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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 patologías. La fibrilación
auricular (FA) es conocida como la arritmia cardíaca producida con mayor frecuencia en personas
adultas y constituye un problema de salud pública muy grave. Uno de los factores de riesgo
más habituales y con mayor relevancia, especialmente en pacientes de edad avanzada, es la
dilatación de las aurículas, que favorece una conducción lenta y larga, factores que aumentan la
predisposición a padecer FA. La dilatación de las aurículas provoca el estiramiento del tejido,
dando lugar a la activación de nuevos canales de conducción.

En el estudio de la FA, las simulaciones computacionales del corazón humano sirven como ins-
trumento para la comprensión de la electrofisiología y su utilización está 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 útiles en la práctica clínica diaria, es necesario
que sean específicos, personalizados y satisfagan las necesidades médicas. Puesto que la mayoría
de los estudios de modelos de miocitos auriculares se siguen centrando en las características elec-
trofisiológicas, se hace necesario el estudio de modelos con mayor complejidad que incorporen
la electromecánica y que posibiliten el estudio de los efectos de la contracción auricular sobre el
funcionamiento del corazón bajo determinadas condiciones.

Palabras clave Cardiomiocito, aurícula, fibrilación auricular, Courtemanche, Kuijpers, Land,
SACs, acoplamiento electromecánico, potencial de acción, concentración de calcio, Benchmark,
simulación computacional.
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Capítulo 1

Introducción

1.1 Anatomía del corazón

El corazón consiste en un órgano muscular del tamaño aproximado de un puño, que se encuentra
localizado en el tórax, delante del esófago, la columna y la aorta, y detrás del esternón. Está
apoyado en el diagrafma y se encuentra rodeado a ambos lados por los pulmones. El corazón está
conformado de tres capas cuyos nombres son: Endocardio, miocardio y pericardio, ordenadas
de la zona más interna hacia la más externa. La capa más interna corresponde al endocardio,
que cubre la zona interna de las cavidades del corazón, se encuentra en contacto directo con la
sangre, y se encarga de mantener controlada la buena función del miocardio. Esta, es la capa más
gruesa de todas y en ella se localizan las células del músculo cardíaco, encargadas de permitir
la contracción y relajación. Esta capa, en su cara más externa se une al epicardio, una zona que
produce un líquido que sirve para evitar el roce entre el epicardio y el pericardio. Por último,
la capa más externa responde al pericardio, constituido por dos subcapas,el pericardio seroso y
el de tipo fibroso [1][14]. Con respecto a la morfología del corazón, podemos diferenciar entre
morfología externa e interna.

Morfología externa
La forma característica del corazón es de cono invertido, cuya terminación se encuentra dirigida
hacia el lado izquierdo. En la zona base, podemos encontrar los vasos sanguíneos, cuya principal
función es dirigir la sangre al corazón y también sacarla del mismo. Los vasos que se encargan de
dirigir la sangre hacia el corazón, son las venas cavas inferior y superior y las venas pulmonares;
y los vasos encargados de sacar la sangre del corazón, son la arteria aorta y la arteria pulmonar.
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1.1 Anatomía del corazón 1. Introducción

Las venas cavas, reunen la sangre venosa procedente de todo el cuerpo y van a desembocar en
la aurícula derecha; y las venas pulmonares, trasportan la sangre oxigenada a partir de los pul-
mones y finalizan en la aurícula izquierda. El corazón 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 cuál avanzan las arterias coronarias que conducen la sangre al corazón y las venas
coronarias, que la extraen [7].

Morfología interna
La zona interna del corazón 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 aurículas,
y las ubicadas en la zona inferior, los ventrículos. La principal diferencia morfológica entre las
aurículas y los ventrículos reside en el grosor del miocardio, ya que los ventrículas necesitan
una fuerza mayor para poder bombear la sangre hacia los diferentes tejidos del organismo [7].
Cuando hablamos de un corazón en condiciones normales, las cavidades derechas se comunican
con las izquierdas a través de unos tabiques musculares. Las aurículas se relacionan por medio
del tabique interauricular y los ventrículos, mediante el tabique interventricular. Puesto que en
el corazón encontramos dos cavidades derechas y dos izquierdas, podemos definirlo mediante dos
bombas diferenciadas, el corazón derecho y el corazón izquierdo [40].

Corazón derecho
Consta de la aurícula derecha, situada en la zona superior, y conectada con el ventrículo iz-
quierdo, situado en la zona inferior. En esta aurícula desemboca la sangre venosa no oxigenada,
procedente de todo el organismo, mediante las venas cavas. La comunicación de la aurícula con
el ventrículo se produce mediante la válvula tricúspide, que permite el paso de sangre de manera
unidireccional desde la aurícula hacia el ventrículo. Cuando se produce la contracción del cora-
zón, la sangre atraviesa la válvula pulmonar y sale del corazón mediante la arteria pulmonar,
que la transporta a los pulmones para que allí se oxigene.

Corazón izquierdo
Al igual que en el corazón derecho, en la parte superior encontramos la aurícula, en este caso
la izquierda, y en la parte inferior el ventrículo izquierdo. En la aurícula izquierda encontramos
cuatro venas pulmonares, que son las encargadas de hacer llegar al corazón la sangre oxigenada
procedente de los pulmones. En este caso, la aurícula y ventrículo se comunican mediante la
válvula mitral, y cuando el corazón se contrae, la sangre atraviesa la válvula aórtica y mediante
la arteria aórtica es distribuida en todo el organismo.
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Figura 1.1: Anatomía del corazón [69].

1.1.a Anatomía de las aurículas

Dentro del corazón, en su parte posterior, existen dos cavidades denominadas aurículas separadas
entre sí por el tabique interauricular o el septo. Ambas difieren de manera considerada en su
forma, presentando la aurícula izquierda una forma más ovalada y la aurícula derecha una
conformación más esférica. No obstante, ambas presentan componentes anatómicos similares.
Cada una de las aurículas, se forma de un compartimento venoso, un vestíbulo y la orejuela
[19][93].

Entre las principales características anatómicas de la aurícula izquierda encontramos que posee
una pared lisa, en ella desembocan las venas pulmonares y se comunica con el ventrículo izquierdo
mediante la válvula mitral. Por otro lado, existe un pedículo estrecho de unión entre la aurícula
izquierda y la orejuela. De manera normal, el área de esta cavidad es menor de 20cm2. Cuando
mide entre 20 y 29cm2 se dice que está levemente dilatada, entre 30 y 40 cm2 que está dilatada
de manera moderada y si el área es mayor de 40 cm2 se considera que está ampliamente dilatada
[55][80].

En la aurícula derecha, la característica principal es la presencia de un gran apéndice formado
por numerosos músculos pectíneos unidos en la cresta terminal, que se extiende por la cara
anterior del corazón. En esta cavidad desembocan las venas cavas inferior y superior y el seno
coronario y se comunica con el ventrículo derecho a través de la válvula tricúspide. En este caso,
la orejuela es más grande y con una morfología en forma de pirámide y entre sus principales
características anatómicas resaltan la presencia del seno venoso, el surco y la cresta terminal.
El seno venoso, presenta paredes lisas y se sitúa entre las aberturas de las venas cavas. El surco
terminal, se encuentra en la cara epicárdica y en su cara más interna se encuentra la cresta
terminal. Esta, consiste en un componente fibromuscular y se caracteriza por separar la orejuela
del elemento venoso de esta aurícula [94].
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1.2 Electrofisiología del corazón

El corazón consiste en un órgano autosuficiente compuesto por músculo cardíado estriado. Estos
haces musculares se componen de miofibrillas separados en largas cadenas de sarcómeros, que
tienen la capacidad de contraerse y que se encuentran delimitadas por líneas Z. Los sarcómeros
se constituyen de filamentes de actina y miosina. Es la superposición entre estos filamentos lo
que provoca la contracción, siendo la fuerza de contracción dependiente de la concentración
intracelular de calcio ([Ca2+]i) [95].
El corazón es el encargado de satisfacer las demandas metabólicas de la personas, es decir, está
implicado en la regulación del número de contracciones que genera en función de las necesidades
del organismo, y tiene la capacidad de enlentecerse o acelerarse de manera independiente y con
automaticidad [72].

Puesto que en el corazón encontramos dos cavidades derechas y dos izquierdas, podemos definirlo
mediante dos bombas diferenciadas como ya hemos explicado anteriormente, el corazón derecho
y el corazón izquierdo. El primero, tiene la función de bombear la sangre en dirección a los
pulmones, y el segundo, se encarga de bombear la sangre hacia los órganos que se encuentran
en la periferia. Cada uno de los corazones, consiste en una bomba de dos cámaras pulsátil
constituído por una aurícula y un ventrículo. Cada aurícula transporta sangre hacia el ventrículo,
y posteriormente, es el ventrículo el que aporta la fuerza de bombeo principal que impulsa
la sangre, siendo hacia la circulación periférica por parte del ventrículo izquierdo, y hacia la
circulación pulmonar a través del ventrículo derecho.
Las células del corazón tienen la capacidad de generar y propagar impulsos excitatorios y además,
reaccionan a este estímulo produciendo una contracción. Esto es así debido a que el músculo
cardíaco se comporta como un sincitio de numerosas células musculares cardíacas, donde existe
interconexión entre las células para poder transmitir el estímulo 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 corazón y los vasos sanguíneos (arterias y venas) son los encargados de distri-
buir la sangre a la totalidad de células del organismo para que adquieran los nutrientes, oxígeno
y sustancias adiccionales indispensables. Su misión principal es dispensar sangre con un alto
contenido de oxígeno y recoger aquella sangre que carece de oxígeno. Son los vasos sanguíneos
los encargados de conducir la sangre a modo de tubería y el corazón 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 dirección a los vasos.
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1.2.a Sistema de conducción miocárdica

Se conoce como sistema de conducción eléctrica del corazón al conjunto de interconexiones de
células cuya función es la de producir impulsos eléctricos de manera determinada y en un orden
concreto para permitir la contracción de todos los compartimentos del corazón. Este sistema
está constituido de un conjunto de células miocárdicas que son capaces de iniciar el estímulo y
conducir el impulso elécrico, y van a establecer la frecuencia cardíaca. 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 estímulo 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 aurícula derecha. El SAN
también es denominado como el marcapasos natural de nuestro corazón, ya que su función pri-
mordial es producir potenciales de acción (PA) desencadenando la despolarización del miocardio,
resultando cada uno de los impulsos en un latido del corazón. Las células del SAN tienen un
potencial de reposo de -55 mV, siendo menor que el potencial de reposo del miocardio, y además,
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 estímulo umbral, se produce la despolarización. Este comportamiento de las
células del marcapasos fisiológico explica que las mismas sean capaces de ocasionar sus propios
PAs. A diferencia del músculo cardíaco, en estos potenciales únicamente encontramos las fases
de despolarización (fase 0), repolarización (fase 3) e hiperpolarización (fase 4) [3][82][3].

Tras producirse el estímulo en el SAN, inicialmente se produce la contracción auricular. A
continuación, el estímulo viaja por las aurículas 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 característica principal es la transimisión del estímulo desde las aurículas a los ventrículos.
Además, otro aspecto a destacar es que detiene el impulso cardíaco un breve instante de tiempo,
aislando la fase de sístole auricular de la sístole ventricular, y restringe el número de estímulos que
llegan a los ventrículos. Esto lo hace con la finalidad de evitar que algunas arritmias auriculares,
como es el caso de la fibrilación auricular (FA), se transfieran totalmente y provoquen arritmias
ventriculares peligrosas [92][105].

Una vez el estímulo 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 ventrículos. Se encuentra dividido en una rama derecha y
otra izquierda, esta última subdividida a su vez en dos fascículos; el anterior y el posterior.
Tanto la rama derecha como los fascículos de la rama izquierda se bifurcan en los ventrícu-
los en una cadena de fibras de Purkinje, sistema constituido por células especializadas y cuya
conducción es más lenta, siendo su función la transmisión del estímulo hacia los ventrículos
del miocardio para su despolarización y contracción [3][73][92]. En la siguiente figura podemos
observar los diferentes elementos que participan en el sistema de conducción eléctrico del cora-
zón y el trayecto que sigue el impulso eléctrico para generar la contracción del corazón completo.
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Figura 1.2: Sistema de conducción eléctrico del corazón humano [82].

1.2.b Potencial de acción cardíaco

Las células cardíacos son células excitables capaces de transmitir impulsos eléctricos y permitir
la contracción mecánica del corazón. Cuando hablamos de miocito cardíaco, refiriéndonos a la
electrofisiología, 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 diástole celular.

2. Estado de excitación: Estado en el cual se produce la activación de canales iónicos especí-
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 despolarización y repolarización, 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 estímulo
eléctrico lo suficientemente intenso para alcanzar el denominado “Potencial Umbral”, a partir
del cual el miocito genera automáticamente el PA. Existen cuatro fases diferenciables en el PA
[6][46][67]:

Fase 0: Despolarización rápida
Esta fase se produce cuando un estímulo excita de tal manera una célula, que el PA
de la misma aumenta a -60 mV. Tras la despolarización, 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+ rápida (INa). Además, también se abren los canales lentos de calcio, generando una
corriente (ICa,L) 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: Repolarización rápida precoz
Fase en la cual se cierran los canales de sodio dependientes de voltaje y se produce la acti-
vación de una corriente transitoria de iones de potasio de rápida activación y desactivación
(Ito) hacia el exterior de la célula.

Fase 2: Meseta o repolarización 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 (INaL),
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 (ICaL) procedente de canales de calcio tipo L. Con
respecto a las corrientes de salida, encontramos la corriente de activación ultrarrápida de
salida de potasio (K+) (IKur), la de activación rápida (IKr) y la de activación lenta (IKs).
Esta fase es de vital importancia en los miocitos cardíacos ya que la entrada de calcio
(Ca2+) al medio intracelular a través de la corriente ICaL procedente de los canales lentos
de calcio origina la contracción del miocardiocito.

Fase 3: Repolarización rápida tardía
En esta fase de inactivan de manera completa tanto los canales de Na+ como los de Ca2+

y únicamente permanecen abiertos los canales de K+. Estos mecanismos y la consecuente
pérdida de cationes en el medio intracelular convierte el potencial de membrana a valores
negativos.

Fase 4: Fase diastólica 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 corazón puede latir, es decir, es el periodo en el que las células no pueden
ser excitadas aunque se produzca un nuevo impulso eléctrico. Su duración es aproximadamente
equivalente a la duración del PA y su principales característica responde a la inactivación de
los canales de Na+, impidiendo la despolarización. A pesar de esto, los canales de Na+ inician
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una activación progresiva en el denominado periodo refractario relativo, lo que permite que si se
produce un estímulo de duración e intensidad adecuada, los canales de Na+ se abran de manera
completa y se ocasione otro PA. El periodo refractario de una aurícula tiene una duración
aproximada de 0,15 segundos, mientras que el de un ventrículo tiene más del doble de duración,
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 él, así como la correspondencia del PA en la señal del electrocardiograma.

Figura 1.3: Fases y corrientes de un PA y la señal ECG resultante [18].

1.3 Acoplamiento excitación-contracción

Para hablar sobre el proceso de acoplamiento excitación-contracción es importante recordar la
composición de los cardiomiocitos y del tejido cardíaco. Dentro del citoplasma de los cardio-
miocitos, se encuentran las miofibrillas, que permiten a estas células ser elásticas y contraerse.
Además, en ellas podemos encontrar los sarcómeros, que corresponden a las unidades contráctiles
en sí y que contienen filamentos delgados, con actina, troponina (TnI, TnC, TnT) y tropomio-
sina y filamentos gruesos, compuestos de miosina. Por otra parte, haciendo referencia al tejido
muscular cardíaco, este se compone de las fibras musculares, que poseen unas membranas que
separan los miocitos individuales, denominados discos intercalados, que posibilitan la unión de
las células cardíacas entre sí gracias a las uniones adherentes, desmosomas y uniones gap (gap
junctions). Las dos primeras forman las uniones mecánicas entre los miocitos cardíacos y las
uniones gap favorecen el acoplamiento tanto eléctrico como químico de las células adyacentes.
Además, van a ayudar a la transimisión del PA entre unas células y otras a lo largo del músculo
cardíaco, lo que nos lleva a poder considerar el músculo cardíaco como un sincitio.

Una vez puestos en contexto, nos referimos al acoplamiento excitación-contracción como el pro-
cedimiento a través del cual las miofibrillas del músculo cardíaco se contraen como consecuencia
de la presencia del PA. Además, el procedimiento que tiene lugar tras el aumento de la cantidad
de calcio es conocido como acoplamiento eletromecánico. A continuación, se van a enumerar el
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conjunto de sucesos que se llevan a cabo en el proceso de acoplamiento excitación-contracción
[9][36][40]:

1. Previo a la activación 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 unión de la miosina. Es la troponina I (TnI) la
que se encarga de mantener a la tropomiosina en estado de bloqueo.

2. La activación 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 túbulos transversos (T), momento
en el que estas estructuras activan los túbulos sarcoplásmicos longitudinales, induciendo
la apertura de los canales de calcio activados por voltaje (ICaL) 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 contracción. Una vez introducido el calcio, su entrada estimula los canales de
receptor de rianodina, presentes en el retículo sarcoplasmático, lo que ocasiona la liberación
de calcio inducida por calcio desde este compartimento hacia el sarcoplasma, aportando
así la cantidad suficiente de este ion para desembocar la contracción posterior. El aumento
de la concentración de calcio en el interior de la célula lleva a estos iones a unirse a los
sitios de unión de la troponina C (TnC), molécula encargada de impulsar la contracción
del músculo cardíaco, lo que hace que la TnI desplace a la tropomiosina y deje descubiertos
los sitios de unión de la actina.

3. Posteriormente, las cabezas de miosina se activan por la reacción de conversión del ATP
en ADP y fosfato orgánico, permitiendo la adhesión de las cabezas de miosina a los sitios
de unión de la actina. Posteriormente, el fosfato se desvincula del ADP y es liberado, lo
que ocasiona una modificación de la configuración de la miosina.

4. El cambio de configuración de la miosina origina la liberación de energía que hace que la
miosina desplace la actina y seguidamente libere ADP, produciendo así la contracción.

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 posición separados,
cerrando un proceso cíclico 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 unión, regresando así al estado inicial de bloqueo y produciéndose la relajación. Una
parte del calcio regresa al interior del retículo sarcoplasmático y otra parte, se libera gracias a
la actuación del intercambioador sodio-calcio.

29



1.4 Biofísica de la presión 1. Introducción

Figura 1.4: Proceso de acoplamiento electromecánico [41].

1.4 Biofísica de la presión

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

Para la medición de las presiones de las diferentes partes de la circulación se sigue normalmente
un procedimiento médico que recibe el nombre de “cateterismo cardíaco derecho” o “cateterismo
cardíaco de Swan-Ganz”. Esta técnica consiste en el paso de una sonda fina que llega al lado
derecho del corazón a través del cual los profesionales médicos buscan monitorizar cómo es
el paso de sangre por el corazón y así poder examinar la función cardíaca de pacientes. Este
catéter posibilita la adquisición de valores de las medidas de las presiones existentes en la aurícula
derecha, ventrículo derecho, la arteria pulmonar y la aurícula izquierda [57][58]. Siguiendo este
método, las presiones fisiológicas correspondientes a las diferentes regiones del corazón son las
siguientes [59]:

Aurícula derecha: La presión en esta cavidad oscila entre 1-5 mmHg.

Ventrículo derecho: 20-30 mmHg para la presión sistólica y 1-7 para la presión diastólica.

Arteria pulmonar: La presión diastólica está correlacionada con la presión de la aurícula
izquierda, por la resistencia que ejerce la sangre al pasar a través de la zona vascular
pulmonar. El valor de la presión diastólica se encuentra en torno a 10 mmHg y la sistólica
se encuentra entre 20-30 mmHg, siendo esta última igual a la presión del ventrículo derecho,
puesto que ambos se comunican al producirse la apertura de la válvula pulmonar. El valor
medio de la presión en esta estructura es de 9-19 mmHg.
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Presión capilar pulmonar: Esta presión es una aproximación precisa de la presión media
de la aurícula izquierda y si no existe ninguna anomalía en la válvula mitral también nos
puede servir como indicador útil del ventrículo izquierdo. Por ello, el valor de la presión
media se encuentra entre 5-12 mmHg tanto en el caso de la presión capilar pulmonar, como
en el de la presión de la aurícula izquierda y la del ventrículo izquierdo.

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

El corazón se comporta como una bomba pulsátil y por tanto, la presión arterial va alternando.
En concreto, durante la fase de sístole, la presión arterial aórtica alcanza su valor máximo con
120 mmHg y durante la fase de diástole la presión arterial consigue un valor mínimo de 80 mmHg.
Si estudiamos por separado el sistema de circulación sistémica y pulmonar podemos encontrar
diferencias en los valores de las presiones según la región que analicemos. Empezando por la
circulación sistémica, la presión arterial sistémica responde a 120/80 mmHg como acabamos de
mencionar. En este caso, a medida que el flujo de sangre va circulando, la presión adquiere un
valor de 35 mmHg en la región 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 presión
media funcional en la gran parte de los lechos vasculares es de un valor de 17 mmHg. En esta
terminación de las venas cavas en la aurícula derecha, puesto que la presión ha disminuido a la
largo de toda la circulación sistémica, se alcanza un valor de casi 0 mmHg. La presión del pulso,
que se define como la diferencia entre la presión sistólica y diastólica es de 40 mmHg ( 120-80
mmHg = 40 mmHg).

Con respecto a la circulación pulmonar, en las arterias pulmonares el comportamiento de la pre-
sión también es pulsátil, sin embargo, la presión es significativamente menor. El valor alcanzado
en la presión sistólica arterial pulmonar se encuentra en torno a 25 mmHg y la diastólica en
torno a 8 mmHg, siendo la presión arterial pulmonar media de tan solo 16 mmHg. Estas bajas
presiones en la circulación pulmonar se ajustan a lo que los pulmones necesitan [40].

Para exponer de una manera más visual cómo son las presiones en las diferentes partes de la
circulación, en la siguiente figura se muestra el Diagrama de Wiggers, una herramienda gráfica
que se utiliza de manera habitual cuando queremos estudiar la fisiología del corazón y que aporta
información específica para cada fase del ciclo cardíaco. En una misma imagen se representan en
el eje Y la presión sanguínea referente a la aorta, ventrículos y aurículas, 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 Diagnóstico clínico de las enfermedadaes cardiovasculares

El diagnóstico de las enfermedades cardíacas es un paso fundamental para abordar las mismas
y permite a los clínicos seleccionar el tratamiento más adecuado en cada paciente. Por ello,
para conseguir un diagnóstico preciso, evaluar clínicamente la actividad eléctrica del corazón es
fundamental. El ECG es una técnica no invasiva, que consiste en una representación gráfica en
forma de señal de los diferentes potenciales eléctricos originados en el corazón. 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 actúa como medio conductor y
la actividad conjunta de muchas células se transmite a la superficie del cuerpo y es ahí donde las
señales son captadas a través de electrodos que se posicionan en los brazos, piernas y pecho. Esta
técnica de diagnóstico es muy útil ya que posibilita el diagnóstico de arritmias, permite identificar
isquemia del miocardio, alteraciones en la conducción cardíaca e incluso aporta información sobre
alteraciones metabólicas que pueden ser peligrosas para el paciente [62][63].

El ECG consta de 12 derivaciones para medir las señales eléctricas procedentes de diferentes
puntos del corazón, agrupándose 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 cardíacas

El ritmo habitual del ciclo cardíaco originado por el SAN se encuentra establecido en 70 latidos
por minuto. En ocasiones, este ritmo puede verse modificado en situaciones como el sueño,
estrés o esfuerzo físico, sin embargo, existen circunstancias en las cuales la variación del ritmo
se produce sin justificación aparente y en esos casos provocan alteraciones de los procesos de
contracción y relajación del corazón, convirtíéndose en manifestaciones cardíacas patológicas
denominadas arritmias. Las arritmias cardíacas consisten en un conjunto de alteraciones del
ritmo cardíaco 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 está
alterada o el trayecto de conducción 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 cardíaca previa. Además, existen alteraciones
del ritmo del corazón que desaparecen de manera natural, mientras que en otros casos afectan
gravemente a la función cardíaca. A pesar de que existe gran variedad en la manifestación clínica
de las mismas, todos los tipos de arritmias comparten características electrofisiológicas a escala
celular [33]. Los mecanismos fundamentales involucrados en la aparición de las arritmias son:

Automaticidad

Actividad desencadenada

Reentrada.

En el caso de las arritmias se produce automatismo anormal, el cual puede aparecer tanto en
células automáticas como las que no lo son, cuando existe despolarización 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 interrupción de su conducción. Con respecto
a la actividad desencadenada, en las arritmias está relacionada con la presencia de despolari-
zaciones durante la fase 3 del ciclo cardíaco de manera previa a la repolarización de la célula,
o en la fase 4, posteriormente a la respolarización completa. Si estas despolarizaciones logran
alcanzar el potencial umbral pueden desembocar en la propagación de uno o varios PA [64].
Las arritmias cardiacas aparecen cuando existen modificaciones en el establecimiento y/o trans-
misión del estímulo eléctrico, causando una disminución del aporte sanguíneo a las células y
normalmente tienen su origen en el nodo sinusal [26]. Se pueden clasificar siguiendo diferentes
criterios [32]:

En función de la frecuencia cardíaca que generan: Taquirritmias ( frecuencia cardíaca
situada por encima de los 100 latidos por minuto) o bradirritmias (frecuencia cardíaca
inferior a los 60 latidos por minuto).
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Según la extensión del complejo QRS: Estrecho o ancho.

Regularidad de las mismas: Regulares o irregulares.

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

1.6.a Fibrilación auricular

La fibrilación auricular (FA) se define como la arritmia cardíaca que se produce con mayor
frecuencia y constituye un problema de salud pública peligroso. Se trata de una enfermedad
crónica, complicada y paulatina de las aurículas que presentan remodelado eléctrico, estructural
y contráctil [75][78]. La prevalencia de esta patología 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 años y la prevalencia en personas con 80 años está cerca del 10 %. Además, existe un 25 %
de riesgo continuo de que se produzca FA en personas de 40 años. Su frecuencia de aparición es
ligeramente mayor en hombres y más habitual en personas de raza blanca [104].
Uno de los factores de riesgo más relevantes para la aparición de FA, a parte de la edad, es la
dilatación auricular crónica [79][102], aunque existen estudios experimentales que consideran que
la dilatación auricular aguda juega un papel importante en el inicio de esta arritmia [11][83].
Además, otros factores de riesgo a considerar son la presencia de hipertensión, cardiopatías,
apnea hípnica y diabetes mellitus. Además, la FA está ligada a un aumento del riesgo de padecer
insuficiencia cardíaca y es causante de agravar el riesgo de padecer demencia [40][70].

La FA se caracteriza por la participación de numerosos mecanismos de las aurículas que dan lugar
a una activación eléctrica auricular desordenada, irregular y rápida, generando una pérdida de la
función mecánica de la contracción auricular y una respuesta de frecuencia irregular ventricular
determinada por la conducción del AVN [35]. Una causa habitual de esta patología es la dilatación
de las aurículas, en particular la dilatación de la aurícula izquierda (AI), producida por lesiones
de las válvulas del corazón que imposibilitan el vaciado completo de las aurículas, o por una
insuficiencia ventricular que hace que exista una gran acumulación de sangre en las aurículas.
Como consecuencia, esta dilatación de las paredes favorece una conducción lenta y larga, factores
que aumentan la predisposición a padecer FA [15][40][70].

Ante esta situación, las aurículas dejan de bombear sangre y por consiguiente, pierden la uti-
lidad para servir de bomba de administración de sangre de los ventrículos, ya que en lugar de
contraerse, únicamente tiemblan. No obstante, la sangre sigue transportándose de las aurículas
a los ventrículos de manera pasiva, y el bombeo de los ventrículos sólo disminuye en un 20-30 %.
Es por ello, que en este tipo de patología la persona puede permanecer con vida durante meses
o años a pesar de que el bombeo del corazón total haya perdido eficiencia [39][75]. En la siguien-
te figura se muestra un diagrama con la actividad eléctrica de diferentes regiones del corazón
durante la FA.
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Figura 1.6: Actividad eléctrica en la FA. a: Ritmo normal; b: FA. Se representan potenciales de acción
del nodo sinoauricular (NSA), la aurícula, el nodo auriculoventricular (AV) y los ventrículos [75].

Siendo más concretos, un episodio de FA se define como la aparición de una arritmia con carac-
terísticas 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 aurículo-ventricular,
con una duración mínima para poder ser detectada en un ECG de superficie, o de 30 segundos
al menos si se realiza un registro de Holter. A continuación, se muestra un ECG normal y un
ECG con presencia de arritmia, en este caso, fibrilación auricular (FA).

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

Debido a que la presencia de FA conlleva una elevada frecuencia de estimulación, el sistema
cardíaco se ve en la necesidad de adaptarse a esta circunstancia a través de diferentes mecanis-
mos que modifican las características propias de las aurículas. Mediante estos procesos se busca
impedir que los niveles de [Ca2+]i sean muy altos y disminuir al máximo el coste metabólico, sin
embargo, también fomentan la conservación de la reentrada. A este concepto se le conoce con el
nombre de remodelado auricular y provoca cambios eléctricos, estructurales y contráctiles.
En nuestro trabajo nos centraremos en el caso del remodelado eléctrico para simular la FA y lo
explicaremos con detalle en el siguiente capítulo [109]. En el ámbito clínico, se puede distinguir
entre la FA paroxística (pAF), la FA persistente (peAF) y la FA permanente [23][62][77].
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Fibrilación auricular paroxística
Se define como la presencia de dos o más episodios de FA que finalizan de manera espontánea
dentro del intervalo de los primeros siete días. Además, también reciben este nombre los episodios
finalizados por cardioversión, o bien farmacológica o eléctrica, en las primeras 48 horas desde
su manifestación. En este tipo de FA los focos ectópicos suelen ser una causa significativa en
la aparición 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 años debido al remodelado auricular.

Fibrilación auricular persistente
Consiste en la aparición de dos o más episodios de FA con una duración mayor de siete días o
que finalizan por cardioversión farmacológica o eléctrica una vez concluidas 48 horas desde su
manifestación. Además, si el episodio supera la duración de 12 meses, pasa a considerarse FA
persistente de larga duración. En este caso, la FA persistente va ligada a un remodelamiento
tanto estructural como electrofisiológica de las aurículas. Aproximadamente un 11 % de pacientes
padecen este tipo de FA.

Fibrilación auricular permanente
Este tipo de FA también se conoce como persistente de larga duración, y se trata de un episodio
en el que no se ha logrado recuperar el ritmo sinusal o en el que no se considera ningún plan-
teamiento por parte del médico ni del paciente para poder reponer el ritmo sinusal. Este tipo
de fibrilación va asociada a una remodelación electrofisiológica y una remodelación 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 propagación de un gran número de ondas
de despolarización de pequeña magnitud por todas las direcciones en las aurículas. Estas ondas
se encuentran muy debilitadas y gran parte de ellas presentan polaridades contrarias, lo que
hace que se compensen entre sí. Por este motivo, a la hora de evaluar en un ECG la presencia
de FA, se puede observar que las ondas P de las aurículas se encuentran ausentes, mientras que
los complejos QRS-T tienen un comportamiento habitual siempre y cuando no exista alguna
alteración ventricular. No obstante, el momento en el que se produce la aparición de estos
complejos no es regular, ya que cuando existe FA los estímulos se desplazan de la aurícula al
AVN de forma rápida pero irregular. Una vez ha llegado el impulso, el AVN no posibilita el paso
de otro estímulo durante un periodo de 0,35 segundos, lo que ocasiona una separación mínima de
esta duración entre dos contracciones ventriculares. Posteriormente, existe un periodo añadido
de entre 0 y 0,6 segundos previos hasta que uno de los estímulos irregulares de la FA alcance el
AVN.

Por lo tanto, debido a todos estos factores, la separación entre dos contracciones ventriculares
seguidas varía entre un periodo mínimo de 0,35 segundos y un máximo de 0,95 segundos, lo
que ocasiona un latido muy variable. Este fenómeno de variación entre los latidos cardíacos se
observa habitualmente en el ECG y es uno de los factores clave a la hora de diagnosticar la pato-
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logía. Otro factor recalcable reside en la excitación del ventrículo a una frecuencia alta (125-150
latidos/minuto) causado por la rápida frecuencia de los estímulos de fibrilación originados en
las aurículas [40].

Mecanismos de aparición y mantenimiento de la fibrilación auricular

En la actualidad, existen tres teorías sobre los mecanismos que originan y mantienen la FA,
basadas en estudios realizados principalmente en las dos últimas décadas gracias a los avances
tecnológicos 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 próximos años
se llegue a una mejor comprensión del problema. La tres hipótesis actuales son las siguientes
[29][90]:

Teoría de múltiples circuitos reentrantes: Esta teoría la propuso Moe en la década de
los 60 y se confirmó experimentalmente, y defiende la idea de que la FA se origina a causa
de que se producen micro-reentradas de múltiples frentes de onda que se despolarizan en
el tejido auricular con capacidad de excitación en el momento en el que le llega el frente
de activación.

Hipótesis del foco ectópico: Esta teoría surgió posteriormente a la anterior en manos de
Haissaguerre et al. Esta hipótesis surge tras la demostración de que las venas pulmonares
(VPs) podían 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 rápido
que se origina en las VPs o en zonas inminentes, donde sus frentes de activación se dividen
y dispersan de manera desorganizada en el tejido colindante. Este mecanismo es el más
común en la FA paroxística.

Teoría de un único circuito reentrante: Se trata de la hipótesis más actual propuesta
por Jalife et al. en el 2003, que defiende que el origen de la FA se debe a la aparición
de latidos en las VPs, causantes de la formación 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 AI, que actuaría activando el tejido de manera regular y a una
alta frecuencia, originando frentes de onda que se dividirán y dispersarán en diferentes
direcciones recurrentes.

En la siguiente figura se muestran gráficamente los mecanismos involucrados en la aparición y
perpetuación de la FA.
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(a) Micro-reentradas múltiples. (b) Foco ectópico con conducción
fibrilatoria.

(c) Rotor de alta frecuencia

Figura 1.8: Mecanismos de aparición y mantenimiento de la FA. A) Teoría de múltiples circuitos reen-
trantes; B) Hipótesis del foco ectópico; C) Teoría de un único 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 extrasístoles que ocasionaban
la FA. Además, los miocitos de las VPs contienen unos potenciales de acción transmembrana
que ascienden en la fase 0 con una velocidad y duración menor, lo que conlleva a un periodo
refractario más corto y una velocidad de conducción más lenta, factores que llevan a la conclusión
de que las VPs podrían estar estrechamente relacionadas con el sostenimiento de la FA en algunos
pacientes[4]. Adiccionalmente, las fibras musculares presentan cambios abruptos en su disposición
y se entrecruzan en la pared posterior, lo que provoca mecanismos de conducción 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 áreas diferentes a estas venas [81].

Tratamiento de la fibrilación 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 fisiopatología y
depende en gran medida de las características propias de cada persona. Los principales obje-
tivos terapeúticos residen en el reestablecimiento del ritmo sinusal, el mantenimiento de este,
mantener controlada la frecuencia ventricular y anticiparse a la aparición de tromboembolias
[17].

Las dos terapias principales para tratar la FA son, por una parte, el tratamiento farmacológico
y por otra parte, el uso de la técnica de ablación auricular, siendo la realizada con catéter
mínimamente invasiva una de las preferidas por los profesionales. Con el primer caso, se busca
principalmente prevenir la aparición de ictus a través de anticoagulantes y controlar la frecuencia
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cardíaca o el ritmo cardíaco a través de fármacos antiarrítmicos. Estos últimos actúan frenando
los canales de K+ provocando un alargamiento del PA y los canales de Na+, consiguiendo la
disminución de la excitación y velocidad de conducción. Por otro lado, con la técnica de ablación
auricular se realiza un lesión del tejido que rodea las VPs y que aisla estas mismas del resto de
la aurícula, lo que interrumpe el avance de los frentes de onda o focos ectópicos originados, que
causan las alteraciones del ritmo cardíaco.

La elección del tipo de tratamiento depende de las características del paciente a tratar, pero
en rangos generales, son los fármacos la primera elección en la mayoría de los casos por su
facilidad de administración y porque así no se realiza una intervención, 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 fármacos o que
no es suficiente para frenar la arritmia se utiliza adiccionalmente o como alternativa la ablación,
siempre que sea posible, siendo más efectiva esta terapia a largo plazo. Sin embargo, su utilización
sigue limitada por la falta de conocimiento exacto de la fisiopatología de la enfermedad, lo que
lleva a la conclusión 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 patologías y pueden servir
de ayuda en su diagnóstico 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 cuál será el comportamiento de
un sistema real tanto en condiciones fisiológicas normales como patológicas. A la hora de crear
un modelo computacional en base a datos experimentales o registros clínicos, el primer paso a
seguir es el diseño de dicho modelo lo más personalizado posible, en el cual se deben concretar los
componentes, variables y parámetros que van a formar parte del mismo y estos deben de ajustarse
lo máximo posible a los sistemas de partida que se quieren recrear. Posteriormente este diseño
debe convertirse a un modelo matemático definido mediante ecuaciones y por último, llevar a
cabo la simulación computacional que se requiera para estudiar un tema concreto. Además, la
investigación de sistemas relacionados con la biología es un ámbito complicado y complejo, lo que
hace que la creación de modelos computacionales sea un factor clave como apoyo en el estudio
tanto teórico como experimental de este área [13].

El primer modelo a nivel celular fue descrito en 1952 por Hodking y Huxley [42], y se basaba
en la exposición de la membrana lipídica y las corrientes iónicas involucradas. A partir de estos
estudios, en 1960 se describió el primer modelo computacional que exponía el PA cardíaco. Cen-
trándonos en el modelado de la electrofisiología cardíaca, podemos configurar el comportamiento
eléctrico del corazón desde el punto de vista celular, a través del modelado de la actividad de un
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miocito y estudiar la propagación del PA. A nivel de tejido, mediante el modelado del miocardio
podemos estudiar la propagación del PA entre unas células y otras. Cuando hablamos de mode-
los de propagación 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 función del corazón
completo. Estos modelos pueden ser 1D, 2D o 3D y pueden incluir la heterogeneidad tanto del
nivel celular como de la estructura del corazón, consiguiendo así que las simulaciones sean lo
más realistas posible [12].

En este sentido, simulando la actividad del corazón completo, podemos estudiar tanto la propa-
gación del PA como la orientación que presenta la actividad eléctrica en el espacio. Dentro del
campo del modelado cardáico, existen modelos computacionales que estudian la electrofisiología
de las aurículas y sirven como herramienta de apoyo en la investigación de arritmias cardíacas,
en particular de la FA. Gracias a los mismos se puede estudiar el comportamiento auricular des-
de el punto de vista más simplificado, como son los canales iónicos, hasta el estudio de aurículas
completas con una anatomía muy similar a la de las aurículas reales [103].

Existen cinco modelos principales que incorporan la electrofisiología auricular humana, los cua-
les presentan características diferentes, por lo que según la finalidad de cada estudio podría 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 Koivumäki 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 descripción no llegó hasta el año 1998. Estos modelos se basan en la recreación del
PA haciendo uso de ecuaciones diferenciales ordinarias (ODE), utilizando datos experimentales
extraídos tanto de humanos como de otros mamíferos 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. varían y eso hace que la conformación 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 presentación de las corrientes iónicas
que acompañan al proceso de repolarización y en la relación con la velocidad del PA. Posterior-
mente, Koivumäki et al. mejoraron los modelos de Nygren y Maleckar incorporando una mejor
descripción del comportamiento del calcio y el papel del retículo sarcoplasmático [108].

Con respecto a los modelos computacionales que incorporan la mecánica, es decir, que detallan la
contracción del corazón, existen principalmente para especies no humanas [16][52][86] y los datos
de miocitos humanos existentes no se han adquirido bajo condiciones reales. Esta situación hace
que actualmente, siga habiendo escasez de modelos humanos en los que se encuentre integrada la
formulación de las tensiones y que se puedan incroporar a modelos computacionales de contrac-
ción del corazón completo. La mayoría de modelos existentes que incorporan la mecánica, son de
ventrículos y hay algunos modelos que incorporan la mecánica para las aurículas y ventrículos,
pero la parte de la biofísica a nivel celular se necesita seguir desarrollando y mejorando, además
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de suponer una gran complejidad y mayor costo computacional [5][99]. Los mayores avances en
la incorporación de electromecánica en los modelos cardíacos, 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 así poder conseguir modelos más aproximados a la realidad.

Actualmente, se ha creado la Red Española de Investigación en Modelización Computacional
Cardíaca (VHeart-SN) que abarca diferentes centros de investigación y universidades de España
cuya finalidad es la creación de un modelo computacional multiescala y multifísico lo más preciso
y avanzado posible, para poder incorporarlo en la práctica clínica [12].
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Capítulo 2

Objetivos

El presente trabajo constituye un proyecto de investigación en el que el principal objetivo ha sido
el estudio del efecto de la dilatación auricular sobre el establecimiento de la fibrilación auricular,
por una parte, a través del desarrollo y el estudio de un nuevo modelo electrofisiológico que
incluye corrientes de estiramiento (Isac) y por otra parte, mediante el desarrollo y estudio de un
modelo electromecánico formado mediante el acoplamiento del modelo con Isac y la incorporación
de ecuaciones de la mecánica cardíaca. Centrándonos en cada paso, los objetivos principales han
sido los siguientes:

1. Investigación sobre el estado del arte de los canales iónicos activados por estiramiento
(SACs), centrándonos en su comportamiento en cardiomiocitos auriculares y en especial,
su influencia en el establecimiento de la fibrilación auricular.

2. Investigación en profundidad sobre el proceso de acoplamiento excitación-contracción en el
corazón y estudio sobre cómo se incorpora el acoplamiento electromecánico en los modelos
computacionales de células cardíacas humanas actuales.

3. Desarrollo de un modelo de cardiomiocitos humanos en Matlab basado en el modelo compu-
tacional electrofisiológico del potencial de acción de Courtemanche et al. Para ello, se ha
creado un nuevo modelo electrofisiológico auricular mediante la incorporación de las co-
rrientes de los SACs de Kuijpers et al., para el estudio de su influencia en las aurículas en
función de la tensión aplicada.

4. Desarrollo de un modelo de acoplamiento electromecánico en células auriculares huma-
nas en Matlab incorporando las corrientes de los SACs de Kuijpers et al. y el modelo
mecánico ventricular de Land et al. adaptado a miocitos auriculares, consiguiendo así aco-
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plar la electrofisiología y la mecánica y poder evaluar la fuerza de contracción de células
aurículares.

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

6. Realización de simulaciones en tejido 2D de los modelos de Courtemanche et al. y del
modelo con Isac con y sin remodelado para aurícula 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.

7. Realización de simulaciones 3D de un modelo de tejido de aurícula izquierda y obtención
de mapas de isócronas, para poder tener un conocimiento más preciso sobre la propagación
del potencial de acción y obtener información sobre los tiempos de activación.

8. Realización de simulaciones reales 3D auriculares, con la finalidad de estudiar comporta-
mientos más reales y objetivos, que puedan tener repercusión y ser inferidos a la práctica
clínica para el entendimiento del comportamiento de los SACs en la dilatación auricular y
su afectación en la aparición de FA.
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Capítulo 3

Metodología

3.1 Creación de dos nuevos modelos computacionales

3.1.a Modelo con introducción de canales iónicos activados por
estiramiento (SACs)

Para poner en contexto lo que vamos a explicar en este apartado del trabajo, es importante
recordar que la aplicación de una presión sobre una célula da como resultado una fuerza que
lleva a una cierta deformación de la propia célula. Esta deformación viene acompañada de un
estiramiento, que en un modelo acoplado de manera completa puede influir en el potencial de
acción. 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 está descrito por una ecuación, en nuestro caso, según
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 iónicos activados por estiramiento) [91].

Los SACs son canales iónicos mecanosensibles, presentes en la membrana plasmática, que fueron
descritos en el año 1984 por Sachs y Guharay en miocitos esqueléticos de pollo embrionario
[37]. Posteriormente, estos canales fueron identificados en múltiples tipos de células, entre las
cuales se encuentran los cardiomiocitos. El registro de corrientes de SAC ( Isac) dentro del
campo de la cardiología se ha producido en las células marcapasos, las fibras de Purkinje y los
miocitos de aurículas y ventrículos. En particular, en nuestro proyecto nos hemos centrado en
el comportamiento de estos canales en cardiomiocitos auriculares.

Los SACs cardíacos actúan alterando la electrofisiología de las células y existen varios tipos en
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función de cual es la finalidad del estiramiento, el tiempo de duración del estiramiento celular con
respecto al ciclo cardíaco y las propiedades específicas de este estiramiento (amplitud, velocidad,
etc.). Atendiendo a estos factores podemos distinguir los canales selectivos de potasio (SACK)
o catiónicos no selectivos (SACNS). Es importante destacar que la técnica patch clamp fue de
vital importancia en el estudio de los SACs cardíacos, ya que permitió 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 relación lineal de
corriente-voltaje, característica atribuida a las corrientes de SACNS (ISAC ,NS), puesto que son
los que se ubican y desempeñan su función en los cardiomiocitos. Estas corrientes fueron iden-
tificadas por primera vez en células cardíacas por Craelius et al. [21]. Sobre el comportamiento
de estos canales, cuando se produce una apertura de los mismos, esto lleva a la introducción
de sodio y calcio, además de flujos de potasio. Esta transición conduce a la despolarización de
la membrana plasmática en la diástole, la posterior repolarización temprana durante la sístole
y puede producir un comportamiento parecido a la despolarización en etapas posteriores de la
repolarización del PA, dependiendo del potencial de inversión de la corriente.

En este tipo de células en concreto, tras producirse tensión mecánica, los canales son capaces
de activarse en pocas decenas de milisegundos, ocasionando un aumento de la cantidad de iones
transitorios y consecuentemente, produciendo rápidas alteraciones de la actividad eléctrica del
corazón [106]. Además, se ha demostrado que la activación de los SACs en los cardiomiocitos
produce una despolarización de la membrana, amplía la duración del PA y ocasiona extrasístole
[43][44].

Centrándonos en la influencia de los SACs en el corazón, estos han sido reconocidos como
partícipes en la autorregulación mecanosensible de los latidos del corazón y su activación puede
generar estiramiento de las aurículas, ocasionando alteraciones de la actividad eléctrica en las
mismas. El potencial de inversión 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
activación de SACNS , se producirá una despolarización de las células en reposo, ocasionando
efectos diferenciales en estas células, acelerando la repolarización temprana y retrasando la
tardía. Además, es tal la importancia de estos canales, que se han relacionado con el desarrollo
de patologías cardíacas, destacando las arritmias cardíacas, en especial, la fibrilación auricular
[37][84]. En la siguiente gráfica se muestran los efectos de estiramiento en el ritmo cardíaco.
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Figura 3.1: Efectos de estiramiento en el ritmo cardíaco [47].

Además, 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 aparición de arritmias a causa de las
despolarizaciones originadas tras el estiramiento, esta consecuencia electrofisiológica depende
del momento en el que se ocasione el estiramiento, en función de si se produce en la fase de
sístole o diástole. En este sentido, se ha demostrado que es la aplicación de estiramiento en la
fase final del PA o en la fase de diástole lo que oacasiona focos ectópicos propios de la aparición
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 ningún
efecto.

Cómo las patologías modifican los Isac

En base a datos experimentales [113], la activación de SACs puede inducir una despolarización
añadida, que podría ocasionar PAs espontáneos. Estos resultados pueden ser indicativos de que
la activación de estos canales son los causantes de las arritmias inducidas por estiramiento en el
tejido cardíaco. Además, también es posible que los SACs participen en otras respuestas de las
células inducidas mediante el estiramiento, como pueden ser la síntesis de proteínas, la secreción,
la expresión génica o la hipertrofia.

En pacientes que presentan distintos tipos de enfermedad cardíaca, la sensibilidad que tienen
los SACs en sus células auriculares es considerablemente superior, según 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 dilatación
auricular, asociada con arritmia auricular en un modelo de animal experimental [100].

Además, como consecuencia del estiramiento mecánico, se produce un aumento de la [Ca2+]i,
y en respuesta, se genera una entrada de corriente a través del intercambiador electrogénico
de Na+/Ca2+, promoviendo una repolarización tardía y provocando una prolongación de la
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duración del potencial de acción en el 90 % de la repolaricación (APD90). De manera consecuente,
la intensidad de estos canales en los cardiomiocitos auriculares de pacientes enfermos, puede
aumentar la predisposición de sus aurículas 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 comparación entre especies, es necesaria la
adquisición de una mayor cantidad de información relativa a células cardíacas humanas para
podernos acercar de manera más objetiva y precisa al comportamiento de estos canales en las
mismas.

3.1.b Modelo de contracción cardíaca

Para estudiar cómo influye la mecánica cardíaca sobre la electrofisiología, proceso que se conoce
con el nombre de acoplamiento electromecánico, hemos creado un modelo acoplando la mecánica
al modelo con Isac. Para ello, nos hemos basado en el modelo de contracción cardíaca de Land et
al. [54]. Este, se trata de un modelo basado en medidas actuales y novedosas de la producción de
tensión en miocitos cardíacos humanos, en concreto, diseñado para el estudio de cardiomiocitos
ventriculares. Destaca por estar formado por dos submodelos diferenciados; por una parte, un
modelo pasivo viscoelástico y por otro lado, un modelo de tensión activa. El primero de ellos es
constante e independiente del segundo.

El modelo viscoelástico pasivo nos permite calcular la tensión pasiva, es decir, gracias al mismo
se modela el compportamiento de deformación que sufren los miocitos cuando se someten a una
presión externa. Se trata de un modelo muy simple que únicamente trabaja con una ecuación
diferencial y que se basa en la idea de que los miocitos, además de tener propiedades elásticas
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
parámetros análogo a un sólido lineal estándar, que se compone de un amortiguador y un resorte
colocados en serie, y en pararlelo con otro resorte. A continuación, se muestra el modelo utilizado
para la respuesta viscoelástica.

Figura 3.2: Modelo de tensión pasiva viscoelástica [54].
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En la figura anterior podemos observar que el modelo es similar a un sólido lineal estándar,
como se ha explicado anteriormente. En primer lugar, F1 consiste en un resorte que presenta
una relación fuerza-longitud exponencial; por otro lado, F2 se trata de un resorte lineal que
limita el número de parámetros y Fd es un amortiguador con parámetros específicos para poder
acortar y alargar en función de las diferencias de las fuerzas causadas por la viscosidad. Con
respecto a Ta, consiste en el modelo de tensión activa que se añade posteriormente.

El modelo de tensión activa es más complejo y se trabaja con seis ecuaciones diferenciales.
Gracias al conjunto de ecuaciones que conforman el mismo, podemos calcular la tensión activa,
es decir, vamos a poder modelar la deformación producida en los cardiomiocitos a causa de la
diástole. En otras palabras, permite modelar cuál es el estiramiento, ocasionado tras la apertura
de los SACs, que se produce en el corazón al llenarse de sangre. Para definir la cantidad de
presión ejercida sobre los miocitos, va a tener vital importancia el valor del ratio o tasa de
estiramiento celular (λ), ya que cuanto mayor sea este, más van a abrirse los SACs y por lo
tanto, mayor va a ser el estiramiento. El valor cada vez más elevado de este parámetro va a
ocasionar un aumento de entrada de Ca2+ al interior celular y por consiguiente, se va a unir más
cantidad de este ion a la troponina (TnC). Este fenómeno va a desembocar en la formación de
más puentes cruzados entre la actina y miosina, lo que va a causar mayor fuerza de contracción.

El modelo se basa en distintas proteínas contráctiles, 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 distorsión-desintegración vinculada con los cambios
de longitud de la célula; y por último, se compone de un modelo que muestra cómo depende
la longitud de la tensión en los cardiomiocitos. En la siguiente figura se muestra de manera
representativa el modelo de tensión activa.
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Figura 3.3: Modelo de tensión 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). Además, este estado cuenta con un subestado (ζw), cuya
función es el control de la distorsión de los puentes cruzados de miosina en este estado.

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

La tensión activa se produce gracias al proceso de unión de los puentes cruzados de miosina a
zonas específicas de unión de la actina, como ya hemos explicado en el apartado de acoplamiento
excitación-contracción del capítulo anterior. El primer estado (B) hace referencia al paso previo
a la activación eléctrica de la célula, en la que la tropomiosina bloquea los sitios de unión de la
actina a la miosina; el estado U equivale al proceso en el que se produce la unión de calcio a la
TnC y el desplazamiento de la tropomiosina para dejar libres los sitios de unión de la actina; el
estado W responde al proceso en el que se produce un cambio conformacional de la cabeza de
miosina tras la conversión del ATP en ADP y fosfato y la liberación del fosfato; el estado S hace
referencia al paso de deslizamiento de la actina sobre la miosina que desencadena la contracción.
Finalmente, el proceso se cerraría con la vuelta al estado U.
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A continuación, se muestra una figura extraída del artículo de Land et al. [54], que hace referencia
a la fuerza de contracción de los miocitos ventriculares. En ella podemos observar como esta
fuerza depende directamente del ratio de estiramiento (λ) 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 extensión que alcanza el sarcómero
de la célula, siendo en este modelo λ=1 el ratio de estiramiento referente al estado de reposo
celular y λ=1,1 el ratio máximo de estiramiento. Podemos observar que a medida que aumenta el
valor de λ, aumenta también la fuerza de contracción, comportamiento que podemos considerar
lógico. Esto es debido a que cuanto mayor es la longitud del sarcómero 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 liberación del mismo ion desde el retículo.
Esto hace que se produzca una cantidad más 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 así mayor fuerza de contracción.

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

Por último, en base a lo que acabamos de explicar y para reafirmar el comportamiento lógico
de la fuerza de contracción en función de λ, es importante hacer referencia al mecanismo de
Frank- Starling, ya que se encuentra destrás de la explicación de este comportamiento. Según el
mismo, la fuerza de contracción va a depender, entre otros factores, de la longitud que posea la
célula. En este sentido, cuanto mayor sea el estiramiento del sarcómero (mayor valor de λ), el
corazón se llenará más durante la fase de diástole y la fuerza de contracción se verá aumentada.
Por consiguiente, se bombeará mayor cantidad de sangre en la fase de sístole y la presión de
eyección será también más elevada. Esta relación longitud- tensión activa es la que corresponde
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al mecanismo de Frank-Starling, también denominada ley del corazón [25][38].

3.2 Modelos computacionales 0D

3.2.a Modelo celular base y su electrofisiología

Para poder estudiar el miocito auricular, en nuestro trabajo, hemos desarrollado un modelo au-
ricular modificando el modelo computacional de Courtemanche et al., el cuál está 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 iónicas
en el retículo sarcoplasmático y en el citoplasma. Se trata de un modelo en el que se trabaja con
21 variables, que en conjunto describen la dinámica de la célula. Por una parte, encontramos 12
corrientes iónicas transmembrana y 3 corrientes iónicas de calcio en el retículo sarcoplasmático;
por otro lado, las concentraciones intracelulares de potasio y sodio, y la concentración de cal-
cio en el citoplasma; los dos compartimentos del retículo sarcoplasmático y el voltaje. De esta
manera, la ecuación de la corriente iónica total se define de la siguiente manera:

Iion = INa + IK1 + Ito + IKur + IKr + IKs + ICa,L + Ip,Ca + INaK + INaCa + Ib,Na + Ib,Ca (3.1)

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 esquemática los canales iónicos, bombas y corrientes que se
incluyen en el propio modelo. El modelo tiene incorporado tres compartimentos intracelulares:
el compartimento de liberación del retículo sarcoplásmico (JSR), el compartimento de captación
del retículo sarcoplasmático (NSR) y el citoplasma [20].
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3.2.b Formulación 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 Ca2+, Na+ o K+ y que
presentan una relación voltaje-corriente aproximadamente lineal, y esta consideración es utili-
zada como fundamento para los estudios computacionales [51].
En nuestro estudio, hemos analizado el comportamiento de estiramiento de la corriente Isac 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 Isac de la siguiente manera [51][50][112]:

Isac = Isac,Na + Isac,K + Isac,Ca (3.2)

donde Isac,Na, Isac,K e Isac,Ca son consideradas como las aportaciones de los iones Na+, K+ y
Ca2+, de manera respectiva, en la Isac. En nuestro modelo, vamos a ser capaces de distinguir
las componentes por separado gracias al uso de la ecuación de corriente de campo constante de
Goldman-Hodgkin-Katz. El uso de esta ecuación va a permitir que se produzca una actualización
precisa de las concentraciones intracelulares de cada uno de estos tipos de iones. A continuación,
se muestran las corrientes individuales:

Isac,Na = PNagsac
z2NaF

2Vmem

RT

[Na+]i − [Na+]oexp(− zNaFVmem

RT )

1− exp(− zNaFVmem

RT )
(3.3)

Isac,K = PKgsac
z2KF 2Vmem

RT

[K+]i − [K+]oexp(− zKFVmem

RT )

1− exp(− zKFVmem

RT )
(3.4)

Isac,Ca = PCagsac
z2CaF

2Vmem

RT

[Ca2+]i − [Ca2+]oexp(− zCaFVmem

RT )

1− exp(− zCaFVmem

RT )
(3.5)

donde PNa, PKy PCa responden a las permeabilidades relativas de Na+, K+ y Ca2+, y que las
hemos considerado con una relación 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+]o, [K+]oy [Ca2+]o corresponden a las concentracio-
nes iónicas extracelulares del modelo de Courtemanche et al. , que presentan valores constantes,
y [Na+]i, [K+]i y [Ca2+]i corresponden a las concentraciones iónicas intracelulares [20].

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

gsac =
Gsac

1 +Ksacexp[−αsac(λ− 1)]
(3.6)
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donde Gsac es la conductancia máxima de la membrana, Ksac es un parámetro para definir la
cantidad de corriente cuando la célula no se encuentra estirada [λ = 1], y αsac es un parámetro
con el que se describe la sensibilidad para estirarse. Con todos estos parámetros definidos, el
valor de la conductancia del canal va a depender del valor del ratio de estiramiento (λ).

Para la selección de los valores de estos parámetros, hemos considerado Ksac = 100 y αsac = 3,
extraídos inicialmente de Zabel et al. [51][50][111][112]. El parámetro Gsac que hemos utilizado
presenta un valor de 0,05 µ/s, multiplicado por un factor de 10 con respecto al parámetro
encontrado en la bibliografía [49][50][51]. Esto es debido a que los valores de las condiciones
iniciales en nuestro modelo varían con respecto a las condiciones iniciales que se utilizan en la
bibliografía. Con estos parámetros definidos, el valor de la conductancia de canal gsac lo hemos
modificado variando el valor de λ, dándole los valores de 1, 1,1 y 1,2. Para nuestro estudio,
una vez definidas las ecuaciones de Isac, como se ha expuesto anteriormente, hemos estudiado el
comportamiento de estiramiento de la corriente modificando el modelo del potencial de acción
auricular humano de Courtemanche et al. [20]. De esta forma, la ecuación de la corriente iónica
total se ha definido de la siguiente manera:

Iion = INa+IK1+Ito+IKur+IKr+IKs+ICa,L+Ip,Ca+INaK+INa,Ca+Ib,Na+Ib,Ca+Isac (3.7)

Por otro lado, para definir cómo influyen Isac,Na , Isac,K e Isac,Ca hemos modificado las ecuaciones
21-25 del modelo de Courtemanche et al., correspondientes a las concentraciones intracelulares
de Na+, K+ y Ca2+ de la siguiente manera:

d[Na+]i
dt

=
−3INaK − 3INaCa − Ib,Na − INa − Isac,Na

FVi
(3.8)

d[K+]i
dt

=
2INaK − IK1 − Ito − IKur − IKr − IKs − Isac,K

FVi
(3.9)

B1 =
2INaK − Ip,Ca − ICa,L − Ib,Ca − Isac,Ca

2FVi
+

Vup(Iup,leak − Iup) + IrelVrel

Vi
(3.10)

B2 = 1 +
[Trpn]maxKm,Trpn

([Ca2+]i +Km,Trpn)2
+

[Cmdn]maxKm,Cmdn

([Ca2+]i +Km,Cmdn)2
(3.11)

Protocolo de estimulación

Para trabajar y estudiar el comportamiento del PA y diferentes corrientes iónicas de canales del
modelo con Isac, hemos lanzado simulaciones 0D en Matlab siguiendo el protocolo de estimu-
lación del artículo de Kuijpers et al. [51]. Hemos lanzado simulaciones de 12 seg de duración,
correspondientes al lanzamiento de 12 latidos cardíacos, utilizando un ciclo básico de estimula-
ción (BCL) = 1000 ms y una amplitud de estimulación de 20 pA/pF y hemos representado las
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gráficas correspondientes al último segundo de simulación.

3.2.c Acoplamiento electromecánico

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 Isac, hemos acoplado este
modelo electrofisiológico al modelo de mecánica ventricular de Land et al. (2017) [54], el cual
hemos ajustado para el estudio de la contracción de miocitos auriculares como se expone en un
estudio más reciente del mismo autor [53]. La finalidad de este procedimiento ha sido estudiar
cómo influyen en la funcionalidad del corazón los cambios producidos en la contracción auricular.
La idea de estudiar la contracción auricular tiene gran relevancia en la actualidad, ya que existen
muchos modelos que estudian la electrofisiología auricular orientados muchos de ellos en el
estudio de la fibrilación auricular, pero no se encuentran optimizados para la investigación de la
contracción auricular.

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

Figura 3.6: Parámetros del modelo de contracción ventricular de Land et al. [54].

En nuestro caso, hemos trabajado con los valores del modelo del órgano completo, ya que se
aproxima más a la realidad. Por otro lado, como se indica en la figura anterior, estos parámetros
están definidos para el modelo de contracción ventricular, por lo que hemos realizado la modi-
ficación de dos parámetros para ajustarlo a nuestro modelo de contracción auricular, siguiendo
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el procedimiento realizado por Land et al. [53]:

1. Adición de un factor de escala ξ = 3 para las tasas de ciclo de puente cruzado (Kws=
ξKws, Ksu= ξKsu). Este ajuste se realiza debido a que estos parámetros influyen mucho
en la cinética de contracción, y además, se ha estudiado que las tasas de ciclo de puente
cruzado son variables entre especies y entre ventrículos y aurículas [74].

2. Sensibilidad al calcio ([Ca2+]refT50= 0.86 µM). El ajuste de este parámetro se realiza debido
a que la sensibilidad al calcio depende considerablemente del calcio transitorio empleado
y está regulado por la fosforilación [71]. Hay que tener en cuenta que este parámetro lo
hemos modificado según la bibliografía y el calcio transitorio que utilizamos en nuestro
modelo presenta su pico en 0,75 µM, en contra al utilizado en modelo de Land et al., que
tiene su pico en 0,6 µM. Es por ello que a la hora de comparar los resultados podemos
encontrar algunas diferencias en las fuerzas de contracción.

En la siguiente figura se muestra una gráfica extraída del artículo de Land et al. en el que se
estudia la electromecánica auricular. De todas las curvas que aparecen representadas, la que hace
referencia al modelo que hemos creado nosotros de cardiomiocitos auriculares, con los parámetros
que hemos indicado anteriormente, es la curva de tensión amarilla. Esta curva corresponde a la
tensión generada en un modelo de miocito auricular en reposo (λ = 1), utilizando concentraciones
de calcio transitorio de un miocito auricular sano.

Figura 3.7: Fuerza de contracción 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 validación en 0D en
Matlab, como ya hemos explicado, hemos verificado que el comportamiento de la propagación del
PA, el comportamiento de la [Ca2+] 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 λ=1, λ=1,1 y λ=1,2. Además, también hemos comprobado que las tensiones
obtenidas en el modelo con acoplamiento electromecánico adaptado a cardiomiocitos auriculares
siguen la misma tendencia y los valores se encuentran en el mismo rango que la bibliografía en
la que nos hemos basado del modelo de Land et al. [53], utilizando tasas de estiramiento entre
λ=1 y λ=1,2. Tras este proceso de validación de los modelos, hemos procedido a reproducir en
el modelo de Courtemanche original, en el modelo con Isac ( λ=1 y λ=1,2 ) y en el modelo con
la incorporación de las tensiones, el remodelado eléctrico que padecen algunos canales iónicos
de los cardiomiocitos auriculares debido a la aparición 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 función y la estructura auricular debido a episodios repetitivos de FA. Entre las
modificaciones que se llevan a cabo podemos encontrar cambios electrofisiológicos auriculares,
alteraciones en sus dimensiones o modificaciones en la contracción auricular entre otros [96]. De
este modo, cuando nos referimos a remodelado auricular, hacemos referencia a cualquier tipo
de cambio o alteración de la función de las aurículas que favorecen la aparición 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 Isac, modificando
el modelo celular. Las principales consecuencias electrofisiológicas de este remodelado son el
aumento de las conductancias máximas de IK1 e IKs y la disminución de las conductancias de
Ito, ICaL e IKur. En conjunto, estas alteraciones afectan en la disminución del periodo refractario
efectivo (ERP) y en la disminución de la duración del potencial de acción (APD), este último
efecto ocasionando que la aurícula tenga más regiones vulnerables donde se inicien ondas de
reentrada y además, 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 aparición de FA paro-
xística (pAF) y en la aparición de FA persistente (peAF) en AI. Para ello, hemos modificado
la conductancia máxima de la corriente IK1 para reproducir el remodelado eléctrico en pAF y
hemos modificado las conductancias máximas de las corrientes Ito, ICaL, IK1, IKur e IKs para
reproducir el remodelado eléctrico en peAF. A continuación, se muestran dos tablas, cada una
de ellas haciendo referencia a la modificación de las conductancias máximas de las corrientes
indicadas anteriormente, primero para el caso de remodelado eléctrico en la aparición de pAF
y en segundo lugar, para el remodelado eléctrico en la aparición de peAF. Los dos valores que
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aparecen para cada corriente indican el valor por el que hemos tenido que multiplicar cada una
de las conductancias máximas y el porcentaje al que se refiere esa modificación.

Remodelado eléctrico de AI en pAF
gK1

2 (+100 %)

Tabla 3.1: Modificaciones de las conductancias máximas de las corrientes de los canales iónicos para la
reproducción del remodelado eléctrico en fibrilación auricular paroxística (pAF)

Remodelado eléctrico de AI en peAF
gto gKs gKur gCaL gK1

0,25 (-75 %) 2 (+100 %) 0,55 (-45 %) 0,4 (-60 %) 2 (+100 %)

Tabla 3.2: Modificaciones de las conductancias máximas de las corrientes de los canales iónicos para la
reproducción del remodelado eléctrico en fibrilación auricular persistente (peAF)

Curvas de restitución

Con los modelos de Courtemanche y los modelos con Isac desarrollados, tanto sin la aplicación de
remodelado como aplicando remodelado auricular (pAF, peAF), hemos procedido a representar
las curvas de restitución. Para ello hemos calculado el APD90 para diferentes valores del BCL,
lanzando 100 latidos en cada simulación. En cuanto a los valores del BCL, hemos empezado en
300 ms o 400 ms, en función del valor en el que encontrábamos 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 función del BCL
(ms) y hemos comparado las curvas resultantes del modelo de Courtemanche con las obtenidas
del modelo con Isac (λ=1 y λ=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 propagación 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 resolución temporal de 0,01 ms, y se ha verificado que la formulación
del modelo y la propagación del PA unicelular es equivalente a la obtenida con el software de
Matlab generando y representando las gráficas de los mismos componentes que se han explicado
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en el apartado anterior. El software de Elvira presenta un código de resolución por método de
elementos finitos (FEM) que resuelve la ecuación monodominio y que se basa en el algoritmo de
partición 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 cardíacas y la conducción
del impulso a lo largo del tejido. Esta simplificación del método bidominio se hace en base a
la aceptación de ciertas hipótesis con la finalidad de reducir el costo computacional [88]. Para
realizar las simulaciones 0D y visualizar la información obtenida se han seguido diferentes pasos
que se exponen a continuación:

1. A través de la aplicación 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 Isac, cada una de ellas correspondiente al modelo con una tasa de activación
diferente ( λ=1, λ=1.1 y λ=1.2).

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

4. Posteriormente, se han compilado y lanzado las simulaciones para cada modelo. En este
caso, hemos trabajado en una carpeta específica 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 simulación (ms) y por otra, descargamos un fichero con las corrientes y el
vector de tiempo de la simulación.

6. Por último, hemos visualizado los datos y hemos creado las gráficas 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 aurícula 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 Isac y tasa de estiramiento λ=1.

5. Modelo con Isac y tasa de estiramiento λ=1.2.

6. Modelo con Isac con remodelado eléctrico pAF y tasa de estiramiento λ=1.

7. Modelo con Isac con remodelado eléctrico pAF y tasa de estiramiento λ=1.2.

8. Modelo con Isac con remodelado eléctrico peAF y tasa de estiramiento λ=1

9. Modelo con Isac con remodelado eléctrico peAF y tasa de estiramiento λ=1.2.

Protocolo de estimulación

Tras la aplicación de todas las propiedades electrofisiológicas a nuestros modelos, se ha esta-
blecido el protocolo de estimulación para la simulación del PA en el tejido de la aurícula. El
objetivo final es la simulación de una fibrilación auricular, por lo que el protocolo que hemos
implementado para nuestros modelos ha sido el S1-S2 estándar [101]. S1 correspondería a la
actividad sinusal y S2 a la actividad del foco ectópico.

El primer punto a seguir ha sido el lanzamiento de simulaciones del tejido 2D aplicando un
estímulo longitudinal plano (S1) desde la parte inferior de la malla de tejido durante 500 ms,
con la finalidad de obtener el umbral de estimulación, es decir, el primer valor de intensidad con
el cual se produce despolarización 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 estimulación
para el estímulo 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 aplicación del estímulo S1.

Los pasos a seguir para realizar las simulaciones 2D aplicando un estímulo plano S1 han sido
los siguientes. En primer lugar, la modificación en las carpetas pertinentes para concretar el
protocolo de estimulación. La aplicación del estímulo S1 se ha realizado en el instante de tiempo
0, aplicando un estímulo de 2 ms de duración y utilizando la intensidad con la cual se produce
despolarización del tejido de 146 pA/pF. Posteriormente, se ha lanzado la simulación como tal.
Elvira resuleve un sistema de ecuaciones y facilita un conjunto de ficheros *.bin, que guardan
toda la información correspondiente al potencial-tiempo de todos los nodos de la malla. Tras este
paso, se ha realizado un postproceso para poder convertir la información 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 visualización en Paraview de la despolarización
del tejido tras la aplicación del estímulo plano S1.
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(a) Inicio de la despolariza-
ción del tejido.

(b) Avance de la despolari-
zación del tejido.

Figura 3.8: Despolarización del tejido tras la aplicación del estímulo plano S1.

El segundo paso a seguir, previo a la implementación del protocolo S1-S2 estándar, ha sido la
estabilización de cada uno de nuestros modelos, que consiste en la modificación de las condi-
ciones iniciales debido a la existencia de variación en las características electrofisiológicas entre
las distintas regiones. En nuestro trabajo, hemos trabajado con AI, por lo que hemos tenido
que aplicar la heterogeneidad de esta región. La aplicación de heterogeneidad es un concepto
importante, puesto que la aurícula 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 región de la AI hemos aumentado un 100 % la conductancia gKr

( 2 x gKr) y hemos reducido un 10 % la conductancia gCaL (0,9 x gCaL) de esta región de la
aurícula.

Una vez modificados estos parámetros en cada uno de los 9 modelos, hemos lanzado simulaciones
en 0D en Matlab con el siguiente protocolo de estimulación: 60 segundos de simulación (60
latidos/min), con un BCL= 1000 ms y utilizando una amplitud de estimulación de 20 pA/pF.
Tras la finalización de cada simulación, nos hemos quedado con el último valor obtenido de cada
una de las condiciones iniciales y los hemos reemplazado como condiciones iniciales de la región
de la AI para aplicar la heterogeneidad a los modelos.

Tras obtener la intensidad umbral de despolarización al aplicar el estímulo S1 y haber esta-
bilizado los modelos, hemos procedido a lanzar las simulaciones incorporando el protocolo de
estimulación S1-S2 para simular la generación y mantenimiento de una FA. Para introducir el
foco ectópico hemos lanzado un estímulo S2 como un rectángulo de dimensiones 2 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 aplicación del estímulo S2 en el tejido.

Figura 3.9: Aplicación de estímulo S2 posterior a la aplicación del estímulo S1.

Para el procedimiento explicado anteriormente de utilización del protocolo S1-S2 estándar para
la simulación de la generación y mantenimiento de una FA, hemos utilizado un valor de conduc-
tividad del elemento gmat= 0.0025 S/(cm pF) para los modelos sin aplicación de remodelado y
aquellos con aplicación 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 gmat= 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 estímulo S1 y
el estímulo 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 estímulo S1 y el aco-
plamiento de S2 que da lugar a las reentradas, indicativas de la vulnerabilidad del tejido, y por
último, hemos estudiado los potenciales de acción obtenidos de las simulaciones en cada modelo,
calculando el tiempo de duración existente entre que se propaga un potencial y el siguiente, a
una altura de -50 mV.

Además, 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 análisis 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 así eliminar el ruido, calculando finalmente la
frecuencia dominante. Sin embargo, debido a la falta de generación de suficientes reentradas,
y por lo tanto, de suficientes PAs, los resultados extraídos no nos aportaban casi información
relevante y decidimos descartar este análisis y centrarnos en otros métodos de estudio.
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3.3.a Estudio de las velocidades de conducción

Debido a los resultados obtenidos y a la presencia de estudios que exponen que al introducir las
corrientes Isac en un modelo celular, el estiramiento aplicado puede influir en la conductividad
del tejido, hemos procedido al estudio de la velocidad de conducción del estímulo en el tejido para
cada uno de los modelos para evaluarla y compararla con los valores fisiológicos de velocidad de
conducción en una aurícula real sana, que se encuentra en torno a los 65 cm/s. El procedimiento
que hemos seguido ha sido lanzar únicamente el estímulo plano (S1) en el tejido y calcular la
velocidad entre dos nodos del tejido. Con el cálculo y el análisis de los resultados obtenidos, las
velocidades en varios de los modelos eran superiores a las esperadas y una de las características de
introducir las corrientes Isac es la disminución en la velocidad de conducción en el tejido. Además,
en el modelo de Courtemanche control, a pesar de encontrarse la velocidad de conducción dentro
del rango fisiológico (60-75 cm/s), esta se encontraba en el límite superior, por lo que hemos
procedido a recalcular el valor de la conductividad del elemento en el tejido (gmat) para conseguir
un valor de velocidad de conducción 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 gmat obtenido para el modelo de Courtemanche control, hemos recalculado
la gmat de los modelos con Isac con λ=1 y λ=1.2 haciendo uso de las ecuaciones expuestas en
los artículos de Kuijpers [51][50], que están definidas teniendo en cuenta la influencia del estira-
miento en la conductividad del tejido.

La influencia del estiramiento en la conductividad del tejido (gmat) es un factor muy importante
a la hora de estudiar el comportamiento de los modelos en los que se aplica tensión 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
situación, la longitud de los miocitos auriculares se amplía y por consiguiente, el área de la
parte transversal se reduce, lo que provoca una disminución de la conductividad del tejido. Para
calcular las modificaciones en gint y gext hemos asumido que la resistividad intracelular ( Rint

cm) se calcula teniendo en cuenta que va a estar determinada tanto por la resistividad de las
uniones gap (Rjunc), como por la resistividad mioplasmática ( Rmyo) [51].

gint =
1

Rint
=

1

Rmyo +Rjunc
(3.12)

Cuando el tejido no se encuentra estirado (en nuestro modelo con Isac y λ=1) :

gint = gint0 =
1

Rint0
(3.13)

Rmyo = Rmyo0 (3.14)
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Rjunc = Rjunc0 (3.15)

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

Rmyo = Rmyo0λ
2 (3.16)

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

Rjunc =
Rjunc0

λ
(3.17)

Acoplando ambas ecuaciones, la conductividad intracelular (gint) va a depender del valor de λ

de la siguiente forma:
Rjunc =

1

Rmyo +Rjunc
=

1

Rmyoλ2 +
Rjunc0

λ

(3.18)

Para el caso de la conductividad extracelular (gext), esta va a depender de gext0 y λ de la siguiente
manera:

gext =
gext0
λ2

(3.19)

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

gmat = gint + gext (3.20)

La conductividad final obtenida (gmat) corresponde a la conductividad en el eje longitudinal.
En este sentido, se hace importante introducir un nuevo concepto, la anisotropía. El término de
anisotropía del tejido es un concepto que determina cómo se propaga el frente de onda por el
tejido, es decir, aquellos tejidos cuya anisotropía es muy pequeña y tienen un comportamiento
casi isótropo, presentan conductividades en los ejes longitudinal y transversal similares, por lo
que en este caso la propagación es en forma circular. En el caso de tejidos con una anisotropía
muy alta, la conducción en la sección longitudinal es mayor, lo que hace que el estímulo eléctrico
cardíaco se propague de una manera más rápida a través del eje longitudinal de la fibra. En la
aurícula, las fibras se disponen con una dirección compleja y esta varía de una región a otra.
De este modo, la anisotropía es una propiedad que tiene gran influencia en la conducción de los
impulsos eléctricos [107].

Para introducir anisotropía en nuestros modelos, una vez calculados los valores de conductividad
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del tejido en el eje longitudinal para los modelos con Isac, tanto para λ= 1 como para λ= 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 conducción anisotrópico intermedio del tejido de la aurícula.

Una vez recalculados los valores de gmat en función de la tasa de estiramiento para los modelo
con Isac con λ=1 y λ=1.2, hemos vuelto a lanzar simulaciones 2D de los modelos con Isac 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 más 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 AI, que hemos conside-
rado simulaciones del Benchmark, puesto que se está trabajando con un modelo de tejido 3D
específico en diferentes instituciones y se están comparando los resultados de propagación. En
concreto, estas mismas simulaciones se están lanzando en otro centro de investigación (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 Isac incorporadas y con un valor
de λ=1, correspondiente al modelo de tejido en reposo. Además hemos probado a utilizar el
modelo con un ratio de estiramiento intermedio (λ=1,1), y por último, hemos trabajado con
el modelo con las Isac, pero aplicando una tensión máxima, correspondiente al valor de λ=1,2.
El primer paso a seguir ha sido encontrar el umbral de despolarización, es decir, el primer
valor de corriente de estimulación con el cual se produce la despolarización del tejido. Una vez
encontrado este valor, la corriente de estimulación con la que se ha trabajado ha sido con el doble
del umbral. Para encontrar este primer valor de despolarización, hemos utilizado un protocolo
de estimulación lanzando un estímulo de 2 ms en un cubo de 1.5 mm en la esquina inferior
derecha durante 100 ms. El umbral encontrado para la simulación 3D de los modelos ha sido
de 14 pA/pF, por lo que para las simulaciones posteriores hemos utilizado una corriente de
estimulación de 28 pA/pF.

Con el valor de corriente de estimulación definido, en ambos modelos, el protocolo de estimulación
que hemos seguido ha sido lanzar un único estímulo de 2 ms de duración 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 propagación y repolarización de todas las células del cubo. Inicialmente,
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el nodo donde se ha guardado la información relativa a las variables de estado y las corrientes
ha sido un nodo de la esquina superior izquierda, es decir, el nodo más alejado y opuesto a la
zona de estimulación 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 cálculos 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
extraído un mapa de isócronas. El mapa de isócronas es un mapa con los tiempos de activación
de cada nodo. Para obtener un mapa representativo hemos modificado el código de Elvira, ya
que Elvira originalmente sólo 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 modificación que hemos realizado ha sido para considerar la activación 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 aurícula

Con el fin último de realizar simulaciones auriculares lo más reales anatómicamente posibles,
se ha utilizado un modelo tridimensional real auricular desarrollado en el CI2B, que presenta
heterogeneidad tanto anatómica como electrofisiológica, para estudiar la propagación del PA a
largo de las diferentes estructuras auriculares y mediante nuestros modelos con la incoporación
de estiramiento, estudiar el efecto de la dilatación auricular sobre el establecimiento de FA.

El modelo consta de 11 regiones: paredes de la aurícula derecha (AD), cresta terminal (CT),
venas pulmonares (VP), músculos pectíneos del haz de Bachmann (BBPM), istmo (IST), nodo
sinoauricular (SAN), fosa oval (FO), seno coronario (SC), paredes de la aurícula izquierda (AI),
anillo de la fosa oval (anillo FO) y unión entre el haz de Bachmann y la fosa oval (unión BB-
FO). Cada una de estas regiones del tejido auricular se han definido con unas conductividades
y anisotropías específicas para que el proceso de activación esté en consonancia con las observa-
ciones experimentales. Haciendo referencia a la anisotropía, las regiones en las que existe mayor
preferencia de conducción como son CT, BB-PM, anillo FO y unión BB-FO se han establecido
con una anisotropía muy elevada (σT /σL = 0,15). Las regiones AD y AI se han establecido con
una anisotropía intermedia (σT /σL = 0,35). En el caso de VP y SC la anisotropía establecida ha
sido muy baja y las regiones IST, SAN y FO se han establecido como isotrópicas. En función de
la anisotropía 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 estímulo de inicio
de la despolarización, por lo que únicamente 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 región que responde a una envoltura fibrosa de tejido aislante, la conductividad de
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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 Isac con remodelado peAF (λ = 1)
y el modelo con Isac con remodelado peAF (λ = 1,2). Debido a lo expuesto en la sección de
simulaciones 2D, en la que explicábamos que en los modelos con Isac se ha estudiado que existe
efecto del estiramiento en las conductividades del tejido, y puesto que habíamos recalculado
los valores de las conductividades en estos modelos en función del valor de λ, hemos tenido en
cuenta ese efecto en estas simulaciones.

Para el modelo de Courtemanche original y el modelo con Isac (λ = 1, estado de reposo) hemos
mantenido las conductividades con las que se ha trabajado hasta el momento en este modelo
de aurícula, respaldadas por observaciones experimentales. Sin embargo, para el modelo con
Isac (λ = 1,2, estado de máxima tensión) hemos modificado las conductividades de las regiones
siguiendo los resultados obtenidos al aplicar las ecuaciones correspondientes en la sección de
simulaciones 2D. Para ello, puesto que en ese momento obtuvimos que para el modelo con Isac
(λ = 1) gmat= 0.00203 S/cm pF y para el modelo con Isac (λ = 1,2) gmat= 0.0016 S/cm pF,
existe una disminución del 21,2 % en la conductividad, por lo que para mantener esta relación,
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 Isac (λ = 1) se
han establecido como las mismas, ya que en el modelo con Isac para ese valor de λ existe estado
de reposo. A continuación, se muestra una tabla con los valores de las conductividades para los
modelos.

Regiones auriculares σL ( S/cm pF) (λ = 1) σL( S/cm pF) (λ = 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
AI 0,002125 0,001675

Anillo FO 0,005950 0,004689
Unión BB-FO 0,006300 0,004964

Tabla 3.3: Conductividades longitudinales del modelo con Isac y remodelado peAF en función del ratio
de estiramiento utilizado.
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Protocolo de estimulación

Una vez hemos establecido todas las propiedades electrofisiológicas de los nodos y las regiones,
para poder simular la activación y propagación del PA en el tejido auricular y generar FA, hemos
establecido un protocolo de estimulación S1-S2 estándar [101], siguiendo el mismo procedimiento
que en las simulaciones del modelo de tejido 2D. En este caso, como el estímulo S1 hace referencia
a la actividad sinusal, se ha aplicado en el SAN, y como S2 representa la actividad del foco
ectópico, se ha establecido próximo al SC. Ambos estímulos se definen de manera análoga como
pulsos rectangulares de corriente de 28 pA/pF y un tiempo de duración de 2 ms. Los estímulos
S1 en el SAN se han lanzado cada 500 ms hasta completar un tiempo de simulación de 3 s,
es decir, se han lanzado un total de 6 estímulos en el SAN. Con respecto a los estímulos 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 estímulos S2. A continuación, se muestra una figura del modelo 3D
auricular utilizado, en la que aparecen señalados la zona donde se han lanzado los estímulos de
la actividad sinusal (S1) en el SAN y los estímulos del foco ectópico (S2) próximos al SC.

(a) Estímulo S1 localizado en el
SAN.

(b) Estímulo S2 localizado próxi-
mo a SC.

Figura 3.10: Zonas de estimulación de S1-S2 para la generación de FA.
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Capítulo 4

Resultados y discusión

4.1 Validación de los nuevos modelos en 0D

4.1.a Modelo con Isac
El primer paso a seguir en nuestro trabajo ha sido la creación 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 iónica de los
SACs para estudiar su comportamiento de estiramiento, basándonos 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 válidos.

Para contrastar nuestros resultados con los resultados obtenidos en el modelo de Kuijpers et
al., hemos recreado las gráficas correspondientes al PA de membrana (Vmem), la corriente Isac,
la corriente ICal y la concentración intracelular de calcio ([Ca2+]i), 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 estimulación de 20 pA/pF, en ambos casos, y las
representaciones se han realizado del último segundo de la simulación, como ya hemos explicado
en el capítulo de métodos. A continuación, se muestran las gráficas extraídas de estudios previos
[51], acompañadas de las obtenidas de nuestro modelo:
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(a) PA artículo de Kuijpers et al. [51]. (b) Isac artículo de Kuijpers et al.
[51].

(c) PA de nuestro modelo. (d) Isac de nuestro modelo.

(e) ICa,L artículo de Kuijpers et al.
[51].

(f) Concentración de calcio intracelu-
lar artículo de Kuijpers et al. [51].

(g) ICa,L de nuestro modelo. (h) Concentración de calcio intracelu-
lar de nuestro modelo.

Figura 4.1: Corrientes y PA del nuevo modelo creado introduciendo los SACs.
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De las gráficas anteriores podemos extraer algunas conclusiones relevantes. Al aumentar λ, la
repolarización se prolonga y la Vmem en reposo se despolariza. Para la gráfica de la corriente
Isac, esta es pequeña durante la fase de meseta y más grande durante la repolarización y el
reposo. Con respecto a ICa,L, se reduce ligeramente con el estiramiento. La disminución de ICa,L

se explica por la inactivación dependiente de Ca2+ de ICa,L, es decir, el transitorio de Ca2+

aumenta al aumentar el estiramiento.

Por otra parte, en las siguientes gráficas se muestra la relación corriente-voltaje para la corriente
Isac y las corrientes de sodio, potasio y calcio que la componen. Para esta gráfica se ha utilizado
el valor de λ=1.2 y una relación de permeabilidad 1:1:1 de los iones, permeabilidad equivalente
a la utilizada en las gráficas anteriores. En primer lugar, se muestra la gráfica original, y a con-
tinuación, la gráfica obtenida con nuestro modelo. Podemos observar que Isac en nuestro modelo
tiene una relación corriente-voltaje casi lineal, siendo esto contundente con las observaciones
experimentales precedentes [51].

(a) Gráfica del artículo de Kuijpers et
al. [51].

(b) Gráfica correspondiente a nuestro
modelo.

Figura 4.2: Relación corriente-voltaje de Isac.

En esta figura, podemos observar que Isac tiene un comportamiento similar para nuestro modelo
que para el modelo utilizado en estudios previos. Como conclusión, observamos que Isac tiene
una relación 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 estimulación. Posteriormente, para
comprobar que en ambos casos estábamos trabajando con las mismas condiciones y el modelo
era el mismo, representamos las gráficas y verificamos que los resultados eran idénticos. Puesto
que los resultados y por consiguiente, las gráficas 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 electromecánico

En la siguiente figura se adjuntan las gráficas más representativas obtenidas del modelo que
hemos creado con acoplamiento electromecánico, en el que hemos incorporado las ecuaciones de
la mecánica cardíaca al modelo que habíamos desarrollado inicialmente con la incorporación de la
corriente Isac. Se han utilizado valores de λ desde el estado de reposo hasta máximo estiramiento,
con valores intermedios para entender mejor la tendencia.

(a) PA (b) Isac

(c) Concentración de calcio intracelu-
lar

(d) Tensión total del miocito auricu-
lar

Figura 4.3: Modelo de contracción cardíaca

En base a las gráficas resultantes, podemos destacar diferentes aspectos. En primer lugar, en la
figura 4.3 (a), podemos observar el mismo comportamiento de prolongación de la repolarización
con la introducción de Isac y diferentes ratios de estiramiento, coincidiendo con los resultados
de nuestro modelo con Isac y con los resultados de Kuijpers et al. [51]. Esto es debido a que
al introducir las ecuaciones de la mecánica no hemos modificado aquellas correspondientes a
la electrofisiología. Por otro lado, un aspecto importante en esta gráfica es la fase de meseta,
relacionada con la entrada de calcio de los canales tipo L y por consiguiente, con la contracción
de los miocitos. En esta fase del PA podemos ver como es más 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 Isac es similar a la tendencia que en-
contramos en nuestro modelo con incorporación de Isac previo a la introducción de las ecuaciones
de la mecánica.

En la figura 4.3 (c), se muestran los niveles de concentración 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 incorporación de las ecuaciones de la mecánica el mecanismo es
el mismo, pero existen matices importantes que se han de explicar. En este caso, observamos
que con el aumento de λ la amplitud de los niveles de concentración 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 contracción del miocito.
Esta entrada del ion, acompañado de la liberación de una mayor cantidad de ion del retículo
sarcoplasmático resulta en una mayor cantidad de calcio que se une a la TnC, aumentando así los
puentes cruzados entre la miosina y la actina y desembocando en una mayor tensión del miocito.
De este modo, al haber mayor unión 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 concentración libre intracelular
de calcio será mayor cuanto menor estiramiento celular exista.

Con respecto a la figura 4.3 (d), observamos cómo el rango de valores en el caso del estado
de reposo celular (λ =1) es próximo 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 varía. En esta figura
se puede observar cómo 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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4.1.c Resultados y comparación de modelos tras el remodelado eléctrico
auricular

Remodelado pAF

1. Modelo de Courtemanche y modelo con Isac

(a) PA (b) Concentración de calcio intracelu-
lar

(c) Corriente de los canales de calcio
tipo L

(d) Isac

Figura 4.4: Remodelado pAF

De las gráficas que acabamos de mostrar podemos extraer varias conclusiones. Por una parte,
podemos concluir que nuestros resultados concuerdan con los datos experimentales existentes
[97][2], que indican que al aplicar remodelado eléctrico auricular, en este caso pAF, el ERP y el
APD del PA se acortan. Este comportamiento se produce tanto para el modelo de Courtemanche
original como para los modelos con Isac. Además, también podemos apreciar que en los modelos
con Isac, al aumentar el ratio de estiramiento, la reporalización se prolonga más. Por otro lado,
con respecto a la concentración de calcio intracelular, observamos que los niveles son mayores a
medida que aumentamos la tasa de estiramiento, pero en global, los valores se ven disminuidos en
relación a los modelos control sin incorporación de remodelado. En el caso de la corriente de los
canales tipo L de calcio, el comportamiento que observamos es similar al de esta misma corriente
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en los modelos sin remodelado. Por último, si observamos la gráfica que hace referencia a Isac
en función del estiramiento aplicado, podemos ver como al aumentar el estiramiento los niveles
de esta corriente aumentan, mientras que si aplicamos un estiramiento mínimo, los valores se
acercan más al cero. Además, 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 electromecánico

(a) PA (b) Isac

(c) Concentración de calcio intracelu-
lar

(d) Tensión total

Figura 4.5: Modelo con acoplamiento electromecánico y remodelado pAF

Tras la incorporación de remodelado pAF en el modelo con acoplamiento electromecánico, po-
demos observar como la tendencia en el PA y la corriente Isac es similar a lo que ocurre en estas
gráficas del modelo con remodelado pAF sin introducir las ecuaciones de la mecánica. 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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λ=1 y λ=1,1 son menores, aspecto que coincide con los resultados obtenidos en [53], donde al
introducir el remodelado tras la FA, la función de contracción auricular se ve disminuida.

Remodelado peAF

1. Modelo de Courtemanche y modelo con Isac

(a) PA (b) Concentración de calcio intracelu-
lar

(c) Corriente de los canales de calcio
tipo L

(d) Isac

Figura 4.6: Modelo Courtemanche y remodelado peAF

En las gráficas anteriores, siguiendo con las conclusiones extraídas en el caso de la aplicación de
remodelado pAF con respecto a los modelos sin aplicar remodelado, relacionando el comporta-
miento del modelo de Courtemanche original y el modelo con Isac, 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 más con respecto a los modelos con remodelado pAF,
los niveles de la concentración 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 Isac, la diferencia
al aplicar este remodelado se observa en el tiempo de duración de la misma, siendo esta menor
que en el modelo con remodelado pAF.
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1. Modelo con acoplamiento electromecánico

(a) PA (b) Isac

(c) Concentración de calcio intracelu-
lar

(d) Tensión total

Figura 4.7: Modelo con acoplamiento electromecánico y remodelado peAF

Tras la incorporación de remodelado peAF en el modelo con acoplamiento electromecánico,
podemos observar como la tendencia en el PA y la corriente Isac es similar a lo que ocurre en
estas gráficas del modelo con remodelado peAF sin introducir las ecuaciones de la mecánica.

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 λ=1 y λ=1.1, indicando que la contracción celular
va a ser menor tras la aplicación del remodelado peAF.

Como conclusión, podemos decir que la aplicación de remodelado peAF en el modelo con aco-
plamiento electromecánico responde en una alteración mayor en los valores de tensión de los
miocitos, ocasionando las contracciones más débiles.
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4.1.d Curvas de restitución

En este apartado mostramos las curvas de restitución correspondientes a los modelos de Cour-
temanche con y sin remodelado, el modelo con Isac sin remodelado (λ=1, λ=1.1 y λ=1.2) y el
modelo con Isac con remodelados pAF y peAF (λ=1 y λ=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 restitución aumentando paulatinamente este ratio,
desde el estado de reposo hasta el máximo estiramiento. Para los modelos con Isac y remodelado
eléctrico hemos representado únicamente λ=1 y λ=1.2.

Sin remodelado

(a) Modelo Courtemanche (b) Modelo con Isac

Figura 4.8: Curvas de restitución sin remodelado.

Remodelado pAF

(a) Modelo Courtemanche (b) Modelo con Isac

Figura 4.9: Curvas de restitución para remodelado pAF.
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Remodelado peAF

(a) Modelo Courtemanche (b) Modelo con Isac

Figura 4.10: Curvas de restitución para remodelado peAF.

De las gráficas anteriores correspondientes a las curvas de restitución 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 Isac, tanto aplicando remodelado como
sin aplicarlo, los valores del APD90 son mayores que en el modelo de Courtemanche. Además,
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 Isac 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 Isac se prolonga la repolarización del PA y
se produce una despolarización tardía.

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

Para simular la propagación de la actividad del PA a lo largo del tejido 2D y simular FA se ha
utilizado un protocolo de estimulación S1-S2 estándar, como ya hemos explicado en el capítulo
anterior. Para el estímulo S1 hemos trabajado con una amplitud correspondiente al doble del
umbral. En nuestro caso, el umbral de estimulación ha sido 73 pA/pF, y por lo tanto, para las
simulaciones finales se ha utilizado una corriente de 146 pA/pF para la aplicación del estímulo
S1. En el caso del estímulo 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 estímulo S2 para que se generen reentradas
y aparezca una FA no ha sido fácil 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 capítulo de métodos. Estas simulaciones se han
realizado con el protocolo de estimulación S1-S2 estándar 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 sí en la que se mantengan
reentradas recurrentes en el tejido durante la duración de la simulación. En cambio, como se
muestra, existe un periodo de tiempo de 20 ms, entre los ms 245-265 donde el tejido se vuelve
vulnerable generándose un total de dos reentradas, las cuales no llegan a ser completas, por lo
que no podríamos cosiderar que haya existencia de rotor. Además, entre los ms 265 y 275 se
produce una única 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 duración 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 número 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 aparición de FA.

Por último, observando las tablas también podemos concluir que el instante de tiempo entre
el que hemos lanzado el estímulo S1 y el estímulo 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 último, de 140 ms para el modelo con remodelado peAF. Esto nos da información
acerca del efecto del remodelado en la propagación del PA. La velocidad de conducción es más
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 duración del PA, y por lo tanto, se encuentra
antes el tejido fuera del periodo refractario para que S2 despolarice.

Modelo con Isac

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

Tabla 4.4: Ventana vulnerable del modelo con Isac sin remodelado.
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Remodelado pAF g =
0,0025 S/(cm pF)

3 reentradas 2 reentradas 1 reentrada

λ=1 15 ms (195-210 ms) 1 ms (215 ms) 5 ms (220-225 ms)
λ=1,2 1 ms (210 ms) 15 ms (215-230 ms) 5 ms (235-240 ms)

Tabla 4.5: Ventana vulnerable del modelo con Isac con remodelado pAF.

Remodelado peAF g =
0,002125 S/(cm pF)

5 reentradas 3 reentradas 2 reentradas

λ=1 — 30 ms (175-205 ms) 1 ms (210 ms)
λ=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 Isac con remodelado peAF.

Para los modelos con Isac, tanto con remodelado como sin él, no existe una ventana vulnerable en
la que se produzcan reentradas de manera recurrente durante toda la duración de la simulación.
Esto podría ser debido a las características específicas de la malla de tejido con la que hemos
trabajado, aunque también se han observado comportamientos similares de ondas de reentrada
de corta duración (1 o 2 reentradas) en estudios sobre el mecanismo de aparición de la FA
auricular inducida por estiramiento [110]. Pese a esto, podemos apreciar que en el modelo sin
remodelado el número de reentradas que se consiguen es únicamente uno, mientras que tanto
en el modelo con remodelado pAF como con remodelado peAF el número de reentradas que
se generan es mayor, siendo esto un factor indicativo de que al incorporar remodelado el tejido
se vuelve más 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 según el valor de λ es el mismo, siendo la ventana vulnerable también de 30
ms.

El modelo donde se ve mayor diferencia entre la aplicación de un ratio de estiramiento u otro es
el que incluye remodelado peAF. En el modelo en el que utilizamos una tasa de λ = 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 λ = 1,2 el tejido se mantiene
vulnerable durante un periodo de tiempo de 30 ms. Además, 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 número 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 Isac y λ = 1 va a estar en predisposición de que se genere y
se mantenga FA es mayor, existe un rango de tiempo en el que el tejido del modelo con λ = 1,2

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

Para reflejar de manera más visual lo que acabamos de explicar, a continuación, se muestran
capturas de diferentes instantes de tiempo de los resultados más 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 visualización de los datos extraídos de las simulaciones en Elvira hemos utilizado
el software Paraview. De esta manera, tenemos una mejor comprensión de la propagación del
PA a través de los nodos del tejido y del comportamiento de las reentradas.

Modelo de Courtemanche original

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

Modelo de Courtemanche con remodelado pAF

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 Isac sin remodelado (λ = 1)

Figura 4.14: Ondas de reentrada en el modelo con Isac sin remodelado (λ = 1).

Modelo con Isac sin remodelado (λ = 1,2)

Figura 4.15: Ondas de reentrada en el modelo con Isac sin remodelado (λ = 1,2).

Modelo con Isac con remodelado pAF (λ = 1)
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Figura 4.16: Ondas de reentrada en el modelo con Isac con remodelado pAF (λ = 1).

Modelo con Isac con remodelado pAF (λ = 1,2)

Figura 4.17: Ondas de reentrada en el modelo con Isac con remodelado pAF (λ = 1,2).

Modelo con Isac con remodelado peAF (λ = 1)

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

Figura 4.19: Ondas de reentrada en el modelo con Isac con remodelado peAF (λ = 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 Isac podemos apreciar
como las reentradas se desplazan lateralmente y no son tan circulares, presentando irregularida-
des sobre todo en el caso de aplicación de mayor estiramiento. Además, podemos observar como
en el modelo en el que existe mayor insetabilidad en la generación de reentradas es en el modelo
con Isac (λ = 1, 2) y remodelado peAF, y si nos fijamos en los tiempos de simulación, es en este
modelo donde el tejido se vuelve más vulnerable, ya que existe un mayor número de reentradas.
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4.2.b Estudio de los potenciales de acción

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 Isac y remodelado pAF (λ = 1 y λ = 1,2) y de
los modelos con Isac y remodelado peAF (λ = 1 y λ = 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.

(a) PA de modelo con Isac (λ = 1) y remode-
lado pAF

(b) PA de modelo con Isac (λ = 1,2) y remo-
delado pAF

(c) PA de modelo con Isac (λ = 1) y remode-
lado peAF

(d) PA de modelo con Isac (λ = 1,2) y remo-
delado peAF

Figura 4.20: Potenciales de acción en una céula del tejido del modelo con Isac y remodelado eléctrico.

En el PA de los modelo con Isac 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 simulación, y a mayor estiramiento (λ = 1,2) el comportamiento del PA se vuelve más irre-
gular, ya que se puede apreciar un cambio brusco en el comportamiento de los últimos dos PA,
siendo esto indicativo de que el tejido adquiere más zonas vulnerables donde se inician ondas de
reentrada favoreciendo la aparición de FA. En el caso de los modelos con Isac y remodelado peAF
(figura 4.13, apartados c y d) podemos apreciar un comportamiento similar, donde se aprecia
que cuando el estiramiento es mayor existe más variabilidad en los PAs y además, el número de
ondas reentrantes es mayor, por lo que el tejido presenta más zonas vulnerables donde se pueda
iniciar una FA. De los cuatro modelos, en el que el tejido se encuentra con mayor predisposición
de aparición de FA es en el modelo con remodelado peAF y λ = 1,2, por lo que concluimos, que
una mayor tasa de estiramiento en los modelos con Isac favorece la aparición de FA, en especial
en el modelo con remodelado peAF.

Para hacer un estudio más profundo del comportamiento de los PAs en el tejido 2D, hemos
estudiado la duración entre la aparición de un PA y el adyacente en los cuatro modelos y los
hemos comparado, como se muestra en las siguientes gráficas.

(a) PA de modelo con Isac y remodelado pAF (b) PA de modelo con Isac y remodelado peAF

Figura 4.21: Duración de los potenciales de acción con modelo Isac con remodelado eléctrico.

De estas gráficas podemos extraer dos conclusiones principales. Por un lado, la duración entre
PA es mayor para la mayor tasa de estiramiento (λ = 1,2) tanto en el modelo con Isac con
remodelado pAF como con peAF. Esto podría entenderse debido a que como hemos explicado
anteriormente, a mayores tasas de estiramiento, el APD90 aumenta a causa de la prolongación
de la repolarización, lo que hace que la siguiente despolarización se produzca de manera tardía,
haciendo que la duración entre la aparición de un PA y el siguiente sea mayor que cuando
aplicamos un menor estiramiento.
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4.2.c Análisis de las velocidades de conducción

Para analizar las velocidades de conducción hemos utilizado un protocolo de estimulación lan-
zando un solo estímulo (S1) desde la base del tejido y hemos calculado la distancia entre dos
nodos y el tiempo que tarda el estímulo en ir de uno a otro. Con estos valores hemos hallado la
velocidad de conducción resultante. Para los modelos de Courtemanche e Isac (λ = 1) el valor
de gmat=0,0025 S/(cm pF) y para el modelo con Isac (λ = 1,2) el valor de gmat=0,002125 S/(cm
pF).

Velocidades de conducción Sin remodelado Remodealdo pAF Remodelado peAF
Modelo Courtemanche 74 cm/s 69,5 cm/s 63,7 cm/s

λ=1 78,5 cm/s 74 cm/s 67 cm/s
λ=1,2 90cm/s 74,25 cm/s 69 cm/s

Tabla 4.7: Velocidades de conducción del estímulo en los diferentes modelos.

De los resultados mostrados en la tabla anterior podemos observar que para los valores de gmat

seleccionados inicialmente, que son con los que se estaba trabajando anteriormente con otros
modelos sin la aplicación de tensión, en el modelo de Courtemanche original la velocidad de
conducción del estímulo si que se encuentra dentro de los rangos fisiológicos de las aurículas
(60-75 cm/s), mientras que para los modelos con Isac, para ambos ratios de estiramiento la
velocidad de conducción se encuentra por encima de los rangos fisiológicos. Además, aunque en
todos los modelos con remodelado se aprecia que la velocidad de conducción disminuye, debido a
la disminución de las conductancias máximas de ciertos canales iónicos, en el caso de los modelos
con Isac, las velocidades siguen siendo superiores a lo que se podría esperar. Por este motivo,
decidimos recalcular el valor de la gmat en el modelo de Courtemanche original, buscando una
velocidad de conducción de 65 cm/s, para asegurarnos que estábamos trabajando dentro de los
rangos fisiológicos.

4.2.d Efecto del estiramiento en la conductividad del material

Una vez recalculado el valor de gmat en el modelo de Courtemanche original, hemos obtenido un
valor de gmat=0.00203 S/cmpF para una velocidad de conducción de 65 cm/s. Con este valor
de conductividad como base para los modelos con Isac y λ = 1 (estado de reposo), con el uso
de la formulación propuesta en [51][50], y teniendo en cuenta que en sus artículos exponen que
el estiramiento tiene influencia en la conductividad del impulso en el tejido, hemos procedido a
calcular gmat para los modelos con Isac y λ = 1,2 para obtener resultados más precisos en las
simulaciones. El valor obtenido en este caso ha sido de gmat=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 conducción en el tejido también se verá disminuida. Con los valores de gmat

89



4.2 Simulaciones 2D 4. Resultados y discusión

modificados, procedimos a lanzar nuevas simulaciones con los nuevos parámetros 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 análoga los PAs
de varios nodos del tejido para su análisis. A continuación, se muestran los PAs resultantes tras
seleccionar el mismo nodo que en el caso anterior y la duración entre potenciales, para estudiar
y comparar los resultados tras tener en cuenta el efecto del estiramiento en la conductividad del
tejido.

(a) PA de modelo con Isac y remodelado pAF (b) PA de modelo con Isac y remodelado pAF

(c) PA de modelo con Isac y remodelado
peAF

(d) PA de modelo con Isac y remodelado
peAF

Figura 4.22: Potenciales de acción de un nodo del tejido del modelo con Isac con remodelado eléctrico.

90



4. Resultados y discusión 4.2 Simulaciones 2D

(a) PA de modelo con Isac y remodelado pAF (b) PA de modelo con Isac y remodelado peAF

Figura 4.23: Duración de los potenciales de acción con modelo Isac con remodelado eléctrico.

Con los resultados obtenidos, haciendo referencia a la primera figura de los PA, observamos
que en el modelo con Isac y remodelado pAF (figura 4.16, apartados a y b), al aumentar el
estiramiento se producen más ondas de reentrada que hacen que al generarse rotor el tejido se
vuelva más vulnerable, por lo que es más probable la aparición de FA. Comparándolo con los
modelos del mismo tipo sin modificar las conductividades, podemos apreciar que para λ = 1 la
única diferencia reside en que el tercer PA alcanza amplitudes menores. En el caso de λ = 1,2,
la modificación de gmat hace que se generen un mayor número de reentradas, provocando una
mayor vulnerabilidad en el tejido.

Analizando las gráficas del modelo con Isac y remodelado peAF (figura 4.16, apartados c y d),
podemos observar que el tiempo de generación de reentradas tanto para λ = 1 como para λ = 1,2

es prácticamente el mismo. En este caso, la principal diferencia se encuentra en la disminución
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 veía disminuida. Por tanto, modificando las
conductividades del tejido, podemos concluir que los modelos con mayor tasa de estiramiento
siguen siendo más vulnerables y propensos a aparición de FA, y que en concreto, el modelo con
Isac y remodelado pAF ( λ = 1,2) es en el que las ondas de reentrada se mantienen durante
más tiempo. Este aspecto también varía con respecto a los resultados obtenidos en el apartado
anterior, donde el mayor número de reentradas se producía 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 según 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 modificación
de la conductividad a consecuencia del efecto del estiramiento no influye en este aspecto, ya que
la repolarización 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 propagación
del PA de los nodos del tejido y hemos generado un mapa de isócronas para estudiar el tiempo
de activación de los nodos. A continuación, se muestran los mapas de isócronas adquiridos al
lanzar las simulaciones del Benchmark y de los modelos con la incorporación de Isac (λ=1 y
λ=1.2)

Simulaciones del benchmark

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

Simulaciones del nuevo modelo computacional con Isac para diferentes tasas de
estiramiento

(a) Tensión mínima aplicada (λ=1) (b) Tensión máxima aplicada (λ=1.2)

Figura 4.25: Mapa de isócronas del modelo con Isac para los extremos de ratio de estiramiento.

Analizando los mapas de isócronas, podemos observar que la principal diferencia reside en el
rango de los tiempos de activación de los nodos entre los modelos. Para el modelo de Courte-
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manche original, el tiempo de activación de los nodos va de 0 a 37 ms; en el modelo incorporando
Isac y aplicando una valor de λ = 1 ( estado de reposo), el tiempo de activación va de 0 a 35
ms. Por último, en el caso del modelo con Isac y aplicando una valor de λ = 1,2 (estado de
máximo estiramiento), el rango de activación va de 0 a 34 ms. Esta información nos indica, que
a medida que aumentamos el estiramiento, la activación de los nodos del modelo de tejido 3D
se va a producir antes y por lo tanto, el frente de onda va a ir más rápido.

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

4.3.b Simulaciones reales 3D en aurícula

Como hemos explicado en el capítulo de métodos, para estas simulaciones hemos utilizado un
protocolo de estimulación S1-S2 estándar, donde para los tres modelos los estímulos S1 se han
lanzado en el SAN con las mismas características, cada 500 ms, hasta completar un tiempo
de simulación de 3 s, es decir, se han lanzado un total de 6 estímulos desde esta posición.
Con respecto a los estímulos S2, para cada modelo se han lanzado un total de 5 estímulos,
con características específicas en cada caso. La finalidad principal ha sido intentar conseguir
reentradas para inducir FA, y así poder analizar el comportamiento de la propagación 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 ectópico lanzado en la zona próxima al SC se propague ha sido a los 192 ms del
estímulo S1. Una vez encontrado este valor, el BCL con el cual hemos conseguido la propagación
del resto de los focos ectópicos ha sido de 110 ms, es decir, ha sido necesario dejar un espacio
de tiempo de 110 ms entre el lanzamiento de un estímulo y el siguiente. Por lo tanto, para este
modelo, los 5 estímulos 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 propagación del
PA en diferentes vistas de las aurículas y en diferentes instantes de tiempo, donde podemos
observar que el comportamiento más relevante a lo largo de la propagación es la generación de
una macro-reentrada que se queda rotando durante todo el periodo de simulación en la vena
cava superior, sin llegar a generar ningún rotor.
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Figura 4.26: Fibrilación auricular en el modelo de Courtemanche con remodelado peAF producida por
la presencia de un foco ectópico en el seno coronario

Modelo con Isac (λ=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 ectópico lanzado en la zona próxima al SC se propague ha sido a los 240 ms del
estímulo S1. Una vez encontrado este valor, el BCL con el cual hemos conseguido la propagación
del resto de los focos ectópicos ha sido de 140 ms. Por lo tanto, para este modelo, los 5 estímulos
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 Isac, el instante de tiempo en el tejido se vuelve vulnerable y conseguimos propagación del
foco ectópico es mayor que en el caso de utilizar el modelo sin Isac, lo que es indicativo de que
la velocidad en la propagación del PA en este caso se ve disminuida. Por otra parte, como ya
habíamos explicado anteriormente, debido a que al introducir las Isac aumenta el APD, también
es necesario aumentar el BCL entre el lanzamiento de un estímulo S2 y el siguiente para conseguir
propagación y generar reentradas que induzcan la FA.

En la figura 4.27, se muestra la propagación del PA en diferentes vistas de las aurículas 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
propagación se produzca todo el rato de manera igual. Aquí podemos observar que la propagación
se produce de manera rápida y caótica, donde existen múltiples 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. Además, existen diferentes
regiones en las que se intentan generar rotores, como es el caso de la pared posterior de la AI,
pero debido a la rápida propagación, el tejido alcanza rápido el periodo refractario y no consigue
seguir rotando.
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Figura 4.27: Fibrilación auricular en el modelo con Isac (λ=1) con remodelado peAF producida por la
presencia de un foco ectópico en el seno coronario

Modelo con Isac (λ=1,2) con remodelado peAF

Para intentar generar FA en este útlimo modelo, el instante de tiempo en el que se ha conseguido
que el primer foco ectópico lanzado en la zona próxima al SC se propague ha sido a los 250 ms
del estímulo S1, 10 ms por encima del caso de utilizar un ratio menor de estiramiento, lo que
es indicativo de que el aumento de la dilatación auricular hace que la velocidad de propagación
inicial hasta alcanzar el momento en el que exista propagación del foco ectópico es menor. Una
vez encontrado este valor, el BCL entre el lanzamiento de los focos ectópicos con el cual hemos
conseguido propagación del estímulo durante los 3 ms ha sido de 140 ms. Por lo tanto, para este
modelo, los 5 estímulos 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 aurículas en distintos momentos de la
simulación. El primer choque de frentes de onda se produce en la pared posterior de la AI 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 propagación se produce de manera caótica, al igual que en
el modelo con Isac (λ=1) y no existe ningún camino por el que se produzca una macro-reentrada.
Con el avance de la simulación, 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 AI y el apéndice auricular izquierdo. Cabe destacar la
existencia de una diferencia considerable de potencial entre las VPay la pared posterior de la
aurícula, donde en algunos instantes las VPs no se despolarizan ya que deben encontrarse en
periodo refractario.
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Figura 4.28: Fibrilación auricular en el modelo con Isac (λ=1,2) con remodelado peAF producida por
la presencia de un foco ectópico en el seno coronario
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Capítulo 5

Líneas futuras

Tras la realización del presente trabajo y con los resultados extraídos, los siguientes pasos a
seguir para mejorar y ampliar el estudio sobre el efecto de la dilatación auriuclar sobre el
establecimiento de la FA podrían ser los siguientes:

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

2. Introducción de un modelo de hemodinámica en el modelo electromecánico y generar bucles
de volumen-presión.

3. Utilización de diferentes modelos de tejido 2D para intentar mayor vulnerabilidad en el
modelo con Isac y analizar las señales fisiológicas resultantes a través del estudio de las
frecuencias dominantes.

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

5. Inclusión de remodelado estructural, como puede ser el modelo de fibrosis en el modelo
con Isac, para evaluar su efecto en la fibrilación auricular.

6. Simulación de la actuación de diferentes fármacos relacionados con la inhibición de Isac,
como puede ser el gadolinio (Gd3+), y su efecto en el tratamiento de la dilatación auricular
que induce fibrilación auricular.

101





Capítulo 6

Conclusiones

La finalidad principal de este trabajo ha sido el estudio del efecto de la dilatación auricular en el
establecimiento de la fibrilación auricular a través del desarrollo de un modelo de estiramiento
mediante la introducción de la corriente Isac en el modelo electrofisiológico de un cardiomiocito
auricular de Courtemanche, trabajando principalmente con dos tasas de estiramiento, λ=1 y
λ=1,2, siendo la primera la referente al estado de reposo celular y la segunda al estado de
máxima tensión. Por otro lado, se ha desarrollado un modelo electromecánico en el que se ha
acoplado al modelo electrofisiológico con Isac las ecuaciones de la mecánica, consiguiendo así un
modelo de contracción cardíaca auricular.

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

Tras el análisis de los modelos 0D, para estudiar las propiedades principales del efecto de la
dilatación auricular, se han analizado un total de nueve modelos correspondientes al modelo de
Courtemanche, el modelo con Isac y λ=1 y el modelo con Isac y λ=1,2; tanto sin remodelado,
como con remodelado pAF y peAF. El análisis se ha realizado en primer lugar en modelos de
tejido 2D, utilizando un protocolo de estimulación S1-S2 estándar y estudiando las velocidades
de conducción, las ventanas vulnerables, la duración de tiempo entre potenciales y el efecto
de estiramiento en las conductividades del tejido. Este último aspecto es de vital importancia
en el estudio del estiramiento auricular, ya que existe evidencia de que el aumento del estira-
miento provoca una disminución de las conductividades, produciendo así una menor velocidad
de conducción. Además, hemos observado que el aumento del estiramiento celular adelanta la
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repolarización del potencial de acción y la prolonga, aumentando el APD y el ERP.

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

Una vez realizado el estudio en modelos de tejido 2D, se han estudiado las características de
los modelos en un modelo de tejido 3D, analizando la propagación del potencial de acción y
estudiando los mapas de isócronas, en este caso, únicamente de los modelos sin remodelado y
sin tener en cuenta el efecto de estiramiento en las conductividades del tejido, obteniendo una
propagación y activación completa más rápida en el modelo con una tasa de estiramiento mayor.

Por último, se han estudiado las características de los modelos de Courtemanche y de los mode-
los con Isac (λ=1 y λ=1,2) con la incorporación de remodelado peAF utilizando un modelo de
aurícula real 3D. El protocolo de estimulación también ha sido el S1-S2 estándar y se han gene-
rado focos ectópicos en la zona próxima 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 Isac, tanto para λ=1 como para λ=1,2, se produce una propagación rápida y
caótica, generándose la aparición de numerosos choques de frentes de ondas.

Con todos los resultados, podemos concluir que el estudio del efecto de la dilatación auricular
sobre el establecimiento de la fibrilación auricular mediante el desarrollo de modelos electrofisio-
lógicos con la incorporación de las ecuaciones de Isac y mediante modelos electromecánicos puede
ser de gran ayuda para el análisis de la propagación del potencial y de las tensiones generadas,
lo que va a permitir avanzar en la mejora del diagnóstico, evaluación clínica y ayuda en la toma
de decisiones sobre qué terapia utilizar en este tipo de patología.
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Parte II

Presupuesto





En esta parte del proyecto se indica de manera aproximada cuál ha sido el coste total del pro-
yecto de fin de máster, teniendo en cuenta los costes de mano de obra, es decir, del personal que
ha llevado a cabo la realización 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 cálculo del gasto que supone pagar al personal responsable de la realización
del trabajo hay que tener en cuenta varios puntos. Por una parte, según el Colegio Oficial
de Ingenieros Industriales, los honorarios que le corresponden a una persona con el Título de
Ingeniería Biomédica por desempeñar 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 día durante los 5 días lectivos de la semana, lo
que ha supuesto una dedicación 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 realización 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 inversión de horas de la alumna de máster ha supuesto un
gasto de cuarenta y cuatro mil trescientos cincuenta y dos euros (44352€).

Costes de los equipos utilizados

Para realizar el cálculo 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 portátil msi con procesador Intel Core i7-9750H (6 núcleos, 2.6 GHz)
y memoria RAM de 16 GB. Este ha sido necesario para la búsqueda de bibliografía, realización
de código, acceso al clúster, realización de simulaciones, descarga de las mismas, visualización y
análisis de los resultados posteriores y realización de la memoria final. Además, se ha utilizado
un supercomputador, en concreto, un nodo de 12 núcleos, necesario para el lanzamiento de las
simulaciones. Por último, 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 portátil Supercomputador Disco duro
Coste de cada equipo 969€ 20000€ 60€

Etapa de amortización 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 realización de las tareas del
proyecto. En particular, para este trabajo se han manejado los siguientes softwares: Matlab, para
el desarrollo del código, estudio y análisis de los resultados de simulaciones 0D y extracción y
representación de los PAs de los resultados de las simulaciones 0D, 2D y 3D; PuTTy, para acceder
al clúster; Notepad ++, para la implementación del código en Fortran utilizado en Elvira; Elvira,
para el lanzamiento de las simulaciones; FileZilla; para la descarga de las simulaciones; Paraview;
para la visualización de los resultados de las simulaciones y Overleaf, para el desarrollo de la
memoria en LaTeX. A continuación se muestra una tabla en la que se especifica los costes de
cada una de estos softwares.

Software Matlab PuTTy Notepad ++ Elvira FileZilla Paraview Overleaf
Coste de la licencia del programa 2000€ Sin coste Sin coste Sin coste Sin coste Sin coste Sin coste

Duración 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 máster, se han sumado los costes de la mano de obra, los costes de los equipos
y los costes de los programas informáticos empleados.

Costes de la mano de obra 44352€
Costes de los equipos utilizados 1945€

Costes de los sistemas informáticos empleados 922€
Coste total 47219€

Tabla 6.4: Coste total de la realización 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 realización 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 realización del proyecto.

Por lo tanto, para concluir, la realización del Trabajo de Fin de Máster de la alumna Clara
García Vicente ha tenido un coste total de sesenta y siete mil cuatrocientos diecinueve euros
(67419€).
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ECUACIONES DEL MODELO DE CONTRACCIÓN CARDÍACA

Ecuaciones del modelo de tensión pasiva

Ecuaciones del modelo de tensión activa
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