Land et al. (2017) [54], el cual
hemos ajustado para el estudio de la contracciéon de miocitos auriculares como se expone en un
estudio més reciente del mismo autor [53]. La finalidad de este procedimiento ha sido estudiar
cémo influyen en la funcionalidad del corazén los cambios producidos en la contraccién auricular.
La idea de estudiar la contraccién auricular tiene gran relevancia en la actualidad, ya que existen
muchos modelos que estudian la electrofisiologia auricular orientados muchos de ellos en el
estudio de la fibrilacién auricular, pero no se encuentran optimizados para la investigacién de la

contraccién auricular.

El modelo de contracciéon auricular de Land et al. se basa en la reutilizacion de su modelo de
contraccién ventricular explicado anteriormente, asumiendo que los miocitos auriculares huma-
nos son muy semejantes a los miocitos ventriculares humanos debido a la falta de informacién y
datos acerca de la contraccién de miocitos auriculares. Las ecuaciones del modelo de contraccién
se encuentran en [54] y en el apéndice A de [53]. Ademads de la introduccién de las ecuaciones,
hemos definido los pardmetros de nuestro modelo de la siguiente manera:

Parameter Skinned model value ‘Whole organ model
value (if different)

Passive tension model

a 2.1kPa
b 9.1

k 7

n 200/ms
s 20/ms

Active tension model

KTRPN 0.1/ms

NTRPN 2

[c.lz*]”' 25uM 0.805 1M
Ts0

ky 1/ms

Nm 22 5

TRPNso 0.35

Kuw 0.026/ms 0.182/ms

kws 0.004/ms 0.012/ms

T'w 0.5

Ts 0.25

Y 0.0085

Yo 0615

[ 223

Aet 25

Bo 23

B -2.4

Trer 405 kPa 120 kPa

Figura 3.6: Pardmetros del modelo de contraccién ventricular de Land et al. [54].

En nuestro caso, hemos trabajado con los valores del modelo del 6rgano completo, ya que se
aproxima mas a la realidad. Por otro lado, como se indica en la figura anterior, estos parametros
estan definidos para el modelo de contraccién ventricular, por lo que hemos realizado la modi-
ficacién de dos parametros para ajustarlo a nuestro modelo de contraccién auricular, siguiendo
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el procedimiento realizado por Land et al. [53]:

1. Adicién de un factor de escala £ = 3 para las tasas de ciclo de puente cruzado (K=
EKys, Key= Ky ). Este ajuste se realiza debido a que estos pardmetros influyen mucho
en la cinética de contraccion, y ademas, se ha estudiado que las tasas de ciclo de puente

cruzado son variables entre especies y entre ventriculos y auriculas [74].

2. Sensibilidad al calcio ([Ca®"]Z,= 0.86 uM). El ajuste de este pardmetro se realiza debido
a que la sensibilidad al calcio depende considerablemente del calcio transitorio empleado
y estd regulado por la fosforilacién [71]. Hay que tener en cuenta que este pardmetro lo
hemos modificado segtin la bibliografia y el calcio transitorio que utilizamos en nuestro
modelo presenta su pico en 0,75 uM, en contra al utilizado en modelo de Land et al., que
tiene su pico en 0,6 uM. Es por ello que a la hora de comparar los resultados podemos

encontrar algunas diferencias en las fuerzas de contraccién.

En la siguiente figura se muestra una grafica extraida del articulo de Land et al. en el que se
estudia la electromecanica auricular. De todas las curvas que aparecen representadas, la que hace
referencia al modelo que hemos creado nosotros de cardiomiocitos auriculares, con los pardmetros
que hemos indicado anteriormente, es la curva de tensiéon amarilla. Esta curva corresponde a la
tension generada en un modelo de miocito auricular en reposo (A = 1), utilizando concentraciones
de calcio transitorio de un miocito auricular sano.

60 T T T T T T T

50 -
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~—— Ventricular model with Atrial Calcium

30 8 Atrial model (faster crossbridges,£=3) with Atrial Calcium

= Atrial model (faster crossbridges,£=3) with Atrial Fibrillation Calcium

—— Atrial model (faster crossbridges,£=3, lower calcium sensitivity,Ca,=0.95 ;M) with Atrial Fibrillation Calcium
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Figura 3.7: Fuerza de contraccién dependiente del ratio de estiramiento de un cardiomiocito auricular
[53].
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3.2.d Simulaciones 0D

Llegados a este punto, una vez creados los nuevos modelos y a través de la validacién en 0D en
Matlab, como ya hemos explicado, hemos verificado que el comportamiento de la propagacion del
PA, el comportamiento de la [Ca?T] y diferentes corrientes son equivalentes al comportamiento
de esos mismos componentes en el modelo original de Kuijpers et al. [51] para las tasas de
estiramiento de A=1, A=1,1 y A=1,2. Ademsds, también hemos comprobado que las tensiones
obtenidas en el modelo con acoplamiento electromecanico adaptado a cardiomiocitos auriculares
siguen la misma tendencia y los valores se encuentran en el mismo rango que la bibliografia en
la que nos hemos basado del modelo de Land et al. [53], utilizando tasas de estiramiento entre
A=1 y A=1,2. Tras este proceso de validacién de los modelos, hemos procedido a reproducir en
el modelo de Courtemanche original, en el modelo con Iz, ( A=1 y A=1,2 ) y en el modelo con
la incorporacién de las tensiones, el remodelado eléctrico que padecen algunos canales i6nicos
de los cardiomiocitos auriculares debido a la aparicién de diferentes condiciones de FA.

Remodelado eléctrico auricular

Cuando hablamos de remoldelado auricular nos referimos a un conjunto de modificaciones que se
producen en la funcién y la estructura auricular debido a episodios repetitivos de FA. Entre las
modificaciones que se llevan a cabo podemos encontrar cambios electrofisiologicos auriculares,
alteraciones en sus dimensiones o modificaciones en la contraccién auricular entre otros [96]. De
este modo, cuando nos referimos a remodelado auricular, hacemos referencia a cualquier tipo
de cambio o alteracion de la funcién de las auriculas que favorecen la aparicién de arritmias
auriculares. Este remodelado se puede manifestar de diferentes maneras y en nuestro trabajo
nos hemos centrado en el estudio del remodelado eléctrico en el modelo con las I4,., modificando
el modelo celular. Las principales consecuencias electrofisiolégicas de este remodelado son el
aumento de las conductancias maximas de g1 e I, y la disminucién de las conductancias de
Lio, Icar € Ikur- En conjunto, estas alteraciones afectan en la disminucién del periodo refractario
efectivo (ERP) y en la disminucién de la duracién del potencial de acciéon (APD), este ultimo
efecto ocasionando que la auricula tenga mas regiones vulnerables donde se inicien ondas de
reentrada y ademads, puedan actuar varias ondas a la vez, favoreciendo que se estabilice la FA
[2][97].

Para nuestro trabajo, hemos reproducido el remodelado eléctrico en la aparicién de FA paro-
xistica (pAF) y en la apariciéon de FA persistente (peAF) en Al Para ello, hemos modificado
la conductancia méxima de la corriente Ix1 para reproducir el remodelado eléctrico en pAF y
hemos modificado las conductancias maximas de las corrientes Iy, loar, Ik1, Ikur € Ixs para
reproducir el remodelado eléctrico en peAF. A continuacién, se muestran dos tablas, cada una
de ellas haciendo referencia a la modificacién de las conductancias méximas de las corrientes
indicadas anteriormente, primero para el caso de remodelado eléctrico en la aparicién de pAF
y en segundo lugar, para el remodelado eléctrico en la aparicién de peAF. Los dos valores que

o7



3.2 Modelos computacionales 0D 3. Metodologia

aparecen para cada corriente indican el valor por el que hemos tenido que multiplicar cada una

de las conductancias maximas y el porcentaje al que se refiere esa modificacion.

Remodelado eléctrico de Al en pAF
gK1
2 (4+100 %)

Tabla 3.1: Modificaciones de las conductancias maximas de las corrientes de los canales iénicos para la
reproduccién del remodelado eléctrico en fibrilacion auricular paroxistica (pAF)

Remodelado eléctrico de Al en peAF
gto gKs gKur gCaL, gK1
0,25 (-75%) 2 (+100%) 0,55 (-45%) 0,4 (-60%) 2 (4+100 %)

Tabla 3.2: Modificaciones de las conductancias méaximas de las corrientes de los canales i6nicos para la
reproduccién del remodelado eléctrico en fibrilacién auricular persistente (peAF)

Curvas de restitucion

Con los modelos de Courtemanche y los modelos con I4,. desarrollados, tanto sin la aplicacién de
remodelado como aplicando remodelado auricular (pAF, peAF), hemos procedido a representar
las curvas de restitucién. Para ello hemos calculado el APD90 para diferentes valores del BCL,
lanzando 100 latidos en cada simulacién. En cuanto a los valores del BCL, hemos empezado en
300 ms o 400 ms, en funcién del valor en el que encontrabamos estabilidad en los potenciales, y
hemos calculado el APD90 también para los BCLs 500 ms, 700 ms, 1000 ms, 1300 ms, 1500 ms,
1700 ms y 2000 ms. Con estos valores, hemos representado el APD90 (ms) en funcién del BCL
(ms) y hemos comparado las curvas resultantes del modelo de Courtemanche con las obtenidas
del modelo con I, (A=1y A=1,2), tanto para los modelos en control como aplicando remodelado
eléctrico (pAF y peAF).

Simulaciones en Elvira

Una vez realizados estos procedimientos en 0D en los modelos de Matlab, hemos procedido
a estudiar con mayor profundidad la propagacion del PA en los modelos con los SACs. Para
ello, en primer lugar, se han llevado a cabo un conjunto de simulaciones en 0D con el software
Elvira, utilizando una resolucién temporal de 0,01 ms, y se ha verificado que la formulacién
del modelo y la propagaciéon del PA unicelular es equivalente a la obtenida con el software de
Matlab generando y representando las graficas de los mismos componentes que se han explicado
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en el apartado anterior. El software de Elvira presenta un coédigo de resoluciéon por método de
elementos finitos (FEM) que resuelve la ecuacién monodominio y que se basa en el algoritmo de
particién del operador. El modelo monodominio es una forma simplificada del modelo bidominio,
que se basa en el acoplamiento de la actividad eléctrica de las células cardiacas y la conduccién
del impulso a lo largo del tejido. Esta simplificacion del método bidominio se hace en base a
la aceptacién de ciertas hipdtesis con la finalidad de reducir el costo computacional [88]. Para
realizar las simulaciones 0D y visualizar la informacién obtenida se han seguido diferentes pasos

que se exponen a continuacion:

1. A través de la aplicacién PuTTY, nos conectamos con el servidor al nodo 33, desde el cual

hemos realizado todos los procedmientos para lanzar nuestras simulaciones.

2. Hemos creado diferentes carpetas, una para cada modelo con el que hemos trabajado, es
decir, una carpeta para el modelo de Courtemanche original y otras tres carpetas para el
modelo con I, cada una de ellas correspondiente al modelo con una tasa de activacién
diferente ( A=1, A=1.1 y A=1.2).

3. Hemos introducido las ecuaciones y los pardmetros correspondientes en cada uno de los
modelos en el software de Elvira, utilizando el lenguaje de programaciéon Fortran.

4. Posteriormente, se han compilado y lanzado las simulaciones para cada modelo. En este
caso, hemos trabajado en una carpeta especifica denominada TestEM.

5. Una vez finalizado este proceso, hemos descargado los datos mediante el programa FileZilla.
Por una parte, descargamos un fichero con las variables de estado, el potencial (mV) y el
tiempo de la simulacién (ms) y por otra, descargamos un fichero con las corrientes y el
vector de tiempo de la simulacién.

6. Por dltimo, hemos visualizado los datos y hemos creado las graficas correspondientes me-
diante el software Matlab.

3.3 Simulaciones 2D

Una vez validados nuestros modelos y verificado que los resultados obtenidos mediante el lan-
zamiento de simulaciones 0D en Elvira eran equivalentes a los resultados de las simulaciones
0D de Matlab, hemos procedido a trabajar con simulaciones 2D de un tejido de auricula de

dimensiones 5x5 cm. En esta parte del proyecto hemos trabajado con nueve modelos diferentes:

1. Modelo de Courtemanche control.

2. Modelo de Courtemanche con remodelado eléctrico pAF.
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3. Modelo de Courtemanche con remodelado eléctrico peAF.

4. Modelo con I, y tasa de estiramiento A=1.

5. Modelo con I, y tasa de estiramiento A=1.2.

6. Modelo con Iz, con remodelado eléctrico pAF y tasa de estiramiento A=1.
7. Modelo con I, con remodelado eléctrico pAF y tasa de estiramiento A=1.2.
8. Modelo con Iz, con remodelado eléctrico peAF y tasa de estiramiento A=1

9. Modelo con Iz, con remodelado eléctrico peAF y tasa de estiramiento A=1.2.

Protocolo de estimulacién

Tras la aplicacién de todas las propiedades electrofisiol6gicas a nuestros modelos, se ha esta-
blecido el protocolo de estimulacién para la simulacién del PA en el tejido de la auricula. El
objetivo final es la simulacién de una fibrilaciéon auricular, por lo que el protocolo que hemos
implementado para nuestros modelos ha sido el S1-S2 estandar [101]. S1 corresponderia a la
actividad sinusal y S2 a la actividad del foco ectépico.

El primer punto a seguir ha sido el lanzamiento de simulaciones del tejido 2D aplicando un
estimulo longitudinal plano (S1) desde la parte inferior de la malla de tejido durante 500 ms,
con la finalidad de obtener el umbral de estimulacién, es decir, el primer valor de intensidad con
el cual se produce despolarizacién del tejido. Una vez encontrado este valor, la intensidad con
la que hemos trabajado es con el doble del umbral. En nuestro caso, el umbral de estimulacién
para el estimulo plano S1 ha sido 146 pA/pF, y por lo tanto, en posteriores simulaciones se ha
utilizado una intensidad de 146 pA/pF para la aplicacién del estimulo S1.

Los pasos a seguir para realizar las simulaciones 2D aplicando un estimulo plano S1 han sido
los siguientes. En primer lugar, la modificacién en las carpetas pertinentes para concretar el
protocolo de estimulacién. La aplicacion del estimulo S1 se ha realizado en el instante de tiempo
0, aplicando un estimulo de 2 ms de duracién y utilizando la intensidad con la cual se produce
despolarizacion del tejido de 146 pA/pF. Posteriormente, se ha lanzado la simulacién como tal.
Elvira resuleve un sistema de ecuaciones y facilita un conjunto de ficheros *.bin, que guardan
toda la informacién correspondiente al potencial-tiempo de todos los nodos de la malla. Tras este
paso, se ha realizado un postproceso para poder convertir la informacién a un formato que se
pueda visualizar con el software Paraview. Los archivos generados en este caso son .geo, .case y
.ens. En la siguiente figura se puede observar una visualizacién en Paraview de la despolarizacién

del tejido tras la aplicacién del estimulo plano S1.
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Figura 3.8: Despolarizacion del tejido tras la aplicacion del estimulo plano S1.

El segundo paso a seguir, previo a la implementacién del protocolo S1-S2 estandar, ha sido la
estabilizacién de cada uno de nuestros modelos, que consiste en la modificacién de las condi-
ciones iniciales debido a la existencia de variacién en las caracteristicas electrofisiolégicas entre
las distintas regiones. En nuestro trabajo, hemos trabajado con Al, por lo que hemos tenido
que aplicar la heterogeneidad de esta regién. La aplicacién de heterogeneidad es un concepto
importante, puesto que la auricula cuenta con nueve modelos celulares y estos no tienen el mis-
mo comportamiento, si no que cada uno de ellos tiene un APD diferente. De esta manera, para
aplicar la heterogeneidad de la regién de la AT hemos aumentado un 100 % la conductancia g,
( 2 x gir) y hemos reducido un 10 % la conductancia gcar, (0,9 X goer) de esta region de la

auricula.

Una vez modificados estos parametros en cada uno de los 9 modelos, hemos lanzado simulaciones
en 0D en Matlab con el siguiente protocolo de estimulacién: 60 segundos de simulacién (60
latidos/min), con un BCL= 1000 ms y utilizando una amplitud de estimulacién de 20 pA/pF.
Tras la finalizacion de cada simulacion, nos hemos quedado con el dltimo valor obtenido de cada
una de las condiciones iniciales y los hemos reemplazado como condiciones iniciales de la regién
de la Al para aplicar la heterogeneidad a los modelos.

Tras obtener la intensidad umbral de despolarizacién al aplicar el estimulo S1 y haber esta-
bilizado los modelos, hemos procedido a lanzar las simulaciones incorporando el protocolo de
estimulacién S1-S2 para simular la generacién y mantenimiento de una FA. Para introducir el
foco ectépico hemos lanzado un estimulo S2 como un rectangulo de dimensiones 2 c¢cm de alto

por 1 cm de ancho desde la esquina inferior izquierda del tejido. En la siguiente figura se muestra
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la aplicacién del estimulo S2 en el tejido.

Figura 3.9: Aplicacién de estimulo S2 posterior a la aplicacién del estimulo S1.

Para el procedimiento explicado anteriormente de utilizacién del protocolo S1-S2 estandar para
la simulacion de la generacién y mantenimiento de una FA, hemos utilizado un valor de conduc-
tividad del elemento gy,q¢= 0.0025 S/(cm pF) para los modelos sin aplicacién de remodelado y
aquellos con aplicacién de remodelado eléctrico pAF, y una conductividad del elemento reducida
un 15 % en los modelos donde se ha aplicado remodelado eléctrico peAF, debido al remodelado
de las uniones gap, utilizando g,q= 0.002125 S/(cm pF). Para cada uno de los modelos, hemos
estudiado las ventanas vulnerables, es decir, el intervalo de tiempo en el cual el estimulo S1 y
el estimulo S2 se acoplan y el tejido se vuelve vulnerable; el intervalo de acoplamiento, es decir,
el periodo de tiempo que existe entre que se produce el lanzamiento del estimulo S1 y el aco-
plamiento de S2 que da lugar a las reentradas, indicativas de la vulnerabilidad del tejido, y por
ultimo, hemos estudiado los potenciales de accién obtenidos de las simulaciones en cada modelo,
calculando el tiempo de duracién existente entre que se propaga un potencial y el siguiente, a

una altura de -50 mV.

Ademads, con los resultados de las simulaciones de cada uno de los modelos procedimos a ex-
traer los PAs de ciertos nodos del modelo de tejido para realizar un anélisis espectral. Para ello
calculamos la densidad espectral de potencia (PSD) de Welch, pasando un filtro paso banda
para quedarnos con valores entre 1Hz y 30Hz y asi eliminar el ruido, calculando finalmente la
frecuencia dominante. Sin embargo, debido a la falta de generacién de suficientes reentradas,
y por lo tanto, de suficientes PAs, los resultados extraidos no nos aportaban casi informacién
relevante y decidimos descartar este andlisis y centrarnos en otros métodos de estudio.
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3.3.a FEstudio de las velocidades de conduccion

Debido a los resultados obtenidos y a la presencia de estudios que exponen que al introducir las
corrientes I;,. en un modelo celular, el estiramiento aplicado puede influir en la conductividad
del tejido, hemos procedido al estudio de la velocidad de conduccién del estimulo en el tejido para
cada uno de los modelos para evaluarla y compararla con los valores fisiolégicos de velocidad de
conduccién en una auricula real sana, que se encuentra en torno a los 65 cm/s. El procedimiento
que hemos seguido ha sido lanzar tnicamente el estimulo plano (S1) en el tejido y calcular la
velocidad entre dos nodos del tejido. Con el célculo y el anélisis de los resultados obtenidos, las
velocidades en varios de los modelos eran superiores a las esperadas y una de las caracteristicas de
introducir las corrientes I, es la disminucion en la velocidad de conduccién en el tejido. Ademas,
en el modelo de Courtemanche control, a pesar de encontrarse la velocidad de conduccién dentro
del rango fisiol6gico (60-75 cm/s), esta se encontraba en el limite superior, por lo que hemos
procedido a recalcular el valor de la conductividad del elemento en el tejido (gmqt) para conseguir
un valor de velocidad de conduccién en el modelo de Courtemanche control de 65 cm/s.

3.3.b Influencia del estiramiento en la conductividad del tejido

A partir del valor de g, obtenido para el modelo de Courtemanche control, hemos recalculado
la gqt de los modelos con g, con A=1 y A=1.2 haciendo uso de las ecuaciones expuestas en
los articulos de Kuijpers [51][50], que estan definidas teniendo en cuenta la influencia del estira-

miento en la conductividad del tejido.

La influencia del estiramiento en la conductividad del tejido (gmaqt) s un factor muy importante
a la hora de estudiar el comportamiento de los modelos en los que se aplica tensién a las células.
Esto es debido a que tanto las conductividades intracelulares como las extracelulares ( gint y
gext) Pueden verse modificadas cuando se produce estiramiento del tejido auricular. Ante esta
situacién, la longitud de los miocitos auriculares se amplia y por consiguiente, el area de la
parte transversal se reduce, lo que provoca una disminucién de la conductividad del tejido. Para
calcular las modificaciones en gin: v gert hemos asumido que la resistividad intracelular ( Ry
cm) se calcula teniendo en cuenta que va a estar determinada tanto por la resistividad de las
uniones gap (Rjync), como por la resistividad mioplasmatica ( Ryy0) [51].
1 1

= = 3.12
Jint Rint Rmyo + Rjunc ( )

Cuando el tejido no se encuentra estirado (en nuestro modelo con Ig, y A=1) :

1
Jint = Gint0 = Rimo (313)
Rmyo = RmyoO (314)
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Rjunc = RjuncO (315)

Sin embargo, cuando sobre el tejido se produce un estiramiento, como hemos mencionado ante-
riormente, la longitud del miocito se aumenta y el area de la zona transversal se reduce. Esto
afecta a Ry,y0, ya que este pardmetro es proporcional a la longitud del tejido, pero inversamente
proporcional al area de la zona transversal del miocito, por lo que su cuantificacién varia de la
siguiente manera:

Rinyo = Rmyoo\? (3.16)

Por otro lado, asumiendo que la cantidad de uniones gap en el tejido no varia aunque se produzca
estiramiento, la cantidad de uniones de este tipo por cada unidad de longitud se reduce de manera
proporcional segin . Esto lleva a reformular Ry, de la siguiente manera:

RjuncO

Rjune = = (3.17)

Acoplando ambas ecuaciones, la conductividad intracelular (g;,;) va a depender del valor de A

de la siguiente forma:
1 1
Riune = = 3.18
junc Rmyo + Rjunc Rmyo)\2 + % ( )

Para el caso de la conductividad extracelular (ge,:), esta va a depender de gezi0 v A de la siguiente

manera:

Gex
Jext = )\;O (319)

Siguiendo estas ecuaciones y basandonos en que en el software de Elvira trabajamos con un
modelo monodominio, la conductividad del tejido final se calcula:

Imat = Gint + Jext (320)

La conductividad final obtenida (gmat) corresponde a la conductividad en el eje longitudinal.
En este sentido, se hace importante introducir un nuevo concepto, la anisotropia. El término de
anisotropia del tejido es un concepto que determina cémo se propaga el frente de onda por el
tejido, es decir, aquellos tejidos cuya anisotropia es muy pequena y tienen un comportamiento
casi isétropo, presentan conductividades en los ejes longitudinal y transversal similares, por lo
que en este caso la propagacion es en forma circular. En el caso de tejidos con una anisotropia
muy alta, la conduccién en la seccién longitudinal es mayor, lo que hace que el estimulo eléctrico
cardiaco se propague de una manera mas rapida a través del eje longitudinal de la fibra. En la
auricula, las fibras se disponen con una direccién compleja y esta varia de una regién a otra.
De este modo, la anisotropia es una propiedad que tiene gran influencia en la conduccién de los
impulsos eléctricos [107].

Para introducir anisotropia en nuestros modelos, una vez calculados los valores de conductividad
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del tejido en el eje longitudinal para los modelos con I, tanto para A= 1 como para A= 1.2
e introducidos en Elvira, se calcula a través del software la conductividad del tejido en el eje
transversal multiplicando la conductividad del eje longitudinal por 0,35, de manera que se consiga

un comportamiento de conduccién anisotrépico intermedio del tejido de la auricula.

Una vez recalculados los valores de g,,q¢+ en funcién de la tasa de estiramiento para los modelo
con Iz con A=1 y A=1.2, hemos vuelto a lanzar simulaciones 2D de los modelos con I, con
remodelado eléctrico pAF y peAF, para evaluar de nuevo los PAs generados y compararlos con
los obtenidos en estos mismos modelos sin tener en cuenta el efecto del estiramiento en la con-

ductividad del tejido y evaluar sus comportamientos.

3.4 Simulaciones 3D

3.4.a Simulaciones 3D de un modelo de tejido

Para un estudio mas real del comportamiento de los modelos, hemos procedido a lanzar simula-
ciones 3D. En este caso, hemos trabajado con tres modelos. Por un lado, lanzando simulaciones
del modelo de Courtemanche original con propiedades del tejido de la Al, que hemos conside-
rado simulaciones del Benchmark, puesto que se esta trabajando con un modelo de tejido 3D
especifico en diferentes instituciones y se estan comparando los resultados de propagacién. En
concreto, estas mismas simulaciones se estdn lanzando en otro centro de investigacién (BSC)

con otro solver y nuestros resultados se han utilizado para servir de comparativa con los suyos.

Por otro lado, hemos trabajado con el nuevo modelo con las I, incorporadas y con un valor
de A=1, correspondiente al modelo de tejido en reposo. Ademds hemos probado a utilizar el
modelo con un ratio de estiramiento intermedio (A=1,1), y por ultimo, hemos trabajado con
el modelo con las Ig,., pero aplicando una tensién méxima, correspondiente al valor de A\=1,2.
El primer paso a seguir ha sido encontrar el umbral de despolarizacion, es decir, el primer
valor de corriente de estimulacién con el cual se produce la despolarizacion del tejido. Una vez
encontrado este valor, la corriente de estimulacion con la que se ha trabajado ha sido con el doble
del umbral. Para encontrar este primer valor de despolarizaciéon, hemos utilizado un protocolo
de estimulacion lanzando un estimulo de 2 ms en un cubo de 1.5 mm en la esquina inferior
derecha durante 100 ms. El umbral encontrado para la simulacién 3D de los modelos ha sido
de 14 pA/pF, por lo que para las simulaciones posteriores hemos utilizado una corriente de
estimulacién de 28 pA/pF.

Con el valor de corriente de estimulacion definido, en ambos modelos, el protocolo de estimulacién
que hemos seguido ha sido lanzar un tnico estimulo de 2 ms de duracién y 28 pA/pF en un
cubo de 1,5 mm en la esquina inferior derecha, durante 500 ms. Con estas simulaciones hemos
conseguido obtener la propagacién y repolarizaciéon de todas las células del cubo. Inicialmente,
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el nodo donde se ha guardado la informacién relativa a las variables de estado y las corrientes
ha sido un nodo de la esquina superior izquierda, es decir, el nodo mas alejado y opuesto a la
zona de estimulacion con coordenadas 21x9x3 mm, pues es con el que estaban trabajando en el
BSC. No obstante, finalmente, se ha decidido guardar las variables de estado y las corrientes en
un nodo del centro del tejido ya que hacer calculos en los extremos no es ideal porque puede
haber problemas de convergencia, y sin embargo, cualquier nodo del centro del tejido tiene el
mismo flujo hacia cualquiera de sus direcciones.

Por otro lado, para cada uno de los modelos, al lanzar las simulaciones hemos generado y
extraido un mapa de isécronas. El mapa de isécronas es un mapa con los tiempos de activaciéon
de cada nodo. Para obtener un mapa representativo hemos modificado el cdédigo de Elvira, ya
que Elvira originalmente sélo considera que un nodo se activa cuando su potencial supera los 0
mV. Sin embargo, Courtemanche en muchos nodos no llega a sobrepasar ese potencial, por lo
que la modificaciéon que hemos realizado ha sido para considerar la activacién de nodos cuando
el potencial es superior a -15 mV. Este valor lo hemos seleccionado visualizando en Matlab el

potencial de varios nodos y comprobando hasta que mV se despolarizan esos nodos.

3.4.b  Simulaciones reales 3D en auricula

Con el fin ultimo de realizar simulaciones auriculares lo méas reales anatémicamente posibles,
se ha utilizado un modelo tridimensional real auricular desarrollado en el CI2B, que presenta
heterogeneidad tanto anatémica como electrofisiologica, para estudiar la propagacion del PA a
largo de las diferentes estructuras auriculares y mediante nuestros modelos con la incoporacién
de estiramiento, estudiar el efecto de la dilatacién auricular sobre el establecimiento de FA.

El modelo consta de 11 regiones: paredes de la auricula derecha (AD), cresta terminal (CT),
venas pulmonares (VP), misculos pectineos del haz de Bachmann (BBPM), istmo (IST), nodo
sinoauricular (SAN), fosa oval (FO), seno coronario (SC), paredes de la auricula izquierda (AI),
anillo de la fosa oval (anillo FO) y unién entre el haz de Bachmann y la fosa oval (unién BB-
FO). Cada una de estas regiones del tejido auricular se han definido con unas conductividades
y anisotropias especificas para que el proceso de activacion esté en consonancia con las observa-
ciones experimentales. Haciendo referencia a la anisotropia, las regiones en las que existe mayor
preferencia de conduccién como son CT, BB-PM, anillo FO y unién BB-FO se han establecido
con una anisotropia muy elevada (or /o = 0,15). Las regiones AD y Al se han establecido con
una anisotropia intermedia (o7 /o = 0,35). En el caso de VP y SC la anisotropia establecida ha
sido muy baja y las regiones IST, SAN y FO se han establecido como isotrépicas. En funcién de
la anisotropia se definen los valores de la conductividad en el eje transversal de cada una de las
regiones. De todas las regiones, el SAN es la estructura en la que se aplica el estimulo de inicio
de la despolarizacién, por lo que tnicamente tiene que activar el tejido que se encuentra a su
alrededor y por lo tanto, su conductividad longitudinal es muy baja. Por otro lado, puesto que
la FO es una region que responde a una envoltura fibrosa de tejido aislante, la conductividad de

66



3. Metodologia 3.4 Simulaciones 3D

la misma se ha determinado en 0 [30][88].

A la hora de trabajar con simulaciones 3D auriculares, hemos utilizado 3 modelos: el modelo
Courtemanche original con remodelado peAF, el modelo con I4,. con remodelado peAF (A =1)
y el modelo con Ig,. con remodelado peAF (A = 1,2). Debido a lo expuesto en la secciéon de
simulaciones 2D, en la que explicibamos que en los modelos con I4,. se ha estudiado que existe
efecto del estiramiento en las conductividades del tejido, y puesto que habiamos recalculado
los valores de las conductividades en estos modelos en funcién del valor de A\, hemos tenido en

cuenta ese efecto en estas simulaciones.

Para el modelo de Courtemanche original y el modelo con Iz, (A = 1, estado de reposo) hemos
mantenido las conductividades con las que se ha trabajado hasta el momento en este modelo
de auricula, respaldadas por observaciones experimentales. Sin embargo, para el modelo con
Isae (A = 1,2, estado de méxima tensién) hemos modificado las conductividades de las regiones
siguiendo los resultados obtenidos al aplicar las ecuaciones correspondientes en la seccién de
simulaciones 2D. Para ello, puesto que en ese momento obtuvimos que para el modelo con I,
(A =1) gmar= 0.00203 S/cm pF y para el modelo con Ige (A = 1,2) gpat= 0.0016 S/cm pF,
existe una disminucién del 21,2 % en la conductividad, por lo que para mantener esta relacion,
los valores de las conductividades longitudinales de todas las regiones las hemos multiplicado
por 0,788. Las conductividades en el modelo de Courtemanche y el modelo con Is,. (A =1) se
han establecido como las mismas, ya que en el modelo con I4,. para ese valor de A existe estado
de reposo. A continuacién, se muestra una tabla con los valores de las conductividades para los

modelos.

Regiones auriculares | o7, ( S/cm pF) (A=1) | or( S/cm pF) (A =1,2)

AD 0,002125 0,001675

CT 0,006375 0,005024

VP 0,001275 0,001005

BB-PM 0,006300 0,004964

IST 0,001020 0,000804

SAN 0,000680 0,000536

FO 0,000000 0,000000

SC 0,004250 0,003349

Al 0,002125 0,001675

Anillo FO 0,005950 0,004689

Unién BB-FO 0,006300 0,004964

Tabla 3.3: Conductividades longitudinales del modelo con I, y remodelado peAF en funcién del ratio
de estiramiento utilizado.
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Protocolo de estimulacién

Una vez hemos establecido todas las propiedades electrofisiolégicas de los nodos y las regiones,
para poder simular la activacién y propagacion del PA en el tejido auricular y generar FA, hemos
establecido un protocolo de estimulacién S1-S2 estdndar [101], siguiendo el mismo procedimiento
que en las simulaciones del modelo de tejido 2D. En este caso, como el estimulo S1 hace referencia
a la actividad sinusal, se ha aplicado en el SAN, y como S2 representa la actividad del foco
ectopico, se ha establecido préximo al SC. Ambos estimulos se definen de manera analoga como
pulsos rectangulares de corriente de 28 pA/pF y un tiempo de duracién de 2 ms. Los estimulos
S1 en el SAN se han lanzado cada 500 ms hasta completar un tiempo de simulacién de 3 s,
es decir, se han lanzado un total de 6 estimulos en el SAN. Con respecto a los estimulos S2,
se ha buscado el instante de tiempo en el que al lanzarlo encuentre al tejido estimulado fuera
del periodo refractario, pero a su vez haya choque de los frentes de onda. En este caso se
han lanzado un total de 5 estimulos S2. A continuacién, se muestra una figura del modelo 3D
auricular utilizado, en la que aparecen sefialados la zona donde se han lanzado los estimulos de
la actividad sinusal (S1) en el SAN y los estimulos del foco ectépico (S2) proximos al SC.

(a) Estimulo S1 localizado en el (b) Estimulo S2 localizado proéxi-
SAN. mo a SC.

Figura 3.10: Zonas de estimulacién de S1-S2 para la generacion de FA.
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Capitulo 4

Resultados y discusién

4.1 Validacién de los nuevos modelos en 0D

4.1.a Modelo con I,

El primer paso a seguir en nuestro trabajo ha sido la creacién de nuestro modelo del PA auricular
humano en Matlab. Para ello hemos tomado como punto de partida el modelo de Courtemanche
et al. [20] y lo hemos modificado introduciendo las ecuaciones propias de la corriente iénica de los
SACs para estudiar su comportamiento de estiramiento, basindonos en estudios experimentales
y computacionales donde han formulado y estudiado este modelo computacional anteriormente
[51][50][112] y con el que hemos comparado nuestros resultados para poder cerciorarnos de que
nuestro modelo es consistente y que los resultados que hemos obtenido son validos.

Para contrastar nuestros resultados con los resultados obtenidos en el modelo de Kuijpers et
al., hemos recreado las graficas correspondientes al PA de membrana (Vem), la corriente I,
la corriente Ioy y la concentracién intracelular de calcio ([Ca?t];), aplicando estiramiento a
células individuales. Las simulaciones se han realizado durante 12 segundos, con un BCL= 1000
ms y utilizando una amplitud de corriente de estimulacién de 20 pA/pF, en ambos casos, y las
representaciones se han realizado del ultimo segundo de la simulacién, como ya hemos explicado
en el capitulo de métodos. A continuacién, se muestran las graficas extraidas de estudios previos
[51], acompanadas de las obtenidas de nuestro modelo:
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Figura 4.1: Corrientes y PA del nuevo modelo creado introduciendo los SACs.
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De las gréficas anteriores podemos extraer algunas conclusiones relevantes. Al aumentar A, la
repolarizacién se prolonga y la Vi,en en reposo se despolariza. Para la grafica de la corriente
Isqe, esta es pequenia durante la fase de meseta y mas grande durante la repolarizaciéon y el
reposo. Con respecto a I¢q, 1, se reduce ligeramente con el estiramiento. La disminucién de Icq 1,
se explica por la inactivacién dependiente de Ca?* de Ica,r, es decir, el transitorio de Ca?t

aumenta al aumentar el estiramiento.

Por otra parte, en las siguientes graficas se muestra la relacién corriente-voltaje para la corriente
Isqc v las corrientes de sodio, potasio y calcio que la componen. Para esta grafica se ha utilizado
el valor de A=1.2 y una relaciéon de permeabilidad 1:1:1 de los iones, permeabilidad equivalente
a la utilizada en las graficas anteriores. En primer lugar, se muestra la grafica original, y a con-
tinuacion, la grafica obtenida con nuestro modelo. Podemos observar que I4,. en nuestro modelo
tiene una relacion corriente-voltaje casi lineal, siendo esto contundente con las observaciones

experimentales precedentes [51].

Relacion corriente-voltaje para I__
03

0.2

0.1

0

0.1

[PA/pF]
1y (PAPF)

sac

02

-03 Isac

/ Isacy,
04 Isac,

. %00 50 0 50
=100 50 ) 50 v, (mV)
(a) Grafica del articulo de Kuijpers et (b) Gréfica correspondiente a nuestro
al. [51]. modelo.

Figura 4.2: Relacion corriente-voltaje de Ig4e.

En esta figura, podemos observar que Iz, tiene un comportamiento similar para nuestro modelo
que para el modelo utilizado en estudios previos. Como conclusién, observamos que I, tiene

una relacién corriente-voltaje casi lineal.

Resultados simulaciones 0D en Elvira

Para validar el modelo realizado en Matlab, hemos lanzado con el software de Elvira simulaciones
OD replicando el mismo modelo y las mismas condiciones de estimulacién. Posteriormente, para
comprobar que en ambos casos estdbamos trabajando con las mismas condiciones y el modelo
era el mismo, representamos las graficas y verificamos que los resultados eran idénticos. Puesto
que los resultados y por consiguiente, las graficas obtenidas eran las mismas en Matlab y Elvira,

en la memoria presente no mostramos los resultados obtenidos con Elvira.
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4.1.b  Modelo con acoplamiento electromecdnico

En la siguiente figura se adjuntan las graficas més representativas obtenidas del modelo que
hemos creado con acoplamiento electromecanico, en el que hemos incorporado las ecuaciones de
la mecéanica cardiaca al modelo que habiamos desarrollado inicialmente con la incorporaciéon de la
corriente I4,.. Se han utilizado valores de A desde el estado de reposo hasta maximo estiramiento,

con valores intermedios para entender mejor la tendencia.
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Figura 4.3: Modelo de contraccién cardiaca

En base a las graficas resultantes, podemos destacar diferentes aspectos. En primer lugar, en la
figura 4.3 (a), podemos observar el mismo comportamiento de prolongacién de la repolarizacién
con la introduccion de I, y diferentes ratios de estiramiento, coincidiendo con los resultados
de nuestro modelo con I4,. y con los resultados de Kuijpers et al. [51]. Esto es debido a que
al introducir las ecuaciones de la mecanica no hemos modificado aquellas correspondientes a
la electrofisiologia. Por otro lado, un aspecto importante en esta grafica es la fase de meseta,
relacionada con la entrada de calcio de los canales tipo L y por consiguiente, con la contraccion
de los miocitos. En esta fase del PA podemos ver como es mas pronunciada cuanto mayor es el
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estiramiento al que sometemos la célula.

En el caso de la figura 4.3 (b), la tendencia de la corriente I4. es similar a la tendencia que en-
contramos en nuestro modelo con incorporacion de I, previo a la introduccién de las ecuaciones

de la mecanica.

En la figura 4.3 (c), se muestran los niveles de concentracién de calcio libre intracelular. Como
hemos explicado anteriormente, cuanto mayor es la tasa de estiramiento de la célula, se va a
producir una apertura mayor de los SACs, lo que va a conducir a una mayor entrada de calcio
al interior de la célula. Con la incorporacién de las ecuaciones de la mecénica el mecanismo es
el mismo, pero existen matices importantes que se han de explicar. En este caso, observamos
que con el aumento de A la amplitud de los niveles de concentracién de calcio libre intracelular
disminuyen. Esto se puede explicar debido a que cuanto mayor es el estiramiento celular, mayores
cantidades de calcio se introducen en la célula para participar en la contracciéon del miocito.
Esta entrada del ion, acompanado de la liberacién de una mayor cantidad de ion del reticulo
sarcoplasmaético resulta en una mayor cantidad de calcio que se une a la TnC, aumentando asi los
puentes cruzados entre la miosina y la actina y desembocando en una mayor tension del miocito.
De este modo, al haber mayor unién del ion de calcio con la TnC, los niveles que quedan libres
en el interior de la célula disminuyen, por lo que en este caso, la concentracién libre intracelular

de calcio serd mayor cuanto menor estiramiento celular exista.

Con respecto a la figura 4.3 (d), observamos cémo el rango de valores en el caso del estado
de reposo celular (A =1) es proximo con los resultados experimentales de Land et al. (2018),
y que hemos mostrado en la figura 3.8 [53], donde las diferencias existentes pueden proceder
de que no hemos utilizado el mismo modelo celular y que los picos del calcio transitorio en el
modelo que han utilizado ellos y el que hemos utilizado nosotros también varia. En esta figura
se puede observar cémo a medida que aumentamos la tasa de estiramiento, las tensiones del
miocito aumentan a niveles muy superiores. Este comportamiento coincide con los resultados
expuestos en Land et al. (2017) [54].
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4. Resultados y discusion

4.1.c
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en los modelos sin remodelado. Por tltimo, si observamos la grafica que hace referencia a Iz
en funcién del estiramiento aplicado, podemos ver como al aumentar el estiramiento los niveles
de esta corriente aumentan, mientras que si aplicamos un estiramiento minimo, los valores se
acercan mas al cero. Ademads, la amplitud de la corriente también es mayor a mayor tasa de
estiramiento. Estos factores son indicativos de que la apertura de los SACs es mayor cuanto

mayor es el ratio de estiramiento que utilizamos.

1. Modelo con acoplamiento electromecénico
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Figura 4.5: Modelo con acoplamiento electromecanico y remodelado pAF

Tras la incorporacion de remodelado pAF en el modelo con acoplamiento electromecanico, po-
demos observar como la tendencia en el PA y la corriente 4. es similar a lo que ocurre en estas
graficas del modelo con remodelado pAF sin introducir las ecuaciones de la mecanica. La prin-
cipal diferencia reside, como hemos explicado ya en el modelo con acoplamiento sin remodelado

en el comportamiento de la fase de meseta.

En este caso, al introducir remodelado, podemos observar también como los niveles globales de
calcio libre intracelular disminuyen y las tensiones, en especial entre la franja de estiramiento
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A=1 y A=1,1 son menores, aspecto que coincide con los resultados obtenidos en [53], donde al

introducir el remodelado tras la FA, la funcién de contraccién auricular se ve disminuida.

Remodelado peAF

1. Modelo de Courtemanche y modelo con I,
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Figura 4.6: Modelo Courtemanche y remodelado peAF

En las graficas anteriores, siguiendo con las conclusiones extraidas en el caso de la aplicacion de
remodelado pAF con respecto a los modelos sin aplicar remodelado, relacionando el comporta-
miento del modelo de Courtemanche original y el modelo con I4,., podemos observar que este
sigue la misma tendencia. Sin embargo, al aplicar el remodelado PeAF, podemos observar como
el ERP y el APD del PA se acorta aun mas con respecto a los modelos con remodelado pAF,
los niveles de la concentracién de calcio intracelular y de la corriente de los canales de calcio
tipo L también disminuyen con respecto al remodelado pAF. En el caso de las I, la diferencia
al aplicar este remodelado se observa en el tiempo de duraciéon de la misma, siendo esta menor

que en el modelo con remodelado pAF.
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1. Modelo con acoplamiento electromecanico
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Figura 4.7: Modelo con acoplamiento electromecanico y remodelado peAF

Tras la incorporacién de remodelado peAF en el modelo con acoplamiento electromecanico,
podemos observar como la tendencia en el PA y la corriente Iz, es similar a lo que ocurre en
estas graficas del modelo con remodelado peAF sin introducir las ecuaciones de la mecéanica.

En este caso, al introducir este remodelado, podemos observar también como los niveles glo-
bales de calcio libre intracelular disminuyen en mayor grado que al trabajar con este modelo
y remodelado pAF y las tensiones disminuyen de manera considerada, para todos los ratios de
estiramiento, en especial para el rango entre A=1 y A=1.1, indicando que la contracciéon celular

va a ser menor tras la aplicacién del remodelado peAF.

Como conclusion, podemos decir que la aplicacion de remodelado peAF en el modelo con aco-
plamiento electromecénico responde en una alteracién mayor en los valores de tensién de los

miocitos, ocasionando las contracciones mas débiles.
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4.1.d Cwurvas de restitucion

En este apartado mostramos las curvas de restitucion correspondientes a los modelos de Cour-
temanche con y sin remodelado, el modelo con I, sin remodelado (A=1, A=1.1 y A=1.2) y el
modelo con I4,. con remodelados pAF y peAF (A=1y A=1.2) y hemos comparado los resultados.
Para los modelos sin remodelado hemos utilizado un valor de tasa de estiramiento intermedio pa-
ra analizar el comportamiento de la curva de restitucién aumentando paulatinamente este ratio,
desde el estado de reposo hasta el maximo estiramiento. Para los modelos con I,. y remodelado

eléctrico hemos representado tinicamente A=1 y A=1.2.
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Figura 4.8: Curvas de restitucién sin remodelado.
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4.1 Validacion de los nuevos modelos en 0D
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Figura 4.10: Curvas de restitucién para remodelado peAF.

De las graficas anteriores correspondientes a las curvas de restitucién de cada uno de los modelos,
podemos extraer las siguientes conclusiones. En primer lugar, podemos apreciar que en todos
los modelos a medida que aumentan los valores del BCL, aumentan los valores del APD90. En
segundo lugar, podemos observar que en el modelo con I, tanto aplicando remodelado como
sin aplicarlo, los valores del APD90 son mayores que en el modelo de Courtemanche. Ademas,
también podemos observar que cuanto mayor es el estiramiento los valores del APD90 también
son considerablemente mayores, sobre todo en el caso del modelo con I, sin remodelado. Estos
resultados concuerdan con los datos experimentales de Kuijpers et al. [51], que exponen que al
aumentar el ratio de estiramiento en el modelo con Iz, se prolonga la repolarizacién del PA y

se produce una despolarizacion tardia.

Otra conclusion importante que podemos extraer es que comparando el modelo de Courtemanche
con el modelo con I,,., tanto aplicando remodelado como sin aplicarlo, en este tltimo modelo
la curva es considerablemente més aplanada para ambos ratios de estiramiento. Por tdltimo,
podemos observar el efecto del remodelado eléctrico, ya que al inducir FA, la relacion entre
el BCL Y el APD90 se traslada hacia abajo, siendo la disminucién mayor en los modelos con
remodelado peAF. Estos sucesos concuerdan con los datos experimentales de [2][97], que indican
que la aplicacion de remodelado eléctrico auricular acorta los valores del APD y ERP.
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4.2 Simulaciones 2D

Para simular la propagacién de la actividad del PA a lo largo del tejido 2D y simular FA se ha
utilizado un protocolo de estimulaciéon S1-S2 estandar, como ya hemos explicado en el capitulo
anterior. Para el estimulo S1 hemos trabajado con una amplitud correspondiente al doble del
umbral. En nuestro caso, el umbral de estimulacién ha sido 73 pA/pF, y por lo tanto, para las
simulaciones finales se ha utilizado una corriente de 146 pA/pF para la aplicacién del estimulo
S1. En el caso del estimulo S2, para obtener los instantes de tiempo en los que al lanzarlo se
acopla con S1 y se genera reentrada, hemos calculado las ventanas vulnerables para cada uno de
los modelos. El instante de tiempo en el que lanzar el estimulo S2 para que se generen reentradas
y aparezca una FA no ha sido facil de encontrar, ya que es necesario que no sea muy pronto
para que el tejido que va a estimular no se encuentre ya en periodo refractario, pero también
debe de ser suficientemente temprano para que tenga lugar el choque de los frentes de onda.
Para encontrar estos instantes de tiempo, se han buscado las ventanas vulnerables de cada uno

de los modelos.

4.2.a Estudio de ventanas vulnerables

Modelo Courtemanche

Modelo Courtemanche (sin remodelado) ‘ 2 reentradas ‘ 1 reentrada
g = 0,0025 S/(cm pF) | 20 ms (245-265 ms) | 5 ms (270-275 ms)

Tabla 4.1: Ventana vulnerable del modelo de Courtemanche sin remodelado eléctrico.

Modelo Courtemanche (remodelado pAF) ‘ Ventana vulnerable
g = 0,0025 S/(cm pF) | 20 ms (145-165 ms)

Tabla 4.2: Ventana vulnerable del modelo de Courtemanche con remodelado eléctrico pAF.

Modelo Courtemanche (remodelado peAF) ‘ Ventana vulnerable
g = 0,002125 S/(cm pF) ‘ 15 ms (140-155 ms)

Tabla 4.3: Ventana vulnerable del modelo de Courtemanche con remodelado eléctrico peAF.

En las tablas anteriores se encuentran reflejadas las ventanas vulnerables referentes al modelo
de Courtemanche original y al mismo modelo aplicando el remodelado pAF y peAF modificando
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las conductividades como se ha explicado en el capitulo de métodos. Estas simulaciones se han
realizado con el protocolo de estimulacién S1-S2 estandar con la finalidad de intentar inducir
y mantener FA en el tejido auricular. Un punto importante a mencionar, es que en el caso del
modelo de Courtemanche original no existe un ventana vulnerable en si en la que se mantengan
reentradas recurrentes en el tejido durante la duracién de la simulacién. En cambio, como se
muestra, existe un periodo de tiempo de 20 ms, entre los ms 245-265 donde el tejido se vuelve
vulnerable generandose un total de dos reentradas, las cuales no llegan a ser completas, por lo
que no podriamos cosiderar que haya existencia de rotor. Ademas, entre los ms 265 y 275 se
produce una Unica reentrada, tiempo a partir del cual el tejido se repolariza por completo. En
cambio, para los modelos con remodelado, en ambos casos existe una ventana de tiempo en la

que el tejido se vuelve vulnerable y se consigue generar rotor.

Otro aspecto a tener en cuenta, es que la duracién de la ventana vulnerable en el caso de modelo
de Courtemanche original es de 30 ms, en el caso del modelo con remodelado pAF es de 20 ms y
en el caso del modelo con remodelado peAF es de 15 ms. Si analizamos las ventanas vulnerables
de los modelos con remodelado, ya que son en los que se ha conseguido mayor nimero de
reentradas y por lo tanto, mayor vulnerabilidad en el tejido, es en el modelo con remodelado
pAF donde el tejido se vuelve vulnerable durante mayor cantidad de tiempo, por lo que es en
este modelo en el que el tejido tiene una mayor posibilidad de apariciéon de FA.

Por 1ltimo, observando las tablas también podemos concluir que el instante de tiempo entre
el que hemos lanzado el estimulo S1 y el estimulo S2 para conseguir que el tejido se vuelva
vulnerable, es decir, el intervalo de acoplamiento es mayor en el modelo sin remodelado, siendo
este tiempo de 245 ms, siendo considerablemente menor en el modelo con remodelado pAF, de
145 ms y por tltimo, de 140 ms para el modelo con remodelado peAF. Esto nos da informacién
acerca del efecto del remodelado en la propagacién del PA. La velocidad de conduccién es mas
lenta en el tejido con peAF, ya que en este caso hemos reducido la conductividad de los elementos
un 15 %. Sin embargo, el remodelado disminuye la duracién del PA, y por lo tanto, se encuentra
antes el tejido fuera del periodo refractario para que S2 despolarice.

Modelo con I,

Sin remodelado g = 0,0025 S/(cm pF) ‘ 3 reentradas ‘ 2 reentradas ‘ 1 reentrada
A=1 — — 30 ms (315-345 ms)
A=1,2 — — 30 ms (470-500 ms)

Tabla 4.4: Ventana vulnerable del modelo con I, sin remodelado.
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Remodelado pAF g = 3 reentradas 2 reentradas 1 reentrada
0,0025 S/(cm pF)

A=1 15 ms (195-210 ms) 1 ms (215 ms) 5 ms (220-225 ms)
A=1,2 1 ms (210 ms) 15 ms (215-230 ms) | 5 ms (235-240 ms)
Tabla 4.5: Ventana vulnerable del modelo con I,. con remodelado pAF.

Remodelado peAF g = 5 reentradas 3 reentradas 2 reentradas

0,002125 S/(cm pF)
A=1 — 30 ms (175-205 ms) 1 ms (210 ms)
A=1,2 5 ms (195-200 ms) | 10 ms (185-190/205-210 ms ) | 1 ms (215 ms)

Tabla 4.6: Ventana vulnerable del modelo con I4,. con remodelado peAF.

Para los modelos con I, tanto con remodelado como sin él, no existe una ventana vulnerable en
la que se produzcan reentradas de manera recurrente durante toda la duracién de la simulacién.
Esto podria ser debido a las caracteristicas especificas de la malla de tejido con la que hemos
trabajado, aunque también se han observado comportamientos similares de ondas de reentrada
de corta duraciéon (1 o 2 reentradas) en estudios sobre el mecanismo de aparicién de la FA
auricular inducida por estiramiento [110]. Pese a esto, podemos apreciar que en el modelo sin
remodelado el niimero de reentradas que se consiguen es Unicamente uno, mientras que tanto
en el modelo con remodelado pAF como con remodelado peAF el ntimero de reentradas que
se generan es mayor, siendo esto un factor indicativo de que al incorporar remodelado el tejido
se vuelve méas vulnerable. En el modelo sin remodelado la ventana vulnerable es equivalente
para ambos ratios de estiramiento, siendo de 30 ms y en el modelo con remodelado pAF el
comportamiento segtin el valor de A es el mismo, siendo la ventana vulnerable también de 30

ms.

El modelo donde se ve mayor diferencia entre la aplicacién de un ratio de estiramiento u otro es
el que incluye remodelado peAF. En el modelo en el que utilizamos una tasa de A = 1 podemos
ver que el tiempo en el que el tejido se vuelve vulnerable es mayor, siendo este de 35 ms, mientras
que en el modelo en el que utilizamos una tasa de estiramiento de A = 1,2 el tejido se mantiene
vulnerable durante un periodo de tiempo de 30 ms. Ademés, otro factor diferente a los modelos
anteriores es que en este caso, en el modelo con mayor tasa de estiramiento, durante 10 ms se
consigue un nimero de 5 reentradas, comportamiento que no ocurre en el modelo en el que se
ha aplicado una menor tasa de estiramiento. Esto nos indica que aunque el periodo de tiempo
en el que el tejido del modelo con I, y A = 1 va a estar en predisposicién de que se genere y
se mantenga FA es mayor, existe un rango de tiempo en el que el tejido del modelo con A = 1,2

va a generar mas reentradas, por lo tanto, va a estar mas expuesto a que se genere y mantenga
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la FA.

Para reflejar de manera mas visual lo que acabamos de explicar, a continuacién, se muestran
capturas de diferentes instantes de tiempo de los resultados més relevantes de las simulaciones 2D
de los diferentes modelos, reflejando el comportamiento de las ondas de reentrada producidas
en cada caso, seleccionando un valor intermedio de la ventana vulnerable resultante en cada
modelo. Para la visualizacién de los datos extraidos de las simulaciones en Elvira hemos utilizado
el software Paraview. De esta manera, tenemos una mejor comprension de la propagacién del
PA a través de los nodos del tejido y del comportamiento de las reentradas.

Modelo de Courtemanche original

200

—-20

— -40

Potential

-60

-80.0

Figura 4.11: Ondas de reentrada en el modelo de Courtemanche orginal.

Modelo de Courtemanche con remodelado pAF

Potential

-80.0

Figura 4.12: Ondas de reentrada en el modelo de Courtemanche con remodelado pAF.

Modelo de Courtemanche con remodelado peAF
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Figura 4.13: Ondas de reentrada en el modelo de Courtemanche con remodelado peAF.

Modelo con I, sin remodelado (A =1)

Potential

Figura 4.14: Ondas de reentrada en el modelo con I4,. sin remodelado (A = 1).

Modelo con I, sin remodelado (A = 1,2)

Potential

-80.0
Figura 4.15: Ondas de reentrada en el modelo con Iy, sin remodelado (A = 1,2).

Modelo con I, con remodelado pAF (A =1)
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Figura 4.16: Ondas de reentrada en el modelo con Iy, con remodelado pAF (A =1).
Modelo con I,,. con remodelado pAF (A =1,2)
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Figura 4.17: Ondas de reentrada en el modelo con I, con remodelado pAF (A = 1,2).

Modelo con I,,. con remodelado peAF (A =1)
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Figura 4.18: Ondas de reentrada en el modelo con I,,. con remodelado peAF (A =1).
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Modelo con I,. con remodelado peAF (A =1,2)
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Figura 4.19: Ondas de reentrada en el modelo con I,,. con remodelado peAF (A =1,2).

De las figuras anteriores podemos observar, como hemos explicado anteriormente, que en los mo-
delos de Courtemanche, sobre todo en los que se incorpora remodelado auricular, las reentradas
generadas son estables y muy esféricas. Sin embargo, en los modelos con Ig,. podemos apreciar
como las reentradas se desplazan lateralmente y no son tan circulares, presentando irregularida-
des sobre todo en el caso de aplicacién de mayor estiramiento. Ademéas, podemos observar como
en el modelo en el que existe mayor insetabilidad en la generacion de reentradas es en el modelo
con Igee (A =1,2) y remodelado peAF, y si nos fijamos en los tiempos de simulacién, es en este
modelo donde el tejido se vuelve més vulnerable, ya que existe un mayor niimero de reentradas.
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4.2.b  Estudio de los potenciales de accion

Para un mayor conocimiento y entendimiento de los resultados obtenidos, hemos procedido al
estudio de los PAs. En la siguiente figura se muestran los PAs de un nodo situado aproximada-
mente en el centro del tejido, de los modelos con I44. y remodelado pAF (A=1y A=1,2) y de
los modelos con Ig,. y remodelado peAF (A =1y A = 1,2), obtenidos a partir de los resultados
de Paraview y utilizando Matlab, para entender mejor el comportamiento de los PA de estos
modelos. De cada modelo se ha seleccionado un valor intermedio de su ventana vulnerable para
mostrar el PA, aunque también se han evaluado diferentes nodos del tejido y diferentes puntos

de la ventana vulnerable.
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Figura 4.20: Potenciales de accién en una céula del tejido del modelo con I, y remodelado eléctrico.

En el PA de los modelo con I, y remodelado pAF (figura 4.13, apartados a y b) podemos
observar que existen diferencias en la amplitud de los PAs en ambos casos a medida que avanza
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la simulacién, y a mayor estiramiento (A = 1,2) el comportamiento del PA se vuelve mas irre-
gular, ya que se puede apreciar un cambio brusco en el comportamiento de los ultimos dos PA,
siendo esto indicativo de que el tejido adquiere més zonas vulnerables donde se inician ondas de
reentrada favoreciendo la aparicién de FA. En el caso de los modelos con Iz, y remodelado peAF
(figura 4.13, apartados ¢ y d) podemos apreciar un comportamiento similar, donde se aprecia
que cuando el estiramiento es mayor existe mas variabilidad en los PAs y ademas, el nimero de
ondas reentrantes es mayor, por lo que el tejido presenta mas zonas vulnerables donde se pueda
iniciar una FA. De los cuatro modelos, en el que el tejido se encuentra con mayor predisposicién
de aparicion de FA es en el modelo con remodelado peAF y A = 1,2, por lo que concluimos, que
una mayor tasa de estiramiento en los modelos con I, favorece la aparicion de FA, en especial

en el modelo con remodelado peAF.

Para hacer un estudio méas profundo del comportamiento de los PAs en el tejido 2D, hemos
estudiado la duracién entre la aparicién de un PA y el adyacente en los cuatro modelos y los

hemos comparado, como se muestra en las siguientes gréaficas.

Duracion potenciales de accion
remodelado peAF

Duracién potenciales de accién
remodelado pAF

Niimero de intervalos
~
Nimero de intervalos
w

198.2455
208.3358

Tiempo (ms) Tiempo (ms)
®mA=1gmat=0.0025 = A=1.2 gmat= 0.0025 M A=1gmat=0.002125 = A=1.2 gmat=0.002125
(a) PA de modelo con Is.c y remodelado pAF (b) PA de modelo con 5. y remodelado peAF

Figura 4.21: Duracién de los potenciales de acciéon con modelo I4,. con remodelado eléctrico.

De estas graficas podemos extraer dos conclusiones principales. Por un lado, la duracién entre
PA es mayor para la mayor tasa de estiramiento (A = 1,2) tanto en el modelo con Ig,. con
remodelado pAF como con peAF. Esto podria entenderse debido a que como hemos explicado
anteriormente, a mayores tasas de estiramiento, el APD90 aumenta a causa de la prolongacién
de la repolarizaciéon, lo que hace que la siguiente despolarizaciéon se produzca de manera tardia,
haciendo que la duracién entre la aparicién de un PA y el siguiente sea mayor que cuando

aplicamos un menor estiramiento.
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4.2.c Andlisis de las velocidades de conduccion

Para analizar las velocidades de conduccién hemos utilizado un protocolo de estimulacién lan-
zando un solo estimulo (S1) desde la base del tejido y hemos calculado la distancia entre dos
nodos y el tiempo que tarda el estimulo en ir de uno a otro. Con estos valores hemos hallado la
velocidad de conduccién resultante. Para los modelos de Courtemanche e I (A = 1) el valor
de gmqt=0,0025 S/(cm pF) y para el modelo con Is,. (A = 1,2) el valor de g,4;=0,002125 S/(cm

pF).

Velocidades de conduccion ‘ Sin remodelado ‘ Remodealdo pAF ‘ Remodelado peAF

Modelo Courtemanche 74 cm/s 69,5 cm/s 63,7 cm/s
A=1 78,5 cm/s 74 cm/s 67 cm/s
A=1,2 90cm/s 74,25 cm/s 69 cm/s

Tabla 4.7: Velocidades de conduccién del estimulo en los diferentes modelos.

De los resultados mostrados en la tabla anterior podemos observar que para los valores de g,q¢
seleccionados inicialmente, que son con los que se estaba trabajando anteriormente con otros
modelos sin la aplicaciéon de tension, en el modelo de Courtemanche original la velocidad de
conduccién del estimulo si que se encuentra dentro de los rangos fisiolégicos de las auriculas
(60-75 cm/s), mientras que para los modelos con Ig.., para ambos ratios de estiramiento la
velocidad de conduccién se encuentra por encima de los rangos fisiolégicos. Ademads, aunque en
todos los modelos con remodelado se aprecia que la velocidad de conduccién disminuye, debido a
la disminuciéon de las conductancias maximas de ciertos canales idénicos, en el caso de los modelos
con I, las velocidades siguen siendo superiores a lo que se podria esperar. Por este motivo,
decidimos recalcular el valor de la g4+ en el modelo de Courtemanche original, buscando una
velocidad de conduccién de 65 cm/s, para asegurarnos que estabamos trabajando dentro de los

rangos fisioldgicos.

4.2.d Efecto del estiramiento en la conductividad del material

Una vez recalculado el valor de g;,4: en el modelo de Courtemanche original, hemos obtenido un
valor de gy,q,:=0.00203 S/cmpF para una velocidad de conduccién de 65 cm/s. Con este valor
de conductividad como base para los modelos con I, y A = 1 (estado de reposo), con el uso
de la formulacién propuesta en [51][50], y teniendo en cuenta que en sus articulos exponen que
el estiramiento tiene influencia en la conductividad del impulso en el tejido, hemos procedido a
calcular g,,,¢ para los modelos con I, v A = 1,2 para obtener resultados méas precisos en las
simulaciones. El valor obtenido en este caso ha sido de gy,,:=0.0016 S/(cm pF), lo que nos indica
que a medida que aumentamos el estiramiento la conductividad en el tejido va ser menor, y por lo
tanto la velocidad de conduccion en el tejido también se vera disminuida. Con los valores de g,qt
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modificados, procedimos a lanzar nuevas simulaciones con los nuevos parametros y a estudiar si
se produce efecto del estiramiento en la conductividad del tejido. Para ello, evaluamos al igual que
en caso anterior las reentradas generadas en Paraview y extrajimos de manera andloga los PAs
de varios nodos del tejido para su analisis. A continuacién, se muestran los PAs resultantes tras
seleccionar el mismo nodo que en el caso anterior y la duracién entre potenciales, para estudiar

y comparar los resultados tras tener en cuenta el efecto del estiramiento en la conductividad del
tejido.
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Figura 4.22: Potenciales de accién de un nodo del tejido del modelo con I,,. con remodelado eléctrico.
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Figura 4.23: Duracién de los potenciales de accién con modelo I4,. con remodelado eléctrico.

Con los resultados obtenidos, haciendo referencia a la primera figura de los PA, observamos
que en el modelo con Ig,. y remodelado pAF (figura 4.16, apartados a y b), al aumentar el
estiramiento se producen més ondas de reentrada que hacen que al generarse rotor el tejido se
vuelva mas vulnerable, por lo que es més probable la aparicién de FA. Comparandolo con los
modelos del mismo tipo sin modificar las conductividades, podemos apreciar que para A =1 la
unica diferencia reside en que el tercer PA alcanza amplitudes menores. En el caso de A = 1,2,
la modificacién de gn,.¢ hace que se generen un mayor niimero de reentradas, provocando una

mayor vulnerabilidad en el tejido.

Analizando las graficas del modelo con I, y remodelado peAF (figura 4.16, apartados ¢ y d),
podemos observar que el tiempo de generacién de reentradas tanto para A = 1 como para A = 1,2
es practicamente el mismo. En este caso, la principal diferencia se encuentra en la disminucién
y variabilidad de las amplitudes de los PA centrales del modelo con mayor estiramiento, efecto
que concuerda con los resultados que obtuvimos en las simulaciones 0D en las que al aumentar
el ratio de estiramiento, la amplitud de los PAs se veia disminuida. Por tanto, modificando las
conductividades del tejido, podemos concluir que los modelos con mayor tasa de estiramiento
siguen siendo mas vulnerables y propensos a aparicion de FA, y que en concreto, el modelo con
Isqc y remodelado pAF ( A = 1,2) es en el que las ondas de reentrada se mantienen durante
mas tiempo. Este aspecto también varia con respecto a los resultados obtenidos en el apartado
anterior, donde el mayor niimero de reentradas se producia en el modelo con remodelado peAF,
por lo que el efecto del estiramiento en la conductividad supone también un cambio en el

comportamiento de los modelos segiin el remodelado que llevan incorporado.

Con respecto a los tiempos entre el inicio de un PA y el siguiente, no hemos encontrado diferencias
significativas con respecto al apartado anterior, por lo que podemos concluir que la modificacién
de la conductividad a consecuencia del efecto del estiramiento no influye en este aspecto, ya que
la repolarizacién y el APD90 va a seguir siendo mayor cuanto mayor es el ratio de estiramiento
aplicado.
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4.3 Simulaciones 3D

4.3.a Simulaciones 3D de un modelo de tejido

De las simulaciones 3D de un modelo de tejido hemos obtenido como resultados la propagacion
del PA de los nodos del tejido y hemos generado un mapa de isdcronas para estudiar el tiempo
de activacion de los nodos. A continuacién, se muestran los mapas de isécronas adquiridos al
lanzar las simulaciones del Benchmark y de los modelos con la incorporacién de Ig,. (A=1y
A=1.2)

Simulaciones del benchmark

Activation

15 20 25 30 37.0

00 5 10
— ‘ ; Ul —

Figura 4.24: Mapa de isocronas de simulacién 3D con el modelo del Benchmark.

Simulaciones del nuevo modelo computacional con I;,. para diferentes tasas de

estiramiento

Activation

Activation
00 5 o 15 20 25 30 350 00 s 10 5% 25 30 340
—— \ i U mi— [ — | | [ ——
(a) Tensi6n minima aplicada (A=1) (b) Tensién méxima aplicada (A=1.2)

Figura 4.25: Mapa de isécronas del modelo con I, para los extremos de ratio de estiramiento.

Analizando los mapas de isécronas, podemos observar que la principal diferencia reside en el
rango de los tiempos de activacion de los nodos entre los modelos. Para el modelo de Courte-
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manche original, el tiempo de activacion de los nodos va de 0 a 37 ms; en el modelo incorporando
Isqc v aplicando una valor de A = 1 ( estado de reposo), el tiempo de activacion va de 0 a 35
ms. Por ultimo, en el caso del modelo con I, y aplicando una valor de A = 1,2 (estado de
méximo estiramiento), el rango de activacién va de 0 a 34 ms. Esta informacién nos indica, que
a medida que aumentamos el estiramiento, la activacién de los nodos del modelo de tejido 3D
se va a producir antes y por lo tanto, el frente de onda va a ir més rapido.

En este caso, puesto que hemos utilizado los valores de conductividad que se utilizaban hasta
ahora en modelos sin aplicar Isge (gmat=0,0025 S/(cm pF)), este hecho concuerda con los resul-
tados extraidos en las simulaciones 2D con el mismo valor de g4, ya que cuando aumentamos
el ratio de estiramiento las velocidades de conduccién del frente de onda aumentan.

4.3.b  Simulaciones reales 3D en auricula

Como hemos explicado en el capitulo de métodos, para estas simulaciones hemos utilizado un
protocolo de estimulacién S1-S2 estandar, donde para los tres modelos los estimulos S1 se han
lanzado en el SAN con las mismas caracteristicas, cada 500 ms, hasta completar un tiempo
de simulacién de 3 s, es decir, se han lanzado un total de 6 estimulos desde esta posicion.
Con respecto a los estimulos S2, para cada modelo se han lanzado un total de 5 estimulos,
con caracteristicas especificas en cada caso. La finalidad principal ha sido intentar conseguir
reentradas para inducir FA, y asi poder analizar el comportamiento de la propagacion del PA.

Modelo de Courtemanche con remodelado peAF

Para conseguir reentradas en este modelo, el instante de tiempo en el que se ha conseguido que
el primer foco ectopico lanzado en la zona préxima al SC se propague ha sido a los 192 ms del
estimulo S1. Una vez encontrado este valor, el BCL con el cual hemos conseguido la propagacion
del resto de los focos ectépicos ha sido de 110 ms, es decir, ha sido necesario dejar un espacio
de tiempo de 110 ms entre el lanzamiento de un estimulo y el siguiente. Por lo tanto, para este
modelo, los 5 estimulos S2 se han lanzado en los siguientes instantes de tiempo: 192 ms, 302
ms, 412 ms, 522 ms y 632 ms. En la figura 4.26, se muestran capturas de la propagacion del
PA en diferentes vistas de las auriculas y en diferentes instantes de tiempo, donde podemos
observar que el comportamiento mas relevante a lo largo de la propagacion es la generacién de
una macro-reentrada que se queda rotando durante todo el periodo de simulaciéon en la vena

cava superior, sin llegar a generar ningun rotor.
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Figura 4.26: Fibrilacién auricular en el modelo de Courtemanche con remodelado peAF producida por
la presencia de un foco ectépico en el seno coronario

t= 2850 ms

Modelo con Iy,. (A\=1) con remodelado peAF

Para intentar generar FA en este modelo, el instante de tiempo en el que se ha conseguido que
el primer foco ectopico lanzado en la zona préxima al SC se propague ha sido a los 240 ms del
estimulo S1. Una vez encontrado este valor, el BCL con el cual hemos conseguido la propagacion
del resto de los focos ectopicos ha sido de 140 ms. Por lo tanto, para este modelo, los 5 estimulos
S2 se han lanzado en los siguientes instantes de tiempo: 240 ms, 380 ms, 520 ms, 660 ms y
800 ms. De estos datos podemos extraer varias conclusiones. Por un lado, que al introducir
las Ig4¢, €l instante de tiempo en el tejido se vuelve vulnerable y conseguimos propagacién del
foco ectdpico es mayor que en el caso de utilizar el modelo sin I4,., 1o que es indicativo de que
la velocidad en la propagacion del PA en este caso se ve disminuida. Por otra parte, como ya
habiamos explicado anteriormente, debido a que al introducir las I, aumenta el APD, también
es necesario aumentar el BCL entre el lanzamiento de un estimulo S2 y el siguiente para conseguir
propagacion y generar reentradas que induzcan la FA.

En la figura 4.27, se muestra la propagacién del PA en diferentes vistas de las auriculas y en
diferentes instantes de tiempo. En este caso, a diferencia del anterior, no se observa de manera
clara la presencia de una macro-reentrada, ya que no existe un camino concreto por donde la
propagacion se produzca todo el rato de manera igual. Aqui podemos observar que la propagacién
se produce de manera rapida y cadtica, donde existen multiples choques de frentes de onda, como
se muestra a los 1020 ms y a los 2663 ms entre los frentes procedentes de la pared posterior
de la AD y el frente de onda procedente de la vena cava superior. Ademads, existen diferentes
regiones en las que se intentan generar rotores, como es el caso de la pared posterior de la Al,
pero debido a la rapida propagacion, el tejido alcanza rapido el periodo refractario y no consigue

seguir rotando.
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t= 2663 ms

Potential
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b

Figura 4.27: Fibrilacién auricular en el modelo con Iz, (A=1) con remodelado peAF producida por la
presencia de un foco ectdpico en el seno coronario

Modelo con I, (A\=1,2) con remodelado peAF

Para intentar generar FA en este uitlimo modelo, el instante de tiempo en el que se ha conseguido
que el primer foco ectépico lanzado en la zona préxima al SC se propague ha sido a los 250 ms
del estimulo S1, 10 ms por encima del caso de utilizar un ratio menor de estiramiento, lo que
es indicativo de que el aumento de la dilatacion auricular hace que la velocidad de propagacion
inicial hasta alcanzar el momento en el que exista propagacién del foco ectopico es menor. Una
vez encontrado este valor, el BCL entre el lanzamiento de los focos ectépicos con el cual hemos
conseguido propagacién del estimulo durante los 3 ms ha sido de 140 ms. Por lo tanto, para este
modelo, los 5 estimulos S2 se han lanzado en los siguientes instantes de tiempo: 250 ms, 390 ms,
530 ms, 670 ms y 810 ms.

En la figura 4.28 se muestran diferentes vistas de las auriculas en distintos momentos de la
simulacién. El primer choque de frentes de onda se produce en la pared posterior de la Al en el
milisegundo 408, al que le sigue el choque de frentes de onda en la pared posterior de la AD en el
milisegundo 420. Para este modelo la propagacién se produce de manera cadtica, al igual que en
el modelo con I, (A=1) y no existe ningin camino por el que se produzca una macro-reentrada.
Con el avance de la simulacién, podemos apreciar también otros choques de frentes de onda que
se repiten, como por ejemplo el que se muestra en el milisegundo 1871, entre los frentes de onda
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procedentes de la pared posterior de la Al y el apéndice auricular izquierdo. Cabe destacar la
existencia de una diferencia considerable de potencial entre las VPay la pared posterior de la
auricula, donde en algunos instantes las VPs no se despolarizan ya que deben encontrarse en

periodo refractario.

t=410 ms

t= 1020 ms

t=1028 ms
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Potential

Figura 4.28: Fibrilacién auricular en el modelo con I,. (A=1,2) con remodelado peAF producida por
la presencia de un foco ectdpico en el seno coronario
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Capitulo 5

Lineas futuras

Tras la realizacién del presente trabajo y con los resultados extraidos, los siguientes pasos a
seguir para mejorar y ampliar el estudio sobre el efecto de la dilatacion auriuclar sobre el
establecimiento de la FA podrian ser los siguientes:

1. Introduccién del modelo con acoplamiento electromecanico que hemos desarrollado en
0D en Matlab en Elvira, para su estudio en una escala mayor y asi poder evaluar su
comportamiento en modelos 2D y 3D.

2. Introduccién de un modelo de hemodinamica en el modelo electromecédnico y generar bucles

de volumen-presién.

3. Utilizaciéon de diferentes modelos de tejido 2D para intentar mayor vulnerabilidad en el
modelo con I, y analizar las senales fisiolégicas resultantes a través del estudio de las

frecuencias dominantes.

4. Generacion y andlisis de electrogramas, a partir de los resultados de las simulaciones, con
el fin de utilizarlos como herramienta de estudio de la FA.

5. Inclusién de remodelado estructural, como puede ser el modelo de fibrosis en el modelo

con Iz, para evaluar su efecto en la fibrilaciéon auricular.

6. Simulacién de la actuacién de diferentes farmacos relacionados con la inhibicién de I,
como puede ser el gadolinio (Gd3*), y su efecto en el tratamiento de la dilatacién auricular
que induce fibrilacién auricular.
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Capitulo 6

Conclusiones

La finalidad principal de este trabajo ha sido el estudio del efecto de la dilatacion auricular en el
establecimiento de la fibrilacién auricular a través del desarrollo de un modelo de estiramiento
mediante la introduccién de la corriente I¢,. en el modelo electrofisiolégico de un cardiomiocito
auricular de Courtemanche, trabajando principalmente con dos tasas de estiramiento, A=1 y
A=1,2, siendo la primera la referente al estado de reposo celular y la segunda al estado de
maxima tensién. Por otro lado, se ha desarrollado un modelo electromecanico en el que se ha
acoplado al modelo electrofisiologico con I, las ecuaciones de la mecanica, consiguiendo asi un

modelo de contraccién cardiaca auricular.

Con el principal objetivo de estudiar el efecto del estiramiento auricular y su influencia a la
hora de inducir fibrilacién auricular, una vez validados los modelos, se ha introducido ademaés,
en el modelo con Iz y en el modelo con acoplamiento electromecanico el remodelado eléctrico
referente a la fibrilacién auricular paroxistica (pAF) y fibrilacién auricular persistente (peAF) y
se han comparado los modelos.

Tras el andlisis de los modelos 0D, para estudiar las propiedades principales del efecto de la
dilatacién auricular, se han analizado un total de nueve modelos correspondientes al modelo de
Courtemanche, el modelo con Ig. vy A=1 y el modelo con I4. y A=1,2; tanto sin remodelado,
como con remodelado pAF y peAF. El andlisis se ha realizado en primer lugar en modelos de
tejido 2D, utilizando un protocolo de estimulacién S1-S2 estandar y estudiando las velocidades
de conduccion, las ventanas vulnerables, la duracién de tiempo entre potenciales y el efecto
de estiramiento en las conductividades del tejido. Este ultimo aspecto es de vital importancia
en el estudio del estiramiento auricular, ya que existe evidencia de que el aumento del estira-
miento provoca una disminuciéon de las conductividades, produciendo asi una menor velocidad

de conduccién. Ademaés, hemos observado que el aumento del estiramiento celular adelanta la
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repolarizacién del potencial de accién y la prolonga, aumentando el APD y el ERP.

Otro aspecto a destacar, es que la incorporacién del remodelado eléctrico mediante la modifica-
cién de las conductancias de diferentes canales, ocasiona una disminuciéon de ERP y del APD y
hace que el tejido se vuelva méas vulnerable para originar FA.

Una vez realizado el estudio en modelos de tejido 2D, se han estudiado las caracteristicas de
los modelos en un modelo de tejido 3D, analizando la propagacién del potencial de accién y
estudiando los mapas de isécronas, en este caso, iinicamente de los modelos sin remodelado y
sin tener en cuenta el efecto de estiramiento en las conductividades del tejido, obteniendo una

propagacion y activacién completa més rapida en el modelo con una tasa de estiramiento mayor.

Por dltimo, se han estudiado las caracteristicas de los modelos de Courtemanche y de los mode-
los con Ise. (A=1y A=1,2) con la incorporaciéon de remodelado peAF utilizando un modelo de
auricula real 3D. El protocolo de estimulacién también ha sido el S1-S2 estdndar y se han gene-
rado focos ectépicos en la zona préxima al SC para intentar simular actividad fibrilatoria. Para
nuestros modelos, las principales conclusiones residen en que con el modelo de Courtemanche
con remodelado peAF se consigue una macro-reentrada en la vena cava superior y en el caso
del modelo con Igz,., tanto para A=1 como para A=1,2, se produce una propagaciéon rapida y
caltica, generandose la aparicién de numerosos choques de frentes de ondas.

Con todos los resultados, podemos concluir que el estudio del efecto de la dilatacién auricular
sobre el establecimiento de la fibrilacién auricular mediante el desarrollo de modelos electrofisio-
l6gicos con la incorporaciéon de las ecuaciones de I4,. y mediante modelos electromecanicos puede
ser de gran ayuda para el andlisis de la propagacion del potencial y de las tensiones generadas,
lo que va a permitir avanzar en la mejora del diagnéstico, evaluacién clinica y ayuda en la toma

de decisiones sobre qué terapia utilizar en este tipo de patologia.
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Presupuesto






En esta parte del proyecto se indica de manera aproximada cudl ha sido el coste total del pro-
yecto de fin de master, teniendo en cuenta los costes de mano de obra, es decir, del personal que
ha llevado a cabo la realizacion del trabajo, los costes de las herramientas utilizadas a nivel de
software y los costes de los equipos utilizados para el desarrollo del mismo.

Costes referidos a la mano de obra

Para realizar el calculo del gasto que supone pagar al personal responsable de la realizacién
del trabajo hay que tener en cuenta varios puntos. Por una parte, segin el Colegio Oficial
de Ingenieros Industriales, los honorarios que le corresponden a una persona con el Titulo de
Ingenierfa Biomédica por desempeiiar su trabajo son de 40€/hora. Este trabajo en concreto se
ha desarrollado en un total de 7 meses, empezando en diciembre y finalizando en julio. En este
periodo de tiempo se han dedicado 6 horas al dia durante los 5 dias lectivos de la semana, lo
que ha supuesto una dedicaciéon de 840 horas en total. Teniendo en cuenta estos datos, en la
siguiente tabla se encuentra reflejado el coste total de los honorarios del personal.

Persona responsable de la realizacién del proyecto Ingeniera Biomédica

Horas dedicadas 840 horas
Coste por hora trabajada 40€/hora
Coste directo 33600€
Coste de la seguridad social 10752€

Coste total mano de obra = 44352€

Tabla 6.1: Costes de la mano de obra.

De esta manera, concluimos que la inversién de horas de la alumna de maéster ha supuesto un
gasto de cuarenta y cuatro mil trescientos cincuenta y dos euros (44352€).

Costes de los equipos utilizados

Para realizar el cdlculo de los costes derivados del hardware utilizado por la alumna para el
desarrollo del proyecto, hay que tener en cuenta qué equipos han sido necesarios. En concreto,
se ha utilizado un ordenador portatil msi con procesador Intel Core i7-9750H (6 ntcleos, 2.6 GHz)
y memoria RAM de 16 GB. Este ha sido necesario para la busqueda de bibliografia, realizacion
de cédigo, acceso al claster, realizacién de simulaciones, descarga de las mismas, visualizacién y
analisis de los resultados posteriores y realizacién de la memoria final. Ademas, se ha utilizado
un supercomputador, en concreto, un nodo de 12 nicleos, necesario para el lanzamiento de las

simulaciones. Por altimo, para la descarga y almacenamiento de simulaciones se ha utilizado un
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disco duro de 2 terabytes (TB). En la siguiente tabla se reflejan detallados los costes de cada

equipo.
Equipos Ordenador portatil Supercomputador Disco duro
Coste de cada equipo 969€ 20000€ 60€
Etapa de amortizacién 72 meses 60 meses 12 meses
Ciclo de tiempo en uso 7 meses 7 meses 7 meses
Coste directo (sin IVA) 74,42€ 1843€ 27,65€

Coste total de hardware = 1945€

Tabla 6.2: Costes de los equipos utilizados.

De esta manera, concluimos que el uso de equipos empleados en el desarrollo del proyecto de la
alumna ha supuesto un gasto de mil novecientos cuarenta y cinco euros (1945€).

Costes de los programas empleados

Este apartado se refiere al coste de los softwares empleados para la realizacién de las tareas del
proyecto. En particular, para este trabajo se han manejado los siguientes softwares: Matlab, para
el desarrollo del codigo, estudio y andlisis de los resultados de simulaciones 0D y extraccion y
representacion de los PAs de los resultados de las simulaciones 0D, 2D y 3D; PuTTy, para acceder
al cltuster; Notepad ++, para la implementacion del cédigo en Fortran utilizado en Elvira; Elvira,
para el lanzamiento de las simulaciones; FileZilla; para la descarga de las simulaciones; Paraview;
para la visualizacién de los resultados de las simulaciones y Overleaf, para el desarrollo de la
memoria en LaTeX. A continuacién se muestra una tabla en la que se especifica los costes de

cada una de estos softwares.

Software Matlab PuTTy Notepad +4+  Elvira FileZilla Paraview Overleaf
Coste de la licencia del programa  2000€  Sin coste Sin coste Sin coste Sin coste Sin coste Sin coste
Duracién de licencia 12 meses
Ciclo de tiempo en uso 7 meses 7 meses 7 meses 7 meses 7 meses 7 meses 7 meses
Coste directo (sin IVA) 921,7€

Coste total de software = 922€

Tabla 6.3: Costes de los programas empleados.

De esta manera, concluimos que el uso de programas empleados en el desarrollo del proyecto de
la alumna ha supuesto un gasto de novecientos veintidos euros (922€).
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Para obtener una cifra que muestre el coste total que ha tenido en su conjunto el desarrollo del
trabajo de fin de master, se han sumado los costes de la mano de obra, los costes de los equipos

v los costes de los programas informaticos empleados.

Costes de la mano de obra 44352€
Costes de los equipos utilizados 1945€
Costes de los sistemas informaticos empleados 922€
Coste total 47219€

Tabla 6.4: Coste total de la realizacién del proyecto.

Finalmente, para obtener el presupuesto total, debemos aplicar al presupuesto ya calculado un
12 % de gastos generales, un 6 % de beneficio industrial y el IVA(21 %) a la suma final.

Coste realizacién proyecto  47219€
Gastos generales (12 %) 5666€
Beneficios industriales (6 %)  2833€

Suma total 55718€
IVA (21%) a la suma total  11701€
Coste final total 67419€

Tabla 6.5: Coste total de la realizacién del proyecto.

Por lo tanto, para concluir, la realizacion del Trabajo de Fin de Master de la alumna Clara
Garcia Vicente ha tenido un coste total de sesenta y siete mil cuatrocientos diecinueve euros
(67419€).
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ECUACIONES DEL MODELO DE CONTRACCION CARDIiACA

Ecuaciones del modelo de tensién pasiva

dc _di_,
dr — dt
Fy=a(e€ -1)
F, = akCy
Fie ﬂﬂ[% ddi: >0
4= an s L g Ci+Ca=C
irdt
Ci+Ca=C
) Fa=Fy
F=Fy
Fuu = Fy 4+ Fy = Fy 4+ Fy Fioo=F1+F,=F1+Fq
Ecuaciones del modelo de tensién activa
U=(1-B)-S-W,
247\ Mmen Ywu = YwlGol,
dCaTRPN _ ) o (( [Ca) ) (1 - CaTRPN) — CaTRPN),
dr [Ca%*]rso
vs(=G =1 if&+1<0,
% = ky - CAaTRPN™"m/2. U — k, - CAaTRPN"=/2 . B, ysu =1 ¥sCs if&+1>1,
t 0 otherwise (if & + 1 € [0,1]),
dw
T kawU = kyu W = ks W = o W, Ay =Ay =Aerr - 15/ (1= 1w + 19),
% KW — koS — uS. s = kaw(1/rw = 1) = ks,
. » ai e ksu = kwsrw(1/rs — 1),
G = Ay ~ Gl
ky = kyCaTRPN"m™ /(1 — 1y — (1 — rg)Fy),
4 _cg
dt dt Cw=¢ kuw U/W =¢ - kuy - (1 = 1)1 = 1))/ (1 = rodny).
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