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RESUMEN

Segun la Organizacion Mundial de la Salud la isquemia miocardica es una de las principales
causas de mortalidad en todo el mundo. Es por ello por lo que, en las Gltimas décadas, se han
desarrollado diferentes modelos computacionales para el estudio de sus efectos. Sin embargo, la
mayoria de estos modelos tienen algunas carencias que hace que no se puedan considerar
completos.

En este Trabajo Final de Méster se han desarrollado dos nuevos modelos matematicos isquémicos
(ORd-EF y ToR-EF) con los que se han reducido algunas de las carencias presentes en los otros
modelos isquémicos. Para el desarrollo de estos dos nuevos modelos computacionales se ha
partido de los modelos originales de potencial de accion cardiaco de O’Hara (Hara, Laszlo,
Andras, & Yoram, 2011) y Tomek (Tomek et al., 2019). A ellos se les ha afiadido la formulacion
de diferentes efectos isquémicos y cdmo ellos afectan a las corrientes iénicas celulares. En
particular, se han incorporado a los modelos los efectos del ATP y ADP intracelulares en las
bombas i6nicas ATP-dependientes, se ha actualizado el modelo de la corriente de potasio sensible
a ATP a células humanas, se ha ampliado la formulacién del efecto del pH extra e intracelular
sobre las corrientes de calcio, de sodio rapida y tardia, la corriente rapida de potasio y transitoria
de salida y las bombas e intercambiadores i6nicos mas importantes. Ademas, se ha modelado el
efecto de la lisofosfatidilcolina (LPC) sobre las corrientes de sodio y al tardia de potasio. Por
ultimo, a diferencia de los modelos “clasicos” de potencial de accion isquémico, en este trabajo
se ha modelado una fibra cardiaca unidimensional, con los que quedan incluidos en el modelo los
efectos de la propagacion eléctrica en el miocardio. Ambos modelos se han programado en
lenguaje C.

Estos nuevos modelos (ORd-EF — modelo de O’Hara con efectos isquémicos por Esteban y
Ferrero - y ToR-EF - modelo de Tomek con efectos isquémicos por Esteban y Ferrero) han
permitido analizar cémo la hipoxia, la hiperkalemia y la acidosis presentes en la isquemia
miocardica afectan al potencial de accion cardiaco y a la concentracion de potasio extracelular.
Los resultados obtenidos se han comparado con los Unicos experimentos disponibles en la
actualidad llevados a cabo en cardiomiocitos humanos en corazon in-vivo. El analisis de los
resultados permite concluir que, de los modelos desarrollados, el modelo ToR-EF es el que mas
se aproxima a los resultados reales, tanto para aproximar las variaciones isquémicas dinamicas de
la duracién del potencial de accién como el aumento dindmico de la concentracién extracelular
de potasio.

En conclusion, a pesar de las limitaciones de los nuevos modelos, se ha confirmado que el modelo
ToR-EF reproduce correctamente en una fibra cardiaca simulada los efectos isquémicos sobre el
tejido cardiaco.

Palabras clave: corazén, isquemia miocardica, corriente idnica, duracion del potencial de accidn,
concentracién de potasio extracelular.



Estudio mediante modelado matematico y simulacion computacional de los efectos de la
isquemia miocérdica aguda en el tejido cardiaco humano




Estudio mediante modelado matematico y simulacion computacional de los efectos de la
isquemia miocérdica aguda en el tejido cardiaco humano

RESUM

Segons 1’Organitzacio Mundial de la Salud la isquémia miocardiaca és una de les principals
causes de mortalitat en tot el mén. Es per aixo que en les tltimes décades s’han desenvolupat
diferents models computacionals per a I’estudi dels seus efectes. No obstant aix0, la majoria de
aquests models tenen algunes caréncies que fan que no es puguen considerar complets.

En aquest Treball de Final de Master s’han desenvolupat dos nous models matematics isquemics
(ORd-EF i TOR-EF) amb els que s’han reduit algunes de les carencies presents en els altres models
isqueémics. Per al desenvolupament d’aquests dos nous models computacionals s’ha partit dels
models originals de potencial d’acci6 cardiac de O’Hara (Hara et al., 2011) i Tomek (Tomek et
al., 2019). A ells se’ls ha afegit la formulacié de diferents efectes isquémics i com ells afecten a
els corrents ionics cel-lulars. En particular, s’han incorporat als models els efectes del ATP i ADP
intracel-lulars en les bombes ioniques ATP-dependents, s’ha actualitzat el model del corrent de
potassi sensible a ATP a cél-lules humanes, s’ha ampliat la formulacio del efecte del pH extra i
intracel-lular sobre els corrents de calci, de sodi rapid i tarda, el corrent rapid de potassi i
transitoria d’eixida i les bombes i intercanviadors ionics més importants. A més, s’ha modelat el
efecte de la lisofosfatidilcolina (LPC) sobre els corrents de sodi i tarda de potassi. Per ultim, a
diferéncia dels models “classics” de potencial d’accid isquémic, en aquest treball s’ha modelat
una fibra cardiaca unidimensional, amb els que queden inclosos en el model els efectes de la
propagacio eléctrica en el miocardi. Ambdds models s’han programat en llenguatge C.

Aquests dos nous models (ORd-EF — model de O’Hara amb efectes isquémics per Esteban i
Ferrero — i TOR-EF — model de Tomek amb efectes isquémics per Esteban i Ferrero) han permes
analitzar com la hipoxia, la hiperkalemia i la acidosis presents en la isquémia miocardiaca afecten
al potencial d’accid cardiac i a la concentracio de potassi extracel-lular. Els resultats obtinguts
s’han comparat amb els dos tnics experiments disponibles a la actualitat portats a terme en
cardiomidcits humans en un cor in-vivo. L'analisi dels resultats permet concloure que, dels models
desenvolupats, el model Tor-EF és el que més s'aproxima als resultats reals, tant per aproximar
les variacions isquemiques dinamiques de la durada del potencial d'accié com I'augment dinamic
de la concentracio extracel-lular de potassi.

En conclusid, tot i les limitacions dels nous models, s'ha confirmat que el model Tor-EF
reprodueix correctament en una fibra cardiaca simulada els efectes isquémics sobre el teixit
cardiac.

Paraules clau: cor, isquémia, corrent ionica, duraci6 del potencial d’accid, concentracié de
potassi extracel-lular.
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ABSTRACT

According to the World Health Organization, myocardial ischemia is one of the main causes of
mortality throughout the world. That is the reason why, in recent decades, different computational
models have been developed to study its effects. However, most of these models have some
shortcomings that mean that they cannot be considered complete.

In this Final Master's Thesis, two new ischemic mathematical models have been developed (ORd-
EF and ToR-EF) with which some of the deficiencies present in other ischemic models have been
reduced. For the development of these two new computational models, the original models of
cardiac action potential of O’Hara (Hara, Laszlo, Andras, & Yoram, 2011) and Tomek (Tomek
et al., 2019) were used. The formulation of different ischemic effects and how they affect cellular
ionic currents has been added to them. In particular, the effects of intracellular ATP and ADP on
ATP-dependent ion pumps have been incorporated into the models, the model of the ATP-
sensitive potassium current has been updated to human cells, the formulation of the effect of extra
and intracellular pH has been expanded over the calcium current, the fast and late sodium currents,
the fast potassium current, the transient outflow potassium current and the most important pumps
and ion exchangers. Moreover, the effect of lysophosphatidylcholine (LPC) on sodium and late
potassium currents has been modelled. Lastly, unlike the "classical" models of ischemic action
potential, in this work a one-dimensional cardiac fiber has been modelled and the effects of
electrical propagation in the myocardium have been included in the models. Both models have
been programmed in C language.

These new models (ORd-EF - O'Hara's model with ischemic effects by Esteban and Ferrero - and
ToR-EF - Tomek's model with ischemic effects by Esteban and Ferrero) have made it possible to
analyze how hypoxia, hyperkalemia and acidosis present in myocardial ischemia affect cardiac
action potential and extracellular potassium concentration. The results obtained have been
compared with the only currently available experiments carried out on human cardiomyocytes in
the heart in-vivo. The analysis of the results allows us to conclude that, between the models
developed, the ToR-EF model is the one that most closely approximates the real results, both to
approximate the dynamic ischemic variations of the duration of the action potential and the
dynamic increase of the extracellular potassium concentration.

In conclusion, despite the limitations of the new models, it has been confirmed that the ToR-EF
model correctly reproduces the ischemic effects on cardiac tissue in a simulated cardiac fiber.

Keywords: heart, ischemia, ionic current, action potential duration, extracellular potassium
concentration.
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CAPITULO 1. MOTIVACION,
ANTECEDENTES Y JUSTIFICACION

La isquemia miocérdica aguda (IMA) es una enfermedad cardiaca que consiste en la disminucién
del flujo sanguineo coronario debido a la obstruccion total o parcial de una arteria. Normalmente,
esta obstruccién es producida por la acumulacion de placas de ateroma en las paredes de las
arterias 0 a un vasoespasmo de una arteria coronaria, provocando un insuficiente aporte de
nutrientes y oxigeno al musculo cardiaco, asi como una acumulacion excesiva de anhidrido
carbonico (Hall & Guyton, 2011). Todo eso lleva a una alteracion del ritmo cardiaco, que puede
afectar gravemente a la eficacia de la funcion de bomba e incluso llegar al grado de provocar la
muerte del individuo. Concretamente, se producen un conjunto de alteraciones electrofisiologicas
en el tejido que aumentan la probabilidad de sufrir arritmias ventriculares (Michael Janse &
Kléber, 1981).

Segun la Organizacion Mundial de la Salud (OMS) la cardiopatia isquémica es una de las
principales causas de mortalidad en todo el mundo. A pesar de ello, los efectos que provoca esta
enfermedad sobre la actividad electrofisioldgica del corazén no son del todo conocidos. Esto hace
ver la importancia y necesidad del estudio del corazén con el objetivo de conocer mejor su
funcionamiento y poder desarrollar nuevas formas de prevenir, diagnosticar y tratar todo tipo de
enfermedades cardiacas. En este trabajo nos encentraremos en la isquemia miocardica.

La actividad eléctrica del corazon puede modelarse matematica y computacionalmente
estableciendo una analogia de circuitos eléctricos. Actualmente, encontramos modelos
matematicos para la simulacion de la actividad cardiaca en humanos y otras especies que
reproducen los fenémenos electrofisiol6gicos a partir de formulaciones matematicas. La ventaja
gue presentan estos modelos es que permiten la prediccion de respuestas en condiciones que
pueden ser dificiles de reproducir a nivel experimental y, por lo tanto, abren una nueva via de
estudio del corazon y de aquellas patologias que puedan estar relacionadas con él.

A dia de hoy, el modelado de células cardiacas ha sido ampliamente estudiado y sus inicios se
remontan a principios del siglo XX, cuando Van der Pol y Van der Mark (Van der Pol & Van der
Mark, 1928) desarrollaron los primeros sistemas matematicos de los que se tiene constancia para
la descripcion de la actividad ritmica del corazon y el estudio de su relacion con la sefial
electrocardiografica. Unos afios méas tarde, Von Neumann (Von Neumann, 1951) y Ulam (Ulam,
1952) progresaron en la instruccion de este campo con el desarrollo de modelos multicelulares a
partir de la creacion de automatas celulares. Simultaneamente, Hodgkin y Huxley (Hodgkin &
Huxley, 1939) emplearon los conocimientos obtenidos en los trabajos de Nernst y Planck para
describir, de forma matemaética, la propagacién del potencial de accion (PA) en fibras nerviosas.
De este modo, desarrollaron un sistema de ecuaciones diferenciales que cuantifica los flujos de
corriente que atraviesan la membrana celular y que se mantiene todavia como paradigma
matematico en las simulaciones.

Paralelamente, la propagacion de la activacién cardiaca en modelos multicelulares también se ha
estudiado durante los ultimos afos. En los modelos se define mediante derivadas parciales que
forman una ecuacion de difusion-reaccion y ella hace referencia, por una parte, a la difusion del
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voltaje a lo largo del tejido y, por otra parte, a la corriente idnica que atraviesa la membrana
celular (Chorro Gascé, 2005).

Centrandonos en los procesos electrofisiol6gicos que conllevan la isquemia miocardica, en los
altimos afios los modelos computacionales cardiacos se han convertido en una poderosa
herramienta como complemento a la investigacion clinica y experimental (Noble, 2002;
Rodriguez, Trayanova, & Noble, 2006; J. Silva & Rudy, 2010; Trayanova, 2011; Trayanova et
al., 2012; Trayanova & Tice, 2009; Trenor Gomis et al., 2011). Uno de los mayores
inconvenientes del estudio experimental de esta enfermedad es que es un fenémeno de naturaleza
inestable y dinamica compleja. Ademas, la mayoria de las arritmias letales se producen antes de
que el individuo ingrese en el hospital, por lo que también dificulta la realizacion de estudios
clinicos sistémicos. Ambos hechos, junto a los obstaculos éticos y practicos que plantea la
relacion estrecha que mantienen las arritmias isquémicas con la muerte del individuo, hacen que
las simulaciones computacionales para el estudio de esta enfermedad cobren una mayor
importancia. De hecho, la isquemia miocardica aguda, junto al infarto de miocardio, son las dos
patologias cardiacas que se han conseguido simular con mayor éxito hasta ahora (Rodriguez et
al., 2006).

En los modelos matematicos actuales de isquemia se incluyen las alteraciones que provoca la falta
de riego sanguineo sobre las corrientes iénicas (ver (Jose M Ferrero, Trenor, & Romero, 2014)
para estado del arte de los modelos actuales y (Dutta, Mincholé, Quinn, & Rodriguez, 2017a) para
comparacion). Por ejemplo, en estos modelos se incluye como las variaciones en los niveles de
pH intra y extracelular provocados por la acidosis isquémica acttan sobre las corrientes entrantes
de sodio y calcio (J. Ferrero, Saiz, & Thakor, 1996; J. Ferrero, Trenor, Rodriguez, & Saiz, 2003)
0 cémo los niveles de adenosin trifosfato (ATP) y adenosin difosfato (ADP) tienen un efecto
directo sobre los canales de potasio sensibles al ATP (Dutta, Mincholé, Quinn, & Rodriguez,
2017b; J. Ferrero et al., 1996). Sin embargo, y como punto clave para el desarrollo de este trabajo,
la mayoria de los modelos actuales no se pueden considerar completos por diferentes razones. En
primer lugar, dichos modelos no suelen incluir los cambios que, la alteracién de estos parametros,
provocan en otras corrientes ionicas. Ademas, cuando se modela el efecto de la isquemia sobre
un canal, a menudo su cinética no cambia y solamente se modifica el valor de su conductancia
maxima (Dutta et al., 2017a; Jose M Ferrero et al., 2014). Asimismo, por lo general, la
concentracion extracelular de potasio se fija como un valor elevado (representando la
hiperkalemia generada por la isquemia) cuando realmente no se mantiene constante, sino que
varia durante el periodo isquémico. Por Gltimo, gran parte de los modelos isquémicos actuales
estan basados en datos obtenidos de modelos animales (perro, conejo y cobaya, en su gran
mayoria) y no estan adaptados para humano.

Por todo ello, el objetivo principal de este trabajo final de master (TFM) es desarrollar, validar,
presentar y comparar diferentes modelos computacionales mas completos para la simulacion de
los efectos electrofisiol6gicos que provoca la isquemia miocardica aguda sobre un corazédn
humano. Este proyecto es continuacion del trabajo final de grado (TFG) realizado por Marta
Gironés Sangiesa (Gironés Sangtiesa, 2020), en el cual se perseguia el mismo objetivo sobre una
célula aislada. En el trabajo actual se busca ir mas alla y se han desarrollado dos modelos 1D
(modificados respecto a los presentados en el citado TFG) que consisten en la simulacién de una
fibra de 2 cm de longitud formada por células miocérdicas virtuales. Gracias a estos modelos se
ha podido estudiar, no solo el efecto de la isquemia miocérdica sobre un cardiomiocito humano,
sino también sobre la propagacion del potencial de accion a través de toda una fibra.

Para el desarrollo de estos modelos se ha partido de los modelos originales de O’Hara (ORd)
(Hara et al., 2011) y Tomek (ToR-ORd) (Tomek et al., 2019) de potencial de accidn en
cardiomiocitos humanos y, sobre ellos, se han ampliado los efectos de los componentes
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isquémicos sobre las corrientes idnicas celulares incluyendo, en la medida de lo posible, datos de
corazén isquémico humano.

Posteriormente, los modelos desarrollados han sido sometidos a un proceso de validacion
empleando datos experimentales de dos estudios realizados sobre corazon humano (Kazbanov et
al., 2014; Sutton et al., 2000) con el objetivo de confirmar que los efectos isquémicos introducidos
reproducen correctamente el comportamiento electrofisioldgico de la IMA.

Todo ello constituye una tarea propia de la Ingenieria Biomédica y es objeto de este Trabajo Fin
de Master. Entre las competencias especificas descritas en el titulo de Master Universitario en
Ingenieria Biomédica impartido por la Universidad Politécnica de Valencia aparece, en el nimero
3, la competencia siguiente:

“Ser capaz de modelar matematicamente y simular procesos complejos en el ambito de la
ingenieria biomédica”

Dicha competencia es la que justifica la eleccidn del contenido de este trabajo y la que se pretende
desarrollar en el mismo.
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CAPITULO 2. INTRODUCCION

2.1. EL CORAZON

2.1.1. Fisiologia del corazon

El corazdn es el nlcleo del sistema circulatorio y consiste en una bomba que suministra sangre a
las demas estructuras del organismo. Su funcién principal es conseguir que los nutrientes y el
oxigeno, que han sido obtenidos a partir de otras funciones corporales (digestién y respiracion)
lleguen a todas las células para que puedan desarrollarse todas las funciones vitales del cuerpo
humano. Cuando es necesario un aporte extra de energia, este 6rgano responde con un aumento
de su actividad, incrementando con ello la frecuencia de bombeo.

El sistema circulatorio, tal como se muestra en la jError! La autoreferencia al marcador no es
valida., es un circuito cerrado que a su vez se divide en el sistema de circulacion mayor y el
sistema de circulacion menor.

Sistema
circulatorio
menor
Vena cava superior
Vena cava inferior
Sistema
circulatorio

mayor

Figura 2.1. Circuitos de circulacion mayor y circulacion menor. Fuente
modificada de: (Hall & Guyton, 2011)
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En primer lugar, la sangre, previamente oxigenada durante su paso por los pulmones, es expulsada
por la arteria aorta en cada latido y avanza por sus diferentes ramificaciones hasta conseguir irrigar
todas las estructuras. Cuando los nutrientes y el oxigeno han sido cedidos a todas las células, la
sangre es recogida de nuevo en las venas y devuelta al corazon. Este circuito es conocido como
sistema de circulacion mayor, general o sistémica.

En segundo lugar, cuando las venas devuelven la sangre al corazdn, esta es enviada a los pulmones
para ser oxigenada de nuevo y retorna al corazén para ser impulsada otra vez a todo el organismo.
Este recorrido, que tiene una longitud menor al anterior, se conoce como sistema de circulacion
menor 0 pulmonar.

2.1.2. Anatomia del corazon

El corazén humano se encuentra ubicado en el mediastino medio del torax, descansando sobre el
diafragma y rodeado por los pulmones a los laterales, el esterndon y los cartilagos costales por
delante y la columna vertebral, la aorta y el eséfago por detras. Se consigue fijar en esta situacion
mediante los grandes vasos que entran y salen de él y por el pericardio, una capa formada por una
membrana serosa y una membrana fibrosa que recubre la superficie externa del miocardio.

Este 6rgano posee volumenes diferentes segln el sexo y la edad del individuo, pero ademas un
mismo corazon también varia notablemente dependiendo de si se encuentra en sistole 0 en
diastole. EI volumen total de un corazén suele rondar entre 500 y 800 mililitros. El peso oscila
entre el 0.4% y el 0.45% del peso corporal total (L6pez Farré & Macaya Miguel, 2009), lo que
supone unos 275 gramos en el hombre y 250 gramos en la mujer, aproximadamente.

Morfologia macroscépica

Para una mejor descripcién de la morfologia macroscopica del corazén, se realiza una diferencia
entre morfologia interna y externa.

Vena cava
superior |

inferior

Figura 2.2. Representacion anatémica del corazon. Fuente:
(“Cardiovascular health: Heart anatomy”)
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Internamente, tal y como se muestra en la Figura 2.2, el corazén esta estructurado en cuatro
cavidades: dos auriculas en la parte superior y dos ventriculos en la parte inferior. En funcion del
lado en el que se encuentren, se les denomina auricula y ventriculo derecho o auricula y ventriculo
izquierdo.

A nivel estructural, los ventriculos tienen una capa muscular mas gruesa porque requieren de una
potencia de bombeo mayor que las auriculas. Asimismo, el musculo del ventriculo izquierdo es
considerablemente méas grueso que el del ventriculo derecho porque es el encargado de bombear
la sangre al recorrido del sistema de circulacion mayor.

Separando ambos lados del corazén se encuentran el tabique interauricular (entre las auriculas) y
el tabique interventricular (entre los ventriculos), por lo que, en condiciones normales, las
cavidades de un lado no se comunican con las cavidades del otro lado. Sin embargo, las auriculas
y los ventriculos de cada uno de los lados si estdn comunicados y lo hacen a través de las valvulas
auriculoventriculares (AV). La valvula AV localizada en el lado derecho se conoce como valvula
tricUspide y la localizada en el lado izquierdo, valvula mitral.

La estructura de estas valvulas, representada en la Figura 2.3, consiste en un anillo sujeto al
orificio de ambas cavidades a partir del que surgen velos, dos velos en el caso de la valvula mitral
y tres velos en el caso de la valvula trictspide (Lépez Farré & Macaya Miguel, 2009). Ademas,
en los bordes de estos velos se encuentran las cuerdas tendinosas que se fijan a la musculatura
ventricular, concretamente a los musculos papilares, y evitan el prolapso de dichos velos hacia
las auriculas cuando se cierran las valvulas. La funcion principal de las valvulas AV es permitir
el paso de sangre de las auriculas a los ventriculos, pero impedir su retorno.

VALVULA MITRAL

Velo

\

Musculos papilares

Figura 2.3.Estructura de una vdlvula mitral. Fuente: (“Cardiovascular health:
Heart valves”)

Respecto a la morfologia macroscépica externa, este 6rgano tiene forma de pirdmide invertida
con la base a la altura del segundo espacio intercostal y con la punta orientada hacia lado inferior
izquierdo a la altura del quinto espacio intercostal. Esta punta es conocida con el nombre de apex.

Como 6drgano central del sistema circulatorio, en el corazén nacen y desembocan los grandes
vasos sanguineos. Por una parte, aquellos que devuelven la sangre al corazon son las venas; las
que provienen del sistema circulatorio mayor y entran por la auricula derecha son las venas cavas
y las que forman parte del sistema circulatorio menor y conectan los pulmones con la auricula
izquierda son las venas pulmonares. Por la otra parte, los vasos a través de los que sale la sangre
del corazon se llaman arterias; arteria pulmonar es la que conecta el ventriculo derecho con los
pulmones y arteria aorta la que sale del ventriculo izquierdo para repartir la sangre por el resto
del cuerpo.
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Igual que entre las auriculas y los ventriculos, entre las arterias y los ventriculos también
encontramos valvulas, en este caso conocidas como valvulas semilunares, para evitar el retorno
de la sangre. Entre el ventriculo derecho y la arteria pulmonar estd posicionada la vélvula
pulmonar y entre el ventriculo derecho y la arteria aorta, la valvula adrtica.

De forma paralela, el corazén también tiene unas arterias y venas para su propia irrigacion y que
adquieren el nombre de arterias y venas coronarias. Las arterias coronarias surgen como una
escision de la arteria aorta y suministran sangre oxigenada al musculo cardiaco mientras que las
venas coronarias, por su parte, devuelven la sangre sin oxigenar al seno coronario y desemboca
en la auricula derecha (Lopez Farré & Macaya Miguel, 2009).

Por ultimo, rodeando por fuera todo el corazon esta situado el pericardio parietal, una membrana
fibroserosa formada por dos capas y que se encarga de separar el corazén y los grandes vasos del
resto de estructuras vecinas otorgandoles proteccion. Ademas, también actla como trasmisor de
presiones desde la cavidad torécica hacia el 6rgano.

Morfologia microscépica

Las cavidades del corazon (auriculas y ventriculos) estan constituidas por tres capas histologicas
representadas en Figura 2.4. Recubriendo la superficie interna del corazén es conocida como
endocardio y la superficie externa, epicardio o pericardio visceral. Entre ambas se encuentra la
hoja interna o miocardio, que corresponderia al conocido como musculo cardiaco.

Pericardio

parietal Pericardio
visceral
(epicardio)

Miocardio

Endocardio : Cavidad

pericardica

Figura 2.4. Capas histologicas de la pared del corazon. Fuente:
(BruceBlaus. Medical gallery of Blausen Medical 2014. Wikimedia
Commons)

El tejido muscular cardiaco esta constituido por dos tipos diferentes de fibras musculares: las
cardiacas y las especializadas.

Por una parte, las células musculares mononucleadas conocidas como cardiomiocitos 0 miocitos
cardiacos se ramifican formando una red tridimensional de fibras musculares cardiacas que se
conectan unas con otras mediante los discos intercalares (engrosamientos transversales de la
membrana celular). Estas uniones son las que permiten la conduccién sincronizada de los
potenciales de accion entre las fibras y, por tanto, permiten la contraccion (Tortosa, 2015).

26



Estudio mediante modelado matematico y simulacion computacional de los efectos de la
isquemia miocérdica aguda en el tejido cardiaco humano

En el interior de los cardiomiocitos se encuentran las proteinas que son responsables de los
procesos de contraccion y relajacion del corazédn: la actina y la miosina. La miosina forma los
filamentos gruesos y la actina es parte de los filamentos finos junto a la tropomiosina y la
troponina. Tal como se muestra en la Figura 2.5, la troponina estd compuesta por tres subunidades:
la troponina T (TnT) que es la que tiene contacto directo con la tropomiosina, la troponina C
(TnC) que tiene un terminal carboxilo y otro amino a los que se une el Ca?* y la troponina I (Tnl)
que se une a la actina para bloquear sus puntos de unién con la miosina (Montero & Campos,
2006). La union de los iones de calcio con cada fibra muscular es importante ya que es el
responsable del inicio del proceso de contraccion y relajacion (Rubira, 2009).

Por otra parte, las fibras musculares especializadas no tienen mucha capacidad contractil debido
a la ausencia de actina y miosina, pero tienen funcion excitadora y conductora, es decir, generan
y conducen los impulsos eléctricos y regulan tanto la velocidad como la intensidad del latido.

actina

TCI tropomiosina

troponina

Figura 2.5. Representacion de los componentes de los filamentos finos. Fuente: modificado de
(Ramon Romero, Mansilla Olivares, & Rivera Cruz, 2016)

2.1.3. El ciclo cardiaco: propiedades mecanicas

Como se ha comentado anteriormente, la funcion principal del corazén es bombear sangre. Para
ello, realiza dos movimientos en cada ciclo cardiaco: sistole y diastole. En un individuo sano un
ciclo cardiaco ronda los 800 ms y se divide en 500 ms de diéstole y 300 ms de sistole (Tamargo
& Delpdn, 2010). Ambos procesos se muestran representados en la Figura 2.6.

Cuando las auriculas estan llenas y los ventriculos relajados, las valvulas AV se abren dejando
pasar la sangre de la cavidad con mayor presion (las auriculas) a la cavidad con menor presion
(los ventriculos). En condiciones normales, un 70% de la sangre presente en las auriculas es
expulsada de forma pasiva y el otro 30% es impulsada por la contraccion de las auriculas. Este
movimiento se conoce como diastole y en él las valvulas semilunares estan cerradas para evitar
gue la sangre salga del ventriculo antes de hora. Cuando el ventriculo esta lleno, se pasa al
movimiento de sistole, en el que los ventriculos inician un proceso de contraccion con el objetivo
de abrir dichas valvulas y eyectar la sangre por las arterias. En este periodo, las valvulas AV se
cierran para evitar el retroceso (Rubira, 2009).
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A Sistole Contraccion ventricular isovolumétrica Expulsion ventricular
La sangre sale del ventriculo

Auriculas
relajadas

B Diastole
Relajacion ventricular isovolumétrica Lienado ventricular
La sangre entra Ien los ventriculos

Contraccion auricular

358 contraen

Ventriculos

relajados

Figura 2.6. Movimientos del ciclo cardiaco: didstole y sistole. Fuente: (Barret,
Barman, Boitano, & Brooks, 2010)

Detréas de los movimientos de sistole y diastole ocurren una serie de fendbmenos mecénicos y
eléctricos que se traducen en cambios de flujo, de presion y de volumen con cada latido. En la
Figura 2.7 se ven representadas las variaciones de presion y volumen en la parte izquierda del
corazon a lo largo de un ciclo cardiaco. También se encuentra representado el electrocardiograma
(ECG), que muestra cémo varia el potencial de membrana a lo largo de este mismo ciclo cardiaco,
y el fonocardiograma, que consiste en un registro de los ruidos producidos por el corazén durante
el bombeo.

28



Estudio mediante modelado matematico y simulacion computacional de los efectos de la

isquemia miocérdica aguda en el tejido cardiaco humano

A lo largo de un ciclo cardiaco se pueden observar 6 fases diferenciadas:

1)

2)

3)

4)

5)

6)

Contraccion isovolumétrica

Comprende desde que se cierra la valvula AV hasta que se abre la valvula adrtica. En ese
periodo el ventriculo acaba de ser llenado con la sangre proveniente de la auricula y el
volumen ventricular alcanza su maximo (130 ml), cerrando la valvula mitral. Eso
aumenta la presion ventricular y, cuando alcanza el valor de la presion adrtica (80
mmHg), fuerza la apertura de la valvula semilunar.

Eyeccion

La apertura de la valvula adrtica permite la salida de sangre del ventriculo, reduciendo
asi el volumen ventricular hasta 50 ml. EI movimiento de contraccion ventricular
(complejo QRS del ECG) y el impulso de la sangre hacia la arteria aorta aumentan ambas
presiones hasta 120 mmHg, pero a medida que la sangre es expulsada del corazon y los
ventriculos se relajan (onda T del ECG), ambas presiones comienzan a descender.
Relajacion isovolumétrica

Cuando la presion adrtica alcanza los 95 mmHg, la valvula aértica se cierra, aumentando
ligeramente la presion adrtica y reduciendo notablemente la presion ventricular, pasando
de 80 mmHg a préacticamente 0 mmHg. EI volumen ventricular se mantiene residual el
50 ml.

Flujo de entrada rapido

La caida de la presién ventricular por debajo de la presion auricular provoca la apertura
de la véalvula AV y comienza el traspaso pasivo de sangre de nuevo de la auricula al
ventriculo, consiguiendo un traspaso del 70% de la sangre presente en la auricula. Esto
hace aumentar el volumen ventricular.

Diéstasis

A medida que aumenta el volumen ventricular, también aumenta ligeramente la presion,
por lo que disminuye el gradiente de presion auriculoventricular y el llenado del
ventriculo se hace mas lento.

Sistole auricular

Finalmente, se realiza la contraccion auricular (onda P del ECG), aumentando la presién
auricular y ventricular e impulsando el volumen de sangre remanente en la auricula hacia
el ventriculo.
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Figura 2.7. Variaciones a lo largo del ciclo cardiaco de: presion
adrtica, presion en la auricula y el ventriculo izquierdos, volumen
ventricular, electrocardiograma y fonocardiograma. Fuente: (Valdez,
Huaman, Grados, & Benites, 2019)

Tal como se muestra en la grafica del volumen ventricular, el volumen total de sangre que, en
condiciones normales, es capaz de almacenar un ventriculo humano es de 130 ml (volumen
diastélico final) y el volumen de sangre que expulsa en cada latido es de 80 ml (volumen sist6lico).
Como se puede ver, hay un porcentaje del volumen de sangre que no es eyectado al exterior del
corazdn. Este volumen se conoce como volumen sistélico residual y ronda los 50 ml. Si el corazén
no es capaz de bombear correctamente una cantidad adecuada de sangre y este volumen sistolico
residual aumenta, pueden desarrollarse miocardiopatias.

Fraccién de eyeccién = Volumen SiStéliw/Volumen diastélico (1)

La fraccion de eyeccion (1) muestra el porcentaje de la cantidad de sangre que bombea el
ventriculo izquierdo con cada latido. La fraccién de eyeccidn en un sujeto sano ronda entre el 50
y el 70%, por debajo del 40% se considera insuficiencia cardiaca o cardiomiopatia y por encima
del 75%, miocardiopatia hipertrofica (Bonow, Mann, Zipes, & Libby, 2012).
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2.1.4. El latido cardiaco: propiedades eléctricas

Los movimientos mecanicos que se llevan a cabo durante el ciclo cardiaco tal y como se ha
explicado en el apartado anterior, tienen su origen en la actividad eléctrica del corazén. El corazén
es un drgano auto-excitable que presenta un sistema propio de produccion de impulsos eléctricos
y una estructura de conduccion. Cada impulso eléctrico provoca que las células del musculo
cardiaco se contraigan y esta contraccion es coordinada en todas las cavidades cardiacas,
permitiendo que el corazén entero actle como una bomba. Cada contraccion corresponde a un
latido y, en condiciones normales, la frecuencia cardiaca suele oscilar entre 60 y 100 latidos por
minuto (Ipm). Si dicha frecuencia es inferior a 60 Ipm se considera bradicardia y si es superior a
100 Ipm, taquicardia. Estas alteraciones del ritmo cardiaco pueden ser fisioldgicas o patoldgicas.

Este sistema de conduccion eléctrica cardiaco, representado en la Figura 2.8, estd formado por
cuatro elementos principales: el nédulo sinusal o sinoauricular (SA), el nédulo AV, el haz de His
y el sistema de fibras de Purkinje.

Tracto de conduccion
interauricular

Nédulo o marcapasos (haz de Bachmann)

sinoauricular (SA)

Tractos de conduccion ——1 \ e Rama izquierda
internodular —~1 del haz

Fasciculo posterior
izquierdo

Fasciculo
antenor izquierdo

auriculoventricular] !ricular (AV)

Nodulo
Unién | @urnculoven-
Haz de His

Rama derecha del haz

Fibras de Purkinie

Figura 2.8. Esquema del sistema de conduccion eléctrica cardiaco. Fuente:
(Leon Zulceta, 2019)

El nédulo SA es donde se origina el impulso eléctrico y se encuentra situado en la pared de la
auricula derecha, unido a la vena cava superior. Una vez producido, el impulso se propaga por las
fibras miocéardicas de las auriculas a una velocidad aproximada de 0.3 m/s hasta llegar al nédulo
AV, posicionado en el tabique interauricular y conectado con el nédulo SA a través de tres tractos
de conduccién internodulares (anterior, medio y posterior). La velocidad de propagacion en el
nodo AV es de 0.05 m/s (mas lenta que en el nodo SA), por lo que se genera un retraso en el
avance de la activacion permitiendo el llenado del ventriculo mientras se produce la contraccion
auricular.

La funcién del nédulo SA es marcar el ritmo cardiaco indicando cuéndo debe contraerse el
corazon, mientras que la funcion del nédulo AV es filtrar los impulsos eléctricos provenientes del
nodulo AV en caso de que sean mas de los necesarios o generar sus propios impulsos si no llegan.
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En condiciones normales, el nédulo SA es el que marca el ritmo cardiaco porque posee una
frecuencia de latido mayor a la del nodo AV, 70 Ipm frente a 40-60 Ipm.

Cuando el impulso eléctrico atraviesa el nodo AV, llega al haz de His, que se divide en dos ramas
a su paso por el tabigue interventricular. Cada una de las ramas distribuye el impulso a un
ventriculo. El haz de His también es capaz de generar sus propios impulsos en caso de ser
necesario, pero su frecuencia de latido oscila entre 25-40 Ipm. Finalmente, el haz de His
desemboca en las fibras de Purkinje, que conducen rapidamente el impulso eléctrico por todo el
miocardio ventricular. Esta conduccion es la mas rapida, alcanzando en algunos casos los 4 m/s
(“Electrocardiografia.es.,” n.d.).

Las ondas caracteristicas de la sefial electrocardiogréafica representan la despolarizacion y
repolarizacién que sufren las células cardiacas cuando son alcanzadas por este impulso eléctrico.
La sefial de activacion provoca la despolarizacién de las células cardiacas haciendo que se
contraigan y, cuando vuelven al estado de reposo, se repolarizan de nuevo. Es por ello por lo que
la sefial ECG se emplea para el diagnéstico del estado electrofisiolégico del corazén. En la --- se
puede observar a que procesos de despolarizacién y repolarizacion de las diferentes estructuras
del corazén pertenece cada onda.

e Onda P - despolarizacion auricular

e Segmento PQ - meseta auricular

e Complejo QRS - despolarizacién ventricular + repolarizacién auricular
e Segmento ST - meseta ventricular

e OndaT - repolarizacion ventricular

Existe también una onda U que aparece en algunas ocasiones después de la onda T y se relaciona
con la repolarizacién lenta de las fibras de Purkinje o con repolarizacion de los musculos papilares
ventriculares. Puede ser debida a causas basales y fisioldgicas o derivada de una patologia.
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Figura 2.9. Ondas del ECG. Fuente: (Olmo
& Nave, 2017)
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2.2. LA MEMBRANA CELULAR CARDIACA

2.2.1. Mecanismos de transporte

Toda célula animal estéa recubierta por una doble capa de lipidos conocida como membrana celular
0 membrana plasmatica. Esta membrana es curvada, plana y flexible, con unos 80 A de espesor.

Al ser semipermeable permite el paso de diversas particulas quimicas cargadas o iones. Los iones
son moléculas hidrofilicas inmiscibles en la capa lipidica de la membrana y son necesarios
mecanismos de transporte especificos para poder atravesarla. Podemos dividir estos mecanismos
de transporte en dos grupos: los mecanismos activos que no permiten el paso de moléculas sin un
aporte externo de energia (bombas) y los mecanismos pasivos en los que este aporte de energia
no es necesario (canales idnicos, intercambiadores y cotransportadores).

A continuacion, se describen cada uno de ellos.

Bombas

Las bombas son los Uinicos mecanismos de transporte activo presentes en la membrana plasmatica.
Cuando el movimiento de transporte debe de ir en contra del campo eléctrico o del gradiente de
difusion, se trata de un mecanismo de transporte activo y requiere de una molécula de ATP
(energia) para realizar dicho movimiento. Hay de dos tipos de bombas: por una parte, estan las
bombas de un solo ion como por ejemplo la bomba de calcio, cuya funcién es extraer calcio (Ca?*)
del interior de la célula; por otra parte, estan las bombas intercambiadoras como la bomba sodio-
potasio, que en cada movimiento introduce dos iones de potasio (K*) y extrae dos iones de sodio
(Na*).

Intercambiadores

Dentro de los mecanismos de transporte pasivo, los intercambiadores se encargan de permutar
iones entre los dos medios celulares aprovechando gradientes favorables, por eso no requieren de
un aporte extra de energia. Como ejemplo de intercambiadores tenemos el intercambiador
Na*/Ca?* que introduce tres iones de sodio de forma pasiva y, aprovechando ese gradiente
favorable, extrae un ion de calcio. Ademés, también se encuentra el intercambiador Na*/H*,
empleado para regular el pH y que introduce en la célula un ion de sodio a costa de extraer un
proton.

Cotransportadores

Otro mecanismo de transporte pasivo son los cotransportadores, donde un ion que tiende a salir
de forma pasiva arrastra tras de €l otros iones. Un ejemplo de ello es el cotransportador CI/K*,
que aprovecha que el potasio tiende a salir por difusion, arrastrando asi a un ion de cloro (CI).
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Figura 2.10. Bombas, intercambiadores y cotransportadores presentes en
la membrana celular cardiaca. Fuente: modificado de (Jose Maria Ferrero,
2017)

Canales i6nicos

El altimo mecanismo de transporte presente en la membrana plasmatica de las células cardiacas
son los canales ionicos. Estos canales estan formados por proteinas con poros hidréfilos y son
capaces de controlar a qué iones les permiten el paso, es decir, poseen selectividad idnica.Los
canales ionicos se designan con el nombre del ion al que permiten el paso y aquellos que presentan
una mayor relevancia en el potencial de accién cardiaco son los canales de sodio, potasio, calcio
y cloro.

Cada canal esta formado por cuatro subunidades alfa idénticas, es decir, todas ellas tienen los
mismos aminoacidos y las mismas estructuras primaria, secundaria y terciaria. Cada una de esas
unidades estd formada por 6 alfa-hélices. Adicionalmente, cada canal puede tener 2 o 4
subunidades beta.

Estas proteinas son capaces de adoptar estados conformacionales diferentes como respuesta a un
estimulo. En funcién de cual sea este estimulo, los canales i6nicos se diferencian en voltaje-
dependientes (responden a un cambio en el potencial de membrana) y ligando-dependientes
(responden a la unién o ausencia de unién de un ligando especifico) (Hille, 1975).

Cuando el canal se encuentra en estado abierto y, por tanto, se permite el paso de iones, hay dos
tipos de corrientes que pueden atravesarlo. Por una parte, se encuentran las corrientes de difusién,
en las que los iones se ven desplazados por la diferencia de concentracion entre los medios
intracelular y extracelular. Los iones siempre tenderan a ir hacia donde haya una concentracion
menor. Por la otra parte, se hallan las corrientes generadas por el campo eléctrico, en las que los
iones se desplazan segun su carga. En este caso los iones negativos iran hacia el medio mas
positivo y los iones positivos hacia el medio mas negativo.

En la Figura 2.11 se muestran los gradientes de difusion y campo eléctrico para los canales
iGnicos més caracteristicos de una célula cardiaca. Es importante tener en cuenta que, aunque
haya transporte de iones entre los medios extracelular e intracelular, las concentraciones suelen
mantenerse. Es decir, las concentraciones extracelulares de calcio, sodio y cloro siempre seran
mayor que las intracelulares y la concentracién intracelular de potasio sera mayor que la
extracelular. Por lo tanto, el gradiente de difusién siempre sera el mismo. Sin embargo, el
gradiente del campo eléctrico si variara en funcién de la polaridad de los medios. Es por ello por
lo que, cuando el medio extracelular sea mas positivo, el calcio, el sodio y el potasio tenderan a
entrar mientras el cloro tendera a salir y, cuando el medio extracelular sea mas negativo, ocurrira
lo contrario.
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Figura 2.11. Representacion de los gradientes de difusion y de campo eléctrico
que atraviesan la membrana celular cardiaca a través de canales abiertos de
Ca’t, Na*, K* y CI en a) un medio extracelular mds positivo que el intracelular y
b) un medio extracelular mds negativo que el intracelular. Fuente: modificado de
(Jose Maria Ferrero, 2017)

2.2.2. Formalismos de los canales idnicos

A la hora de simular el flujo de corriente que atraviesa un canal iénico, se pueden emplear dos
formalismos matematicos.

Formalismo Hodgkin-Huxley

Por un lado, se encuentra el modelo de compuertas, en el cual Hodgkin y Huxley (Hodgkin &
Huxley, 1952) explican estos estados segun la posicion de las llamadas compuertas, unas
estructuras presentes en los canales idnicos y que pueden ser de activacién o inactivacion. Este
formalismo fue planteado en el primer modelo matematico capaz de reproducir el
comportamiento de las corrientes ionicas transmembrana y del potencial de accion. Este modelo
se basaba en el comportamiento electrofisioldgico de un axén de calamar.

Desde entonces, este formalismo ha sido ampliamente usado para desarrollar la mayoria de los
modelos computacionales de potencial de accion actuales (Decker, Heijman, Silva, Hund, &
Rudy, 2009; Grandi, Pasqualini, & Bers, 2010; Hara et al., 2011; Luo & Rudy, 1994, ten Tusscher,
Noble, Noble, & Panfilov, 20014).

Cada canal i6nico puede poseer en su estructura una, varias o ninguna compuerta de cada uno de
los dos tipos. Estas compuertas poseen una probabilidad de apertura, que es la que definira el
estado del canal y que variara en funcion del estimulo. Por ejemplo, en el caso de los canales
voltaje dependientes, la fraccion de compuertas de activacion abiertas aumentard conforme lo
haga el potencial de membrana, mientras que la fraccion de compuertas de inactivacion abiertas
disminuira conforme lo haga dicho potencial.
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En la Figura 2.12 se muestra una compuerta voltaje dependiente.

Og
closed ‘\‘ open
N.=Ng (1-fo) N,=Ng fo

Figura 2.12. Fsquema de una compuerta voltaje dependiente segiin el
formalismo de Hodgkin y Huxley. (Jose Maria Ferrero, 2020)

En este caso la probabilidad de apertura de la compuerta se define como:

Yo - gov (1= f,®) = Bs+fo®)  (2)

Siendo a; y f las ratios de apertura y cierre, respectivamente, y f, la fraccion de compuertas
abiertas en un instante t.

Considerando f,, como la fraccion de compuertas abiertas en estado estacionario y 7, la constante
de tiempo de apertura en ms, que se definen como:

_ as(Vin)
feo (V) = as(Vim)+Bs(Vin) (3)
1
() = e pemm 4

La ecuacion (2) se puede reformular como:

Afo _ foWm)=fo(®)

at (V) (%)

La presencia de los dos tipos de compuertas en un mismo canal voltaje-dependiente implica la
existencia de tres estados conformacionales, los cuales se muestran representados en la Figura
2.13.

En el primer estado conformacional, conocido como estado cerrado o0 en reposo, el potencial de
membrana tiene un valor tan bajo que mantiene las compuertas de inactivacion abiertas, pero no
llega a abrir las compuertas de activacion, por lo que no se permite el paso de iones. En este estado
habria que aumentar el potencial de membrana para poder pasarlo a estado abierto. En segundo
lugar, siendo el unico de los tres estados que permite el paso de iones, se encuentra el estado
abierto. En él, el potencial de membrana es lo bastante alto como para que las compuertas de
activacion estén abiertas, pero no se hayan cerrado todavia las compuertas de inactivacién. Por
altimo, un canal i6nico se encuentra en estado inactivo cuando el potencial de membrana es tan
alto que, aunque las compuertas de activacion estén abiertas, el paso de iones no esta permitido
porque ya se han cerrado las compuertas de inactivacion. El inconveniente de este estado es que,
para conseguir que se abra, es necesario disminuir el potencial de membrana para abrir las
compuertas de inactivacion aunque se cierren las de activacion (pasando el canal a estado cerrado)
y, posteriormente, aumentar el voltaje para abrir las compuertas de activacion (pasando el canal
a estado abierto).
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Figura 2.13. Probabilidad de apertura de las compuertas de activacion e
inactivacion en un canal idnico voltaje-dependiente. Fuente: modificado de (Jose
Maria Ferrero, 2017)

Respecto a las compuertas ligando-dependientes, encontramos dos tipos: las que son activadas
cuando se une un ligando y las que son inactivadas cuando se une un ligando. En estos dos casos,
las probabilidades de apertura se definen de la siguiente forma:

Activadas por ligando

1
V=—t—=

H
1+(m)

Inactivadas por ligando

_ 1
b= T

Km

(6)

(7)

Donde [L] es la concentracién de ligando, H el nimero de receptores de union del ligando en cada
canal y K,,, la cantidad de ligando necesaria para que la probabilidad de apertura de esa compuerta
sea del 50%.

La probabilidad total de apertura de un canal serd igual al producto de las probabilidades de

apertura de cada una de sus compuertas. Las probabilidades de apertura de los canales
presentes en un cardiomiocito ventricular humano se muestran representadas en la siguiente

Figura 2.14.

f\.'_” = "”1 hj .fil”u{.’.} - d _rf‘j:fl.r Jfrlrj =rs
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¥ £

Figura 2.14. Probabilidades de apertura de los canales ionicos presentes en la membrana de un
cardiomiocito humano. Fuente: (Jose Maria Ferrero, 2020)

Donde las probabilidades marcadas en verde (m,d,r,xs,xr1) hacen referencia a las compuertas de
activacion y las marcadas en rojo (h,j,f,s,xr2), a las de inactivacion. Se puede observar, por tanto,
que el canal de calcio CaL presenta una compuerta ligando dependiente con una probabilidad de
apertura f.,Y que el canal de potasio K1 no presenta compuertas.
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Formalismo Markov

Por otra parte, el modelo estatico de canales idnicos de Markov define el canal como una cadena
de estados discretos entre los que puede transitar dicho canal dependiendo de diferentes
condiciones y esos estados pueden asociarse con estados conformacionales del canal (Becker et
al., 1994; Sigworth, 1999). Esta formulacion se basa en la idea de que las transiciones entre los
diferentes estados del canal dependen del estado conformacional en el que se encuentre el canal
en ese mismo momento.

La primera vez que el modelo de Markov fue introducido en los modelos de potencial de accion
fue en 1999 (Clancy & Rudy, 1999), donde se empled para representar las transiciones entre
estados en funcion del voltaje y el tiempo. Este nuevo modelo demostré ser versatil y Gtil para
reproducir el comportamiento de los canales idnicos cuando sus propiedades cinéticas se veian
modificadas por mutaciones y desde entonces ha sido usado con ese propdsito (Clancy & Rudy,
2002; Irvine, Jafri, & Winslow, 1999; J. R. Silva & Rudy, 2005). Sin embargo, también ha sido
empleado para describir canales que no han sido mutados (Clancy & Rudy, 1999, 2002; J. R.
Silva & Rudy, 2005) y para simular el efecto de farmacos (Romero, Trenor, Yang, Saiz, & Clancy,
2014; Zygmunt et al., 2011).

Comparativa de ambos formalismos

La limitacion principal del modelo de Hodgkin-Huxley es que asume que la apertura de una
compuerta es independiente del resto, pero se ha demostrado que la probabilidad de apertura de
algunas compuertas varia en funcion del estado del canal. Por ejemplo, Armstrong y Bezanilla
probaron en 1977 que la inactivacion de los canales de Na* era mas probable cuando el canal
estaba abierto (Bezanilla & Armstrong, 1977). Ademas, con el avance en el estudio de los canales
idnicos también se ha evidenciado que no hay solo dos posibilidades de posicién de un canal, sino
que puede haber 3 o incluso 4 debido a las rotaciones de las hélices alfa. Estas posiciones no
pueden representarse con el modelo de compuertas, cosa que imposibilita la correcta reproduccion
del efecto de algunas mutaciones sobre el PA y plantea la idea de estados cinéticos del canal.

Se puede afirmar que el modelo de Markov describe mejor el comportamiento actual de los
canales iénicos. Sin embargo, también es cierto que es mateméaticamente mucho méas complejo y
€S0 supone un coste computacional bastante mas elevado, circunstancia que hay que tener en
cuenta.

Por ejemplo, planteamos el caso de un canal hipotético que tuviera, segin el formalismo de
Hodgkin y Huxley, una compuerta de activacion (m) y otra compuerta de inactivacion (h) cuya
probabilidad de apertura fuera totalmente independiente al estado del canal.
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Figura 2.15. Estados de un canal con una compuerta de activacion y
otra de inactivacion con probabilidades de apertura independientes.
Fuente: (Jose Maria Ferrero, 2020)

La formulacién seria la siguiente:
Teax(1-m-frm (8)

S=ys(1-h) -8 h (9)

Donde la probabilidad de apertura seria
fo=mxh (10)

Y la ecuacién final del canal (explicada mas adelante) se definiria como:
Iy =Ng¥s fo - (vm — Es) (11)

Donde N representa el nimero de canales de la familia, y, es la conductancia unitaria (pS) de
cada canal y E; el potencial de equilibrio del ion.

Para concluir, la formulacion de este canal se realiza Gnicamente con dos ecuaciones diferenciales.

Sin embargo, si el cierre de las compuertas de inactivacion dependiera del estado del canal, ya no
se podria formular con el formalismo de Hodgkin y Huxley y la representacion esquematica de
los estados y sus ratios de apertura y cierre, quedaria ast:

I,

The dosing of the inactivation gate
depends on the state of the activation gate o

o)

Figura 2.16. Estados de un canal con una compuerta de activacion y
otra de inactivacion cuando el cierre de la compuerta de inactivacion
depende del estado del canal. Fuente: (Jose Maria Ferrero, 2020)
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En ese caso las ecuaciones del modelo serian las siguientes:

Locarf+8sfio—B+N*fe (12)

Yoo §ufic+Brfo—(@+P)efe (13)

%:y*ﬂ+ﬂ*ﬁ0_(ﬁ+6)*ﬁc (14)

Do—ysfytarfio—B+ 6 *fio (15)

Es decir, se pasaria de dos a cuatro ecuaciones diferenciales, lo que supone un aumento
considerable del coste computacional.

Por dltimo, hay que tener en cuenta que existen estudios comparativos donde se ha demostrado
que las diferencias entre ambos modelos no son tan grandes. Por ejemplo, en 2016 se probé que,
al simular los efectos de ciertas mutaciones que afectan a las corrientes Ik e Ina, las diferencias
entre modelos a la hora de comparar las corrientes ionicas eran muy pequefias (p > 0.92) y los
potenciales de accion eran casi idénticos (p > 0.99) (Carbonell-pascual, Godoy, Ferrer, Romero,
& Ferrero, 2016).

Como conclusion, se ha demostrado que la formulacion de Hodgkin-Huxley no es suficiente para
describir al completo el comportamiento de los canales ionicos. Sin embargo, en algunas
ocasiones, la ventaja de un menor coste computacional junto a la prueba de que los resultados
entre ambos modelos son casi idénticos, inclina la balanza hacia su uso y por eso sigue siendo el
maés utilizado.

2.2.3. Potencial de accion cardiaco

Los cardiomiocitos, células por las que esta compuesto el tejido cardiaco, son células excitables,
lo que significa que son capaces de generar un potencial de accién como respuesta a un estimulo.
Un PA es una descarga eléctrica que viaja en forma de onda a través de la membrana plasmaética
de la célula y modifica su distribucion de carga eléctrica.

En reposo, el medio extracelular es positivo y el medio intracelular negativo. La diferencia de
potencial entre ambos medios es conocido como potencial de membrana y, en esas condiciones,
es de -85 mV. Por lo tanto, la ecuacién correspondiente al potencial de membrana es la siguiente:

Vp= V;=V, (16)

Donde, Vm, Viy Ve corresponden a los potenciales de membrana, intracelular y extracelular,
respectivamente.

Como se ha visto en apartados anteriores, existen estructuras que permiten el paso de iones de un
medio a otro a través de la membranay eso hace cambiar su polaridad, haciendo variar el potencial
de membrana. En la Figura 2.18 y la Figura 2.17 se muestra representado cémo afectan las
corrientes de los canales ionicos principales sobre el potencial de accion de una célula cardiaca.
En condiciones normales, un PA cardiaco en humanos tiene una duracion aproximada de 150-300
ms y en él se pueden diferenciar 5 fases que se desarrollan a continuacion.
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Despolarizacién (Fase 0)
La fase de despolarizacion comienza cuando un cardiomiocito, que parte del reposo,

aumenta su potencial de membra debido a la recepcion de un estimulo. Si el estimulo es
suficiente para elevar el potencial de membrana hasta alcanzar un cierto potencial umbral
(definido sobre los -60 mV), aumenta la probabilidad de apertura de las 3 compuertas de
activacion de los canales de sodio voltaje-dependientes, por donde entra la corriente Ina.
Esa apertura supone la entrada de iones de Na* por difusion y aumenta el potencial
intracelular, aumentando con él el potencial de membrana. Una vez se alcanzan los -
40mV, se abren la compuerta de activacion de los canales de calcio tipo L y comienzan
a entrar iones de Ca?" también por difusion, dando lugar a la corriente lca. La
despolarizacion de la célula se produce de forma muy rapida, tal y como puede verse en
la gran pendiente de la Fase 0 y el potencial de membrana alcanza los 20 mV en apenas
unos ms. Esto se debe a que las compuertas de activacién de los canales de sodio son muy
rapidas.

Espiga (Fase 1)

Dado que los canales de sodio poseen dos compuertas de inactivacion, el aumento del
potencial de accion hace que estos se cierren, impidiendo la entrada de méas iones Na*.
En ese momento entra en juego la corriente transitoria lo, que es de activacion e
inactivacion rapida y extrae iones de K* por difusion, produciendo una repolarizacion
veloz y creando la marcada espiga caracteristica de esta fase.

Meseta (Fase 2)

A pesar de que los canales tipo L de calcio poseen una compuerta de inactivacion, esta es
muy lenta, por lo que sigue entrando calcio. Esta entrada es la que dispara la contraccion
de la célula cardiaca. Durante este proceso se libera gran cantidad de iones de calcio en
el interior celular provenientes del reticulo sarcoplasmico y eso inactiva el canal de
corriente lca.. Ademas, también quedan remanentes, algunos canales abiertos de sodio
gue no se han cerrado en la fase anterior. De forma paralela, también se abren dos canales
de corrientes rectificadoras tardias de salida de K*, una rapida (Ixr) y otra lenta (Is). En
el caso de la auricula, en esta fase también encontramos una corriente de salida de potasio
ultra-rapida Ik, que en los ventriculos no tiene un papel muy importante. Por lo tanto,
en esta fase compiten la entrada de iones de Ca?* con la salida de iones de K*y por eso el
potencial de membrana se mantiene constante temporalmente.

Repolarizacion (Fase 3)
Finalmente se inactivan las corrientes de sodio y de calcio y el potencial de membrana

disminuye debido a la salida de calcio por las corrientes repolarizantes de potasio que han
sido activadas en la fase anterior. Junto a esas, se activa otra corriente de rectificacion de
potasio llamada Ik1, que tiene un papel mas importante en la siguiente fase.

Reposo (Fase 4)
Por ultimo, a medida que va disminuyendo el potencial de membrana por la salida de

potasio, se van cerrando las compuertas de activacion y se inactivan todas las corrientes
menos ki, que no tiene compuertas. Por lo tanto, el potencial sigue disminuyendo hasta
alcanzar el potencial de equilibrio del K™ a -85 mV, el cual se considera el potencial de
reposo de la célula.
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Figura 2.18. Efecto de los canales ionicos sobre las fases del PA en una célula
cardiaca. Fuente: modificado de (“Potencial de accion cardiaco,” 2019)
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Figura 2.17. Corrientes ionicas implicadas en el potencial de accion
ventricular y auricular. Las corrientes despolarizantes se muestran en rojo y
las repolarizantes, en azul. Fuente: modificado de (Tamargo, 2013)
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Propagacion del PA'y el periodo refractario

Los cardiomiocitos excitados trasmiten el impulso eléctrico a las células vecinas a traves de los
discos intercalares. El cambio de polaridad de la célula (que ocurre durante la despolarizacion)
provoca que los iones positivos presentes en la célula excitada tiendan a ir hacia el bajo potencial
del citoplasma de la célula contigua. Ese movimiento actuard como estimulo para que el potencial
de membrana de la célula vecina alcance el potencial umbral y se dispare en ella un PA.

Una vez la célula ha finalizado el proceso de repolarizacion, entra en el llamado periodo
refractario absoluto, durante el cual no es capaz de excitarse y, por tanto, no puede desencadenar
otro potencial de accion aunque sea estimulada. Después de este periodo de tiempo la célula se
encuentra en el conocido como periodo refractario relativo, donde la célula si podria llegar a
excitarse, pero haria para para ello un estimulo muy intenso. La suma de estos dos periodos
adquiere el nombre de periodo refractario y tiene una duracion aproximada de unos 250-300 ms
en cardiomiocitos ventriculares y de unos 150 ms en cardiomiocitos auriculares (Ramirez, 2009).
Cuando finaliza el periodo refractario, vuelve al estado de reposo, lista para ser excitada.

Potencial de equilibrio

Se conoce como potencial de equilibrio de un ion a aquel potencial que deberia tener la membrana
plasmatica para que la corriente neta de dicho ion fuese cero y, por tanto, no tendiera a desplazarse
de un medio a otro. El potencial de equilibrio adquiere un valor diferente para cada ion y este
puede calcularse a partir de la Ley de Nerst:

_ BT (sl
Ey= o In G (17)

Donde R corresponde a la constante de los gases ideales, T a la temperatura (en Kelvin), zs es la
carga del ion, F la constante de Faraday y [S]e y [S]i las concentraciones extracelulares e
intracelulares de ion, respectivamente.

Como se ha comentado anteriormente, el potencial de equilibrio del potasio corresponde al
potencial de membrana en reposo gracias a la accién de la corriente Ik: y es de -85 mV. El
potencial de equilibrio del sodio ronda los 35 mV, el del calcio 52 mV y el del cloro -91 mV (Jose
Maria Ferrero, 2017).

2.2.4. Potenciales de accion alternantes

En algunas ocasiones ocurre que surge una alternancia en la duracion del potencial de accion entre
latidos y el transitorio intracelular de Ca?* que sigue un patrén repetitivo de largo-corto-largo-
corto o grande-pequerio-grande-pequefio, respectivamente.

Algunos estudios experimentales han demostrado que aquellas situaciones en las que se producen
alternancias eléctricas también suelen aparecer arritmias cardiacas. Estas situaciones se pueden
deber a alteraciones farmacologicas y electroliticas, mutaciones genéticas de los canales o
patologias como la IMA (Walker & Rosenbaum, 2003). Esto sucede porque la dispersion espacial
y temporal del APD son dos factores causantes de bloqueos unidireccionales y arritmias de
reentrada en el tejido cardiaco.

Encontramos dos tipos de alternancias: concordantes o discordantes, en funcion de si regiones
diferentes del corazdn tienen la misma secuencia 0 una secuencia diferente de alternancia,
respectivamente. La discordancia espacial es més arritmogénica que la alternancia concordante.
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Concordant Discordant

Figura 2.19. Transcurso temporal del potencial de accion mostrando alternancias eléctricas
concordantes (izquierda) y discordantes). La letra L indica que es potencial de accion es de
larga duracion y la letra S indica que ese potencial de accion es de corta duracion. A y B hace
referencia a registros en diferentes zonas del corazon. Fuente: (Wilson & Rosenbaum, 2007)

2.2.5. Modelo eléctrico de un cardiomiocito

La actividad eléctrica del corazon puede modelarse matematica y computacionalmente
estableciendo una analogia de circuitos eléctricos. En la Figura 2.20 se muestra el modelo
eléctrico generalizado de una célula.

En primer lugar, para crear un modelo eléctrico de un cardiomiocito, la membrana celular se
considera un condensador de capacidad Cm, ya que separa dos medios eléctricos y es atravesado
por una corriente Ic.

En segundo lugar, los mecanismos vistos que permiten el paso de iones a través de la membrana
celular han de presentar un lado hacia el medio extracelular y otro al medio intracelular. Por una
parte, los canales idnicos quedan representados por una impedancia gs y una fuente de
alimentacion Es cuyo valor seré igual al potencial de reposo de dicho ion tal como se define en la
ecuacioén (17). Cada canal sera atravesado por una corriente Is. Por otra parte, las bombas, los
intercambiadores y los cotransportadores se definen con una fuente de corriente Ip.

Finalmente, se tiene lsim que es la corriente de estimulacion externa generada por las células
vecinas.

medio infracelular

0
I,l I l +
Cm gs aas
T - Vm
E .
stim ;

medio extracalular

Figura 2.20. Modelo eléctrico de una célula. Fuente: modificado de (Jose
Maria Ferrero, 2017)
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La primera Ley de Kirchhoff defiende que, dado que la carga total se conserva, la suma de todas
las corrientes que llegan a la unién de dos o méas ramas es igual a la suma de las corrientes que
salen de ellas. Es por ello por lo que que se puede afirmar que:

I+ I+ Iy + I = 0 (18)

stim

Se considera que la intensidad que recorre el condensador es (Ferrero Corral, 1994):
dvy,
I, =Cm-—2 (19)
Donde Cn es la capacidad de la membrana y 2’—:‘ la variacion del potencial de membrana segun
el tiempo.
Y que, a partir de la Ley de Fick y la Ley de Ohm aplicada al transporte ionico por difusion y por

campo eléctrico, respectivamente, la intensidad que recorre un canal i6nico es la siguiente
(Ferrero Corral, 1994):

IS :ys'(vm_Es) (20)

Siendo y la conductancia unitaria del canal, v, el potencial de membrana y Eg el potencial de
equilibrio del ion.

Dado que las células excitables estan compuestas de familias de canales iénicos y no un solo
canal, se considera la conductancia total de una poblacion de canales:

gs(vml t) = Ny - ys(vy,) - ﬁs‘(vm: t) (21)

Donde N, representa el nimero de canales de la familia, y, es la conductancia unitaria (pS) de
cada canal y f; muestra la probabilidad de apertura del canal.

De (5), (6), (7) y (8) se obtiene que la ecuacién del modelo eléctrico de una célula es:

dvy,

Cm'?"'zgs'(vm_Es)"‘z1b+15tim=0 (22)

2.3. LA ISQUEMIA MIOCARDICA

2.3.1. Bases de la isquemia miocardica

La isquemia miocérdica aguda, también conocida como IMA, es una patologia cardiaca que surge
a raiz de la obstruccion total o parcial de una arteria coronaria. Dicha obstruccion supone la
disminucién del flujo sanguineo hacia el musculo cardiaco y, por tanto, este no recibe la cantidad
de oxigeno y nutrientes necesaria ni puede eliminar los productos del metabolismo tisular no
deseados. El aporte insuficiente de oxigeno impide que el musculo cardiaco pueda mantener la
polarizacién normal de las membranas y eso lleva a una alteracion del ritmo cardiaco, que puede
afectar gravemente a la eficacia de la funcién de bomba e incluso llegar al grado de provocar la
muerte del individuo. Segun la Organizacion Mundial de la Salud, la cardiopatia isquémica es la
causa de muerte mas comdn en la cultura occidental.
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La causa mas comun de obstruccion coronaria es la ateroesclerosis, que consiste en unas placas
de ateroma que provocan la protrusion de la luz de la arteria coronaria y, por tanto, el bloqueo del
flujo sanguineo de forma parcial o total. Esto sucede en aquellas personas que o bien poseen una
predisposicion genética, o bien tienen sobrepeso, obesidad o un estilo de vida sedentario (Hall &
Guyton, 2011). En estos casos, se van depositando bajo el endotelio (en diferentes puntos de las
arterias coronarias) cantidades importantes de colesterol de forma gradual y después, esos
depositos son invadidos por tejido fibroso, formando las placas ateroescleréticas. Uno de los
lugares mas frecuentes de formacion de estas placas son los primeros centimetros de las arterias
coronarias mayores (Hall & Guyton, 2011). Otra causa de obstruccion coronaria relativamente
comun es un espasmo muscular local en una de las arterias coronarias, también conocido como
vasoespasmo. Este podria deberse a un reflejo nervioso local que provoca que el masculo de la
pared vascular coronaria se contraiga de forma excesiva (Hall & Guyton, 2011).

Los primeros 15 minutos después de una oclusion coronaria se categorizan dentro de la “Fase 1A
de laisquemia”, en la que el corazén presenta los cambios méas profundos tanto a nivel metabdlico
como a nivel electrofisioldgico. Por una parte, se observan cambios en las concentraciones de
electrolitos a nivel subcelular tales como disminucion de los niveles de ATP y oxigeno y aumento
del pH tanto intracelular como extracelular (Wit, Janse, & Mount, 1993) Por otra parte, también
hay cambios en la actividad de los canales idnicos a nivel celular que provocan el aumento del
potencial de reposo y la disminucion de la duracion del potencial de accién (APD) y la velocidad
de despolarizacion. Por ualtimo, también se produce una disminucion de la velocidad de
conduccion que favorece la aparicion de taquiarritmias (Michael Janse & Kléber, 1981; MJ Janse
etal., 1980).

A este periodo le sigue la “Fase 1B de la isquemia”, que ocurre entre 15 y 45 minutos después de
la oclusién coronaria. En esta fase se produce el desacoplamiento celular (de Groot, Wilms-
Schopman, Opthof, Remme, & Coronel, 2001), el tejido isquémico deja de ser excitable y pueden
reaparecer arritmias después de un “periodo seguro” de unos minutos (Kaplinsky, Ogawa, Balke,
& Dreifus, 1979; W. Smith, Fleet, Johnson, Engle, & Cascio, 1995).

El masculo cardiaco necesita 1.3 ml de oxigeno por cada 100g de tejido muscular cada minuto
con tal de mantenerse vivo. Teniendo en cuenta que al ventriculo izquierdo en reposo llegan 8ml
por minuto, el masculo cardiaco puede resistir aunque el flujo sanguineo coronario se reduzca al
15-30% (Hall & Guyton, 2011). Es por eso por lo que la isquemia miocardica se refiere
aproximadamente a los 30 primeros minutos sin suministro de sangre al corazon y, cuando esta
vuelve, las células se recuperan. Sin embargo, si el flujo sanguineo es bloqueado por un periodo
de tiempo mas largo, las células cardiacas se infartan y los efectos son permanentes.

2.3.2. Modelado electrofisiologico de la isquemia miocardica

La isquemia miocardica provoca cambios eléctricos y metabolicos sobre el comportamiento
celular. Las alteraciones electrofisioldgicas en el tejido cardiaco aumentan la probabilidad de
sufrir arritmias ventriculares (Michael Janse & Kléber, 1981), de hecho, la IMA es la causa mas
frecuente de taquicardia y fibrilacion auriculares.

Desde el punto de vista electrofisiologico, la fase 1A de la IMA tiene tres efectos principales
debido al cese del flujo sanguineo: hipoxia, hiperkalemia y acidosis (Kodama, Wilde, Janse,
Durrer, & Yamada, 1984; Morena et al., 1980).Estos tres fendmenos tienen un efecto sobre los
canales ionicos de la membrana celular cardiaca y se traducen en cambios sobre el PA (Carmeliet,
1999).
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En la Figura 2.21 pueden verse estos cambios y son principalmente: aumento del potencial de
reposo y reduccion de la duracion del potencial de accion, la velocidad de despolarizacién y el
valor de amplitud maxima. Ademas, a ello también se suma un aumento del periodo refractario.
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Figura 2.21. Efecto de la isquemia miocdrdica sobre el potencial de accion cardiaco. Fuente:
(Thakor, Ferrero, Saiz, Gramatikov, & Ferrero, 1998)

Hipoxia

En la membrana plasmatica existen unos canales de potasio ligando-dependientes sensibles a ATP
que se encuentran siempre cerrados dado que los altos niveles de ATP (en condiciones normales)
lo permiten. Pero cuando hay una deficiencia de glucosa y O, (moléculas generadoras de ATP)
debido a la isquemia, los niveles de ATP se reducen y algunos de estos canales se abren. Dado
que la corriente Ikate) €S UNA corriente externa, su aumento conduce a una repolarizacion méas
rapida y, por tanto, un acortamiento del APD.

Los canales de potasio ATP-dependientes logran reducir el APD incluso si sélo un pequefio
porcentaje de ellos estan abiertos; eso sucede porque hay una gran cantidad de estos canales y
tienen una alta conductancia unitaria. Como se muestra en la Figura 2.22, es suficiente un
porcentaje de alrededor de 0.6% de estos canales abiertos para acortar la duracion del PA a la
mitad (Ferrero et al., 1996).
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Figura 2.22. Variacion de la duracion del potencial de accion cardiaco
en funcion de la probabilidad de apertura de los canales de potasio
ATP-dependientes. Fuente: (Ferrero etal, 1996)
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Hiperkalemia

La IMA también provoca que la concentracion extracelular de potasio aumente (de 4 hasta 12-16
mmol/L) dado que el torrente sanguineo no lo equilibra. A medida que la concentracion de potasio
extracelular aumenta, el potencial de equilibrio del potasio se vuelve menos negativo (Ley de
Nerst) y eso se traduce en que el potencial de reposo de la célula también aumenta. Como se ha
explicado anteriormente, la conexion directa entre la concentracion de potasio extracelular y el
potencial de membrana en reposo esta relacionada con la corriente rectificadora interna (Ik1). Al
final de la repolarizacion cardiaca, el potasio sale de la célula a través de canales K1 (que no
tienen compuertas) hasta que la concentracion de potasio extracelular alcanza el potencial de
equilibrio del potasio, logrando el potencial de membrana en reposo.

Ademas, a pesar de que la IMA provoca que el PA dure menos, la célula isquémica es menos
excitable y por ello es necesario esperar mas tiempo para accionar el PA siguiente. Es decir,
aumenta el periodo refractario y la estimulacion debe venir mas tarde para poder accionar un
nuevo potencial de accion.

Esta baja excitabilidad también es provocada por la hiperkalemia. A medida que aumenta el
potencial de reposo, la probabilidad de encontrar las compuertas voltaje-dependientes abiertas
durante el potencial de reposo, es menor. Por lo tanto, hay méas canales de sodio inactivados (sus
puertas de inactivacion no se han llegado a abrir).

Acidosis

Durante los primeros 10-20 minutos de isquemia, el pH intracelular aumentade 7.2a 7.4 y el pH
extracelular, de 6.2 a 6.4 (Marban et al., 1990). Durante la isquemia, la célula se vuelve mas &cida
porque los iones de H* se acumulan y el torrente sanguineo no lo equilibra. Esto afecta a la
conductancia de los canales de Na*y Ca?* (gNa, gCa) porque son inversamente dependientes de
[H*] (disminuyen su valor cuando aumenta la concentracion de iones de H*).

Durante la despolarizacion, la corriente de sodio entrante es la contribucién més fuerte al aumento
del potencial de membrana. A medida que se reduce la corriente de sodio (remodelacion de
decremento de gNa), la pendiente es mas pequefia, y el PA necesita mas tiempo para alcanzar el
pico méaximo, lo que se traduce en una menor velocidad de despolarizacion y un valor maximo
de potencial de membrana también menor. Ademas, una disminucion en la pendiente implica que
la velocidad de propagacion es menor.

Ademas de estos tres efectos principales, durante la isquemia también se ven alterados los niveles
de &cidos grasos y también el metabolismo de los fosfolipidos. Esto provoca un aumento de los
metabolitos lipidicos a nivel intracelular tales como las cadenas largas de acilcarnitina (LCAC),
y la lisofosfatidilcolina (LPC), que también tienen un papel en el potencial de accién cardiaco.
Por ejemplo, el aumento de la concentracion de LPC provoca un aumento de entrada de Na* ya
que activa una corriente de sodio lenta de inactivacion y ello incrementa el flujo de la bomba
Na*/K* (J. M. Ferrero, Trenor, Montilla, & Saiz, 2006).

48



Estudio mediante modelado matematico y simulacion computacional de los efectos de la

isquemia miocérdica aguda en el tejido cardiaco humano

CAPITULO 3. OBJETIVOS

Hoy en dia, se encuentran a nuestro alcance numerosos modelos matematicos para el estudio de
la isquemia miocérdica, pero la mayoria de ellos no se pueden considerar completos por las
diferentes razones nombradas a la hora de explicar la motivacién, los antecedentes y la
justificacion de este trabajo.

Este proyecto parte del Trabajo de Fin de Grado de Marta Gironés Sangiesa (Gironés Sanguesa,
2020) y los modelos de O’Hara (Hara et al., 2011) y Tomek (Tomek et al., 2019). En él se busca
obtener unas simulaciones mas completas y realistas que las que se obtienen con los modelos
actuales, desarrollando y validando dos modelos computacionales nuevos que recojan los efectos
electrofisioldgicos de la isquemia sobre una fibra de 2 cm de longitud formada por células
miocérdicas.

Para conseguir este proposito, los objetivos especificos que se han planteado son los siguientes:

v

Realizar un estudio bibliografico sistematico sobre los efectos electrofisiologicos de la
isquemia miocardica aguda sobre las corrientes idnicas que atraviesan la membrana
celular cardiaca de un ventriculo humano.

Introducir la formulacion de dichos efectos en los modelos de O’Hara (Hara et al., 2011)
y Tomek (Tomek et al., 2019), creando dos nuevos modelos matematicos en un paquete
software desarrollado en el lenguaje de programacion C que permitan simular, no solo el
efecto de la isquemia miocardica sobre un cardiomiocito humano, sino también sobre la
propagacion del potencial de accion a través de una fibra miocardica unidimensional.

Desarrollar diferentes modulos, en entorno Matlab ®, que permitan la automatizacién de
la extraccién y el analisis de resultados a partir de los datos obtenidos en las simulaciones,
asi como su posterior representacion grafica para una mejor interpretacion.

Validar los nuevos modelos computacionales desarrollados realizando una comparacion
de los resultados obtenidos con datos experimentales de la literatura y determinar cuél de
ellos se aproxima mas al comportamiento real de una célula isquémica.

Emplear los nuevos modelos computacionales para comprender de un mejor modo cual

es el efecto de la isquemia miocardica aguda sobre las corrientes ionicas y el potencial de
accion cardiaco.
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CAPITULO 4. DESCRIPCION DEL MODELO
COMPUTACIONAL

4.1. MODELOS COMPUTACIONALES DE POTENCIAL DE ACCION EN
HUMANO

La mayoria, si no la totalidad, de los modelos matematicos existentes de PA cardiaco para simular
los efectos electrofisiolgicos de la isquemia miocardica no se pueden considerar completos
debido a las diferentes razones enumeradas en el CAPITULO 1.

En este TFM se han desarrollado dos nuevos modelos de potencial de accion isquémico mas
completos con el objetivo de comparar los resultados obtenidos con cada uno. Para la formulacién
de estos dos nuevos modelos se han empleado los modelos que ya existen de potencial de accion
de miocito ventricular de O’Hara (Hara et al., 2011) y Tomek (Tomek et al., 2019). Las nuevas
versiones han sido nombradas como ORd-EF y ToR-EF.

Ambos modelos definen las ecuaciones que simulan las corrientes idnicas que atraviesan la
membrana celular cardiaca humana a través de los diferentes mecanismos de transporte (canales
ibnicos, bombas, intercambiadores y co-transportadores) y, por consiguiente, las ecuaciones que
representan todos los cambios que esto ocasiona en las concentraciones idnicas y de los
metabolitos. Como salida se obtienen el potencial de accion, el forma de onda de las
concentraciones ionicas y de los metabolitos y la evolucién temporal de las diferentes corrientes
idnicas.

Los modelos de los que se ha partido son los siguientes:

Modelo O’Hara (ORd)

f

\L

Figura 4.1. Esquema del modelo de O'Hara. Fuente: (Hara et al, 2011)
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Como se observa en la Figura 4.1, este modelo divide la célula en cuatro compartimentos: el
mioplasma (MYO), el subespacio de los tubulos T (SS) y el reticulo sarcoplasmico, que se
subdivide a su vez en el reticulo sarcoplasmico de unién (JSR) y el reticulo sarcoplasmico de red
(NSR). En las paredes de estos compartimentos se encuentran las corrientes y flujos idnicos
descritos a partir del formalismo de Hodgkin-Huxley. Ademas, también encontramos flujos de
difusion ionica entre el subespacio y el mioplasma y ambas partes del reticulo sarcoplasmico. Las
corrientes transmembrana se indican con una "I" en su nombre y los flujos con una "J".

Por lo tanto, las corrientes y flujos descritos en este modelo son:

e Ina—componente rapida de la corriente entrante de Na*

e Ina. — componente lenta de la corriente entrante de Na*

e |, — corriente transitoria de salida de K*

e Ik, —componente répida de la corriente de salida de K*

e Ixs—componente lenta de la corriente de salida de K*

e ki — corriente rectificadora de salida de K*

e Inaca i — corriente del intercambiador Na*/Ca?* localizado en el mioplasma
e Inaca ss — corriente del intercambiador Na*/Ca?* localizado en el subespacio
e Inak — corriente de la bomba Na*/K*

e Inan— corriente entrante de Na* para el ajuste del modelo

e lca— corriente entrante de Ca?* para el ajuste del modelo

e lxp— corriente entrante de K* para el ajuste del modelo

e lyca— corriente de la bomba de Ca?* localizada en el mioplasma

e lca — corriente de entrada de Ca?* por los canales tipo L

e lcana — componente de entrada Na* de los canales de Ca?* tipo L

e lca — componente de entrada K* de los canales de Ca?* tipo L

e Jyp—flujo que atraviesa la bomba de Ca?* presente en la pared del NSR (SERCA)
e Ji—flujo de translocacion entre los compartimientos del reticulo sarcoplasmico
e Jo —flujo de liberacion de Ca?* del JSR

o Jgitrna — flujo de difusién de Na*entre el SSy el MYO

o Juirtk — flujo de difusion de K*entre el SSy el MYO

e Jiitrca — flujo de difusion de Ca** entre el SSy el MYO

La version de este modelo desde la que se parti6 fue la ultima modificacién realizada por Ana
Gonzélez Ascaso en su TFG (Gonzélez Ascaso, 2019), por lo que, adicionalmente, este modelo
presenta una corriente extra saliente de K* sensible a ATP y nombrada como Ixate.

Ademas, también se encuentra formulada la corriente Isim que es la corriente de estimulacion
necesaria para generar un potencial de accion.

Modelo Tomek (ToR-ORd)

El modelo de Tomek (Tomek et al., 2019) fue publicado recientemente y esta basado a su vez en
el modelo de O’Hara, pero introduciendo ciertas mejoras que lo acercan mas a los resultados
experimentales. La célula se divide en los mismos compartimentos que el modelo anterior y en
las paredes de estos compartimentos se encuentran las corrientes y flujos idnicos descritos a partir
del formalismo de Hodgkin-Huxley o los modelos de Markov.
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En la Figura 4.2. se muestra el esquema de este modelo.
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Figura 4.2. Esquema del modelo de Tomek. Fuente: (Tomek et al, 2019)

Todos los cambios propuestos en este modelo con respecto del modelo de O’Hara han sido
programados e incluidos sobre el modelo de PA de accién de fibras nerviosas por la autora del
presente TFM.

Diferencias entre ambos modelos

Los cambios comentados que presenta el modelo ToR-ORd frente al modelo ORd pueden
dividirse en tres bloques: adicion de nuevas corrientes, reformulacién de corrientes ya existentes
y otros cambios.

En el primer bloque se encuentran dos corrientes de ClI- que se han formulado de cero para este
modelo y que se ven representadas en la Figura 4.2. Estas son la corriente Icaci entrante de cloro
y dependiente de Ca?* presente en el subespacio y la corriente entrante de cloro Ici, presente en el
mioplasma, que se emplea para el ajuste del modelo.

Para la formulacion de estas corrientes resulta necesario definir también nuevos pardmetros
relacionados con la concentracion de cloro y que serdn: la concentracion intracelular ([CITy), la
concentracion extracelular ([Cl]o) y el potencial de equilibrio (Eci). Estas adiciones, junto al
cambio del valor del potasio extracelular de 5.4 a 5 mM, formarian el tercer bloque de “otros
cambios”. También es importante sefialar que, a la hora de inicializar las variables de estado
dentro del médulo setinitial_conditions, el modelo ToR-ORd hace distinciones entre epicardio,
endocardio y midmiocardio, ademas de aportar valores mas precisos y acordes a los resultados
experimentales.

Por ultimo, en el segundo bloque se encuentran la mayoria de las corrientes del modelo de O’Hara,
ya que las Unicas corrientes que mantienen la misma formulacion en ambos modelos son la
corriente lpca y l0s flujos de difusion Jaisna Jaitica Y Jaifik: EI resto de corrientes, o bien han visto
alterados alguno de sus pardmetros, o bien han sido remodeladas. En la Tabla 1 se recogen las
diferencias entre estas corrientes en los dos modelos.
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Tabla 1. Diferencias entre el modelo ORd y el modelo ToR-ORd.

CORRIENTE

Compuerta activacion m

ToR-ORd

Nuevas ecuaciones de mss y tm

Compuerta de inactivacién h con
componente rdpida hf y otra lenta hs

Compuerta h simplificada sin
componentes

Compuerta de inactivacion j

Nuevas ecuaciones de jss y tj

INa
Compuerta de inactivacion hp con Compuerta hp simplificada sin
componente rdpida hf y otra lenta hsp componentes
Compuerta de inactivacion jp Nuevas ecuaciones de jssp y tjp
GNa=31 GNa =11.7802
| Compuerta activacién mL Nueva ecuacién para tmL
Nal GNalL = 0.0144 Gna =0.0279
ICal. ss Divisidn entre ICalL_ss (80%) e
- ICaL_i (20%)
vOa_ICalL=-3.940 vOa_ICal=3.872
ka_ICal=4.230 ka_ICal=7.105
lcaL Compuerta jca se define con fcass y tjca Compue.rta Jesl s defme.clon Jety
tjca (nueva ecuacion)
k2n=1000 k2n=500
PCa=1e-4 PCa=8.3757e-5
PhiCal en funcién de la concentracion PhiCal en funcién de la actividad
de calcio del calcio
ICaNa ss Division entre ICaNa_ss (80%) e
| - ICaNa_i (20%)
CaNa PhiCaNa en funcién de la concentracién | PhiCaNa en funcién de la actividad
de sodio del sodio
ICaK ss Division entre ICaK_ss (80%) e
| - ICaK_i (20%)
Cak PhiCaK en funcion de la concentracion PhiCaK en funcion de la actividad
de potasio del potasio
Formalismo de compuertas Hodgkin- Formalismo de estados Markov
lkr Huxley
GKr =0.046 GKr=0.0321
lks GKs = 0.0034 GKs =0.0011
- 1 ]
Compuerta aFtlvacilon.xlk y compuerta Unica compuerta de kiss
k1 de inactivacion rkl
GK1=0.1908 GK1=0.6992
Division entre INaCa_ss (20%) e INaCa_i Division entre INaCa_ss (65%) e
INaca (80%) INaCa_i (35%)
GNCX = 0.0008 GNCX = 0.0034
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lto Gto =0.02 Gto =0.0279
INaK PNaK = 30 PNaK = 15.4509
I Compuerta activacion xkb Nueva ecuacién de xkb
Kb GKb =0.003 GKb =0.0189
Inab PNab = 3.75e-10 PNab = 1.9238e-8
Icab €n funcion de la concentracion de lcab €n funcion de la actividad del
lcab calcio calcio
PCab = 2.5e-8 PCab =5.9194e-8
J Kinfrel = 1.5 Kinfrel = 1.7
rel Jrel 1.5378*Jrel
Jupnp Nueva ecuacion de Jupnp
Jup Jupp Nueva ecuacion de Jupp
Jleak Nueva ecuacién de Jleak

4.2. DESCRIPCION DEL SOFTWARE

Este software, desarrollado en lenguaje de programacion C, se ha configurado para simular el
efecto de la isquemia sobre una fibra de 2 cm formada por células del endocardio. En funcién de
las condiciones concretas que se quisieron representar en cada momento, se fueron variando
ciertos valores que iban dando lugar a simulaciones diferentes.

Los parametros de entrada necesarios de definir para ejecutar cualquiera de los dos modelos son:

O

Nnod — Indica el nimero de nodos por los que esta formado la fibra y es el que marcara
la longitud de la misma junto a la discretizacion espacial que se defina en el modelo. En
nuestro caso dx esta definido en 0.025 cm, por lo tanto, para tener una fibra de 2 cm,
debera de haber 81 nodos.

dt — Es el paso de tiempo en ms, en nuestro caso lo definimos en 0.02.

tsave — Marca el instante t en ms en el que se desea que se empiece a grabar datos en las
matrices de salida. Para poder obtener la totalidad de los resultados, mantenemos este
valor en 0.

prnt_sec — Define la frecuencia con la que los datos deben de ser guardados. Para que se
almacenen los datos cada ms, teniendo en cuenta que el paso de tiempo es 0.02 ms, la
frecuencia de guardado la definiremos en 50.

tdur_stm — Establece la duracion del estimulo en ms. Este pardmetro variaré en funcion
de la simulacion que deseemos hacer.

Istim — Describe la corriente de estimulacion en pA/uF. También cambiard su valor en
funcion de la simulacion.

celltype — Muestra el tipo de célula cardiaca sobre el que se realiza la simulacion. El valor
0 indica endocardio, 1 es para epicardio y 2 hace referencia al midmiocardio.

Como resultado final de cada simulacion, independientemente del modelo que se haya empleado,
se obtiene:

= Vm — Matriz que muestra la evolucion temporal del potencial de accién a lo largo de la

fibra. Se distribuye en tiempo a lo largo de las filas y en espacio a lo largo de las columnas.
La primera columna es el vector tiempo y la primera fila el vector espacio.
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= Ko - Igual que la anterior, pero mostrando la evolucion temporal de la concentracion de
potasio extracelular a lo largo de la fibra.

=>» primernodo y nodocentral — Matrices que incluyen el transitorio de todas las variables de
estado del primer nodo y el nodo central, respectivamente, organizadas por columnas. La
primera columna es el vector tiempo.

= primernodo_cur y nodocentral_cur - Matriz que incluye el transitorio de todas las
corrientes ionicas y otras variables que se han considerado de interés (ADPi, ATPi,
factores multiplicativos que simulan los efectos isquémicos, etc.) del primer nodo y el
nodo central, respectivamente, organizadas por columnas. La primera columna es el
vector tiempo.

Ambos modelos tienen la misma estructura y estan formados por 6 modulos: main, propagate,
model, setinitial_conditions, setDefaultSettings, setDefaultlsgAct y setDefaultCorrAct. La
funcidn de cada uno de ellos viene descrita en los siguientes apartados.

4.2.1. Médulo main

El modulo main es el médulo principal del modelo a partir del cual se llama a los otros médulos,
y su ejecucion devuelve los resultados de los calculos deseados. Las variables de entrada de este
modulo son aquellas que se han considerado parametros de entrada del modelo y son definidas
en un fichero aparte que es el que se ejecuta. Este fichero tiene el nombre de launch_bg.

Este médulo comienza estableciendo las dimensiones de las diferentes estructuras gue se van a
emplear e inicializando los parametros de configuracion necesarios ejecutando los maddulos
setinitial_conditions y setDefaultSettings. A este paso le siguen varias lineas de codigo que
definen las zonas de borde isquémicas que se desea tener. En este TFM se ha simulado una fibra
homogénea con condiciones de isquemia en la totalidad de sus nodos, por lo tanto, los parametros
correspondientes a la configuracion de la zona de borde (nnormox y nph) han sido igualados a
cero. Una vez definidas estas condiciones, se ejecutan los mddulos setDefaultlsgqAct y
setDefaultCorrAct y se imprimen por pantalla los parametros basicos de la simulacion.

A continuacién, se crean las variables de salida y se inicia el bucle principal de este médulo. Este
bucle empieza definiendo la corriente de estimulacion, que se aplicara solamente en el primer
nodo, ya que el resto de nodos son excitados por la corriente que simula el transporte idnico
proveniente de las células vecinas a través de las uniones estrechas. Seguidamente, se ejecutan el
maodulo model y el médulo propagate y los resultados obtenidos con estas ejecuciones se guardan
en las variables de salida. Cuando esto finaliza, se vuelve de nuevo al inicio del buble y se inicia
este proceso de nuevo repetidas veces aumentando el valor de la variable t hasta que esta alcanza
la duracion final de la simulacion.

4.2.3. Médulo propagate

En este modulo se definen las ecuaciones correspondientes a la propagacion del potencial de
accion entre células adyacentes y a la difusion del potasio extracelular. Las dos ecuaciones de
reaccion-difusion tienen la siguiente forma:

9%[K*], d[K*], Acap [K+]o_[K+]o,bulk

Dk * 7 = at - Fxv, * Zx IKX + TK (23)
0%V, _ 0Vy  Acap
D, * axz2 ot Fwy * Yxlx (24)
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Donde D,, y D;.son constantes de difusion con un valor de 1.5-108y 2.6-103 cm?/s, respectivamente.

A lo largo de este mddulo se discretizan las derivadas parciales por medio del método de los
elementos finitos. Se ensamblan las matrices correspondientes y luego se invierten, calculando
asi el potencial de membrana y el potasio extracelular para cada uno de los nodos.

4.2.4. Mbédulo model

Este modulo es en el que se definen los cambios dindmicos en los metabolitos y las funciones
isquémicas para después ser aplicados en las ecuaciones de las corrientes idnicas que atraviesan
la membrana celular y las paredes de los compartimentos celulares, las cuales definen a su vez las
variaciones en las concentraciones ionicas y en el potencial de membrana. A continuacion, se
describe el proceso que sigue este modulo, que podria dividirse en 4 bloques diferenciados.

Tabla 2. Variables de estado definidas en cada modelo.

Descripcién ORd ToR-ORd Descripcién ToR-ORd
nai nai ff ff
nass nass fs fs
ki ki fcaf fcaf
. kss kss fcas fcas
Concentraciones - - Compuertas lcaL - -
cai cai jca jca
cass cass nca nca
cansr cansr ffp ncai
cajsr cajsr fcafp ffp
m m fcafp
hf hp xrf ikrcO
hs h Xrs ikrcl
Compuertas Ina - - Compuertas/Estados -
J J ikrc2
N |Kr ;
hsp ip ikro
ip ikri
mL mL c | xsl xsl
ompuertas lIks
Compuertas InaL hL hL Xs2 Xs2
hLp hLp Compuerta lk1 xk1
a a Jrelnp Jrelnp
- : Variables Jrel
iF iF Jrelp Jrelp
. tas | iS iS Concentracion CaMKt | CaMKt CaMKt
ompuertas fto ap ap Concentracion ko ko ko
iFp iFp Variables de la lax lax
iSp iSp propagacion laxKo laxKo

57



Estudio mediante modelado matematico y simulacion computacional de los efectos de la
isquemia miocérdica aguda en el tejido cardiaco humano

En el primer bloque se empieza definiendo algunas constantes del modelo como concentraciones
extracelulares, constantes fisicas y valores de la geometria celular tales como el volumen celular
y los volimenes de los compartimentos. A continuacién, se da nombre a las variables de estado,
gue varian ligeramente en funcién del modelo debido a los cambios en la formulacion de ciertas
corrientes. En la Tabla 2 se definen las variables de estado que tiene cada modelo. Con ellas y las
constantes definidas previamente, se calculan los potenciales de equilibrio de los iones.

En este punto comienza el segundo bloque, en el que se ocurren los cambios dinamicos en los
metabolitos. Estos son el ATPi, el ADPi, el pHi, el pHoy la LPC. Como se vera en el subapartado
“4.2.6. Mddulo setDefaultSettings”, sera en el modulo indicado en el propio nombre del apartado
donde se deberan cambiar los valores de inicio y fin de estos metabolitos, asi como el modelo de
ADP a emplear. Cabe destacar que se han definido tres modelos diferentes de cambios en el ADP
intracelular durante la isquemia, introducidos por Ana Gonzéalez en su TFM (Gonzélez Ascaso,
2019) y que se explicaran en el apartado *“ 4.3. Simulacion de los efectos isquémicos”.

El tercer bloque es aquel que define las funciones isquémicas, formulando los factores que afectan
a cada corriente y que también vienen explicados en el apartado “4.3. Simulacion de los efectos
isquémicos”.

Empleando los pardmetros formulados en cada uno de los blogues anteriores, en el cuarto bloque
es donde se incluyen las ecuaciones de las corrientes ionicas y los flujos. La definicion de cada
corriente suele tener la siguiente forma:

1. Caélculo, si procede, de las fracciones de apertura en estado estacionario (f,) y la
constante de tiempo de apertura (zy) para cada una de las compuertas que tiene el canal.
Calculo del porcentaje de compuertas fosforiladas, en caso de haberlas.

Calculo, si procede, de otros factores multiplicativos de dependencia.

Definicion del valor de la conductancia maxima.

Definicion de la ecuacion de la corriente o flujo.

Definicion de las ecuaciones diferenciales de cada compuerta, en caso de haberlas, que
siguen la forma:

oM~

X = X —(xoo—x)*e‘dt/rx (25)

Cabe remarcar que, exceptuando la corriente Ik, en el modelo ToR-ORd, el resto de las corrientes
han sido formuladas empleando el Formalismo de Hodgkin y Huxley.

A continuacion, se listaran las ecuaciones de cada una de las corrientes ionicas que se incluyen
en cada modelo, resumiendo brevemente cada uno de los factores multiplicativos. Para estas
corrientes se considera:

- QUE fpro, fpni» farp Y fLpc SON los factores de modificacion de las conductancias de la
corriente que estan multiplicando segun el valor de los parametros isquémicos pHo, pHi,
ATPi y LPC, respectivamente

- Que Gy es la conductancia maxima del canal x, v el potencial de membrana y Es el
potencial de equilibrio del s ion que atraviesa la membrana.

- Que z, es la valencia del ion s.

- Que f; es un factor multiplicativo que indica que la conductancia de ese canal depende
de la concentracion del ion s.

- Que f, ; es el porcentaje de canales de tipo x que hay en la membrana celulary f, g€l
porcentaje de canales de tipo x que hay en el subespacio.
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- Que f,xpes el porcentaje de compuertas del canal x que estan alteradas (fosforiladas) y
gue tiene la siguiente forma:

1
= e —— 26
flxp 1+KmCaMK/CaMKa ( )

La mayoria de las corrientes idnicas que atraviesan un canal iénico han sido formuladas siguiendo
la estructura de la ecuacion (20) que se encuentra en el apartado que define el modelo eléctrico
de una célula. Estas son:

Ing = pro *pri * fipc * Gng * (v — Eng) *m3 « ((1 —leap) *hxj +leup * hp * jp) (27)
InaL = pro * fipc * Gyar, * (V — Eyg) * mL * ((1 - fINaLp) *hL + fINaLp * hLp) (28)
Iio = Geo * (v = Ex) * (1 = fitop) * @ * i + fitop * ap * ip) (29)
Ixr = foro * fipc * fxo * Gkr * (v — Ex) x xr x rkr en ORd (30)
Ixr = fpro * fipc * fro * Gr * (v — Ex) * ikro en ToR-ORd (31)
Ixs = fea, * Gs * (v — Eg,) * xs1 * x52 (32)
Ix1 = fxo * Gg1 * (v — Eg) * xk1 * rkl en ORd (33)
Ixy = fio * Gg1 * (v — Ex) * K1ss en ToR-ORd (34)
Igyrp = fxo * fMg * fna * farp * Ggarp * (v — Eg) (35)
I, = Ggp * (v — Ex) xkb (36)
I, = feag * Geica * (v — Ecp) solo en ToR-ORd (37)
Iey, = Gew * (v — Ec1) solo en ToR-ORd ( 38)

Donde m, mL, a, xr, xs1, xs2 e xk1son variables de estado que definen la probabilidad de apertura
de compuertas de activaciény h, j, hp, jp, hL, hLp, a, i, ap e ip son variables de estado que definen
la probabilidad de apertura de compuertas de inactivacion. Los parametros rkr, rkl y K1ss
también definen la probabilidad de apertura de compuertas de inactivacion, pero no son variables
de estado porque son compuertas inmediatas, 1o que implica que su constante de tiempo de
apertura es igual a cero.

Cabe destacar que en la corriente I el potencial de equilibrio que se emplea no es del potasio,
sino una combinacién del potencial de equilibrio del potasio y del sodio, ya que un 2% de los
iones que atraviesan este canal son de sodio.

El resto de corrientes que describen el paso de iones a través de un canal idnico se ha formulado
empleando la ecuacion de voltaje Goldman-Hodgkin—Katz (Goldman, 1943), que es una solucién
de la ecuacion de Nernst-Plank cuando se asume que la membrana es una sustancia homogénea,
que el potencial de membrana varia de forma lineal a lo largo de la membrana porque el campo
eléctrico es constante, que los iones permeables no interactlian y que el movimiento de iones se
ve afectado por las diferencias de concentracion y voltaje.

La formulacion de la corriente que atraviesa un canal idnico aplicando la ecuacion de Goldman—
Hodgkin—Katz tiene la siguiente forma:

Iy =f* Rq*zsz*

P2\ [slre” RT[5],
( Rx+T ) * ev*F/RT— 1 (39)
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Donde fengloba a todos los factores multiplicativos que afecten a la conductancia de la corriente
(incluidas las probabilidades de apertura de las compuertas, en caso de haberlas), P; es la
permeabilidad para ese ion, zg es la valencia del ion s, v es el potencial de membrana, F la
constante de Faraday, R la constante de los gases ideales, T la temperatura (310 K), [S]; la
concentracion intracelular del ion y [S], la concentracidn extracelular del ion.

La corriente ICaL se ha formulado en el modelo ORd empleando esta ecuacion, pero considerando
que este canal se encuentra Unicamente en el subespacio. Las corrientes ICaNa y ICaK representa
los iones de Na* y K* que atraviesan también estos canales.

Icar = fomi * fono * PhiCalL * d * ((1 - f,CaLp) * PCa * ((1 —nca) * f +nca * jea * fca) +

ficar, * PCay * (@ = nca) * fp + nca * jca * fcap)) (40)

Icana = fpni * foro * PhiCaNa x d * ((1 —f,CaLp) * PCaNa * ((1 — nca) * f +nca * jca

fca) + ficar, * PCaNay, * ((1 —nca) * fp + nca * jca * fcap)) (41)

Icax = fomi * fpro * PhiCaK * d * ((1 - f,CaLp) * PCaK x ((1 —nca) = f + nca * jea * fca) +
ficar, ¥ PCaKy * (@ = nca) * fp + nca * jea * fcap)> (42)

Donde PCa, PCay, PCaNa, PCaNay,, PCaK y PCak, son permeabilidades, d una variable de

estado que define la probabilidad de apertura de una compuerta de activacion y f, fp, fca, fcap y
jca variables de estado que definen la probabilidad de apertura de compuertas de inactivacion.

Zg*V*F
[ca?*]gve ~ /RT—[Ca?*],

YF2
PhiCal = z2 x (%) * s e — (43)
. _

Zg*V*F
v*ﬂ) , INatlsre " /RT-[Nat],

; - 2
PhiCaNa = z¢ * (R*T K —) (44)

zsw*F/
K+]ss*e RT—[K+]0

% 2
PhiCaK = 73 » (22) + e — (45)
. -

En el modelo ToR-ORd se emplea la misma estructura, pero considerando que un 80% de estos
canales se encuentran en el subespacio y el otro 20% en el mioplasma.

También se ha empleado esta funcion para formular las corrientes lcap Y Inab.

ZgxV*F
v*FZ) [ca?*]pre © /RT—[Ca“]O

ICab = PCab * Z.S? * (R*T zswa/RT 1 (46)
e —_

2 + zsw*F/ +
vxF )* [Na*t]ixe RT—[Na%],

e 47
T (47)

— 2
Inab = Pap * 25 * (

Siguiendo la misma nomenclatura anterior, las bombas e intercambiadores estan formulados de
la siguiente manera:

Ipca = farp * fCai * Gpca (48)
Inacai = pri * pro * fCai * Gyex * fivacai * (Zna *]ncxNa + Z¢cq *]ncha ) (49)
INaCa_ss = prL' * pro * fCa,— * GNCX * fINaCa_ss * (ZNa *]ncxNa + Zca *]ncha ) (50)

Inak = foni * farp * Pnak * (Zna * Inaky, t 2k * INaky ) (51)
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Donde Py es la permeabilidad, Jnexy s Jnexeqr INakyg Y Inak,SON 10s flujos de sodio y calcioy
de sodio y potasio que atraviesan el intercambiador NCX y la bomba Na*/K*, respectivamente.

]up = pri * farp * ((1 - f]upp) * Jupnp +]upp * Jupp ) — Jieak (52)

Irel = pri * PCaRel * ((1 - f]'relp) */Telnp +]'relp *]TEIP ) (53)

Donde Peq,,, €s la permeabilidad y Jupnp, Jupp, Jrelnp y Jrelp son las variables de estado que
definen la probabilidad de apertura de la bomba SERCA y los canales RyR del JSR,
respectivamente. Los dos primeros dependen del calcio intracelular y los dos ultimos del calcio
presente en el JSR. La corriente J;.4x €S la corriente de fuga que depende de la concentracién de
calcio en el NSR.

Por altimo, los flujos de difusion se definen con la siguiente férmula:

[S]c _[S]c
Jscica = ——2 (54)

Donde c1 es el compartimento de origen, c2 el compartimento destino y T la constante de tiempo.

Los flujos presentes en estos modelos son:

[Na*]ss—[Na*];

diffNa TdiffNa ( )
[K+]ss_[K+]i
Jaippi = BTl (56)
diffK Tdiffl(
[Ca2+]ss_[ca2+]i
Jairrea = Lo lsslCa®l; (57)
I Thifca
2+ _[Ca?t
Jor = [Ca®*]nsr—[Ca®"] sk (58)

Ttr

Es importante tener en cuenta que, aunque las corrientes i6nicas se obtienen mediante la
combinacion de variables de estado, las corrientes idnicas por si mismas no son variables de
estado, ya que no siguen una ecuacion diferencial.

Por ultimo, en el quinto blogue se emplea el valor de estas corrientes y flujos para actualizar los
valores del potencial de membrana y de las concentraciones ionicas. A continuacion, se definen
sus ecuaciones diferenciales siguiendo la estructura de la ecuacion (25).

De la ecuacion (22) se obtiene que el potencial de membrana en funcion del tiempo se define
como:

AV (1D)=5Is

dt cm (59)

Donde Is son las corrientes ionicas que atraviesan la membrana y Cm la capacidad de la
membrana.

Y para el célculo de las concentraciones, la ecuacion que describe la variacion temporal de la
concentracion de un ion S en un compartimento A es la siguiente:

d[Sla _  Zap
dt  zgxF+V 2lap
S A

(60)

[Sl5=[Sla , Ve
T V,
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Donde X ag es la superficie en comln entre los compartimentos A 'y B, zs la valencia del ion s,
F la constante de Faraday, lag las corrientes que pasan de un compartimento A a un
compartimento B, [S], y [S]a las concentraciones del ion en cada uno de los compartimentos, Va
el volumen del compartimento A y Vs el volumen del compartimento B.

Empleando las ecuaciones (57) y (58), se definen las siguientes ecuaciones:

dv
P (=D * Una + Inar + Ito + Icar + Icana + Icax + Ixr + Ixs + Ik1 + Ixare + Inaca; t INaca, T

Inak + Inap + Ixp + Ica + Icap + Istim)/Cm (61)

En el modelo ToR-ORd se incluyen también I-4c; € Ircip-

d[Na*]; Acap

2 = O U v 3% Ivaca + hvawe +van) * 22200 a5, (62)
AMNes = (1) * (Tcana + 3 * Inacass + 3 * Ivax + Inan) * ooetee = Jatg e (63)
d[g:]i = (=1) * (o + Hgr + Igs + Ixr + Igarp + Ixp — 2 * Inag — lax) * ﬁ + Jaix * v:!y (64)
d[z:]g = (Igo + +igr + Ixs + Igq + Ixarp + Ixkp — 2 * Iyag + lcax) * z:f:zjo + wash_out (65)

Donde wash_out = (5.4 — [K*]o) Simula la corriente de barrido de potasio que es cero en isquemia.

d[:{i—;]ss = (=1 * Ucax) * Z;;iiss —Jairrx (66)
d[cgjﬂi = (=1) * (Ipca + Icab — 2 * Inaca,) * %I,?:ijfm—]up * % + Jaifrca * v:f;g (67)
A = (1) (leaw = 2% Iacas,) * s+ Jret * 22 = Jaigrea * 12 (68)
d[Ca;:]NSR = Jup = Jor * ]';’{;i (69)
alca®lsr _ Jor = Jrel (70)

dat

Este modulo finaliza con la actualizacién del vector de variables de estado y el vector de variables
de salida. De modo que, con cada ejecucion de este modulo, el médulo main graba una nueva fila
de datos en cada matriz de salida del modelo correspondiente al instante de tiempo t que se ha
introducido al lanzar dicha ejecucion.

4.2.5. Modulo setinitial_conditions

En este bloque se establecen los valores iniciales (correspondientes a t = 0) para cada una de las
variables de estado. Para hacerlo, se requiere como parametros de entrada el nimero de nodos
(nnod), el tipo de célula (celltype) y las estructuras dimensionadas del vector variables de estado
(STATES), del vector potencial de membrana (VK) y del vector de variacion de la concentracion
de potasio extracelular (Kok).
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En el caso del modelo ToR-ORd se hace una distincion en funcién del tipo de célula que se vaya
a simular, es decir, la inicializacién es diferente si queremos simular epicardio, endocardio o
midmiocardio. Ademas, los valores son notablemente mas precisos, ya que poseen un gran
namero de decimales y estan basados en datos experimentales.

En el modelo ORd los valores no varian en funcién del modelo celular y son aproximaciones. Por
ejemplo, las probabilidades de apertura de las compuertas quedan designadas directamente a 0 y
1 en funcidn de si son de activacion o inactivacién, respectivamente.

4.2.6. Mddulo setDefaultSettings

En este médulo se da valor a los 16 parametros que forman el vector settings y que son necesarios
para definir las configuraciones bésicas del calculo computacional. El valor de algunos de ellos
proviene de la literatura y se han mantenido fijos en todas las simulaciones. En cambio otros,
como los minutos de isquemia, el BCL o el tipo de modelo de ADP, han sido modificados en cada

una de ellas para representar las diferentes condiciones isquémicas deseadas.

En la Tabla 3 se describen estos parametros junto a su valor.

Tabla 3. Pardmetros de configuracion definidos en el modulo setDefaultSettings.

Parametro Definicion Valor
minlsqTotal Minutos de isquemia simulados Depende de la simulacién
minlsqlni Minutos de normoxia simulados 5 min
BCL Duracion de cada ciclo Depende de la simulacién
ATPi_ini Valor inicial del ATPi 10 uM/L
ATPi_fin Valor final del ATPi 1 uM/L
1 - Weiss
ADP_type Seleccion del modelo de ADP 2 —Clarke
3 —Smith
ADPi_ini Valor inicial del ADPi LS [
ADPi_finl Primer valor final del ADPi Depende del modelo de ADP
ADPi_fin2 Segundo valor final del ADPi Depende del modelo de ADP
pHi_ini Valor inicial del pHi 7.2
pHi_fin Valor final del pHi 5.9
pHo_ini Valor inicial del pHo 7.4
pHo_fin Valor final del pHo 6.1
LPC_ini Valor inicial del LPC 2 uM/L
LPC_fin Valor final del LPC 20 uM/L
minDT_LPC Minuto en que cambia la dinamica LPC 30 min
Constante de tiempo para washout de 15000 ms
tau_washout Ko
conductance Conductancia eléctrica efectiva 0.0026 cm?/s
ko diffusion Difusidn del K*, en agua a 259C 1.5 e-08
Conductance i 5
. Incremento en conductancia eléctrica
increment
minDT_conexin | Lo que dura el incremento de conexin 2 min
minlni conexin | Minuto en que incrementa conexin 35 min
Flag BZ Indicador zona de borde 0= nc,) >¢ cons'|dera
1 —si se considera
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4.2.7. Mddulo setDefaultlsgAct

En este modulo se definen las configuraciones de los componentes isquémicos con una serie de
factores (isg_act), cosa que permite decidir cuales de esos efectos simular. Aquellos que estén a
1 seran tenidos en cuenta en la simulacion y aquellos que estén a 0 estaran desactivados. Esto
proporciona un gran nimero de posibilidades a la hora de analizar cada uno de los efectos por
separado o0 la combinacién de solamente algunos de ellos. Los componentes isquémicos
mencionados son: ATPi, ADPi, pHi, pHoy LPC.

Como pardmetros de entrada requiere el nimero de nodos (nnod), el nimero de efectos
isquémicos (nisq), los parametros que definen la zona de borde (nnormox y nph) y por ultimo el
vector isg_act dimensionado.

En el presente TFM no se ha modificado ningun parametro de este bloque porque todas las
simulaciones han sido realizadas combinando todos los efectos que presenta la isquemia sobre el
potencial de accidn de una fibra de células cardiacas. Ademas, la totalidad de la fibra ha sido
sometida a las mismas condiciones, por lo que no ha sido necesario tampoco representar una zona
de borde ni una zona no isquémica.

4.2.6. Mbdulo setDefaultCorrAct

Este médulo permite controlar el efecto que tiene la isquemia sobre algunas corrientes. En él se
definen una serie de factores (corr_act) asociados a las corrientes Ikate), Inak, Jup, lpca, Ina, INaL,
Ica, Inaca, Ikr, Jret € lio. De igual modo que en el bloque anterior, solamente aquellos factores que
estén igualados a 1 permitiran que los efectos de la isquemia actlen sobre la corriente.

La posibilidad de activar o desactivar los efectos isquémicos sobre ciertas corrientes permite
estudios como, por ejemplo, el impacto de un farmaco en esta enfermedad.

Para poder ejecutar este mddulo, los parametros de entrada necesarios son numero de nodos
(nnod), el nimero de factores de correccién (ncorr), los parametros que definen la zona de borde
(nnormox y nph) y por ultimo el vector corr_act dimensionado.

En el presente TFM tampoco se ha desactivado el efecto de la isquemia en ninguna de las
corrientes ya que, como se ha comentado previamente, se buscaban simulaciones donde estuviera
representado el efecto total de la isquemia sobre la fibra.

4.3. SIMULACION DE LOS EFECTOS ISQUEMICOS

Tal y como se ha comentado en el apartado anterior, la version del modelo ORd de la que se partié
fue la dltima modificacion realizada por Ana Gonzalez Ascaso en su TFG (Gonzélez Ascaso,
2019), nombrada como ORd-GoF. Este trabajo consistio en la inclusion de algunas variaciones
en los valores iniciales y finales de las concentraciones de los parametros que definen los efectos
isquémicos y también algunos cambios dindmicos en su evolucion temporal, dando lugar a dos
nuevos modelos: ORd-EF y ToR-EF.

En la Figura 4.3 se muestra la evolucion temporal de los factores isquémicos, incluyendo su valor
inicial, que se mantiene constante durante todo el periodo de normoxia (5 min), y final, que
corresponde a una duracion de isquemia de 30 minutos. Cabe destacar que la evolucion temporal
del [ADP]; puede seguir tres dindmicas diferentes (Figura 4.3B), en funcidn de diferentes estudios.
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Los datos de todos estos cambios se obtuvieron de estudios experimentales y computacionales,
los cuales se encuentran recogidos en la Tabla 4.

Tabla 4. Valores iniciales y finales de los efectos isquémicos.

Efecto isquémico  Valor inicial Valor final Referencia
(Sakamoto, Ishikawa, Koga,
ATP]; 1 M/L 1 mM/L . .
[ ] Db il Urushidani, & Nagao, 2000)
Weiss, Venk h
Weiss 15 uM/L 30uM/L | 180 uM/L (Weiss, Venkatesh, &

Lamp, 1992)
(Clarke, O’Connor, & Willis,
1987)
(Terkildsen, Crampin, &

[ADP]; | Clarke 15 uM/L 180 uM/L | 180 pM/L

Smith 15 uM/L 80 uM/L 80 uM/L Smith, 2007)
pHi 7.2 5.9 (Sakamoto et al., 2000)
pHo 7.4 6.1 (Sakamoto et al., 2000)
(Deleau, 1999; Gautier,
LP 2 uM/L 20 uM/L
[LPC] uM/ 0 uM/ Zhang, & Fearon, 2007)
A B
) Evolution of I.F.TP]I during izchemia s Evolution of LMDPlI during izchemia
< =S . ’/{//’
[~
5 0 10 + iy 15 20 2 30 5 ] 10 ll:min) 5 0 258 30
D

Evolution of ILPC] during izchemia
T T T T

pH
”
[LPC] (uMelL)

t (min} t {min)

Figura 4.3. Evolucion temporal de los pardmetros isquémicos: (A) ATPi ; (B) ADPi; (C) pHiy
pHo ; (D) LPC. Fuente: (Gonzdlez Ascaso, 2019)
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Ademés, en el modelo ORd-GoF también se afiadieron o modificaron algunos factores que
describian como estos efectos isquémicos afectaban a las corrientes idnicas.

En el presente trabajo se han mantenido todos los cambios realizados sobre este modelo y se han
formulado nuevos factores, tanto de modificacion de conductancias (f_Efectolsquemico_Is) como
de modificacion de curvas de activacion (da_Efectolsquemico Is) e inactivacién
(di_Efectolsquemico_ls), que incluye desplazamiento y cambio de pendiente de dichas curvas.

En la Tabla 5 se listan todos estos factores, aquellos que se encuentran subrayados con una linea
discontinua son los que ya habian sido formulados en el modelo ORd-GoF.

Tabla 5. Factores de modificacion de conductancias y de curvas de activacion e inactivacion en
funcion de los efectos isquémicos.

Corriente [ATP]); [ADP]; pH; pH, [LPC] Ref
f_pHo_INa fLLRC.INa

Ina da_pHi_INa da_pHo_INa [1]

di_pHi_INa
InaL f_pHo_INaL  f_LRC_INal (2]
da_pHo_lto
Ito di__}:,)DHo__Ito [3]
lcaL fpHiICal  f.pHe_ICal, [4]

f_pHo_IKr f_LPC_IKr

Ik [5]
da_pHo_IKr da_LPC_IKr

Inaca.s f.pHiINaCa f_pHo_INaCa (6]
INaCa_ss
Inak f.ATP_INak  f.ADP_INaK  f_pHi_INaK (7]
loca fLATP_InCa  f_ADP_lpCa (8]
lkaTp | _ATP_IKATP f_ADP_IKATP [9]
Jrel f_pHi_Jrel [10]
Jup fAATPJup  fADP.Jup  f_pHiup [11]

Los valores necesarios para formular los factores han sido obtenidos de los siguientes estudios:

[1] EI efecto de la LPC sobre la conductancia de Ina Se define en (Deleau, 1999; Gautier et al.,
2007; Undrovinas, Fleidervish, & Makielski, 1992); mientras que el efecto del pHo sobre la
corriente Ina se define en (Murphy, Renodin, Antzelevitch, Di Diego, & Cordeiro, 2011) vy el
efecto de pHi, en (Watson & Gold, 1995). En ambos articulos se define el efecto del pH tanto
sobre la conductancia del canal como sobre la curva de activacion m en el caso del pHo y las
curvas de activacion my de inactivacion h y j para el caso del pHi.

[2] El efecto del pHo sobre la conductancia de Ina Se define en (Murphy et al., 2011) y el de la
LPC, en (Deleau, 1999; Gautier et al., 2007; Undrovinas et al., 1992).
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[3] El efecto del pHo sobre las curvas de activacion a 'y de inactivacion i del canal que atraviesa
la corriente ly, se define en (Stengl, Carmeliet, Mubagwa, & Flameng, 1998).

[4] El efecto del pHi y el pHo tanto sobre la conductancia de Ica. como sobre sus curvas de
activacion d y de inactivacion f, fca y jca, viene definido en (Saegusa, Moorhouse, Vaughan-
jones, & Spitzer, 2011).

[5] El efecto del pHo sobre la curva de activacion xrs y la conductancia de lk;, se define en
(Anumonwo, Horta, Delmar, Taffet, & Jalife, 1999); mientras que el efecto de la LPC se define
en (Bai et al., 2007).

[6] EI efecto del pHi sobre el intercambiador NCX se define en (Doering, Eisner, & Lederer,
1996) y el del pHo en (Egger & Niggli, 2000).

[7] El efecto del ATPi y ADPi sobre la conductancia de Inak se presenta en (Cortassa et al., 2006;
N. P. Smith & Crampin, 2004; Terkildsen et al., 2007) y el efecto del pHi en (Friedrich, Bamberg,
& Nagel, 1996).

[8] El efecto del ATPi y ADPi sobre la bomba de calcio de la membrana celular se define en
(Cortassa et al., 2006)

[9] El efecto del ATPi y ADPi sobre la corriente de potasio dependiente de ATP se define en
(Babenko, Gonzalez, Aguilar-Bryan, & Bryan, 1998)

[10] El efecto del pHi sobre la conductancia del flujo Jrel, se define en (Xu & Rozanski, 1997)

[11] El efecto del ATPi y ADPi sobre la bomba de calcio del reticulo sarcoplasmico se define en
(Cortassa et al., 2006) y el del pHi en (Kentish & Xiang, 1997).

Por ultimo, también se ha introducido una nueva regulacién del efecto del lavado (wash-out) del
potasio en el medio extracelular, el cual se encuentra ausente durante el tiempo de isquemia
debido a la desaparicion del flujo sanguineo.

En los dos modelos desarrollados a lo largo de este trabajo (ORd-EF y ToR-EF) se incluyeron los
mismos efectos isquémicos.

4.4. CODIGOS DE LOS MODELOS

Los codigos de los modelos ORd-EF y ToR-EF desarrollados en el presente TFM no se han
podido incluir en la memoria debido a las limitaciones de extension establecidas. Sin embargo,
se  encuentran  disponibles para su consulta en el siguiente  enlace:
https://drive.google.com/drive/folders/10BF XBa6k ol-O9RNYY6Ve-buF4iV2bg?usp=sharing
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CAPITULO 5. RESULTADOS Y DISCUSION

5.1. RESULTADOS DE LOS MODELOS EN NORMOXIA

El primer paso, antes de abordar las simulaciones de manera sistematica, fue comprobar que los
modelos de potencial de accion cardiaco ORd-EF y ToR-EF desarrollados en el presente TFM
funcionaban correctamente. Para ello, se realizaron diferentes simulaciones en normoxia (efectos
isquémicos desactivados), cuyos resultados se muestran en la Figura 5.1 y la Figura 5.2.
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Figura 5.1. Forma de onda del potencial de accion (A), la corriente de sodio INa (B), la corriente
de calcio ICaL (C), las corrientes de potasio IK(ATP) (D) e IKr (E) y la corriente de la bomba
sodio/potasio (F) empleando el modelo ORd-EF en condiciones de normoxia. Notese que se han
representado las corrientes ionicas con escalas diferentes con el fin de apreciar claramente la
forma de onda de las mismas. Condiciones de simulacion: BCL 500 ms y pulsos de estimulacion

de 2 ms y -200 yA/uF.
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Figura 5.2. Forma de onda del potencial de accion (A), la corriente de sodio INa (B), la corriente
de calcio ICaL (C), las corrientes de potasio IK(ATP) (D) e IKr (E) y la corriente de la bomba
sodio/potasio (F) empleando el modelo ToR-EF en condiciones de normoxia. Notese que se han
representado las corrientes idnicas con escalas diferentes con el fin de apreciar claramente la
forma de onda de las mismas. Condiciones de simulacion: BCL 500 ms y pulsos de estimulacion
de 2 ms y -200 uA/uF.

Ambas figuras muestran los resultados esperados:

(A) EI potencial de membrana sufre una rapida despolarizacion seguida de un periodo de
estabilidad conocido como meseta y después una repolarizacién progresiva, hasta
alcanzar de nuevo el potencial de reposo de aproximadamente -87 mV.

(B) La corriente de sodio Ina €s la principal causante de la despolarizacion, por lo que tiene
su pico maximo al inicio del PA con una pendiente practicamente vertical y disminuye
también rapidamente justo después de alcanzar el pico de potencial cuando se cierran sus
compuertas de inactivacion. Es negativa porque es entrante.

(C) Lacorriente de calcio Ica también participa en la despolarizacion celular, por lo que tiene
un rapido aumento al inicio del potencial de accion. A continuaciéon, disminuye a menudo
que se van cerrando sus compuertas de inactivacion, pero como son mas lentas que en los
canales de sodio, esta disminucion se realiza de manera progresiva. Ello permite que la
entrada de calcio “compita” con la salida de potasio y crea el periodo de estabilidad de la
meseta. Es negativa porque es entrante.

(D) La corriente de potasio Ikate) Se mantiene a valores muy bajos en condiciones de
normoxia. Sus compuertas son ligando-dependientes y se mantienen cerradas siempre
que actten sobre ellas moléculas de ATP. Dado que se esta simulando condiciones de
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normoxia, los niveles de ATP permiten que estos canales estén cerrados y el aporte de
esta corriente sobre el PA es insignificante.

(E) La corriente Ik, alcanza su maximo valor al inicio de la repolarizacién, tiene un aumento
progresivo y una caida muy rapida. Es positiva porque es saliente.

(F) Lacorriente de labomba Na*/K* tiene un balance i6nico positivo al extraer dos moléculas
de sodio e introducir una de potasio. Su actividad es proporcional al potencial de
membrana y aumenta cuando este lo hace; por lo tanto, alcanza su maximo al inicio del
PA 'y después reduce progresivamente a medida que la célula repolariza.

A pesar de que la tendencia de cada corriente es igual en los dos modelos, hay que tener en cuenta
que la forma de onda varia ligeramente entre ambos asi como el pico de amplitud méxima. Esto
se debe a que el modelo ToR-ORd introduce ciertas mejoras que lo acercan mas a los resultados
experimentales.

Comprobando el instante de inicio del primer potencial de accion del primer y Gltimo nodo de
una fibra de 2 cm como se muestra en la Figura 5.3, se puede calcular que la velocidad de
propagacion. En estas condiciones de normoxia la velocidad de propagacion que se obtiene es de
0.9090 m/s.

Normoxia
50 T T

' — Primer nodo
| Ultimo nodo

(mv)

\

50 | J

-100 I L L L L
0 1 2 3 4 5 6

Time (min) %107

Figura 5.3. Diferencia entre el instante de inicio del primer potencial de accion del primer y
ultimo nodo de la fibra simulada en condiciones de normoxia.

Con este analisis se pudo afirmar que ambos modelos computacionales funcionan correctamente
en condiciones de normoxia.

5.2. RESULTADOS DE LOS MODELOS EN ISQUEMIA

A continuacién, se quiso comprobar que los efectos isquémicos introducidos reflejaban
correctamente los cambios electrofisiologicos que produce la IMA sobre el potencial de accion
cardiaco.

Los dos modelos ORd-EF y ToR-EF se emplearon para simular el efecto de la isquemia
miocardica sobre un tejido unidimensional que representaba el epicardio ventricular.
Concretamente, una fibra de 2 cm de longitud formada por 80 nodos separados los unos de otros
250 um. Las células se han representado como un cilindro de largo 10 veces mayor que su radio,
el cual mide 11 pm.
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La formulacion de los efectos isquémicos fue igual en los modelos ORd-EF y ToR-EF, dado que
el objetivo establecido era comparar codmo reaccionaba cada uno de ellos frente a la introduccion
de dichos efectos.

Paraello, en la Figura 5.4 y la Figura 5.5 se muestran el PA 'y las principales corrientes afectadas
por estos efectos tras 2 minutos de isquemia. Se mantuvieron las condiciones de simulacion del
apartado anterior (Figura 5.1 y Figura 5.2) para una mejor comparacion.

40 T - - v - - . 0.2

@ (D)

=20

 (mV)

v

-0 100 ms

——
60

-80

(B) (E)

(A uF)

50

)

(€

)

Ieqy (HAVF)
lax (A usF)

]

4 oAz

5 . . 0.1 !
13R7 13R1 13R4 13RS 13RR 13RT 13RR 173R0 1a7 13R? 13R1 13R4 13RS 13RR 13R7 13RR 13RO 137

Figura 5.4. Forma de onda del potencial de accion (A), la corriente de sodio INa (B), la corriente
de calcio ICaL (C), las corrientes de potasio IK(ATP) (D) e IKr (E) y la corriente de la bomba
sodio/potasio (F) empleando el modelo ORd-EF tras 2 minutos de isquemia. Notese que se han
representado las corrientes idnicas con escalas diferentes (diferentes ademads a las de la Fig.
5.1) con el fin de apreciar claramente la forma de onda de las mismas. Condiciones de
simulacion: BCL 500 ms, modelo ADP Smith y pulsos de estimulacion de 2 ms y -200 yA/F.
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Figura 5.5. Forma de onda del potencial de accion (A), la corriente de sodio INa (B), la corriente
de calcio ICaL (C), las corrientes de potasio IK(ATP) (D) e IKr (E) y la corriente de la bomba
sodio/potasio (F) empleando el modelo ToR-EF tras 2 minutos de isquemia. Notese que se han
representado las corrientes ionicas con escalas diferentes (diferentes ademads a las de la Fig.
5.2) Condiciones de simulacion: BCL 500 ms, modelo ADP Smith y pulsos de estimulacion de 2
msy-200 A/ lF.

Los resultados observados son los siguientes:

(A) La forma del potencial de accién se mantiene, pero se ven reducidos ligeramente el pico de
amplitud méaxima y la velocidad de despolarizacién. También es ligeramente superior el
potencial de reposo. El cambio méas notable a simple vista es una disminucion en la duracion
del potencial de accién.

(B) La corriente Ina se ve afectada por diferentes factores isquémicos. Su curva de activacion
sufre un desplazamiento positivo por el efecto del pHi y uno negativo por el efecto del pHo,
ademas, ambos pH disminuyen su pendiente. Su curva de inactivacién tiene un
desplazamiento positivo y un aumento de la pendiente a causa de la acidosis intracelular. Por
altimo, tanto el pHo como la LPC hacen disminuir la conductancia méxima de estos canales.
Electrofisiolégicamente, todo esto se traduce en una disminucion de la amplitud de pico
maxima aproximadamente a la mitad, hecho que afecta directamente sobre la fase de
despolarizacion del PA, disminuyendo la velocidad de despolarizacion y su amplitud de pico
méaxima.

(C) La corriente Ica. se ve afectada por dos factores multiplicativos dependientes de pHi y pHo
que aumentan y disminuyen su conductancia, respectivamente. Dado que el factor
dependiente de pHi es mayor, el balance es positivo y la conductancia aumenta. Ello implica
un aumento de la corriente.

(D) La corriente Ixatry aumenta a lo largo de la isquemia porque le afecta el ADP y el ATP
intracelulares. En condiciones de isquemia, sus concentraciones varian (en normoxia se
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mantienen estables) y, cuando disminuye la cantidad de ATP;, se activan estos canales. La
corriente que atraviesa estos canales es la principal causante del acortamiento del potencial
de accion porque supone una salida extra de potasio que acelera la repolarizacién de la
membrana.

(E) La corriente Ik, ve afectada su conductancia y su curva de activacion por los cambios en las
concentraciones de pHo y LCP. La corriente mantiene la misma forma que en condiciones de
normoxia, con el pico maximo durante la repolarizacion, pero como la repolarizacion es mas
rapida por la aparicion de la corrientes lkatr), l0s canales Ik también se inactivan antes.

(F) La corriente Inak posee tres factores dependientes de ADP, ATP y pHi que afectan a la
conductancia maxima, disminuyéndola a medida que avanza la isquemia.
Electrofisiol6gicamente, puede verse la diferencia en el pico maximo que alcanza esta
corriente, el cual es menor en isquemia. Dado que nos encontramos al principio de la isquemia
(minuto 2), esta reduccidn no es todavia muy grande. Respecto a la forma de la onda, sigue
manteniendo una muy parecida al potencial de accion, por lo tanto, también reduce su
amplitud longitudinal con el acortamiento del APD.

Los factores a los que se ha hecho referencia son los recogidos en la Tabla 5.

Como es conocido, la isquemia miocardica también tiene un efecto sobre la velocidad de
propagacion del PA a lo largo de un tejido. Comprobando de nuevo el instante de inicio del primer
potencial de accidn del primer y Gltimo nodo para 2 minutos de isqguemia como se muestra en la
Figura 5.6, se puede calcular que la velocidad de propagacién es de 0.6173 m/s. Tal y como se
esperaba, el valor ha reducido respecto a las condiciones de normoxia.
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Figura 5.6. Diferencia entre el instante de inicio del primer potencial de accion del primer y
ultimo nodo de la fibra simulada en condiciones de normoxia.

Con estas conclusiones se confirma que los efectos isquémicos formulados en los modelos ORd-
EF y ToR-EF reproducen correctamente los efectos reales de la IMA sobre la electrofisiologia
cardiaca.
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5.3. VALIDACION DEL MODELO ISQUEMICO CON DATOS
EXPERIMENTALES

Una vez comprobados que los efectos isquémicos formulados en el modelo representaban los
cambios producidos por dicha patologia correctamente,

Para ello, se disefiaron 6 simulaciones diferentes variando los parametros de estimulacién y el
modelo de ADP. En la Tabla 6 se definen los parametros principales de las 6 simulaciones, que
fueron ejecutadas con cada modelo, es decir, se realizaron un total de 12 simulaciones.

Tabla 6. Definicion de los pardmetros de simulacion.

Duracién Corriente estimulacion
BCL estimulacion ORd-EF | ToR-EF | Modelo ADP
1 | 500 2 ms -200 pA/pF -190 pA/uF Smith
2 | 500 2 ms -400 pA/pF -380 HA/UF Smith
3 | 500 2 ms -200 pA/uF -190 pA/UF Weiss
4 | 500 2 ms -400 pA/uF -380 HA/UF Weiss
5 | 333 0.5 ms -500 pA/uF -520 pA/UF Smith
6 | 333 0.5 ms -500 pA/uF -520 pA/UF Weiss

Las condiciones de las cuatro primeras simulaciones se definieron para poder validar los modelos
con los valores experimentales de (Sutton et al., 2000), en los cuales la corriente de estimulacion
se definié como el doble y el cuadruple de la corriente de estimulacion umbral preisquémica. Las
dos ultimas simulaciones estan disefiadas para validar los modelos con los valores experimentales
de (Kazbanov et al., 2014), donde la corriente de estimulacion empleada es el doble de la corriente
de estimulacion umbral preisquémica. Como se puede deducir de la Tabla 6, las corrientes de
estimulacién varian para cada uno de los dos modelos desarrollados porque las corrientes de
estimulacion umbral preisquémica son diferentes: -100 HA/UF y -250 pA/uF en el modelo ORd-
EF y -95 PA/UF y -260 HA/UF en el modelo ToR-EF. El resto de pardmetros no varian segun el
modelo.

A continuacion, se mostraran y analizaran los resultados obtenidos con cada una de las
simulaciones, centrando especial atencion en la duracion del potencial de accion y la variacién de
la concentracién extracelular de potasio a lo largo del periodo isquémico.

5.2.1. Efecto de la isquemia sobre la duracion del potencial de accién

Tal y como se ha explicado en el subapartado “2.3.2. Modelado electrofisiologico de la isquemia
miocardica”, la IMA provoca un acortamiento de la duracion del potencial de accion. Esta
consecuencia se debe a la hipoxia, ya que cuando hay una deficiencia de glucosa y O, (moléculas
generadoras de ATP) debido a la isquemia, los niveles de ATP se reducen y se activan algunos
de los canales Ikatr) de la membrana celular. Este aumento de actividad hace que se acelere la
salida de K* y ello conduce a una repolarizacion celular més rapida.

Para estudiar como reproducen nuestros modelos dicho acortamiento del PA se han empleado los
resultados obtenidos al ejecutar las cuatro primeras condiciones de simulacion de la Tabla 6. Los
datos experimentales para la validacion del modelo se han obtenido de (Sutton et al., 2000), donde
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se midi6 el APDg, (duracion del PA al 90% de repolarizacion) en el epicardio ventricular de 26
pacientes sometidos a cirugia de arteria coronaria. La técnica de estimulacién empleada fue la de
extraestimulo con un BCL de 500 ms, pulsos de corriente de 2 ms y una corriente de estimulacion
de cuatro (grupo 1, 15 pacientes) y dos veces (grupo 2, 11 pacientes) el umbral diastdlico
preisquémico. El periodo de isquemia de 3 minutos se indujo mediante un pinzamiento adrtico
cruzado entre la entrada la bomba de oxigenacion y el corazon.

Control Ischaemia
1 2 3
l |
280 —
260 — I
240 —
2
— 220 —
&
< Group 1
200 —
180 — i
Group 2
160 — | |

Figura 5.7. Duracion del potencial de accion al 90% de repolarizacion en el epicardio ventricular
de 26 pacientes con enfermedades de arteria coronaria en condiciones de control y después de
uno, dos y tres minutos de isquemia (BCL 500 ms). Las barras de error corresponden al error
estdndar. Fuente: modificado de (Sutton et al, 2000)

La Figura 5.7 de este trabajo corresponde a la Figura 2 del articulo (Sutton et al., 2000), de donde
se han extraido los datos experimentales de APDgo. Tal y como se concluye en dicho articulo, en
la figura se puede ver que los valores de APDg del grupo 1 (estimulo de mayor intensidad) no
difieren en gran medida de los valores del grupo 2 (estimulo de menor intensidad). Por lo tanto,
teniendo en cuenta que la muestra es de 26 pacientes, se puede considerar que no hay diferencias
significativas en lo que a acortamiento de PA se refiere al duplicar la corriente de estimulacion,
pero si se observa claramente una disminucién del APD conforme avanza la isquemia. Sin
embargo, si se puede observar cierta tendencia de un menor acortamiento en el caso del grupo 1.

Los resultados obtenidos al simular las mismas condiciones experimentales con los modelos ORd-
EF y ToR-EF muestran también un acortamiento del APD a medida que avanzan los tiempos de
isquemia. En la Figura 5.8 y la Figura 5.9 se muestran, como ejemplo, los potenciales logrados al
emplear las condiciones de la primera simulacion definida en la Tabla 6 con cada uno de los dos
modelos.
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Figura 5.8. Representacion grdfica del potencial de accion en condiciones de control y tras 1, 2 y
3 minutos de isquemia. La simulacion se ha realizado empleando el modelo ORd-EF con el
modelo de ADP Smith, un BCL de 500 ms y pulsos de estimulacion de 2 ms y -200 yA/LF.
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Figura 5.9. Representacion gréfica del potencial de accion en condiciones de control y tras 1, 2 y
3 minutos de isquemia. La simulacion se ha realizado empleando el modelo ToR-EF con el
modelo de ADP Smith, un BCL de 500 ms y pulsos de estimulacion de 2 ms y -190 yA/uF.
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EnlaTabla 7y la Tabla 8 se encuentran recogidos los valores de APDg en condiciones de control
y el acortamiento del PA respecto a dicho valor en los minutos 1, 2 y 3 de isquemia. En la primera
tabla se encuentran los resultados correspondientes a las simulaciones 1y 2 'y en la segunda tabla,
los correspondientes a las simulaciones 3 y 4. Se muestra la comparacion entre los resultados
experimentales de (Sutton et al., 2000) y los obtenidos a partir de los modelos computacionales
ORd-EF y ToR-EF.

Todos estos datos fueron obtenidos empleando un software especifico de medicién de APDgy
desarrollado por la autora del presente trabajo. En aquellos casos en los que surgen alternantes,
se ha medido el promedio de las duraciones del PA de mayor duracion y el de menor duracion.

Tabla 7. Comparacion entre los acortamientos en la duracion del potencial de accion obtenidos
en las simulaciones 1 y 2 (BCL=500ms; tdur_stm=2ms; ADP Smith) y los datos experimentales
de (Sutton et al, 2000). El error corresponde al error estindar.

MODELO ADP: . SIML.JLAC'O.N - . SIML.’LACIO.N ¥
SMITH Corriente estimulacion 2xumbral Corriente estimulacion 4xumbral
Sutton, 2000 ORd-EF Sutton, 2000
APDg Control 256 ms 239 ms 227 ms 256 ms 240 ms 228 ms
AAPDgo 1 min | 25115 ms 23 ms 28 ms 25+15 ms 16 ms 26 ms
AAPDgo 2 min | 47 £13 ms 38 ms 59 ms 47 £ 13 ms 36 ms 56 ms
AAPDg3 min | 67+ 12 ms 48 ms 82 ms 6712 ms 50 ms 78 ms

Tabla 8. Comparacion entre los acortamientos en la duracion del potencial de accion obtenidos
en las simulaciones 3 y 4. (BCL=500ms; tdur_stm=2ms; ADP Weiss) y los datos experimentales
de (Sutton et al, 2000). El error corresponde al error estidndar.

MODELO ADP: . S'ML.JLAC'().N 3 . S'ML.JLAC'O.N 4.
WEISS Corriente estimulacion 2xumbral Corriente estimulacion 4xumbral
Sutton, 2000 ORd-EF Sutton, 2000
APDgo Control 256 ms 239 ms 227 ms 256 ms 240 ms 228 ms
AAPDg 1 min | 25+ 15 ms 10 ms 18 ms 25+15 ms 10 ms 20 ms
AAPDg 2 min | 47 £13 ms 30 ms 40 ms 47 £ 13 ms 28 ms 40 ms
AAPDg93 min | 67 £12 ms 47 ms 68 ms 6712 ms 48 ms 65 ms

Los valores mostrados en estas dos tablas se han empleado para elaborar la Figura 5.10, la Figura
5.11, laFigura 5.12 y la Figura 5.13; obteniendo asi una mejor representacion grafica que favorece
al anélisis de los resultados.

Viendo estas graficas podemos confirmar que la duracion del potencial de accion se reduce en
todos los casos, tal y como cabria esperar dados los datos experimentales y los conocimientos
tedricos sobre la hipoxia.

Computacionalmente, como esta mostrado en la Tabla 5, este efecto se ha representado con un
factor multiplicativo dependiente de ATP; y ADP; que hace aumentar la actividad del canal lkate).
Esta condicion provoca un aumento en la salida de K* hacia el medio extracelular que acelera la
repolarizacion celular, siendo asi el factor principal que provoca el acortamiento de la duracion
del potencial de accion.
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Figura 5.10. Variacion de la duracion del potencial de accion al 90% de repolarizacion durante
los 3 primeros minutos de isquemia con respecto al valor control. Resultados de las
simulaciones 1 (Smith) y 3 (Weiss) segiin la Tabla 6 para el modelo ORd-EF. Los circulos

APDc_m (ms)

indican los valores experimentales (Sutton et al,, 2000).

Modelo ORd-EF, estimulo de amplitud umbral x 4
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Figura 5.11. Variacion de la duracion del potencial de accion al 90% de repolarizacion durante
los 3 primeros minutos de isquemia con respecto al valor control. Resultados de las
simulaciones 2 (Smith) y 4 (Weiss) segiin la Tabla 6 para el modelo ORd-EF. Los circulos

indican los valores experimentales (Sutton et al,, 2000).
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Modelo ToR-EF, estimulo de amplitud umbral x 2
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Figura 5.12. Variacion de la duracion del potencial de accion al 90% de repolarizacion durante
los 3 primeros minutos de isquemia con respecto al valor control. Resultados de las
simulaciones 1 y 3 segiin la Tabla 6 para el modelo ToR-EF. Los circulos indican los valores
experimentales (Sutton et al, 2000). En azul se muestra el modelo de APD Smith y en rojo el de

APD Weiss.
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Figura 5.13. Variacion de la duracion del potencial de accion al 90% de repolarizacion durante
los 3 primeros minutos de isquemia con respecto al valor control. Resultados de las
simulaciones 2 y 4 segiin la Tabla 6 para el modelo ToR-EF. Los circulos indican los valores
experimentales (Sutton et al., 2000). En azul se muestra el modelo de APD Smith y en rojo el de
APD Weiss.

Ambos modelos muestran acortamientos de APD dentro de los rangos de los resultados
experimentales en todas las condiciones, pero el que mas se acerca a los valores medios
establecidos en (Sutton et al., 2000) es el modelo de ToR-EF. Se observa que, con este modelo,
en el minuto 1 de isquemia las simulaciones realizadas con el modelo de ADP de Smith son las
que muestran un acortamiento mas parecido a los resultados experimentales medios, sin embargo,
en los minutos 2 y 3 se acercan mas las simulaciones que han empleado el modelo de ADP Weiss.
En todos los casos, los resultados obtenidos con el modelo ORd-EF muestran acortamientos de
APD menores a los experimentales, pero es en las simulaciones que han empleado el modelo de
ADP Smith donde mas se acerca a ellos.
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También se observa que los resultados obtenidos con los modelos computaciones tampoco
muestran diferencias significativas entre las simulaciones a diferentes corrientes de estimulacion.
Pero si puede verse reflejada en la mayoria de los casos la tendencia que se comentaba
anteriormente de que, al emplear una corriente de estimulacién mayor, el acortamiento es
ligeramente inferior.

Hay que tener en cuenta que las medidas de (Sutton et al., 2000) se tomaron en un solo punto del
ventriculo izquierdo en cada paciente y la duracion del PA puede variar en funcion de la
localizacion (Campbell-Cowan, Hilton, & Griffiths, 1988; Franz, Bargheer, & Rafflenbeul,
1987). Ademas, los efectos de la isquemia también son heterogéneos (Coronel, Fiolet, & Wilms-
Schopman, 1988). Con todo ello, se puede confirmar que los dos modelos computacionales
desarrollados en el presente TFM simulan correctamente los efectos isquémicos a efectos del
acortamiento de la duracion del potencial de accion.

5.2.2. Efecto de la isquemia sobre la concentracion de potasio extracelular

Otro de los efectos que provoca la IMA es la hiperkalemia, es decir, el aumento de [K*], dado
que el torrente sanguineo no lo equilibra.

Para estudiar cdmo reproducen nuestros modelos computacionales dicha acumulacion de [K*], se
han empleado los resultados obtenidos al ejecutar las dos Ultimas condiciones de simulacién de
la Tabla 6. Los datos experimentales para la validacién del modelo se han obtenido de (Kazbanov
et al., 2014), donde se estudiaron 10 pacientes sometidos a cirugia cardiaca y a los que se les
indujo una isquemia miocardica mediante pinzamiento aortico durante 2.5 minutos.
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Figura 5.14. Representacion de como la hipoxia y la hiperkalemia avanzan durante 2.5 minutos
de isquemia. En rosa se muestra la frecuencia dominante en ventanas de 1s con desviacion
estdndar, en azul se muestra la curva suavizada usada para el ajuste, en rojo se muestra la
concentracion extracelular de potasio y en verse la fraccion de canales IK(ATP) activados.

Fuente: (Kazbanov et al., 2014)
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La Figura 5.14 del presente TFM corresponde a los resultados de uno de los diez pacientes que
componian el estudio de (Kazbanov et al.,, 2014), donde se muestra la evolucion de la
concentracion extracelular del potasio durante 2.5 min de isquemia. Cada paciente tiene su propia
gréficay es de ellas de donde se ha sacado la informacién de los valores experimentales para esta
validacion.

Dado que los pacientes se encontraban en estado de fibrilacion ventricular antes de inducirles la
isquemia miocardica, para las simulaciones se establecié un BCL con la mayor frecuencia que
permitia el modelo computacional. Es por eso que se fijé un BCL de 333 ms y los pulsos de
estimulacion se fijaron acorde a esas condiciones a 0.5 ms y con una corriente de dos veces el
valor de la corriente umbral.

En la Tabla 9 se encuentran recogidos los valores de [K*], en condiciones de control y el aumento
de dicha concentracion en el minuto 2.5 de isquemia. Se muestra la comparacion entre los
resultados experimentales de (Kazbanov et al., 2014) y los obtenidos a partir de los modelos
computacionales ORd-EF y ToR-EF. Cabe destacar que en los dos primeros se considera 5.4
mmol/L la concentracion de partida del K* extracelular mientras que en ToR-EF este valor se fija
en 5.0 mmol/L.

Tabla 9. Comparacion entre los valores de concentracion de potasio extracelular obtenidos en
las simulaciones 5y 6 (BCL 333 ms; tdur_stm=0.5ms; corriente de estimulacion Zxumbral) y
los datos experimentales de (Kazbanov et al, 2014).

Modelo ADP | Kazbanov, 2011 ORd-EF ToR-EF
Valor Control 5.4 mmol/L 5.4 mmol/L 5.0 mmol/L
N . Smith [1.3-3.4]
A [K*]o 2.5 min (Simulacién 5) 22 MMol/L 4.4 mmol/L 3.5 mmol/L
4 - Weiss [1.3-3.4]
A [K']6 2.5 min (Simulacion 6) 29 mmol/L 3.6 mmol/L 2.6 mmol/L

En la Figura 5.15 y la Figura 5.16 se han representado los transitorios de concentracion
extracelular de potasio para ver el efecto de la hiperkalemia durante los primeros 2.5 minutos de
isquemia.

Modelo ORd-EF

a5l | === Smith /
Weiss

o | O experimental |

[K*]. (mmol/L)

3 35 4 45 5 55 6 65 7 75
tiempo (min)
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Figura 5.15. Variacion de la concentracion de potasio extracelular durante 2.5 minutos de
isquemia empleando el modelo ORd-EF. Las condiciones de simulacion son la 4y la 5 de la Tabla
6: BCL 333 ms y pulsos de estimulacion de 0.5 ms y -500 uA/uF. En azul se muestra el modelo
de APD Smith y en rojo el de APD Weiss.
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Figura 5.16. Variacion de la concentracion de potasio extracelular durante 2.5 minutos de
isquemia empleando el modelo ToR-EF. Las condiciones de simulacion son la 4 y la 5 de la Tabla
6: BCL 333 ms y pulsos de estimulacion de 0.5 ms y -520 uA/uF. En azul se muestra el modelo
de APD Smith y en rojo el de APD Weiss.

Como se puede observar en las graficas, ambos modelos presentan unos efectos de hiperkalemia
bastante similares, desde el inicio de la isquemia la concentracion extracelular de potasio aumenta
dado que no hay un flujo sanguineo que lo equilibre. Comparando los valores finales (2.5 min de
isquemia) con los valores experimentales observamos que ambos modelos computacionales
presentan un incremento mayor con respecto a (Kazbanov et al., 2014). Sin embargo, se observa
gue las concentraciones obtenidas con el modelo ORd-EF son notablemente mayores que las
experimentales, mientras que las del modelo ToR-EF, a pesar de ser también mayores, entran
dentro de los rangos definidos. En ambos casos, empleando el modelo de ADP Weiss es cuando
mas se acerca la simulacidn al resultado experimental.

Igual que en el caso de la validacién anterior, hay ciertas limitaciones con respecto a la obtencion
de estos valores experimentales que se deben tener en cuenta. Por ejemplo, se ha empleado un
modelo de coraz6n homogéneo que no diferencia entre los diferentes tipos celulares y, ademas,
solamente se considera el efecto del ATP sobre el canal Ikate). Mientras tanto, nuestros modelos
computacionales han sido formulados para simular células epicardicas y el efecto del ATP ha sido
formulado también para las corrientes Inax, lpca ¥ Jup.

La no consideracion del efecto del ATP sobre la corriente Inak en el modelo experimental podria
explicar los valores mayores de potasio extracelular obtenidos en los valores experimentales.
Como se ha visto en el apartado “5.2. Resultados de los modelos en isquemia”, la bomba Na*/K*
reduce su actividad debido a un factor multiplicativo dependiente de ATP; y ADP;, lo que
disminuye la entrada de K* del medio extracelular hacia el interior de la célula e impide que la
concentracion de K* extracelular disminuya.
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Considerando esto ultimo, podriamos justificar parcialmente ese incremento de concentracion de
potasio extracelular méxima obtenido en los modelos computacionales y confirmar que los
resultados obtenidos simulan correctamente los efectos isquémicos a efectos de hiperkalemia.

5.5. LIMITACIONES DEL MODELO

Como cualquier modelo matematico desarrollado hasta ahora, los modelos ORd-EF y ToR-EF
tienen ciertas limitaciones inherentes solamente por el hecho de simular la actividad cardiaca de
forma computacional. De forma adicional, estos modelos también presentan otras limitaciones.

En primer lugar, en relacion al desarrollo de los dos modelos isquémicos, el objetivo principal era
reproducir los efectos electrofisiol6gicos que produce la isquemia miocardica sobre una fibra 1D
de epicardio cardiaco humano. Sin embargo, se han formulado Gnicamente los efectos que
generan la variacion de cinco metabolitos o particulas: el ATP y ADP intracelulares, el pH
intracelular y extracelular y la lisofosfatidilcolina intracelular. Ademas, sus efectos isquémicos
se han incluido solo en ciertas corrientes idnicas seleccionadas.

Un modelo mas completo deberia incluir otras sustancias celulares que también varian durante el
periodo de isquemia como las acilcarnitinas de cadena larga, la fosfocreatina, el peréxido de
hidrdgeno o la fosfatidilcolina, entre otros. Ademas, su efecto deberia ser considerado en la
totalidad de las corrientes idnicas a las que afecte. No obstante, debe ser aclarado que en los
modelos desarrollados en el presente trabajo se han excluido los efectos sobre aquellas corrientes
que, a priori, tienen una menor importancia en el desarrollo del potencial de accion.

En segundo lugar, tal y como sucede en muchos modelos en humanos, a menudo la cantidad de
datos experimentales que se poseen en células cardiacas humanas no son suficientes para
desarrollar un modelo completo y se ha de recurrir a datos de otras especies. En este caso, para
desarrollar un modelo isquémico cardiaco se ha recurrido en algunas ocasiones a datos de conejo,
perro y cobaya.

En tercer lugar, y teniendo en cuenta el proceso de validacion realizado, se debe considerar que
el conjunto de datos experimentales empleado en los estudios de (Sutton et al., 2000) y (Kazbanov
etal., 2014) es bastante pequefio. A pesar de que no es una limitacion propia de nuestros modelos,
es un hecho a tener en cuenta para valorar los resultados obtenidos y la comparacion que se ha
realizado con ellos.
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CAPITULO 6. CONCLUSIONES

En el presente TFM se han desarrollado dos modelos computacionales en lenguaje de
programacion C que buscan reproducir los efectos electrofisioldgicos que produce la isquemia
miocérdica sobre una fibra 1D de epicardio cardiaco. Tras numerosas simulaciones con diferentes
condiciones de programacion y un proceso de andlisis y comparacion de los resultados obtenidos
con datos experimentales de coraz6n humano, se pudo afirmar que tanto el modelo ORd-EF como
el modelo ToR-EF son vélidos. Concretamente, también se concluy6 que el modelo ToR-EF
empleando la evolucion de ADP de Weiss es el que mejor reproduce como afecta la IMA al
potencial de accién cardiaco, tanto a efectos de la variacién en la duracién del potencial de accion
como del amento de potasio extracelular inducido por la isquemia.

Con este trabajo también se ha probado de forma teérica que las variaciones en las
concentraciones de ADP;, ATP;, pHi, pHo y LPC que produce la isquemia llevan a efectos
electrofisioldgicos muy significativos sobre las corrientes ionicas y la concentracion extracelular
de K*. Como es de esperar, dichos efectos pueden verse reflejados en los biomarcadores
vinculados al potencial de accion, especialmente en el APDaq.

En concreto, los resultados obtenidos con el modelo ToR-EF se ajustan a los resultados
experimentales con alto grado de aproximacion si se combinan con la variacion temporal del ADP
intracelular reportado por Weiss et al (Weiss et al., 1992). El anélisis de la variacidén temporal de
la duracion del potencial de accion muestra una concordancia total con los datos de Sutton et
al.(Sutton et al., 2000) a los 3 minutos de producirse la oclusion coronaria, tanto para un estimulo
de amplitud doble del umbral (con una reduccién de la duracién del potencial de accion de 68 ms
en el modelo frente a los 67 ms reportados experimentalmente) como cuadruple (65 frente a 67,
respectivamente). Si se adopta la variacion del ADP intracelular reportada por Smith (W. Smith
etal., 1995), el ajuste es sensiblemente peor (82 ms frente a 67, y 78 frente a 67, respectivamente),
aunque el resultado también esta dentro del rango experimental. En el caso del modelo ORd-EF,
los resultados no son éptimos, aunque también estdn dentro de los rangos experimentales
publicados.

En cuanto a la elevacion de la concentracién de potasio extracelular (hiperkalemia), también es
el modelo ToR-EF con variacion de Weiss en el ADP el que mejor resultados ofrece (incremento
de 2.6 mmol/L frente a los 2.2 mmol/L experimentales al cabo de 2.5 minutos de isquemia),
estando en el limite del rango experimental los resultados del modelo con variacion del ADP de
Smith. El modelo ORd-EF, de nuevo, ofrece peores resultados aunque para una variacion del
ADP de WEeiss esta en el limite del rango experimental reportado.

Con estos resultados se puede observar que todas las simulaciones que se han realizado
empleando la variacion temporal del ADP intracelular reportado por Weiss reproducen mejor, en
todos los casos, los efectos isquémicos sobre el potencial de accion y el potasio extracelular de
coraz6n humano.
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Por Gltimo, el TFG desarrollado por Marta Gironés sobre célula aislada (Gironés Sangiiesa, 2020)
planteaba como linea futura la posibilidad de simular los efectos isquémicos en tejido cardiaco y
comprobar asi si se reproducian los mismos resultados obtenidos. Con las conclusiones extraidas
de este TFM, se confirma la existencia de algunas diferencias entre los modelos de célula aislada
y los modelos de propagacion en fibra. Especificamente, el modelo ToR-EF en fibra cardiaca se
ajusta mucho mejor a los resultados experimentales en comparacion con el modelo ToR-GiF
planteado en el citado TFG.
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CAPITULO 7. LINEAS FUTURAS

Una vez finalizado el presente trabajo de fin de master, y basandonos en las limitaciones
planteadas para los dos modelos computacionales desarrollados, se proponen las siguientes lineas
futuras:

o Ampliar la cantidad de metabolitos cuya concentracion varia a causa de la isquemia

miocérdica y como ello afecta a las corrientes idnicas de ambos modelos.

e Incluir los efectos de los metabolitos sobre un nimero mayor de corrientes ionicas en los
modelos, aunque su papel sobre el potencial de accidn no sea tan relevante como las ya
presentes.

e  Sustituir, cuando se tenga la posibilidad, los datos experimentales extraidos de modelos
animales incluidos en la formulacion de ambos modelos por valores de corazén humano.

¢ Realizar una validacion mas extensa de los dos modelos cuando se amplie la cantidad de
datos experimentales que se disponen sobre el efecto eléctrico de la IMA en humanos.
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La valoracién econdmica del presente trabajo de fin de master se muestra en el siguiente
presupuesto, resultado de un estudio econdmico en el que se han tenido en cuenta los costes de
personal y los de ejecucion.

1. COSTES DE PERSONAL

Los costes de personal representan el supuesto salario que recibirian las personas que han formado
parte del proyecto a efectos de mano de obra. Este valor se obtiene del producto del nimero de
horas trabajadas por su coste unitario, que se ha obtenido a partir de un salario base que variara
en funcion del perfil profesional. A continuacion, se ha calculado el coste imputable total
considerando también la cuota patronal. Es decir, el coste total de cada trabajador es igual a su
salario bruto més los costes de la empresa sobre la base de cotizacion.

Segun el Ministerio de Trabajo, Migraciones y Seguridad Social (2019) los costes de la empresa
sobre la base de cotizacion corresponden a un 31.4% y engloban:

- 23.6% de contingencias comunes tales como accidente no laboral, enfermedad comun,
permiso de maternidad o paternidad, jubilacién, etc.

- 5.5% de tipo general por desempleo

- 0.2% de fondo de Garantia Salarial (FOGASA)

- 0.6% de formacidn profesional

- 1.5% de accidente de trabajo y enfermedades profesionales (adecuado a los perfiles segln
el Clasificador Nacional de Actividades econémicas)

El presupuesto de este proyecto se ha realizado teniendo en cuenta que en él han trabajado una
ingeniera biomédica, la cual se ha encargado de elaborar el trabajo, y un doctor ingeniero
industrial, cuya mision era tutorizar y supervisar dicho trabajo.

Por una parte, el sueldo para el doctor ingeniero industrial, segun las retribuciones
correspondientes al profesorado universitario definidas en la ley de presupuestos para el ejercicio
de 2019 y teniendo en cuenta los trienios correspondientes, seria aproximadamente 2800 €/mes.
Por otra parte, el sueldo de la ingeniera biomédica sera de 1400 €.

Una jornada laboral completa dispone de 40 horas semanales que, multiplicadas por 52 semanas
que tiene el afio, hacen un toral de 2080 horas/afio. Si restamos, por regla general, 21 dias de
vacaciones y 14 dias de festivos, se queda un total de 1800 horas/afio.

Con ambas consideraciones, se obtiene que los precios en bruto por hora trabajada seran 21.78€
y 10.98€. Por ultimo, sumando el 31.4% correspondiente a los costes de la empresa sobre la base
de cotizacion, que obtiene un total de 28,62 €/h para el doctor ingeniero industrial y 14.43€/h para
la ingeniera biomédica.
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Los costes de personal quedan detallados en la Tabla 1.1.

Tabla 1.1. Costes de personal para cada individuo involucrado en el proyecto.

Descripcion del Precio

Cantidad Coste total

recurso unitario

Ingeniero biomédico
(estudiante) €/h 1443 € 450 h 6493.5 €

Doctor ingeniero
industrial (tutor) €/h 28.62€ 60 h 1717.2 €

TOTAL 8210.7 €

2. COSTES DE EJECUCION

Los costes de ejecucion todos aquellos costes que hagan referencia al material empleado, ya sean
costes de software como programas informaticos o costes de hardware como equipos
informaticos. Los valores de los precios quedan definidos para noviembre de 2020.

Para el célculo del precio total se ha considerado el factor de amortizacion, correspondiente al
periodo de uso de cada material entre su duracion (ej. Licencia del software, vida util del
hardware).

En la Tabla 2.1. se han representado los costes de software y en la Tabla 2.2, los de hardware.

2.1. Costes de software

Tabla 2.1. Costes del software empleado en el proyecto teniendo en cuenta la duracion de la licencia y el
periodo de amortizacion.

Descripcion Precio Duracion  Periodo Factor
P Unidad €CI9  Cantidad o -rack
del recurso unitario licencia de uso
amort.
Microsoft 10
Office 365 | €/licencia 69 € 1 1 afo meses 10/12 575 €
MATLAB 12
R2018b €/licencia | 800 € 1 1 ano meses 12/12 800 €
Windows 12
10 Home | €/licencia | 145€ 1 4 afos meses 12/48 26.25 €
TOTAL 883.75 €
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2.2. Costes de hardware

Tabla 2.2. Costes del hardware empleado en el proyecto teniendo en cuenta su vida Gtil y el periodo de
amortizacion.

Descripcion Unidad Pr_eup Cantidad  Vida il Periodo  Factor de Total
del recurso unitario de uso amort.
Portatil
AszjlsoTP € 800 € 1 Aafios | 12 meses | 12/48 | 200€
TOTAL | 200 €

3. COSTE TOTAL DEL PROYECTO

La union de los costes de personal y los costes de ejecucion da lugar al coste final del proyecto,
el cual se muestra en la Tabla 3.1.

Tabla 3.1. Coste total del proyecto incluyendo los costes de personal y los costes de ejecucion.

Concepto Coste total

Costes de personal | Concepto Coste imputable
Ingeniero biomédico 6493.5
Doctor ingeniero industrial 1717.2
Total gastos de personal 8210.7 €
Costes de ejecucion | Concepto Coste imputable
Costes software 883.75
Costes hardware 200
Total gastos de ejecucion 1083.75 €
COSTE TOTAL | 9294.45 €
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