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1. Introduccion

1.1 El nodo AV y los modelos matematicos

El nodo auriculoventricular (AV) es una de las partes mds importantes y complicadas de la
fisioelectrologia cardiaca ya que se encarga de comunicar la actividad eléctrica auricular y
ventricular. Formalmente, se trata de una red compacta de células fusiformes organizada en
forma de nodo en conexién con el haz de His. [1]

El nodo AV constituye una via de transmision de los impulsos auriculares hacia los
ventriculos y que a su vez presenta una fisiologia dual en la conduccién de dos frentes de
onda diferentes. Dichos frentes de onda se propagan simultdneamente desde las auriculas
hacia el haz de His [2], uno con un periodo refractario efectivo (ERP por sus siglas en inglés)
menor que otro: caminos lento SP y rapido FP respectivamente.

Durante la fibrilacién auricular (FA), una de las arritmias cardiacas mas comunes en la
poblacién anciana [3], los impulsos eléctricos auriculares generados por el nodo sinusal son
sustituidos por impulsos eléctricos desorganizados. Esto estd asociado con un bombardeo
rapido e irregular de activaciones auriculares hacia el nodo AV. Por su parte, el fluter o
aleteo auricular se caracteriza por una frecuencia auricular anormalmente alta. Dado que el
nodo AV no puede conducir todas estas activaciones, algunas de ellas son bloqueadas en el
nodo. Esta propiedad de filtrado que tiene el nodo es fundamental para mantener el ritmo
cardiaco en un rango compatible con la vida. Sin embargo, la respuesta ventricular durante
FA presenta intervalos RR (tiempo entre dos activaciones) mds cortos e irregulares que
durante el ritmo sinusal. Este rdpido y variable ritmo cardiaco puede causar algunos de los
sintomas mads severos de esta arritmia, por lo que es de absoluta prioridad conocer los
mecanismos que rigen esta estructura cardiaca.

El control de la tasa ventricular durante la FA es uno de los principales objetivos
terapéuticos cuando no se consigue restablecer el ritmo sinusal. Aunque los agentes
bloqueantes del nodo AV suelen considerarse la primera opcién, la terapia farmacoldgica es
inefectiva para lograr un control en el ritmo cardiaco en pacientes con respuestas
ventriculares muy rdpidas en situacion de FA. En estos casos, la aplicacion de energia de
radiofrecuencia en el camino lento SP de la unién AV ha demostrado ser un método seguroy
efectivo para controlar la frecuencia ventricular durante FA. [4,5] Sin embargo, el impacto de
la ablacién selectiva de este camino en el nodo AV no puede ser analizado previamente en
los pacientes y es un procedimiento irreversible.

1.2 Motivacion del proyecto

La principal motivacién del presente proyecto es profundizar en el comportamiento del
nodo AV, puesto que, a pesar de su importancia en la correcta actividad del corazdn, siguen
existiendo muchas incégnitas relacionadas con los mecanismos de funcionamiento del
mismo. En concreto, los mecanismos de propagacidon auriculo-ventriculares durante
arritmias auriculares, como la fibrilacién auricular (FA), sigue siendo una de las mayores
incégnitas que se pretende esclarecer en la actualidad mediante la elaboracién, uso vy
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estudio de modelos matematicos como el que se presenta en este proyecto. No cabe duda,
de que disponer de un conocimiento detallado de las propiedades de conduccion del nodo
AV, permitiria desarrollar nuevos tratamientos mas efectivos que pudiesen ser utilizados
para reducir los sintomas del fluter y la fibrilacion auricular.

Los modelos matematicos son una herramienta imprescindible para la investigacién
biomédica de la electrofisiologia cardiaca y su finalidad principal es entender ampliamente el
fendmeno que se trata de estudiar y de esta manera poder predecir su comportamiento. La
ingenieria biomédica es la ciencia que trata de encontrar las soluciones a los problemas
ingenieriles que plantean la medicina y la biologia. Hasta ahora, el campo de la
electrofisiologia cardiaca ha recibido muchas soluciones por parte de nuestros ingenieros:
modelos matematicos celulares, modelos de transmision del nodo AV, etc.

Por ultimo, cabe resaltar que este proyecto se estd llevando a cabo en colaboracién con
investigadores de la Cleveland Clinic de Ohio (Estados Unidos), la cual es una de las cinicas
mas importantes dedicadas al estudio de la cardiologia a nivel mundial.
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2. Objetivos

El objetivo del presente proyecto final de carrera es el estudio de algunos de los
mecanismos que gobiernan el nodo auriculoventricular humano. Para ello se desarrollara y
hard uso de un modelo matematico del nodo auriculoventricular humano que permita
estudiar el comportamiento de este complejo tejido cardiaco y su repercusién sobre la
respuesta ventricular durante arritmias supraventriculares. Dicho modelo deberd incluir las
propiedades electrofisiolégicas descritas en la literatura: la doble fisiologia del nodo AV, la
refractariedad y la conduccidén oculta (del inglés concealed conduction).

Para conseguir este objetivo principal, se establecen distintos subobjetivos:

Recopilacion bibliografica sobre el nodo AV, el modelado matematico, la fibrilacion
auricular y su respuesta ventricular: se estudiaran todos los antecedentes necesarios
para poder comprender la totalidad del trabajo desarrollado.

Adaptacién de los modelos matematicos implementados en la literatura para modelo
de nodo AV de animal a corazén humano: se fusionaran distintos modelos de nodo
AV encontrados en la literatura, tanto de origen animal como humano, para asi
poder incorporar todos los efectos que dan lugar a las respuestas ventriculares
deseadas.

Estudio y evaluacién del efecto producido sobre la respuesta ventricular de las
arritmias auriculares mas frecuentes: usando el modelo de nodo AV obtenido, se
estudiara la variabilidad de la respuesta ventricular frente a la FA y al fluter o aleteo
auricular para distintos modelos de nodo AV.

Estudio y evaluacion del papel que juega la doble fisiologia del nodo AV sobre la
respuesta ventricular durante las arritmias supraventriculares: la doble fisiologia del
nodo AV jugara un papel primordial, ya que analizaremos las contribuciones en la
respuesta ventricular final de cada uno de los caminos fisioldgicos del nodo AV y las
posibles consecuencias de las ablaciones de dichos caminos.

10
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3. Antecedentes

En este capitulo se explican las principales dreas que se cubren en esta disertacion,
proporcionando asi un contexto suficiente de los principales conceptos envueltos en los
siguientes capitulos. En primer lugar, analizaremos los antecedentes clinicos encontrados en
la literatura para posteriormente entrar en una tematica mas técnica.

3.1 Antecedentes clinicos

Empezamos con la descripcion de los principales conceptos sobre electrofisiologia del
corazon y especialmente sobre conduccidn auriculoventricular. Ademads, encontraremos un
resumen del conocimiento actual de la patofisiologia de la fibrilacién auricular junto con
algunos conceptos aun por resolver que guardan relacién con el contenido de este trabajo.

3.1.1 Actividad cardiaca electrofisioldgica

El corazéon es una bomba bioldgica de tipo pulsatil que se encarga de mantener el flujo
sanguineo circulando por el organismo a la presién adecuada y con el caudal necesario en
cada momento [6].

Este 6rgano se compone de cuatro camaras, dos superiores o auriculas y dos inferiores o
ventriculos. La sangre entra en la auricula derecha y pasa a través del ventriculo derecho, el
cual bombea la sangre a los pulmones donde ésta se oxigena. La sangre oxigenada es traida
de nuevo al corazdon por medio de las venas pulmonares que entran a la auricula izquierda.
De alli, la sangre fluye al ventriculo izquierdo, el cual la bombea hacia la aorta que distribuye
sangre oxigenada a todas las partes del cuerpo. El recorrido descrito se puede seguir en la
Figura 1.

Vena cava
superior

Vena cava
inferior

Figura 1. Anatomia del corazén

11
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El sistema de conduccién de impulsos del corazéon (Figura 2) consiste en unas células
especializadas que inician los latidos y coordinan eléctricamente las contracciones de las
camaras cardiacas. La iniciacién del ciclo cardiaco ocurre en una pequefia masa de células
especializadas que se encuentran localizadas en la pared de la auricula derecha y que
cuentan con la habilidad de despolarizarse espontdneamente y generar un potencial de
accion. Esta pequefia masa de células marcapasos se conoce como el ndédulo sinoauricular
(SA). Los impulsos eléctricos se transmiten rapidamente a través de los tractos internodales
gue conectan el ndédulo SA con el nodo auriculoventricular (AV), un grupo de células
autorritmicas cerca de la parte inferior de la auricula derecha. Desde el nodo AV, el impulso
eléctrico se mueve hacia el haz de His, que perfora el septum interventricular posterior. En el
septum, el haz de His se bifurca en los haces izquierdo y derecho. Finalmente, las fibras de
Purkinje transmiten los impulsos eléctricos al musculo ventricular. Para una descripcién mas
detallada de la anatomia y funcionamiento del corazoén, véase [7,8].

{su sigla en

3
inglés es SA)

Sy

Madulo
Sinoatrial

Haz de Bachmann

Ramificacion
lzquierda del
Haz

Anterior

Tracto -
Internodular |
Mediano

\ias de
Conduccion

Tracto
Internodular
Posterior

Modulo Atrioventricular Ramificacion Derecha
(su sigla en inglés es NA) del Haz

Figura 2. Sistema de conduccidn intrinseco del corazén

3.1.2 Introduccién al nodo AV

El nodo AV es la parte del corazén conocido por los expertos en electrofisiologia como el
area de union auriculoventricular. La funcidn inherente del nodo AV es retrasar el impulso
cardiaco. Aunque hace ya mas de 100 afios desde que Tawara [9] describiese la localizacién
anatdémica y estructura morfolégica del nodo AV, dicho nodo ha sido la fuente de un
importante nimero de controversias. Recientemente, se han publicado diversos analisis
extensos intentando recopilar lo que sabemos y desconocemos del nodo AV [10,11] (por
mencionar algunos).

El nodo AV se compone de una compacta red de células agrupadas en un nodo que se
conecta al haz de His, siendo ambas estructuras las responsables del Unico eje de conduccién

12
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fisiolégico auriculoventricular. El nodo AV se encuentra en la base del tabique interauricular,
en el dpex de un area triangular que Koch [12] ilustro por primera vez. Este tridngulo se situa
sobre la superficie endocdrdica de la auricula derecha y se encuentra delimitado
anteriormente por la insercion del velo septal de la valvula tricuspide y posteriormente por
un tendon fibroso conocido como tenddn de Todaro. Este tenddn es la continuacion fibrosa
subendocardica de la valvula de Eustaquio, que se introduce en la musculatura auricular que
separa el orificio del seno coronario de la fosa oval. El apex del triangulo se situa en la parte
superior en la zona de interseccién de los bordes anterior y posterior, lo que se corresponde
con el cuerpo fibroso central (CFC) del corazén. La base del tridngulo estd formada por el
orificio del seno coronario y, ademads, el vestibulo de la auricula derecha, que sirve de
insercién al velo septal de la valvula tricuspide. La base es conocida por los expertos en
electrofisiologia como «istmo septal».

En la Figura 3 tenemos la visiéon endocardica normal y por transiluminacién de las paredes
posterior y septal de la auricula derecha, donde se pueden observar la fosa oval (FO) y los
limites del tridngulo de Koch (lineas discontinuas blancas): tendén de Todaro (TT) e insercién
del velo septal de la valvula tricuspide (VT). El vestibulo (V) de la auricula derecha vy el orificio
del seno coronario (SC) forman el limite inferior. La localizaciéon del nodo AV ha sido
representada mediante un nédulo ovalado de color rosado [13].

Figura 3. Visién endocardica normal y por transiluminacion de la auricula derecha

No se puede precisar los bordes precisos del nodo AV. Por tanto, la region en general del
triangulo de Koch contiene una estructura morfolégica multicapa muy compleja vy
funcionalmente forma un continuum entre la auricula y el haz de His. Aunque diversos
autores usan nomenclaturas diferentes, el area de unidn auriculoventricular se describe

13
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normalmente en términos de células de transicion, células nodales especializadas (nodo AV),
células del bajo nodo, y el haz AV penetrante (haz de His).

El termino “célula de transicion” se usa ampliamente para describir la regiéon entre el
miocardico auricular en movimiento hasta el nodo AV. Deberia matizarse que aunque el
término “transicional” pueda implicar incorrectamente que la region se encuentra fuera del
nodo AV, su importancia funcional para la transmisién del impulso no debe ser subestimada.
Las células del nodo AV “tipicas” comprenden el asi llamado medio-nodal o regién del nodo
compacto. Estas son las células que forman un densa red en forma de disco para la cual
Tawara acuiid el término “Knoted” (que quiere decir “nodo”), frecuentemente usado para
describir la regién enteramente. Ademas de estar muy juntas, las células medio-nodales son
las mas pequeiias tipicamente, tienen una orientacién aleatoria y contienen diversos nexos o
lazos de unidn. En el haz nodal mas bajo, las células son mas largas y se disponen de forma
mas paralelas entre ellas que en el nodo mas compacto. Mas cerca del nodo compacto, son
reconocibles haces individuales mas grandes separados por tejido fibroso, y conforme las
células mads bajas progresan, de forma cada vez mas distal, forman el haz AV penetrante sin
ningun limite abrupto.

En la literatura, basandose en la funcionalidad y en la morfologia de su potencial de
accién, se han definido distintos tipos de células nodales AV incluyendo células auriculares
(A), nodales (N) y células de His (H), asi como células intermedias AN, NH y otros tipos. En
general, la morfologia del potencial de accidn AN proviene de las células en la region de
transicién y, tal y como sugiere el nombre, su potencial de accién es algo intermedio entre
las células nodales y auriculares. Las células N, supuestamente las mas tipicas entre las
células nodales, tienen un potencial de accion mas largo con una subida lenta. Las células NH
tienen un mayor parecido al potencial de accion largo del haz de His con una subida mas
rapida. Cabe percatarse de que no existe una correspondencia estricta entre estos tipos de
células y las distintas localizaciones desde las cuales se registra la morfologia del potencial de
accion. De hecho, aunque la proporcion de cada tipo de célula cambia con la localizacién,
todos los tipos parecen estar presentes en todas las regiones de la unién AV.
Adicionalmente, algunas de dichas células en el nodo AV pueden desencadenar actividad de
marcapasos automatica.

3.1.3 Funcionamiento del nodo AV

Existen tres mecanismos imprescindibles para entender el funcionamiento del nodo AV:
su capacidad de bloqueo o filtrado, la conduccién oculta y su fisiologia dual.

Fisiologia dual del nodo AV y capacidad de bloqueo

Moe et al. proporcionaron pruebas de lo que describieron como un sistema de
conduccién auriculoventricular dual en corazones de perros y conejos [14]. Este concepto se
aplicé pronto al corazén humano [15]. Una definicidn simplificada de la electrofisiologia dual
del nodo AV asume que existe mas de un frente de onda en un mismo instante en el
tridngulo de Koch. Cada uno de estos frentes de onda puede presentar propiedades de
conduccién distintas (a saber, velocidad de conduccién y periodo refractario). Gordon Moe
et al. establecieron que dependiendo del tiempo transcurrido desde la ultima activaciéon
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nodal (es decir, el intervalo entre dos impulsos auriculares correlativos) el frente de onda
podria tener propiedades funcionales y espaciales diferentes.

Asumamos que existen dos caminos funcionales a y B entre las auriculas y el haz de His
gue se encuentran en alglin punto y luego prosiguen por un Unico camino final comdn. En la
propagacion desde las auriculas a los ventriculos, el impulso cardiaco tiene la oportunidad
de proceder a través de cualquiera de los caminos. Sin embargo, para un latido sinusal
normal (o latidos correlativos con intervalos largos entre ellos) el camino beta proporciona
una ruta preferente mas corta; asi sucede la conduccién por el camino rapido. Esta situacion
cambia drasticamente cuando se acorta el intervalo entre dos latidos. Para tal latido, el
camino beta puede estar funcionalmente bloqueado. En otras palabras, su periodo
refractario es mds largo que el intervalo AA. El impulso auricular procederia en este caso por
el camino alfa hasta el haz de His. Asi se explica la clasica manifestacion de la
electrofisiologia dual del nodo AV. La forma en que estos caminos interactian durante tasas
auriculares rapidas e irregulares como en la fibrilacién auricular o el fluter (aleteo) auricular
no estd perfectamente clara.

En general, siempre que un camino funcional tenga un periodo refractario mayor que el
ultimo intervalo AA, se producird un bloqueo y dicha activacidn auricular no atravesara
completamente el camino funcional en cuestion. De esta forma, pueden producirse
bloqueos en el camino rapido, lento o en ambos, en cuyo caso la activacién auricular no
llegara a los ventriculos.

Conduccion oculta

Junto con la doble fisiologia del nodo auriculoventricular, existe otro mecanismo sin el
cual no podemos explicar satisfactoriamente el comportamiento del nodo AV: la conduccion
oculta [16]. Este efecto consiste en el efecto fisiolégico mediante el cual un latido bloqueado
provoca un aumento en la refractariedad del nodo AV, de modo que el tiempo de
conduccién a través del nodo se incrementa como si el bloqueo no se hubiera producido.
Durante la FA, la actividad auricular es muy rapida y se produce una cantidad considerable
de bloqueos totales, por lo que el efecto de la conduccion oculta es significante.

3.1.4 Substrato anatomico del nodo AV

Aunque la naturaleza funcional descrita del sistema dual de conduccidon AV parece ser
evidente, el substrato anatémico permanece mucho mas dificil de entender. Véase una
excelente publicacidn que trata diferentes malentendidos en el concepto de la dualidad de Ia
electrofisiologia nodal [10]. Anatdmicamente, la transicion auriculo-nodal ha sido descrita
desde dos puntos de vista espaciales diferenciados. Desde uno de ellos, el inferior, dicha
transicidon esta formada por una continuacion de la crista terminlis y el istmo entre el ostium
del seno coronario y el panfleto septal de la vdlvula tricuspide. El segundo, desde una
posicidn superior, la transicion auriculo-ventricular supone una conexion con el septum
interauricular. Sin embargo, en vistas de que nunca se ha demostrado que estas estructuras
representen lineas de conduccidn separadas y especializadas, esta clasificacion morfoldgica
no implica que dos caminos morfoldgicos conduzcan desde las auriculas hasta el nodo AV.
Por tanto, el concepto de la electrofisiologia dual del nodo AV deberia entenderse como un
concepto funcional tal y como esta descrito en los estudios electrofisiolégicos.
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Algunos autores [17] han encontrado cierta relacién entre los distintos tipos de célula en
la fisiologia del nodo AV vy las dos funcionalidades de los caminos SP y FP. Por una parte,
gracias a técnicas de biologia molecular, se ha usado una proteina Cx43 para marcar distintas
regiones en el tejido de la unién AV, encontrando una extensién izquierda en la parte
inferior del nodo AV (proteina Cx43-) y otra extension derecha de la parte mas compacta del
nodo AV (proteina Cx43+). En la figura siguiente, la primera zona viene denotada CN/LE y la
segunda por LNB/RE.
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Figura 4. Distribucién de Cx43 en la unidon AV humana

Por otra parte, en el mismo articulo [17] Kurian et. al descubren las regiones que
corresponden a los caminos FP y SP y los relaciona finalmente con la zona CN/LE y con
LND/RE gracias a técnicas de mapeo Optico de preparaciones de nodos AV.

3.1.5 Arritmicas auriculares

Las arritmias supraventriculares o auriculares se originan por encima de ventriculos, tal
como en las auriculas o en las vias de conduccion auricular. En general, no son tan graves
como las ventriculares y en algunos casos, ni siquiera necesitan tratamiento. A continuacion,
resumimos las principales arritmias auriculares que podemos encontrar [18]:

e Taquicardia supraventricular (TSV) o taquicardia supraventricular paroxistica

(TSVP): la TSV es una frecuencia cardiaca regular pero elevada, de alrededor de
150-250 latidos por minuto, que se origina en las auriculas. El término paroxistico
se emplea cuando la taquicardia es esporadica.
La taquicardia supraventricular o TSVP se produce cuando se originan sefales
eléctricas anormales en las cavidades superiores del corazén, lo cual interfiere con
las sefales eléctricas que se originan en el nddulo SA. Entonces, los latidos en las
auriculas aumentan la frecuencia cardiaca.
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e Sindrome de Wolff-Parkinson-White: El sindrome de Wolff-Parkinson-White
(WPW) es un grupo de anomalias ocasionadas por vias de conduccién adicionales
entre las auriculas y los ventriculos. Debido a estas vias de conduccién adicionales,
las sefiales eléctricas llegan a los ventriculos antes de lo debido y regresan a las
auriculas. El resultado es una frecuencia cardiaca muy elevada.

e Aleteo auricular o Fluter Auricular: A diferencia de la fibrilacion auricular por su
patrén regular y coordinado, el aleteo o fluter auricular es un golpeteo rapido
coordinado de la auricula. El flater auricular se clasifica en dos tipos, de acuerdo a
las vias que lo producen. El tipo | normalmente hace que la frecuencia cardiaca
aumente y permanezca en 150 latidos por minuto. Rara vez, la frecuencia puede
alcanzar los 300 latidos por minuto, a veces disminuye a 75 latidos por minuto. El
tipo Il aumenta en velocidad la frecuencia auricular, de modo que la frecuencia
ventricular puede ser de 160 a 170 latidos por minuto. Como en el caso de
fibrilacion auricular, el fliter auricular aumenta el riesgo de accidente
cerebrovascular.

e Fibrilacion auricular (FA): Se trata sin duda de la arritmia estrella y mas extendida
entre la poblacion. Aproximadamente el 15 % de los accidentes cerebrovasculares
se producen en personas con fibrilacién auricular debido a los codgulos de sangre
gue se forman en las auriculas por la acumulacion de sangre en dichas estructuras
provocada por esta enfermedad. Se caracteriza por un ritmo cardiaco rapido e
irregular debido a movimientos convulsivos de fibras musculares individuales del
corazon. Esta arritmia se explica con mas detalle en el siguiente apartado.

e Contracciones supraventriculares prematuras: También se las denomina
«contracciones auriculares prematuras» (CAP) y se producen cuando las auriculas
se contraen antes de lo debido, ocasionando un ritmo cardiaco irregular.

e Bloqueo cardiaco: Se produce un bloqueo cardiaco cuando el nédulo SA envia
correctamente la senal eléctrica pero ésta no pasa por el nddulo
auriculoventricular (AV) o las vias de conduccidn eléctrica inferiores con la rapidez
debida. Existen varias clases distintas de bloqueo cardiaco y se clasifican segun su
gravedad:

o Primer grado: los impulsos que pasan por el nédulo AV son demasiado
lentos pero llegan a los ventriculos.

o Segundo grado: algunos impulsos ya no llegan a los ventriculos.

o Tercer grado: los impulsos no llegan a los ventriculos. Para compensar, los
ventriculos utilizan su propio marcapasos «auxiliar» con su frecuencia mas
baja. El bloqueo cardiaco de tercer grado es muy grave y puede dar lugar a
insuficiencia cardiaca e incluso la muerte.

3.1.6 La fibrilacion auricular

La Fibrilacion auricular (FA) es una arritmia supraventricular en la cual las activaciones
eléctricas en las auriculas muestran un patrén descoordinado. Esta actividad eléctrica
cadtica provoca una pérdida en la contraccidn efectiva que se refleja en el ECG de superficie
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como una pérdida de la onda P que aparece durante el ritmo sinusal y en la apariciéon de
ondas de FA (ver Figura 5).

Figura 5. ECG durante ritmo sinusal (arriba) y durante fibrilacion auricular (abajo)

Normalmente, el corazén esta controlado por el nodo sinoauricular (SA) y se adapta las
necesidades del cuerpo en un rango entre los 60 latidos por minutos hasta los 200 latidos
por minuto durante ejercicio extremo. Durante la FA, las células auriculares disparan a
intervalos de 300 hasta 600 latidos por minuto. Si cada impulso auricular fuese conducido a
los ventriculos, una tasa ventricular tan rapida provocaria una perdida de la contraccidon
efectiva de los ventriculos y una rapida muerte. Esto se previene mediante la funcion de
filtrado del nodo AV que permite sélo a parte de los impulsos alcanzar los ventriculos. Como
consecuencia de la actividad eléctrica descoordinada de las auriculas y el efecto del nodo AV,
la tasa ventricular también es irregular (ver figura anterior).

No existe un entendimiento completo sobre los mecanismos que subyacen tras el
desarrollo y mantenimiento de la fibrilacion auricular. Durante el siglo XX coexistieron
numeros teorias sobre los origenes de la FA: la existencia de un foco ectdpico auricular de
descarga rdpida (Figura 6a), por un circuito de re-entrada simple (Figura 6b) o por circuitos
re-entrantes multiples (Figura 6c). Para tanto para el foco rdpido como para las teorias de los
circuitos de re-entrada simple, la irregularidad es presuntamente producida por las
interacciones entre frentes de onda producidas por el generador principal mientras que para
la re-entrada de circuito multiple, dicha irregularidad es una consecuencia del mecanismo de
la arritmia primaria [19].

Figura 6. Modelos conceptuales de generacion de la FA [19]
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Recientes observaciones sobre la iniciacién de la FA desde el area de las venas
pulmonares [20] y estudios sobre mapeo Optico han demostrado que rotores madre y
conduccioén fibrilatoria conlleven a la perpetuacion de la FA, lo cual sugiere un complejo
mecanismo en el cual estén envueltos actividad ectdpica, circuitos de re-entrada simple y
fraccionamiento del frente de onda.

El mayor conocimiento sobre un nimero de procesos denominados colectivamente
remodelado se ha afiadido al ya de por si complejo problema de la patofisiologia de la FA
[21]. El remodelado es el nombre dado a la alteracién de distintas propiedades en las
auriculas como consecuencia de una FA que favorece la facilidad de iniciacién y
mantenimiento de la arritmia. El remodelado puede dividirse en eléctrico, estructural y
mecdnico-contractivo. El remodelado eléctrico se refiere a la alteracion de las propiedades
electrofisiolégicas en las auriculas como resultado del acortamiento de la refractariedad
auricular. Este fendmeno se desarrolla en los primeros dias de la FA y contribuye a una
mayor estabilidad de la FA. El remodelado mecanico se basa en la pérdida de
contractibilidad en el midsculo miocardico que persiste también después de la restauracion
del ritmo sinusal. Finalmente, el remodelado estructural estd asociado a la fibrosis auricular
gue ocurre cuando la FA se perpetua durante largos periodos de tiempo. Una de las
principales razones para distinguir entre los distintos tipos de remodelado es que los dos
primeros tipos parecen ser reversibles, mientras que el ultimo tipo no lo es tanto.

Los médicos distinguen tres tipos basicos de fibrilacidn auricular: paroxistica, persistente
y permanente. La FA paroxistica esta caracterizada por episodios de FA que se inician y
terminan espontdaneamente. Este tipo de FA se activa a raiz de un gatillo, por lo que la
eliminacion de este tipo de actividad espontanea es la clave para terminar la arritmia. La FA
persistente requiere de una intervencion médica para que se produzca la terminacion del
fendmeno. En este tipo, el remodelado eléctrico aparece mientras que se observa poco o
nada de remodelado estructural, por lo que esta forma de fibrilacién se considera reversible.
Por ultimo, la FA permanente se caracteriza por fibrosis extensiva en la auricula que
imposibilita la restauracién del ritmo sinusal aunque se apliquen terapias agresivas.

3.2 Antecedentes técnicos

A lo largo de este apartado se exponen los modelos matematicos mas relevantes que han
sido propuestos en la literatura para la caracterizacion del nodo auriculoventricular durante
fibrilacion auricular.

3.2.1 Modelos matematicos

Los modelos matemadticos son un repositorio de conocimiento asi como una herramienta
de ensefanza e investigacién. Normalmente, los modelos matematicos son usados para
explicar algunos comportamientos y mecanismos que no son analizables por medio de
modelos experimentales. Este ha sido el caso de la electrofisiologia y especificamente en la
conduccién AV. De hecho, los modelos matematicos han sido indispensables para aclarar
algunas caracteristicas de la funcidon nodal AV. Estas incluyen algunas caracteristicas también
presentes en otros tejidos cardiacos como la ralentizacién de la conduccién de impulsos
auriculares prematuros y la respuesta variable en la conduccion a las aceleraciones en la
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frecuencia auricular y algunas caracteristicas especificas de la FA como las periodicidades de
Wenckebach y la conduccion oculta.

Las periodicidades de Wenckebach estdn caracterizadas por un patrén de conduccién
donde el tiempo de conduccién nodal AV aumenta progresivamente de latido en latido hasta
que ocurre un bloqueo (Figura 7):
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Figura 7. Periodicidades de Wenckebach. Patron de conduccion donde el tiempo de conduccion
nodal AV se incrementa progresivamente hasta que ocurre un bloqueo [22]

La conduccidn oculta es el efecto que produce una activacién auricular que no consigue
atravesar el nodo AV hasta el haz de His pero que lo penetra parcialmente y altera
consecuentemente el tiempo de conduccidn AV de la siguiente activacién auricular.

En la literatura, podemos encontrar distintos modelos matematicos que intentan reflejar
algunas de estas caracteristicas del nodo AV desde distintas perspectivas y los principales
objetivos son: 1) modelado del tiempo AV 2) modelado de series de intervalos RR y 3)
modelado de células nodales AV y estructuras anatémicas. En nuestro trabajo, aplicaremos
Unicamente modelos del tiempo AV.

3.2.2 Modelado del tiempo AV

Uno de los primeros intentos de modelar el tiempo de conduccion auriculoventricular fue
llevado a cabo por Decherd et al. [23]. En dicho trabajo, Decherd intentaba desenmascarar el
papel del nodo AV en las periodicidades de Wenckebach. En primer lugar, se representaban
curvas de conduccion AV o de recuperacidén y conduccion para asi estimar el tiempo de
conduccién AV. Estos diagramas representan la conduccién A-V en funcidn de el tiempo V-A
precedente o del intervalo A-A. En este trabajo preliminar se sugiere un compartimiento
exponencial de estas curvas, aunque el analisis de la conduccion AV estaba basado en
interpretaciones graficas.

Algunos afios después, Moe y Abildskov [24], presentaron un analisis en profundidad del
patrén de respuesta ventricular durante arritmias auriculares. En aquel trabajo, se analizaba
en experimentos con perros los efectos de la conduccidn oculta o el efecto de las
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activaciones bloqueadas en los siguientes latidos. Este trabajo descriptivo fue la base de uno
de los modelos mas extensos presentados nueve anos después por Heethaar et al. [25]. En
este trabajo, se llevaron a cabo experimentos en ratas que fueron usados para validar el
modelo que, seguln nuestras investigaciones, fue el primer estudio en el cual el tiempo de
conduccién AV se estimaba usando una ecuacidn exponencial [25].

AH, = A+ B-exp(—A-A,_1Ap) (1)

donde AHn es el tiempo de conduccion desde las auriculas hasta el haz de His (es decir, el
tiempo de conduccién AV) de una activacion auricular n, A,_;A es el tiempo entre las dos
ultimas activaciones auriculares y A, B, y A son constantes.

La formulacién matematica presentada en la ecuacién 1 ha sido ampliamente usada como
la base para trabajos futuros. Normalmente las constantes de modelos matematicos
diferentes son halladas usando una familia de curvas de conduccién como las mostradas en
la Figura 8.
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Figura 8. Familia de curvas de conduccién AV [22]

Un andlisis detallado de estos trabajos podria ser demasiado extenso. Sin embargo,
algunos comentarios en aquellos mas influyentes puede ser de utilidad para entender el
desarrollo de los subsiguientes modelos en este trabajo. Desde nuestro punto de vista, junto
con el modelo de Heethaar et al. [25], el modelo presentado en 1991 por Talajic et al. [26]
incorpora con gran exactitud algunas caracteristicas del nodo AV como las periodicidades de
Wenckebach y la conduccién oculta [25, 26]. Ambos fendmenos juegan un papel importante
en el tiempo de conduccién auriculoventricular en arritmias supraventriculares. Sin
embargo, aunque un gran numero de autores ha intentado explicarlos en detalle, no se ha
encontrado un mecanismo especifico que produzca ambos efecto: las periodicidades de
Wenckeback y la conduccidon oculta. No obstante, la incorporacidn de ambos fendmenos ha
sido necesaria para una estimacién precisa del tiempo de conduccion AV en modelos
experimentales y en registros humanos.

El trabajo Zhang et at. [27] introduce la técnica de la alternancia His del ECG que permite
la identificaciéon del camino dominante en la transmisién auriculoventricular v,

21



Modelizacién y analisis del efecto de las arritmias auriculares sobre la respuesta ventricular

consecuentemente, el andlisis del papel de cada uno de los caminos implicados por el
proceso.

Por otra parte, destaca el trabajo de AM Climent [22] et al. sobre el modelo matematico
funcional de doble fisiologia para nodo AV en conejos. En este extenso trabajo, se analizan
distintos protocolos de estimulacion junto con la técnica de la alternancia His del ECG para
asi desarrollar un modelo matematico del nodo AV con una fisiologia dual. El modelo se
detalla y se usa para explicar algunos fendmenos intrigantes de la conducciéon AV.
Especificamente, se analiza el papel de los frentes de ondas en la transmisiéon por ambos
caminos y su interaccién en la generacion de las periodicidades de Wenckebach. Ademas, el
modelo se usa para predecir el comportamiento bloqueante del nodo durante arritmias
como la FA. Finalmente, también se modelizan y evalian modificaciones en el nodo AV como
por ejemplo la ablacién destructiva de uno de los dos caminos de conduccion.
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Figura 9. Curvas de conduccién del modelo de Climent [22]

En los paneles izquierdos encontramos las curvas de conduccién para el camino rapido FP
(lineas sélidas) y para el camino lento SP (lineas sombreadas) para diferentes intervalos de
condicionamiento A1A2 derivados de un conejo. En la parte derecha, encontramos una
curva para el nodo AV intacto con sus dos caminos de conduccidn. Los puntos son los datos
experimentales obtenidos, mientras que los alternantes de His asocian el camino SP a los
alternantes de alta amplitud, mientras que los del FP estan asociados a los alternantes de
baja amplitud.

El dltimo modelo a analizar previamente es el aportado por Magin et al. [16], quienes
usan un modelo matematico para identificar el efecto de distintos agentes farmacolégicos
sobre la fisiologia del nodo AV. Estudios anteriores han demostrado que el tiempo de
conduccion nodal AV es una funcidon que depende del tiempo de recuperacion precedente
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VA, de forma que intervalos de recuperacién mas largos causan tiempos de conduccion
menores. Esta relacidon puede aproximarse por una funcién exponencial:

AV = AVpin + aexp (—%) (2)

Donde AVmin es el tiempo de conduccion correspondiente a una propagacién en tejido
totalmente en reposo, alfa y tau son constantes positivas y VA es cualquier tiempo de
recuperacién superior al periodo refractario efectivo theta del nodo AV.

Con este modelo, los tiempos de conduccién sucesivos son calculados mediante una
relacion iterativa:

VA;
AVis1 = AV + @ exp (=) 3)

Donde AV;, 4 es el tiempo de conduccién del latido conducido i+1 y VA; es el tiempo de
recuperacion precedente. Si el tiempo de recuperacidon precedente no es superior al periodo
refractario minimo theta, entonces, el latido i+1 no puede llegar a conducir y el tiempo de
recuperacion precedente acumula desde el ultimo impulso conducido hasta el primer
impulso en el cual dicho tiempo de recuperacidn es superior al periodo refractario minimo.

La conduccién oculta ocurre cuando un impulso que penetra en el nodo AV pero no
consigue atravesarlo completamente. Durante la fibrilacién auricular, muchos impulsos
auriculares son blogueados por el nodo AV, lo cual conlleva un aumento en el periodo
refractario. Dada la gran variabilidad de los grados de penetracién en el nodo AV, asumimos
un incremento del periodo refractario normalmente distribuido:

A = Qildgqa + Dmean (4)

donde (); es un numero aleatorio normalmente distribuido de media nula y desviacion
estandar unidad. Después de un latido conducido, el periodo refractario se reinicia a su valor
inicial theta y un latido bloqueado produce un incremento del periodo refractario.

3.2.3 Técnicas de analisis de series AAy VV

Las principales técnicas de andlisis vienen descritas en uno de los articulos de Climent [28]
donde desarrolla un método para detectar automaticamente poblaciones de secuencias en
los tiempos VV entre dos activaciones ventriculares.

Histogramas de intervalos RR

Para series RR (VV) largas, los histogramas de intervalos RR pueden considerarse una
aproximacion de la funcién de densidad de probabilidad donde los intervalos RR son
discretizados en diferentes categorias. Es imprescindible buscar un compromiso entre el
numero de intervalos RR para la representacién y la exactitud en la estimaciéon para asi
obtener una buena resolucidon en el histograma. La maxima resolucién del histograma es el
intervalo de muestreo, pero para ello se necesitarian registros muy largos. Ademas, se
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recomienda una accion de filtrado paso-bajo para reducir la variabilidad estadistica del
histograma.

Poincaré Plot

En los Poincaré Plots (PP en adelante), cada intervalo RR se presenta en el eje vertical y el
inmediatamente anterior en el eje horizontal. En esta representacién, el PP toma el valor de
1 en cada par (RR,,_1, RR;,):

1, si3RR,_1 =x,RR,=y,2<n<N

0, si# (5)

PP(x,y) = {
donde N es el numero total de intervalos RR. La maxima resolucién es de nuevo el periodo
de muestreo. Esta representacion produce un diagrama de dispersion que permite
identificar dependencias entre latidos.

PPs histogrdficos y Poincaré Surface (PS)

En los PPs histograficos, se afiade un tercer eje en el cual se contabiliza la frecuencia de
cada pixel del PP. En estas representaciones para pacientes con FA podemos llegar a
observar agrupaciones de intervalos RR mas probables. Finalmente, Climent define las
superficies de Poincaré (PS) como el resultado de aplicar a los PPs un filtro paso bajo 2D para
asi reducir la variabilidad debida al limitado nimero de intervalos RR. El filtro utilizado es un
paso-bajo gaussiano rotacionalmente simétrico:

Wy, 1y) = 5z e /e o

Poincaré Surface Profile (PSP)
Los PSP se definen como la diagonal del PS:
PSP(x) = PS(x,x) (7)

Esto puede interpretarse como un filtrado del histograma de intervalos RR en el cual sélo
se consideran los intervalos RR precedidos por latidos del mismo RR aproximadamente y
usando informacidn de los intervalos RR vecinos debido al proceso de suavizado previo.

Podemos observar las distintas técnicas de analisis de secuencias RR en la Figura 10. Las
series RR proceden de pacientes con FA persistente (duracion 18 + 20 meses). Para cada
paciente, se ha realizado una grabacién de aproximadamente 24 horas usando un Holter y
luego se han aplicado las técnicas de analisis anteriormente descritas. Aunque los cuatro
pacientes muestran un periodo RR medio similar (en torno a los 700 + 200 ms), los paneles
A muestran los PS de cuatro distribuciones RR muy distintas. Los paneles B muestran los
histogramas (lineas discontinuas) y los PSP (lineas sdlidas).
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Figura 10. Andlisis de series RR usando PS (paneles a), histogramas (lineas discontinuas en los
paneles b) y PSPs (lineas sdlidas en los paneles b) [28]
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4. Métodos

4.1 Algoritmo matematico

Nuestro nuevo modelo de nodo AV se basa principalmente en los modelos de Mangin
[16] y Climent [22]. Estos modelos ya han sido descritos en los antecedentes de este
proyecto, asi que aqui se describe las particularidades del modelo disefiado para nuestro

proyecto. El algoritmo del nodo AV queda plasmado conceptualmente en el siguiente
grafico:

AA, AA,
/_Aﬁ A
'
A, A,
A |
]
1
I
AV AV, !
|
Vv |<r-4+ !
B; A i
Vi '| Vi
N\ J
Y
RT

Figura 11. Representacion esquematica del modelo [16]

Un impulso auricular llega al nodo AV en T; y es conducido hasta los ventriculos con un
tiempo de conduccion AV; produciendo un latido ventricular en V; (Fig. 11). El siguiente
tiempo refractario que sigue a este latido es inicialmente 6;. Otro impulso auriclar, Al, llega
al nodo AV en un intervalo de tiempo AA1 después del primer latido menor que 8;, por lo
que queda bloqueado y prolonga el tiempo refractario a 8; + A, donde A = QAg 5 + Ameany
Q es un numero aleatorio normalmente distribuido. Este esquema ya incluye el efecto de la
conduccién oculta y los bloqueos.

La doble fisiologia del nodo AV sigue la metodologia propuesta por Climent [22]. Usando
las ecuaciones de Mangin [17], se calculan dos tiempos AV distintos a partir de constantes
distintas que representan cada uno de los caminos SP y FP. Como se muestra en la Figura 12
inferior, hemos usado una simple estructura en forma de Y para representar los caminos SP
y FP que parten desde las auriculas y convergen en un camino Unico final que alcanza el haz
de His. Esta representacion esquematica es de hecho muy similar a la fisiologia real humana
y permite una facil diferenciacién entre caminos: nuestro modelo decide cual es el camino
dominante determinando cual es el camino que produce un AV menor. Dependiendo de la
secuencia auricular, la onda dominante puede ser la proveniente del camino FP (Figura 12, A
y D), o del camino SP (Figura 12, B y C). Tal y como evidencia la figura adyacente, la onda
dominante puede invadir retrégradamente el camino con un AV menor colisionando y
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destruyendo la segunda onda A3H3 (Figura 12, Ay B). Un frente de onda puede también ser
blogueado debido a la funcidn filtradora del nodo AV cuando el intervalo AA precedente es
menor que el periodo refractario del nodo (Figura 12, Dy E).

Por ultimo, puede ocurrir que ambos caminos queden bloqueados y se produzca un
bloqueo total del nodo AV, en cuyo caso, el comportamiento posterior del nodo AV
dependera del grado de penetracién del impulso bloqueado.

His electrograms 4. _4. .4. 4 —
. ) .

4 A7

B C D E

Figura 12. llustracién de diferentes escenarios de conduccién entre los caminos de propagacién
rapido y lento

En las situaciones en las que un camino queda bloqueado pero el otro camino consigue
transmitir el impulso (Figura 12, C y D) el incremento al periodo refractario posterior
aplicable a los dos caminos —tanto el que ha transmitido como el que se ha bloqueado-
guedan reinicializados a cero.

4.2 Modelos matematicos

Cada uno de los modelos implementados se caracteriza por dos juegos de parametros de
conduccion para cada uno de los caminos del nodo AV. Todos los modelos se han
implementado usando el software matematico MatLab® R2010.a.

Consideramos la respuesta fundamental de un nodo AV como la gréfica A2A3 versus
A3H3. En vista del alto grado de complejidad de las propiedades de conduccion del nodo AV,
se han desarrollado distintos protocolos estandarizados usados en la practica clinica y
experimental. Estas técnicas se basan en la construccion de graficas que representan el
tiempo que el Ultimo impulso auricular de una serie tarda en atravesar el nodo AV. Estas
series siguen un protocolo A1A2A3 en el cual el intervalo A1A1 se repite varias veces (del
orden de 10 o 20) para asi estabilizar el nodo AV, seguido por un A1A2 condicionante (que se
usa como un parametro constante) y finalmente un impulso con A2A3 variable con el que
diseflamos las graficas.

Para abarcar distintas caracteristicas encontradas en humanos, se disefian tres modelos
distintos de nodo AV. En general, tal y como demuestran distintos estudios, el camino SP
tiene un AV minimo mayor que el camino FP, ademas de llegar a conducir correctamente
con periodos AA mucho menores. Ademas, el cambio entre los dos caminos es normalmente
mas pronunciado en humanos que en animales. Previamente, se ha llevado a cabo un
analisis de sensibilidad para investigar cdmo influyen los pardmetros del modelo con un
unico camino en el resultado final. En los tres modelos, Apediay Astqa SON 50 ms.
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Modelo 1: es el mas basico de todos. Los caminos répido y lento se cruzan marcando
un pico pronunciado. Los parametros de este modelo son: tgp = 110, Ojhipp =
305 ms, AV,inpp = 50 ms, agp = 300; Tsp = 90, Bjphisp = 210 ms, AVyinsp =
55 ms, agp = 140.
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Figura 13. Respuesta fundamental del Modelo | - A3H3 versus A2A3

Modelo 2: se basa en el modelo anterior y es exactamente igual pero con un
marcado salto entre los dos caminos. El objetivo de este modelo era analizar las
diferencias producidas por la inclusién de este salto respecto al primer modelo pero
no se han encontrado notables diferencias. Los parametros de este modelo son:
Trp = 100, B;pipp = 400 ms, AV inpp = 50 ms, agp = 280; Tsp = 90, Bjnisp =
220 ms, AV insp = 55 ms, agp = 160.

Gréfica comportamiento A2A3 vs AH
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Figura 14. Respuesta fundamental del Modelo Il - A3H3 versus A2A3
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e Modelo 3: este modelo introduce una variaciéon del camino rapido al lento mucho
menor. Los parametros de este modelo son: Ttpp = 100, 0;,ipp = 260 ms,
AViinrp = 50 ms, app = 260; t5p = 90, Bjpisp = 230 ms, AV,insp = 55 ms, agp =
190.

Grafica comportamiento A2A3 vs AH
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Figura 15. Respuesta fundamental del Modelo Ill - A3H3 versus A2A3
4.3 Generacion de series AA

En uno de sus trabajos, Climent [29] presenta un método para la generacion de series de
intervalos AA con una funcién de densidad de probabilidad (FDP) y una funcién de
autocorrelacion idéntica a las caracteristicas estadisticas de series AA reales. En este articulo,
primero se crea una serie aleatoria con una FDP deseada y luego se fuerza la serie para que
presente una funcién de autocorrelacion dada. Para modelar la FDP se utiliza una
distribucién de Pearson Tipo IV dado que permite variar de forma independiente la media,
desviacion estandar, la skewness y la kurtosis, por lo que es ideal para aquellas aplicaciones
cuyas distribuciones son asimétricas y cuentan con colas extensas.

Mean
Standard Deviation
Skewness Autocorrelation
Kurtosis Coefficients

012345

¥ /{\ AA series
. AAu AAc
T e € ) Y ¥ WY

Figura 16. Representacidén esquematica del proceso usado para generar series de intervalos AA
realistas durante FA [29]
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Una vez definimos la distribucidn, generamos una serie aleatoria AA que siga dicha
distribucién. La serie AA obtenida es entonces una secuencia de intervalos AA incorrelados
que se filtra con los coeficientes de correlacién deseados.

Para el andlisis de nuestros modelos, se generan series AA usando esta metodologia con
una kurtosis de 8, skewness de 1,1 y unos coeficientes de correlaciéon 1 0,21 0,07 0,05y 0,01.
En estas series se modifican sélo dos pardmetros:

e Desviacidon estandar: se usan distintas desviaciones estandar: Tipicamente, 20-27 ms
para la fibrilacién auricular; menores que 5 ms el flater auricular y unos 10-17 ms
para los regimenes sinusales.

e Media: se hace un barrido desde los 1000 ms hasta los casi 100 ms.

La modificacion de estos parametros tiene como objetivo la simulacion de distintas
situaciones auriculares. El régimen sinusal de un corazén sano viene dado por una desviacién
minima con una media bastante alta. Cuando entramos en el terreno de las arritmias, en
primer lugar encontramos el fliter o aleteo auricular caracterizado por una media mucho
menor y una desviacidn estdandar aun controlada. Finalmente, las situaciones de fibrilacidn
auricular se caracterizan por una desviacion estandar mayor acompafiada por una media
similar a la del fluter o aleteo.

4.4 Generacion y analisis de series VV

Las series ventriculares se generan usando los modelos nodales y las series auriculares
anteriormente descritos. Los algoritmos se ejecutan en MatLab® y se procede al andlisis de
los resultados.

El andlisis de resultados se realiza usando las siguientes herramientas matemadticas
explicadas en el capitulo anterior: los histogramas ventriculares, las superficies de Poincaré y
sus perfiles PSP y la representacidon temporal de las transmisiones en el nodo AV. Ademas, se
ha introducido una modificacién en el histograma para asi visualizar la proporcién en la
procedencia de las transmisiones AV entre camino rapido FP y lento SP.

Usando las citadas herramientas matemadticas podemos localizar series de Wenckebach
(Figura 7) tipicas en los procesos fibrilatorios y la interaccién entre los dos caminos de
conducciéon nodales rapido SP y lento FP, asi como su distribucién estadistica. Ademas, el
algoritmo del nodo AV nos permite anular uno de los dos caminos simulando asi una
ablacion en el nodo. Esto nos permite estudiar los efectos de las ablaciones reales en
humanos.

Por otra parte, se ha estudiado la introduccion de dos frecuencias en la auricula ya que no
existe ningun estudio que pruebe que las frecuencias de los frentes de onda que se
transmiten en ambos caminos electrofisioldgicos sean la misma. Por ello, apostamos por
introducir el concepto de la doble frecuencia para los caminos AV. Este mecanismo supone
gue puede existir un retardo entre los frentes de onda que llegan a cada camino. Se realizan
asi distintos experimentos en los que se analizan las consecuencias de este supuesto.
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5. Resultados

5.1 Funcionamiento basico del algoritmo

Aqui mostramos el funcionamiento mas basico del algoritmo. En la seccidén anterior,
hemos comentado que una estimulacion mads rapida en la que el AA es menor (eje X) se
corresponde con una conduccidn auriculoventricular mayor (eje Y) (Figura 13, Figura 14 y

Figura 15).

Este comportamiento también se puede observar cuando representamos series de
activaciones auriculares mas o menos rapidas. En la Figura 17, en el primer panel A,
encontramos una serie de 4 activaciones auriculares cada 800 ms y otras cuatro cada 600
ms. En la parte superior de la figura encontramos una representacion grafica de las
transmisiones, considerdndose que los impulsos viajan desde la zona auricular (zona
superior marcada temporalmente con asteriscos) hacia los ventriculos (zona inferior
marcada con circulos). En la parte inferior de la gréfica, vemos cémo, para este modelo de
nodo AV, las activaciones auriculares cada 800 ms producen transmisiones AV algo menores
de 50,5 ms, mientras que las activaciones cada 600 ms producen transmisiones cada unos 52
ms. Todas las conducciones en el primer panel proceden del camino rapido, y a estos ritmos,
ninguno de los dos caminos estd bloqueado y el camino rapido cuenta con un tiempo de
transmision AV menor. Sin embargo, en el panel B trabajamos con estimulaciones
auriculares mads rapidas, por lo que el camino rapido ya no puede seguir el ritmo y se
bloquea y es el camino lento el que conduce. Para las primeras activaciones cada 500 ms, el
tiempo de conduccidon AV es de 56 ms, tiempo que aumenta hasta los 58 ms cuando
disminuimos la media de las activaciones auriculares a 400 ms.
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Figura 17. Comparacion entre transmisiones AV de activaciones auriculares rdpidas y lentas para

los caminos rapido y lento
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Figura 18. Comparacion entre transmisiones AV de activaciones auriculares rdpidas y lentas para
los caminos rapido y lento

En la Figura 18 podemos observar dos series en las cuales se producen bloqueos en
ambos caminos. Son situaciones extraidas usando el modelo | a 227 ms y 260 ms (paneles A
y B, respectivamente). En el primer panel, podemos observar el comportamiento explicado
anteriormente en las Figura 12C y E. El camino rdpido se encuentra bloqueado
permanentemente y el camino lento, que dispone de un periodo refractario menor, puede
llegar a seguir un ritmo 2:1. Por otra parte, en la Figura B encontramos otro comportamiento
distinto dado por las Figura 12A y E: tras un bloqueo, el periodo auricular (sensiblemente
mayor que en el caso anterior) permite recuperarse a ambos caminos, por lo que el camino
rapido es mas rapido conduciendo y el lento nunca llega a conducir.

5.2 Analisis de sensibilidad del algoritmo diseiado

El modelo con la doble fisiologia ya integrada presenta una buena estabilidad ante
distintos tipos de series AA y en un rango de parametros nodales bastante amplio. Las
siguientes graficas la sensibilidad a cambios de los parametros nodales. En la Figura 9A se
observa como un aumento del tiempo de conduccién minimo AV,,;, produce una elevacion
de la linea base de la respuesta fundamental y una disminucién del A2A3 maximo soportado
en la conduccién. Al aumentar al mismo tiempo este pardmetro en los dos caminos, el punto
de interseccion entre los dos caminos no varia. Una variacidon en Unicamente uno de los dos
caminos si produciria un cambio en este punto de interseccién. En el panel B, el parametro
theta controla Unicamente el tiempo minimo de reposo entre activaciones del nodo AV, por
lo que un aumento o disminucién de dicho pardmetro en ambos caminos sélo comporta una
disminucion del A2A3 soportado sin introducir ningin otro cambio en la respuesta
fundamental.
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Figura 19. Andlisis de sensibilidad de los pardmetros del modelo del algoritmo del nodo AV

El aumento en los pardmetros alfa y tau producen un resultado un incremento en la
inclinacion de la respuesta fundamental, si bien un incremento en tau comporta unos
efectos mucho mas visibles. En este caso, si que varia siempre el punto de interseccién entre
los dos caminos y, como en el caso del tiempo de conducciéon minimo, el A2A3 soportado
disminuye ligeramente conforme aumentan alfa y tau, tal y como muestran los panelesay b

de la Figura 20.
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Figura 20. Analisis de sensibilidad de los parametros del modelo del algoritmo del nodo AV

Es importante entender que no hemos realizado un analisis de sensibilidad para los
parametros estadisticos de delta porque resulta inviable: dicho parametro controla la

prolongacién del tiempo minimo de reposo del nodo theta tras un bloqueo, pero teniendo

en cuenta nuestro método de excitacion del nodo para obtener la respuesta fundamental,
nunca se producen bloqueos.
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5.3 Analisis del modelo |
5.3.1 Régimen sinusal

En primer lugar, analizamos la serie VV producida por un par de series AA tipicas de
régimen sinusal a 900 y a 600 ms. La desviacién estandar es de 17 ms en ambos casos.
Ambas respuestas se analizan en la Figura 21 usando los Poincaré Surface Profiles explicados
en la metodologia.
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Figura 21. PSPs para AA medios de 600 ms (panel A) y 900 ms (panel B)

Bajo estos ritmos de conduccién, el nodo AV no estd sometido a ninguna presion vy
funciona en la zona del FP estable. Ambos caminos, FP y SP no llegan a bloquearse nunca por
lo que el FP es siempre mas rdpido. Las respuestas VV del nodo corresponden con un pico
situado en la misma posicion que el AA,,.q4i0 CON Una desviacion proporcional a la desviacion
de AA. Esta situacion queda reflejada también en la Figura 12A explicada en los
antecedentes técnicos

5.3.2 Taquicardia y flater auriculares

El flater auricular es una arritmia estadisticamente parecida a la fibrilacion auricular pero
caracterizada por una desviacion estdndar auricular reducida, lo cual produce una
variabilidad reducida en los cambios entre caminos. El flater auricular se caracteriza por una
macroentrada auricular alrededor de obstaculos anatémicos normales, como puede ser una
valvula cardiaca, o adquiridos (cicatrices post-quirurgicas, fibrosis auricular asociada a edad
avanzada, enfermedad del seno, etc.). Cuando el ritmo es rapido pero no existe una
macroentrada auricular como el caso del flater, se trata de una taquicardia auricular. En esta
seccién analizamos los resultados para la activacién del nodo AV durante ritmos rapidos
regulares similares a una de estas dos arritmias.

Como muestra la Figura 22, cuando el nodo AV es excitado por una serie de impulsos
cada 450 ms ya no se produce ninguna transmisién por el FP como en el caso del régimen
sinusal y todo se transmite usando el SP, lo cual se corresponderia a la Figura 12B estudiada
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en los antecedentes. Conforme desciende el periodo auricular, el camino FP ya no puede
seguir las rapidas activaciones auriculares dado que el periodo refractario del FP es mayor
qgue el intervalo AA medio. En esta situacidén, el SP empieza a sustituir al FP cuando éste
ultimo queda bloqueado. En 450 ms, el Unico camino involucrado es el SP, que tiene un
periodo refractario mucho menor que el FP a costa de una transmisiéon AV mas lenta.

(1a) (2a)
Contribuciones caminos SP y FP en el histograma VV para AA ..~ = 450 ms Contribuciones caminos SP y FP en el histograma VV para AA .. = 300 ms
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Figura 22. Anadlisis ventricular del modelo | a 450 ms (paneles 1) y a 300 ms (paneles 2) usando
histogramas (a) y superficies de Poincaré (b)

Ademas, podemos seguir viendo en la Figura 23 cdmo la transmisidon AV para 450 ms
(panel A) es de 57 ms y para 300 ms (panel B) es de 59 ms: de nuevo, a menor media
auricular, mayor tiempo de transmision AV.
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Figura 23. Analisis ventricular del modelo | a 450 ms (panel a) y a 300 ms (panel b) usando una
representacion grafica de las transmisiones del nodo

encontrar una serie de Wenckebach 2:1 dominada por el camino rapido, mientras que en
220 ms encontramos la misma serie de Wenckebach pero dominada por el camino lento SP.
Este comportamiento varia del mostrado en 300 ms (Figura 22 y Figura 23): en la primera de
las situaciones mostradas en los paneles 1 de las Figura 24 y Figura 25, ni el FP ni el SP
pueden seguir el ritmo al que las auriculas les someten, por lo que se producen bloqueos en
ambos caminos practicamente a ritmo de Wenckebach 2:1. Tras un bloqueo, ambos caminos
se encuentran en reposo, por lo que el FP conduce mas rdpidamente que el SP y dominan las
series 2:1 a 260 ms.

700
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Figura 24. Andlisis ventricular del modelo | a 260 ms (panel 1) y a 220 ms (panel 2) usando

histogramas
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(1a) (2a)
Poincaré Surface VV para AA .~ = 260 ms Poincaré Surface VV para AA
650

=220 ms

medio

Figura 25. Analisis ventricular del modelo | a 260 ms (panel 1) y a 220 ms (panel 2) usando
superficies de Poincaré (a) y la representacion grafica de las transmisiones del nodo (b)

A partir de ahi, en 220 ms cambia la situacién como demuestran los paneles 2 de las
Figura 24 y Figura 25: el FP no puede seguir de nuevo el ritmo auricular ni siquiera en series
de 2:1, pero el camino SP si que puede debido a su menor periodo refractario, por lo que
dicho ultimo camino domina las transferencias AV en 220 ms a ritmo 2:1. Ademas, vemos
como a 220 ms el ritmo ventricular es muy estable (57ms de tiempo de transmisidon AV) y a
260 ms, aunque el timpo de transmision también es muy estable (entre 54 y 54,5 ms)
también se producen activaciones del camino SP de forma muy esporadica.

Por debajo de los 200 ms empezamos a encontrar ya en la respuesta ventricular diversos
multiplos de la estimulacién auricular, llegando incluso a producirse 3 o 4 multiplos al llegar
a los 140 ms. En 180 ms, encontramos una interaccion especial entre los caminos SP y FP, tal
y como muestra la Figura 26. Esta figura nos muestra la presencia de dos periodos
ventriculares iguales al doble y triple del periodo auricular (panel A). Sin embargo, vemos
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gracias al panel B como las series de transmisiones con tiempos iguales al triple del periodo
auricular no son muy frecuentes, aunque después de una transmisién en 360 ms (el doble de
la media auricular) si que se pueden dar transmisiones a 540 ms (el triple). Esto puede
observarse también en el panel C.

Num de activacién auricular

4000

3000

700

Figura 26. Anadlisis ventricular del modelo | a 180 ms usando histogramas (a) superficies de
Poincaré (b) y la representacidn grafica de las transmisiones del nodo (c)

Gracias a este ultimo panel C podemos definir dos tipos de comportamientos del nodo
segln se produzca uno o dos bloqueos:

Blogueo simple: tal y como muestra la siguiente figura, ninguno de los dos
caminos SP o FP pueden seguir el ritmo auricular y por tanto se produce un primer
bloqueo. Después de este bloqueo, se producen tiempos refractarios distintos
para los caminos FP y SP y Unicamente el SP (en verde) puede llegar a conducir. En
la siguiente activacion auricular, de nuevo ninguno de los dos caminos puede
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conducir tan rapidamente y vuelve a producirse un bloqueo, por lo que la
secuencia es SP-bloqueo-SP (ritmo 2:1 por el SP).

Representacion grafica del nodo AV para AA edio = 180 ms
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Figura 27. Representacion grafica de la serie SP-bloqueo-SP para 180 ms

e Blogueo doble: después de una conduccién SP (en verde), ninguno de los caminos
puede llegar a conducir las rdpidas activaciones auriculares, por lo que se produce
un primer bloqueo. Sin embargo, el siguiente latido auricular llega antes de que
termine el periodo refractario de ambos caminos, por lo que se produce un
segundo bloqueo. Tras este segundo blogueo, ambos caminos ya estan en reposo
y en igualdad de condiciones, por lo que el camino FP es mas rapido que el SP y
conduce. En este caso, la serie seria SP-bloqueo-bloqueo-FP-bloqueo, la cual no se
produce de forma continuada si no en combinacién con la serie descrita en el
punto anterior.

Representacion grafica del nodo AV para AA edio = 180 ms
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Figura 28. Representacion grafica de la serie SP-bloqueo-bloqueo-FP-bloqueo para 180 ms

Finalmente, también hemos reproducido series de 160 y 140 ms de periodo auricular. En
la Figura 29 correspondiente observamos la presencia de agrupaciones de intervalos
ventriculares tipicos (paneles a) que se corresponden con agrupaciones de distintos tiempos
de transmisidn (paneles c). En el primer caso si que observamos que todas las agrupaciones
son en gran medida igual de frecuentes (paneles b). En el caso de 140 ms vemos que hay una
cierta predileccion por el triple periodo auricular acompafiado por todas las combinaciones
posibles en el doble y el cuadruple.
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Figura 29. Anadlisis ventricular del modelo | a 160 ms (paneles 1) y 140 ms (paneles 2) usando
histogramas (a) superficies de Poincaré (b) y representacion grafica de las transmisiones del nodo (c)
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5.3.3 Fibrilacion auricular

La fibrilacién auricular es sin duda la arritmia mas usual y estd caracterizada por ritmos
rapidos e irregulares. Asi, respecto al caso anterior con flater auricular se aumenta la
desviacidn estandar de las series auriculares para simular la irregularidad de las activaciones
fibrilatorias, en concreto se utilizan 22 ms de desviacidn estandar y se disminuye los valores
medios a valores realistas para esta arritmia.

En general, utilizaremos las mismas medias auriculares que en el caso del fluter auricular.
Desde los 300 ms de media en las activaciones auriculares hasta los 140 ms es donde
encontramos la mayor interaccion entre los bloqueos y ambos caminos de conducciéon AV.
Desde los 300 ms hasta los 260-270 ms de media encontramos un aumento en la
contribucién del camino FP:

(1) (2)
Contribuciones caminos SP y FP en el histograma VV para AAmedio =300 ms Contribuciones caminos SP y FP en el histograma VV para AAmedio =260 ms
T T T 13 13 6000 T T T T T T T 13 13
respuesta total VV respuesta total VV
[ contribucion SP [ contribucion SP

- B contribucion FP 1 5000 - I contribucion FP

- b ., 4000
(o]
Q
=
o
>
8 3000
2
S

- . & 2000

r N 1000 -

0
RR(ms) RR(ms)

Figura 30 . Andlisis ventricular en FA del modelo | a 300 ms (panel 1) y 260 ms (panel 2) usando
histogramas

Segun los paneles A de la Figura 31, a 300 ms la mayoria de activaciones auriculares se
transmiten: el FP esta siempre bloqueado pero el SP puede conducir debido a su menor
periodo refractario, salvo en las situaciones en las que el SP tampoco llega a relajarse y se
produce el bloqueo. Después de un bloqueo y en esta situacion, la opcion logica es el camino
rapido, ya que ambos caminos estdan en reposo y es éste ultimo el que transmite
rapidamente. En los paneles 2, vemos como a 260 ms los bloqueos explicados son mas
frecuentes, por lo que el papel del FP es mayor; ademas, se llegan a producir bloqueos
alternativos en los que el FP es el protagonista.
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Figura 31. Analisis ventricular del modelo | a 300 ms (paneles 1) y 140 ms (paneles 2) usando
histogramas (a) superficies de Poincaré (b) y representacion grafica de las transmisiones del nodo (c)

A partir de los 260 ms y hasta los 200 ms se produce el efecto contrario: el camino FP
pierde importancia dando paso al FP, aunque el 50% de las activaciones auriculares son
bloqueadas por el nodo AV. En 200 ms, por ejemplo, podemos observar claramente el

patrén del ritmo 2:1 que produce que todas las activaciones ventriculares se produzcan cada
en torno al doble la media auricular.

42

200 300 400 500 600 700 200 300 400 500 600
RR, (ms) RR, (ms)
(1b) (2b)
Representacion grafica del nodo AV para AA | edio = 300 ms Representacion gréfica del nodo AV para AA | dio = 260 ms
13 L T 3 3 3 T 3 3 T 3
1 % % § 1 s & 4 & 4 % ¥ ke - ¥
W W |
0.5~ N 0.5 N
<
or g 5 of g
0.5 N 0.5 -
-1 St S < r St S P -1 r r l \\r © r /\\ r \\ r
3500 4000 4500 5000 5500 500 1000 1500 2000 2500 3000
tiempo (ms) tiempo (ms)
Ewolucién de los tiempos AH Ewlucién de los tiempos AH
13 13 13 13 13 13 13 T 13 13 13 13 13 13 T T
SP 65 SP
65~ + FP[]| T + FP
<
60~ . 8 60 .
£
Q2
55~ , 55 - * o
* +
r r r r r r r r r r r r r r r r r
11 12 13 14 15 16 17 18 2 3 4 5 6 7 8 9 10



Modelizacién y analisis del efecto de las arritmias auriculares sobre la respuesta ventricular

(1a)
Contribuciones caminos SP y FP en el histograma VV para AA o = 220 ms
3500 T T T T T =
respuesta total VV
2000 - [ contribucion SP i
I ontribucion FP
2500 - -
2]
(o]
o
@ 2000 - 4
5
[8)
o
2 1500 -
S
a
1000 - N
500~ N
0
200 500 600 700 800
RR(ms)
(1b)
Poincaré Surface VV para AA | edio = 220 ms
F 600
g r 1500
b
o F 4400
4
200 300 400 500 600 700
RR, (ms)
(1c)
Representacion gréfica del nodo AV para AA dio = 220 ms
11— “%‘, bbbk
0.5~ ‘ 4
<
A
v or- \ B
>
-0.5 ‘ 4
|
-1 T r S r N r r r r &
1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500 5000
tiempo (ms)
Ewlucion de los tiempos AH
T T T T T T T 1 1
58 - SP ||
I + FP
< 56 L
g +
52 - 7l
r r r r r r r r r
6 8 10 12 14 16 18 20 22

Num de activacién auricular

Profile Ocurrences

RRn_1 (ms)

V<> A

tiempo AH

(2a)
Contribuciones caminos SP y FP en el histograma VV para AA o = 200 ms
4000 T T T T T T
respuesta total VV
3500 [ contribucion SP |
I contribucion FP
3000 '
2500 -
2000 i
1500 -
1000 -
500 -
0 5
200 300 400 500 600 700 800 900
RR(ms)
(2b)
Poincaré Surface VV para AA | edio = 200 ms

200 300 400 500 600 700
RR, (ms)
(2¢)
Representacion gréfica del nodo AV para AA | gio = 200 ms
T T T T T T T T T T
1f—k . i & .

0.5 b
O —~ -
0.5 b

-lbr T —— ——— —— T S

600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000 2200 2400
tiempo (ms)
Ewolucion de los tiempos AH
T T T T T T T L L
SP

60 * FP||
58 b
56 b
541 r r r r r r r r r 1

3 4 5 6 7 8 9 10 11

Num de activacién auricular

Figura 32. Andlisis ventricular FA del modelo | a 220 ms (paneles 1) y 200 ms (paneles 2) usando
histogramas (a) superficies de Poincaré (b) y representacion grafica de las transmisiones del nodo (c)
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Mas abajo de los 200 ms de media auricular la implicacidn del camino FP se reduce y los
blogueos empiezan a ser muy frecuentes a ritmos mayores que 2:1. Para 180 ms de media
auricular, los paneles 1 de la Figura 33 muestran una distribucion ventricular bimodal muy
tipica en casos de FA. Las principales contribuciones se producen al doble y al triple de la
excitacidn auricular. Ademas, en el panel 1b vemos cdmo las activaciones ventriculares en el
triple del periodo auricular no suelen repetirse continuadamente. Por su parte, a 160 ms de
periodo auricular, ademas del doble vy triple del estimulo auricular podemos empezar a
visualizar un grupo de conducciones AV situadas en el cuadruple del periodo auricular.
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Figura 33. Andlisis ventricular en FA del modelo | a 180 ms (paneles 1) y 160 ms (paneles 2)
usando histogramas (a) y superficies de Poincaré (b)
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El dltimo ejemplo que hemos analizado es una fibrilacién auricular con un periodo
auricular medio de 140 ms. Ahora ya son visibles los 2 grupos de activaciones ventriculares.
En el histograma (panel A en la Figura 34), vemos como los ventriculos trabajan al doble,
triple y cuadruple del periodo auricular. La superficie de Poincaré (panel b), vemos como la
activacidn ventricular mas frecuente se produce al triple de la frecuencia auricular y que es
muy frecuente la situacion en la que el doble de la frecuencia auricular precede o sigue al
triple. Sin embargo, secuencias ventriculares continuadas al doble o al cuddruple del periodo
auricular son mucho mas reducidas. Finalmente, el panel C muestra la desorganizacién en
los tiempos de conduccidn tipica de la FA.
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Figura 34. Analisis ventricular en FA del modelo | a 140 ms usando histogramas (a) superficies de
Poincaré (b) y representacion grafica de las transmisiones del nodo (c)
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5.3.4 Resumen del modelo |

En esta seccion se resume el comportamiento general del modelo I. En la Figura 35 se
muestra el porcentaje de conducciones FP, SP y de bloqueos para cada valor medio de AA.
Por ejemplo, cuando el valor medio de la serie auricular es de 270 ms (eje horizontal), en la
serie ventricular encontramos un 35% de activaciones procedentes del camino FP, un 15%
de activaciones procedentes del camino SP y un 50% de bloqueos de ambos caminos, por lo
gue podemos ademas suponer un ritmo 2:1.

100

/)

-conduccién FP
conduccién SP

- bloqueo total

----- AAstd = 4ms

90
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% de conducciones AV
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Figura 35. Porcentaje de estimulos auriculares conducidos por el camino rdpido (en azul), lento
(en verde) o bloqueados (en rojo) segun el ritmo auricular para el modelo |

Para este modelo, vamos a definir cuatro zonas diferenciadas segun la grafica anterior.
Estos datos han sido obtenidos con una desviacién estandar de 17ms, lo cual corresponderia
con un ritmo sinusal desordenado en la parte alta de la gréfica y con una fibrilacién auricular
en la parte baja. Por otra parte, con una linea puntuada tenemos las modificaciones que
sufren las distintas zonas como resultado de una desviacién estandar menor de 4 ms, lo que
se corresponderia con un ritmo sinusal regular en la parte alta de la grafica y con un fluter o
aleteo auricular en la parte baja de la grafica.

Zona de estabilidad FP

A esta zona pertenecen todas las series auriculares con un AA medio superior a los 525
ms y en ella se producen conducciones exclusivamente por el camino rapido FP ya que estos
ritmos permiten descansar suficientemente a ambos caminos y el FP siempre serd mas

rapido respecto al SP en condiciones de reposo. Esta situacidn se ilustra en la Figura 12A que
vuelve a incluirse mas abajo.
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Zona de transicion FP-SP y Zona de estabilidad SP

Entre los 525 y los 425 ms de periodo auricular medio encontramos una zona de
transicion entre la hegemonia del camino rapido y la del lento. Esto se produce porque
conforme vamos disminuyendo la media auricular, el periodo refractario del camino rapido
es mayor que el periodo auricular, por lo que se bloquea y es el camino lento el que
conduce. Esta situacion puede verse en la Figura 12C. Finalmente, el camino FP desaparece y
entramos en la zona de conduccidn estable SP, que abarca desde los 450 ms hasta los 325

ms.
His electrograms 4. 4. 4— 4 —_
. ) .

4 47

B C D E

Figura 12. llustracion de diferentes escenarios de conduccién entre los caminos de propagacion
rapido y lento

Zona de interaccion SP-FP-bloqueo

Entre los 225 ms y los 325 ms de periodo auricular se produce una gran interaccién entre
los caminos SP y FP con una presencia creciente de bloqueos. En 325 ms, el camino rdpido se
encuentra bloqueado debido a su largo periodo refractario y es el SP quien conduce (Figura
12C). Sin embargo, el periodo auricular empieza a ser mayor que el periodo refractario del
camino lento también, por lo que se producen los primeros bloqueos totales (Figura 12E).
Después de un bloqueo, los dos caminos estan relajados por lo que es el camino rapido
quien transmite el impulso auricular (Figura 12A). Por tanto, es légico el hecho de que en
practicamente toda esta zona se producen series de Wenckebach 2:1.

Esta situacion tiene su punto algido en los 260 ms, donde el 50% de las activaciones
auriculares se bloguean, mas del 35% son conducidas por el camino rapido y el restante 15%
van por el camino lento. Desde los 260 ms, el FP tampoco puede seguir el ritmo auricular ni
siquiera en un ritmo 2:1, por lo que es el SP quien conduce (Figura 12C).

Zona de bloqueo

La zona de bloqueo se encuentra por debajo de los 200 ms y se caracteriza por la poca
presencia del camino FP que ya no puede seguir de ninguna forma el rapido ritmo auricular
debido a su mayor periodo refractario y una importancia creciente de los bloqueos en
detrimento del papel el camino lento.

Series de Wenckebach

En la regidon de interaccidn anteriormente explicada encontramos las series de
Wenckebach que quedan ilustradas en las Figura 36 y Figura 37. A partir de los datos de la
grafica anterior podemos obtener la siguiente tabla 1 que nos permite encontrar facilmente
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los distintos ritmos caracteristicos en el nodo AV de forma estadistica. Asi por ejemplo,
cuando la media de las activaciones auriculares es de 227,4 ms, vemos como el 50,0% de las
activaciones acaban bloqueandose, mientras que el 49,86% se transmiten por el camino
lento y el 0,13% por el camino rapido. Esto supone un ritmo 2:1 en el que sélo una de cada
dos activaciones llega a transmitirse por el nodo AV. Este ritmo no constituye una serie de
Wenckeback propiamente dicha porque dichas series tienen la caracteristica de que en cada
activacion el tiempo de transmision aumenta, lo cual no se puede observar en una serie 2:1
ya que no hay continuidad entre activaciones transmitidas. Sin embargo, los casos en los que
la media de las activaciones auriculares se sitla en 269,8 y 277,6 ms si se constituyen ritmos
de Wenckeback a 3:1 y 4:1 respectivamente, en los cuales observamos cémo a cada
activacion el tiempo de transmisién aumenta hasta que se produce un bloqueo.

AAmedio FP SP bloqueo Ritmo
(ms)
227,4 0,13%  49,86% 50,01% 2:1
269,8 33,02% 33,65% 33,33% Wenckeback 3:1
277,6 24,91% 50,09% 25,00% Wenckeback 4:1

Tabla 1. Localizacién de las series de Wenckebach para el modelo |
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Figura 36. Representacion de series de Wenckebach 4:1y 3:1 para el modelo |
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Figura 37. Representacion de la serie 2:1 para el modelo |

5.4 Anadlisis del modelo Il

En esta seccidn analizaremos el segundo modelo disefiado. Debemos recordar que el
objetivo del segundo modelo era comprobar el efecto introducido por la presencia de un
salto en la respuesta fundamental del nodo (Figura 14). Este salto se situa entre los 400 y los
450 ms de A2A3. Ademas la pendiente del camino FP es en general mayor que la del camino
SP y en comparacidn con el modelo |, en el segundo modelo la respuesta fundamental del
camino rapido proporciona valores de transmisién mucho menores que en el primer modelo
(Figura 14 y Figura 13). Estas diferencias pueden observarse en la siguiente figura:
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Figura 38. Comparaciéon Modelos AV | y I
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Para analizar las diferencias entre el modelo | y el modelo Il empezaremos analizando la
siguiente Figura 39 que debe ser comparada con la equivalente grafica del modelo | (Figura
35). En primer lugar, volvemos a definir las distintas zonas de conduccidon ya explicadas en el
modelo I|. EIl comportamiento en los dos modelos vistos es muy parecido, pero con ciertas
peculiaridades.

Tipos de conduccion AV segun el ritmo auricular

100 T Il

-conduccic')n FP

90 conduccién SP
- bloqueo total
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Figura 39. Porcentaje de estimulos auriculares conducidos por el camino rapido (en azul), lento
(en verde) o bloqueados (en rojo) segun el ritmo auricular para el modelo I

Zona de estabilidad FP, Zona de transicion FP-SP y Zona de estabilidad SP

A esta zona pertenecen todas las series auriculares con un AA medio superior a los 500
ms y en ella se producen conducciones exclusivamente por el camino rapido FP. En
comparacion con el primer modelo, la zona de estabilidad FP es mayor en este segundo
modelo, aunque la region de transicion es muy parecida y no se encuentran cambios en el
comportamiento del nodo.

Entre los 400 y los 475 ms de periodo auricular medio encontramos una zona de
transicién entre ambos caminos. Finalmente, por debajo de los 400 y hasta los 325 ms nos
encontramos en la zona de conduccidn estable SP. Con estos datos, podemos asegurar ya
gue la zona de conduccion SP es mucho menor para el modelo Il que pare el modelo I. Esto
es debido a que, tal y como muestran las gréficas de las respuestas fundamentales de los
nodos (Figura 14 y Figura 13), los tiempos de transmisiéon AV en el camino rédpido del modelo
Il son mucho menores que para el modelo I.
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Zona de interaccion SP-FP-bloqueo

Entre los 200 ms y los 325 ms de periodo auricular se produce una gran interaccion entre
los caminos SP y FP con una presencia creciente de bloqueos. En 260 ms, el 50% de las
activaciones auriculares se bloquean y el resto de activaciones son conducidas a medias
entre el camino rapido y el camino lento. Esta es una de las principales diferencias entre
ambos modelos: en el modelo | teniamos series producidas exclusivamente tanto por el
camino rapido como por el lento, mientras que en el modelo Il el camino FP nunca llega a ser
el protagonista de estas series.

Podemos realizar un analisis de estas series estadisticamente tal y como habiamos hecho
para el primer modelo.

AAmedio FP SP bloqueo Ritmo
(ms)
244,6 | 18,74% 31,26%  50,00% ritmo 2:1

279,6 | 26,44% 40,26%  33,31% Wenckebach 3:1
287,6 | 21,69% 53,31% 25,00% Wenckebach 4:1
289 | 17,40% 62,58% 20,02% Wenckebach 5:1

Tabla 2. Localizacidn de las series de Wenckebach para el modelo Il

Cabe destacar el hallazgo de una zona muy estable entre los 242 ms y los 256 ms en la
cual el 50% de las activaciones quedan bloqueadas. Ademas, en este modelo también hemos
encontrado series de Wenckebach 5:1 bastante estables, tal y como muestra la Figura 40.
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Figura 40. Representacion de la serie de Wenckebach 5:1 para el modelo Il
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Zona de bloqueo

La zona de bloqueo se encuentra por debajo de los 200 ms y se caracteriza por la poca
presencia del camino FP que es incluso menos representativa incluso que en el caso del
modelo I. El comportamiento del SP es el mismo en ambos modelos.

A partir de todos estos resultados, resulta evidente que la inclusién de un salto entre los
dos caminos de la respuesta fundamental del nodo AV haciendo disminuir los valores de
transmision AV del camino rdpido comporta una menor participacion del camino rapido en
la zona de interaccion SP-FP-bloqueos y un alargamiento de la zona de estabilidad FP.
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5.5 Analisis del modelo Il

El modelo del nodo Il fue disefiado con el objetivo de probar un modelo muy distinto a
los precedentes, caracterizado por una respuesta fundamental muy suave con un salto entre
caminos muy poco evidente (Figura 15). El resultado es un modelo con un camino rapido
muy amplio, tal y como también podemos observar en la siguiente grafica:

Tipos de conduccion AV segun el ritmo auricular

conduccién SP
- bloqueo total
----- AAstd = 4ms
..... ‘,o -‘\

o

10

9

o

8

o

7

o

6

o

5

o

4

o

Conduccién AV

3

o

20 /fﬁf'
” W
0 I
100 150 200 250 300 350 400 450 500 550

AA (ms)

Figura 41. Porcentaje de estimulos auriculares conducidos por el camino rdpido (en azul), lento
(en verde) o bloqueados (en rojo) segun el ritmo auricular para el modelo Il

Resulta evidente que este modelo dispone de caracteristicas muy distintas a los modelos
anteriores. Con motivo de facilitar la comprension de los resultados al lector, incluimos de

nuevo la Figura 12.

His electrograms 4. 4_ 4. 4 —
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/;@4/ i
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Figura 12. llustracién de diferentes escenarios de conduccién entre los caminos de propagacién
rapido y lento
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Zona de estabilidad FP

A esta zona pertenecen todas las series auriculares con un AA medio superior a los 425
ms y en ella se producen conducciones exclusivamente por el camino rédpido FP ya que estos
ritmos permiten descansar suficientemente a ambos caminos y el FP siempre serda mas
rapido respecto al SP en condiciones de reposo. Esta situacidn se ilustra en la Figura 12A que
acaba de incluirse. Se trata de una zona de estabilidad mucho mayor que en los otros
modelos. Esto ya lo habiamos presupuesto cuando, al disefiar la grafica de la respuesta
fundamental del modelo, habiamos obtenido una grafica en la cual el camino rapido se
prolongaba mucho mas que en los demas modelos.

Zona de transicion FP-SP y Zona de estabilidad SP

Entre los 425 y los 350 ms de periodo auricular medio, el periodo refractario del camino
rapido es mayor que el del periodo auricular, por lo que el primero se bloquea y es el camino
lento el que conduce. Esta situacion puede verse en la Figura 12C. El camino rapido nunca
llega a desaparecer como en los otros modelos anteriores, por lo que la zona de estabilidad
SP no existe practicamente.

Zona de interaccion SP-FP-bloqueo

Entre los 325 ms y los 175 ms de periodo auricular se produce una gran interaccién entre
los caminos SP y FP con una presencia creciente de bloqueos. En 325 ms, el camino rapido se
encuentra blogqueado debido a su largo periodo refractario y es el SP quien conduce (Figura
12C). Sin embargo, el periodo auricular empieza a ser mayor que el periodo refractario del
camino lento también, por lo que se producen los primeros bloqueos totales (Figura 12E).
Desde los 200 hasta los 270 ms encontramos también una zona muy estable de Wenckebach
2:1, en donde los bloqueos constituyen el 50% de todas las transmisiones AV. La principal
diferencia entre este modelo y los anteriores es que el camino rdpido si tiene un papel
mucho mas importante y es superior en nimero de activaciones conducidas al camino lento.
Esto es debido principalmente al hecho de que el camino lento cuenta con unos tiempos de
conduccion mucho mas altos que el camino rapido.

Zona de bloqueo

La zona de bloqueo se encuentra por debajo de los 175 ms y se caracteriza por un gran
nimero de bloqueos. Los caminos rdpido y lento actlan practicamente en la misma
proporcién y los bloqueos aumentan linealmente conforme disminuye la media de las
activaciones auriculares.
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Series de Wenckebach

En la region de interaccion anteriormente explicada encontramos las series d
Wenckebach que quedan ilustradas en las Figura 36 y Figura 37. A partir de los datos de est

e
d

grafica podemos obtener la siguiente tabla 1 que nos permite encontrar facilmente las

distintas series de Wenckebach de forma estadistica.

AAmedio FP SP bloqueo Ritmo
(ms)
259,6 | 49,96% 0,04% 50,00% ritmo 2:1

288 | 33,32% 33,36% 33,32% Wenckebach 3:1
298,4 | 24,85% 50,31% 24,85% Wenckebach 4:1

Tabla 3. Localizacién de las series de Wenckebach para el modelo Ill
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5.6 Analisis de ablaciones

Para analizar el efecto de las ablaciones, realizamos un analisis ventricular del modelo | al
cual se le han sustraido sendos caminos. La siguiente figura muestra ablaciones en sendos
caminos para un régimen sinusal. En estos ritmos tan relajados no se aprecia ningin cambio
entre la respuesta integra sin ablaciones (en azul) y la respuesta con ablaciones (en el

camino SP a la izquierda y en el camino FP en la derecha):
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Figura 42. Ablacién en los caminos lento (a la izda.) y rdpido (a la dcha.) para el modelo nodal | a
750 ms

Los principales cambios pueden observarse a ritmos auriculares mucho mas rapidos. La
Figura 43 muestra series ventriculares tipicas de un régimen fibrilatorio, en las que se
produce una ablacién de alguno de los dos caminos de conduccidn. Es inmediato observar
cdmo las ablaciones en el camino rdpido no introducen practicamente ningun efecto. Sin
embargo, el efecto producido por la ablacion del camino lento es muy notable.
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Figura 43. Ablacién en los caminos rapido (izda.) y lento (dcha.) para el modelo nodal | a 300 ms
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Tal y como habiamos avanzado anteriormente, las ablaciones en el camino rapido no
introducen practicamente ningun cambio en la respuesta ventricular del nodo AV. Sin
embargo, las ablaciones del camino lento producen un incremento muy notable de la
frecuencia ventricular tal y como muestran todas las graficas. Un ejemplo muy claro es el
anterior en el que un ritmo auricular de 300 ms pasa de producir un régimen ventricular de
300 ms a otro de 600 ms.

Los efectos de la ablacién del camino lento del nodo AV son cada vez mas visibles
conforme vamos excitando al nodo con periodos auriculares menores. En la Figura 44
podemos encontrar cuatro casos de ablaciones del camino lento con excelentes resultados.
En el panel a encontramos un régimen fibrilatorio con una respuesta ventricular en torno a
los 440 ms (el doble del periodo auricular) que con una ablacién en el SP se transforma en un
régimen bimodal en los periodos doble y triple de la frecuencia auricular.
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Figura 44. Ablacién del camino lento del modelo | para 220 (a), 180 (b), 160 (c) y 140 ms (d).
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Este dltimo resultado descrito no es tan impresionante como lo pueden ser los
siguientes. En el panel b pasamos de un régimen bimodal con un pico dominante en 360 (el
doble del periodo auricular) a un régimen trimodal en el cual el pico dominante se sitla en el
triple del periodo auricular. Esta misma situacion se produce en el panel ¢, en el cual se pasa
de un régimen bimodal de 320 y 480 ms a un régimen también bimodal de 480 y 640 ms. Por
ultimo, en el panel d la ablacién del camino lento nos permite pasar de una respuesta
bimodal fundamentada en el tercer armdnico del periodo auricular a otra respuesta
centrada en el cuarto armodnico.

Por otra parte, como en el andlisis de los modelos en las anteriores secciones hemos
disefiado las siguientes graficas que resumen el efecto producido por ablaciones en sendos
caminos de conduccién del nodo AV. A simple vista, vemos como en los casos de ablaciones
la desviacion estandar no afecta en exceso la respuesta final: la figura con una desviacién
estandar de 18 ms y el mismo caso pero con 4 ms (linea punteada) no presenta casi ninguna

variacion.
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Figura 45. Efecto de las ablaciones de los caminos rapido (dcha.) y lento (izda.)

Podemos observar como la ablacién en el camino SP produce una zona de estabilidad
entre 250 ms y 350 ms en la cual el nodo conduce el 50% de las activaciones auriculares
produciéndose una serie a ritmo 2:1, con lo cual, podemos esperar un VV resultante medio
de entre 500 ms y 750 ms. En la gréfica inicial sin ablaciones (Figura 35), la regién en la que
los bloqueos sucedian en el 50% de las activaciones auriculares se extendia desde los 200
hasta los 270 ms, por lo que la ablacion en el camino SP produce un incremento
generalizado en la media de las activaciones ventriculares.

Por el contrario, no se observan diferencias entre la situacidn sin ablaciones y la ablacién
del FP. Esto es debido al menor peso que tiene el FP cuando sometemos el nodo AV a
periodos auriculares menores.
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Asi pues, el analisis de ablaciones muestra claramente que la eliminaciéon del camino
lento en el nodo AV produce una reduccién en el ritmo cardiaco resultante. El camino lento
consigue transmitir, aunqgue mas lentamente, ritmos mads rapidos que el camino rapido, por
lo que al eliminar dicho camino, entra en juego Unicamente el camino rapido, que no puede
seguir ritmos auriculares tan rapido vy, por tanto, se bloquea mas a menudo consiguiendo asi
ritmos ventriculares mucho mas lentos.
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5.7 Introduccion de varias frecuencias en el nodo AV

A lo largo de todo este trabajo, hemos supuesto que los dos frentes de onda que se
propagan por el nodo AV son idénticos y se activan al mismo tiempo. Esto no es una
hipotesis demostrada y podria no ser completamente acertada. Es por ello que hemos
realizado algunas pruebas en las que simulamos que la activacidn auricular no llega al mismo
tiempo a los dos caminos de conduccion AV. En la siguiente Figura 46 encontramos las
superficies de Poincaré halladas con nuestro modelo, en el cual la activacién auricular y las
caracteristicas del modelo son siempre las mismas. La Unica diferencia entre cada una de las
graficas es el diferente retraso con el que la onda auricular llega al camino FP.
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Figura 46. Perfiles de superficies de Poincaré en las cuales la activacion auricular llega antes (50
ms) o después (50 ms) al FP respecto al SP

En la figura se aprecia como cuando la sefal auricular llega antes al FP, los perfiles de
superficie de Poincaré son muy similares. La situacidn no es asi cuando la seial llega antes al
SP. Para investigar en profundidad lo que sucede podemos observar en las Error! No s'ha
trobat l'origen de la referéncia. y Error! No s'ha trobat l'origen de la referéncia. la
distribucién de las activaciones auriculares segiin el camino por el que se transmiten.
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En la primera figura vemos como cuando la sefial auricular llega antes al camino rapido,
los histogramas ventriculares no varian significativamente:
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Figura 47. Histogramas (columna A) y contribuciones SP (columna B) y FP (columna C) cuando la
sefial llega 25 ms (fila 1) o 10 ms (fila 2) antes al FP que al SP respecto al caso en el que la sefial llega
por igual a ambos caminos (fila 3)
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Sin embargo, como vemos en la Error! No s'ha trobat I'origen de la referéncia. como
cuando el retardo es positivo la morfologia de la distribucidon entre los caminos rapidos y
lentos cambia mucho:
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Figura 48. Histogramas (columna A) y contribuciones SP (columna B) y FP (columna C) cuando la
sefial llega 10 ms (fila 2) o0 25 ms (fila 3) después al FP que al SP respecto al caso en el que la sefial
llega por igual a ambos caminos (fila 1)
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Esto es debido a que en un principio es el camino rapido el que domina, pero al incluir un
cierto retardo, el camino lento siempre consigue llegar antes que el rapido y entonces este
ultimo desaparece. Se comprende mejor en la siguiente tabla, en la que vemos como cuando
el retardo supera los 4 ms, el camino rdpido siempre llega mas tarde que el lento. Esto unido
al hecho de que el periodo refractario ©;,; es siempre menor en el camino lento provoca la
definitiva desaparicidon del camino rapido, tal y como muestra la Figura 48.

Retardo =0 ms | Retardo =4 ms | Retardo =6 ms
AVmin SP 55 ms 55 ms 55 ms
FP+retardo 50 ms 54 ms 56 ms
Theta_ini SP 210 ms
FP 305 ms

Tabla 4. Comparacidn entre las caracteristicas AVmin efectivo y 0;,,; en los caminos SP y FP para
retardos distintos en el FP

En definitiva, introducir un retardo en el camino rdpido equivale matematicamente a

modificar el AV s, de dicho camino.
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5.8 Anadlisis de la influencia de las series auriculares sobre la respuesta
ventricular

Las series auriculares que hemos utilizado en todo este trabajo han sido producidas
usando el algoritmo propueso por Climent et al. [29]. Tal y como hemos explicado en la
Metodologia de este trabajo, Climent usaba una distribucidon Pearson Tipo IV ya que de esta
forma podia controlar de forma independiente cinco parametros caracteristicos: media,
varianza, skewness, kurtosis y autocorrelacion.

En este seccién analizamos cémo varia la respuesta ventricular de un nodo AV cuando
Unicamente varia uno de los pardmetros anteriores en la serie de entrada auricular. En las
siguientes figuras podemos ver los resultados. A menos que se indique lo contrario, todas las
simulaciones se han obtenido usando el Modelo | con una serie auricular media de 155 ms,
desviacion 22 ms, skewness 1,1, kurtosis 8 y coeficientes de autocorrelacion [1 0,21 0,07 0,05
0,01].
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Figura 49. Respuestas ventriculares para diferentes combinaciones de AA (ver texto)
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En la figura anterior podemos ver que el cambio en el valor medio de la serie auricular
tiene una gran influencia sobre el histograma ventricular (panel a), modificando tanto la
localizacion de la poblacidon RR dominante como el nimero de ellas. La desviacidon estandar
de las series auriculares tiene su efecto sobre la anchura de cada poblacién ventricular,
como observamos en el panel b. Un incremento en el valor de la desviacion estandar se
corresponde con una disminucion del valle que separa las poblaciones de RR, dificultando asi
su identificacién. Por ultimo, la skweness y la kurtosis también influencian la respuesta
ventricular final, tal y como se muestra en los paneles cy d.
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6. Discusion

6.1 Principales aportaciones

Con este proyecto hemos desarrollado el primer modelo de nodo auriculoventricular
humano disponible en la bibliografia que cuenta con un sistema de doble fisiologia en el cual
los impulsos auriculares vienen transmitidos por un camino denominado lento o por otro
denominado rapido. Las principales diferencias en cada uno de estos caminos fisioldgicos
consistes en sus tiempos de transmisidn auriculoventricular y en sus periodos refractarios.

A partir del disefio del sistema auriculoventricular, se ha estudiado el efecto que produce
cada uno de los pardmetros del nodo AV sobre la respuesta ventricular durante arritmias
supraventriculares. El sistema base del nodo auricular se compone de una familia de
pardmetros para cada uno de los caminos existentes: T es la constante de refractariedad que
controla el efecto del tiempo transcurrido entre la Gltima transmision AV no bloqueada y la
siguiente activacion auricular; a limita la accién del conjunto anterior, que viene sumado
siempre a AV, que delimita el minimo tiempo de transmisidn auriculoventricular. Por otra
parte, se incorpora un sistema de bloqueo por el cual uno o ambos caminos son incapaces
de conducir un latido auricular debido al citado efecto de refractariedad. Este sistema de
blogueo se limita a aumentar el tiempo refractario minimo entre latidos ventriculares
usando una variable aleatoria definida, segin Mangin et al. [16] por A,eqiqY Astq- LOS
estudios de Mangin han comparado ya el efecto de esta aleatoriedad en el sistema y se ha
demostrado el efecto beneficioso de esta introduccion en comparacidn con series
ventriculares reales.

Como hemos visto, las distintas combinaciones de estos pardmetros dan resultado a
distintos modelos que presentan importantes diferencias entre ellos emulando las
diferencias que se pueden registrar en la prdctica clinica. Con la intencién de evaluar el
efecto que estas diferencias pueden tener sobre la respuesta clinica de los pacientes, hemos
evaluado el comportamiento de distintos nodos AV para una misma patologia. En primer
lugar, hemos elegido un primer modelo en el que domina el camino lento. A su vez, el
modelo Il juega con los parametros del camino rapido para obtener un salto entre los dos
caminos en la respuesta fundamental del nodo AV, muy tipico en las respuestas reales de
nodo AV humanos. En nuestro tercer modelo, domina el efecto del camino rapido en gran
parte de todo el espectro auricular posible, debido a la combinacién de sus pardmetros que
han dado lugar a una respuesta fundamental (Figura 15) con una linea de corte muy baja en
términos de media auricular entre el camino rapido (a medias auriculares altas) y el camino
lento (a medias auriculares mas bajas). Asi, tenemos un primer modelo en el que domina el
camino lento con una transicion entre caminos muy definida, un segundo modelo mas
proporcionado con un salto muy marcado entre caminos y un tercer modelo dominado por
el camino rapido con una transicion muy suave.

Por otra parte, el anilisis de ablaciones nos ha llevado a la conclusion de que dicho
procedimiento aplicado sobre el camino lento del nodo AV puede provocar una reduccion
del ritmo cardiaco del paciente. En pacientes con arritmias fibrilatorias, el ritmo cardiaco es
muy alto y esto ocasiona numerosos otros sintomas. Asi, los médicos tratan de reducir el
ritmo cardiaco de una forma controlada para no llegar a provocar bradicardias o ritmos
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excesivamente irregulares que podrian desbalancear la presién sanguinea. Es por ello que las
terapias ablativas podrian ser efectivas tal y como algunos autores afirman [4,5], aunque en
los casos en los que el camino rapido es el predominante, como en el modelo lll, la ablacion
puede no tener un efecto destacable.

La aplicacién de distintas series auriculares sobre el algoritmo disefiado que implementa
el nodo AV permite la consecucion de series ventriculares muy distintas. Uno de los
hallazgos mas evidentes es la relacion entre la desviacién estandar de las series y la
variabilidad en el camino de conduccién auriculoventricular. Asi, aquellas series, tipicas de la
fibrilacion auricular, en las que la desviacion estandar auricular era mayor han producido
series ventriculares en las cuales es mucho mas usual el cambio del camino de conduccion
entre rapido y lento para cada impulso auricular. Por el contrario, encontramos menos
variacién en la eleccion del camino que conduce cada impulso auricular entre las series
auriculares menos dispersivas, mas tipicas entre los ritmos sinusales y de flater auricular.

Por otra parte, hemos encontrado respuestas ventriculares muy variadas: unimodales,
bimodales e incluso respuestas ventriculares en las cuales hemos localizado 3 o mas
longitudes de periodo ventricular distintas. Si bien es cierto que cuanto mas desciende el
periodo auricular medio, mas complicada de descifrar es la respuesta ventricular, se puede
establecer una primera aproximacién en la cual cada periodo ventricular mas comun es un
multiplo del tiempo auricular medio, lo cual estd en consonancia con las publicaciones
recientes al respecto [Andreu et al. 30].

Por ultimo, hemos investigado la influencia que puede ocasionar el hecho de que la sefial
auricular no llegue al mismo tiempo a la entrada de los dos caminos de conduccién y la
influencia de los pardmetros de disefio de las series auriculares sobre la respuesta
ventricular final.

6.2 Comparacion con otros trabajos

Nuestro modelo se ha basado a partir de la experiencia de otros autores. Jorgensen et al.
[32] propuso nuestro mismo modelo matematico pero con un parametro Ag;q = 0, de forma
que cada bloqueo AV provoca un aumento del periodo refractario idéntico. Una de las
interesantes propiedades que introdujo este modelo es que durante estimulacién auricular
rapida en flater y fibrilacidon auricular, el nimero de latidos conducidos es inversamente
proporcional a la frecuencia de activacién auricular para unas caracteristicas auriculares
invariantes. Es decir, a mayor frecuencia de activacién, menor niumero de latidos conducidos
por el nodo AV. Estos resultados, que nuestro modelo también comparte, se correspondian
con los experimentos conducidos en conejos por Chorro en 1990 [33].

Nuestro modelo estd basado principalmente en el de Mangin et al. [16], quien estudi6 el
efecto de introducir un A uniformemente distribuido al modelo anterior y encontré que esta
formula se adaptaba mucho mejor a pacientes reales. El modelo con un Agq = 0 también
funciona bien a efectos probabilisticos en comparacion con series ventriculares reales, pero
los histogramas que se producen son demasiado multi-modales y no concuerdan con
resultados médicos observados. Respecto a la eleccion del valor de Agyq, nosotros hemos
usado el modelo uniformemente distribuido de Mangin para la transmisién de los impulsos
auriculares ya que ofrece resultados muy coherentes con los datos encontrados en pacientes
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reales. No obstante, ninguno de estos autores incluye el efecto de la doble fisiologia del
nodo AV.

Climent et al. si que introduce las herramientas matematicas para incluir la doble
fisiologia [22] en el caso de conejos. En su estudio, Climent construye graficas fundamentales
de transmisién (como en las Figura 13, Figura 14 y Figura 15) a partir de experimentos
realizados en conejos con protocolos de estimulacion A1A2A3. Ademas, también se efectian
pruebas para evaluar series de Wenckebach y los efectos de la conduccion durante
fibrilacion auricular. Mediante el uso de los alternantes de His, podemos discernir los latidos
transmitidos provenientes de los caminos rapido y lento.

Climent utiliza estos alternantes para asi llevar a cabo un andlisis de la fisiologia dual del
nodo AV a partir del cual configura su modelo matematico de nodo AV. Dicho modelo,
incluye una estructura fisiolégica dual que nosotros hemos utilizado. Por tanto, el modelo de
Climent ya incluye los efectos de la doble fisiologia y de los latidos bloqueados sobre conejos
y sus resultados son validados mediante la comparacién con series experimentales,
localizacién de series de Wenckebach y andlisis de ablaciones en su modelo. Finalmente,
Climent puntualiza ciertas limitaciones que deben ser consideradas: la aplicabilidad de su
modelo en conejos al caso del nodo AV humano y la posibilidad de incluir diferencias entre
las activaciones en cada uno de los caminos de conduccién.

Nuestro modelo de doble fisiologia parte del modelo propuesto por Climent, el cual ha
sido adaptado para cumplir con las caracteristicas de conduccién humanas. Una de las
principales diferencias es que el modelo matematico de Climent es mucho mas flexible, ya
gue en su descripcion matematica tanto T como a son también variables. Nuestro modelo
ha intentado simplificar esta mayor variabilidad para asi poder contrarrestar la dificultad de
incluir el efecto de la doble fisiologia en humanos.

Nosotros, sin embargo, hemos extrapolado su modelo a las caracteristicas tipicas del ser
humano y hemos usado gréaficas fundamentales obtenidas a partir de experimentos en
humanos encontrados en la literatura [31]. Para la creacidn de la doble fisiologia, a partir de
la base de los modelos humanos encontrados y de las conclusiones de Climent se han
disefiado los pardmetros distintos para cada uno de los caminos de conduccidon. El modelo
de eleccidn de la doble fisiologia sigue exactamente las indicaciones de Climent: el haz de His
es activado siempre por el camino con un menor tiempo de conduccién. Por tanto, podemos
considerar nuestro trabajo como una continuacion del trabajo de Climent con la adaptacién
de su modelo al caso humano.

En cuanto a los resultados, los de Climent et al. no son directamente extrapolables ya que
dicho trabajo usa modelos auriculoventriculares de conejos. Sin embargo, el funcionamiento
de las series de Wenckebach y de las ablaciones coincide totalmente con nuestros
resultados. Jorgensen y Mangin también muestran los mismos resultados en cuanto a series
de Wenckebach aunque no estudian las posibles ablaciones de los caminos ya que no
disponen de un modelo de fisiologia dual. Sin embargo, estos dos ultimos autores si que
tratan con datos de pacientes humanos y nuestros resultados si que concuerdan con lo
expuesto en sus trabajos.
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6.3 Limitaciones

Uno de nuestras principales limitaciones a la hora de evaluar nuestro modelo matematico
consiste en que no disponemos de registros intracardiacos humanos reales, por lo que todo
el proceso de construccion del modelo de transmision AV se ha realizado a partir de
extrapolaciones a partir del modelo de conejo de Climent. No obstante, las respuestas
ventriculares obtenidas son similares a las obtenidas en pacientes clinicos. Esta es una
limitacion con la que se enfrentan todos los grupos de investigacién del mundo ya que hoy
en dia existen importantes limitaciones técnicas que nos permiten obtener dichos registros
de forma facil.

Ademas, existen distintos cambios en la respuesta fundamental del nodo AV que depende
de factores temporales. El tiempo de conduccidn AV no depende Unicamente del tempo de
recuperacion sino también de la historia de conduccidn pasada descrita por los conceptos de
facilitacion y fatiga [31]. Estos conceptos introducen distintas respuestas fundamentales en
funcidén de la serie precedentes de bloqueos y conducciones. La incorporacién de la fatiga y
la facilitacion en los modelos matematicos del nodo AV puede conducir a una gran variedad
de efectos dindmicos y, aunque la inclusién de estos efectos podria haber sido posible en el
modelo actual, la incorporacidon de parametros extra hubiera complicado en exceso nuestro
espacio paramétrico. Otro factor limitante en nuestro modelo es la falta de rentrada desde
los ventriculos a las auriculas que también podria llegar a afectar a las propiedades
conductivas del nodo.

6.4 Trabajo futuro

A pesar de las distintas limitaciones comentadas, la principal limitacion de este trabajo
viene dada por su propia naturaleza matematica. Los modelos matematico son unas
herramientas que, como hemos visto, proporcionan una buena fuente para poder investigar
y entender mejor los distintos fendmenos biomédicos. Nuestro modelo ha conseguido
arrojar un poco mas de luz sobre las propiedades de la conduccidn auriculoventricular, pero
estos hallazgos deberian ser validados con registros intracavitarios que demuestren que
realmente nuestro modelo se ajusta a la realidad.

Claramente, un modelo idnico del corazdn deberia ser capaz de reproducir todas las
propiedades funcionales de la conduccién auriculoventricular. Sin embargo, estos modelos
son extremadamente complejos. Nosotros creemos que el andlisis de modelos simplificados,
como el aqui propuesto, ofrece un medio para identificar las propiedades funcionales AV
bajo la compleja dindmica del nodo AV. Por tanto, nuestro enfoque debe ser considerado
complementario al desarrollo de modelos idnicos.
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7. Conclusiones

Este trabajo modela la respuesta ventricular durante FA, flater auricular y régimen
sinusal. Tomamos como hipétesis que los latidos auriculares no transmitidos conducen a un
incremento en el periodo refractario del nodo AV. Ademds, también suponemos la existencia
de dos caminos de conduccion auriculoventricular con distintas propiedades de transmision.

Usando un modelo altamente simplificado, se establecen los pardmetros que dan lugar a
respuestas fundamentales de transmisidon realistas en comparacidon con otros trabajos
médicos consultados. Después, se introduce una entrada auricular y se analizan los
resultados ventriculares dados por nuestro modelo. En particular, estas técnicas deberian
ayudar a dilucidar el funcionamiento del nodo AV para asi poder hallar técnicas que
permitan mejorar la situacion de pacientes con flater o fibrilacién auriculares.

En concreto, nuestro modelo ha ayudado a explicar los mecanismos por los cuales la
ablacién del camino de conduccién auriculoventricular lento es un enfoque acertado a la
hora de tratar estas enfermedades, por lo que deberiamos considerar este trabajo como un
avance en el estudio de la conduccion auriculoventricular. Es por ello que se puede afirmar
gue el objetivo principal del presente proyecto final de carrera ha sido alcanzado.

Respecto a los objetivos especificos planteados cabe destacar lo siguiente:

e Hemos estudiado y recopilado informacion bibliografica sobre el modelado
matematico, la fibrilacidn auricular y su respuesta ventricular.

e Hemos adaptado los modelos matemdticos precedentes de otros autores para
obtener un modelo de nodo AV humano a partir de un modelo animal. Dicho modelo
incluye, ademas, muchas caracteristicas propias del nodo AV humano observadas en
experimentos.

e Hemos estudiado y evaluado el efecto producido sobre la respuesta ventricular de las
arritmias auriculares mas frecuentes: usando el modelo de nodo AV obtenido, hemos
obtenido y comparado las respuestas ventriculares en situaciones de FA, fluter o
ritmo sinusal con distintos modelos de nodo AV.

e Hemos analizado en profundidad el papel que juega la doble fisiologia del nodo AV
sobre la respuesta ventricular durante las arritmias supraventriculares. Hemos
estudiado las distintas contribuciones en la respuesta ventricular final de cada uno de
los caminos fisioldgicos del nodo AV en cada uno de los modelos y situaciones
propuestas y las consecuencias de las ablaciones de dichos caminos.
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