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Resumen: En esta tercera parte de la serie se utilizan algunos de los resultados obtenidos en los dos 
artículos precedentes para analizar el sistema electrodo-miocardio y discutir, en el marco de este 
sistema, la influencia del tamaño, la forma, el material y la textura de los electrodos de marcapaso 
sobre los umbrales de captura tal como se determinan en la práctica clínica y se utilizan en la 
fijación de márgenes de seguridad aplicables en la estimulación crónica. Se indica brevemente 
cómo los resultados de este análisis pueden utilizarse para el diseño de electrodos de marcapaso y se 
presenta un ejemplo: el electrodo clotoide. 
Palabras clave: Marcapasos cardíacos. Sistema electrodo-miocardio. Diseño de electrodos de 
marcapaso. Umbrales de excitabilidad globales y locales. Familias de estados umbral. Regiones 
liminales. Estimulación catódica de cierre. Curvas intensidad-duración. Electrodos cóncavos. Elec-
trodo clotoide. 
 
Abstract: In this third part of the series some of the results obtained in the previous papers are used 
to analyze the electrode-myocardium system and to discuss, in the framework of this system, the 
influence of the size, shape, material and texture of pacemaker electrodes on capture thresholds 
such as there are determined in clinical practice and used to establish safety margins in chronic 
cardiac pacing. Some brief indications about how the results of this analysis can be applied in 
pacemaker electrode design and one example is given: the clothoidal electrode. 
Key words: Cardiac pacemakers. Electrode-myocardium system. Pacemaker electrodes design. 
Global and local excitability thresholds. Families of threshold states. Liminal regions. Cathodic 
make stimulation. Strength-duration curves. Concave electrodes. Clothoidal electrode. 
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os primeros marcapasos artificiales relativamente exitosos, empleados en pacientes con 

urante los primeros 40 años del desarrollo de los marcapasos, tanto los ingenieros como 

rtificiales se 

1.  Introducción 
 
La introducción del marcapaso cardíaco artificial para tratar trastornos del ritmo cardíaco 
fue una de las innovaciones médicas más importantes del siglo pasado.  
Cuando el marcapaso natural del corazón no funciona bien y se produce una arritmia, los 
impulsos eléctricos del marcapaso artificial pueden restituir el ritmo cardíaco a valores 
adecuados. Como la estimulación eléctrica del corazón presenta un umbral, si se fija una 
duración para el impulso, su amplitud debe superar un valor mínimo para que el equipo 
pueda capturar el miocardio, provocando un potencial de acción que se propague a toda la 
masa de músculo y pueda desencadenar una contracción ventricular adecuada para 
mantener la función de la bomba cardíaca. 
Los marcapasos constan de un generador de impulsos eléctricos, un cable (o cables) en el 
interior de un catéter de un material aislante y un electrodo (o electrodos) en el extremo 
del cable (o cables).  
Cuando el electrodo en el extremo es único, el circuito eléctrico se cierra, a través del 
conductor de volumen de los tejidos, entre ese electrodo que actúa como cátodo y un 
ánodo formado por parte de la superficie externa del generador de pulsos. La 
correspondiente modalidad de estimulación se denomina unipolar. Cuando el catéter 
presenta, además del electrodo en su extremo (cátodo), otro electrodo próximo al primero 
(ánodo), el circuito eléctrico a través de los tejidos se cierra entre esos dos electrodos. En 
este caso, la superficie externa del generador de pulsos se encuentra completamente 
aislada desde el punto de vista eléctrico. La modalidad de estimulación se denomina 
bipolar [1-2].  
L
la intención de controlar el ritmo cardíaco en forma crónica, fueron construidos durante la 
primera mitad del siglo pasado. Tenían la unidad generadora de los trenes de impulsos 
eléctricos ubicada fuera del organismo. Esto limitaba mucho su practicidad y aumentaba 
el riesgo de infección, puesto que era necesario atravesar la piel con un cable para 
alcanzar el corazón con un electrodo.  Los intentos por implementar un marcapasos 
totalmente incorporable en el interior de un organismo culminan en 1958 con la primera 
implantación clínica de un marcapasos artificial interno, diseñado por Rune Elmqvist, en 
Suecia [2]. A comienzos de 1960, Orestes Fiandra y Roberto Rubio implantaron a un 
paciente, en Uruguay, una versión mejorada del marcapasos sueco, también debida a 
Elmqvist. Se considera el primer implante de un marcapasos en América [3].  
 
D
los médicos tuvieron bastante éxito en definir y concretar las necesarias mejoras en el 
hardware y en el software, muchas veces por ensayo y error, sin una comprensión a fondo 
de los mecanismos subyacentes a la estimulación del músculo cardíaco [4].  
Para avanzar en el diseño, construcción y empleo de los marcapasos a
requiere una comprensión más profunda de los mecanismos subyacentes a la emergencia 
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omo se dijo en los dos artículos precedentes [4,7], el propósito principal de esta serie es 

dos obtenidos en los dos artículos 

ra comenzar conviene revisar algunos aspectos básicos. La Figura 1 muestra un 

y propagación de los potenciales de acción en el miocardio, en las condiciones específicas 
debidas a la interacción entre los electrodos y el tejido miocárdico. La mayor parte de los 
problemas de investigación todavía abiertos involucran directa o indirectamente a los 
electrodos de marcapaso: la interfase entre la máquina y el corazón [1, 4-7]. 
 
C
contribuir a una mejor comprensión de los problemas del umbral de estimulación eléctrica 
del miocardio a partir del análisis de un modelo matemático de la interacción entre el 
electrodo de marcapaso y el tejido cardíaco excitable.  
En esta tercera parte se utilizan algunos de los resulta
mencionados para analizar el sistema electrodo-miocardio y discutir, en el marco de este 
sistema, la influencia del tamaño, la forma, el material y la textura de los electrodos de 
marcapaso sobre los umbrales de captura tal como se determinan en la práctica clínica y 
se utilizan en la fijación de márgenes de seguridad aplicables en la estimulación crónica. 
Se indica brevemente cómo los resultados de este análisis pueden utilizarse para el diseño 
de electrodos de marcapaso y se presenta un ejemplo: el electrodo clotoide. 
   
Pa
esquema de un marcapaso con un único electrodo próximo al miocardio (electrodo 
unipolar), ubicado en el interior del ventrículo derecho, apoyado en el endocardio 
(estimulación endocárdica).  
 

 
Figura 1 Esquema de un marcapaso con electrodo unipolar. La cabeza d l electrodo actúa 

a Figura 2 presenta un esquema del catéter con el cable conductor en su interior, la 

e
como cátodo y el generador de pulsos implantado actúa como ánodo.  
 
 
L
cabeza del electrodo junto con elementos de fijación pasiva al miocardio en un extremo y 
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el conector con el generador de pulsos en el otro extremo. 
 

 
               Cabeza                         Cable Conductor      Aislante                  Conector 

Figura 2 Esquema de un catéter con la cabe a de electrodo en uno de sus extremos y un 

 
l catéter con el cable se puede hacer ingresar a través de la vena subclavia izquierda, 

l extremo del catéter y el electrodo situado 

os catéteres en 

n la estimulación crónica el generador de pulsos produce un tren de pulsos de voltaje 

mulador, su amplitud debe superar un valor 

 
z

conector para el generador de pulsos en el otro. Modificado de [2]. 

E
entrando en la aurícula derecha a través de la vena cava superior, atravesando la 
correspondiente válvula aurículo-ventricular y alojando su extremo en el vértice 
anfractuoso del ventrículo derecho, donde los elementos de fijación del extremo del 
catéter contribuyen a mantenerlo en posición.  
El par de electrodos (el electrodo unipolar en e
en la superficie externa del generador de pulsos) se emplea tanto para estimular el 
corazón como para medir la actividad eléctrica espontánea del miocardio.  
En algunos casos se estimulan dos o más cámaras cardíacas utilizando vari
simultáneo [2].  
 
E
controlado entre el ánodo y el cátodo, con una separación temporal entre pulsos y una 
duración de pulso adecuadas para el caso.  
Si se fija una duración para el pulso esti
mínimo (umbral) para que el equipo pueda capturar el miocardio, provocando un 
potencial de acción que se propague a toda la masa de músculo. El umbral se suele 
determinar aplicando el pulso fuera de los períodos refractarios absoluto y relativo 
(umbral diastólico tardío). A menor duración del pulso, mayor resulta la amplitud umbral.  
Si uU representa la amplitud umbral de un pulso de voltaje controlado y pt es su 
duración, la dependencia entre ambos se describe a menudo en la práctica clínica 
mediante la fórmula hiperbólica de Weiss-Lapicque:                              

                                                         
⎟
⎟
⎠

⎞⎛ Ucrt ,                          
⎜
⎜
⎝
+⋅=

p
Rbu t

UU 1                       (1) 

En esta expresión el umbral se caracteriza mediante dos parámetros: RbU
arg

 que es la 
amplitud reobásica (la amplitud umbral mínima, por debajo de la cual por l a que sea la 
duración del pulso estimulador, la captura ya no es posible) y Ucrt , que es la cronaxia 
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 d

orriente controlada para diferentes 

        

(duración del pulso de voltaje para la cual la amplitud umbral es el oble de la reobase). 
De acuerdo con la fórmula (1), la amplitud umbral disminuye y se aproxima a la 
reobásica a medida que la duración del pulso aumenta tendiendo a infinito. En la práctica 
la reobase de voltaje se alcanza para una duración finita (duración útil hasta la reobase de 
voltaje) que a menudo está próxima a los 2 ms. Las cronaxias toman valores de décimas 
de ms, generalmente valores comprendidos entre 0.2 y 0.5 ms. Las reobases de voltaje 
varían más, pero en general toman valores de voltios. 
 
También se determinan los umbrales de pulsos de c
duraciones de pulso. En la práctica clínica los resultados de las mediciones del umbral de 
corriente se suelen expresar también recurriendo a una fórmula de Weiss-Lapicque:              

                                                        
⎟
⎟
⎞

⎜
⎜
⎛
+⋅= Icr

Rbu

t
II ,1                                                   (2) 

⎠⎝ pt

ula RbI  es la reobase de corriente (que en la práctica también se alcanza para 

nita
ioc

En esta fórm

una duración fi , la duración útil hasta la reobase de corriente) y Icrt , es la 
correspondiente cronaxia de corriente.  Para un mismo sistema electrodo-m ardio, 
cuando se las determina en el mismo momento, por lo general la cronaxia de voltaje 
resulta algo menor (o a lo sumo igual) que la cronaxia de corriente [8]. 
En trabajos que describen los resultados de las determinaciones de curvas amplitud 
umbral versus duración para pulsos rectangulares de corriente controlada, más orientados 
hacia la electrofisiología cardíaca, se utiliza a veces la fórmula de Lapicque-Hill. El 
umbral de corriente se caracteriza mediante la misma reobase y la denominada constante 
de tiempo ISt , , a través de la expresión:                                        

IS

p

t
t

Rb
u

II =    

e ,1
−

−

            

(3) La constante de tiempo es proporcional a la cronaxia:            ( )IS tt , 2ln= ⋅ Icr ,                (4) 

mentales aport

 estado del miocardio excitable, influido por metabolitos, señales endócrinas y 
imentos, la 
 sobre los 

 
Para una misma duración del pulso, los resultados experi an evidencia 

que los umbrales dependen, entre otras cosas de los siguientes factores [2, 6, 9-acerca de 
1 2]:  
(1) La ubicación del electrodo en el interior de la cámara cardíaca estimulada.  
 
(2) El
neurales, globales y locales. Los ritmos circadianos, el sueño, el consumo de al
actividad física, la fiebre, las drogas, las emociones y otros factores inciden
valores del umbral. 
 
(3) La reacción inflamatoria desencadenada por la presencia del electrodo, que termina 
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piedades del electrodo que se encuentra en su extremo (tamaño, forma, 
aterial y textura).  

) La distancia entre el electrodo y el tejido excitable.  

 utilizado para determinar el umbral.  
uando el umbral se mide comenzando por pulsos supra-umbrales cuya amplitud se 

del miocardio, los umbrales así 
eterminados resultan inferiores respecto de los valores que se obtienen cuando el umbral 

tud se va incrementando hasta 

al de ese sistema.  
a excitabilidad global debe distinguirse de la excitabilidad local. Esta última es la 

ial de acción capaz 
e propagarse al resto de la masa del miocardio [4, 7, 14-15].  

aciente forman un sistema cuyas propiedades 
léctricas, electroquímicas, mecánicas y biológicas se deben tener en cuenta en el proceso 

i se enfatiza el flujo de señales a través del sistema, se pueden distinguir cuatro 

con la formación de un casquete de tejido fibroso no excitable en torno a la cabeza del 
electrodo.  
 
(4) La mayor o menor rigidez del catéter.  
 
(5) Las pro
m
 
(6
 
(7) El procedimiento
C
disminuye hasta que el marcapaso pierde la captura 
d
se mide comenzando por pulsos sub-umbrales cuya ampli
que el equipo logra capturar la actividad eléctrica del miocardio [13].  
 
En consecuencia, las curvas amplitud umbral versus duración para pulsos de corriente y 
de voltaje controlado son una propiedad del sistema electrodo-miocardio considerado 
como un todo. Describen lo que puede denominarse excitabilidad glob
L
excitabilidad definida a nivel de las membranas de las fibras miocárdicas donde se 
produce el patrón de polarización originado por el pulso estimulador.  
 
La excitabilidad global se relaciona con la excitabilidad local a través de ciertas regiones 
críticas de células miocárdicas, cuyas membranas deben despolarizarse por encima del 
umbral uniforme de membrana para que se pueda originar un potenc
d
Para discutir (teniendo en cuenta la distinción entre excitabilidad global y excitabilidad 
local) la influencia del tamaño, la forma, el material y la textura de los electrodos de 
marcapaso sobre los umbrales de captura, es conveniente comenzar por una descripción 
funcional del sistema electrodo-miocardio. 
 
2.  Descripción funcional del sistema electrodo-miocardio. 
 
Los electrodos y los tejidos biológicos del p
e
de diseño de los electrodos de marcapaso.  
S
subsistemas parcialmente superpuestos en el espacio. Ver Figura 3. 
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Figura 3: Esquema para una descripción funcional del sistema electrodo-miocardio [28]. 
 

(A) Un subsistema eléctrico pasivo, que denominamos área bioeléctrica pasiva. Es
compuesta por cuatro módulos conectados en rie:  

(1) El io 
(a lo que se añade el cable del ánodo y el ánodo si la estimulación es bipolar). 

e entre la superficie del cátodo y el 

 el electrodo 

rica: es un pulso de corriente que atraviesa 

a otra señal de entrada es cinemática, proviene del cuarto subsistema y será 

(B)

(1)
(2)

tá 
 se

 catéter con el cable y el electrodo activo (cátodo) en su extremo proximal al miocard

(2) La interfase entre la superficie del electrodo activo y los tejidos biológicos. 
(3) Un casquete de tejidos no excitables que se interpon

miocardio excitable, en la fase crónica de la estimulación consiste en una cápsula de 
tejido fibroso. 

(4) El conductor de volumen formado por el resto de los tejidos, hasta
indiferente.  
En el área bioeléctrica pasiva se pueden distinguir dos señales de entrada y una señal de 
salida. Una de las señales de entrada es eléct
cada uno de los cuatro módulos situados entre el electrodo activo y el electrodo 
indiferente. L
considerada luego de describir dicho subsistema. La señal de salida es una distribución 
espacial de corriente eléctrica que conecta este subsistema con el subsistema siguiente. 
 Un subsistema eléctrico activo, que denominamos área bioeléctrica activa. Está 
compuesto por tres módulos, con los dos primeros conectados en serie: 
 El tejido cardíaco excitable situado próximo al cátodo, blanco de la estimulación. 
 El resto del miocardio. 
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e distribución de 
eñal de 

ica activa. En las membranas de las células miocárdicas próximas 
un patrón de polarización característico 

(C)

o una señal mecánica consistente en un campo variable de esfuerzos que lo 
onecta con el subsistema siguiente. 

ecibe la señal mecánica proveniente del área biomecánica activa y produce una señal de 

rficie del electrodo activo y el miocardio excitable blanco de la estimulación. 

oveniente del área biomecánica pasiva.  
ste bucle de retroalimentación complica la construcción de un modelo matemático del 

cuencia del tren de 

e debe a que los pulsos poseen 

(3) La jerarquía de marcapasos naturales. 
La señal eléctrica de salida desde el área bioeléctrica pasiva (el patrón d
la densidad de corriente eléctrica en el conductor de volumen de los tejidos) es la s
entrada al área bioeléctr
al electrodo la distribución de corrientes produce 
de la anisotropía desigual del tejido, considerada en uno de los artículos previos [39]. En 
el área bioeléctrica activa se pueden distinguir dos señales de salida: un patrón de ECG 
cuyas características permiten constatar si la captura del miocardio se ha producido o no, 
y una señal físico-química (potencial de acción) que conecta este subsistema con el 
siguiente. 
 
 Un subsistema mecánico activo o área biomecánica activa. Formado por el músculo 
cardíaco contráctil, recibe la señal físico-química del área bioeléctrica activa y se contrae 
produciend
c
 

(D) Un subsistema mecánico pasivo o área biomecánica pasiva. Incluye los tejidos que 
rodean la cabeza del electrodo activo y el catéter, considerados desde el punto de vista 
mecánico.  
R
salida cinemática. Esta señal cinemática entra en el área bioeléctrica pasiva donde se 
evidencia en una modificación del espesor de la cápsula de tejido no excitable interpuesto 
entre la supe
Esto hace variar la distancia electrodo-miocardio que aparece sumada al radio eléctrico 
del electrodo en las fórmulas para las reobases y las constantes de tiempo obtenidas en los 
dos artículos previos [4, 7].  
 
Se cierra así un circuito de transferencia de señales, que comenzando con la entrada del 
pulso de corriente en el área bioeléctrica pasiva termina con una señal cinemática de 
entrada a esta misma área, pr
E
sistema electrodo-miocardio durante la estimulación por electrodos de marcapaso, debido 
a que la distancia entre el electrodo y el miocardio excitable puede variar de un pulso a 
otro, dependiendo del grado de complacencia del catéter, de la fre
pulsos estimuladores, de la amplitud de la contracción del músculo cardíaco, de la 
ubicación y anclaje del electrodo, entre otros parámetros.  
No obstante es posible abrir el lazo de retroalimentación considerando la distancia 
electrodo-miocardio excitable como una variable aleatoria, que toma un valor constante 
durante la duración de un mismo pulso estimulador, aunque ese valor pueda modificarse 
de un pulso a otro. Esta constancia para un mismo pulso s
una duración del orden de las milésimas de segundo, mientras que las fases del ciclo 
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cardíaco y los fenómenos mecánicos en el sistema electrodo-miocardio se desarrollan en 
escalas del orden de las décimas de segundo.  
Una consideración detallada de las escalas de tiempo que se pueden distinguir en la esti-
mulación cardíaca crónica y que conviene tener en cuenta durante la construcción de 
modelos matemáticos de este proceso (microsegundos, milisegundos, décimas de segundo 
y horas) puede hallarse en las referencias [16-17]. 
 
3. La funcional de excitación y los pulsos umbral. 
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( )t

A partir de la formulación de las ecuaciones acopladas que describen el flujo de corriente 
eléctrica en el conductor de volumen de los tejidos y la polarización de las membranas 
excitables basada en el modelo de bidominio [18], de la región de influencia del electrodo 
sobre el miocardio excitable [15], de los resultados del análisis modal no lineal del umbral 
aplicado a las ecuaciones de bidominio (utilizando la región de influencia) y de la identi-
ficación de un modo dominante [4,7], se obtiene una condición que deben cumplir los 

pulsos de corriente eléctrica i  introducidos en el área bioeléctrica pasiva para poder 

capturar la actividad eléctrica del miocardio justo en el umbral. Esa condición se formula 

en términos de una correspondencia que a cada función ( )ti  le hace corresponder un 

escalar (una carga umbral límite): una funcional a la que el autor propuso denominar 
funcional de excitación [4, 7, 14-15, 19-20].  
Si esta expresión se aplica a un tren de pulsos lo bastante separados como para que la 
influencia del pulso precedente no sea significativa, es suficiente considerar un único 
pulso aislado para analizar los fenómenos relacionados con el umbral. Por lo general, éste 
es el caso en la estimulación mediante electrodos de marcapaso. El pulso de corriente 
puede ser tanto un pulso de corriente controlada como el pulso de corriente asociado con 
un pulso de voltaje controlado. 
 
El criterio de umbral basado en la funcional de excitación vincula la entrada al área bio-
eléctrica activa con una de las dos salidas de dicha área, la del tipo todo o nada, según que 
la captura del miocardio haya tenido o no éxito. Como se dijo en la sección 2 precedente, 
la respuesta de tipo todo o nada se pone en evidencia a través del patrón de ECG [5]. 
La funcional de excitación depende de los parámetros del sistema electrodo-miocardio 
como se explicó en la referencia [7].  
 
En general, tanto en relación con la disminución del umbral como en relación con la 
energía disipada en los tejidos, en igualdad de las demás condiciones las formas de pulso 
de corriente que presentan una fase creciente hasta el final del pulso (por ejemplo, una 
forma trapezoidal creciente) son mejores que las formas de pulso de corriente que presen-
tan fases decrecientes (por ejemplo, una forma trapezoidal decreciente) [11, 15]. 
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se 
esarrollan en la referencia [7], a partir del criterio de umbral basado en la funcional de 

 la amplitud umbral de corriente y t esenta la duración del pulso: 

4. Análisis de los umbrales de captura mediante pulsos de corriente 
controlada. 
 
Para un pulso rectangular de corriente catódica, después de varias simplificaciones que 
d
excitación se desprende esta fórmula para la curva intensidad-duración, donde 

uI representa P  repr

 
                                                                                 ( )

IS

P

t
t

Rb
Pu

e

ItI
,1

−

−

≈                                      (5)   

La constante de tiempo viene dada por [7]:                
2

0

2

0

1 ⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
+

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
⋅

≈

d
d

d
d

M

I

τ
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                         (6)    

 
La reobase viene dada por [7]:                           ( ) ⎟⎟

⎠

⎞,u                  (7)    
⎜⎜
⎝

⎛
⋅

⋅+≈ 2
1

122
0 dK

A
ddI Rb

 
n estas fórm  E ulas Mτ  es una constante de tiempo ca rización 

dica, 

racterística de la pola

uniforme de la membrana de la fibra miocár ( )erd +⋅= 0γ   es

5, 21], de una medida del

 una distancia 

formada a pa  radio eléctrico  del electrodo [1  espesrtir del 0r or 
e  del casquete de te os no excitables, y de un factor sin dimensiones jid γ  que toma 

valores próximos a uno1 y 0d  es la distancia para la cual la constante de tiempo ISt ,  es 
la mitad de la constante de tiempo de membrana.  

e los resultados obtenidos en la referencia [7] para un modelo de miocardio homogéneo 
con anisotropía desigual, desprende que 0d  es función de los parámetro que 
caracterizan las fracciones de volumen y las condu

 
D  

se s 
ctividades de los dominios intracelular 

                                                           
1 Se puede estimar 

3
4

≈γ  para la estimulación monopolar con cátodo convexo [19-20]. Es mayor en 

la estimulación bipolar respecto de la unipolar, y en general cabe esperar que aumente cuando las 
líneas de corriente en los tejidos tiendan a separarse respecto del eje del cátodo  [14-15]. 
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y extracelular, de la fracción de área Mχ  de membranas excitables por unidad de 

volumen del bidominio cardíaco y de la resistencia MR  a la polarización de la unidad de 
membrana excitable en las proximidades del potencial de membrana de reposo2. Una 
estimación rápida del orden de magnitud de 0d  se puede obtener asumiendo isotropía. En 

ese caso 
M

M

M CRd λπ
χ

π
⋅⋅=⋅⋅

⋅
≈

32
45

32
45 2

0
 sien Mdo λ la constante de espacio del 

cable tridimensional equivalente al bidomini ardíaco. Poniendo mmM 6,0o c ≈λ ([14-15]) 
se obtiene d 23,20 mm≈ .  

desarrollado en la re

rí
rrien obre la di odo

 

   

Del análisi a [7] se d rende que uA ,1  es un valor 

umbral de un modo dominante y 1K  describe el efecto de la geomet tribución 
de la densid te s
 

s modal 

ad de co

ferenci

námica del

esp

 domin
a de la dis

de 

 m ante.  

El producto de la reobase de corriente por la correspondiente constante tiempo es la 

carga umbral límite:                              
1

,1
,0, K

A
tIQ uM

ISRbU
⋅

≈⋅=
τ

                            (8) 

De la fórmula (6) se desprende que la constante de tiempo ISt ,  debería aumentar cuando 

( )erd +⋅= 0γ  aumenta.  Entonces, igual ones, la constante de 
tiempo debería aumentar con el radio del r del casquete de 

dad
 el

 de l
ect

as 
rodo

demá
 y con

e

s condici
 el es

st

peso
tejidos no excitables interpuesto entre el electrodo y el miocardio. También cabe esperar 
que sea algo mayor en el caso de estimulación bipolar, pu o que, en igualdad de las 

es, demás condicion γ  es mayor que en el caso unipolar.  
 
A medida que d aumenta, 

1
2

,1

Kd
A u

⋅
 disminuye rápidamente (respecto de la escala en la 

                                                           
2 Para un modelo de bidominio homogéneo y anisótropo, con anisotropía desigual, se obtiene la  
  siguiente expresión para la distancia característica, cuando se supone que las fibras se disponen   
  paralelas al plano que representa la frontera del miocardio próxima al electrodo y se asume un    
  comportamiento eléctrico es isótropo para direcciones perpendiculares al eje de las fibras:        

                                                   
⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
⋅+⋅⋅⋅

⋅
≈ 2

1

2
1

2

0 4
5

8
5 C

G
GCRd

M

M

χ
π   

  El significado de los parámetros eléctricos , ,
1G ,G se explica en las referencias [4, 7].  

1C 2C 2
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2

d

ê

ê

que varía d ) hacia un límite independiente de d  [7]. Como consecuencia, la reobase, en 
función de , se expresa como el producto de un término prácticamente independiente de 

 por un término proporcional a .  d 22
0 dd +

Entonces, de la fórmula (7) se desprende que, en igualdad de las demás condiciones, la 
reobase debería aumentar con el radio del electrodo, con el espesor del casquete de tejidos 
no excitables interpuesto entre el electrodo y el miocardio y con el cambio en la modali-
dad de estimulación de monopolar a bipolar.  
  
En general, para los electrodos convexos convencionales, la evidencia experimental con-
firma estas predicciones, tanto en el caso de la constante de tiempo como en el caso de la 
reobase [1, 6, 8-9, 11-12, 22-23]. 
 
Al final de la sección 2 se dijo que la distancia electrodo-miocardio se podía considerar 
como una variable aleatoria: pese a que es posible suponer que esta distancia variable  
toma un valor constante durante la duración de un mismo pulso estimulador, ese valor 
pueda modificarse aleatoriamente de un pulso a otro.  
Es conveniente descomponer  en la suma de un valor promedio y una fluctuación alea-

toria en torno a ese valor medio:  ξ̂ˆ += ee    

Representando por  la operación de tomar el valor medio (valor esperado o esperan-

za matemática) de una variable aleatoria, se tiene 

[ ]E

[ ] 0ˆ =ξE  puesto que [ ] eeE =ˆ

RbI

.  

Siendo aleatoria la distancia entre la cabeza del electrodo y el miocardio excitable, la 

reobase , que depende del cuadrado de esa distancia, también es una variable aleato-

ria, proporcional a ( )20
22

0 ξ̂γ ++⋅+ erd .  

Como consecuencia, el valor medio de la reobase es proporcional a   

( ) ( ) [ ]22
0

22
0

2

0
22

0
ˆˆ ξγξγ EerderEd ++⋅+=⎥⎦

⎤
⎢⎣
⎡ ++⋅+   : en igualdad de las demás 

condiciones, si [ ]2ξ̂E  aumenta, el valor esperado de la reobase debería aumentar.   

Ahora bien, el valor esperado [ ]2ξ̂E  del cuadrado de la fluctuación en la distancia elec-

trodo-miocardio depende del comportamiento del área biomecánica pasiva, que es un 
sistema mecánico sobre-amortiguado y forzado por las contracciones del miocardio [28]. 
Al ser un sistema sobre-amortiguado3, la amplitud de la oscilación forzada disminuye 
 
__________________________ 
3 Sobre oscilaciones sobre-amortiguadas puede consultarse cualquier buen texto de física general de 
nivel universitario.     



 Revista de la Sociedad Científica del Paraguay ,Vol 21 Nª 2  Dbre 2016 :139-168 
 

cuando la frecuencia de la fuerza exterior (en este caso debida a la contracción cardíaca) 

umenta. Entonces a [ ]2ξ̂E  debe decrecer cuando la frecuencia de contracción del 
miocardio aumenta.  
Cuando se mide el umbral de estimulación comenzando con pulsos supra-umbrales cuya 
amplitud se va dismi , se deben emplear trenes de pulsos repetidos a frecuencias 
que son mayores que las frecuencias de contracción espontánea del miocardio a la que se 
determinan los umbr

nuyendo

ales comenzando con pulsos sub-umbrales cuya amplitud se va 

aumentando. Así pues cabe esperar que [ ]2ξ̂E  sea menor cuando el umbral se determina 
comenzando con pulsos supra-umbrales de duración fija y amplitud variable, respecto de 
[ ]2ξ̂E  cuando el umbral se determina comenzando por pulsos sub-umbrales de la misma 

duración y amplitud variable.  
 

stante de tiempo ISt ,  (o en forma equivalente, la cronaxia) se comporta en forma 
análoga pero comparando la de
La con

pendencia de la distancia predicha en la fórmula (6) con la 
ependencia ha en la fórmula (7), cabe esperar que ISt ,  va ucho menos 

anc

d predic ríe m

acusadamente con la dist ia en comparación con la reobase RbI .  

En todo caso, cuando [ ]2ξ̂E  aumenta tanto el valor esperado de la reobase como el de la 
constante de tiempo debería aumentar: el umbral de estimulaci del miocardio debería 

aumentar. Como consecuen

ón 

cia de que [ ]2ξ̂E  disminuye al e aum ntar la frecuencia de 
ardio,

ulsos s
 de es

a referencia [17]).    
 

                                                                                                                                                

contracción del mioc  en igualdad de las demás condiciones el umbral de 
estimulación debería resultar en promedio menor cuando se mide a partir de pulsos supra-
umbrales que cuando se mide a partir de p ub-umbrales.  
Además, cuanto mayor es la frecuencia os pulsos supra-umbrales, menor debería 
resultar el valor promedio y las fluctuaciones del umbral. Se predice así una componente 
mecánica en el fenómeno de histéresis mencionado en la sección 1.  
 
Hay una componente puramente electrofisiológica en el efecto de histéresis, relacionada 
con el denominado efecto Wedensky4 [13]. Al parecer la componente mecánica analizada 
en el presente trabajo no ha sido tenida en cuenta (con excepción de l
 
Se dispone de alguna evidencia experimental que sugiere que la componente mecánica 

 

ardioestimulación eléctrica crónica, muchas veces se utiliza “efecto Wedensky” 
omo sinónimo de “efecto de histéresis”. 

 
4 En trabajos sobre c
c
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 de los marcapasos utilizan pulsos de voltaje controlado de 
mplitudes aproximadamente constante (pulsos rectangulares de voltaje). 

l pulso conjugado de corriente eléctrica sufre variaciones que reflejan los cambios en la 

r el marcapaso: 

el co  de volumen de los tejidos representado por una 

 

uct
17]

so ( )

está presente en la histéresis del umbral [11]. Por ejemplo, este fenómeno es más marcado 
para catéteres más rígidos, como los catéteres de Furman que se empleaban cuando el
marcapaso se utiliza en forma transitoria [11, 17].  
A medida que la complacencia de los catéteres para implantación definitiva aumenta y los 
medios de fijación de la cabeza del electrodo mejoran, se observa una disminución del 
efecto de histéresis [1, 9].  
 
5. Análisis de los umbrales de captura mediante pulsos de voltaje controlado. 
 
Los generadores de pulsos
a
Mientras la amplitud del pulso de voltaje entre el cátodo y el ánodo permanece constante, 
e
impedancia de carga vista por el generador de pulsos.  
Esta impedancia es independiente de si el miocardio es capturado o no po
refleja las propiedades del área bioeléctrica pasiva solamente.  Se puede expresar como 
suma de dos términos.   
Uno de ellos es una resistencia R que representa p el comportamiento óhmico de la 
combinación en serie de los cables del (o los) electrodo (electrodos) representados por 
una resistencia cR  con nductor

iaresistencia TR denominada resistenc de los tejidos [24, 17].  

La resistencia de los tejidos TR depende del tamaño y la forma del electrodo activo así 
como de la cond ividad eléctrica en su vecindad: no es una propiedad de los tejidos en 
sí mismos [ .  
Si 0U es la amplitud de un pul de voltaje aplicado (no necesariamente umbral) e ti  es 

el pulso de corriente conjugado, la resistencia Tcp RRR += se puede determinar así:  

( )ti
R tp

0
0lim →

    

Por otra parte, si 0i es la amplitud de un pulso troducido a través de los 

( )t

U
=

de corriente in

si U  es el pulso de voltaje conjugado, electrodos y ( )
0

0lim
i

tU
t→=   Rp

En la práctica se suele determinar los cocientes 
( )ti

U0  o ( )
0i
tU  a los 90 µs de iniciado el 

pulso, es decir, para st μ90= [24].   
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e apa tos pares de señales de entrada y 
nj en el área bioeléctrica pasiva 

(comprendida entre el cátodo y el ánodo del marcapaso implantado). 

El esquema qu rece en la Figura 4 representa es
salida (pulsos co ugados de corriente y voltaje) 

 
Figura 4. Formas de pulso conjugadas en el área bioeléctrica pasiva. En (a) se representan dos 
pulsos rectangulares de corriente controlada de amplitud 0i o con los correspondientes 

pulsos conjugados de ( )t  . En (b) se representan dos p  rectangulares de voltaje 

controlado de o con sus pulsos conjugados orriente ( )ti . En 
casos los pulsos conjugados presentan una respuesta óhmica seguida de una respuesta 

 junt

ulsos

de c

 voltaje U

0U  juntamplitud ambos 

diferida asociada a la polarización de los electrodos de marcapaso. Modificada de [25].  
 
Debido a que ( )ti  disminuye más rápido de lo que  ( )tU  aumenta, el valor de pR  
estimado para pulsos rectan res de voltaje controlado resulta un poco mayor que el 
valor de pR estimado p  pulsos rectangulares de corriente controlada ]. Como la 

resistencia del cable se puede hallar en forma independiente, una vez conocida R se 

gula
ara [24

p

uede determinar la resistencia de los tejidos. En una primera aproximación esa 
resistencia se puede considerar inversamente proporcional al tamaño del electrodo [10, 
17, 21, 26]. 

p
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a i
aso
l. 

e valor crítico, la relación entre la corriente farádica y la diferencia de 
otencial que la impulsa no es lineal: se parece a lo que se observa conectando en serie 

 
El otro término de la impedancia vista por el generador de pulsos del marcapaso, es una 
impedancia que corresponde a la polarización de la capa doble electroquímica que se 
forma en l nterfase entre los electrodos y los tejidos biológicos [1, 6, 27-29].  
Desde el punto de vista electroquímico las interfases entre los electrodos de marcap  y 
los tejidos (o las soluciones fisiológicas) exhiben un comportamiento no linea Es 
necesario superar una diferencia de potencial crítica a través de la intefase para que 
comience a fluir una corriente farádica en paralelo con la corriente capacitiva. Una vez 
superado est
p
dos díodos Zener, oponiéndose el uno al otro [17, 28-29]. Pero para los fines del presente 
trabajo se puede utilizar, en una primera aproximación, un modelo lineal.  
En ese caso las diferencias de potencial ( )tU  entre el ánodo y el cátodo se pueden 
escribir como suma de caídas óhmicas en los cables y los tejidos más las caídas de 
potencial en las capas dobles como se muestra a continuación:  

                                         ( ) ( ) ( ) ( ) duuiutKtiRtU
t

p ⋅⋅−+⋅= ∫
0

                                 (9 a)  

Aquí la función de respuesta al impulso ( )tK  es positiva y caracteriza el comportamiento 

eléctrico de la interfase en una primera aproximación lineal. Si Rd

resistencia de la interfase a la corriente directa:                      ( ) dRdttK =∫
∞

.    

repr

0

ones que se encuentran en electrofis
ucen pulsos de voltaje tales que p

mencionada diferencia de potencial crítica en la interfase, el autor propuso describir el 
terfa

esenta la 

            

(9 b) Puesto que en las condici iología cardíaca clínica los 
generadores de pulsos prod or lo general se supera la 

comportamiento electroquímico de la in se mediante una impedancia de Drake [30]. 
Admitiendo esta propuesta, para instantes de tiempo positivos:  

                                                 ( )( ) ( ) m

t

t
e

m
R

−

⋅−

⋅Γ
⋅

1α
α α

                           dtK ⋅=            (10 a) 

El parámetro m  está comprendido entre 0 y 1. Este parámetro se relaciona con la 
dimensión fractal Sd  de la interfase a través de la acotación:             Sdm −≤ 3    
(10 b) 

El parámetro 

            

m

d

e

R
K

1

0,
⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
=α  A su vez, el parámetro 0,eK  aparece en la fórmula de la 
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terfase:              impedancia de Drake para la in
( )

( ) m
e

j ωα ⋅+
= 0,              (10 c) Drake

K
Z ω

 Como es usual, ω  representa la frecuencia angular de la corriente alterna y 1−=j .  

( ) eum m ⋅=Γ −∞ −1  es la función gama de Euler.  duu ⋅

Como el generador de impulsos impon

∫0
e ( )tU , conviene invertir la ecuación (9 a). Se 

obtiene:                         ( ) ( ) ( −− ∫ utL
0

) ⎟
⎞

⎜
⎛ t1 ( ) ⎟

⎠
⎜
⎝

⋅⋅⋅=
p

duuUtU
R

ti                              (11 a) 

ón La funci ( )tL   también es positiva y verifica:         ( )
dp0

Cuando ( )tK  se scribe mediante la fórmula (10 a) correspondiente a un

d

RR
RdttL
+

=⋅∫
∞

           (11 b) 

de a impedancia 

de Drake, resulta:              ( ) ( ) ( )
( )

( )( ) ( )mm tmm
m e

mm
tKtL ⋅

−
m ⋅⋅−⋅−

⋅
Γ

⋅≈                  (11 c) 

Cuando se aplica un pu 0 , la ecuación (11 a) se

α2

2
lso de voltaje de amplitud constante U  

reduce a la siguiente:                                 ( ) ( )( )         t
R

Uti
d

ϕ+⋅= 10                (12)  
Rp +

Por definición:                                         ( ) ( ) duuL
RR

t
p

⋅⋅⎟
⎠

⎜
⎝
+−= ∫

0

1ϕ           (13) 

De (13) y (11 b) se despre

RR t
d

p

d ⎟
⎞

⎜
⎛

nde que la función ( )tϕ  es positiva y monótona decreciente, 

desde ( )
p

Rd

R
=0ϕ  hasta cero cuando ∞→t .  Entonces de (1  resulta que el pulso de 

corriente ( )ti  disminuye desde el comien de voltaje, tal como 

2)

al del pulso 

gura 4 (b). De (11 c) se 

zo h

desprende

asta el fin

 que sugiere la fi ( )t  tie

ncia, e

L
 consecue

nde a cero más rápido que 

n la Figura  

más rápido que lo que aum

( )tK  a medida que pasa el tiempo. 4 (b) ( )tiComo

enta disminuye ( )  en la FitU gura 4 (a). 

sto Un pulso rectangular de voltaje será un pulso ju umbral ( )tiu  si el pulso de corriente 

conjugado de du  pt  cumple la condición de umbral est  empleando el ración ablecida
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criterio de la funcional de excitación para un pulso catódico [4, 15]:  

                                                                   (14)   ( ) ( ) 0,

t

p QdttittG
p

=⋅⋅−∫                    
0

uu

La función ( )tG depende de algunos de los parám  del sistema electrodo tejidos 
 se expuso en segundo trabajo de esta serie [39], donde además se puede hallar un  

ntación gráfica. 
Por otra parte, si U es la amplitud umbra un pulso de voltaje d

etros
como a
represe

l de e duración t , de la 

 q

u p

fórmula (12) se desprende ue:                      ( ) ( )( )t
RR

Uti
dp

u
u ϕ+⋅

+
= 1                  (15) 

 
De (14) y (15) resulta la siguiente fórmula para la relación entre la amplitud de voltaje y 

                                        
la duración de los pulsos catódicos: 

          
( ) ( )

( ) ( ) ( ) dttttGdttG
tU

pp t

p

t
udp

pu

⋅⋅−+⋅

=

∫∫ ϕ
00

0,

Si se aplican las mism

QRR ⋅+                    (16) 

as simplificaciones que se mencionaron en la sección 4, para 

valores positivos del tiempo resulta:                         ( ) IS

pt
−

(17) 

tetG ,=               

eniendo en cuT enta que 
IS ,

(
u

Rb t
Q

I 0,=  y que  
)

( ) 0lim
0

(17) en (16) se obtiene:             
(

, =⋅⋅∫
−

−

∞→ dtte
p

IS

p

p

t
t

tt

t ϕ , sustituyendo 

) ( )

( ) dtte
t

e

UtU
         (18) 

p

IS

p

IS

p t
t

tt

IS

t
t

Rb
pu

⋅⋅+⎟
⎟

⎠

⎞

⎜
⎜

⎝

⎛
−

=

∫
−

−−

ϕ
0,

,, 11

 
En esta última fórmula:          ( ) ( ) RbdpputRb p

IRRtUU ⋅+== ∞→

s para p

lim                    (19) 

Así pues, las reobases para pulsos rectangulares de voltaje y las reobase  
rectan

ulsos
gulares de corriente se conectan entre sí a través de la resistencia total dp RR +  

vista por el generador de pulsos en condiciones de corriente continua.  
iente en la  (19) contribuye a incrementar

voltaje con el aumento en el radio del electrodo, en el espesor del casquete de tejidos no 
excitables interpuesto entre el electrodo y el miocardio y con el cambio en la modalidad 

El factor reobase de corr  fórmula  la reobase de 
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r a bipolar, puesto que la reobase es prop
( ) 2

0 er + . No obstante en el otro factor presente en la mencionada fórmula, 

p que se comporta en función del radio r oximadamente como 

de estimulación de monopola orcional a 
22

0d ⋅+ γ

aparece R 0  apr
0

1
r

 . Puesto

ue un factor aumenta y el otro disminuye al aumentar el radio del electrodo, cabe esperar 
ente un mínimo para un cierto radio. Este

 

q
que la reobase de voltaje pres  comportamiento 
de la reobase de voltaje, sobre el cual Werner Irnich llamó la atención por primera vez, se 
ha podido confirmar en trabajos experimentales [12]. 
Si los electrodos son impolarizables, ( )tK  y ( )tL  se anulan al igual que ( )tϕ . En 

 los pul
Por definición, la

r l

ese 
caso las curvas amplitud umbral versus duración se comportan igual para pulsos de 
corriente y para pulsos de voltaje. Pero si los electrodos se polarizan, de la fórmula (18) 
se desprende que cuando la duración del pulso aumenta, las amplitudes umbral de los 
pulsos rectangulares de voltaje se aproximan a su reobase más rápido que las amplitudes 
umbral de sos rectangulares de corriente se aproximan a su propia reobase. 

s constantes de tiempo para los pulsos de voltaje y de corriente vienen 

dados po os límites [19-20]  
( )

Rb

ppt tUt
t p

)(lim 0 u
US U,

⋅
= →    y    ( )

Rb

pupt tt
t p

)(lim 0= →    

Entonces de (5) y (18) resulta, teniendo en cuenta que ( )

IS I
I

,

⋅

p

d

R
R

=0ϕ :  

                                                          
( ) IS

dp
S t

RR
t ,, ⋅

+
=

+
                 (20) 

La Figura 5 muestra algunas correlaciones entre el radio del electrodo y las constantes de 
tiempo del sistema electrodo-miocardio. 

p
U

R
01

=
ϕ

         ISt ,

 
Figura 5. Resultados experimentales sobre la variación de las constantes de tiempo ISt , y 
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uSt ,  radio 0r  del electrodo de marcapaso. Tomada de la referencia [20]. 

 
Los re dos experimentales confirman las predicciones que se desprenden de la 
fórmul para los electrodos convexos convencionales [20].  
En igu  de las demás condiciones, si los electrodos se polarizan, la constante de 
tiem os pulsos umbral de voltaje de forma rectangular es siempre menor que la 
consta iempo para los pulsos umbral de corriente de forma rectangular, y la 
difere ntre ellas aumenta cuando aumenta el valor de la resistencia de la interfase 

dR ciones de corriente continua.  

Además, para un intervalo de radios de electrodo tal que pR de  de magnitud 

log
com

o
Si l ón de los pulsos correspondiente a un primer 

 um

yo
sario y suficiente que se cumplan dos condiciones [22]:  

ase 

con el

sulta
a (20) 
aldad

po para l
nte de t
ncia e

 en condi

ob

es un or n

mayor que dR  , ambas constantes de tiempo aumentan con el radio en forma aná a, 
o sugiere la Figura 5.   

 
6.  Características de una cabeza de electrodo de marcapaso que influyen 
sobre el umbral global de estimulación y sobre la calidad de la detección de 
la actividad eléctrica del miocardio. 
 
Con el propósito de visualizar el umbral de excitabilidad global de un sistema electrodo-
miocardio, la duración del pulso se grafica en abscisas y la amplitud (de voltaje o de 
c rriente) se grafica en ordenadas en un cuadrante del plano.  

a curva amplitud umbral versus duraci
sistema electrodo-miocardio se ubica por encima de la curva bral correspondiente a un 
segundo sistema electrodo-miocardio, se puede decir que la excitabilidad global de este 
último es ma r que la excitabilidad global del primero.  
Para que esto ocurra es nece
(1) La re R  del primer sistema (sistema 1) debe ser mayor que la reobase del 

ra el segundo sistema:     1,1 StR

segundo sistema (sistema 2):            21 RR >   
(2) El producto de la reobase por la constante de tiempo5 (o la cronaxia) del primer 
istema debe ser superior a ese producto pas 2,2 StR ⋅>⋅  

Si 21 RR >  pero 2,21,1 SS tRtR ⋅<⋅  hay una duración del pulso estimulador 

                                                           
5 En el caso de umbrales de corriente, de la fórmula (8) resulta que el producto de la reobase por la 
constante de tiempo es igual a la carga umbral límite. Esto se utiliza en la sección 7 al comparar la 
excitabilidad global del sistema electrodo-miocardio de electrodo cóncavo-clotoidal con 
correspondiente excitabilidad del sistema electrodo-miocardio de electrodo convencional. 

la 
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1,12,2
, RR

ttR
t SS

P −
⋅−⋅

=∗
 tal que si ∗> ,PP tt  el segundo sistema electrodo-miocardio es R

más excitable que el primero y si ∗< ,PP tt el primer sistema electrodo-miocardio es más 
excitable que el segundo.  
 
Un e diseño es au ad global del sistema electrodo miocardio 

terísticas del electrodo. 

- La macro estructura (tamaño y for
- Los materiales. 
- La textura (micro-estructura

 objetivo d me
actuando sobre las carac
Las características de una ca que se pueden modificar son las siguientes: 

)
a capacidad de liberación le que limiten la reacción inflamatoria local y 

éter, estado del miocardio excitable en la 
l electrodo) cro estructura de la cabeza, así como la 

steroides, deben permitir: 

l global que aparece asociado con la 
spuesta inflamatoria del teji a la implantación del electrodo. 

 a las máximas 
las señales 

 al sistema 
lectrodo-miocardio deben ser

marcapaso, porque para una duración de pulso dada, al disminuir la amplitud umbral del 

n

 

, l

do

 m

tar la excitabilid

beza de electrodo 
ma). 

de la superficie. 
nta de fármacos 

cat
a macro y mi

 miocárdico 

ínimas [5-6]. 

-L
minimicen el incremento fisiológico del umbral. 
 
En igualdad de las demás condiciones (fijación del electrodo por medios mecánicos 
integrados en el catéter, complacencia del 
zona adyacente a
selección del material y la capacidad de liberar e
-Umbrales globales, tanto agudos como crónicos, tan bajos como sea posible. 
-Un incremento fisiológico mínimo del umbra
re
 
Además de requerimientos relativos al umbral, es necesario contemplar requerimientos 
relativos a la detección de la actividad eléctrica del miocardio. La macro y micro 
estructura del electrodo, así como la selección del material, deben conducir
amplitudes y velocidades de ascenso (slew rates) que sea posible para 
eléctricas que ingresan a la unidad de estimulación y detección, mientras que las 
interferencias combinadas, debidas a interferencias de señales externas
e
 
Como se mencionó en las secciones 4 y 5, dentro de ciertos límites, una disminución del 
área de la cabeza conduce a una disminución del umbral global: en igualdad de las demás 
condiciones la excitabilidad global del sistema electrodo miocardio se incrementa cuando 
el electrodo se hace más pequeño. Además, una disminución en el área de la cabeza del 
electrodo, dentro de ciertos límites, conduce a incrementar la duración de la batería del 

pulso de corriente disminuye la carga eléctrica drenada en cada pulso. 
 
Un aumento del área de la cabeza mejora la calidad de la detección de la actividad 
eléctrica del corazón y disminuye los efectos de la polarización de la interfase electrodo-
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mentar el área de la interfase sin aumentar 
l tamaño del electrodo, se introdujeron los electrodos porosos [6, 27, 30].  

as  exigencias de desempeño en la estimulación y en la detección de la actividad 

a mitad de la 
écada de 1980. 

 se había hecho 
vidente que hay una relación directa, no solamente entre la forma de la cabeza del 

tejidos (polarización del electrodo). Para incre
e
 
Una disminución en la polarización de los electrodos es ventajosa cuando se aplican 
pulsos rectangulares de voltaje, porque la fase descendente del correspondiente pulso de 
corriente conjugado (Figura 4 (b)) se hace menos marcada (el pulso de corriente se 
aproxima más a un pulso rectangular), lo cual (como se dijo al final de la sección 3) 
permite alcanzar el umbral con amplitudes de pulso de voltaje menores.  
 
L
eléctrica del miocardio, que están en buena medida contrapuestas, deben ponderarse en el 
diseño de los electrodos. A continuación se presenta un resumen de diseño conceptual de 
un tipo de electrodo cóncavo que intentaba contemplar esas exigencias en el marco de la 
tecnología y los conocimientos disponibles sobre el umbral en la primer
d
 
7. Un ejemplo de electrodo cóncavo: el electrodo clotoide. 
 
La idea de utilizar electrodos cóncavos apareció a comienzos de la década de 1980 del 
siglo pasado, en forma casi simultánea, en Francia y en Uruguay, cuando
e
electrodo y la estabilidad de su inserción en los tejidos, sino también entre dicha forma y 
las variables del umbral [6, 23, 31-31]. La Figura 6 muestra un esquema de la versión 
francesa, el electrodo parabólico ASTER-1263. 
 

 
 

Figura 6. Electrodo parabólico cóncavo-cóncavo ASTER-1263. 
 

n 1985 Amiel, Besson y Lehmann presenE
fu

taron un trabajo donde resumen los 
ndamentos teóricos del diseño (lograr una convergencia de líneas de corriente sobre el 

miocardio adyacente), los cálculos y los resultados de pruebas clínicas de comparación de 
un electrodo convencional considerado de alta performance para la época, con el 
electrodo parabólico que proponían [33]. Si bien el nuevo electrodo presentaba umbrales 
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más bajos en agudo, las diferencias entre los umbrales de los electrodos que se 
compararon desaparecían en estado crónico. Estos resultados condujeron a una pérdida de 
interés en el electrodo parabólico. 
La idea de emplear electrodos cóncavos en marcapasos cardíacos se le ocurrió al autor6 
en 1983 mientras estudiaba los efectos mecánicos del flujo de agua en medios porosos de 
matriz granular [34].  Debido a una iniciativa del Dr. Orestes Fiandra7, desde 1979 el 
autor había estado investigando, desde el punto de vista físico-matemático, los problemas 
que plantea el umbral de estimulación eléctrica del miocardio. 

 Profesor Fi do de auto-

ontrarrestar el incremento 

el electrodo de auto-fijación mencionado. Pero el efecto de la 

                                                          

 
El
fi

andra había inventado, construido e implantado un electro
jación cuyo área de material conductor en contacto con el miocardio era mucho mayor 

que el área correspondiente de los electrodos convencionales que se utilizaban en aquella 
época, pero que inexplicablemente presentaba umbrales más bajos, dando origen a 
sistemas electrodo-miocardio más excitables [32, 35].  
Pensó que para comprender estos resultados al parecer paradójicos era necesario un 
enfoque matemático del umbral. Por este motivo invitó al autor a participar en la 
investigación de éste y otros problemas que se planteaban a propósito de los electrodos de 
marcapaso.   
Hacia fines de 1982 los resultados de las investigaciones sugerían que un electrodo de 
marcapaso debería ser capaz de:  
(a) Generar una región crítica, de un tamaño y forma adecuados, donde las densidades de 
corriente fueran más intensas y relativamente paralelas, para abatir los umbrales de 
estimulación del miocardio.  
(b) Saltar por encima del casquete de tejidos excitables para c
fisiológico del umbral.  
(c) Disminuir lo más posible la densidad de corriente eléctrica en la superficie del 
electrodo, para una corriente total prefijada, minimizando la polarización de la doble capa 
electroquímica en la interfase entre el electrodo y los tejidos. Además, el electrodo 
debería ser capaz de detectar con fidelidad la actividad eléctrica del miocardio. 
 
Lo bastante cerca de cualquier superficie regular de un electrodo las líneas de corriente 
son paralelas entre sí. Lo bastante cerca de una zona convexa con curvatura más elevada 
la densidad de corriente es más intensa y los umbrales en estado agudo pueden ser 
menores, como ocurría con 

 
6 Desconociendo lo que ocurría en Francia. Se enteró del electrodo parabólico cóncavo-cóncavo 
recién en 1985, a través del Dr. Orestes Fiandra que había regresado de un congreso con un libro de 
actas donde Amiel, Besson y Lehmann presentaron los resultados de sus investigaciones. 
 
7 Orestes Fiandra fue un uruguayo eminente y exitoso: médico cardiólogo, catedrático de medicina, 
inventor y empresario, creador del Centro de Construcción de Cardioestimuladores (CCC). 
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ado el electrodo en forma crónica [16-17].  

 convexos. La Figura 7 representa gráficamente lo esencial 

curvatura en los electrodos convexos se pierde cuando se produce la reacción inflamatoria 
al cuerpo extraño, una vez implant
 
La idea de utilizar un electrodo cóncavo se planteó con el fin de subsanar estas 
desventajas de los electrodos
de la idea.  

 
Figura 7. La curva cóncavo-convexa en el corte indica la superficie del electrodo. La región 

crítica del electrodo se ha esbozado con una mancha en tonos de gris, junto con algunas líneas 
de corriente y trazas de equipotenciales. Se puede ver el efecto de las curvaturas en los 
extremos convexos de la interfase y el relativo paralelismo y concentración de líneas de 

corriente en la región crítica situada sobre el eje del electrodo. El esquema es cualitativo. 

o los efectos negativos de las inevitables zonas convexas situadas en los 
ordes de la concavidad y maximizando los efectos positivos asociados con la región 

crítica.  Este trabajo condujo a concebir una clase de electrodos cóncavos cuya superficie 
interseca un semi-plano por el eje de simetría del electrodo en una curva que se construye 
a partir de un tipo de curva en espiral, bien conocida en ingeniería vial como clotoide o 
espiral de Cornú y en óptica física en relación con las integrales de Fresnel de la teoría de 
la difracción (las funciones integrales de Fresnel se emplearon en el diseño).   
 
Luego se llevaron a cabo investigaciones experimentales en una cuba electrolítica con 
s  

dist ón 
co n 

lativamente paralelas (región crítica del electrodo).  

unto con un electrodo convexo convencional del mismo tamaño (2 mm de 

 
A partir de esta idea básica, el autor exploró en forma preliminar la posibilidad de diseñar 
una clase de electrodos cóncavos con simetría de revolución (meridiano-plana) 
minimizand
b

iete modelos de electrodos a escala, dos convexos y cinco cóncavos (de los cuales dos
eran clotoides), entre fines de 1983 y comienzos de 1985. Los resultados obtenidos 
sugieren que, efectivamente, para un electrodo cóncavo se forma una región a cierta 

ancia de su superficie, donde la densidad de corriente es más elevada en comparaci
n los electrodos convexos del mismo tamaño y material, y las líneas de corriente so

re
Además, esta región crítica se encuentra más alejada de la superficie del electrodo y es 
más grande para los electrodos clotoides en comparación con los otros electrodos 
cóncavos investigados, del mismo tamaño y material [36-39]. 
El Dr. Fiandra y el autor seleccionaron un electrodo clotoide para implantar en un modelo 
animal j
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diámetro) y material (platino). La Figura 8 (a) muestra la plantilla que preparó el autor.  
A partir de ella se hizo (en Barcelona) una herramienta de corte especial que el Dr. 
Fiandra utilizó en su torno de joyero para producir la concavidad en un cilindro de 
platino.  La Figura 8 (b) muestra una fotografía de un electrodo clotoide ya terminado (incluyendo 
el proceso que lo transforma en un electrodo poroso). 
 

        (a)                     (b) 
 
 Figura 8. A la izquierda se ve la plantilla con la curva seleccionada. A la derecha se ve un 

 las cargas umbral límite obtenidas 
dos modelos animales (D-4 y D-5) [37].  

El electrodo clotoide se representa mediante (α) y el convencional mediante (β).   
Los datos corresponden al día en que se implantaron (Día 0), al día siguiente (Día 1), al 
cuarto (Día 4) y al octavo día (Día 8) a partir de la implantación de los dos electrodos en 
el mismo corazón.  
 
Modelo D-4                     Día 0                   Día 1                     Día 4                    Día 8 

ase                 α          0.20                       0.71                       0.72 

empo                    α         0.54                      0.36                     0.21                       0.38 

electrodo ya terminado. La regla da una idea de las dimensiones de la concavidad y del 
diámetro del electrodo. 
 
Entre 1985 y 1986 se efectuaron experimentos de tres semanas de duración con modelos 
animales utilizando un electrodo plano y uno clotoide en el mismo corazón.  
Entre 1987 y 1993 se patentó la invención en Uruguay [36] y se efectuaron pruebas 
clínicas en España. 
A continuación, a vía de ejemplo, se presentan valores representativos de las reobases de 
orriente, las constantes de tiempo correspondientes yc

en 

 
Reob         0.71            
  (mA)                     β         0.49                       0.68                     1.12                       1.13 
 
Constante de 
ti
  (ms)                       β         0.35                      0.15                     0.29                       0.30 
 
Carga umbral 
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         0.11                       0.25                    0.22                        0.27 

        0.64                      1.22                     0.84                        0.81 
(mA)                     β        0.39                      1.05                     1.55                        2.15 

onstante de 

 

el umbral de corriente del electrodo clotoide (α) con el umbral del 
 se 
nor 

orresponden a un umbral menor (o sea, una excitabilidad global mayor). En general, en 
omento del implante la curva amplitud umbral versus duración de pulso para el 

lectrodo clotoide se dispone ligeramente por encima de la curva correspondiente al 
 las 

obases y las cargas umbral límite del electrodo convencional aumentan en forma 
gas 
res 

n agudo o incluso disminuyen.  
de tiempo de ambos tipos de electrodo pueden disminuir primero respecto 

 

or último, en general el electrodo clotoide mostró una mejor performance en la 
ctividad eléctrica del miocardio respecto del electrodo convencional. En 

s de 

límite                     α
                               β         0.17                       0.10                     0.32                       0.34 
 
     
 
Modelo D-5                   Día 0                   Día 1                     Día 4                     Día 8 
 
 Reobase                α
  
 
C
tiempo                   α        0.27                      0.21                      0.17                       0.49 
  (ms)                      β        0.21                      0.24                     0.15                        0.31 
 
Carga umbral
límite                     α        0.17                      0.26                     0.14                       0.40 
                               β        0.08                      0.25                     0.23                       0.67 
 
Para comparar 
electrodo convencional (β) se comparan reobases y cargas umbral límite como
describió en la sección 6: una reobase menor junto con una carga umbral límite me
c
el m
e
electrodo plano, pero luego de transcurridos varios días la situación se invierte porque
re
significativa (incremento fisiológico del umbral) mientras que las reobases y las car
umbral límite de los electrodos clotoides aumentan mucho menos, mantienen sus valo
e
Las constantes 
de los valores que presentan en el momento del implante, para luego aumentar y
estabilizarse. 
P
detección de la a
las referencias [21, 26] se puede hallar una investigación sobre las propiedade
detección de señales por electrodos cóncavos.  
 
8. Conclusiones 
 
-Para estudiar los problemas que se plantean en relación con los umbrales de estimulación 
eléctrica del miocardio parece conveniente introducir una distinción entre excitabilidad 
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global y excitabilidad local en el marco de una descripción funcional del sistema electro-
do-miocardio como la propuesta en la sección 2. 
-Para estimulación mediante pulsos rectangulares de corriente controlada, las fórmulas 
obtenidas en la sección 4 predicen el aumento de las reobases de corriente y las constante 
de tiempo para pulsos de corriente, con el incremento del radio del electrodo, el incre-
mento del espesor del casquete de tejidos no excitables interpuesto entre el electrodo y el 
miocardio y con el cambio en la modalidad de estimulación de monopolar a bipolar.  
-Para estimulación mediante pulsos rectangulares de voltaje controlado, las fórmulas 
obtenidas en la sección 5 relacionan las reobases de voltaje y las constante de tiempo para 
pulsos de voltaje con la resistencia variable de los tejidos, la resistencia de la capa doble 
electroquímica de la interfase a la corriente continua, y con las reobases de corriente y las 
constantes de tiempo para pulsos de corriente, respectivamente. Predicen las modificacio-
nes en el umbral de voltaje con las variaciones en las dimensiones, forma y polarización 
del electrodo, así como con las modificaciones en la resistencia de los tejidos asociadas a 
la formación del casquete de tejidos no excitables. Si bien la evidencia experimental co-
nocida por el autor confirma todas las predicciones, en general esa confirmación es cuali-
tativa. Esto es debido a que la evidencia proviene de experimentos que no se diseñaron 
específicamente para poner a prueba las fórmulas presentadas y discutidas en este trabajo.  
-En el fenómeno de histéresis que presenta el umbral de estimulación del miocardio, 
además de una componente puramente electrofisiológica, relacionada con el denominado 
efecto Wedensky, hay una componente mecánica relacionada con el comportamiento del 
miocardio como un sistema mecánico sobre-amortiguado y sometido a las fuerzas perió-
dicas producidas por la contracción del corazón. El aporte de la componente mecánica a 
la histéresis del umbral es un tema para investigar.  

165 

0,eK

Sd−≤ 3

-Si se admite que la interfase electrodo-tejidos se puede describir mediante una impedan-
cia de Drake, entonces una forma de disminuir la polarización de un electrodo de marca-
paso, contribuyendo a disminuir el umbral de voltaje en el sistema electrodo-miocardio, 

es disminuir los parámetros m  y que aparecen en la fórmula (10 c).  Puesto que 

es inversamente proporcional al área de la interfase, conviene aumentar esta última 

sin aumentar el área aparente (el radio del electrodo). 

0,eK

Como  (fórmula (10 b)), se puede disminuir el parámetro m  aumentando lo 

más que sea posible la dimensión fractal  de la interfase desde 2 que corresponde a 

una superficie idealmente lisa, hacia 3 que correspondería a un fractal que llena el espacio 
(lo cual, por supuesto, no es alcanzable en la práctica). En general los procedimientos que 
aumentan la porosidad de un electrodo incrementan simultáneamente su dimensión frac-
tal. 

m

Sd

-A diferencia de lo ocurrido con el electrodo cóncavo-parabólico francés, la excitabilidad 
en fase crónica del sistema electrodo miocardio formado por el electrodo cóncavo-
clotoide resultó significativamente mayor que la del electrodo convencional utilizado para  
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stante más pequeño [1] lo 

n  mu
de

r un electrodo externo.  

ds) Pacemakers leads. Elsevier, Amsterdam, 1985. 

pringer, Berlin, 1975. 
. Fiandra O, Suárez-Antola R et al. Estimulación endocárdica. Observaciones post implantación 

Estimulación Cardíaca, 1981; 2(4): 209-220. 
cos. CCC, Montevideo, 1985. 

ctrica y la 
dad de la 

República. Montevideo, 1991. 

la comparación. Una de las razones de esta diferencia de comportamiento entre los dos 
electrodos cóncavos, además de la diferencia en la forma de la concavidad, es la 
diferencia en las dimensiones de los electrodos: el francés es ba
cual desvanece el efecto de la concavidad cuando se forma el casquete de tejidos no 
excitables.  
-Los avances en la tecnología de generación de pulsos estimuladores y en la tecnología de 
detección de señales en los marcapasos ha  sido cho más rápidos que el avance en el 
diseño de los electrodos.  Un motivo  este retraso parece ser una comprensión 
insuficiente de lo que ocurre en el miocardio cuando sus membranas excitables se 
polarizan debido al campo de densidades de corriente generado po
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