
Los marcapasos, para generar los impulsos eléctricos y
alimentar sus circuitos, precisan de una fuente de ener-
gía, que en la actualidad es una pila de litio-yodo, de ca-
pacidad limitada aunque su carga sea tres veces mayor
por unidad de volumen que la disponible en las baterías
empleadas hace 30 años.

A continuación se exponen aspectos técnicos básicos
cuyo conocimiento es necesario para obtener un bajo
consumo de energía y de este modo prolongar la vida útil
de los generadores.

La programación de la energía del impulso permite re-
ducir el consumo, por lo que es fundamental obtener un
óptimo umbral de estimulación, que en gran parte depen-
de de la interfase electrodo-endocardio.

También se revisan los automatismos de respuesta en
frecuencia, detección y reducción de la estimulación ven-
tricular innecesaria, así como la digitalización de las se-
ñales intracardiacas.

Palabras clave: Energía. Pila de litio-yodo. Umbral de
estimulación. Detección. Digitalización de señales intra-
cardiacas.

influyen de forma determinante en la vida del genera-
dor, por lo que es preciso conocer algunos aspectos
técnicos básicos para mantener las expectativas de lon-
gevidad del marcapasos2.

En el diseño de los circuitos de un generador, la
condición fundamental es obtener un bajo consumo.
Actualmente, el consumo de los circuitos de un marca-
pasos es varios centenares de veces menor que el de
los circuitos utilizados en la electrónica convencional,
lo que da una idea del esfuerzo tecnológico que re-
quieren su diseño y su fabricación.

UNIDADES Y LEYES ELÉCTRICAS BÁSICAS

Se denomina corriente eléctrica al movimiento de
cargas eléctricas en un medio conductor, impulsadas
por un potencial eléctrico, de modo similar a la 
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ESTIMULACIÓN CARDIACA CON MARCAPASOS

Cardiac Pacing: Basic Technical Considerations

Cardiac pacemakers need an energy supply to genera-
te pulses and to power internal circuitry. At present, that
energy is provided by a lithium iodine cell, which has a li-
mited capacity although it holds three times the charge
per unit volume of batteries used 30 years ago. 

This article describes the basic techniques used for en-
suring that energy consumption is low and, consequently,
that the pacemaker’s useful life is as long as possible.

Careful programming reduces the energy used in each
impulse and lowers consumption. Therefore, it is essen-
tial to determine the optimum pacing threshold, which lar-
gely depends on the electrode-endocardium interface.

This article also contains a review of automatic pace-
maker functions, such as rate-responsiveness and the
detection and reduction of unnecessary ventricular pa-
cing, and an update on digital processing of intracardiac
signals.

Key words: Energy. Lithium iodine cell. Pacing threshold.
Detection. Digital processing of intracardiac signals.

INTRODUCCIÓN

Los marcapasos precisan de una fuente de energía
eléctrica, tanto para generar los estímulos cardiacos
como para alimentar sus propios circuitos electróni-
cos. Desde 1972 dicha fuente es una pila de litio-yodo
(Li-I). Aunque los modelos actuales disponen de 3 ve-
ces la carga eléctrica por unidad de volumen que tenían
hace 30 años, ésta sigue siendo limitada1. 

Las diferentes formas de programación necesarias
para proporcionar a cada paciente la terapia apropiada
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corriente de agua en una tubería impulsada por la pre-
sión de un depósito elevado. Las cargas eléctricas pue-
den ser de naturaleza diversa, desde los electrones li-
bres de un metal hasta las proteínas polarizadas o las
sales disociadas en un medio acuoso. Pueden tener
signo positivo o negativo y, como ocurre con los ima-
nes, las cargas del mismo signo se repelen y las de sig-
no contrario se atraen.

Se denomina ánodo al electrodo sumergido en una
solución electroquímica capaz de liberar electrones y
cátodo, al capaz de aceptarlos. La acumulación de
cargas eléctricas determina un potencial eléctrico, y
si conectamos ambos electrodos mediante un circui-
to externo, se producirá un desplazamiento de las
cargas disponibles, estableciendo una corriente eléc-
trica hasta que se alcance el equilibrio de potencia-
les.

La corriente eléctrica se transmite a la velocidad de
la luz, aunque las cargas se mueven a velocidades muy
bajas, < 1 m/s. Esto es comparable a una fila de 1.000 co-
ches parados en un semáforo en rojo, que al cambiar 
a verde, arrancarán a idéntica velocidad en el instante
de percibir la señal luminosa. Esta situación tan irreal
se produce cuando accionamos un interruptor eléctri-
co.

La unidad de intensidad de corriente eléctrica es el
amperio (A). Una intensidad de 1 A transporta en un
conductor durante 1 s una carga eléctrica total definida
como 1 culombio (C) y equivale aproximadamente a
6,24 × 1018 electrones.

La acumulación de una carga total de 1 C emplean-
do para ello la energía de 1 julio (J) constituye un po-
tencial eléctrico de 1 voltio (V).

Las cargas eléctricas, en su movimiento a través de
un conductor encuentran obstáculos contra los que
chocan, lo que dificulta su movilidad y genera calor.
La relación entre el potencial eléctrico que las impulsa
y la intensidad de corriente que alcanzan fue descrita
por Georg S. Ohm (1789-1854)3, que observó que la
relación entre la diferencia de potencial entre dos pun-
tos de un conductor eléctrico y la intensidad de la co-
rriente que lo recorre era una constante; la denominó
resistencia (R) y, por razones obvias, se mide en oh-
mios (Ω).

Intensidad = voltaje / resistencia
1 A = 1 V / 1 Ω

La Ley de Ohm es válida sólo cuando la corriente
tiene un valor constante en el tiempo. Cuando es va-
riable, como es el caso de la espícula de estimula-
ción, es necesario aplicar la Ley de Ohm Generaliza-
da, en la que el concepto de resistencia se sustituye
por el de impedancia (Z), que también se mide en
ohmios. 

Si multiplicamos el valor de la intensidad de co-
rriente por el potencial que la impulsa, obtendremos

el valor de la potencia eléctrica, cuya unidad es el va-
tio (W).

Voltaje × intensidad = potencia
1 V × 1 A = 1 W

De la misma forma, al multiplicar la potencia por el
tiempo, obtenemos el valor de la energía utilizada,
cuya unidad de medida en el Sistema Internacional es
el julio (J).

Potencia × tiempo = energía
1 W × 1 s = 1 J

Por lo tanto,

E = V × I × T = V2 × T / R = I2 × R × T

Las unidades eléctricas que se han descrito son de
una magnitud poco práctica para los valores que se
manejan en la estimulación cardiaca, por lo que en la
tabla 1 se muestra un recordatorio de sus múltiplos y
submúltiplos.

FUENTES DE ENERGÍA

Las pilas de los marcapasos son casi en su totalidad
de Li-I y están formadas por un ánodo de litio y un cá-
todo de yodo, y el electrolito es yoduro. El ánodo de
litio (polo negativo) libera electrones, que son atraídos
por el cátodo de yodo (polo positivo) en una reacción
de oxidación-reducción. Las pilas de Li-I tienen un
voltaje nominal de 2,8 V. Durante su vida útil, la de-
pleción de los electrodos y la acumulación de electro-
lito forman una barrera que incrementa la resistencia
interna de la pila, lo que produce un decremento pro-
gresivo de su voltaje. Cuando dicho voltaje alcanza un
valor crítico, el generador debe sustituirse.

En la figura 1 se muestra un ejemplo de la curva de
desgaste de una pila de Li-I sometida a la descarga ha-
bitual de un generador. Las pilas de Li-I ofrecen un
elevado índice de repetitividad en sus curvas de des-
gaste, por lo que el cálculo de su longevidad es muy
fiable.
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TABLA 1. Múltiplos y submúltiplos de las unidades

utilizadas en electroestimulación

Magnitud Múltiplo y submúltiplo Equivalencia

Tiempo ms Milisegundo 10–3 s = 0,001 s

µs Microsegundo 10–6 s = 0,000001 s

Intensidad eléctrica mA Miliamperio 10–3 A = 0,001 A

µA Microamperio 10–6 A = 0,000001 A

Diferencia de potencial mV Milivoltio 10–3 V = 0,001 V

Impedancia/resistencia kΩ Kiloohmio 103 Ω = 1.000 Ω

Energía µJ Microjulio 10–6 J = 0,000001 J



La capacidad de una pila se expresa en Ah (ampe-
rios por hora), es decir, una pila de 1 Ah es capaz de
entregar una corriente de 1 A durante 1 h o, lo que
es lo mismo, 20 µA durante 50.000 h (5,7 años).
Los valores habituales de capacidad de las pilas de
los marcapasos están alrededor de 1,3 Ah. La capa-
cidad de una pila se puede expresar de varias for-
mas:

Capacidad estequiométrica es la carga derivada de
la cantidad de material químico utilizable en la reac-
ción de oxidación-reducción.

Capacidad eficaz es el resultado de restar a la capa-
cidad estequiométrica la carga que se pierde en la des-
carga interna (suele ser < 1% anual).

Capacidad residual es la carga restante de la pila
cuando se activa el indicador de final de vida en el ge-
nerador.

Capacidad disponible es el resultado de restar a la
capacidad eficaz el valor de la residual. Éste es el valor
que habitualmente figura en los manuales técnicos de
los fabricantes (p. ej.: capacidad estequiométrica, 1,5 Ah;
capacidad eficaz, 1,45 Ah; capacidad residual, 0,15 Ah;
capacidad disponible, 1,3 Ah).

El consumo de corriente en un generador se distri-
buye entre la alimentación necesaria de los circuitos
electrónicos y la dedicada a la generación de los im-
pulsos4. Con los parámetros nominales de fábrica, la
alimentación de los circuitos internos del generador
representa entre el 50 y el 60% del total. El drenaje de
corriente total promediado de un generador actual se
encuentra entre 12 y 25 µA, dependiendo del tipo de
marcapasos, los parámetros programados, los porcen-
tajes de estimulación e inhibición y la impedancia de
los cables.

Algunos generadores ofrecen la posibilidad de mos-
trar el consumo de corriente en el programador. Aun-
que no es posible influir en el consumo interno de los
circuitos, una programación cuidadosa puede ahorrar
un porcentaje significativo del consumo.

INFLUENCIA DEL ESTÍMULO EN EL
DRENAJE DE CORRIENTE

La morfología del pulso de estimulación tiene una es-
tructura bifásica. La primera fase corresponde al estímu-
lo destinado a despolarizar el miocardio y consiste en la
descarga almacenada en el condensador del circuito de
salida durante un tiempo programable de unas fracciones
de milisegundo. Esta fase se denomina ciclo de descar-
ga. Inmediatamente después se produce una conmuta-
ción en el circuito de salida que carga de nuevo el con-
densador hasta el valor de voltaje de salida programado.
Este proceso, llamado ciclo de recarga, dura aproxima-
damente 6 ms y tiene un triple objetivo: preparar la carga
necesaria para el pulso siguiente, reducir los pospoten-
ciales de polarización en los electrodos y evitar la elec-
trólisis que se produciría si la corriente de estimulación
circulara siempre en el mismo sentido, lo que originaría
la disfunción de los electrodos en unas horas. En la figu-
ra 2 se representa la morfología del estímulo.
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Fig. 1. Curva típica de depleción de una
pila de Li-I de 1,4 Ah de capacidad dis-
ponible con un drenaje constante de 
25 µA. Los valores de resistencia inter-
na varían de un tipo de pila a otro de-
pendiendo de la disposición geométrica
del ánodo y el cátodo.
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Fig. 2. Morfología del estímulo. La primera fase corresponde al pulso
destinado a despolarizar el miocardio. La segunda, de polaridad inver-
sa, corresponde al pulso de recarga. La duración de las fases depen-
derá de los valores programados.



El circuito de salida consume energía sólo durante el
ciclo de recarga, y es ligeramente superior a la entrega-
da durante la descarga por las pérdidas en el condensa-
dor. Resulta sencillo calcular el drenaje de corriente
producido por la recarga. Tomemos como ejemplo un
electrodo de 500 Ω de impedancia y un estímulo pro-
gramado a 2,5 V de amplitud y 0,5 ms de duración a
una frecuencia de 60 lat/min. La corriente promediada
sería:

I = (2,5 V / 500 Ω) × (0,5 ms / 1.000 ms [ciclo de la
frecuencia de estimulación])= 2,5 µA

Al multiplicar este valor por el voltaje, el resultado
sería la energía en el intervalo de 1.000 ms:

2,5 µA × 2,5 V × 1 s = 6,25 µJ

La energía del pulso en microjulios, muy utilizada
durante años, tiene menor utilidad actualmente para el
cálculo de longevidad, ya que todas las pilas son del
mismo voltaje5. En la tabla 2 se muestran distintas si-
tuaciones de estimulación y su repercusión en el con-
sumo.

Es preciso tener en cuenta que la programación de
voltajes de salida por encima del voltaje de la pila 
(> 2,8 V) activa el multiplicador de tensión del dispo-
sitivo, que al tener un rendimiento energético inferior
al 100%, producirá un consumo mayor del calculado.

INDICADORES DE AGOTAMIENTO 

Los marcapasos analizan la capacidad restante de
la pila. Realizan este proceso efectuando medidas pe-
riódicas del voltaje y la resistencia interna, y en algu-
nos modelos, el tiempo invertido en el pulso de recar-
ga. Al hacer un seguimiento, el programador indica si
la pila se encuentra en buen estado o se ha alcanzado
alguno de los criterios de agotamiento. Habitualmen-
te suele haber dos criterios: el tiempo de reemplazo
electivo, representado por las siglas ERI, ERT o RRT,
indica que a la pila le restan sólo algunos meses para
alcanzar el criterio denominado EOL (final de vida).
Una vez alcanzado el criterio EOL, el marcapasos
entra en modo de funcionamiento restringido y pro-
porciona asistencia de estimulación ventricular du-

rante un tiempo indeterminado, habitualmente supe-
rior a 3 meses.

Si no se dispone de programador, se puede conocer
el estado de la pila mediante la aplicación de un imán
sobre el generador, lo que provocará su funcionamien-
to en modo asíncrono a una frecuencia establecida
para cada modelo y cuyo decremento indica su grado
de agotamiento.

UMBRAL DE ESTIMULACIÓN 

Una corriente eléctrica aplicada a un grupo de células
cardiacas puede producir su despolarización, que al
transmitirse al resto del corazón provoca su contracción.
La cantidad mínima de energía de un impulso eléctrico
que se requiere para provocar esta respuesta constituye
el denominado umbral de estimulación, que desde el
punto de vista técnico se mide en densidad de corriente o
flujo de electrones y en la práctica suele medirse en vol-
tios, aunque también puede expresarse como intensidad
de corriente (miliamperios) y energía (microjulios)6.

El impulso o corriente eléctrica emitida por un ge-
nerador de marcapasos para provocar la despolariza-
ción cardiaca tiene que superar una serie de fuerzas
que se oponen a su paso, cuya suma —denominada
impedancia— se determina durante el implante. 

Aunque los términos resistencia e impedancia se em-
plean con frecuencia como similares, impedancia es un
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Fig. 3. Esquema del circuito de estimulación de un marcapasos. CH:
condensador de Helmbolz; IT: intensidad de la corriente en el tejido;
RC: resistencia del cable; RT: resistencia del tejido; RW: resistencia de
Warburg.

TABLA 2. Ejemplos de consumo energético de estímulos en diferentes situaciones

Amplitud Duración Impedancia Frecuencia Estímulo Consumo Energía 

(V) (ms) (Ω) (lat/min) (%) (µA) (µJ)

5 0,5 400 60 100 6,25 31,25

3,5 0,5 500 60 100 3,5 12,25

2,5 0,5 750 60 50 0,8 2,1

2 0,4 1.200 60 50 0,3 0,7



concepto más amplio, pues cuando nos referimos a 
corrientes alternas representa la suma de las resistencias y
reactancias capacitivas (propias de los condensadores) e
inductivas (relativas a las bobinas).

Un esquema del circuito de un marcapasos se mues-
tra en la figura 3. La resistencia del cable conductor
(Rc) es el factor de menor importancia, ya que los me-
tales son buenos conductores de la electricidad y la re-
sistencia que presentan los cables (entre 10 y 100 Ω)
está relacionada con sus características físicas (sec-
ción, longitud, número de filamentos, etc.). El trans-
porte de la carga o corriente a través de ellos se realiza
por medio del movimiento de electrones libres.

Cuando la corriente alcanza el endocardio, que es
comparable a una solución iónica, en la interfase elec-
trodo-endocardio se produce una reacción electroquí-
mica que da lugar a un desplazamiento de iones, los
cuales se ordenan a uno y otro lado de esta interfase
según su carga (los iones positivos recubriendo el elec-
trodo y los negativos, el endocardio), a la vez que se
genera una zona neutra entre ambos frentes iónicos,
formada por agua desionizada7.

Esta interfase se comporta como un condensador de
Helmholz (Ch) que se opone a la transferencia de las
cargas eléctricas desde el electrodo. La diferencia de
potencial que se establece entre los dos lados de esta
barrera se denomina tensión de polarización, y esta
polarización se opone al paso de la corriente entrega-
da por el electrodo, por lo que se precisa un aumento
del voltaje para obtener la despolarización del miocar-
dio.

El grado de polarización dependerá de la estructura,
la superficie y la composición del electrodo, la dura-
ción del impulso y la intensidad de la corriente entre-
gada, y cuanto mayor sea la polarización más elevado
será el umbral de estimulación. 

Además de la resistencia que supone la polarización
(en realidad reactancia capacitiva, pues se trata de un
condensador), para completar el circuito la corriente
todavía ha de superar la resistencia derivada de la difu-
sión de los iones y, finalmente, la resistencia de los te-
jidos (Rt). 

Con respecto al electrodo, hay que tener en cuenta
que lo que determina la despolarización de la zona
miocárdica en contacto con el electrodo es la densidad
de la corriente y que ésta depende de la intensidad de
la corriente y de la superficie del electrodo, lo que
hace que cuanto mayor sea la superficie de contacto
menor sea la densidad de corriente.

Por lo tanto, la superficie del electrodo que está en
contacto con el endocardio es uno de los factores que
más influye en el umbral. Esta superficie, una vez im-
plantado el cable, se incrementa con paso del tiempo
por el desarrollo de una cápsula fibrótica alrededor del
electrodo, a consecuencia un fenómeno de reacción a
cuerpo extraño que se origina en el área de contacto
con el endocardio y al microtrauma producido por la
contracción cardiaca y el paso de la corriente eléctrica. 

Esta fibrosis incrementa la superficie real de distribu-
ción de la corriente y aleja el electrodo de los miocitos.

Por ello, el tamaño, la forma y los materiales que
componen el electrodo afectan al umbral de estimula-
ción, ya que la densidad de la corriente, o número de
cargas eléctricas que pasan por una determinada super-
ficie por unidad de tiempo, varía en función de la su-
perficie de contacto.

Los antiguos electrodos, que tenían una forma esfé-
rica y una amplia superficie de contacto, generaban
una gran fibrosis reaccional, lo que producía tras su
implante un aumento progresivo del umbral (hasta 3-5 ve-
ces el valor inicial) en las semanas siguientes al im-
plante, que se estabilizaba a los 3 meses (umbral cró-
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nico) en valores dobles o triples al valor del umbral
agudo (fig. 4).

Para evitar esta fibrosis, los electrodos actuales se
fabrican con materiales más biocompatibles (aleacio-
nes de platino), con morfologías anulares de superficie
reducida, y además disponen de sistemas con capaci-
dad de liberación lenta de esteroides, que reducen la
fibrosis reaccional.

Otro factor que influye en el umbral de estimulación
es la polaridad de la estimulación. La estimulación ca-
tódica se asocia a umbrales más bajos que la anódica8

y además esta última conlleva más riesgo de desenca-
denar arritmias debido a que produce una situación de
hiperexcitabilidad celular y un período refractario más
corto. Por este motivo, debe evitarse la estimulación
anódica. La configuración bipolar es también más
arritmógena que la unipolar, aunque en los actuales
electrodos este riesgo se ha reducido considerablemen-
te al igualar las áreas del ánodo y el cátodo.

MEDIDA DEL UMBRAL DE ESTIMULACIÓN

Constituye una determinación obligada e imprescin-
dible durante el implante, y el método habitual para
medirlo es la reducción progresiva del voltaje o ampli-
tud de un impulso, de una duración de 0,5 ms.

Es conocido que este valor de umbral determinado
por reducción progresiva del voltaje del impulso es lige-
ramente menor que el obtenido por incremento progresi-
vo del voltaje. Este fenómeno (efecto Wewdwnsky), se-
gún Langberg et al9, se debe a la caída del impulso en el

período refractario relativo del ritmo intrínseco durante la
estimulación asincrónica, puesto que no se produce cuan-
do el estímulo se sincroniza con el final de la diástole.

El valor del umbral obtenido a través del cable elec-
trodo durante el implante se denomina umbral agudo y
depende de múltiples factores, unos relacionados con
el grado de contacto con el endocardio y la estructura
del electrodo y otros relacionados con la capacidad de
respuesta del endocardio. 

Este valor del umbral se incrementa con el tiempo
como consecuencia de la fibrosis reaccional, y una vez
estabilizado (umbral crónico) también puede presentar
variaciones relacionadas con el tono simpático/para-
simpático (vigilia, sueño, reposo, ejercicio, período
posprandial) y otras situaciones como la isquemia, la
hipoxemia, la acidosis y la hiperpotasemia o algunos
fármacos antiarrítmicos10, especialmente los de clase
1C (flecainida, propafenona), que en ocasiones incre-
mentan significativamente el umbral hasta el punto de
causar la pérdida de captura.

Si se determina el umbral de estimulación para dife-
rentes voltajes de un impulso de una duración constan-
te y posteriormente para diferentes duraciones del im-
pulso manteniendo un voltaje constante, se obtendrá
una curva voltaje-duración que los relaciona y está de-
terminada por la ley de Lapicque (fig. 5).

En dicha curva, se denomina reobase al menor vol-
taje del impulso suficiente para producir captura para
una duración del impulso infinita y cronaxia a la dura-
ción del impulso que produce captura para un voltaje
doble a la reobase.
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curva de consumo de energía, sus valores
más bajos corresponden a la cronaxia.



Todos los puntos obtenidos para una duración y vol-
taje determinados que se sitúan por encima de la curva
producen captura, mientras que lo contrario ocurre
para los situados por debajo.

Algunos generadores actuales realizan de forma au-
tomática la determinación del umbral y por reducción
progresiva del voltaje y duración del impulso, y de
acuerdo con los valores obtenidos representan una cur-
va de voltaje/duración, de tipo exponencial, de gran
utilidad para la programación de los parámetros del
impulso y la estimación de los márgenes de seguridad
obtenidos con dichos valores (fig. 6).

Es aconsejable programar valores de duración del
impulso próximos a la cronaxia, con valores de voltaje
dobles del umbral, pues de este modo se obtienen már-
genes de seguridad próximos al 100% con bajos consu-
mos de energía, aunque conviene tener en cuenta que,
como la energía consumida por un impulso viene dada
por la formula E = V × I × t = V × T / R, los aumentos
de voltaje producirán más el gasto de energía que los
aumentos de duración del impulso, aunque los prime-
ros dan lugar a un más amplio margen de seguridad en
la captura.

FUNCIONES PARA REDUCIR EL CONSUMO
DE ENERGÍA

La influencia de la programación de un marcapasos
en el drenaje de corriente de la pila del generador tiene
una importante repercusión, ya que algunas diferen-
cias en dicha programación pueden producir reduccio-
nes de más del 30% de la vida total del implante.

El ahorro energético comienza por la obtención de
un buen umbral de estimulación e impedancias altas.
Los electrodos con bajo nivel de empotramiento con-
ducen a umbrales crónicos elevados e impedancias
muy bajas que, unidos a porcentajes de estimulación
elevados, producen la situación más adversa.

Pese a estos factores, en la mayoría de los pacientes
una programación cuidadosa permite prolongar la vida
del dispositivo incluso más allá de su expectativa de
vida nominal11.

Parámetros programables que influyen en el
consumo de energía 

Los parámetros programables del generador marca-
pasos que influyen en el consumo de corriente se
muestran en la tabla 3.

Los marcapasos actuales incorporan diversas fun-
ciones cuya activación, junto con el uso de cables de
alta densidad de corriente y alta impedancia12,13, per-
mite reducir el drenaje de corriente. 

Frecuencia nocturna. La programación de una fre-
cuencia de estimulación más baja durante el sueño dis-
minuye el número de estímulos y el porcentaje de esti-
mulación.
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Los valores pend. proprocionan:

Margen de seguridad de 2,0

Duración prevista de la pila 98 meses

Pend. Perm.

Amplitud
Duración imp.

1,50 V
0,30 ms

3,50 V
0,40 ms

Puntos de umbral: 0,50 V  1,00 ms
3,50  V  0,03 ms

Fig. 6. Curva voltaje/duración obtenida de
forma automática por el generador, con
márgenes de seguridad, multiplicando por 2
y 3.

TABLA 3. Parámetros programables que influyen en
el consumo de corriente

Amplitud del estímuloa Duración del estímuloa

Frecuencia de estimulacióna Porcentaje de estimulacióna

Activación del sensora Registro de electrogramasa

Algoritmos antitaquicardiaa Algoritmos preventivos de FAa

Modo de estimulación Intervalo AVb

aIncrementan el consumo de forma proporcional.
bReducen el consumo inversamente.



Ciclos de histéresis. Promueven la actividad in-
trínseca auricular y ventricular, con la finalidad de
no estimular cuando la frecuencia intrínseca del pa-
ciente sea ligeramente inferior a la frecuencia de es-
timulación programada, lo que además evita las fu-
siones.

Búsqueda de intervalo auriculoventricular. Favore-
ce la conducción auriculoventricular intrínseca en pa-
cientes con enfermedad del nódulo sinusal (ENS) o
bloqueo paroxístico, disminuyendo la estimulación
ventricular14.

Conmutación automática de modo AAI(R) a modo
DDD(R). Estimulación en modo AAI que conmuta a
modo DDD en caso de bloqueo. Disminuye drástica-
mente la estimulación ventricular en pacientes sin
BAV permanente15.

Control automático de la amplitud del estímulo.
Ajusta de forma automática la amplitud del impulso al
nivel mínimo preciso tras comprobar la captura16,17.

Además de las funciones citadas, pueden contribuir
a un menor consumo otros aspectos de la programa-
ción como son:

1. Programación conservadora de la respuesta en
frecuencia: una respuesta en frecuencia excesiva puede
producir frecuencias de estimulación elevadas, supe-
riores a las que el paciente precisa en su vida diaria, y
acortar la vida del generador.

2. Ajuste de los márgenes de seguridad: en pacientes
no dependientes de marcapasos se debe procurar ade-
cuar los márgenes de seguridad, para evitar un consu-
mo excesivo18. 

3. Activación de registros endocavitarios: los regis-
tros de electrogramas endocavitarios obligan a mante-
ner un bucle de registro permanente que consume
energía, lo que debe tenerse en cuenta en su programa-
ción.

DETECCIÓN DE LA ACTIVIDAD CARDIACA 

La detección de la actividad eléctrica cardiaca in-
trínseca fue el primer avance significativo en el desa-
rrollo de los marcapasos, tras la estimulación en sí
misma. La utilidad y las capacidades de los marcapa-
sos se han ido incrementando con el tiempo en función
del número de cámaras cardiacas detectadas y de la
opción de responder de manera diferente a los eventos
cardiacos detectados. Sin una adecuada detección, to-
dos los beneficios de la estimulación se reducen o
pierden. De ahí la importancia que debe concederse a
la detección.

Dos conceptos son esenciales en la detección de la
actividad cardiaca espontánea por parte de los marca-
pasos: la sensibilidad y la especificidad. La sensibili-
dad se refiere a la capacidad del generador para detec-
tar la actividad espontánea incluso en las peores

condiciones, mientras que la especificidad hace refe-
rencia a que lo detectado corresponda a la actividad
espontánea del corazón que se pretende percibir y no a
potenciales no deseados.

Habitualmente ambas propiedades están relativa-
mente enfrentadas, de modo que cuando incrementa-
mos la sensibilidad de un dispositivo suele ser a costa
de la especificidad y cuando aumentamos su especifi-
cidad existe el riesgo de perder capacidad de detec-
ción.

El proceso de detección conlleva la recogida de la
señal eléctrica del corazón, su amplificación y su
acondicionamiento o filtrado, así como su procesa-
miento ulterior por el circuito lógico del dispositivo. 

La actividad eléctrica correspondiente a la activa-
ción de una cámara cardiaca, recogida desde el epicar-
dio o desde el endocardio, conforma el electrograma
local, que no es sino la transcripción de la diferencia
de potencial entre dos electrodos. La configuración
que toman estos electrodos se denomina derivación, y
se distingue dos tipos fundamentales de derivaciones:
monopolares y bipolares19,20. En las derivaciones mo-
nopolares se registra la diferencia de potencial entre
un electrodo llamado explorador, generalmente en
contacto con el corazón, y un electrodo llamado indi-
ferente, lejano al corazón, cuyo voltaje teórico es cero
o próximo a cero. En las derivaciones bipolares, en
cambio, se registran las variaciones de potencial entre
dos electrodos generalmente próximos que se conectan
a los dos polos del amplificador, por lo que en realidad
se registran las diferencias relativas de potencial entre
ambos electrodos. En estimulación cardiaca perma-
nente, la configuración de las derivaciones se da fun-
damentalmente por la disposición de los electrodos en
los cables. En la actualidad, prácticamente la totalidad
de ellos, independientemente de si se sitúan en aurícu-
la y/o ventrículo derecho, disponen de dos electrodos
intracardiacos, por lo que permiten el registro de deri-
vaciones bipolares. 

Cuando se configura una derivación monopolar se
utiliza la carcasa del generador como electrodo indife-
rente. En el caso de estas derivaciones monopolares, la
gran distancia entre electrodos permite que, por efecto
antena, la señal recogida se contamine con señales pro-
cedentes de zonas relativamente alejadas del electrodo
explorador. Estas señales extrañas se conocen con el
nombre de potenciales de campo lejano e incluyen no
sólo potenciales de estructuras cardiacas alejadas del
electrodo explorador, sino también contaminación por
cualquier otro tipo de interferencia electromagnética.
Así pues, las derivaciones monopolares son más sensi-
bles a la contaminación por «ruido», y a cambio, la
magnitud de su señal es mayor y la deflexión intrínseca
de dicha señal (máximo dV/dt negativo) marca con
exactitud el momento de la despolarización local.

La derivación bipolar podría considerarse la resta al-
gebraica de las dos derivaciones monopolares obteni-
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das de cada uno de los dos electrodos. Al estar próxi-
mos ambos electrodos, las derivaciones monopolares
de ambos son muy parecidas. Por ello, cuando los
electrodos se disponen longitudinalmente en el sentido
del frente de despolarización, las dos señales sólo di-
fieren en el retraso temporal, por lo que su resta dará
un pequeño potencial. En cambio, cuando ambos elec-
trodos se orientan perpendiculares al frente de activa-
ción, las derivaciones monopolares son prácticamente
idénticas y no hay gran retraso temporal, por lo que su
resta algebraica se aproxima a la línea isoeléctrica. Por
otra parte, la contaminación por ruido no deseado ten-
derá a neutralizarse en la derivación bipolar, al afectar
por igual a ambas derivaciones monopolares.

En resumen, la derivación monopolar aporta señales
de mayor magnitud y más información, pero es más
sensible a la contaminación. La derivación bipolar
ofrece señales de menor magnitud y por ser sensible a
la orientación de los electrodos puede perder la señal;
en cambio, es mucho menos sensible al ruido. Las fi-
guras 7 y 8 muestran los electrogramas bipolares y
monopolares recogidos desde la orejuela de la aurícula
derecha y desde el ápex del ventrículo derecho por
sondas bipolares con 1 cm de distancia entre electro-

dos. Obsérvese la menor amplitud relativa del electro-
grama bipolar y la contaminación por campo lejano de
las derivaciones monopolares, aunque en el electrogra-
ma bipolar de la aurícula también se observa un pe-
queño potencial correspondiente a la despolarización
ventricular. Otro fenómeno frecuente durante el im-
plante de dispositivos es la detección de una onda de
lesión, muy evidente en el electrograma monopolar
distal de la aurícula derecha de la figura 7.

Un vez que la señal, monopolar o bipolar, alcanza el
dispositivo, la amplificación de la señal incrementa su
amplitud (ya que se trata de señales de milivoltios)
hasta a lo manejable por el circuito de detección. La
última fase del acondicionamiento de la señal es el fil-
trado. La figura 9 muestra la frecuencia y la amplitud
típicas de diversas señales cardiacas y extracardiacas.
La misión del filtrado es intentar sustraer de la señal
recogida todos los componentes cuya frecuencia no se
encuentre en la gama de frecuencias que nos interesa
detectar.

La señal así acondicionada ya pueden manejarla los
algoritmos del dispositivo para provocar la inhibición
o el disparo, iniciar un temporizador o finalizarlo. En
los generadores actuales, el concepto de período re-
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fractario de detección clásico (tiempo durante el cual
las señales no son detectadas) se ha modificado y, en
la mayoría de ellos, las señales son detectadas conti-
nuamente, y son procesadas de manera diferente si
aparecen durante los períodos refractarios. 

ELECTROGRAMAS INTRACAVITARIOS.
CANAL DE MARCAS

Las señales recogidas por el generador, tras su am-
plificación y filtrado y una vez procesadas por el cir-
cuito de detección, en la actualidad pueden ser trans-
mitidas vía telemetría desde el generador hasta el
programador, y el médico puede obtener y registrar es-
tas señales o electrogramas21-26. Debe tenerse en cuenta
que en el proceso de transmisión la señal que se trans-
mite puede sufrir modificaciones, que dependerán de
las características de cada generador. Cuando las seña-
les transmitidas son digitales, que es la tendencia en la
mayoría de los fabricantes, el proceso de conversión
de la señal de analógica a digital impone ciertas limi-
taciones a la calidad. Una señal digitalizada con una
frecuencia de muestreo alta (por ejemplo 1 kHz, que
es una frecuencia habitual en poligrafía convencional)
y una resolución de 8 bits (lo que permite 256 escalo-
nes de amplitud) requiere 1 byte por cada milisegundo
de señal transmitida o almacenada, lo que equivale
aproximadamente a 1 kB por segundo de señal. Estas
magnitudes suponen un costo computacional y de al-
macenamiento excesivo para la mayoría de los genera-
dores disponibles hace unos años, basados en platafor-
mas analógicas, por lo que empleaban muestreos
mucho menos precisos. Aun así, la fiabilidad de las se-
ñales permitía un correcto análisis en la mayoría de las
circunstancias. La incorporación de plataformas digi-
tales en los actuales generadores ha supuesto una me-

jora tanto en el manejo como en el almacenamiento de
estos datos27. 

La utilidad clínica de la disponibilidad de los elec-
trogramas recogidos por el dispositivo es incuestiona-
ble, ya que su observación permite analizar directa-
mente la señal que el marcapasos está procesando,
conocer su morfología, su amplitud, la rapidez de sus
deflexiones y la contaminación por campo lejano, por
potenciales extracardiacos o por problemas de aisla-
miento o de continuidad del conductor. Todo ello su-
pone una valiosísima herramienta para el diagnóstico
de arritmias nativas del paciente, fenómenos de sobre-
detección e infradetección y valoración de la integri-
dad del conjunto cable-electrodo.

Un paso más avanzado en la capacidad diagnóstica
es el denominado canal de marcas28-30, consistente en
incorporar al registro de los electrogramas detectados
una serie de marcas codificadas que representan la
identificación de todos los procesos de estimulación y
detección que efectúa el generador. De este modo, se
conoce en cada momento cómo el marcapasos inter-
pretó e identificó cada evento y cómo respondió a 
dicha interpretación. Con ello, el análisis del funcio-
namiento del dispositivo se simplifica considerable-
mente.

La figura 10 muestra cómo la obtención del electro-
grama junto al canal de marcas y el ECG del paciente
permiten una correcta interpretación, en un caso de so-
bredetección de la onda T.

SENSORES Y ADAPTACIÓN AUTOMÁTICA DE
LA FRECUENCIA DE ESTIMULACIÓN

Los sensores se pueden definir como dispositivos
que permiten aumentar automáticamente la frecuencia
de estimulación mediante la detección de un paráme-
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tro, fisiológico o no, que refleja directa o indirectamen-
te las demandas metabólicas del organismo. De la defi-
nición se deduce que estos dispositivos se suelen utili-
zar en casos en que está alterada la función del
«sensor» fisiológico del corazón, el nódulo sinusal,
cuando no haya función, en casos de fibrilación auricu-
lar o cuando se emplea una estimulación ventricular31.

En este apartado nos limitaremos a exponer los di-
versos tipos de sensores y su funcionamiento. Sus as-
pectos clínicos y de programación se exponen amplia-
mente en otro trabajo de este monográfico.

Bases fisiológicas del uso de los sensores

El gasto cardiaco depende del volumen sistólico y la
frecuencia cardiaca. En reposo el principal determi-
nante del gasto es el volumen sistólico, pero con el
ejercicio el principal factor de aumento del gasto car-
diaco es la frecuencia cardiaca. Los trabajos de Kar-
lof32 a principios de los años setenta demostraron que
en pacientes con BAV completo el aumento de la fre-
cuencia de estimulación durante el ejercicio producía
un aumento del gasto cardiaco. Estos trabajos son la
base del uso de sensores. Posteriormente numerosos
estudios han demostrado la eficacia de la estimulación
con modulación de frecuencia midiendo parámetros
hemodinámicos, de capacidad de esfuerzo, calidad de
vida o consumo de O2 en estimulación unicameral y de
doble cámara33-35.

Los primeros sensores aparecieron al final de la dé-
cada de los setenta, y Cammilli en 1978 fue el primero
que implantó un marcapasos con un sensor de pH in-
corporado36. Posteriormente se desarrollan otros sen-
sores, pero no fue hasta mediados de la década si-

guiente, con la aparición de los sensores de activi-
dad37,38 y del primer dispositivo DDDR en 198639,
cuando se generalizó su uso clínico.

El sensor ideal es aquel que imita de forma exacta el
comportamiento del nódulo sinusal, es decir, que es
capaz de detectar y responder a estímulos hormonales,
neurológicos, bioquímicos, emocionales, fiebre, etc.
Tal sensor no existe. Todos los que se comercializan o
están en investigación se basan en la detección de di-
versas respuestas fisiológicas al ejercicio y tienen un
esquema de funcionamiento parecido: una vez detecta-
da la señal por el sensor, ésta es filtrada y rectificada
por el algoritmo que, en función de la intensidad de la
señal y de acuerdo con una curva de respuesta progra-
mable, se establece la frecuencia de estimulación. La
relación entre la intensidad de la señal y la frecuencia
de estimulación puede ser lineal, como en el caso del
sensor de actividad, curvilínea o compleja como en el sen-
sor de temperatura40. 

Rickards dividió los sensores en tres tipos en fun-
ción del nivel fisiológico en que llevan a cabo su ac-
tuación:

– Primarios: los que detectan los cambios que deter-
minan la respuesta del nódulo sinusal, como la con-
centración de catecolaminas circulantes o la actividad
neurológica.

– Secundarios: los que detectan los parámetros fisio-
lógicos que son consecuencia del ejercicio; dentro de
este grupo están la mayoría de los sensores (intervalo
QT, temperatura, volumen minuto respiratorio, etc.).

– Terciarios: los que detectan fenómenos externos
producidos como consecuencia del ejercicio; el sensor
de actividad es el mejor ejemplo de este grupo. 
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Fig. 10. Registro obtenido de un programador. Electrocardiograma, canal de marcas y electrograma intracavitario. 



A la hora de estimar la validez de un determinado
sensor debemos tener en cuenta una serie de conside-
raciones de tipo fisiológico y técnico (tabla 4).

Tipos de sensores

Actualmente disponemos de generadores con senso-
res de actividad, del intervalo QT y de volumen minu-
to respiratorio (que son los que describiremos con más
detalle); otros, que describiremos más resumidamente,
están en desuso o en fase de investigación.

Sensores de actividad

Detectan las señales externas producidas por el ejer-
cicio que realiza el paciente. A pesar de ser los menos
fisiológicos, son los más utilizados. Existen dos tipos
básicos:

Transductor piezoeléctrico: consiste en un cristal
piezoeléctrico, adosado a la carcasa del generador, que
detecta las vibraciones que la actividad física origina.
Dichas vibraciones producen en el cristal microdefle-
xiones, que se transforman en señales eléctricas de in-
tensidad y frecuencia proporcionales al grado de acti-
vidad física.

Transductor acelerómetro: como su nombre indica,
es un dispositivo que detecta las aceleraciones origina-
das por el movimiento. Existen diversos sistemas (om-
nisense, tipo trampolín, casino, etc.), todos ellos basa-
dos en la medición del desplazamiento de una masa
alojada en la placa del circuito y sin contacto con la
carcasa (fig. 11).

Los sensores de actividad son los que mejor imitan
al nódulo sinusal, por su rapidez en el aumento de la
frecuencia al inicio del ejercicio, pero al finalizar éste
y cesar de forma brusca las señales detectadas, esta-
blecen su respuesta las curvas de recuperación cardia-
ca para evitar la caída brusca de la frecuencia cardia-
ca. Estos sensores tienen la ventaja de que no precisan
un cable-electrodo específico, no consumen energía y

se puede utilizarlos en marcapasos unicamerales y bi-
camerales. Además, su programación es sencilla y
cada vez está más automatizada. Por el contrario, tie-
nen el inconveniente de ser incapaces de detectar esta-
dos de ansiedad, estrés o fiebre y de que pueden in-
fluirlos las vibraciones externas (uso de ciertas
herramientas, viajar o conducir vehículos con alto ni-
vel de vibraciones, etc.), presiones sobre la zona de
implante y ciertas posturas, lo que conlleva incremen-
tos inadecuados de la frecuencia de estimulación.
Además, producen mayor aumento de la frecuencia al
bajar escaleras que al subirlas, aunque los sensores
basados en acelerómetros son más específicos y están
menos influidos por las vibraciones musculares y ex-
ternas y responden de forma más fisiológica al subir y
bajar escaleras (aumentan más la frecuencia al subir
que al bajar). 

Sensores de volumen minuto respiratorio

Determinan el volumen minuto respiratorio a tra-
vés de la medida de la impedancia transtorácica y
sus variaciones. La impedancia torácica aumenta con
la inspiración y disminuye con la espiración, y la
amplitud de los cambios es proporcional al volumen
corriente. Por lo tanto, el dispositivo puede calcular
el volumen minuto respiratorio (volumen corriente ×
frecuencia respiratoria). Hay una excelente correla-
ción entre el volumen minuto respiratorio y las de-
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TABLA 4. Características deseables de un sensor

Proporcionalidad entre la intensidad de la señal detectada y el nivel

de ejercicio realizado

Velocidad de respuesta apropiada

Sensibilidad para detectar cuándo el paciente realiza o no ejercicio

Especificidad para no detectar señales ajenas a la señal fisiológica

Estabilidad de la respuesta en el tiempo

Tamaño adecuado

Biocompatibilidad

Facilidad de programación

Que no consuma energía o que su consumo sea mínimo

BateríaCircuito

Cristal piezoeléctrico

Batería

Acelerómetro

Fig. 11. Esquema de dos generadores de actividad, con cristal piezoe-
léctrico adosado a la carcasa y con acelerómetro incluido en el bloque
de los circuitos.



mandas metabólicas y, por tanto, con la frecuencia
cardiaca.

Los primeros dispositivos utilizaban un cable subcu-
táneo a través del cual se emitía un impulso eléctrico y
se medía la impedancia entre el electrodo y la carcasa
del generador. En los modelos actuales es el electrodo
proximal de un cable bipolar ventricular convencional
el que emite los impulsos para medir la impedancia
transtorácica. Entre las ventajas de este sensor están su
sencillez, que no precisa electrodos especiales y la
buena correlación entre la señal detectada y la frecuen-
cia cardiaca. Por el contrario, sus desventajas son: el
consumo de energía adicional, la lentitud de su res-
puesta, que pueden afectarlo las enfermedades respira-
torias y que es poco sensible a la poca carga de
trabajo41,42.

Sensor del intervalo QT

Mide el intervalo entre el estímulo del marcapasos
y la máxima pendiente negativa de la onda T. Se basa
en el acortamiento progresivo del intervalo QT al 
aumentar el estímulo simpático. Entre sus inconve-
nientes están su respuesta lenta, que sólo actua con
latidos estimulados, que no se puede utilizar en la au-
rícula y, en los primeros modelos, el riesgo de produ-
cir por acortamiento del QT una retroalimentación
positiva. También puede afectarse por extrasístoles,
isquemia, insuficiencia cardiaca y ciertos fármacos
(fundamentalmente antiarrítmicos). En los últimos
años se ha realizado mejoras, como filtros que elimi-
nan el efecto de los fármacos o algoritmos que res-
ponden a cambios relativos en el QT y no a cambios
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TABLA 5. Sensores

Tipo de sensor Ventajas Inconvenientes

Temperatura: la temperatura de la sangre

varía con la actividad física

pH: el pH de la sangre varía con el ejerci-

cio por el aumento de la concentración de

CO2

Saturación de O2: durante el ejercicio au-

menta la extracción de O2 de la hemoglo-

bina y disminuye la saturación venosa de

O2

Volumen sistólico: mide la impedancia in-

traventricular asumiendo que ésta varía

con el volumen de sangre que hay en la

cavidad

Respuesta evocada: la amplitud de la res-

puesta evocada varía con la frecuencia

cardiaca

dP/dt: la actividad física produce cambios

proporcionales en el dP/dt

Presión del ventrículo derecho (VD): la

presión sistólica del VD varía con el ejerci-

cio

Sistema nervioso autónomo (SNA): mide

el tono autonómico de forma indirecta a

través de la contractilidad del VD usando

como señal la impedancia intracardiaca

Pico de aceleración endocárdica (PEA):
mide la amplitud pico-pico de la acelera-

ción endocárdica durante la fase de con-

tracción isovolumétrica

Buena relación con ejercicio

moderado y fuerte. Sensible a la

fiebre

Respuesta rápida. Buena pro-

porcionalidad y sensibilidad.

Bajo consumo

Cable estándar bipolar. Res-

puesta rápida

Cable estándar. Buena propor-

cionalidad

Respuesta rápida. Buena sensi-

bilidad

Respuesta rápida. Bajo consu-

mo de energía. Buena sensibili-

dad

No precisa programación indivi-

dual. Buena correlación con la

actividad sinusal en estrés emo-

cional, graping, estimulación ca-

rotídea y ejercicio

Refleja la actividad simpática.

Refleja el estrés emocional

Precisa de electrodo especial con termistor. Curva muy compleja.

Respuesta lenta. Puede afectarse por cambios externos de tempe-

ratura como bebidas, baños, ciclo menstrual, etc.

Respuesta lenta. Sensor inestable. Influido por las alteraciones

electrolíticas

Requiere electrodo especial. Problemas con pacientes con EPOC y

fumadores

Alto consumo energético. Escasa sensibilidad

Respuesta lenta. Afectado por arritmias. No se puede utilizar en

aurícula

Requiere electrodo especial. Se afecta por arritmias. Presenta re-

troalimentación positiva

Requiere electrodo especial. Presenta retroalimentación positiva

Gasto energético

Electrodo especial. Influido por fármacos y algunas enfermedades.

Respuesta lenta



absolutos, que hacen más fiable este tipo de sen-
sor43,44.

En la tabla 5 se muestran las características de los
sensores actualmente utilizados.

Dobles sensores

Ante la ausencia de un sensor ideal, se han desarro-
llado generadores dotados de dos sensores con el obje-
tivo de aprovechar las ventajas de ambos y tratar de re-
ducir sus inconvenientes. Los modelos disponibles en
la actualidad combinan un sensor de actividad con un
sensor de intervalo QT o un sensor de volumen minuto
respiratorio o de señal PEA. 

Con estas combinaciones se pretende aprovechar la
rapidez de respuesta del primero con la mejor adecua-
ción a las necesidades metabólicas de los segundos.
Las desventajas del doble sensor son el mayor gasto de
energía que conllevan y la complejidad de su progra-
mación, que en los últimos modelos se ha reducido con
la incorporación de automatismos45. A pesar de sus
ventajas teóricas, algunos estudios no muestran venta-
jas en el uso clínico del doble sensor respecto al sensor
único46,47.

NOVEDADES EN TECNOLOGÍA Y SOFTWARE

La mayor dificultad para la incorporación a los mar-
capasos de los avances en microtecnología disponibles
en otros dispositivos electrónicos reside en la necesi-
dad de limitar el consumo de energía.

Pese a ello se ha incrementado en la última década
la memoria disponible en los generadores, así como la
capacidad de proceso matemático de su microprocesa-
dor, lo que ha facilitado el desarrollo de nuevos algo-
ritmos de comportamiento, ha aumentado la capacidad
de diagnóstico y ha mejorado la velocidad de comuni-
cación por telemetría.

Los nuevos algoritmos disponibles se exponen en
otro artículo y sólo se cita a continuación algunos
avances tecnológicos de relevancia clínica.

Electrograma endocavitario

Los registros de electrograma endocavitario han 
aumentado sensiblemente su duración y resolución.
Los primeros electrogramas se almacenaban con una
resolución de 100 puntos por segundo y hoy se en-
cuentran disponibles resoluciones de 800 puntos por
segundo. Desde el punto de vista gráfico, esta mejora
es equivalente a la diferencia entre una imagen digital
de 10.000 píxels y otra de 640.000. Esta mejora permi-
te que la morfología del electrograma endocavitario se
ajuste más a la imagen real.

Además, el consumo de energía del circuito que al-
macena el electrograma endocavitario ha disminuido

de forma exponencial. Los registros de hace 10 años pre-
cisaban un drenaje de corriente aproximado de 3-5 µA,
mientras hoy existen circuitos con un drenaje de tan
sólo 0,05 µA, lo que prolonga la longevidad nominal
del dispositivo hasta 2 años.

Alertas y programación guiada

La complejidad creciente de algunos dispositivos
prolonga la duración de las consultas de seguimiento.
Algunos dispositivos disponen de alertas y sugeren-
cias, con la finalidad de orientar y facilitar la progra-
mación48.

Telemetría de largo alcance

Esta tecnología, ya incorporada en los desfibrilado-
res implantables y similar al conocido Bluetooth, posi-
bilita la comunicación entre el generador y el progra-
mador a varios metros de distancia, lo que permite la
interrogación y programación del dispositivo durante
su implante o recambio sin invadir el campo estéril.

Actualizaciones de software en el
marcapasos

La modificación del software de forma segura des-
pués del implante del generador es ya una realidad. Al-
gunos generadores incorporan actualizaciones automá-
ticas de su software si un programador que se
encuentre actualizado con una nueva versión del pro-
grama lo consulta. También existen generadores a los
que se pueden incorporar nuevas funciones desarrolla-
das con posterioridad a su fabricación.

Marcapasos digitales

En el año 2001 aparecieron los primeros marcapasos
digitales49. Dichos marcapasos digitalizan la señal intra-
cardiaca, lo que permite su análisis de forma matemática. 

Este proceso, del que se muestra un ejemplo en la fi-
gura 12, consiste en el tratamiento de la señal, una vez
amplificada, por un dispositivo denominado converti-
dor analógico digital (A/D), que la transforma en un
conjunto de números binarios que se puede almacenar
y analizar matemáticamente. Este tratamiento de seña-
les se conoce como DSP (Digital Signal Processing)50

y está presente en la mayor parte de lso dispositivos
electrónicos cotidianos. El diseño de convertidores
A/D de consumo extraordinariamente bajo ha permiti-
do la incorporación de esta tecnología a los marcapa-
sos.

El DSP es la base imprescindible para la interpreta-
ción morfológica y la caracterización de las señales
cardiacas. Aunque estos dispositivos aún emulan el
funcionamiento de la detección analógica de señales,
ya se han llevado a cabo con éxito dos estudios sobre
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interpretación morfológica, uno de ellos para discrimi-
nar entre ondas p y ondas de campo lejano51 y otro
para clasificar las arritmias auriculares como aleteo o
fibrilación auricular52. Estos resultados permiten vis-
lumbrar un futuro prometedor en el campo de la tecno-
logía digital aplicada a los marcapasos, mientras espe-
ramos la llegada de la nanotecnología53 aplicada a los
implantes, que probablemente revolucionará el con-
cepto actual de los estimuladores implantables.
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de la señal se mide cada 1,25 ms. El valor medido se almacena en nu-
meración binaria. De esta forma se obtiene un conjunto de valores que
permite tratar la señal de forma matemática por el microprocesador
del dispositivo. A: señal original; B: proceso de muestreo; C: resultado
final. 
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