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Resumen

Se presenta el desarrollo y evaluacion de un prototipo Programador para Estimulacion Eléctrica
Cardiaca (EEC) disefiado para comandar un estimulador comercial con el objeto de conseguir reduccion de la
precarga para evaluar funcion cardiaca. Esta maniobra se logra al aplicar, en sucesivos trenes, estimulos
"prematuros” a intervalos decrecientes con respecto a la onda R del electrocardiograma de tal manera que se
reduzca progresivamente el periodo de llenado diastdlico, y por ende, el volumen final alcanzado por la
camara ventricular (precarga). Se espera usar este dispositivo para desarrollar maniobras de precarga
aplicables a un sistema catéter de conductancia implantable. EIl desarrollo se realizé con un microcontrolador
de la linea Microchip (PIC 16F84) comandado mediante un teclado y una pantalla LCD que proporciona un
interfaz amigable, necesaria para la programacion, almacenamiento y ejecucion y de los protocolos a aplicar.
Se realizaron pruebas de banco y de campo. Estas Ultimas, en corazones de batracios y cerdos. En los
primeros se evalud fuerza de contraccion ventricular mientras que en cerdos se evaluo presion intraventricular
al ser ambos estimulados eléctricamente con distintos protocolos de estimulacion generados por el prototipo.
Los resultados muestran un desempefio acorde a lo esperado y similitudes con los efectos de una maniobra de
reduccion de precarga convencional.
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Introduccién

La relacién presion-volumen de fin de sistole (ESPVR, por sus iniciales en inglés) es uno de los indices de
funcion ventricular izquierda mas utilizados para evaluar la contractilidad miocardica y, por ende, la funcion
cardiaca [1]. La obtencion de este indice requiere del registro en tiempo real de diagramas presién-volumen
(DPV) [2] que pueden obtenerse con la técnica de Catéter de Conductancia [3,4]. Especificamente, el volumen
intraventricular se obtiene colocando un catéter multielectrodico en el ventriculo izquierdo mediante puncion
arterial mientras que, la presion en esa cavidad, se registra con un micromandmetro incorporado al catéter.

Asu vez, ESPVR se obtiene, por postprocesamiento, uniendo los puntos de fin de sistole de los DPV durante
una maniobra de precarga (reduccion del volumen de llenado diastélico en latidos sucesivos). Dicha reduccion se
logra rutinariamente por el inflado de un baldn en vena cava mediante un catéter introducido por via venosa.

La técnica en si involucra cateterismo con las complicaciones y riesgos que ello supone. Con el objeto de
minimizarlos, recientemente se ha desarrollado un sistema implantable de monitoreo continuo de DPV con
Catéter de Conductancia [5]. Este dispositivo tiene como principal propdésito monitorear al paciente en forma
ambulatoria utilizando como base un marcapasos y/o cardiodefibrilador. De alli surge la necesidad desarrollar
maniobras de reduccién de precarga que tampoco requieran de cateterismo.

En 1993, Chirife et al. [6] realizan maniobras de reduccion de precarga alterando la frecuencia cardiaca
durante un ensayo de marcapasos adaptivos pero obtienen escasa variacion de los volimenes de fin sistole. La
elevacion de la frecuencia cardiaca produce efecto inotropico positivo (efecto Bowditch) modificando el
ESPVR basal.

Para evitar este efecto y teniendo en cuenta que el dispositivo implantable en desarrollo puede incorporarse a
un marcapasos y/o cardiodefibrilador que ya cuentan con la capacidad de estimular, se propone la Estimulacion
Eléctrica Programada (EEP) como herramienta para reducir la precarga.

La técnica consiste en administrar estimulos “prematuros” a intervalos decrecientes con respecto a la onda R
para reducir progresivamente el periodo de llenado diastolico, y por ende, el volumen ventricular alcanzado
(precarga). Para evitar el efecto Bowditch, se adopta un protocolo usado en electrofisiologia para determinar
periodo refractario de células cardiacas.
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Esto es, se aplican trenes de pulsos de 4 a 8 estimulos regulares “de captura” de periodo constante inferior al
espontaneo, seguidos por un “extraestimulo” a un intervalo decreciente para cada tren [7]. Se espera que la
reduccion de volimenes tomando en cuenta so6lo los latidos provocados por los extraestimulos sea equivalente a
la de oclusion venosa (vena cava). Para construir la ESPVR se utilizan s6lo los DPV correspondientes a los
latidos prematuros.

En evaluaciones preliminares realizadas por simulacion electrénica [8] se demostrd que un extraestimulo por
cada tren no es suficiente; en consecuencia, es necesario aplicar protocolos con dos o mas de ellos.

Obijetivo
El objetivo fue desarrollar un programador de estimulacion eléctrica capaz de generar, mediante un
estimulador comercial (Fig. 1), los protocolos necesarios para la evaluacién de la técnica propuesta (y sus

variantes) “in vivo”.
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Fig. 1. Sistema completo. El sistema de medicion consiste en un medidor de volumen intraventricular por catéter
de conductancia y un sensor miniatura de presion intraventricular conectados a un sistema de adquisicion de
datos para PC.

El programador debe poder ajustar los siguientes parametros que definiran cada protocolo a aplicar (Fig.2):
1. Cantidad de trenes (N) a aplicar durante una maniobra.
2. Cantidad de pulsos de captura (Nc) y de extraestimulos (Ne) por cada tren.
3. Tiempo entre pulsos de captura (Tc) y el decremento del tiempo entre extraestimulos que se produciré
de un tren al siguiente (dt).
El intervalo entre extraestimulos sera Tc-n.dt con n=N° de orden del tren (0 a N-1). En la Fig. 2 (trazo
inferior) se muestra un detalle del segundo tren.
También debe ser capaz de almacenar diferentes protocolos en forma no volatil para ser usados
oportunamente.
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Fig. 2. Parametros programables. Nc: Cantidad de pulsos de captura por cada tren.. Tc: Tiempo entre pulsos de
captura. Ne: Cantidad de extraestimulos por cada tren. dt: decremento del tiempo entre extraestimulos de un
tren al siguiente (en la segunda ampliacion del dibujo se representa parte del segundo tren). N: Nimero total de
trenes en el protocolo. Pausa: Intervalo de recuperacion entre trenes.

Las caracteristicas de salida de cada pulso deben ser tales que respondan a los requerimientos de sincronismo
del estimulador comercial utilizado (GRASS® modelo S88); en este caso, 5V de amplitud y 20 ms de duracion.
El estimulador se encargara de proporcionar las caracteristicas finales de estimulacion de cada pulso, es decir:
modo (tension o corriente), amplitud y duracion, como asi también la aislacion eléctrica del estimulo.
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Materiales y Métodos

El prototipo se desarroll6 en base a un microcontrolador PIC16F84 (Microchip). El reloj del sistema utiliza
un cristal de 4MHz para garantizar estabilidad y precision temporal.

El microcontrolador cuenta con una memoria de datos tipo EEPROM (no volatil) que permite almacenar
hasta 4 juegos de pardmetros completos por tiempo indefinido y una memoria de datos RAM (volétil) con
posibilidad de almacenar y ejecutar un quinto juego de parametros.

Como interfaz con el operador, se incluye un teclado de 4 teclas y un display LCD inteligente (WH1602C,
Winstar Display Co.) de 2 lineas, 16 caracteres, con luz de fondo.

El microcontrolador PIC16F84 controla la interfaz visual, el teclado, el secuenciamiento de menus, el
almacenamiento, lectura y ejecucion de los protocolos, como asi también, la generacion del pulso eléctrico para
excitar al estimulador propiamente dicho.

El prototipo posee dos modos de ejecucion (Fig.3):

Modo Pausa:

Se ejecutan N trenes. Cada tren consta de Nc pulsos de captura separados por Tc ms, seguido de Ne
extraestimulos separados por Tc-n.dt ms (siendo n el numero de orden del tren). Entre trenes existe una “Pausa”,
es decir, una ausencia de pulsos de 20 seg de duracién. Esta Pausa se establece para darle tiempo al corazén de
alcanzar su estado basal entre uno y otro tren de captura.

Modo de Captura Continua:

Aqui el concepto de trenes queda desvirtuado porque la pausa de recuperacion es completada con pulsos de
captura. En definitiva, habré un soélo tren de pulsos separados entre si por Tc ms, apareciendo, cada 24 pulsos, Ne
extraestimulos separados entre si por un tiempo Tc - n.dt con n = nimero de orden del supuesto tren.
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Fig. 3. a)- Modo Pausa. b)- Modo de Captura Continua
La Tabla 1 resume los rangos e incrementos minimos de programacion de cada parametro.

Tabla 1: Pardmetros programables

Pardmetro Fango Incremento
Nc Dad 1
Tc 0 a 990 ms 10 ma
Ne 0al 1
Dit (a9 ms 1 ms
N 0a99 1
Pausa 33,2050 24 p {(Seznn modo)

La ejecucion del protocolo puede monitorearse mediante el destello de un diodo LED sincronizado con los
pulsos de salida. También se incluye un diodo LED adicional que permanece encendido desde un par de
segundos antes del comienzo hasta un par de segundos después del final de cada tren. Este LED indica el tiempo
durante el cual el operador de un eventual respirador artificial debe suspender la ventilacion a fin de minimizar el
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artefacto de respiracion en los registros en animales experimentales. La pantalla de ejecucion muestra también la
cantidad de trenes restantes para finalizar el protocolo.

Para la evaluacion del prototipo se realizaron pruebas de banco con el sistema completo de la Fig. 5 (pero sin
sujeto a estimular) y pruebas de campo estimulando, a térax abierto, batracios y cerdos.

Pruebas de banco:
Se evaluaron precision en los tiempos, programabililidad de los pardmetros y efectividad en disparar al
estimulador comercial.

Pruebas de campo:

a) En batracios: Se registrd la fuerza de contraccién ventricular con un transductor de fuerza del tipo
strain gage TSD105A de BIOPAC Systems Inc., unido mediante un hilo de algodén y un gancho de
fijacion, al apex del corazon de un batracio apropiadamente desmedulado y descerebrado. Se utilizé una
unidad de adquisicién de datos (BIOPAC MP100). Simultaneamente, se registraron ECG y estimulo
aplicado. Los datos de los tres canales se adquirieron y procesaron a 1000 muestras/seg mediante
software especifico (AcqKnowledge® 3.2.6 de BIOPAC Systems Inc.).

b) En cerdos: En cerdos se agregd un objetivo mas; el de evaluar el comportamiento del sistema en
corazones de mamiferos relativamente grandes cuyo corazén se asemeja en tamafio al del humano. Se
registraron electrocardiograma de superficie ECG, estimulo aplicado y presion intraventricular
izquierda. La presion se midi6 con un catéter sensor (micro-tip; model SPC-360, Millar Instruments,
Houston, Texas) introducido por arteria femoral en forma retrégrada hasta alcanzar el ventriculo
izquierdo. El procedimiento se realiz6 bajo anestesia total. Las sefiales se adquirieron y procesaron de
igual modo que en los batracios.

RESULTADOS

De las pruebas de banco:

La Fig.4 muestra el error porcentual, sobre la lectura [100.(Tmedido-Tprogramado)/Tmedido], obtenido en
los ensayos de banco midiendo el periodo entre extraestimulos a la salida del estimulador.

Los tiempos fueron medidos a partir del registro obtenido. En todos los casos, el error observado es inferior
al 1%.
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Fig. 4. Resultado de la prueba de tiempos: a)Fragmento del registro presentando dos trenes consecutivos
donde se indica el periodo entre extraestimulos "Te" medido. b) Errores de tiempo registrados para "Te"
variando entre 950 ms y 190 ms.

Una vez efectuadas algunas correcciones minimas en el software original, se evidencié una programabilidad
suficientemente cdmoda e intuitiva.
El estimulador se disparé correctamente en el 100% de los pulsos generados por el programador.

De las pruebas de campo
La precisién en los tiempos fue igual a la de las pruebas de banco, manteniéndose siempre por debajo del 1%.
La captura, tanto en batracios como en cerdos fue del 100% hasta decrementos del 50% del ciclo cardiaco
natural. No se presentd fibrilacion en ningin caso.
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Si bien, estas pruebas sdlo pretendian confirmar las pruebas de banco en tejido “in vivo”, se intentd obtener
indicios de factibilidad de la técnica propuesta (maniobras de precarga por estimulacion eléctrica). Con ese fin,
se analizaron posteriormente los datos como se muestra a continuacion.

En la Fig. 5 se puede apreciar un fragmento de uno de los registros obtenidos en batracios donde se observan
las tres variables registradas (ECG, estimulo y fuerza de contraccién).

Para la obtencién de las gréficas de las Fig. 5b y 5¢ se normalizaron ambas variables de la siguiente manera:
Para cada tren, se midid, la magnitud pico a pico de la fuerza provocada por cada pulso. Se descart6 el primer
pulso de captura y el primer extraestimulo de cada tren. Se promediaron los valores correspondientes a los pulsos
de captura "PPC" y los correspondientes a los Extraestimulos "PPC" de cada tren normalizandolos "PPE/PPC".

Del mismo modo, se normalizaron los decrementos; a saber:

ATe/Tc con A Te=Tc-Te.

(Con Te= intervalo entre extraestimulos y Tc = intervalo entre pulsos de captura)
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Fig. 5. Resultados de la prueba de campo en batracios: a) Fragmento del registro presentando dos trenes
consecutivos donde se observan las tres variables registradas en correspondencia temporal. b) y ¢) Fuerza
ventricular normalizada en funcién del decremento del tiempo entre extraestimulos "Te" referido al tiempo entre

pulsos de captura "Tc" para dos rangos de decremento total: b) 10 % y c) 80%.

En Cerdos, el método de normalizacion de los datos fue exactamente igual al empleado en batracios con la
salvedad de que en lugar de “fuerza ventricular” se analizé “presion intraventricular”. Los resultados de un
registro obtenido se pueden ver en la Fig. 6.

En ambos casos se evidencio que la relacion fuerza (o presion) vs. decremento temporal es decreciente con
un factor de correlacion promedio de 0,9 para los casos estudiados.
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Fig. 6. Resultados de la prueba de campo en cerdos: a) Fragmento del registro presentando dos trenes
consecutivos donde se observan las tres variables registradas en correspondencia temporal. b) Presion
intraventricular normalizada en funcidn del decremento del tiempo entre extraestimulos "Te" referido al tiempo
entre pulsos de captura "Tc" para un rango de decremento total del 35 % .

DISCUSION Y CONCLUSIONES

El desempefio del dispositivo programador en las pruebas de banco no present6 falla alguna ni en tiempo
ni en frecuencias. Los errores de tiempo se mantuvieron dentro del 1% de la lectura 0 menor ya que en los casos
extremos (tiempos pequefios) el error fue del orden de la resolucion temporal de la adquisicion (ver Fig.6). A lo
largo de los diversos ensayos se fueron ajustando las especificaciones hasta lograr rangos de ajuste 6ptimos.

Se comprobd una operabilidad adecuada y una capacidad de memoria suficiente. La efectividad de
disparo al estimulador fue del 100%. En las pruebas en animales se verificaron las conclusiones previas y se
agreg6 una efectividad de captura del 100 % siempre y cuando, el decremento de tiempos no sea tal que afecte el
periodo refractario natural de las células cardiacas, el cual tiene una gran variacion interanimal e interespecie.

En materia de decaimiento de la fuerza ventricular con el acortamiento del periodo de llenado diastélico,
se aprecié una cierta concordancia de los resultados obtenidos con lo previsto en la técnica propuesta.

Hubo casos en los cuales se observé una insuficiente recuperacion de la amplitud del pulso cardiaco entre
tren y tren, lo cual motivé que se aumentara la pausa entre trenes de 5 a 20s y se agregara un nuevo modo de
operacion de captura continua, ambos cambios opcionales.

El préximo paso es incluir la medicion de volumen intraventricular mediante la técnica de catéter de
conductancia a fin de completar el sistema de medicién de Presion-Volumen para evaluar la efectividad de la
técnica de reduccion de precarga por estimulacién eléctrica programada propuesta y compararla con la
convencional de oclusion momentéanea de vena cava mediante catéter balon o estrangulamiento manual.
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