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RESUMO

Para que a terapia de CDI seja efetiva e segu-
ra, um dos primeiros objetivos é alcancar limiares
baixos de desfibrilagdo (LDF). Mesmo a rapida
evolugcao tecnoldgica dos CDIs ainda ndo permite
que o problema dos LDFs seja abordado com base
nos fundamentos eletrofisioldgicos ja conhecidos
sobre a célula cardiaca. Como solucao, a inclina-
céo da forma da onda (tilt) tem sido empregada na
desfibrilagdo. Esse parametro, fixo na maioria dos
CDIs atuais, € mais util quando programavel. A
capacidade de programacéao do tilt & util em deter-
minadas circunstancias. Entretanto a capacidade
de programacédo da largura de pulso da desfibrilacéo
é outro método também adequado para reduzir os
LDFs, pois esta diretamente relacionada a importan-
tes variaveis que determinam a eficacia da desfi-
brilacdo. Dado o atual entendimento dos mecanis-
mos fisiolégicos envolvidos, a flexibilidade clinica
ideal para gerenciar os LDFs necessita da capa-
cidade de programacéo tanto do tilt como da largu-
ra de pulso.

HISTORICO

A busca de limiares baixos de desfibrilacéo
(LDFs) é vital para a eficacia da terapia de CDI em
longo prazo. Parte significativa do tempo do procedi-
mento de implante é dedicada a essa busca. Limi-
ares baixos possibilitam a programacdo de saidas
baixas, o que ajuda a agilizar a entrega da terapia,
uma vez que reduzem o tempo de carga dos ca-
pacitores. Além disso, minimizam o desconforto do
paciente e o dano potencial ao miocardio decor-
rente de eventuais choques, aceleram a recupera-
¢do hemodindmica apds o choque e ajudam a
prolongar a longevidade do CDI. Atuam ainda como
importante fator de seguranca contra as condi¢des
que podem elevar os limiares de desfibrilagdo apds
o implante, tais como mudanca da terapéutica me-
dicamentosa, migracdo do cabo-eletrodo etc.'?

A selecao do CDI, assim como a selegéo e o
posicionamento dos cabos-eletrodos, exercem papel
significativo no objetivo de alcangar LDFs baixos.
Atualmente, o aperfeicoamento técnico dos desfi-
briladores implantaveis e de seus cabos-eletrodos,
juntamente com o aprimoramento do teste de limiares
durante o implante reduziram significativamente os
LDFs. Entretanto, com excecédo da troca do siste-

ma ou da revisdo cirdrgica do cabo-eletrodo, a
capacidade de programacdo € a unica ferramenta
nao cirurgica disponivel para manutencao de limia-
res baixos ou adaptagdo as novas necessidades
do paciente apds o implante.

No inicio da terapia de CDI, os dispositivos
ofereciam possibilidade de programacao de saidas
de choque, mais frequentemente em volts ou joules
(J). Com a evolucdo da tecnologia, inumeros pa-
rametros relacionados a saida tornaram-se progra-
maveis. Mais recentemente, os CDIs da St. Jude
Medical passaram a contar com a possibilidade de
programacéo do tilt, dos vetores de choque e da
largura de pulso. Essas caracteristicas fornecem
ferramentas poderosas para o gerenciamento dos
limiares de desfibrilacao.

PARAMETROS-CHAVE DA DESFIBRILACAO

Fisiologico

Permanece pouco conhecido o mecanismo exato
pelo qual a energia elétrica atua nos tecidos para
promover a desfibrilagdo cardiaca. Entretanto, varios

parametros fisioldgicos podem ser pertinentes a
este entendimento:

Constante de Tempo da Membrana Cardiaca:
é uma medida relativa da velocidade com a qual
um campo elétrico troca o potencial de uma membra-
na de célula cardiaca. Utiliza uma férmula matema-
tica. Expressa a quantidade de tempo necessario
para que a membrana alcance cerca de 63% do
potencial elétrico ao qual é exposta. Para o tecido
cardiaco mamario, a constante de tempo da mem-
brana varia entre dois e cinco milissegundos®.

Rheobase: valor que descreve a relagdo entre
a corrente necessaria para a estimulacdo elétrica
do tecido e o tempo (ou duragcdo) que a corrente
deve ser aplicada, ou seja, a quantidade de corrente
necessaria para estimular o tecido usando um pul-
so de duracgéao infinita. As correntes de rheobase de
desfibrilacao tipicas em humanos séo de 2,3-5,6 A*.

Cronaxia: a cronaxia é a duragdo de um pulso
que necessita de duas vezes a corrente de rheo-
base. Pesquisas com animais®'® sugerem que a
cronaxia de desfibrilagcdo esta na faixa de 2 a 4ms.
Recentemente, estudos realizados em seres huma-
nos tém mostrado valores entre 3 e 5ms™'4,
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Cardioversor/Desfibrilador Implantavel (CDI)

A energia € o parametro elétrico de desfibrilacéo
mais facil de medir. A corrente média, entretanto,
é um indicador mais preciso da necessidade de
desfibrilacao do coragdo. Em 1978, Bourland'® mos-
trou que a corrente média de um pulso de desfi-
brilacdo, independente de seu formato, € a melhor
medida de sua efetividade, comparada a outros
pulsos de mesma duracdo. O uso da corrente é
responsavel pelos casos de impedancia e capaci-
tancia que determinam o fluxo de corrente e, conse-
glientemente, o gradiente de potencial necessario.

Energia: voltagem x corrente x tempo. Esta
relacdo é exata apenas para pulsos quadrados.
Os CDlIs atualmente disponiveis registram tipicamen-
te a energia descarregada por um choque, mas o
valor ndo é calculado de forma consistente pelos
fabricantes e nao se refere diretamente as neces-
sidades fisioldgicas da desfibrilacao.

Corrente: medida da freqiéncia do fluxo de
elétrons. Décadas de pesquisas com animais permi-
tem afirmar que a corrente média, assim como sua
relacéo direta com a rheobase, é uma medida exce-
lente da energia necessaria para uma desfibrilagcdo
para um pulso monofésico ou para a primeira fase
de um pulso bifasico®.

Impedéancia: resisténcia ao fluxo de corrente
em um circuito. A medida da impedancia do cho-
que é uma parte fundamental de cada implante de
CDI, pois determina a quantidade do fluxo da cor-
rente criada pela voltagem do choque.

Inclinacao (tilt): caracteristica de um pulso elé-
trico que diminui exponencialmente com relagao
ao tempo. Na forma de uma onda bifasica, descreve
a diferenca de potencial entre as voltagens no
pico e o ponto onde a fase muda. Por exemplo, um
choque de 200 V com inclinacdo de 65% muda
sua polaridade quando a voltagem atinge 70 V
(200 menos 0,65 x 200). A especificacado da inclina-
¢do ajusta automaticamente a duracdo do pulso
em uma tentativa de fornecer a quantidade de ener-
gia programada. A segunda fase: também pode
estar associada a uma determinada inclinacao, igual
ou ndo a da primeira fase.

Desfibrilacdao do tecido cardiaco

O mecanismo especifico pelo qual um choque
desfibrila o coragdo ainda nao foi estabelecido
conclusivamente. A estimulacgao elétrica deve captu-
rar substancialmente todo o tecido ventricular para
fazer cessar a arritmia e minimizar a chance de
que qualquer célula ndo capturada propague formas
de onda suficientes para reiniciar a fibrilacao. Sabe-
se que a desfibrilacdo bem sucedida necessita de
um gradiente de potencial minimo em todo o miocardio
ventricular'®, Para que isso ocorra, € necessario
um ajuste eletrofisiolégico tdo complexo que a des-

fibrilacédo é geralmente considerada um evento pro-
babilistico. O choque elétrico é utilizado para promo-
ver o sincronismo elétrico das células, tanto pela
sua ativagao', como atingir também as células que
se encontravam refratarias.

A primeira desfibrilacdo humana registrada
ocorreu em 1947, durante uma cirurgia toracica
em um jovem de 14 anos. Envolveu o uso de um
transformador AC que entregava duzias de ciclos
durante cada tentativa de desfibrilagao™. Em 1971,
Schuder® desenvolveu o raciocinio envolvendo a
forma de onda exponencial truncada, que nao ape-
nas formou o conceito utilizado pelo desfibrilador
implantavel, mas também destacou a complexidade
dos fendmenos elétricos envolvidos.

O truncamento da forma da onda resultou na
entrega de menos energia ao coragéo, o que reduziu
os limiares para cerca de metade. Disso decorre
a dificuldade de utilizar a energia como elemento
chave determinante da programacédo do CDI. Vale
a pena notar que os primeiros investigadores deci-
diram truncar a forma de onda em uma duragao de
tempo igual a constante de tempo elétrica de
1,0 ms, o que produziu um decréscimo de 63% na
voltagem da forma de onda, uma “coincidéncia”
que provavelmente é responsavel pela vasta aceita-
¢édo de uma inclinacdo de 65%, nas formas de
onda bifasica utilizadas atualmente. A constante
de tempo do choque é proporcional a capacitancia
do CDI e a resisténcia entre os eletrodos. Varia de
3 a 15 ms e por isso é quase sempre mais alta do
que a constante de tempo da membrana.

Baseados na pesquisa subseqliente de Schuder
sobre o uso das formas de onda bifasica,?’ Fain??
e Winkle?® concluiram que a forma de onda mais
eficaz é a bifasica, usada nos CDIs de hoje. Em 30
de abril de 1993, o Ventritex Cadence® modelo
V-100 foi aprovado como o primeiro dispositivo a
utilizar a forma de onda bifasica. Tal fato revolucio-
nou a terapia de CDI, permitindo o uso rotineiro de
uma abordagem transvenosa, suplantando os proce-
dimentos de peito aberto caracteristicos dos dispo-
sitivos mais antigos.

A operacao da forma de onda biféasica é expli-
cada em um modelo quantitativo na teoria de bur-
ping'’, que defende que a fungdo da primeira fase
de um choque bifasico é idéntica a primeira fase
de um choque monofasico usado para despolarizar
e/ou prolongar os periodos refratarios de virtual-
mente todos os midcitos ventriculares. A funcédo da
segunda fase é remover carga residual nas célu-
las que nao foram “capturadas” e a captura é usada
para compreender os periodos refratarios. O burping
diminui significativamente o numero de células esti-
muladas, o que leva a exibicdo de ativagdes atrasa-
das capazes de dessincronizar o coragao. A segun-
da fase também serve para remover a carga das
células muito proximas dos eletrodos e por isso
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prejudicadas eletricamente, ao menos temporaria-
mente. Validada tanto em estudos de animais?#2°
como de humanos®?, essa teoria permite a otimi-
zacdo das formas de onda de duragdes de pulso
em ambas as fases da onda bifasica (figura 1).

Tal como na estimulagéo cardiaca, a desfibri-
lagéo traduz uma relagdo entre a resisténcia do
sistema e a duragdo do pulso que, embora nao
seja tao direta como na estimulagéo, expressa essen-
cialmente uma combinagéo entre voltagem e corren-
te, abaixo da qual a desfibrilacdo nédo pode ser
alcancada sem levar em consideragdo a duragao
do pulso (figura 2). A teoria do burping mapeia os
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Figura 1 - Voltagem do choque e resposta da membrana. Um
choque quase ideal traz o potencial da membrana para
um valor maximo na primeira fase e, entdo, reduz o
potencial da membrana a valores préximos a zero na
segunda fase. Assumindo uma constante de tempo da
membrana e conhecendo a resisténcia e capacitancia,
as duragdes ideais para cada fase podem ser entre-
gues usando-se cdlculos matematicos .
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Figura 2 - A desfibrilagdo mostra a relagdo entre resisténcia e
duragdo que caracteriza a estimulagado cardiaca. A
cronaxia tem implicagbes importantes para as larguras
de pulso tanto da primeira fase de uma forma de onda
bifasica como de uma forma de onda monofésica.

componentes-chaves da relagdo entre a resistén-
cia e a duracdo, rheobase e cronaxia, diretamente
sobre os parametros fundamentais da forma das
ondas bifasicas.

A primeira fase tem a mesma fungdo de um
choque monoféasico (admitindo-se que haja fluxo
de corrente suficiente) e sua duracdo deve estar
préxima da cronaxia humana (3 a 5 ms). A segun-
da fase serve para remover a carga excessiva e
sua duracédo deve ser aproximadamente 2,5 a
3 ms para que se mantenha proxima da constante
de tempo da membrana. Na pratica clinica, os ca-
pacitores do dispositivo e impedéancias do choque
certamente alteram essas duragdes ideais.

Os conceitos de reobase e cronaxia propostos
por Lapicque?® possibilitam a identificagdo dos para-
metros mais importantes que afetam a TDF. Se a
intencdo é criar um gradiente de potencial minimo
por todo o ventriculo, a ciéncia é clara: - quanto
mais forte a voltagem do choque, mais alto o gradiente
resultante. Entretanto, resisténcia e capacitancia admi-
nistram a quantidade de corrente criada no tecido
cardiaco, independentemente do nivel de energia.

Nos capacitores usados atualmente, com as
impedancias tipicas dos choques, as larguras de
pulso mais estreitas podem entregar correntes médias
mais altas sem aumentar a energia, de modo que
pulsos de desfibrilagdo como os mostrados na fi-
gura 3 seriam bem sucedidos. Esses pulsos quadra-
dos assumem uma corrente e uma voltagem cons-
tante por toda a duragédo do pulso. O pulso a direi-
ta representa o tempo de cronaxia e a duracéo
associada a duas vezes a corrente da reobase (ou
10 A, neste exemplo). Esta situagdo é idéntica a
vista com a estimulacdo de bradicardia.

Ao traduzir esses valores para outros mais
representativos dos parametros programaveis em
um CDI, é possivel estabelecer o aumento da eficién-
cia de energia associada com a largura de pulso
mais estreita. Se for considerada uma impedancia
tipica de 50 Ohms e se um valor arbitrario de
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Figura 3 - Com um limiar de desfibrilagdo de reobase de 5 A e
cronaxia de 3 ms, tanto o “pulso de reobase” a
esquerda, como o “pulso de cronaxia” a direita desfi-
brilariam o coragéo. Entretanto, o pulso mais estreito
usa bem menos energia, situagéo idéntica a observada
com a estimulacdo de bradicardia.
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40 ms for substituido pela duracao infinita, a Lei de
Ohm mostra que o pulso de reobase entrega 250V
ou 50 joules de energia, enquanto que o “pulso de
cronaxia” entrega 500V ou 15 joules. Assim sendo,
uma largura de pulso mais curta fornece uma cor-
rente mais alta, ainda que com energia mais baixa
— uma excelente alternativa para baixar TDFs.

Apesar desse modelo ter usado pulsos quadra-
dos com voltagem e corrente constantes, as mesmas
leis aplicam-se as descargas capacitivas e as formas
de ondas bifasicas usadas nos CDIs disponiveis
atualmente*. O modelo destaca a limitagdo funda-
mental de energia como uma medida da “dosagem”
da desfibrilagao. Além da auséncia de relacionamen-
to direto com a necessidade de desfibrilagdo do
coragéo, normalmente entendida como um gradiente
de potencial minimo estabelecido pela passagem
de uma corrente média minima, a energia é signi-
ficativa apenas quando sao fixadas a resisténcia,
a capacitancia e a duracao de pulso. Esse cenario
refere-se a muitas situagdes clinicas e mudancas
na capacitancia do CDI, na resisténcia do eletrodo
ou na duracgéo do pulso, que ocorrem com duracdes
de inclinagéo controladas e transformam a energia
em uma medida menos confiavel.

Tanto os parametros de largura de pulso como
de inclinacdo tratam da duracdo do choque. A figu-
ra 4 ilustra o conceito de inclinagdo, baseado no
objetivo de entregar uma quantidade programada
de energia. A inclinagdo pode ser compensada em
alguma medida pelas mudangas de resisténcia e
capacitancia. Pode ainda ajustar automaticamente
a largura de pulso de forma deletéria, principalmente
ao estender a largura de pulso em uma tentativa
de fornecer a quantidade programada de energia.
Com um capacitor descarregando dentro de uma
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Figura 4 - A inclinagdo de uma forma de onda bifasica descreve
o declinio da voltagem da ponta do cabo-eletrodo em
direcdo ao ponto de mudancga de fase. Neste exemplo,
uma inclinacdo de 36% significa que a voltagem do
pulso desfibrilando declinou em 36% no ponto em que
a polaridade do pulso mudou. A mudanga da inclinagao
altera a duracédo das duas fases do pulso, consideran-
do que ambas tém a mesma inclinagdo.

carga capacitiva, a corrente média declina o tem-
po todo, comprometendo o beneficio de prolongar
a duracdo do pulso.

A capacidade de programar a largura do pulso
possibilita um melhor controle da corrente fornecida
e uma combinagcdo muito mais precisa da duragcao
das fases de uma forma de onda bifasica, com sua
funcéo fisioldgica baseada teoricamente no modelo
de burping. O modelo possibilita calcular as larguras
de pulso recomendadas para choques com resistén-
cia selecionada e constante de tempo da membrana
cardiaca'’. Um estudo recente comparou as larguras
de pulso com os resultados encontrados ao se utilizar
uma inclinagdo fixa de 65%. As TDFs foram sig-
nificativamente reduzidas em portadores de CDI que
tinham exibido TDFs altas anteriormente (>400V)3.

A segunda fase ideal pode ser calculada apenas
pelo modelo de burping. Entretanto, a primeira fase
ideal pode ser calculada usando tanto os calculos
matematicos do modelo de resisténcia-duracao
(rheobase e cronaxia — ilustrados nas Figuras 2 e
3) ou os do modelo de burping (ilustrado na figura
1). Apesar das respostas dadas serem levemente
diferentes, ambos darao excelentes resultados.

CONCLUSAO

A teoria de burping de carga que descreve a
fungé@o das formas de onda de desfibrilagdo bifasica
sugere que o ajuste da duracdo dos pulsos de
desfibrilagdo ¢ um método mais preciso para a
diminuicdo da TDF do que a inclinagdo ou mesmo
a programacao de energia. Considerando-se a na-
tureza ainda emergente do conhecimento cientifico
relativo a desfibrilagdo em nivel celular, médicos e
pacientes estardo melhores servidos pelos CDls
com capacidade de programagédo ampla. A St. Jude
Medical é a unica empresa de CDI que oferece a
possibilidade de programacéo tanto da inclinacéo
como da largura de pulso das formas de onda de
desfibrilagdo. Procure seu representante St. Jude
para saber mais detalhes de como tratar os Limiares
de Desfibrilagdo elevados.
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