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Resumen

En este articulo se simula el potencial de accién ventricular mediante el
modelo matematico derrollado por Luo y Rudy; este modelo contiene 22
canales i6nicos representados por ecuaciones diferenciales no lineales, lo cual
nos permite demostrar mediante el desarrollo de simulaciones basadas en los
mismos, que la longitud del ciclo basico (Basic Cycle Length, BCL)
cambia el valor maximo de la derivada maxima de potencial de accion
(Ve )- Por otra parte, se puede demostrar que la duracion del potencial de
accion (Action Potential duration, APD) es afectada.

---------- Palabras clave: células cardiacas, potencial de accion, canales
idnicos, modelos electrofisioldgicos.

Abstract

In order to simulate the guinea pig ventricular action potential we used the
mathematical model developed by Luo and Rudy. This model contains 22 ionic
channels represented by non linear differential equations. The mathematical
models give us a tool to demonstrate through the simulation, how the (Basic
Cycle Length) BCL changes the normal value of 7,,,, and the Action Potential
duration (APD).

—————————— Keywords: cardiac cells, action potential, ionic channel, electro
physiologic models.
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Introduccion

Exhaustivas observaciones experimentales acerca
de las propiedades electrofisiologicas de las células
cardiacas han sido llevadas acabo en las tltimas dé-
cadas, dentro de las cuales podemos resaltar entre
otras la creacion de técnicas como: voltage clamp
[1], patch clamp 2], etc, estos resultados permiten
la obtencion de medidas precisas de las corrientes
que atraviesan la membrana, permitiendo aclarar
el funcionamiento del musculo cardiaco.

Asimismo, la obtencion de estas medidas ha pro-
piciado la formulacion de modelos matematicos
que describen el comportamiento de la actividad
eléctrica de este tipo de células excitables. El
primer modelo desarrollado fue el propuesto por
Hodking y Huxley en 1952 [3]; dicho modelo re-
produjo de manera muy proxima el potencial de
accion y las corrientes idnicas de un axon gigante
de calamar. Este modelo establecié un formalismo
matematico Util para describir la cinética iénica de
la membrana, lo cual ha prevalecido en el tiem-
po y ha sido usado como base para el desarrollo
de modelos mas complejos de este tipo de tejidos
excitables. Especificamente, la actividad eléctrica
de las células cardiacas ha sido descrita cuantita-
vamente en los comienzos de los afios 60 y des-
de entonces, se ha ido profundizando y detallado
con mayor exactitud las propiedades de todos los
canales 10nicos que intervienen en dicho proceso.
Los modelos del potencial de accion cardiaco han
ganado importancia a través del tiempo gracias a
que poseen la habilidad de reproducir de manera
precisa el potencial de accion (PA). Estos modelos
también permiten observar de manera fidedigna
cada una de las corrientes i6nicas que intervienen
en el PA, ademas de las concentraciones ionicas
y el potencial de membrana que se genera cuando
el PA se esta desarrollando. Dichas caracteristicas
son casi imposibles de obtener experimentalmen-
te, dando lugar a una gran ventaja de los modelos
matematicos y a las simulaciones computaciona-
les realizadas con dichos modelos, de tal forma se
proporciona una manera alternativa para explorar
los mecanismos electrofisiologicos de las células
excitables normales o anormales. Asimismo, si se
combina la formulacion matematica de la cinética
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ionica de la membrana con las caracteristicas eléc-
tricas de un tejido, se podria simular dicho com-
portamiento del tejido cardiaco o hasta incluso un
corazon completo.

Este articulo resume los principios basicos del
potencial de accidon al igual que desarrolla un
modelo matematico para un potencial de accion
ventricular de cobaya, basado en los estudios de
Luo-Rudy [4]. Por otra parte, se muestra la im-
plementacion del modelo tanto para miocitos ais-
lados como para tejidos unidimensionales.

Potencial de Accion

En las membranas de casi todas las células del
organismo hay potenciales eléctricos. Algunas
células como las nerviosas y musculares son
excitables, capaces de generar impulsos eléc-
tricos que se propagan a través del tejido, en la
mayoria de los casos estos impulsos se pueden
utilizar para transmitir sefales a lo largo de las
células nerviosas o musculares. En el musculo
cardiaco la contraccion sincronizada de todas las
células que estan acopladas eléctricamente, ge-
nera la contraccion de cada una de las camaras
del corazon. La contraccion de cada célula esta
asociada a un potencial de accion. El PA es la di-
ferencia de potencial entre el medio intracelular
y el extracelular, es decir, entre ambos lados de la
membrana idnica. La membrana celular ademas
de separar el medio intracelular del extracelular,
contiene canales i6nicos y bombas electrogénicas
que permiten el intercambio de iones entre am-
bos medios. El intercambio de iones se produce
gracias a la diferencia de concentraciones ionicas
entre los dos medios y por tanto a las fuerzas
de difusion y de campo eléctrico. Asi pues, este
flujo de iones es lo que constituye las corrientes
ionicas de sodio (Na*), calcio (Ca?"), potasio (K*)
y otras sustancias, que son a su vez el mecanismo
responsable de la generacion del PA. En la Figura
1 se puede apreciar el esquema de corrientes 10-
nicas a través de la membrana. Cuando la célula
esta en equilibrio dinamico, el medio intracelular
estda a menor potencial que el extracelular y es
entonces cuando se dice que la célula ha alcan-
zado su potencial de reposo. Sin embargo, hay
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ciertas células especializadas cuyas membranas
excitables tienen la capacidad de modificar su
conductancia significativamente ante la presen-
cia de estimulos despolarizantes y producir asi el
potencial de accion.

Inaca Insica)

R P

Figura 1 Representacion esquematica de un miocito
cardiaco y las corrientes ionicas que atraviesan la
membrana

El PA provoca un cambio de polaridad momen-
taneo en el potencial de la membrana para lue-
go volver de nuevo al potencial de equilibrio. El
analisis de estos fenomenos ha sido posible gra-
cias a experimentos de voltage clamp [1] y patch
clamp [2]. El PA consta de varias fases (Fase 0,
1, 2, 3 y 4), las cuales se caracterizan por la ac-
tivacion de distintas corrientes, como se observa

en la Figura 2.
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Figura 2 Representacion del potencial de accion de
una célula miocardica ventricular y de las corrientes
idnicas asociadas mas importantes
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En la figura 2, las flechas hacia abajo son co-
rrientes salientes y las que van hacia arriba en-
trantes, asi mismo, la fase 0 del PA ocurre cuan-
do el potencial de membrana de la célula esta
en reposo (siendo este similar al potencial de
equilibrio de los iones de potasio). En la medida
que el potencial de membrana se aproxima al
umbral se abren los canales de iones de Na* en
la membrana, permitiendo su paso al interior de
la misma [5] y se activa la corriente diferida de
entrada de calcio (I.) [6, 7]. A continuacion, se
produce una pequeiia repolarizacion, activando-
se en algunas especies la corriente transitoria de
salida (I ). Posteriormente, tiene lugar la meseta
del PA, en esta fase el potencial se mantiene casi
constante alrededor de los 20 mV durante unos
200ms, ya que la salida de iones de potasio se
compensa con la entrada de calcio. Por un lado,
los iones calcio entran por los canales de tipo L,
y por otro lado, los iones de potasio salen gra-
cias a la corriente diferida de potasio (I,), que
estd compuesta por dos componentes: la rapida
(I.,) y la lenta (1) [8], la de meseta de potasio
(IKP) [9] y la corriente no especifica (I ) [10],
de este modo se consigue un equilibrio entre los
iones Ca?" que entran y los iones K* que salen,
compensando asi la entrada de carga positiva
en el interior provocada por los iones Ca**. Este
proceso tiene lugar de esta manera debido a la
existencia de un potencial en la membrana y a
que hay una mayor concentracion de iones Ca*
y K" en el exterior y en el interior de la membra-
na respectivamente.

Por ultimo, los canales de iones Ca?" abiertos
se inactivan haciendo que el PA disminuya gra-
dualmente produciéndose la repolarizacion del
potencial de la célula en la que las corrientes
I.. v I alcanzan un gran valor. El proceso de
repolarizacion se acelera por la apertura de los
canales K" dependientes del voltaje. Este flujo
de salida de iones K" elimina carga positiva de
la célula.

En condiciones fisiopatoldgicas, también es muy
importante la corriente de potasio dependiente de
ATP (IK( ATP)) [11]. Después del PA tiene lugar el
periodo refractario, en el que la célula permanece



inexcitable y su duracion depende de la intensi-
dad del estimulo. Asi pues, se le llama periodo
refractario absoluto a aquel periodo en el que nin-
gun impulso es capaz de producir un PA.
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Figura 3 Propagacién del potencial de accién en el
musculo cardiaco

Durante el PA las concentraciones ionicas se mo-
difican profundamente, es por ello que existen di-
ferentes mecanismos para el restablecimiento de
dichas concentraciones, como las bombas elec-
trogénicas, (la de sodio-potasio y la de calcio) y
los intercambiadores 16nicos, como el de sodio-
calcio. Estudios microscopicos del tejido muscu-
lar del corazon demuestran que el miocardio esta
constituido por fibras de forma aproximadamente
cilindrica (miocitos) de unos 21 um de diametro
[12]. Estas fibras no estan aisladas unas de otras
sino que se interconectan en serie y en paralelo
de forma longitudinal y transversal. Como re-
sultado de esto, todo cambio experimentado en el
potencial de una célula se comunica a sus vecinas
a través de los discos intercalares. Estos discos
son de muy pequeiia longitud, se sittian en los ex-
tremos de las células [12] y tienen una resistivi-
dad muy baja (400 veces menor que la membrana
celular), permiten la conduccion idnica entre las
células y la propagacion del PA. Dentro de los
discos intercalares se encuentran unas regiones
especializadas de membrana, compuestas por ca-
nales transmembrana que conectan directamen-
te el citoplasma de células adyacentes, llamadas
gap junctions. La velocidad de conduccion (VC)
depende enormemente de la direccidon en la que
el PA se propaga. Este fenomeno es debido a la
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anisotropia estructural de tejido cardiaco, que se
manifiesta tanto en la morfologia de las células
como en la distribucidon de gap juntions o discos
intercalares y de los canales i6nicos. La resisten-
cia intercelular, es menor en el eje longitudinal,
resultando en una mayor VC [13]. Aunque en el
eje transversal la VC es menor, muchos estudios
sugieren que en esta direccion la propagacion del
PA es mas segura [14, 15]. La velocidad a la cual
se propaga el PA no es constante, sino que depen-
de de las propiedades del medio. En la Figura 3
se puede observar como el PA se propaga a través
de todo el musculo cardiaco. Como se conoce en
la literatura cientifica y se muestra en la figura 3 ,
cada latido en el corazon se origina cerca del ex-
tremo superior de la auricula derecha, en un pun-
to denominado marcapasos o nodo sinoauricular
(SA). El marcapasos es un grupo de células espe-
cializadas que genera espontaneamente potencia-
les de accion a un ritmo regular, aunque el ritmo
cardiaco estd controlado por nervios del sistema
nervioso simpatico y el nervio vago del sistema
nervioso parasimpatico que producen, respecti-
vamente, su aceleracion y deceleracion. Para ge-
nerar el latido cardiaco, el potencial de accion ge-
nerado por el marcapasos se propaga en todas las
direcciones a lo largo de la superficie de ambas
auriculas. El frente de onda de activacion viaja
paralelo a la superficie de las auriculas hacia la
union de las auriculas y los ventriculos. La onda
termina en un punto cerca del centro del corazon
(provocando su contraccién) denominado nodo
auriculo-ventricular (AV). En este punto, unas
fibras nerviosas especiales actian como linea de
retardo para lograr una temporizacion adecuada
entre la accion de las auriculas y ventriculos. Pos-
teriormente, la excitacion eléctrica se distribuye
en los dos ventriculos por el haz de His y sus ra-
mas derecha e izquierda, y el sistema de Purkinje
para despolarizar los ventriculos. La activacion
ventricular se realiza siguiendo tres secuencias
de despolarizacion consecutivas. En primer lugar
se activa el tabique interventricular por medio de
la rama izquierda y se despolariza de izquierda a
derecha. Después se activan simultaneamente las
paredes libres ventriculares, que se despolarizan
de endocardio a epicardio, con predominio de la
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activacion ventricular izquierda. Finalmente se
activa la base ventricular, predominando la por-
cion basal del ventriculo izquierdo que se despo-
lariza hacia arriba. La recuperacion ventricular
se efectua de epicardio a endocardio, siguiendo
un camino opuesto a la activacion y en secuencia
unica. La onda de repolarizacion se produce al
volver cada célula a su potencial de reposo inde-
pendientemente.

Modelado del Potencial de Accion

Tal y como se ha comentado en la introduccion,
a partir del modelo de Hodking y Huxley [3] se
han formulado modelos para diferentes células.
De los diferentes modelos de potencial de accion
ventricular existentes, no cabe duda que los mas
actuales y precisos son los desarrollados por Luo
y Rudy. Estos modelos describen matematica-
mente el potencial de membrana de una célula
puntual eléctricamente aislada, correspondiente
al endocardio del corazon de cobaya.

El primero de ellos, al que nos referimos como
(modelo LR-1), fue publicado en 1991 [16],
mientras el segundo (modelo LR-II) es todavia
mas reciente [17]. Estos investigadores realiza-
ron importantes ampliaciones que dieron como
resultado un modelo muy detallado, con una des-
cripcidn muy precisa de la evolucion de las con-
centraciones de los iones de calcio y de los demas
iones responsables de los cambios de potencial
de membrana, incluyendo las bombas intercam-
biadoras idnicas. Un afio después, este mismo
equipo dividio la corriente diferida de potasio en
sus dos componentes: la rapida (I, ) y lenta (I, ),
reformularon la corriente de meseta de potasio e
incluyeron la corriente por los canales de calcio
de tipo T [18]. Ferrero et al, a su vez, introdujo
en este modelo la corriente de potasio dependien-
te a ATP (adenosin trifosfato) [19].

En este trabajo, se ha utilizado el modelo mas
reciente de Luo y Rudy, también denominado
como modelo Luo-Rudy II modificado (LRIIm)

junto a la corriente de I ., formulada por Ferre-
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ro et al. [19]. Este modelo consiste en una serie
de ecuaciones diferenciales de primer orden aco-
pladas que describen el comportamiento de los
canales i6nicos de sodio, potasio, calcio, ademas
de una ecuacion diferencial adicional, que mode-
la el comportamiento eléctrico de la membrana.
Estas ecuaciones diferenciales no lineales dan
como solucion la evolucidon temporal, tanto del
PA, como la de las corrientes que lo componen.
A continuacion, se procedera a la descripcion del
modelo anterior partiendo del esquema eléctrico
general de la membrana celular como se muestra
en la figura 4 y las variaciones de concentracio-
nes ionicas de cada una de las corrientes.

Medio Intracelular

L _:c,,, L l() CD :VJ_r
[ I ]

Medio Extracelular

-+

-

| test

Figura 4 Esquema eléctrico general de la membrana
celular

La descripcion de las variables que se relacionan
en el modelo planteado en la figura 4 se nota a
continuacion:

I : intensidad que atraviesa la capacidad de mem-
brana, C_: capacidad de la membrana, V_: poten-
cial de membrana, [: corriente i6nica genérica, I, :
corriente asociada a una bomba electrogénica, I.:
corriente asociada a uno de los intercambiadores
ionicos; I : corriente de estimulacion externa, E :
potencial de inversion del canal y g : conductancia
del canal. En este esquema las corrientes salientes
de la célula son positivas y las entrantes negativas.
La ecuacion que describe el comportamiento de la
membrana se deduce de la aplicacion de la primera
ley de Kirchoff al circuito eléctrico equivalente de
la membrana celular, asi:
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Donde:

=0

I es la intensidad que atraviesa la capacidad de
membrana (C, ), cuyo valor es 1 pM/cm*y V_es
el potencial de membrana.

I, eslasuma de las corrientes idnicas (1), de las
corrientes de las bombas electrogénicas (I,) y de
los intercambiadores i6nicos ().

I, es la corriente de estimulacion externa

A continuacion se procedera al analisis de la ex-
presion matematica de una corriente I que atra-
viesa un canal genérico.

La expresion general de la densidad de corriente
ionica correspondiente al canal i6nico s es la si-
guiente:

‘]s = Ps ' js,max (2)

Donde j__esla maxima corriente por el canal y
P es la probablhdad de apertura del canal. Esta
ultlma se expresa, en general, como un producto
de variables adimensionales llamadas compuertas
(x,) elevadas a ciertos exponentes enteros (n,):

P =k, )x1"1x2"2x3"3... 3)

Las compuertas toman valores entre 0 y 1, y res-
ponden a la siguiente ecuacion diferencial de pri-
mer orden:

dx,

=0 (=x)-Bx @
Donde los coeficientes o, y B . dependen a su vez
del potencial de membrana. El factor k (V) esta
comprendido entre 0y 1, y expresa la posible de-
pendencia directa de la probabilidad de apertura
en el potencial de membrana.

La corriente maxima por el canal (j_ ), depende
R s,max )

del potencial de membrana y de otros parame-

tros como concentraciones idnicas, temperatura,
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etc. La formulacion utilizada se basa en la ley de
Ohm. La expresion de la corriente maxima sera:

=8 Vo —E,) (%)

Donde g es la conductancia maxima por uni-
dad de superficie, V_ es el potencial de membra-
nay E_es el potencial de inversion del canal en
cuestion. Este ultimo responde, en los canales
con especificidad exclusiva de un i6n a la ecuaci-
on de Nearst:

Js,max

(b1,
BT (©)

La conductancia especifica total del canal i6nico
s sera:

E‘

gs :Ps 'gs,max (7)

Entre los canales i6nicos que muestran relaciones
potencial-corriente no lineal, existen algunos que
se comportan de la forma que predice la ecuacion
de Goldmann del campo constante:

vaz Y,v,i [g]ie(zvva/RT) _’Ys,a [S]o

=Pz 8
e(zxva/RT) -1 ( )

.],y,max s<s RT

Donde P_es la permeabilidad del canal al ion S, z,
es la valencia del i6n, y_, y v, son los coeficientes
de actividad del i6n S en los medios intra y extra-
celular, respectivamente, y el resto de simbolos
tienen sus significados habituales.

A continuacion se enumeran las corrientes ionicas
que se integran en el modelo que se ha utilizado
para el presente trabajo, haciendo especial hinca-
pié en aquellas que han influido en el mismo.

*  Corriente rapida de sodio (1)

=  Corriente de calcio a través de los canales
tipo L (I, )

= Corriente de calcio a través de los canales
tipo T (ICa(T))

= Corriente diferida rectificadora de potasio
(). Esta compuesta de dos componentes, la

rapida (I ) y la lenta (I ).
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= Corriente rectificadora inversa de potasio

(L )-

= Corriente de potasio de meseta (IKP).

Corriente de fondo de sodio (I, ).

=  Corriente de fondo de calcio (I, ).

= Corriente no especifica activada por calcio

(Ins(Ca)) :

= Corriente de potasio sensible a ATP (IK( ATP)).

Las corrientes pertenecientes a las bombas elec-
trogénicas son:

=  Corriente asociada a la bomba sodio-potasio
(Ia)-

= Corriente asociada a la bomba de calcio
(o)

Por ultimo, la corriente asociada al intercambia-
dor i6nico sodio-calcio (I . ) constituye el me-
canismo mas importante de extraccion de calcio
de la célula.

En cuanto a la ecuacion que rige la evolucion
de las concentraciones de cualquier i6n es la si-
guiente:

disly _ Ay
At VyyoZsF

2 Js

Siendo A _ la superficie del sarcolema, meo el vo-
lumen del mioplasma y Xjs la suma de todas las
densidades de corriente del i6n s que atraviesan
el sarcolema. En el caso del i6n calcio, la formu-
lacion es mas complicada, ya que debe tenerse en
cuenta los flujos entre el mioplasma y el reticulo
sarcoplasmico

Modelado de redes unidimensionales
y bidimensionales de células
cardiacas

Para investigar la propagacion del potencial de
accion, la complejidad de la estructura cardiaca
debera ser simplificada. Para el estudio de tejidos
cardiacos se utiliza un modelo acoplado de célu-
las como se muestra en la Figura 5.
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Figura 5 Modelo de fibra de tejido cardiaco. Cada
célula es representada por un cilindro

En la figura 5, R,y R, son las resistividades in-
tracelulares y extracelulares, respectivamente
(Qcm), R es la resistencia de los gap juntions
(Qcm?); y I es la corriente de membrana (uA/
cm). Una simplificacién comun es considerar
insignificante la resistividad extracelular. Bajo
estas condiciones, la ecuacion que representa la
propagacion de un potencial de accion a lo largo
de modelo unidimensional es:

J [Lan}zim ©)

gRi ox

Sin embargo, Henriquez y Plonsey [20] demos-
traron una reduccién de la VC cuando la resisten-
cia extracelular fue considerada. De tal forma el
modelo del bidominio considera que el tejido esta
formado por espacios intracelulares y extracelu-
lares, con lo cual se presentan diferentes grados
de anisotropia como ocurre experimentalmente.
Asi, las ecuaciones del bidominio son:

O LI,

ox|R ox | " (10)
y

9| L =, (11

ox| R, ox

El potencial de membrana, V  es definido como
V_=V.-V_; donde V, es el potencial eléctrico den-
tro de la célula 'y V_ es el potencial eléctrico fue-
ra de la célula. Por otra parte, las células pueden
ser acopladas en modelos de dos dimensiones, de



esta forma se pretende ser mas realistas a la hora
de modelar tejidos cardiacos tanto en condiciones
normales como en condiciones patoldgicas, aun-
que esto involucra un incremento sustancial a la
hora de calcular las corrientes y voltajes de las cé-
lulas que se interconectan en el tejido, requirien-
do un gran costo computacional. En cuanto a la
ecuacion de propagacion del potencial de accion
en un tejido bidimensional, se puede asumir que
el medio extracelular en el que se encuentra la
célula es infinito con una resistividad extracelular
nula. De tal forma, la ecuacién de propagacion
considera las dos direcciones de propagaciones:
longitudinal (x) y transversal (y):
af 1 9%, +L82Vm e Y
2| R, ox* R, 9y’ "ot

+[1'on (12)

Donde C_ es la capacidad de la membrana por
unidad de superficie (uF/cm?) y I la densidad de
corriente ionica (LA/cm?).

Asimismo, para resolver la ecuacion diferencial
de propagacion en derivadas parciales se utilizo
el método de la diferencias finitas que calcula una
aproximacion a la solucion de la ecuacion dife-
rencial en un conjunto discreto de instantes de
tiempo y que divide la agrupacion unidimensio-
nal de las células en un numero finito de elemen-
tos, de tal forma que cada elemento es considera-
do isopotencial y se obtiene solo en ellos el valor
del potencial de membrana.

Resultados

Las simulaciones de la actividad eléctrica de un
miocito aislado, han sido realizadas con el fin de
probar la autenticidad del modelo y poder apre-
ciar los valores de cada una de las corrientes i6ni-
cas. En la figura 6 se puede apreciar la evolucion
temporal de las corrientes ionicas de Na", K" y
Ca?". En todas las simulaciones, la estimulacion
eléctrica ha consistido en la inyeccion de una co-
rriente de estimulo en la cual se asumid una am-
plitud de 1,5 veces el umbral (minima amplitud
necesaria del estimulo). El impulso de corriente
es equivalente a un tren de 5 impulsos rectan-
gulares con una duracion de 2 ms separados por
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periodo de estimulacion (BCL) de 500 ms. Las
simulaciones llevadas a cabo sobre un tejido de
células cardiacas unidimensional, ha permitido el
estudio de la propagacion del potencial de accion
en condiciones normales. En el presente estudio
se ha simulado el tejido ventricular mediante un
modelo unidimensional compuesto por 200 célu-
las homogéneas (0 — 199). Para la obtencion de
los diferentes parametros se ha estimulado la cé-
lula # 0 y se registr6 el comportamiento de las
células # 50, 70 y 90.
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Figura 6 Evolucion temporal de las principales
corrientes ionicas durante un potencial de accion

En la figura 7 se puede apreciar el potencial de
accion en las diferentes células registradas para
un BCL 500 ms. Ademas, se ha podido obtener
los valores para la V,,, , el APD y la VC. Dichos
valores se encuentran reflejados en la Tabla 1.
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Figura 7 Potencial de accion en diferentes células
del tejido unidimensional

Tabla 1 Caracteristicas del PA

V__ (mV/ms) 77,31

max

APD (ms) 155
VC (m/s) 0,66

Por otra parte, también se comprobé el efecto que
tiene la frecuencia de la estimulacion sobre las
caracteristicas del potencial de accion. Para ello,
se utilizaron los BCLs de 200, 400, 600 y 1000
ms. En la tabla 2 se pueden apreciar los resulta-
dos.

Tabla 2 Caracteristicas del PA en diferentes BCL

BCL v APD vc
(ms) (mV/ms) (ms) (m/s)
200 79,68 130 0,66
400 82,07 154 0,66
600 86,48 161 0,66
1000 100,14 165 0,66
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Discusién
Después de mostrar los resultados obtenidos de
las simulaciones y al compararlos con los datos
obtenidos por el modelo propuesto por Luo-Rudy
[4] se encontr6 una similitud bastante alta, ya que
los valores de las corrientes idnicas y su evolu-
cion temporal correspondian con bastante fideli-
dad con los datos presentados por estos autores.
Por otra parte, el efecto observado de la varia-
cion de la V,,, y el APD cuando es modulada
la frecuencia de estimulacion, puede ser explica-
do por la dependencia de las compuertas de las
corrientes ionicas al voltaje. Cuando se varia el
BCL, el tiempo que transcurre entre cada estimu-
lacion es diferente, proporcionando cambios en
la diferencia de potencial entre el medio extra e
intracelular, de esta manera las compuertas de los
canales i6nicos cambian sus configuraciones de
forma diferente, alterando los valores picos de las
corrientes, y es éste efecto el que se refleja en las
variaciones tanto de la ¥,,,, como del APD cuan-
do se modula el BCL.

Conclusiones

En el presente articulo se ha explicado en deta-
lle la actividad eléctrica cardiaca, al igual que se
describi6 en detalle la forma de modelar dicho
fenomeno electrofisiologico a través de ecuacio-
nes diferenciales no lineales. Dichas ecuaciones
representan cada una de las corrientes idnicas
que interactiian en la generacion del potencial
de accion. Por otra parte, se explicd el mecanis-
mo utilizado para la propagacion del potencial
de accidn a través de un tejido unidimensional y
bidimensional. Para finalizar, se implementé el
modelo de Luo y Rudy (fase Il modificado) y se
obtuvieron cada una de las corrientes idnicas
mencionadas. Ademas, variando el BCL se consi-
guieren medidas de 7,,,, , APD y VC, concluyen-
do que el BCL altera la ¥,,,, y el APD, mientras
que la velocidad de conduccion es constante para
los BCL estudiados.
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