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Resumen

En este trabajo se presenta un estudio de simulacién
donde se comparan diferentes alternativas para la
estimulacién de modelos electrofisoldgicos cardiacos en
simulaciones de célula aislada, y se evallan las
diferencias entre los marcadores obtenidos y los obtenidos
en simulaciones de tejido. En la comparacién se incluyen
las opciones utilizadas en la literatura, estimulacion
monofasica y bifasica cuadradas, y se propone una nueva
forma de onda ajustada que imita la corriente extracelular
presente en tejido. Los resultados muestran que la
simulacion ajustada produce los marcadores mas cercanos
a los obtenidos en simulaciones de tejido.

1. Introduccién

Los modelos matematicos de la actividad del corazén son
una herramienta muy valiosa para mejorar nuestro
conocimiento sobre la fisiologia cardiaca. En particular,
los modelos que describen la actividad eléctrica de los
miocitos cardiacos ayudan a entender el funcionamiento
de estas células en condiciones normales o durante
alteraciones provocadas por enfermedades o por la accion
de medicamentos.

Los modelos electrofisioldgicos tratan de representar y
predecir los resultados de experimentos in vitro o in vivo.
Los resultados de dichos experimentos muestran un alto
grado de variabilidad fisioldgica, mientras que la mayoria
de modelos actuales solo representan un potencial de
accion (action potential, AP) promedio. Es por esto que,
en lugar de utilizar un solo modelo, actualmente se tiende
a crear conjuntos de modelos con diferentes parametros,
de manera que la poblaciéon de modelos resultante sea
capaz de representar la variabilidad encontrada en los
experimentos [1].

Para generar una poblacion de modelos, primero se
seleccionan los pardmetros a modificar y sus rangos de
variacion. Posteriormente, se realiza la calibracion de la
poblacién, es decir, se simulan los modelos candidatos y
se comparan con medidas experimentales, descartandose
aquellos modelos cuyos resultados no concuerden con los
datos experimentales de referencia. Un aspecto critico en
la calibracién es el realismo de las simulaciones, que
deben imitar lo mejor posible las condiciones
experimentales y los protocolos seguidos para obtener los
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datos de referencia (frecuencia y tipo de estimulacion,
concentraciones ionicas extracelulares, etc.) [1].

En el proceso de calibracion se utilizan marcadores
electrofisioldgicos tales como la duracion del AP, el
maximo potencial de membrana, la triangulacion y otros.
Debido a la sensibilidad de algunos canales al proceso de
aislado de las células, estos marcadores de referencia se
suelen obtener a partir de experimentos con fragmentos de
tejido cardiaco. En esos casos se evita la destruccion de
canales que pueda afectar a las mediciones, pero el valor
de algunos marcadores puede estar fuertemente
influenciado por la conducciéon entre células. Sin
embargo, los efectos derivados de la conduccién no se
suelen tener en cuenta durante el proceso de calibracion,
lo que puede constituir una fuente de error a la hora de
comparar los resultados simulados y experimentales.
Como ya se ha apuntado en la literatura [2], algunos
marcadores no tienen una buena correspondencia entre
célula aislada y tejido, y deben ser usados con precaucion
a la hora de desarrollar modelos o de calibrar poblaciones.

Por tanto, para utilizar como referencia los marcadores
con peor correspondencia entre célula y tejido, como la
triangulacion o la pendiente maxima de la fase 0 del AP
[2], lo deseable seria realizar las simulaciones con la
poblacion de modelos en tejido, utilizando por ejemplo un
modelo sencillo de cable que incluya los efectos de la
conduccion. Lamentablemente esta opcién supondria un
coste computacional excesivamente elevado para la
mayoria de los estudios. Una alternativa mas plausible
consistiria en incluir dentro de lo posible los efectos de la
conduccion en las simulaciones de célula aislada. En la
literatura existen trabajos que proponen [3] y aplican [4]
una estimulacion bifésica en simulaciones de célula
aislada para tener en cuenta el efecto de conduccién
electrotonica presente en tejido. En estos trabajos, sin
embargo, no se trata explicitamente el problema de la
coherencia entre los marcadores calculados en célula y en
fibra.

En el presente trabajo presentamos un estudio de
simulacion donde comparamos diferentes alternativas
para la corriente de estimulacion, incluyendo opciones
habituales en la literatura (estimulacion monofésica,
bifasica asimétrica y bifésica simétrica) y proponiendo
una nueva forma de onda que imite la corriente
extracelular obtenida a partir de una simulacién en fibra, y
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evaluamos su influencia en la correspondencia de los
marcadores resultantes entre célula y tejido.

2. Meétodos

2.1.  Simulaciones computacionales

Se realizaron simulaciones en célula aislada y en tejido
utilizando el modelo ventricular humano de ten Tusscher-
Panfilov (TPO06) [5] y el software de simulacion ELVIRA

[6].

Para simular la actividad eléctrica en tejido se cred una
fibra homogénea de 3 cm de longitud compuesta de
células de epicardio. La propagacion eléctrica a lo largo
de la fibra se model6 utilizando una ecuacién de reaccion-
difusion monodominio. Se fij6 el valor del coeficiente de
difusion para obtener una velocidad de conduccién de 65
cm/s [7]. La resolucién numérica se realiz6 con un paso
temporal de 0.01 ms y un paso espacial de 0.1 mm. Para
estimular la fibra se aplicaron pulsos monofasicos de
corriente con una amplitud del doble del umbral de
estimulacién, definido como la minima amplitud capaz de
propagar cinco AP seguidos. Inicialmente, la fibra se
estimulé durante 100 ciclos a una frecuencia de 1 Hz
(simulacién de control) y se midié el potencial de
membrana en la posicidon central de la fibra.

Para simular la actividad eléctrica en célula aislada se
utilizé el método de integracion de Forward-Euler con un
paso temporal de 0.01 ms. Se estudiaron cuatro
alternativas para la forma de onda de la corriente de
estimulacién. Para las tres primeras alternativas se definié
el umbral de estimulacién como la minima amplitud
capaz de generar cinco APs seguidos. Las alternativas
estudiadas fueron:

a) Pulso monofasico de 1 ms de anchura y con una
amplitud del doble del umbral de estimulacién
(estimulacion M).

b) Pulso bifasico asimétrico, definido como en [3]:

A 0<t<At

I5tm (£) = —AAt

T — At

con una anchura At = 1 ms, una amplitud A del doble

del umbral de estimulacién, y una longitud de ciclo
de estimulacion T (estimulacion BA).

At<t<T

c) Pulso bifasico simétrico, definido como:

5s (A 0<t<At
leseim () = {—A At <t < 2At

con una anchura At = 1 ms y una amplitud A del
doble del umbral de estimulacion (estimulacién BS).

d) Onda bifasica ajustada simétrica (estimulaciéon A),
definida como:
B-1 —t\B
—t y=t
(Aﬁ(y—) e_(a) y—At<t<y
Eseim () = ara B-1 P
Bt—vy (&)
—A—(—) e \a y<t<y+At
a a
donde @ = 0.27, B = 1.31 y ¥y = 0.9 son los parametros
de escala, forma y posicion de una distribucién

Weibull invertida y desplazada en el tiempo. Los
valores de estos parametros se obtuvieron mediante el
ajuste por minimos cuadrados de la parte positiva del
pulso a la parte positiva de la corriente axial obtenida
en fibra durante la simulacién de control (Figura 1).
La anchura total del pulso (2At) se fij6 en 3 ms.
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Figura 1. Superposicion de la corriente axial obtenida en fibra
durante la simulacién de control (traza discontinua) y la
forma de onda ajustada para la estimulacion de célula
aislada IZ,;,,, (traza continua).

2.2. Calculo de marcadores

A partir de la simulacién de control en fibra se calcularon
los marcadores electrofisiolégicos propuestos en [2]
(Tabla 1). Posteriormente, se realizaron simulaciones de
célula aislada con los cuatro tipos de estimulacion. En
todos los casos se aplicaron 100 ciclos de estimulacién a
1 Hz y se calcularon los marcadores electrofisiologicos
sobre la traza del ultimo AP generado.

Para comparar los marcadores se calculd la diferencia
relativa entre cada marcador j obtenido en célula aislada
f ME-m/
H — J
(M) y en fibra (M;") como E(%) = v 100.
J

Marcadores

APDg, (ms) Duracion del AP al 90% de repolarizacion
APD-5 (ms) Duracion del AP al 75% de repolarizacién
APDs, (ms) Duracion del AP al 50% de repolarizacién

APD,5(ms) Duracion del AP al 25% de repolarizacién

Trian. (ms)  Triangulacién = APDgy, - APDx
Vmax (MV)  Potencial de membrana méximo
Vmin (MV)  Potencial de membrana de reposo

L w(VIs) Pendiente maxima del AP
dat

& (Vis) Pendiente minima del AP
dat

Tabla 1. Marcadores electrofisiologicos

2.3.  Respuesta a la frecuencia de estimulacion

Por altimo se realizaron simulaciones de célula aislada
variando la frecuencia de estimulacion entre 1 y 4 Hz en
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pasos de 0.1 Hz. Para cada frecuencia y cada tipo de
estimulacién, la célula se estimulé durante 5 min y se
calcularon el APDgy y las concentraciones de Na y K
intracelular, tal y como se propone en [3]. Ademas se
realizaron simulaciones en fibra de 5 min de duracion con
frecuencias de estimulacion entre 3 y 4 Hz, para comparar
el comportamiento del modelo en célula y en fibra en el
extremo de las condiciones simuladas.

3. Resultados

Los marcadores electrofisiol6gicos obtenidos para célula
aislada y fibra se muestran en la Tabla 2. Las diferencias
relativas entre célula y fibra se muestran en la Tabla 3.

Estimulacion M BA BS A Fibra
APDg, (ms)  300.6 295.7 300.1 300.2 300.2
APD;s (ms) 292.3 2875 2914 2924 2924
APDs (ms)  273.0 2685 270.2 276.7 276.9
APDy(ms) 2157 2113 2412 2408 242.0
Trian. (ms) 276 272 299 235 233

Viax (MV) 373 376 424 252 246

Vmin (MV) -85.4 -856 -854 -854 -854
% max (V/s) 3582 3615 359.9 250.3 216.2

‘Z—fmin(V/S) 88 -90 650 -36 -33

Tabla 2. Marcadores electrofisiolégicos simulados en célula
aislada utilizando estimulacion monofésica (M), bifasica
asimétrica (BA), bifasica simétrica (BS), ajustada (A), y

marcadores simulados en fibra

Estimulacion M BA BS A
APDg (ms) 0.1  -15 0.0 0.0
APDs;(ms) 00  -1.7 -03 0.0
APDg (Mms) -1.4 -31 -24 0.1
APDy(ms)  -109 -12.7 -0.3 05
Trian. (ms) 186 168 284 0.9
Vimax (MV) 51.7 526 724 24
Vain(MV) 00 03 00 0.0
Y o (V) 657 672 665 158

@ (Vs 1688 1739 18837 106
dt

Tabla 3. Diferencias relativas E(%) entre los marcadores
calculados en célula asilada y los marcadores obtenidos en
fibra

La estimulacion ajustada (A) produjo las menores
diferencias relativas en todos los marcadores excepto en

el APD25. La mayor reduccion de las diferencias célula-
fibra respecto a la estimulacion monoféasica (M) se obtuvo

para la estimulacion ajustada (A) en los marcadores

. .. av av
Triangulacion, Vmax, =7 max Y 5 min-

La Figura 2 muestra la variaciéon de los marcadores en
funcion de la frecuencia de estimulacion para las
simulaciones de célula aislada. Para cada tipo de
simulacion la traza se interrumpe en el punto en el que el
intervalo entre estimulos se igualé con el periodo
refractario de la célula; a partir de ese punto no todos los
estimulos fueron capaces de generar nuevos APs. En las
simulaciones de fibra, este punto se alcanzé con una
estimulacién a 3.5 Hz.
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Figura 2.Variacion de APDg,, [K*]i y [Na*]; en funcion de la
frecuencia de estimulacion para las diferentes formas de
onda. Los valores se muestran normalizados con respecto

al valor inicial (f = 1 Hz).

4. Discusion y conclusiones

En este trabajo hemos propuesto un nuevo modelo de
estimulacién para simulaciones de célula aislada, basado
en el ajuste de la forma del pulso de estimulacién a partir
de la estimacion de la corriente axial obtenida en
simulaciones de fibra. La forma de onda ajustada es
consistente con medidas experimentales [8] y reproduce
el comportamiento de carga-descarga electroténica
presente en tejido cardiaco. Segun los resultados
obtenidos, los marcadores mas afectados por el tipo de
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estimulaciéon  fueron los relacionados con la
R -, av av
depolarizacion (Vmax, Y o min). ENtre los marcadores

relacionados con la repolarizacion, el més afectado fue la
triangulaciéon. El uso de la corriente de estimulacion
ajustada en lugar del pulso monofasico habitual produjo
los resultados de simulacién en célula aislada mas
parecidos a los resultados de simulaciones en fibra para
los marcadores analizados. Es por lo tanto una alternativa
conveniente a la hora de utilizar datos experimentales
obtenidos de tejido para calibrar poblaciones de modelos,

sobre todo en aquellos casos en que se utilicen

. y av
marcadores como la triangulacion, Vi Y 7 max

Ademas de mejorar la correspondencia célula-tejido, el
uso de la estimulacion ajustada también puede simplificar
el disefio del proceso de calibracion. En [9] se estudid la
corriente de estimulacion como fuente de variabilidad
extrinseca en la generacién de APs, y se encontré que la
amplitud del estimulo era un factor determinante en la
variabilidad de la repolarizacion temprana. El uso de la
estimulacién ajustada a partir de simulaciones de fibra
elimina la necesidad de determinar la amplitud de la
corriente de estimulacion de manera aislada. La amplitud
de la estimulacion ajustada no depende de la posicién de
la fibra donde se mida la corriente axial para el ajuste,
siempre que se eviten los extremos de la fibra para
minimizar los efectos de borde, y tampoco depende de la
intensidad de la estimulacién inicial del modelo de fibra.
Si que existe una dependencia de la anchura del pulso
ajustado con el coeficiente de difusién utilizado en la
simulacion, y con la forma basica del AP generada por el
modelo TPO06. En este trabajo se ha optado por establecer
un coeficiente de difusién que resultara en una velocidad
de conduccion fisiolégica, pero este valor puede no
resultar realista en simulaciones de tejido en condiciones
patologicas. Asimismo, el valor de los parametros a, By ¥
deberia ser recalculado para simulaciones basadas en
modelos diferentes al TP06.

En cuanto al comportamiento frecuencial, los resultados
son coherentes con la literatura [3]. En el modelo TPO6 la
corriente de estimulacién se modela como una corriente
de iones K. Los resultados de la Figura 2 muestran que
los efectos de la acumulacion de carga positiva en el
interior de la célula causada por la estimulacion
monofasica son minimos para frecuencias de estimulacion
bajas. Por el contrario, para frecuencias de estimulacion a
partir de 2 Hz, la acumulacion de [K']; producida por la
estimulacién monofésica empieza a ser evidente, y afecta
a su vez a la concentracion [K™];, lo que puede producir
cambios en la forma del AP. Para paliar este efecto, en [3]
se propuso utilizar la estimulacion BA. Nuestros
resultados muestran que la estimulacion ajustada
propuesta en el presente estudio también presenta un
comportamiento adecuado, evitando la sobreestimacién
de [Na']; en simulaciones de célula aislada al tratarse de
una forma de onda con carga nula a lo largo del periodo
de estimulacion. Una limitacion de nuestro estudio, sin
embargo, consiste en que se ha utilizado una misma
forma de onda para todas las frecuencias de estimulacion,
mientras que los resultados experimentales muestran que

la forma de onda de la corriente extracelular depende en
cierta medida de la frecuencia de estimulacion [3].

A pesar de las limitaciones, la estimulacién ajustada
propuesta en este estudio constituye una alternativa
conveniente a la estimulacion monofésica habitual para
simulaciones de célula, ya que produce unos resultados
mas parecidos a los resultados de simulaciones de tejido
sin tener que asumir el coste computacional que
supondria calibrar una poblacion de modelos en tejido en
lugar de en célula.
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