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Lo importante es tratar de profundizar en el interior de los demds,
en la posibilidad de su plenitud. Debemos aprender a ver y sobre
todo a escuchar, a escuchar el rumor de los pasos del hombre, el
ruido de las hojas mecidas por el viento, los susurros del agua del
arrovo, la inmensidad atronadora del mar y el dolor del paciente
que yace. Y por encima de todo, comprender la grandeza de cada
hombre porque cada uno de nosotros es importante por si mismo.

Anonimo
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I. INTRODUCCION

1.1. INTRODUCCION HISTORICA

Aunque el corazén es un organo vital, su funcionamiento es el mas
simple de todos los drganos internos. Ya en 1812, Le Gallois enuncio la
hipdtesis de que si se pudiera substituir el corazdn por algun dispositivo que
actuara como bomba impulsando la sangre a través del sistema vascular se
podria mantener el funcionalismo de cualquier parte del organismo. Con esta
idea en 1828 se realizaron las primeras perfusiones de musculo. En 1880,
Henry Martin llevo a cabo las primeras perfusiones de corazon-pulmén.

Dado el aumento de mortalidad por enfermedades cardiacas durante el
siglo XX, se vid la necesidad de disefiar un dispositivo mecanico que pudiera
sustituir la funcion de bomba del corazén, bien parcial o totalmente, para
mantener el funcionalismo de los érganos.

En el disefio de un corazon artificial total (TAH) se deben considerar 5
elementos esenciales:

1. Material.

2. Disefo y construccion del dispositivo.

3. Fuente de energia y sistemas de conversion.
4. Control y sistemas de conduccion.

5. Ensayos experimentales.

Un TAH debe proporcionar un rendimiento minimo en cuanto a flujo,
presion y otros parametros; asi se dieron unos rangos aproximados (92):

Media de flujo sanguineo:  3-14 litros/min
Frecuencia: 60-140 latidos/min
Media de presidn adrtica: 60-150 mmHg
Media de presion pulmonar: 10-30 mmHg

Demikhov fue el primero que construyd un corazén mecanico artificial. En
1937, él y su grupo extrajeron el corazén de un perro y lo reemplazaron por un
corazon artificial. El dispositivo consistia en una bomba con dos membranas
adyacentes que estaban conectadas a un motor eléctrico (91).

En 1955, Bayliss disefié un TAH con el que introduce los conceptos de
bomba tipo saco y de presion neumatica como fuente de energia para mover
esa bomba. Este dispositivo, mediante una fuente de energia eléctrica,
comprimia una bolsa de caucho que producia una presion neumatica en una
camara de aire. La presidon del aire comprimido se transmitia a otra bolsa de
caucho que contenia el fluido, impulsando éste hacia el sistema circulatorio
(21).

En 1957, Salisbury, en la Sociedad Americana de Organos Artificiales,
describe el disefio de un TAH que se movia con energia hidraulica y planted la
posibilidad de que la energia se transmitiera desde una fuente externa al
corazon artificial implantado en el térax (113).
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Por esta fecha, el grupo del Dr. J. Kolff en Cleveland, disefié un corazon
artificial "electromagnético”, en el que la fuente de energia era la electricidad
(65,95,107). En éste corazén artificial, el fluido se bombeaba gracias a la
accion de un diafragma central que se desplazaba por accion de un campo
eléctrico. Todo campo eléctrico genera un campo magnético que produce el
movimiento de un solenoide. Ei solencide comprimia dos sacos o bolsas con
sangre. Por fuera de estos sacos habia dos camaras con aceite. Este aceite
gjercia una presién contra los sacos, forzando al fluido a salir a través de las
valvulas hacia la circulacion (véase figura 1).

Pom e s o
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Figura 1.- Corazon artificial “electromagnético”. Ei solenocide comprime las
camaras con sangre. Por fuera de éstas existen dos camaras de aceite que
empujan a la sangre, eyectandola hacia la circulacion.

Otro modelo de éste tipo de TAH, empleaba 5 solenoides (electroimanes)
que desplazaban aceite, el cual comprimia secuencialmente 5 sacos de
poliuretano que impulsaban el fluido. Con este dispositivo se consiguieron
supervivencias de hasta 3 horas (65). El corazon electromagnético tenia
muchos inconvenientes: era muy pesado, se calentaba excesivamente y
producia un desplazamiento muy rapido y violento del fluido.

En 1960, Norton vuelve a la idea del aire como fuente de energia para
mover un corazon artificial (91). Disefia una bomba de tipo fuelle. Kolff
denomind a éste tipo de dispositivo "corazén artificial con fuelle antivacio".
Consistia en una camara de poliuretano que actuaba como camara de
complianza durante la diastole, otra camara de aire en el lado opuesto y entre
ambas se localizaba la camara sanguinea de tipo sacular. Esas dos camaras
actuaban como fuelle, facilitando el llenado y eyeccién del fluido (véase figura
2). Se disefaron diversos modelos utilizando este concepto; asi, modelos del
tipo: bomba de unico fuelle antivacio, bomba de doble fuelle con diafragma
rigido externo actuando como fuelle antivacio, bomba antivacio con una caja
externa semiresistente (95). En estos ventriculos era dificil de controlar e! flujo
de los dos ventriculos, a veces el ventriculo derecho bombeaba mas que el
izquierdo y otras veces era al revés.



Figura 2.- Corazon artificial con fuelle antivacio. 1. enrejado o estructura
externa, 2. recubrimiento de Pexiglas, 3. vakvula, 4.diafragma, 5.recubrimiento
de poliuretano, 6. burbuja flexible, 7. orificios, 8. cAmara de expansién con aire,
9. camara del ventriculo, 10. salida exterior, 11. simulador de valvula tricispide.

Akutsu y Kolff, en 1957, realizaron la primera implantacién de un corazén
artificial total en un perro (3). El TAH estaba construido en cloruro de polivinilo
y era activado por aire comprimido conducido por un tubo de plastico a través
del torax desde una fuente externa. El animal sélo sobrevivid una hora vy
media.

En 1961, Frank Hastings y colaboradores disefiaron un TAH de diafragma
que utilizaba una fuente de energia "hidraulica" (91). Energia que desplazaba
un diafragma y, a través de él, se facilitaba el llenado del ventriculo derecho y
la salida del liquido del ventriculo izquierdo (véase figura 3.).

zepto
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Figura 3.- Corazon artificial de diafragma . El diafragma es movido por energia
hidraulica, favoreciendo el ltenado del ventriculo derecho y la eyeccién del
ventriculo izquierdo.

En los arfios 60 se cred una asociacion entre personal médico e
ingenieros aerospaciales. Se volvid a la idea de fuente "neumaética" como
sistema de control para facilitar el bombeo de un TAH (107). El concepto fue
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similar a las versiones hidraulicas sugeridas hasta el momento, sin embargo,
en estos disefnos, el ventriculo era movido por impulsion de una presién de aire
alrededor de un saco, y éste al colapsarse facilitaba la salida del fluido desde
el ventriculo (107).

En 1962, Akutsu (6) conseguia un supervivencia de mas de 24 horas en
un perro con un corazén artificial del tipo de saco de poliuretano.

En 1963, Kolff y Nosé (4) consiguieron supervivencias en terneras de
alrededor de un dia utilizando corazones artificiales del tipo "saco”. En 1970 el
grupo de Kolff , trabajando con este dispositivos, consiguid una supervivencia
de 100 horas. En 1971, los grupos de Kolff y Akutsu (7) consiguieron
supervivencias de mas de 10 dias.

En 1962, el grupo de Kolif, en la Reunion de la Asociacién Médica
Americana, presenté un proyecto de corazon artificial tipo "rodillo" (2). El
dispositivo consistia en un motor eléctrico que movia un rodillo que comprimia
un tubo flexible, por el que circulaba el liquido, contra una carcasa forrada de
gomaespuma. Esta bomba precisaba uUnicamente vélvulas de salida, pero
producia gran hemolisis y s6lo se consiguieron supervivencias de 2 horas.

En esa reunidn Kolff definio el corazon artificial total (TAH) como sigue:
Un corazén artificial es un corazdon protésico mecanico que sustituye
completamente al corazén natural, anatémica y fisiolégicamente. Podra ser
insertado dentro del tdrax después de la total exiraccidn de un corazén
enfermo irrecuperable.

Este grupo realizé también experiencias con un corazon artificial tipo
"pendular”, en el que un motor eléctrico pivotante comprimia alternativamente
dos sacos flexibles que impulsaban el fluido (5) (véase figura 4). Con éste
dispositivo se consiguieron supervivencias en perros de 4 a 6 horas, pero
producia mucha hemolisis y se conseguia poco flujo.

n,.:_r lenade del venliculo

N motor derecho

3 nandular
lenado del ventfig P
izquierdo "‘-5%

Figura 4.- Corazon artificial “pendular”. Un motor eléctrico pivotante comprime
de forma altermativa dos camaras, permitiendo la salida del fluido de esas
camaras.

En 1969, Cooley y colaboradores (20) realizaron la primera implantacion
de un TAH en un paciente que estaba en espera de una donacién cardiaca. El
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dispositivo, cuya fuente de energia era aire comprimido habia sido
desarrollado por Domingo Liotta y Charles W.Hall. El paciente sobrevivié 67
horas con el TAH y fallecié después cuando se le realizs el trasplante cardiaco
homologo. Copetand reatizaria algo mas tarde el primer transplante con éxito
tras una asistencia ventricular (107).

En 1967 Kwann-Gett (6,71) dio un gran impulso al desarrolio del TAH con
la introduccion del diafragma hemisférico flexible como elemento impuisor. Se
conseguia con esta modificacion disminuir la hemolisis y los problemas de
rotura mecanica. En 1972, con este dispositivo, se lograron supervivencias de
hasta dos semanas.

Los primeros modelos del corazén de Kwann-Gett estaban construidos en
caucho de silicona. Este material provocaba excesiva coagulacién y, por tanto,
podian producir hemorragia por coagulopatia de consumo. Para obviar este
problema se recubrié la superficie interna con fibras de Dacron con objeto de
fijar los coaguios y crear una neogintima (124). Se observd que se producia un
deposito de fibrina sobre esa superficie que podia llegar a dificultar el llenado
de las camaras del dispositivo o a bloquear el diafragma impulsor.

Para intentar solucionar el problema de la coagulacion, Nosé desarrollé
un corazon artificial en el que las superficies en contacto con la sangre eran de
pericardio tratado con fijadores quimicos para aumentar su resistencia y
hacerlo inmunoiégicamente inerte (96). En 1973, con este dispositivo, se
consiguié una supervivencia de 17 dias en una ternera. Sin embargo, el
llenado de las camaras de este TAH era dificultoso.

En 1972, Jarvik desarrolla , un corazén artificial implantable, el Jarvik 3,
construido con un elastdmero de poliuretano denominado Biomer (72),
consiguiendo supervivencias en animales de 25 dias. En 1973, Jarvik
introduce el diafragma multicapa ,3 capas, con grafito como lubricante entre
ellas, con lo que disminuyé el problema de rotura mecanica y consiguid
supervivencias de 4 meses en animales (7), asi se desarrolla el prototipo de
Jarvik 5. Sobre este modelo de TAH, se fueron realizando modificaciones,
hasta conseguir el modelo Jarvik 7, manufacturado por la empresa Symbion
(Symbion inc, Sait Lake city, Utah). Es un corazon artificial implantabie,
neumatico con 2 ventriculos, izquierdo y derecho, separados y dos protesis
valvulares metalicas. Inicialmente las valvulas eran de Bjork-Shiley y fueron
posteriormente cambiadas por protesis de Medtronic-Hall.. Para implantar este
TAH, los ventriculos del corazéon nativo son extraidos. El remanente naturail de
la auricula se prepara para ser conectado al TAH a través de una protesis
vascular de Dacron. Las conexiones de salida hacia los grandes vasos ( arteria
pulmonar para el ventriculo derecho y aorta para el izquierdo) se realizan de
forma similar, interponiendo prétesis vasculares de Dacron. Los ventriculos
estan conectados, a través de dos tubos, a una consola y a un compresor que
transforma la energia eléctrica que le envia la consola en energia neumatica.

En 1979, en la Universidad de Utah ,se consiguieron supervivencias de 7
meses con este modelo de Jarvik-7 (12,54).

La primera implantacion con éxito del Jarvik-7 como sistema permanente
en humanos la realizo De Vries en 1982. El paciente sobrevivié 112 dias (107).
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Cabrol hasta 1992 habia implantado el Jarvik en 52 pacientes con una
supervivencia del 50% (14). El grupo de Pifarré desde Febrero 1988 hasta
Agosto 1990 ha implantado el Jarvik en 19 pacientes. De ellos el 89% se
trasplantd (77).

A partir de la década de los 70, diversos grupos comienzan a pensar en
la utilidad de estos sistemas no para el reeemplazamiento total del corazdn,
sino como dispositivos de Asistencia Mecénica Circulatoria (AMC) en
pacientes con corazones potencialmente recuperables y por periodos de
tiempo limitados (61). Los resultados de las experiencias con éstos
dispositivos han sido mucho mejores que los obtenidos con corazones
artificiales, ya que tanto el sistema como la cirugia empleada son mas
sencillos.

Se definen los sistemas de asistencia mecanica circulatoria como
aquellos dispositivos capaces de suplir total o parcialmente la funcién cardiaca
durante un periodo de tiempo.

En 1958 Kusserow describidé una bomba intra-abdominal que podria
reemplazar parcialmente la funcién derecha del corazén. Mas tarde, €l mismo
disefid una bomba que fijada a la espalda del perro asistia la funcidn del lado
izquierdo del corazdn (91).

Bernhard vy colaboradores demostraron que era posible realizar
asistencia derecha o izquierda separada. De esta forma, lograron
supervivencias desde 85 hasta 170 dias. Con asistencia simultanea
biventricular, consiguieron en 16 terneros supervivencias desde 7 a 42 dias
(15,16). El grupo de Akutsu, en 1971, consiguié en un ternero una
supervivencia de dos meses con un dispositivo de asistencia izquierda(7).

DeBakey y colaboradores, en 1971 publicaron dos casos en los cuales
los pacientes fueron asistidos con un dispositivo de asistencia izquierda
durante 8 horas y 10 dias respectivamente (24).

En la actualidad existen varios tipos de AMC: el baldn de contrapulsa-
cion, las bombas centrifugas, el ECMO y los ventriculos artificiales. El balén de
contrapulsacion requiere un funcionamiento minimo del ventriculo y exige la
integridad del aparato valvular adrtico. Los otros tipos de AMC pueden suplir la
funcion ventricular de forma total.

En 1991 se habian implantado 178 dispositivos de AMC. Trece pacientes
(7,3%) recuperaron su funcion cardiaca y se les retird la asistencia. A 86
pacientes (48,3%) se les realizo trasplante cardiaco (8).

En 1993, Walter Pae publica un registro sobre el uso de AMC desde
1987-1993. Se implantaron dispositivos de AMC en 965 pacientes con shock
cardiogénico postcardiotomia (grupo 1) y en 554 pacientes que estaban en
espera de un trasplante cardiaco (grupo ). Del grupo | el 45% de los
pacientes se pudieron destetar del dispositivo y el 25% fue dado de alta. Del
grupo |, el 69% se traspiantd y de ellos el 66% fue dado de alta (100).

En la actualidad se da prioridad al desarrollo de éste tipo de dispositivos
de AMC mas que al dei corazén artificial total.



1.2. DISPOSITIVOS DE ASISTENCIA MECANICA CIRCULATORIA

1.2.1. Concepto de asistencia mecanica circulatoria

El concepto de asistencia ventricular o cardiaca se debe distinguir de el
de asistencia circulatoria. Este ultimo es un concepto mas amplio, engloba a
la asistencia ventricuiar y otros tipos de asistencia. La asistencia ventricular se
basa en dispositivos que suplen las funciones del ventriculo (derecho,
izquierdo o ambos). La asistencia circulatoria se puede conseguir con
diferentes dispositivos, los mas sencillos son la circulacion extracorporea, la
bomba centrifuga, el balon intraadrtico (BIA) y el dispositivo Hemopump (7).

Iniciaimente las bombas de rodilto se utilizaron como soporte de la
funcién ventricular izquierda, postcardiotomia, con resultados limitados. Mas
tarde con el desarrolio de la tecnologia de vortex (Teoria de las turbulencias) ,
se realizd el soporte postcardiotomia con bombas centrifugas. La bomba
centrifuga produce menos hemolisis que las bombas de rodillo, precisan
menos volumen de llenado y el material que utilizan es no desechable. Su
inconveniente es que se producen coagulos en |os puntos de sello-unidn (70).

1.2.2. indicaciones de la asistencia mecanica circulatoria

Las indicaciones para la implantacion de un dispositivo de AMC han sido
clasificadas y aceptadas por la Comision Europea COMAC BME (102) de la
siguiente forma:

sMedicas: Infarto agudo de miocardio

Miocarditis
Postparto
ePostcardiotomia:  no destete de la bomba de extracorpdrea con
0 sin dano previo
Fracaso cardiaco postquirurgico.

eTrasplante: En lista de espera de trasplante
Rechazo
Fracaso precoz del injerto
Arteriosclerosis coronaria severa

En la actualidad, ias aplicaciones de los dispositivos de asistencia
mecanica circulatoria son (102):

e Soporte circulatorio en un corazén potencialmente recuperable.

e Soporte circulatorio como puente al trasplante.

« Soporte circulatorio cuando disfunciona un érgano donado o se
presenta rechazo con repercusion hemodinamica.
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A la hora de implantar un tipo de asistencia circulatoria se han de
considerar los siguientes aspectos:

1°) Tratar de saber previamente si va a ser asistencia para que el
corazon nativo se recupere o si se va a implantar como puente al trasplante
cardiaco. De esto va a depender el tipo de dispositivo y la técnica quirdrgica
de canulaciéon gque se va a utilizar.

Cuando el objetivo es la recuperacion de la funcién cardiaca, se ha de
conseguir un vaciamiento completo del corazén para descargar totalmente al
ventriculo, y asi, disminuir el trabajo del miocardio y maximizar la perfusion
subendocérdica. Se debe considerar la Ley de Ohm (SVR=Aom-RAm /Qs),
donde SVR es la resistencia vascular periférica, Aom es la presion adrtica
media y RAm es la presién media de AD y Qs es el gasto cardiaco. Si se logra
descargar totalmente al ventriculo y se obtiene un gasto cardiaco 6ptimo, sélo
sera necesario controlar la resistencia periférica.

2°) Conseguir los abjetivos de la AMC, esto es:

a) Obtener una adecuada situacion hemodinamica para mantener una
buena perfusion tisular. Segun Cabrol (18) el flujo éptimo es el flujo justo que
evita que el ventriculo derecho se sobrecargue, pero que proporciona
suficiente precarga al ventriculo izquierdo.

b) Evitar los problemas de coagulacion (sangrado y trombosis). Durante
el fracaso cardiaco y la implantaciébn de un dispositivo de AMC se ha
observado un aumento de la actividad plaquetaria y un exceso de formacion de
trombina y un aumento de la fibrinolisis. El objetivo es disminuir la actividad
plaquetaria con el uso de aspirina y dipiridamol , controlar el exceso de
formacion de trombina utilizando heparina y evitar el aumento de fibrinolisis
con la utilizacion de aprotinina (18).

c) Evitar los problemas de infeccién.

En resumen, los dispositivos de AMC se usan como soporte de uno o
ambos ventriculos, para mantener la circulacién y prevenir la disfuncion de
organos sistémicos secundaria al bajo gasto cardiaco (105).

Las indicaciones hemodinamicas aceptadas internacionalmente para la
implantacion de estos dispositivos son (32,110):

eindice cardiaco <1,8 I/min/m?
*Presion asistélica <90 mmHg
oPresion auricular >20 mmHg
eResistencia vascular >2000 dinas/cm->/seg->

Parametros que no mejoran a pesar de dosis maximas de inotrépos.
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1.2.3. Tipos de dispositivos de asistencia mec4nica circulatoria

Los dispositivos de asistencia mecanica circulatoria se pueden clasificar:
segun la fuente de energia que utilizan, segun el tipo de dispositivo, segun el
tipo de implantacion, etc.

Segun la FDA , por el tipo de implantacién, y por tanto su utilizacion, se
clasifican en 3 categorias de dispositivos de AMC(52).
» Bombas centrifugas: Biomedic, Centrimedic y Medtronic.

» TAH: Jarvik Heart, Berlin Heart, Utah Heart, Unger Heart y el Penn
State Heart.

e VAD: Abiomed, Novacor, Symbion, Thermedics y Thoratec.

Segun la fuente de energia que utilizan, los dispositivos de asistencia
mecanica circulatoria, se pueden dividir en cuatro categorias: centrifuga,
rotatoria, neumatica (pulsatil) y eléctrica (pulsatil). En cada tipo de asistencia
existe una amplia variedad de dispositivos. Asi:

o Asistencias centrifugas. Biomedicus, Medtronic, Sarns y Aries
Medical.
» Asistencias rotatorias : Hemopump y Nimbus.

¢ Asistencias neumaticas: Balon Intraadrtico, Thoratec, Symbion
AVADR, TCI H-M, Abiomed BVS 5000, Berlin-VAD, Nippon-Zeon,
Toyobo y la asistencia del instituto Helmholtz .

« Asistencias eléctricas : Novacor, TCl y Abiomed.

Las AMC con flujo pulsatil(VAD), se dividen en dispositivos tipo "saco" y
tipo "diafragma”.
» VAD del tipo diafragma: Symbion, Toyobo, Berlin, TC).

« VAD del tipo saco: Abiomed, Nippon-Zeon, Novacor, Thoratec (Pierce
Donachy).

Estos sistemas de AMC también se pueden clasificar segin su
utilizacién para largos o cortos periodos de tiempo (111). Esta clasificacion se
muestra en la siguiente tabla.

12



Duracién <12 h Duracion 12 h - 4 semanas

Tipo rcedillo centrifuga neumatica  electromecanica  centrifuga |
Energia electromecdnica electromecanica || neumatica  electromecanica  electromecanica
Bombeo desplazamiento  centrifugo membrana pistdn centrifugo
Anatomia extracorporeo extracorpéreo, paracorpéreo, implantable
Modo Bombeo no-pulsatil, pulsatit 1l pulsatil pulsatil no-pulsatil, pulsatil
Valvulas no no mecanicas, bicldgicas, propias no
Ventajas facil utilizar y esterilizar mejor hidrodinamica tamafio pequefio

tamaiio y volumen pequefios

inconvenientes| hemolisis, trombosis extracorpéreo trombosis
no aplicac>6h  poca eficiencia problemas de tamafic asistencia derecha
alta dp/at trornbosis en las vaivulas flujo no-pulsatil

Aplicaciones dialisis, ECMQO,HLM Asistencia uni o biventricular, ECMO,HLM

Clasificacion de dispositivos de Asistencia Mecanica Circulatoria segin su periodo de
utilizacion

El dispositivo de asistencia ventricular izquierda mas sencillo y mas
frecuentemente utilizado es el Balén Intraadrtico de contrapulsacion (BIA).
La contrapulsacion es un termino que Harken, en 1956, definié como método
por el que el corazon es descargado al reducirse la postcarga. El principal
efecto de la contrapuisacion es la reduccion de la presién sistdlica y el
aumento de la presion diastdlica por encima de los niveles de la presion
sistolica. Este aumento de la presion diastdlica produce un significativo
aumento del flujo coronario. En sistole, al reducirse la resistencia a la
eyeccion, se reduce el trabajo cardiaco. E! BIA lleva a cabo este efecto
mediante un balén de 30 o 40 cc introducido en la aorta descendente. El balén
se introduce, normalmente, a través de |a arteria femoral comun hasta la aorta
toracica descendente, a unos 3 0 4 cm del nacimiento de la arteria subclavia
interna. Por tanto, este dispositivo actia como asistencia ventricular izquierdo
reduciendo la postcarga, la presion intramiocardica, esto es el consumos de O»
, ¥, por efecto secundario, aumentando la presién diastdlica. Se usa como
soporte ventricular izquierdo en situaciones en las que el ventriculo izquierdo
ha sufrido un dano que se supone es termporal. Con este dispositivo, se puede
esperar un aumento del gasto cardiaco de 0,5 a 0,8 Ifmin. (32,102).

Otro dispositivo no pulsatil de asistencia ventricular es la Bomba
Centrifuga. Existen diferentes modelos, pero todos ellos producen un flujo
continuo a través de un sistema de tubos que aislan el ventriculo
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disfuncionante. Una canula de entrada se inserta en la auricula derecha o
izquierda y ofra canula de salida se coloca en la arteria pulmonar o aorta,
segun se utilice como asistencia derecha o izquierda. Estos dispositivos
pueden generar un flujo continuo de hasta 5-6 I/min y pueden realizar soporte
circulatorio total funcionando en paralelo a un soporte ventricular.
Frecuentemente se utiliza en conjuncion con el BIA para conseguir flujo
pulsatil. El sangrado vy el fracaso renal son las complicaciones mas frecuentes.
Las ventajas son: Manejabilidad, facil destete, precisa canulas de pequero
tamarno y tiene bajo coste de fabricaciéon. Sin embargo, produce retencion de
liquidos y sangrado (102).

Existen grandes series publicadas. Algunos autores (95,102) y el grupo
de Mimesota (58) aconsejan este tipo de asistencia como soporte ventricular
temporal por su rapidez, facil implante, bajo coste y escasas complicaciones.
Segun datos del Registro Internacional de AMC de 1996, con este dispositivo,
se consigue una supervivencia hasta del 45.7% (58).

La Hemopump es otro dispositivo no pulsatil. Consta de un pequeno
cabezal en forma de hélice o tornillo de Arguimedes, en el cual un rotor gira a
gran velocidad (15000-25000 revoluciones/min), creando un flujo no pulsatil
unidireccional. Este dispositivo a maxima velocidad puede proporcionar un
gasto de 3,5 I/min. La Hemopump se utiliza unicamente para soporte
ventricular izquierdo. Se introduce por la arteria femoral, se avanza el
dispositivo a traves de la raiz y valvula adrtica y se deja implantado en la
cavidad ventricular. La precarga auricular es importante para permitir al
dispositiva un adecuadec flujo de sangre. Se precisa que la funcién del
ventriculo derecho esté intacta. La postcarga se debe disminuir para obtener el
maximo flujo posible. Este dispositivo es relativamente barato, pero el gasto
cardiaco maximo que proporciona (3,5 I/min) puede limitar su utilidad cuando
se precisa un soporte ventricular izquierdo total. Otro problema que limita su
utilizacion es la rotura del eje de la bomba. Sin embargo, las complicaciones
de infeccion y hemorragia presentes en la mayoria de sistemas de AMC se
minimizan con éste dispositivo debido a la simplicidad de su implantacién
quirdrgica por via femoral (57,76,83,102).

De las asistencias pulsatiles la Abiomed BVS Sistema 5000 es de las
mas simples y baratas. Es un dispositivo neumatico que se puede utilizar como
soporte unt o biventricular. El sistema consiste en una Unica camara sanguinea
que bombea la sangre por control neumatico a través de una consola. El
dispositivo se coloca al lado del paciente; la sangre drena por gravedad desde
la auricula izquierda o derecha hacia la parte superior de la camara principal
del sistema y retorna a la aorta o a la arteria pulmonar del paciente desde la
parte inferior de la bomba. En la actualidad esta en desarroilo un sistema
implantable electrohidraulico. El dispositivo se divide en 3 partes:

1. La bomba sanguinea, que es un dispositivo doble con una camara
auricular (reservorio} y una camara ventricular (bomba)

2. Dos valvulas de 3 valvas de poliuretano fabricadas por Angioplex (72)
garantizan el flujo unidireccional.
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3. Un sistema de control con Unicamente dos posiciones de encendido y
apagado. Un alto sistema de control automatizado optimiza el flujo segun
la situacion del paciente.

Este dispositivo es "precarga-dependiente”, es decir, el gasto que
proporciona depende de la precarga. La precarga viene determinada por el
volumen de liquido que hay en la camara auricular. El drenaje por gravedad es
muy importante para mantener el funcionamiento de este dispositivo. Los
problemas de hemorragia alrededor de los puntos de canuiacidn, son las
complicaciones mas frecuentes (21,49,115)

Las ventajas de este tipo de asistencia son su facil manejo y bajo coste.
Las desventajas son varias, entre ellas: Tiempo pasivo de didstole, lineas de
conexion muy largas, hipotermia del paciente debido a la larga longitud de los
tubos expuestos a la temperatura ambiente, aumento de resistencias
periféricas y limite en la presion sistélica (84,102). Los resultados obtenidos
por algunos grupos han sido aceptables, consiguiendo supervivencias de
hasta el 72% (66).

Otro dispositivo de asistencia ventricular neumatica y pulsatil es el
Thoratec, disefiado por W.Pierce y Donachy. Consiste en un ventriculo
artificial sacular con un volumen de 65 ml construido en poliuretano. En el
interior de esa carcasa hay una camara sanguinea sacular gue esta conectada
a una canula de entrada, por la cual llega la sangre, y a otra canula de salida,
por la que eyecta la sangre, a través de sendas prétesis valvulares de Bjork-
Siley. El espacio existente entre la bolsa y la camara del ventriculo se conecta
a una consola que mediante aire comprimido o vacio puede inflar o desinflar
esta bolsa permitiendo la circulacion de la sangre a través del dispositivo. Ei
dispositivo se puede utilizar para soporte uni- ¢ biventricular. En la asistencia
derecha se conectan auricula derecha y arteria pulmonar y en la asistencia
izquierda, la auricula izquierda y aorta. Cuando la asistencia es izquierda, la
canula de entrada se puede colocar en diferentes posiciones; bien en la
orejuela izquierda, borde derecho de la auricula izquierda o bien en el apex del
ventriculo izquierdo. El dispositivo es paracorpéreo y normalmente se utiliza
para soporte ventricular temporal. La consola de mando proporciona
alternativamente presiones positivas y negativas para vaciar y llenar la bomba
y permite que ei dispositivo funcione de forma asincrona o sincrona con a
contraccion cardiaca (111). El Thoratec consigue excelente vaciamiento del
corazdn natural y puede proporcionar un gasto cardiaco de hasta 6 I/min. Las
complicaciones mas frecuentes son sangrado y fallo biventricular. Con este
dispositivo se han obtenido excelentes resultados tanto en situaciones de
puente al trasplante como de recuperacion de la funcién cardiaca (54,97).
Tanto en asistencia uni como biventricular (37,38,53,101,104).

El Dr Meli, presentd su experiencia con el Thoratec en el Concerted
Action Heart de 1990 (102). Describid sus ventajas y desventajas con respecto
a otras AMC.

*Ventajas: Facil implantacién, excelente hemodinamica, hemocompatibi-
lidad y pocos problemas de tromboembolismo.
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e Desventajas: Canulas largas y rigidas, control no completo del vaciado,
destete no 6ptimo , limitada movilidad y alto coste.

Hasta Octubre de 1991, en 39 centros de 10 paises, se habian
implantado 154 Thoratec en pacientes candidatos a trasplante cardiaco. Ei
84% de los pacientes llegaron al trasplante, de ellos, sobrevivieron el 54%. La
supervivencia a un ano de los pacientes trasplantados fue de! 82% (35).

De octubre de 1992 a 1994 se han implantado 186 Thoratec en 42
centros de 9 paises. De ellos, 118 pacientes (63%) llegaron al trasplante. De
los trasplantados, 96 pacientes (81%) fueron dados de alta (34). Ei Dr. Farrar,
en la Conferencia sobre VAD de 1994 (39), presentd la experiencia con el
Thoratec en 65 centros. Se habian realizado 553 implantaciones, un total de
854 VAD, 313 pacientes como puente al trasplante. El 67% liegaron at
trasplante, consiguiendo una supervivencia del 67%. Siete pacientes fueron
destetados del dispositivo. Los resultados publicados por diversos autores
(67,104) son similares, con supervivencias en torno at 45%.

El sistema de asistencia ventricular izquierda Novacor es un dispositivo
de accién mecanica de energia electrica, totalmente implantable y disefiado en
la Universidad de Stanford por Portner en 1980 (109). Es el unico dispositivo
en el gue la impiantacién permanente ha sido aprobada por algunos centros.
El sistema Novacor se compone de una consola, un sistema de tubos de
conexton eléctrica y una unidad de bomba. Esta unidad de bomba es
compacta y se compone de un convertidor de energia, dos bioprotesis
valvulares, conductos de entrada y salida de Dacron y un tubo percutaneo
para los cables eléctricos que van hacia la consola. El convertidor de energia
transforma la energia eléctrica, enviada desde la consola, en energia
mecanica, que es la requerida para el funcionamiento de la bomba sanguinea.
Esta unidad se implanta en la porcidn anterior del cuadrante superior
izguierdo del abdomen . El circuito de entrada de la bomba recibe la sangre a
traves de una canula insertada en la punta del ventriculo izquierdo. El injerto
de salida es anastomosado a la aorta, toracica o abdominal. La bomba
consiste en una bolsa, sin costuras de poliuretano, unida a los sistemas
impulsores y a la parte que contiene las valvulas. Este sistema se utiliza para
proporcionar un soporte temporal o como terapia de mantenimiento hasta el
trasplante cardiaco. La utilizacion de este sistema de AMC requiere la
anticoagulacion del paciente (85,111).

La experiencia clinica con este dispositivo ha dado buenos resultados.
Hasta julio de 1989 se habia imptantado en 45 pacientes como puente ai
trasplante, de ellos el 60% sobrevivieron después del trasplante (68). D. Hili,
en California, publicd su experiencia con este dispositivo durante 4 afios en 17
pacientes, el 41% llegaron al trasplante y el 71% de estos sobrevivieron. La
supervivencia media fue del 29% (52). Algunos autores (22) han publicado los
beneficios que el Novacor produce en el corazdn nativo. Otros autores (106)
aconsejan su utilizacion como dispositivo totaimente implantable en lugar del
transplante cardiaco.

E! sistema Thermedics TCIl es un sistema neumatico y eléctrico usado
solo para asistencia ventricular izquierda. Similar al Novacor, se implanta en el
cuadrante superior izquierdo del abdomen del paciente con flujo directo de
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salida a través del apex del ventriculo y canulacidn de entrada en la aorta
ascendente. La bomba es rotatoria con una superficie interna floculada, que
permite no anticoagular at paciente. Dos valvulas biologicas de porcino
permiten el flujo directo de entrada y salida. La implantacion clinica mas larga
ha sido de 280 dias. El primer modelo de TClI era neumatico. Se ha
desarrollado una segunda generacion de este dispositivo que es de
implantacidon permanente y es movido por accion de una bomba eléctrica
(43,44).

O. Frazier (42,45) es de los autores que mas experiencia tiene con este
dispositivo. Publica series en los que el 75% de los pacientes llegan al
trasplante, con una supervivencia del 55%. Estos resultados son similares a
los conseguidos por otros autores (80,81).

El sistema Symbion es un dispositivo paracorpéreo, neumatico y pulsatil.
Este dispositivo es una modificacion del ventriculo Jarvik, y al igual que el
Berlin-Heart es del tipo de diafragma hemisférico flexible. Ent el interior del
cuerpo dei ventricuto, hay un diafragma que separa la camara de sangre de ia
camara de aire. {.a cadmara de aire esta conectada a una consola que utiliza
como fuente de energia el aire comprimido. Puede ser utilizado para asistencia
uni o biventricular. Dos vélvulas de WMedtronic Hall permiten el flujo
unidireccional. La construccion de este dispositivo fue interrumpida por la FDA
en Enero de 1990 y en Abril de 1991 la FDA prohibid la utitizacion de este
sistema de AMC.

E. Kristen (56) ha publicado una serie de 176 pacientes en 28 centros
con 180 asistencias de Symbion. Cinco fueron implantadas como TAH y 171
como AMC como puente al trasplante. De éstos ultimos 118 pacientes (69%)
llegaron al trasplante y tuvieron una supervivencia anual del 5/%. La
supervivencia actuarial para los sistemas Symbion gque se implantaron como
TAH fue del 62% a los 30 dias y del 42% al afio. Estos resultados son
superponibies a tos obtenidos por otros grupos (75).

El sistema Viena-Heart es un ventriculo neumatico de 65 ml formado por
dos placas de poliuretano termoplastico y entre ellas una camara de vacio. El
flujo es dirigido a través de dos valvulas mecanicas de Sorin que conectan con
dos canulas de entrada y salida respectivamente (89)

En Japon se han desarrollado cinco tipos de AMC. De eilos los mas
utilizados son el tipo NCVC y el Nippon-Zeon (103). £ sistema NCVC, ha sido
desarrollado en el Centro Nacional de Cirugia Cardiovascular en Osaka, es un
dispositivo paracorpéreo, neumatico del tipo "diafragma”. El flujo es dirigido a
través de dos valvulas mecanicas de Bjork-Siley.

El sistema Nippon Zeon es un dispositivo desarrallado en la Universidad
de Tokio. Es una bomba paracorpdrea, neumatica del tipo "saco". La bomba y
canulas estan construidas en cloruro de polivinilo. Las superficies en contacto
con la sangre estan recubiertas con Cardiothane.

Hasta septiembre 1991 se habian implantado 194 asistencias japonesas,
el 85% era asistencia izquierda. Se consiguid el destete del dispositivo en el
50% de los casos y la supervivencia anual fue del 26% (116). Los resultados,
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han demostrado que el sistema Nippon es un excelente soporte como puente
al transplante cardiaco (108).

En la década de los 90, el Dr. Richard Wamper y colaboradores han
desarrollado un nuevo modelo de AMC, el sistema Nimbus. Es un dispositivo
pequefio y completamente implantable. Se inserta desde apex del ventriculo
izquierdo hacia la aorta, solo un pequeio corddn eléctrico sale a través de la
piel del paciente hacia |la fuente de energia eléctrica externa. Este dispositivo
es capaz de dar soporte circulatorio total con flujo no pulsatil gracias a su
mecanismo rotatorio impulsado por energia eléctrica. En este momento este
dispositivo esta en fase de experimentacién animal (47,50,79).

La investigacién presente y posiblemente la futura sigue la linea de
trabajo de desarrollar nuevos modelos de dispositivos de AMC, en especial,
para ser utilizados como asistencias permanentes (48,112,119). Se esta
intentando mejorar los disefios (59,64) y desarroilar otros nuevos. Asi , Baylor,
en Houston, ha publicado sus ensayos iniciales con un dispositivo con flujo
axial (86). En otros paises, se estan desarrollando dispositivos de AMC
totaimente implantables que se mueven con diferentes tipos de energia
(9,88,93). Dispositivos gue ofrezcan mayores beneficios para el paciente y que
reduzcan sus efectos adversos (60).

En la siguiente tabla, resumimos algunas caracteristicas de los sistemas
de AMC mas utilizados en la actualidad (98):

_ Dispositivo izg-biventricular _Gasto Cardiaco (I/min) Velumen (ml} _Energia

NOVACOR s0lo izquierda >9 70-90 eléctrica

TCI solo izquierda >9 80 neumatica
THORATEC biventricular <8,5 80 neumatica
SYMBION biventricular <55 70 neumatica
ABIOMED biventricular <5 80 neumatica

Las implantaciones de dispositivos de AMC han ido en aumento (8,69).
Segtin el Registro Internacional de aplicaciones de dispositivos de AMC, se ha
pasado de 63 implantaciones en noviembre de 1990 a 189 en noviembre de
1991. De estos, 55 fueron TAH, 53 Jarvik 70,100 y 2 Berlin , el resto fueron
asistencias uni o biventriculares (8).

Las siguientes tablas, conforme a los resultados presentados en el
Registro Internacional de AMC de 1991 (99), muestran resultados de un
Registro Mundial recogido por el Dr Walter Pae en la Universidad de Penn con
ayuda de La Sociedad Americana de érganos artificiales y la Sociedad
Internacional de Transplante Cardiaco (32). Los datos mostrados estan
puestos al dia hasta Enero 1991.
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Resultados de sistemas AMC en pacientes en espera de trasplante

AMC Implantados Trasplantados Vivos
Centrifuga 69 42(61%) 30(43%)
Thoratec 137 89(64%) 73(53%)

Novacor 84 50(63%) 44(54%)
TCI 38 21(62%) 17(48%)
Symbion 27 22 19(70%)
Abiomed 6 6 4(67%)

Resultados de sistemas de AMC en pacientes poscardictomia

AMC Implantados Destetados Vivos
Centrifuga 559 254(45%) 143(26%)
Thoratec 89 34(38%) 19(21%)

Novacor 9 1(11%) 1(11%)
TCI - - -
Symbion 28 17(61%) 6(21%)

Tabla de resultados del registro mundial de 1991 (32).

En 1983, el grupo de Cirugia Experimental del Hospital Universitario
Gregorio Marafién de Madrid inicia una linea de investigacion en dispositivos
de Asistencia Mecanica Circulatoria. En 1985 se disefia un dispositivo de AMC
llamado "BCM" (Biomed Comunidad de Madrid) (17). EI BCM se ha
desarrollado en dicho centro bajo el patrocinio de la Comunidad de Madrid y
con la colaboracién del departamento de Fisica Fundamental de la UNED, el
Instituto de Ciencia y Tecnologia de Polimeros del CSIC y Servicios de Cirugia
Cardiovascular del Hospital Gregorio Marafion y Hospital de La Princesa de
Madrid. Se firma un convenio con la empresa Biomed S.A. para la realizacion
de un proyecto coordinado Empresa-Comunidad de Madrid consiguiéndose
financiacion para el mismo por parte del CDTI (Ministerio de Industria) y del
FISS (Fondo de Investigaciones Sanitarias de la Seguridad Social). El
proyecto se ha coordinado y dirigido desde el punto de vista técnico desde el
Departamento de Cirugia Experimental del Hospital Gregorio Marafion (25) con
la colaboracion directa de los servicios de Cirugia Cardiovascular, Anestesia,
Hemodinamica y Hematologia.

El sistema de asistencia circulatoria BCM es una bomba neumética tipo
diafragma. Estd constituida por dos subsistemas: la bomba o ventriculo
artificial y la consola de mando (véase figura 5).
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Congola de rande

Weninculo abhizt

Parerl loracics

Figura 5.- Esquema general del sistema de AMC. El ventriculo por un lado va
incorporado al corazon del paciente y por otro lado va conectado a una consola
de mando.

E! ventriculo es del tipo de diafragma movil segun la modificacidon
introducida por Kwan-Gett en 1967 (71) (figura 6). Basicamente se trata de una
bomba aspirante-impelente con valvulas de entrada y salida. Esta bomba
posee dos camaras separadas por una membrana, la camara sanguinea tiene
un orificio de entrada y otro de salida provistos de sendas prétesis valvulares
metalicas. La camara neumatica esta en conexién con una consola de mando
a través de un tubo de plastico. Las variaciones de presion en la camara
neumatica son las responsables del movimiento de la membrana y ,por tanto,
del funcionamiento del ventriculo.

La pieza clave del ventriculo es el denominado "cuerpo", al que astan
fijadas las piezas de conexion de las valvulas, que a su vez soportan las
canulas de entrada y salida. La membrana es de poliuretano y tiene un grosor
aproximado de 0,17mm. Esta membrana se fija a una pieza transparente con
forma de lente, al que denominamos "cierre del ventriculo"”, que también esta
unido al cuerpo.

Vahula de entrada Vatula de salida

oo Figura 6.-
Esquema de un
ventricufo artificial
neumatico del tipo
diafragma.
Diafragma que
divide el cuerpo
def ventriculo en
dos camaras: una
camara sanguinea
y otra camara
neumatica.

Camara sanguinea

neumatica

Camara
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La construccion del ventriculo se ha hecho con un poliuretano de grado
biomédico disuelto en tetrahidrofurano a una concentracién del 18%
(Peso/Volumen). Inicialmente, para dar consistencia al cuerpo del ventriculo se
utilizé tejido de Dacron en malla. Las piezas de conexion se han construido en
nylon y el cierre en metacrilato.

Hasta conseguir los ventriculos actualmente en uso, se han tenido que
realizar muchas modificaciones en los prototipos iniciales. Asi, el ventriculo
"BCM serie 1.2 o ventriculo Bioimplant" se inspiraba en el modelo canadiense
Bioimplant en el que los orificios de entrada y de salida eran de igual tamario y
se conectaban a las canulas a través de protesis vasculares de disco Bjork-
Shilley. Este ventriculo estaba construido en Thyomer (72). Estos prototipos en
ensayos mostraban dificultad para el llenado de la cdmara ventricular. El vacio
que se producia en el ventriculo durante la diastole, se transmitia a través de
la canula de entrada a la auricula produciendo el colapso de esta ultima e
impidiendo el llenado (10,55).

Para resolver este problema se disefiaron los prototipos "BCM 2.1 y 2.2".
En estos modelos, el orificio de entrada era de 26 mm y el de salida de 20mm
y la canula auricular de paredes elasticas tenia una dilatacion con un volumen
similar al volumen de llenado del ventriculo. Esta canula estaba construida en
Tecoflex, un poliuretano de grado biomédico (117). Cuando se produce el
vacio en el ventriculo durante la diastole, el liquido almacenado en la canula
auricular se vacia en el interior del ventriculo y sus paredes se colapsan.
Durante la sistole, la recuperacion elastica de las paredes de la canula hacen
que ésta vuelva a llenarse con liquido procedente de la auricula. De ésta forma
las variaciones de presion en la auricula se amortiguan y ademas se
aprovecha el periodo sistélico para el llenado de la canula (11,28,29). Véase el
funcionamiento de esta canula en la figura 7.

,_---'_________—'

Distole Sistole

Figura 7.- Ventriculo 3.5 con una canula de entrada flexible. 1.-Cuerpo
del ventriculo. 2.-Céanula auricular. 3.-Canula arterial. 4.-Membrana.
Diastole: llenado del ventriculo y vaciado de la pseudoauricula.
Sistole: vaciado del ventriculo y llenado de la pseudoauricula.
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Las protesis valvulares de disco se substituyeron por prétesis bivalvas de
St. Jude Medical. Estos ventriculos de la serie 2 tenian el inconveniente de
gue no eran transparentes, con lo cual dificultaban la maniobra de purgado del
aire durante su implantacion, ademas de problemas de adherencia y de
calcificacion del Thyomer.

Por ello, se desarrolld la serie de prototipos "BCM 3.5" en los que el
material utilizado era Tecoflex (117). En este ventriculo, la canula de entrada
(auricular) flexible tiene una dilatacion, proximal a la unién con el cuerpo del
ventriculo, con un volumen aproximadamente igual al volumen de lienado del
ventriculo. Esta canula esta construida en materal transparente de Tecoflex,
tiene una longitud de 50 cm y un diametro en la porcién curva distal de 10 mm
(interno) x 13.6 mm (externo). y cuyas caracteristicas se describe en el
apartado IV de material.

Estos ventriculos de la serie 3 han mostrado eficiencia en ensayos in vivo
y en clinica (26,30,46). En las implantaciones realizadas en la clinica se ha
observado que ,con frecuencia, se forma fibrina en las zonas de unién de la
membrana al cuerpo del ventriculo, pero nunca en las canulas. Por ello, se
empezd a pensar en un modelo con forma alargada para disminuir al maximo
las formas lenticulares y los puntos de unidén. De esta forma, surge una nueva
serie de prototipos de AMC "Tubular" (27).

La consola de mando suministra energia al ventriculo y controla su
funcionamiento. Esta consola proporciona, de forma aiternativa, pulsos de aire
comprimido y de vacio que determinan el movimiento de la membrana y por
tanto la impulsién de la sangre. La consola es capaz de madificar la frecuencia
y presion de los impulsos, asi como la duracién relativa de la sistole y didstole.

Tras varios arfios de trabajo, se han disefiado y fabricado mas de 10
prototipos diferentes, se han realizado mas de 80 experiencias en animales y
mas de 20 aplicaciones clinicas.

Desde 1989 el proyecto BCM esta dentro de un programa de accion
concertada con la CEE en una comision europea "HEART" (Heart Assist and
Replacement Technolgy).

En la actualidad, se sigue trabajando en el disefio, caracterizacién y
ensayo de nuevos profotipos (27), tanto de ventriculos, consolas de mando,
asi como de nuevos circuitos de simulacion; dentro de la linea de investigacién
de la Asistencia Mecanica Circulatoria.

22



1.2.4. Biomateriales

De forma paralela al desarrollo y disefio de corazones artificiales y
dispositivos de asistencia mecanica circulatoria, se ha ido evolucionando en lo
referente al material utilizado en estos dispositivos.

Segun definicidbn adoptada por la Sociedad Europea de Biomateriales,
Biomateriales son los productos no vitales utilizados en la fabricacion de
dispositivos médicos y que han de interaccionar con sistemas biolégicos {122).
Esta definicion excluye a los tejidos vivos y engloba a los tejidos
desnaturalizados no vitales y a componentes de los mismos.

Los principales materiales utilizados desde 1940 han sido: Nylon
(poliamida), Dacron (poliester), Teflon ({fluorocarbono), Silastic (silicona),
cloruro de polivinilo, poliuretanos, polipropilenos, lLexan (policarbonato),
resinas, titanio, ete. {(72).

Los biomateriales se usan en contacta con tejidos vivos resultando una
interfase entre sustancias vivas y no vivas. Es esencial que las reacciones en
la interfase no degraden las propiedades fisicas del biomaterial. El contacto
entre la superficie y la sangre desencadena el deposito rapido de proteinas
plasmaticas seguido de unas complejas reacciones: adhesién y activacion
plaquetaria con liberaciéon de factores de coagulacion y formacion de trombos.
El deposito de proteinas en las superficies es el factor determinante de
sucesos tromboembdlicos y es la mas seria limitacion en el uso de estos
dispositivos. La interaccién entre el material y la sangre depende de las
propiedades superficiales del material y de la presencia de impurezas. Los
biomateriales se pueden clasificar en 4 grupos de acuerdo con su respuesta
interfacial (51). tipo 1. Superficie lisa, la mayor parte de tos biomateriales
utilizados son de éste tipo, tipo 2: Superficie microporosa, tipo 3: Superficie de
reaccion controlada, tipo 4. Reabsorbibles.

Las principales factores de los biomateriales a considerar son (7):

1) Disponibilidad y procesabilidad.

2) Durabilidad: Mecanica y bioldgica (efectos del huésped sobre el material).

3) Efectos del material en e! huésped: efectos sistémicos (toxicidad) y locales
{inflamacion, y tumorigenicidad).

4) Compatibilidad con la sangre: Trombogenicidad y desnaturalizacion de
proteinas.

En la actualidad los biomateriales mas utilizados son los polimeros,
poliuretanos y sus derivados. Los polimeros tienen ta propiedad de poder ser
sometidos a grandes deformaciones. Una propiedades muy importante de este
grupo es su resistencia al fallo y a la fatiga en situaciones pulsatiles.

Estos biomateriales se pueden clasificar como plastico, caucho, fibra,
adhesivos o de revestimiento. Se han utilizado desde polimeros naturales
como celulosa o caucho hasta polimeros sintéticos como siliconas,
poliuretanos e hidrogeles.

Los poliuretanos son copolimeros segmeniados. ElI término de
poliuretano se extiende a todos los compiejos procedentes de la reaccion de
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los isocianatos y de los polihidroxilicos. Tienen la propiedad de absorber
selectivamente albimina sérica, [0 que forma una capa proteica que recubre el
interior del dispositivo y que es refractaria a la absorcién subsecuente de
fibrinégeno y plaquetas (121). En la actualidad la mayor parie de laboratorios
utilizan elastdmeros de poliuretano con superficies internas lisas. Las
superficies lisas se obtienen fabricando el dispositivo sobre moides pulidos,
con técnicas de colada y secado al aire. Los poliuretanos comerciales en la
actualidad son: Biomer, Cardiothane, Pellethane, Tecoflex, Thyomer, etc. (72).

Estos materiales deben ser biocompatibles. Se define Biocompatibilidad
como la capacidad de un material para comportarse de forma que se produzca
una respuesta apropiada en el huésped. Incluye compatibilidad local y
sistémica (72,121,122). La biocompatibilidad en el caso de materiales que van
a estar en contacto con la sangre puede definirse como la ausencia de:
trombosis, destruccidon celular, alteracion de proteinas plasmaticas,
destruccion enzimatica, depleccion de electrolitos, respuesta inmune adversa,
lesidn de tejidos adyacentes, reacciones alérgicas o toxicas y activacion del
complemento (82).

Durante el desarrollo de los dispositivos de asistencia cardiaca han
surgido numerosas dificultades en cuanto al material usado, principios de
control y bombeo. Problemas que aun no estan completamente solucionados.
Las dificultades que afectan al desarrollo de estos dispositivos requieren un
alto grado de cooperacion entre fisicos e ingenieros. Veinte afos de intensos
esfuerzos investigadores no han permitido ain el desarrollo de dispositivos
que puedan utilizarse con completo éxito en el humano. No obstante, los
importantes progresos en Dbioingenieria y Ilos mejores resultados
experimentales en los ultimos afios han abierto las puertas para nuevas
experiencias en la proxima década.

1.2.5. Regulacion

La regulacion de estos y otros dispositivos médicos comienza en USA en
1938. En esta fecha, se promulga la Federal Food , Drug and Cosmetic Act
(FDA) (73).

En 1950, en Japén, se publica la Pharmaceuticla Affairs Law (PAL) para
regular la manufactura y venta de productos terapéuticos.

En Australia, el acta 29 (1966) de la Australian Therapeutic Goods regula
la importacion y licencias de productos meédicos. En Nueva Zelanda el
Medicine Act de 1981 concede autoridad al Director General del Ministerio de
Salud para aprobar o denegar la importacién de estos dispositivos. En general,
se admiten los que cumpien los requisitos impuestos en USA.

Francia, desde 1983, regula la manufactura y venta de dispositivos
medicos. Se realiza desde el Comité Nacional de Homologacion dependiente
del Ministerio de Sanidad.

En Alemania el control de dispositivos se realiza por la Drug Law de 1976
que permite al Ministerio de Sanidad aplicar las leyes. El Ministerio de Trabajo
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y Seguridad Social es el responsable de controlar su uso por una orden de
1981.

En enero de 1984 se promulga en Holanda la ley que regula el uso de
dispositivos médicos.

En Canada, La Canadian Food and Drug Act fue promulgada en 1954,
pero hasta 1974 no se reguid el uso de dispositivos médicos.

En UK el Departamento de Salud y Seguridad Social publica en el
British Standars unos estadndares sobre fabricacion, biocompatibilidad y
procedimientos de ensayo de estos dispositivos.

En enero de 1990 las Comunidades Europeas editan unas Normas
Generales para los miembros de la CEE (4071/90) que contienen 17 articulos
y 9 anexos relativa a la implantacion de Dispositivos Médicos Activos. Se
entiende como "activos” cualquier dispositivo medico que necesite para su
funcionamiento cualquier tipo de energia o de fuerza diferente a ta generada
por el cuerpo humano o la gravedad (110,118).

En Espaiia es el Ministerio de Sanidad el encargado del control de estos
dispositivos. No existen leyes relativas a los mismos, aunque si directivas
europeas y hay que adapatarse al decreto publicado en el B.O.E. n® 191 del 12
de agosto de 1982 sobre Ensayos Clinicos en Humanos, que solo hace
referencia a productos farmacéuticos y medicinales. En lo referente al
proyecto BCM, una vez que se han hecho ensayos in vifro y en animales y
finalizados los ensayos de fiabilidad para cada prototipo se procedid a iniciar
el ensayo clinico que se solicité al Ministerio de Sanidad tras aprobar éste los
protocolos presentados sobre el dispositivo. Durante este ensayo clinico se
tienen que cumplir una serie de condiciones en cuanto al dispositivo y al centro
donde se va a utilizar y se deben seguir los principios que se recogen en las
actas de Helsinki y Tokio (97).
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1.3. CIRCUITOS DE SIMULACION

El desarrollo de un sistema de simulacion del sistema cardiovascular es
una parte esencial dentro del programa de investigacion de Asistencia
Mecanica Circulatoria. Un circuito de simulacién facilita el estudio y ensayo de
dispositivos médicos, permite reproductibilidad y modificacion de las
experiencias, disminuye costes y evita el sacrificio de animales dentro de la
primera fase in vitro de ensayos con estos dispositivos. El objetivo de los
circuitos de simulacién es realizar ensayos /in vifro con dispositivos meédicos
para obtener datos de su hidrodinamica y fiabilidad. También, bajo ciertas
condiciones, pueden servir para comprobar in vitro la hemolisis causada por
estos dispositivos.

Un circuito de simulacidn conectado a un dispositivo de asistencia
mecanica circulatoria debe imitar lo mas exactamente posible las curvas de
presion de entrada y de salida dei sistema vascular humano. Se intenta simutar
las condiciones que se presentan en el sistema circulatorio humano a la salida
del dispositivo. Para ello debemos tener elementos en el circuito que nos
permitan modificar la presion de entrada, la resistencia y la complianza del
circuito de simulacion (19).

En contraposicién a lo observado en los circuitos de simulacion, Yambe y
colaboradores {123) han mostrado la existencia de comportamiento cadtico
cuando el sistema de AMC se aplica a animates.

Se disefian circuitos de simulacion especificos para el tipo de dispositivo
a utilizar, asi se desarrollan circuitos de simulacidn para probar el
funcionamiento de corazones artificiales, ventriculos artificiates, sistema
circulatorio, valvula, etc. (114).

Un circuito de simulacion que ensaye un TAH debe tener en cuenta que
ta circulacion sistémica controlada por el lado izquierdo del corazén maneja un
volumen de sangre mayor que el controlado por el lado derecho para la
circulacién pulmonar. En éste ultimo sistema, el reservorio es el de los vasos
de un sdélo organo, el pulmén; sin embargo, la capacitancia del sistema
circulatorio sistémico es mucho mayor . El circuito conectado a un TAH debe
mantener un flujo de sangre adecuado y balanceado hacia el pulmdn y hacia el
sistema vascular mayor (41).

Los circuitos que se disefan para ventriculos artificiales no precisan ésta
consideracion, dado que se construyen circuitos para asistencia ventricular
izquierda o derecha y si es biventricular se hara con dos circuitos de diferentes
tamafos y consideraciones (92).

1.3.1. Consideraciones en cuanto al disefio

Una de las mayores dificultades a la hora de disefiar un circuito de
simulacion es imitar las caracteristicas de capacitancia-elastancia y resistencia
del sistema arterioc-venoso. Este problema ya estaba en la mente de
cientificos tales como Galileo, Harvey, Descartes, Borelli, Boyle, Hooke,etc. La
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caracteristica de capacitancia-elastancia de un vaso aislado es tal, que ante
un aumento de tensidn se obtiene muy poco aumento en la elongacion en el
primer segmento de la curva y después de cierto periodo de tension, la
elongacion comienza a crecer de forma abrupta. E! comportamiento de la
elongacién en funcioén de la fuerza o tension sigue una curva no lineal, de
hecho, se crea un ciclo de histéresis caracteristico al aumentar y disminuir
lentamente el vaior de la tensiéon. No se ha conseguido integrar este tipo de
comportamiento de forma global, por ello se ha aceptado el concepto de
“stmulacion por blogues’(92). Un blogque se define por la suma de muchas
partes y cada parte esta formada por un gran numero de capilares. De esta
forma, los capilares son representados por una suma de blogues y el
comportamiento de estos bloques define el comportamiento global del sistema.

Las caracteristicas de capacitancia-elastancia y resistencia que aparecen
en la raiz de la aorta y que son las que se pretenden simular en un circuito de
simulacidn son de alguna manera las suma de los efectos de millones de
vasos individuales. Para simular esto en un circuito disponemas Unicamente de
una capacidad y una resistencia.

Los factores que influyen en el gasto cardiaco en un corazén nativo son:
la frecuencia, la presion de llenado, la distensibilidad del mdsculo cardiaco, la
presién arterial y la contractibilidad del musculo cardiaco. En un corazén
artificial estos parametros corfresponden a. Frecuencia, presion de llenado,
distensibilidad del ventriculo por succidn, presién arterial expresada como
resistencia periférica hidrostatica en el circuito de simulacion y presion de
bombeo.

En un circuito de simulacion se deben obtener datos del gasto cardiaco
(I/min) del dispositivo artificial en relacion a diferentes resistencias y diferentes
presiones de entrada y de la modelizacion de la pseudoauricula. En un circuito
que pruebe corazones artificiales ademas se consideraran, las presiones de
bombeo y el equilibrio del gasto de los ventriculos derecho e izquierdo (40).

Para conseguir todo elio, debemos tener la posibilidad de simuiar la
precarga, la postcarga y [a complianza (63).

e lLa precarga se puede simular con un sistema de columna abierto que
simula el sistema venoso y la auricula

o lLa postcarga, se simula modificando la resistencia gracias a la accién de un
grifo, rodillo (63) u otro sistema que sea capaz de estenosar alguna parte
del circuito de simulacion.

+ La complianza, se puede simular con un sistema de vaso con volumen de
aire presurizado (windkessel) o con un cilindro-piston que simule [a
capacitancia del sistema arterio-venoso (63).
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1.3.2. Consideraciones en cuanto al fluido

Korteweg en 1878 y Lamb en 1898 comenzaron a estudiar y describir la
propagacion de las ondas en los vasos sanguineos. Desde entonces muchos
investigadores se han preocupado det estudio de la hidrodindmica del sistema
cardiovascular (74). En el disefio de un circuito de simuiacion se han de
considerar diversos aspectos, tales como:

1. Un fluido normal tiene comportamiento Newioniano. La sangre tiene
comportamiento no-Newtoniano debido a los elementos ovaloides que
contiene.

2. E! fluido pasa a través de diferentes vasos, los cuales tienen propiedades
elasticas no lineales y geometrias complejas.

3. El flujo de sangre a través de veniriculos artificiales y prétesis valvulares es
muy complejo, dado que es tridimensional, no estacionario y no periddico.
Presenta transiciones entre flujo laminar y turbulento, su viscosidad no es
constante y la geometria de la bomba es variable (13,87).

Aunqgue la sangre es un fluido no-Newtoniano. A nivel de grandes vasos,
se acepta, que puede comportarse como un fluido homogéneo y con
viscosidad constante, es decir, que tiene un comportamiento newtoniano. De
esta forma, vamos a considerar el comportamiento del fluido que utilicemos
para simular un circuito (74).

Se han hecho ensayos con diferentes liquidos para simular la viscosidad
de la sangre. Se han usado agua y agua con glicerina (en una relacién de 30%
pesa) y no se han observado diferencias importantes en cuanto a las curvas de
flujo de los dos fluidos. Ademas, la manipulacion con agua es mucho mas
comoda y limpia y el coste de la glicerina es mayor. Por todo esto, se ha
generalizado el uso del agua como fluido en los sistemas de simulacion.

Para simplificar la simulacién de la mecanica de fluidos se aplica la Ley
de Similaridad (78). El flujo modelo debe ser muy similar al flujo real que viene
determinado por el numero de Reynolds y de Strouhal (1,7,13,).

La dinamica de fluidos Newtonianos viene dada por la ecuacion de
Navier-Stockes, que nos dice que las caracteristicas del flujo de un fluido va a
depender del tiempo y de la posicidon en el espacio (74). La integracion de
dicha ecuacién es muy compleja y casi siempre irresoluble analiticamente. A
nivel numérico presenta grandes problemas si la geometria del sistema donde
se mueve el fluido es variable. Por otra parte, las ecuaciones de fluidos no-
Newtonianos son desconocidas. Para resolver este problema se han postulado
las denominadas ecuaciones constitutivas, que iguaimente plantean
dificultades adicionales. Para solventar todas estas dificultades, se reduce el
sistema de ecuaciones de Navier-Stockes y ecuaciones constitutivas a un
modelo de bloques. De esta forma se genera un problema en ecuaciones
diferenciales ordinarias dependientes Unicamente del tiempo (87,120).
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1.3.3. Consideraciones en cuanto a simulacién matematica

Otto Frank (1865-1944) y Beneken (1965) mencionaron las ventajas del
analisis matematico lineal aplicado a la simulacidn del circuito cardiovascular.
Pero los resultados del analisis diferian mucho de la solucion real que se
encontraba en el experimento. Para solventar este problema, Grodins, Warner,
Henning y otros cientificos introdujeron el término de no linealidad en las
ecuaciones. Asi, Balthasar Van der Poll en 1929 simuld el corazén con cuatro
osciladores (osciladores no lineales). Pero las férmulas seguian siendo muy
complejas, y los resultados no fueron muy satisfactorios (92).

Los problemas referentes al analisis de la simulacién deberian inciuir
mecanismos de flujo y regulacion de temperatura, relacion de presidn-flujo,
intercambio de moléculas a través de las paredes de los capilares y considerar
la microcirculacion en los diferentes érganos. Aproximadamente el 27% del
total de la resistencia al flujo sanguineo en el sistema circulatorio reside en los
capilares.

Con objeto de simplificar el estudic matematico de la simulacidon del
circuito cardiovascular, se han aceptado ciertas suposiciones y no se
considera la hidrodinamica a nivel de arteriolas y capilares. Se busca abstraer
los parametros mas importantes para poder simplificar esas ecuaciones (1).

Con estas suposiciones se pierden ciertos detalles del rendimiento del
sistema, pero pueden estudiarse valores medios de ciertos parametros como el
fiujo medio a través de un vaso.

En conclusion, cualquier aproximacién a la simulacion matematica
(numérica) de los sistemas de circulacién es muy compleja, necesita
elevadisimos tiempos de computacion y la relaciéon que guarda con la realidad
es muy baja (1,78).

1.3.4. Modelos de circuitos de simulacién

En 1850, Weber describié un circuito de simuiacién que consistia en una
bomba con dos valvulas incluidas en un circuito cerrado construido de tuberia
elastica. La tuberia contenia una esponja en la parte media de! sistema como
representacion de capilares. El flujo del fluido se conseguia por compresion
del tubo por la bomba. Krogh, en 1912 y Baylis, en 1940, desarroliaron un
circuito de simulacidén hidraulica, con el que introducen el concepto de columna
de liquido. En 1962, Rushmer diserié un modelo que consistia en una bomba,
una camara de compresion, una resistencia variable y un reservorio (92).

En 1972, Brighton y colaboradores {7,92) desarrollan un circuito que
consiste en un cilindro-piston para simular la capacitancia arterial y diversos
rodillos en los tubos para simular la resistencia al flujo. Con este sistema se
obtenia una buena simulacidn, era facil de manejar y su analisis matematico no
resultaba muy complejo.
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En general, los inconvenientes de la mayoria de los sistemas de
circulacion disefiados hasta el momento son:

1) La inercia del fluido, especialmente en el lado izquierdo.
2) La fluctuacion del nivel de liquido en el reservorio.

3) El hecho de que un pequefic cambio en la resistencia conlleva grandes
fluctuaciones en el flujo y en la postcarga.

A continuacién vamos a describir algunos de los circuitos de simulacion de
mas amplia utilizacion.

- Circuito de simulacién de Kolff

El Dr. Willem Kolff, pionero en el campo de los corazones ariificiales,
construyd algunos de los primeros sistemas de simulacion. El sistema de Kolff
fue disefado para hacer ensayos con sistemas de TAH (92). Consiste en dos
hemicircuitos acoplados en el que el fluido en el lado izquierdo pasa desde un
reservorio arterial hacia el ventriculo izquierdo y desde éste el fluido es
bombeado hacia la circulacion sistémica, a través de un analogo a la aorta.
Después, el fluido llega a un reservorio que se haya a la derecha del sistema y
que corresponde al reservorio pulmonar. Desde éste pasa al ventriculo
derecho y desde éste a través de un analogo de la arteria pulmonar pasa a la
circulacion pulmonar. Luego ei liquido vueive al reservorio arterial del lado
izquierdo completando la circulacién (véase figura 8).

[ - 'I"- -

Y \ Pulmén

S A e
Presidn venosy cuntisl

Figura 8.- Circuito de simulacién de Kolff
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En este sistema las presiones diastélicas pulmonar y arterial vienen
determinadas por el peso de la columna del fluido en el reservorio pulmonar y
arterial respectivamente. La presion venosa puede ser ajustada segun el nivel
de liquido en cada reservorio. Si el funcionamiento del TAH es adecuado,
ambos lados derecho e izquierdo del corazon tienen el mismo flujo y no se
produciran cambios en los niveles de los reservorios derecho e izquierdo.

Algunas variaciones en este sistema han dado fruto a otros circuitos de
simulacion como el modelo modificado de Detroit (91) con programador de
babina que consiste en una Unica bomba neumatica.

- Circuitos de simulacién compactos

Rushmer defendid la idea de sistemas de circulacién compactos (92).
Consisten en un pequefo sistema de simulacién donde el dispositivo de
asistencia circulatoria se llena a través de un reservorio que esta abierto a la
atmosfera. La bomba impulsa el fluido dentro de una camara que esta
presurizada neumaticamente con un valor similar al de la presion arterial. Este
liquido, es bombeado hacia un sistema circulatorio que dispone de multiples
orificios que simulan capilares, y desde éste pasa al reservorio que alimenta la
bomba de entrada.

Este modelo de circuito de simulacidén practicamente ha dejado de
utilizarse debido a que su manejo, mantenimiento y construccion son mas
complejos que el tipo de columna estatica de Kolff.

- Circuito de simulacion hidroespacial

En 1965 la Corporacidon de investigacion Hidroespacial de Rockville
disefia un sistema de circulacion para ensayar dispositivos de TAH (92). El
sistema esta construido en silastic y consta de dos partes, el propio circuito y
una consola de mando.

En el circuito, cada ventriculo estd conectado a un tubo largo que
corresponde a la arteria aorta y pulmonar respectivamente. En la parte media
de cada tubo hay una zona con 260 pequefios microtubos comunicados éstos
con dos bolsas que sirven como camaras de aire. Estas bolsas ejercen una
presidon sobre los microtubos y asi aumentan la resistencia al fiujo. Estos
microtubos se vacian en unos tubos que corresponden a la vena cava y venas
pulmonares artificiales y de esta forma el fluido retorna a los ventriculos.

La conscia de mando de este sistema permite que los sistemas pulmonar
y sistémico puedan funcionar de forma independiente. Ademés permite ajustar
o modificar los siguientes parametros:
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Presién y/o flujo.

Resistencia sistémica y pulmonar.
Frecuencia.

Tiempo de la sistole.

Onda de presion.

- Circuito de simulacién con windkessel

En 1992, Knierbein y colaboradores disefian un modelo de circuito de
simulacién compuesto de un vaso neumatico (windkessel), un grifo y un
reservorio (19,62,63). Por la misma fecha, nuestro grupo de Cirugia
Experimental del Hospital General Gregorio Marafion de Madrid disefian un
sistema de simulacién con similares caracteristicas (25).

El vaso neumatico tiene un volumen de aire variable gue simula las
propiedades elasticas de las arterias. La complianza del sistema se ajusta
modificando el volumen de aire de esa camara. El grifo es ajustable y simula la
resistencia periférica. El reservorio es un deposito de columna abierta que
simula el sistema venoso. El nivel del liquidc en este reservorio que depende
de la presidn de entrada de la bomba, se puede ajustar directamente.

Este circuito puede simular la circulacion sistémica y la pulmonar, difieren
solo en el tamafio del vaso neumatico y en los diametros de los tubos de
conexion.

Durante la sistole el liquido es impulsado por una bomba desde la parte
superior del reservorio hacia la camara neumatica. Para ajustar la complianza,
el volumen de aire dentro de esta camara presurizada se puede modificar y
ajustar sin cambiar el nivel del liquido. Desde esta camara ¢l fluido pasa, a
través de un grifo ajustable, hacia la camara que representa la auricula y
desde ésta a la bomba de entrada. El nivel del liquido dentro de esta camara
determina la presion de entrada del sistema. Para aplicaciones biventriculares
ambos circuitos se acoplan y las auriculas se intercambian conectando las dos
bombas.

Basado en éstos conceptos se han hecho algunas modificaciones en el
disefio de estos sistemas para simplificar su funcionamiento y manejo, asi:

+ Cada circuito, basicamente, consiste en tres cilindros de metacrilato de
idéntico diametro y longitud. Uno representa la camara de complianza,
otro la resistencia y el tercero sirve como reservorio.

» Cada cilindro tiene un mecanismo de cierre central que facilita su
limpieza y engranaje.

+ (Cada circuito de simulacion puede ser usado para asistencia izquierda
0 derecha, dado que son idénticos.
¢ Se han reducido € incluso eliminado las areas de union.

* Se ha ampliado el rango de complianza, proporcionando volumenes de
aire desde 0,5 a 5,5 litros.
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¢ Se ha simplificado la manufactura del dispositivo, gracias al disefio de
cilindros idénticos y al disefio de cierre y sello.

Algunos modelos de estos circuitos son compactos. En otros los
diferentes elementos estan acoplados mediante una serie de conexiones.

El circuito de simulacidén de Aachen (8), es un tipo de circuito con
windkessel que dispone de dos hemicircuitos acoplados de simulacion
pulmonar y sistémica. Cada circuito consiste basicamente en tres cilindros, uno
representa la cdmara de complianza, otro la auricula y el tercero sirve como
reservorio. Ambos hemicircuitos son similares, inicialmente sélo diferian en el
tamario del vaso neumatico y en el didmetro de los tubos de conexion.

Las principales ventajas de este sistema de simulacién son la simplicidad
de su disefio y su facil manejo, permitiendo controlar precargas, postcargas,
resistencias y flujos. Este circuito de simulacion se puede utilizar para realizar
ensayos con diferentes bombas y ventriculos artificiales totales o parciales
(8,19).

- Circuitos de simulacién de la Unidad de Medicina y Cirugia
Experimental del Hospital General Gregorio Mararnion

En 1983, nuestro grupo de Cirugia Experimental del Hospital Gregorio
Marafion, disena el primer modelo de circuito de simulacion. Este consiaba de
un reservorio, 4 secciones de tubo elastico de 50 cm de longitud conectadas
en paralelo y 8 grifos ajustables. Cada uno de estos tubos podia aislarse del
circuito por sendos grifos colocados en los extremos de cada seccién. La
salida comin de estas secciones, que podia variar su altura, drenaba en el
reservorio que era un deposito abierto al aire de 10 litros de capacidad
maxima.

La variacion de la presidn diastdlica se conseguia por la modificacion de
la altura de la salida de los tubos elasticos. La resistencia del circuito podia
modificarse mediante los grifos que habia en cada seccion. La complianza se
controlaba aislando mas o menos secciones del circuito. Los cambios de la
presion de llenado se lograban variando la altura relativa del ventriculo con
respecto al reservorio.

Las primeras experiencias con éste circuito demostraron que sdlo se
obtenia una buena simulacidén de la morfologia de las curvas de presion
cuando se trabajaba con presiones muy altas, de alrededor de 400 mmHg. No
se conseguian presiones fisioldégicas con flujos altos, 1o cual indicaba que la
resistencia del circuito era excesiva.

Para obviar estos problemas, se disefi¢ un circuito cuyo elemento
fundamental es el denominado vaso-neumatico "Windkessel", utilizado por
otros grupos (8,19,62,63) para simular el comportamiento de fluidos en el arbol
vascular .

Este vaso neumatico consta de un depésito por el que circula el liquido.
En su parte superior se almacena un determinado volumen de aire
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presurizado, que puede modificarse a través de un grifo situado en esa zona.
Los primeros vasos neumaticos que se utilizaron tenian una capacidad de un
litro, pero con ellos las presiones diferenciales a la entrada y salida del mismo
eran altas, por 1o que fijamos su volumen en 1500 ml. En los primeros disefos,
el vaso neumatico estaba en conexidn directa con el reservorio.

La complianza del circuito se modifica variando el volumen de aire
contenido en dicho vaso, la disminucién de este volumen produce un aumento
de la presion diferencial y un efecto inverso al aumentar el volumen.

Posteriormente, detras del vaso neumatico, se colocd un elemento que
simulara la resistencia vascular. Para ello, se ensayaron dos métodos: Un
tubo elastico comprimido por un manguito a presion y un estrangulador de
tubo. No se observaron diferencias significativas en sus efectos, por 1o que se
optd por colocar un grifo de agujas, que es el método mas sencillo y de manejo
mas comodo.

Inicialmente para la medicién del flujo se utilizéd un caudalimetro de area
variable y un caudalimetro de aspas (medidor de caudal de bolas conectado
en paralelo con un tubo con un estenosador) que se colocaron inmediatamente
detras del grifo de agujas. Como el flujo era pulsatil la medicién con estos
caudalimetros era muy dificil. Por ello, se sustituyeron éstos y se colocd un
reservorio alto de "tranquilizacion" que permitia el paso de flujo turbulento a
flujo laminar. Un medidor de flujo digital colocado inmediatamente después del
tranquilizador media el flujo a través de diferencias de presiones. Este medidor
de flujo ha sido disefiado en la Unidad de Medicina y Cirugia Experimental del
Hospital General Gregorio Mararfion (25) y se basa en un elemento 0S5000 de
Dallas Semiconductor (ref. 1.1A.024) Con este sistema la medicién del flujo era
mas facil, pero tenia errores en la mediciéon de + 0,25 l/min.

La salida del medidor de fiujo se conectaba a un depdsito abierto al aire
de 6 litros de capacidad y éste ,a su vez, a la canula de entrada del ventriculo.

Se han hecho modificaciones en éste sistema. El circuito de simulacién
actual consta de un vaso-neumatico, un grifo de agujas y un depdsito-
reservorio. La medicion de flujo se hace a través de un medidor de flujo
Transonic modelo HT109 colocado entre la canula de salida del ventriculo
artificial y el vaso-neumatico.

La resistencia del circuito se puede modificar variando la apertura del

grifo de aguja y la presion de flenado del ventriculo presurizando mas o menos
el vaso neumatico.

El ventriculo se conecta al circuito de simulacién de la siguiente forma: la
canula de entrada se une al depésito del circuito y la canula de salida al vaso
neumatico (véase figura 9).

Por otro lado, del cuerpo del ventriculo sale una linea de presion
neumatica que se conecta a la consola de mando que transmite los pulsos de
aire comprimido y de vacio.

Con este circuito hemos obtenido curvas de presién arterial muy similares
a las fisioldgicas con presiones dentro de los rangos normales.
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Todas las medidas obtenidas en el circuito llegaban a unos monitores a
través de traductores Hewiett-Packard colocados en la canula de entrada,
linea neumatica, linea ventricular, canula de salida y vaso neumatico.
Inicialmente para la monitorizacién de presiones y ECG se utilizd un poligrafo
Hewlett-Packard HP8805-D con tres madulos de presién, un modulo de ECG
HP 8811-D y dos amplificadores de uso general HP 8802-A. En los casos en
que era necesario registrar mas de tres presiones simultéaneas se conectaba a
los amplificadores modulos de presion externos HP 78205-C. Este material de
monitorizacidn ha ido cambiando hasta el sistema actual (se describe en el
apartado iV de Material) y se ha incorporado un sistema informatico con una
tarjeta de adquisicion de datos y un Software de adquisicioén y manejo de sefial
desarrollado en dicha Unidad..

Con el sistema de simulacion debemos conseguir un gasto cardiaco
6ptimo bajo condiciones normales y nos debe permitir un rango de flujos para
adaptar el ventriculo artificial a ofras situaciones diferentes. Para ello, ciertos
parametros como presion de aire, vacio, frecuencia de pulso y relacion
sistole/diastole se deben poder modificar a través de una consola de mando.

1.4. CONSOLAS DE MANDO

Una consola de mando es un dispositivo hardware y software que
controla el funcionamientc de un dispositivo, en este caso, de AMC.

Existen dos disefios fundamentales de consolas, consclas con circuito
abierto y con circuito cerrado. En las primeras existe una o mas
electrovalvulas que controlan la apertura y cierre de una fuente de aire
comprimido y otra fuente de vacio. Las electrovalvulas estan en conexién con
el ventriculo conectando la presién y el vacio de forma alternativa. Este tipo de
consolas se utiliza para corazones y ventriculos artificiales. Tienen la ventaja
de que el volumen de aire que se maneja puede ser mayor y €l inconveniente
de que si se trabaja a presiones elevadas se puede producir rotura de la
membrana del dispositivo al que esta conectado (36).

La posibilidad de rotura de la membrana ha hecho que el disefo de las
consolas incorpore técnicas que disminuyan la produccion de embolias
gaseosas en los pacientes. En la actualidad se tiende a utilizar consolas con
circuitos cerrados de helio con la consiguiente complicacion del disefic y
aumento de los costes de produccidon. En estas consolas, a través de un disco
se transmite la presion y el vacio directamente a un circuito de helio, circuito
que estd conectado a la camara neumética del ventriculo. Este tipo de
consolas tiene aplicacion especial para los dispositivos de contrapulsacion.
Tienen el inconveniente de que son costosas y la ventaja de que con ellas se
controla mejor el volumen de aire que se transmite al dispositivo, disminuyendo
las posibilidades de rotura de la membrana del mismo (17,23).

Las consolas disefiadas por nuestro grupo son del tipo de circuito abierto.

El disefio de la consola inicial "modelo 1000" (25) se realizd de acuerdo a
los siguientes requisitos:
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a.- Suministrar aire comprimido entre 0 y 1 Kg/cm2 con un flujo maximo de 20
Ifmin

b.- Estar dotada de una fuente de vacio regulable para conseguir el
vaciamiento adecuado de la camara neumatica

c.- Frecuencia de bombeo regutable entre 60 y 150 latidos/min.

d.- Duracién relativa sistole/diastole regulable entre amplios margenes desde
el 20 al 80%.

Esta consola se construyd alrededor de un distribuidor neumatico de tres
vias gobernado por dos electrovalvulas.

Como fuente de aire comprimido se utilizé un compresor marca Durr
modelo 5110 que suministraba aire a un presion de 7 Kgfcm® La salida de éste
compresor pasaba por un manorreductor que baja la presién a 2 Kglcm*
Posteriormente, se coloco un segundo manorreductor que permitia variar la
presion entre 0 y 2 Kg/lcm?® que es la presion de mando del ventriculo.

Como fuente de vacio se utllizé una bomba de aspiracion marca Durr
modelo 0747 que proporcionaba vacio a 1400 mm de agua. Todo el conjunto
se incorporo en el interior de una consola metalica.

Esta primera consola que se construyé BCM 1000 tenia una regulacién
totalmente manual, no permitia la sincronizacion con el ECG y no era capaz de
calcular el volumen/minuto que suministraba la bomba.

Por estas razones se disefi® una nueva consola consola “modelo 3000"
con las siguientes modificaciones:

a. - Puede calcular el volumen de eyeccion del ventriculo, y por tanto, el flujo
(volumen/minuto).

b. - Puede sincronizar su funcionamiento con el ECG
. - Puede funcionar de las siguientes formas:

1. - Modo asincrono: la frecuencia y el volumen de
eyeccion se ajustan a valores prefijados.

2. - Modo sincrono: el inicio del ciclo se sincroniza con la onda R del
ECG, y asi, se puede realizar un disparo cada 1,2,3 6 4 latidos. EI
volumen de eyeccion se ajusta previamente.

3. - Modo de retroalimentacién por volumen de llenado: el disparo se
produce cuando el ventriculo se ha llenado con un volumen de
sangre prefijado. Es un modo asincrono que permite un control
parecido al fisiolégico de la frecuencia de bombeo.

4. - Modo de retroalimentacién por volumen de llenado sincrono: en este
caso se combinan los dos modos descritos anteriormente. Se
produce un disparo sincronizado con la siguiente onda R después
de que el ventriculo se haya llenado con un volumen determinado.
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Para conseguir estos modos de manejo hubo que afadir un traductor de
presion diferencial en la via neumatica, cuyas sefales permitian el calculo del
flujo de aire, y por tanto, el volumen de eyeccion.

Asi mismo, para obtener los diferentes modos de funcionamiento habia
gue conseguir que |la consola pudiera tener un estado de reposo, esto es, sin
impulsidon y sin aspiracion. Para esto hubo que maodificar el circuito neumatico.

Et contral de las eletrovalvulas, asi como el procesado de las sefiales de
flujo y presion neumatica se realiza con un ordenador IBM PC con una tarjeta
de entrada/salida analogico-digital {AD/DA).

El compresor y la bomba de vacio son similares a los utilizados en la
consola inicial BCM 1000. El distribuidor neumatico de tres vias se substituyo
por dos distribuidores que se recuperan por medio de un resorte mecanico.
Cada uno de estos distribuidores se controla por una electrovalvula, de forma
que cuando se activa {a electrovélvula 1 se produce la sistole, cuando se
activa la electrovalvula 2 se produce la diastole y cuando las dos
electrovalvulas estan desactivadas el ventriculo esta en reposo.

Esta consola BCM 3000 esté controlada por un microprocesador que se
encarga del control del sistema y de la supervisidon de alarmas. Asi mismo,
incorpora sistemas de autonomia que permiten su funcionamiento durante 30
minutos sin fuente de energia externa.

Posteriores modificaciones en el disefio y funcionamiento de la consola
BCM 3000 han dado fruto a la actua! consocla modelo 3200, utilizada para la

realizacion de esta tesis, cuyas caracteristicas se describen en el apartado IV
de Material.
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II -OBJETIVOS

La eleccion de un determinado sistema de AMC puede ser una decision
dificil para un Servicio de Cirugia Cardiaca. En muchas ocasiones se tiende a
pensar que las caracteristicas dinamicas del sistema dependen Gnicamente del
tipo de dispositivo que se utiliza. Sin embargo, el problema es mas complicado.

En esta tesis trataremos de demostrar que el comportamiento dinamico
de un sistema de AMC depende de otros factores, tales como, el tipo de
bomba, el tipo de canulas del dispositivo, la consola de mando que se utiliza y
determinadas variables hidrodinamicas.

Es, por tanto, fundamental, la estandarizacion de una metodologia de
trabajo que permita la caracterizacién de estos sistemas de AMC en un circuito
de simulacion. El circuito de simulacién va a permitir la comparacion entre los
mismo$ en condiciones perfectamente controladas, lo cual seria mucho mas
complicado y costoso si los ensayos se realizaran en animaies.

Por otro lado, debe estudiarse la influencia de los distintos componentes
de un sistema de AMC en el comportamiento del mismo, asi como de otras
variables hidrodinamicas como precarga y postcarga, etc.

Los objetivos de esta tesis doctoral son los siguientes:

1. Puesta a punto y sistematizacion de una metodologia para la
caracterizacion hidrodindmica de sistemas de asistencia mecanica
circulatoria.,

2. Caracterizacion dinamica de diversos sistemas de asistencia
mecanica circulatoria.

3. Estudio de la influencia de diversas variabies hidrodinamicas tales
como precarga, frecuencia de funcionamiento y relacion
sistole/diastole en la eficiencia de dichos sistemas.

4. Estudio de la influencia de las caracteristicas morfologicas de las
bombas y de diferentes tipos de consola con especial atencion al
efecto de canulas de complianza en la linea de entrada al
dispositivo.
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III.- PLANTEAMIENTO EXPERIMENTAL

Para la realizacion del trabajo experimental objeto de ésta tesis, es
fundamental el establecimiento de una metodologia a seguir para la
caracterizacion tanto estatica como dindmica de los diferentes sistemas de
AMC que pretendemos estudiar.

Realizaremos los siguientes pasos:

1. Seleccion del material, que se va a emplear en la realizacion de este
trabajo experimental.

2. Establecer los métodos a seguir para la caracterizacion estatica de los
ventriculos de AMC.

3. Seleccion del circuito de simulacion que vamos a emplear, asi como de
sus componentes.

4. Establecimiento de los parametros hidrodinamicos a medir, al igual que
los sistemas de medida de los mismos.

5. Metodologia de registro de los parametros obtenidos.

Una vez establecidos los procedimientos de caracterizacion, nos interesa
estudiar el efecto de dos tipos de factores: Factores relacionados con las
condiciones de la simulacion y factores relacionados con los sistemas de AMC
empleados.

Factores relacionados con las condiciones de la simulacién:

Nos van a dar una idea del funcionamiento de un determinado sistema de
AMC en diferentes condiciones. Estos factores son: La precarga, la postcarga,
la frecuencia de funcionamiento y la duracion relativa de la sistole con
respecto a la duracién total del latido.

Precarga: Es la presion en la canula de entrada del ventriculo medida
estaticamente antes de la puesta en marcha del sistema. Se estudiaran dos
niveles de éste factor: Precarga alta (en torno a 20 mmHg) y precarga baja
(alrededor de 10 mmHg).

Postcarga: Es la presion media en el extremo de la canula de salida del
ventriculo medida en condiciones dinamicas. Dado que nuestro interés es la
comparacién de diferentes sistemas, mantendremos este factor constante
alrededor de 80 mmHg.

Duracion relativa de la sistole con respecto al latido (Relacion
sistole/diastole r.s.d.): Se expresa en tantos por ciento de la duracién de ia
sistole con respecto a la duracion total del latido. Se ensayaran dos niveles:
30% y 50%.

Frecuencia de funcionamiento: Es el numero de ciclos gque realiza el
sistema en un minuto. Se expresa en latidos por minuto. Es fundamental para
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el estudio del comportamiento de un sistema en condiciones dinamicas. Se
ensayaran cuatro niveles de este factor: 60, 80, 100 y 120 L.p.m.

Factores relacionados con el sistema de AMC utilizado:

Son aquellos factores relacionados con las caracteristicas particulares de
un determinado sistema y cuyo comportamiento nos interesa estudiar. Los
dividiremos en: bombas, consoclas y canulas de entrada.

Bombas: Hemos estudiado dos tipos de bombas, el ventriculo Bioimplant
o ventriculo 1.2 y el ventriculo BCM 3.5.

Consolas: Para las experiencias hemos dispuesto de tres tipos de
consolas de mando: La BCM 3200, la Datascope 95 y la Datascope 87.

Canulas de entrada: Para el estudio de la influencia de la canula de
entrada se construyd una céanula rigida adaptable al ventriculo BCM 3.5 con el
fin de poder comparar el funcionamiento de ésta con la canula flexible o
canula de complianza habitual de éste dispositivo.

Esquema de los ensayos realizados:

Con el fin de estudiar la influencia de los factores descritos en el
apartado anterior hemos realizado un total de 56 ensayos agrupados en 5
tipos de experiencias:

Experiencia 1.-

Experiencia 2.-

e Bomba: Ventriculo Bioimplant

» Consola BCM 3200

s Precarga: Altas y bajas

e Rel Sist/Diast.. 30%y 50%

s Frecuencias: 60, 80, 100 y 120 |.p.m.
¢ N°ensayos: 16

» Bomba: BCM 3,5 con canula flexible
+ Consola: BCM 3200

s Precarga: Altas y bajas

» Rel. Sist./Diast. 30% vy 50%

» Frecuencias: 60, 80, 100 y 120 1.p.m.

¢ N°ensayos: 16
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Experiencia 3.-

e Bomba: BCM 3,5 con canula rigida
¢ Consola: BCM 3200

¢ Precarga: Altas y bajas

e Rel. Sist/Diast.. 30% y 50%

s Frecuencias: 60, 80, 100y 120 |.p.m.

¢ N° ensayos: 16

Experiencia 4.-

e Bomba: BCM 3,5 con canula flexible

o Consola: Datascope 95

e Precarga: Altas

¢ Rel. Sist./Diast.: constante, alrededor de 200 msg.
e Frecuencias: 60, 80, 100y 120 l.p.m.

¢+ N° ensayos: 4

Experiencia 5.-

e Bomba: BCM 3,5 con canuia flexible

¢ Consola: Datascope 97

+ Precarga: Altas

¢ Rel Sist./Diast.: constante, alrededor de 200 msg.
e Frecuencias: 60, 80, 100y 120 l.p.m.

¢ N°ensayos: 4

Este esgquema de experiencias nos va a permitir el analisis de la
influencia de los diferentes factores que pretendemos estudiar, considerando
al ventriculo BCM 3.5 con canula flexible y a la consola BCM 3200 como
sistema estandar para las comparaciones. Asi, hemos estudiado:

1.- La influencia de los factores relacionados con las condiciones de la
simulacion: Debemos estudiar en cada una de las experiencias el
comportamiento de los dispositivos frente a las variaciones de la frecuencia de
funcionamiento, de la precarga, y de la relacidn sistole/diastole.

2.- La influencia del tipo de bomba: Para cllo deberemos comparar los
resultados obtenidos en la experiencia 1 frente a |a experiencia 2. En estas
experiencias unicamente es diferente el tipo de bomba utilizado.

3.- La influencia del tipo de canula de entrada: Para ello deberemos
comparar los resultados obtenidos en la experiencia 2 realizada con una
canula de entrada flexible (alta complianza) frente a la experiencia 3 realizada
con una canuia rigida (baja complianza).

4.- La influencia del tipo de consola: Para el estudio del comportamiento de
las tres consolas utilizadas deberemos comparar los resultados obtenidos en
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la experiencia 2 con precargas altas y r.s.d. de 30%, frente a los obtenidos en
las experiencias 4 y 5. Se han utilizado Unicamente precargas altas ya que el
estudio de la influencia de este factor se puede realizar con el resto de las
experiencias. En este apartado, se han comparado unicamente con r.s.d. de
30%, dado que las consolas datascope funciona con un tiempo de sistole fijo,
que corresponde aproximadamente a unar.d.s. del 30%.
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IV -MATERIAL

Se han utilizado 2 tipos de ventriculos artificiales: el ventriculo Bioimpiant
disefiado en Canadd y el ventriculo BCM 3.5 disefiado por nuestro grupo
(17,25).

Aunque el modelo Bioimplant tiene canula de entrada rigida y el BCM 3.5
tiene canula de entrada flexible, para el estudio de la influencia de la canula de
complianza en la entrada, fue necesario construir una cénula rigida especial
para el modeio BCM 3.5 con el fin de poder estudiar el comportamiento de éste
tipo de canula en condiciones comparables y asi descartar la posible influencia
de la diferente morfologia de los ventriculos.

Para el estudio de la influencia de la consola de mando en el
comportamiento dinamico del sistema dispusimos de tres tipos de consolas: La
consola BCM 3200 disefiada por nuestro grupo y dos consolas disefiadas
inicialmente para balén de contrapulsacion por la casa Datascope, la serie
Datascope 95y 97.

4.1. DESCRIPCION DE VENTRICULOS
VENTRICULO “BIOIMPLANT”

El ventriculo " Bioimplant " ¢ ventriculo 1.2 es una bomba del tipo
diafragma hemisférico flexible (71), cuyas caracteristicas basicas se han
descrito en el apartado 1.2.3. Esta bomba posee dos camaras separadas por
una membrana, la camara sanguinea tiene un orificio de entrada y otro de
salida de 25 mm de diametro. El cuerpo del ventriculo tiene una capacidad de
125 cc (+10 cc) y un volumen de eyeccion de 80 cc (+ 5 cc). El cuerpo vy la
membrana estan construidos en Thyomer (117), un poliuretano de grado
biomédico opaco. La membrana posee tres capas de poliuretano lubricadas
entre si por sendas capas de grafito. A través de dos valvulas metdlicas de
disco Bjork-Shilley se conectan las canulas de entrada y salida al ventriculo.
Ambas canulas tienen un diametro interno de 25 mm, estan construidas en
silastic Biomer (72) y sblo se diferencian por su extremo distal. La canula de
entrada (auricular) de 27 5 cm de longitud, en su porcidn distal tiene una forma
especial curva de 7 cm de longitud para facilitar la aspiracién de sangre e
impedir el colapsoc de la auricula. La canula de salida (arterial) tiene una
longitud de 22 ¢m y en su porcidn distal tiene incorporada una protesis
vascular de Dacron que permite su anastomosis con la arteria aorta o
pulmonar.

VENTRICULO BCM 3.5

El ventriculo BCM 3.5 es una bomba del tipo diafragma hemisférico
flexible ("BCM’ Biomed Comunidad de Madrnd) (25), cuyas caracteristicas
basicas se describen en el apartado 1.2.3. En este modelo el orificio de
entrada mide 26 mm de diametro interno y el de salida 20 mm. Las valvulas de
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entrada y de salida son prétesis bivalvas de St. Jude Medical de 26 y 20 mm,
respectivamente. E! cuerpo del ventriculo y la membrana estan construidas en
Tecoflex (117), un poliuretano de grado biomédico transparente, y toda la
superficie en contacto con la sangre esta recubierta de este material. El
ventriculo tiene una capacidad de 125 cc (10 cc) y un volumen de eyeccion
de 75 cc (+ 5 cc). La canula de salida {arterial) tiene una longitud de 37 cm y
esta construida en Tygon. La zona distal de esta canula, donde se anastomosa
a la arteria aorta o pulmonar, tiene un injerto de Dacron de 18 cm de longitud y
14 mm de diametro. El disefio de las piezas de conexion gue unen las canulas
al cuerpo del ventriculo permiten una union hermética, rapida y sencilla. La
transparencia del dispositivo permite una maniobra de extraccion del aire
segura en el momento de implantacién del mismo.

La canula de entrada (auricular) flexible tiene una dilatacién proxima a
la unién con el cuerpo del ventriculo con un volumen aproximadamente igual al
volumen de llenado del ventriculo. Esta canula esta construida en material
transparente de Tecoflex, tiene una longitud de 50 cm y un diametro en la
porcion curva distal de 10 mm (interno) x 13.6 mm (externo). Cuando se
produce el vacio en el ventriculo durante la diastole, el liquido almacenado en
la canula auricular se vacia en el interior del ventriculo y sus paredes se
colapsan. Durante la sistole, la recuperacion elastica de las paredes de la
canula hacen que ésta vuelva a llenarse con liquido procedente de la auricula.
De ésta forma las variaciones de presién en la auricula se amortiguan y
ademas se aprovecha el periodo sistolico para el llenade de la canula (véase
figura 7).

Para el estudio de la influencia de la canula de entrada fue necesario
construir una canula rigida adaptable a este ventriculo construida en Tygon
con 47 cm de longitud, con un extremo distal curvo de 7 cm de longitud y un
diametro interno de 10 mm y externo de 13,6 mm..

4.2. CONSOLAS DE MANDO
CONSOLA BCM 3.200

La consola "BCM 3200" ha sido disefiada por el grupo de Cirugia
Experimental del Hospital Gregorio Marafion y comercializada por la compafia
Biomed S.A. (17). Es una consola de circuito abierto con una electrovalvula de
tres vias que se desplaza por accién de un electroiman. Esta electrovalvula
controla |la apertura y cierre de una fuente de aire comprimido y otra de vacio.
Esta en conexion con el ventriculo, de forma, que conecta la presién y el vacio
alternativamente .

Como fuente de aire comprimido puede utilizar la conexién a la red de
aire comprimida del hospital (entre 4 y 5 Kg/cm®) o bien botellas de aire
comprimido para ios traslados y para emergencias. Como fuente de vacio
utiliza un generador de vacio por efecto Venturi que proporciona vacio hasta
200 mmHg. Dispone de tres manorreductores que permiten el control de la
presion de aire y de vacio al otro lado de la electrovalvula. Un microprocesador
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Motorola de la serie 68000 se encarga del control del sistema y supervision de
las alarmas.

Las especificaciones técnicas fundamentales de esta consola se
describen a continuacion:

Especificaciones tecnicas:

a. -Eléctricas:
-Alimentacion: 220 VAC
-Frecuencia 50-60 Hz
-Consumo: 1,5 A
-Autonomia de bateria: 2-3 horas

b. -Neumaticas:
-Presién méxima de entrada: 5 Kgicm’
-Presion minima de entrada: 4 Kg/cm®
-Presion maxima de salida ; 0,68 Kglcm’

c. -Parametros:
-Rango de frecuencia de 40 a 120 |.p.m.; intervalo minimo de 1l.p.m.
-Modos de funcionamiento: sincrono y asincrono
-Ranga de Duty: 10%-90%; intervalo minimo 1%
-Rango de retardo : 0-990 msg; intervalo minimo de 10 msg
-Rango de QRS: 1-3

d. -Seguridad:
-Frecuencia de seguridad: 30 I.p.m.
-Apertura valvula de seguridad: 480-500 mmHg

El sistema esta montado en un carro para facilitar el transporte y poder
acoplar dos consolas para asistencia biventricular, Basta con sincronizar los
dos modulos 3200 para que cada uno controle un ventriculo artificial . Tanto
los médulos 3200 como las botellas de aire comprimido son extraibles, lo que
permite realizar traslados interhospitalarios.

CONSOLAS DATASCOPE

Estas consolas de la compafia Datascope Corp. (23) son del tipo de
circuito cerrado de helio. Son sistemas neumaticos automaticos en los que ia
presion y el vacio se transmiten directamente, a través de un disco, a un
circuito de helio que estad conectado a la cédmara neumatica del ventriculo.
Como fuente de presion utilizan helio de grado médico. Como fuente de vacio
utilizan un compresor de membrana de doble cabeza, en el que un cabezal
produce la presién y el otro el vacio. Disponen de 8 a 10 electrovalvulas y de
3 manorreductores: Uno en el flujo de entrada de la botella de helio, otro en el
circuito de presion y el otro en el de vacio. El control de la consola es
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electronico. Basados en estos principios basicos existen diferentes modelos de
consolas Datascope, que hemos utilizado para la realizacion de esta tesis.

La consola “Datascope serie 95" es un sistema neumatico automatico.
Dispone de un microprocesador cuya memoria puede acumular informacion
hasta 8 horas scbre frecuencia cardiaca y otros pardmetros como presién
sistolica, diastdlica, medias de presion y aumento del tiempo de diastole.
Puede determinar la fuente de transmisidn de presidn, sea radial, central o
linea femoral. Dispone de un doppler acoplado para medicion del pulso del
paciente. Automaticamente calcula y ajusta los retrasos en la transmision de
la presidn. Distingue entre 10s picos maximos de sistole y diastole y muestra de
forma digital los valores de ambas presiones, asi como las medias de ambas y
la presion telediastélica. El sistema 95 ofrece una amplia posibilidad de modos
de funcionamiento:

-ECG: Reconoce ia onda R del ECG como estimulo para el impulso. Se
puede programar automaticamente para este modo.

-Ritmo de disparos: El ritma ventricular y el auriculo-ventricular permiten
al operador usar la secuencia de estos ritmos como estimulos de impulso.

-Presion: Requiere s6lo un aumento de 15 mmHg en la presion para un
adecuado funcionamiento.

-Interno: Puede funcionar con un ritmo interno variable de 5 en 5 latidos
desde frecuencias de 40 a 120 |.p.m.

Tiene incorporado un sistema de disco neumatico de apertura para
estabilizar mejor el vacio, de forma que permite un inflado y desinflado rapido.
Es un disco de seguridad que proporcionar mayor eficiencia y mejor
rendimiento de la bomba a altas frecuencias. Los limites de alarma han sido
mejorados. Otras mejoras afiadidas en este sistema en cuanto a informacién
que se obtiene en la pantalla, tendencias de monitorizacion de hasta 8 horas y
un doppler acoplado para medicién del pulso del paciente.

En cuanto a especificaciones técnicas fundamentales:

a) -Eléctricas:
-Alimentacion: 500 VA
-Frecuencia: 50-60 Hz
-Autonomia de baterias: 18 horas

b) -Neumaticas:
-Sistema compresor: bomba tipo diafragma Dual, motor DC
-Gas: helio grado -médico

-Detector de sangre: proteccion automatica por deteccion optica.

S

El sistema "Datascope 97" es un sisterna neumatico automatico con las
mismas caracteristicas basicas que la Datascope 95 . Dispone de 5 modos de
funcionamiento aunque con rangos en las opciones de funcionamiento mas
amplios. Introduce algunas mejoras respecto al sistema 95 en cuanto a menor
tamano, disefioc compacto, mas facil de transportar y mayor movilidad del
monitor.
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4.3. CIRCUITO DE SIMULACION

El circuito de simulacién con el que hemos realizado los ensayos de esta
tesis basicamente consiste en (véase figura 9).

¢ Un vaso neumatico (Windkessel) que simula la complianza del circuito.
Este vaso tiene una capacidad de 1500 ml, una fongiud de 37 cm, un
diametro interno de 84 mm y externo de 80 mm. En su parte superior se
almacena un determinado volumen de aire, cuya presion se puede
modificar a través de un grifo y una pera de presién. La complianza del
circuito se modifica variando el volumen de aire contenido en dicho vaso
neumatico, la disminucion de este volumen provoca un gumento de la
presién diferencial y efecto inverso al aumentar el volumen.

« Detras del vaso neumatico estd colocado un grifo de aguja de una
pulgada, con el que se va a simular la resistencia. La resistencia del
circuito se puede modificar abriendo o cerrando este grifo.

» inmediatamente después del grifo de aguja hay un depdsito abierto al
aire que actia como reservorio. Este depdsito tiene una capacidad de 6
litros, una longitud de 39,5 cm, un diametro interno de 84 mm y externo
de 90 mm. La presion de llenado del ventriculo se consigue modificando
el nivel del liquido en este reservorio.

La conexidn de! ventriculo al circuito de simulacion se esquematiza en la
figura 9. La canula de entrada del ventriculo se conecta al deposito-reservorio
y la cénula de satida al vaso neumatico. Detras del reservorio y delante dei
vaso neumatico, en la zona de conexion a las canulas del ventriculo, estan
colocadas sendas llaves de esfera de media pulgada que segun su posicion de
apertura o cierre permiten el paso o no del liquido desde el circuito al
ventriculo artificial.

Con este circuito hemos obtenido curvas de presion arterial muy similares
a las fisiologicas con presiones dentro de los rangos normales.
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CIRCUITO DE SIMULACION - VENTRICULO ARTIFICIAL

reservorio

Transductor doppler

Presion de
entrada vaso neumatico
1

Presion

intraventricular

Llave de
esfera grifo de aguja

e o] — T/

Presion de
salida

Presion neumatica

Figura 9.- Circuito de simulacién utilizado en los ensayos de esta tesis
doctoral. El circuito consta de una vaso neumatico (simula la
complianza), un grifo de aguja (simula la resistencia) y un deposito
abierto (actia como reservorio). El ventriculo va conectado al circuito a
través de una canula de entrada y una canula de salida del ventriculo.

4.4. MATERIAL DE MONITORIZACION

Para la medicion, amplificacion y tratamiento de los resultados
obtenidos en nuestros ensayos hemos utilizado una red de conexion entre
traductores, monitores y ordenadores que se muestra en la figura 10.

El material utilizado para la medicién de los resultados ha sido:
e Traductores
¢ Amplificadores de presion (monitores)
¢ Velocimetros Doppler

Para la adquisicion de los resultados obtenidos hemos utilizado el
siguiente material:

¢ Tarjeta de adquisicién de datos
¢ Ordenador
¢ Software de adquisiciéon

Traductores de presion: Las medidas de presion se han recogido a
través de traductores de Hewlett-Packard modelo 1290 A colocados en la
canula de entrada, linea neumatica, linea ventricular, canula de salida y
camara de complianza. De esta forma se han medido las presiones de llenado,
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presién neumdtica, presion intraventricular, presidn de salida y complianza
respectivamente.

Amplificadores de presion (monitor): Todas las medidas de presion
llegan a un monitor Thomson Teico Hewlet-Packard 78308 A. que dispone de
8 canales con diferentes rangos de presiones desde 100 a 500 mmHg. Cada
valor de presién se calibra en un canal del monitor.

Medidores de flujo: El flujo de entrada se ha obtenido a través de un
medidor de flujo Doppier Sonicaid BV 381 situado en la canula de entrada. El
flujo de salida a través de un medidor de flujo digital Transonic HT 109 situado
entre la canula de salida del ventriculo y el vaso neumatico del circuito de
simulacion.

Tarjeta de adquisicion: Todas las sefales fueron digitalizadas con una
tarjeta de adquisicion de Metrabyte DASH-1600 con 12 bits de resolucion y un
muestreo maximo de 100 KHz en un ordenador PC-486 DX2 a 33 Mhz.

El soporte l6gico (Software) de adquisicién y tratamiento de datos que
hemos utilizado ha sido desarrollado en la Unidad de Cirugia Experimental del
Hospital General Gregorio Mararion.

Este soporte consiste en:

» Programa de calibracion digital de la sefial analdgica calibrada.

s Programa de adquisicién de sefiales analdgicas de presiones y flujos.
La secuencia de adquisicion es iniciada bien por disparo de una sefial
de sincronia de la consola de mando o, bien por software directamente
aplicada por el usuario. La frecuencia maxima de muestreo es de
100khz, esto quiere decir, que se podria tomar, una muestra cada 10°
sg. Usualmente, se adquieren 250 muestras por latido,
independientemente de la frecuencia.

» Presentacion de los resultados obtenidos del circuito de simulacion
inmediatamente después de su adquisicién.

Estos tres programas se han desarrollado en lenguaje Turbo-C. Las
graficas se han obtenido con la aplicacion Gnuplot V3.1 para MS-DOS.

Los datos obtenidos mediante los programas anteriores se han tratado en
una hoja de calculo Excel V4.0 y dibujados mediante el paquete gréafico Graf 4
win V1.0.
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RECOGIDA DE DATOS - MONITORIZACION

Scanner Scanjet cxII HP Estacion de trabajo 4/330

s

Impresora Laser

PC-486-66Mhz . | Poligrafo
i EV09800 Hewlett
PC-486-33Mhz +E“C°def-dle‘>0def_f* Packard
+ATVista KX14
+AD/DA -
Z—S———‘;\* Al circuito

de simulacion

Figura 10.- Figura que muestra la red de conexion, entre traductores,
monitores y ordenadores, utilizada para la medicién, recogida y tratamiento
de los datos obtenidos en los ensayos de esta tesis doctoral.
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V. -METODOS
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V.-METODOS

5.1. CARACTERIZACION ESTATICA

La caracterizacidon estatica de un ventriculo artificial comprende la
determinacion de diversos parametros como capacidad y volumen residual. A
partir de estos valores se calculan el volumen de eyeccidon y los gastos
tedricos para frecuencias de 60, 90 y 120 |.p.m. Para los ventriculos Bioimplant
y BCM 3.5, estos parametros se definen a continuacion.

¢ Capacidad. Es el volumen de liquido capaz de admitir el ventriculo.
Para obtener esta medicion hemos enrasado el liquido en el borde de
las piezas de conexidn con la membrana completamente desplazada a
su posicién posterior. Se expresa en ml.

+ Volumen residual. Es el volumen de liquido que es capaz de admitir el
ventriculo, enrasando en el borde de las piezas de conexién, con la
membrana completamente desplazada a su posicién mas anterior. Se
expresa bien en ml. (medida absoluta), bien en tanto por ciento de la
capacidad {medida relativa).

e Volumen de eyeccién. Es la diferencia entre la capacidad y el
volumen residual. Se expresa en ml. y corresponde al volumen de
eyeccion teérico que el ventriculo deberia de suministrar en cada
latido.

+» Gastos tedricos. El gasto tecrico para una frecuencia determinada se
obtiene multiplicando el volumen de eyeccion tebrico por dicha
frecuencia. Se expresa en I/minuto.

5.2. CARACTERIZACION DINAMICA

La caracterizacion dinamica de un ventriculo artificial da idea del
comportamiento del ventriculo en funcionamiento. Consiste en el célculo de la
eficacia del ventriculo en diversas condiciones, ademas del estudio del
comportamiento de diferentes presiones vy flujos durante un latido. Asi mismo,
permite estudiar el comportamiento instantaneo de las curvas de presion y flujo
durante un latido.

Definimos la eficiencia de un ventriculo como la relacion que existe entre
el volumen real/minuto que suministra el ventriculo en unas determinadas
condiciones y el volumen teodrico/minutc que deberia suministrar el ventriculo
en esas mismas condiciones.

Calculamos la dP/dt derivando los valores de la presién intraventricular
con respecto al tiempo, grosso modo, dP/dt = AP/At.
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5.2.1. MONITORIZACION

La caracterizacion dinamica de los ventriculos artificiales se ha realizado
a través de la monitorizacion de los siguientes parametros:

e Presion de llenado. Medida a través de un traductor HP colocado en el
circuito de simulacién a 22 cm de la salida del reservorio, donde se
conecta la canula de entrada del ventriculo.

e Presion de salida. Medida a través de un traductor HP situado en la
porcion distal de la canula de salida del ventriculo, a 35 cm de
distancia del cuerpo del ventriculo.

¢ Presion intraventricular. Medida a través de un traductor HP por medio
de un catéter introducido en la bomba a través del cuerpo del
ventriculo.

¢ Presién neumatica. Medida a través de un traductor HP colocado en la
linea neumatica, a 8 cm de la entrada del cuerpo del ventriculo.

Todas las medidas de presion se han obtenido a través de traductores
Hewlett-Packard modelo 1290A colocados en diferentes posiciones.

e Flyjos. El flujo de entrada al ventriculo se ha medido a través de un
medidor de flujo doppler Sonicaid BV 381 instalado a 8 cm de la salida
del reservorio, en la zona donde se conecta la canula de entrada del
ventriculo. El flujo de salida se ha obtenido a través de un medidor de
flujo digitat Transonic HT 109 colocado en la porcidn distal de la canula
de salida del ventriculo, a 22 cm de distancia del vaso neuméatico del
circuito de simulacion.

5.2.2. CONDICIONES DE LAS EXPERIENCIAS

Los parametros que determinan el gasto real de un ventriculo son la
frecuencia, la presién de llenado, la postcarga y la duracién de la sistole. En
nuestro estudio, para calcular la eficiencia de cada ventriculo se realizaron
experiencias, modificando la frecuencia, la presion de lienado y la duracién
relativa de sistole/didstole (r.s.d.) para obtener un valor medio de postcarga en
torno a 80 mmHg , asi:

¢ Frecuencias: 60, 80, 100y 120 l.p.m.
s Presiones de llenado: 10 y 20 mHg
¢ Duracion relativa de sistole/diastole: 30y 50 %.
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Con cada ventriculo Bioimplant y BCM 3.5 se han realizado 8 mediciones
para precargas bajas , del orden de 10 mm Hg, y 8 mediciones para precargas
altas, en torno a 20 mmHg.

Ensayos con precargas altas : Ensayos con precargas bajas :
Frecuencia r.s.d. Frecuencia r.s.d.
60 30 60 30
60 50 60 50
80 30 80 30
80 50 80 50
100 30 100 30
100 50 100 50
120 30 120 30
120 50 120 50

En cada experiencia hemos intentado segun la condicion impuesta,
conseguir el méaximo flujo posible manteniendo una presién media de salida
(postcarga) de alrededor de 80 mmHg e intentando no forzar las condiciones
de trabajo del ventriculo (presién y vacio transmitidas desde al consola al
ventriculo).

Inicialmente hicimos estudios con diferentes fluidos: Agua con glicerina
(33% en peso), agua con particulas de carbdn y agua pura. No observamos
diferencias significativas en las mediciones obtenidas con los diferentes fluidos
y por ello optamos por utilizar como fluido el agua.

La temperatura del fluido es un importante parametro a tener en cuenta,
pues de ello va a depender la recuperacion elastica de la canula flexible del
prototipo BCM 3,5. Se ha observado que el comportamiento de la canula
flexible es muy diferente con pocas diferencias de temperaturas. Por ello,
hemos realizado todas las experiencias con una temperatura de fluido de
alrededor de 38°.

Se midié el gasto del ventriculo en estas condiciones y se calculd la
eficiencia expresada como el porcentaje del volumen real suministrado sobre
el volumen teérico que el ventriculo deberia suministrar a esa frecuencia.
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5.2.3. METODO DE ENSAYOS

La

realizacion de todos Ios ensayos ha estado protocolizada de la

siguiente forma:

10

20

30

40

50
60

70

80
90

10°

11°

12°

Conexidn de cada ventriculo al circuito de simulacion de la forma que
se representa en la figura 9.

Apertura de las llaves de esfera del circuito de simulacion. Primero se
abre la que estd colocada a la salida del depdsito-reservorio,
permitiendo de ésta forma el llenado del ventriculo y después se abre
la llave que esta colocada a la entrada del vaso neumatico.

Encendido y puesta en funcionamiento de la consola. Para realizar el
llenado y purgado del! aire del ventriculo y de las canulas, se
comienza a frecuencia de 60 [.p.m. y minimos valores de presion y
vacio.

Se comprueba que en las lineas de medicidn y en los traductores no
existan burbujas. En caso afirmativo se realiza el purgado de las
mismas.

Encendido de los monitores de presion y fiujo.

Encendido del ordenador y entrada a los programas de la tarjeta de
adquisicion de datos

Puesta a cero de los traductores y monitores y recogida de dicha
medicion en la tarjeta de adquisicién del ordenador.

Se ponen los traductores y monitores en posicién para medir.

Se comprueba que en el monitor, con 8 canales, llegan las curvas de
presion y flujo correspondiente, y que tiene una morfologia
adecuada.

Puesta a fondo de escala en los monitores de presidn y flujo y
recogida de dicha medicion en la tarjeta de adquisiciéon del
ordenador.

Se comprueba gue ningun canal de la tarjeta de adqguisicion se
satura. En caso afirmativo se reduce la ganancia de los
amplificadores de presion o flujo correspondientes.

Se comienza el ensayo del ventriculo. Se pone la consola a
frecuencia de 60 l.p.m. y r.s.d. de 30%, se manejan los mandos de
presion y vacio, hasta que se observa que la membrana del
ventriculo se desplaza completamente desde su posicion mas
anterior a la mas posterior. Con el mando de presion se controla el
movimiento hacia adelante de la membrana (sistole) y con el mando
de vacio el movimiento posterior de la misma (diastole). Cuando se
observa gue la membrana del ventriculo se mueve correctamente, se
comprueba en el canal del monitor de la curva de presién
intraventricular que no se esta forzando las condiciones de trabajo
del ventriculo. En caso afirmativo, se disminuye la presiéon de vacio
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de la consola. Después, de forma simultanea, se procede a ajustar el
valor medio de la presién de salida a través del grifo de agujas del
circuito de simutacién hasta obtener una presion media del orden de
80 mmHg y se observa el flujo de salida que esta proporcionando ef
ventriculo. Al cerrar dicho grifo aumenta la presion de salida,
disminuye el flujo de salida y se dificulta el movimiento de la
membrana del ventriculo. 8i abrimos dicho grifo ocurre lo contrario.
Por ello es necesario manipular los mandos de presion y de vacio de
la consola y el grifo de agujas del circuito hasta conseguir un buen
movimiento de ta membrana, una presion media de salida en torno a
80 mmHg y un flujo de salida similar al teérico.

13° Conseguido esto, se adquieren las sefiales de las mediciones de ese
ensayo en el ordenador.

14° Se estudian las curvas y mediciones obtenidas en el ordenador y si
estan correctas se procede a realizar ofro ensayo.

15° Se realizan otros ensayos con el mismo ventriculo siguiendo las
siguientes pautas: a frecuencia de 60 y r.s.d. de 50%, a frecuencia de
80 y rs.d. de 30%, a frecuencia de 80 y rs.d de 50% y asi
sucesivamente hasta completar el estudio a frecuencia de 120 t.p.m.
y r.s.d. de 50%.

16° Concluidos los ensayos, se analizan las curvas obtenidas en el
ordenador y se pasan los datos a una hoja de calculo de Excel 4.0
para obtener datos calculados y hacer analisis estadisticos. Para
abtener las graficas se pasan los datos a un paquete grafico Graf 4
win 1.0.
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5.3. METODO ESTADISTICO

Para realizar el andlisis estadistico de los datos obtenidos en los ensayos, se
ha utilizado el paquete estadistico SPSS en un ordenador compatible
(PENTIUM 100), considerando un nivel de significancia o=0.05. Se ha
seguido un esquema similar al descrito en et planteamiento experimental, asi:

5.3.1. Influencia de los factores relacionados con las condiciones de
simulation: Se ha analizado el comportamiento de todos los dispositivos frente a
las variaciones de la precarga, frecuencia de funcionamiento y relacion
sistole/diastole. Se confecciond un fichero de datos SPSS (48 ensayos) con los
datos de ambas experiencias y se realizé un analisis de varianza. Se han
considerado como variables dependientes: La derivada temporal de la presion
intraventricular (dP/dt), la eficacia y la presidon de entrada minima y como
factores: el tipo de ventriculo, la precarga, la frecuencia y la relacion
sistole/diastole.

5.3.2. Influencia del tipo de bomba: Se han comparado los resultados
obtenidos en la experiencia 1 (ventriculo 1.2) frente a la experiencia 2
(ventriculo 3.5 con canula flexible y consota BCM). Se confecciond un fichero
de datos SPSS (32 ensayos) con los datos de ambas experiencias y se realizé
un analisis de varianza. Se han considerado como variables dependientes: La
derivada temporal de la presion intraventricular (dP/dt), la eficacia y la presian
de entrada minima y como factores: el tipo de ventriculo, la precarga, la
frecuencia y la relacién sistole/diastole.

5.3.3. Influencia del tipo de canula de entrada: Se han comparado los
resultados obtenidos en la experiencia 2 (ventriculo 3.5 con canula flexible y
consola BCM) frente a la experiencia 3 (ventriculo 3.5 con carnula rigida y
consola BCM). Se confecciont un fichero de datos SPSS (32 ensayos) con los
datos de ambas experiencias y se ha realizado un analisis de varianza. Se han
considerado como variables dependientes: la dP/di, la eficacia y la presién de
entrada minima y como factores: el tipo de ventriculo, la precarga, la
frecuencia y la refacion sistole/didstole.

5.3.4. influencia del tipo de consola: Se han comparado los resultados
obtenidos en la experiencia 2 (ventriculo 3.5 con canula flexible y consola
BCM), cuando ésta se realizd con precargas altas y r.s.d. de 30%, frente a las
experiencias 4 y 5 (ventriculo 3.5 con canula flexible y consolas Datascope 95
y 97, respectivamente). Se confeccioné un fichero de datos SPSS (16
ensayos) con los datos de dichas experiencias y se realizd un analisis de
varianza. Se han considerado como variables dependientes: la dP/dt, ia
eficacia y la presion de entrada minima y como factores: el tipo de consolay la
frecuencia .
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V1. -RESULTADOS

Las caracteristicas fisicas de wun veniriculo artificial dependen
estrechamente de las condiciones de funcionamiento del mismo. Su
caracterizacion debe realizarse en primer lugar en condiciones estaticas para
poder seguidamente estudiar su comportamiento en condiciones dinamicas.
Por tanto, la descripcidn de los resuliados se sistematizara en un primer
apartado de caracteristicas estaticas de los ventriculos utilizados y un segundo
apartado de caracteristicas dinamicas.

6.1. CARACTERIZACION ESTATICA

Las caracteristicas estaticas de un dispositivo de asistencia ventricular
son aquellas que definen su capacidad, volumen residual, volumen de
eyecc.ion y gastos tedricos (conceptos que fueron definidos en el apartado V
de Métodos).

La caracterizacion estatica de los diferentes prototipos de asistencia
ventricular tipo BCM ensayados es la siguiente:

- Ventriculo Bioimplant, Ventriculo 1.2

-Caracteristicas estaticas.
+ Capacidad: 125 cc.
¢ Volumen residual : 45 cc.
+ Volumen de eyeccién : 80 cc.

-Gastos tedricos.

a 60fpm. : 4800 cc.
a 80lp.m. : 6400cc.
a100lp.m.: 8000 cc.
a120lp.m. : 9600 cc.

Ventriculo 3.5

-Caracteristicas estaticas.
¢ Capacidad: 76 cc.
e Volumen residual : 16 cc.
+ Volumen de eyeccion : 60 cc.

-GGastos tedricos.

e a 60lpm. : 3600 cc.
e a 80ipm. : 4800 cc.
e a100ip.m. : 6000 cc.

e a120lp.m. : 7200 cc.
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6.2. CARACTERIZACION DINAMICA

La caracterizacion dindmica de un ventriculo artificial  define el
comportamiento de ese dispositivo en funcionamiento. En este apartado vamos a
mostrar los resultados obtenidos al estudiar el comportamiento de las presiones y
flujos durante un latido, estudiando la influencia de la precarga, de la relacion
sistole/diastole y de la frecuencia de funcionamiento. A partir de estos datos,
calculamos la eficacia de cada ventriculo en diferentes condiciones.

Hemos esquematizado la caracterizacion dindmica de la siguiente forma:

« Resuitados de la experiencia 1: Ventriculo Bioimplant, v 1.2, con consola BCM.

» Resultados de la experiencia 2: Ventriculo 3.5 con canula fiexible y consola
BCM

¢ Resultados de la experiencia 3. Ventriculo 3.5 con canula rigida y consola
BCM.

o Resultados de la experiencia 4. Ventriculo 3.5 con canula flexible y consola
Datascope 95.

o Resultados de la experiencia 5. Ventriculo 3.5 con canula flexible y consola
Datascope 97.

Los datos de cada ensayo estan contenidos en un fichero cuyo nombre
indica el tipo de bomba utilizado, la frecuencia de funcionamiento y la relacién
sistole/diastole con la que se ensayo. Asi, por ejemplo, el fichero v16030 indica
que la experiencia se realiz6 con el ventriculo 1.2, a frecuencia de 60 L.p.m. y con
relacion sistole/diastole de 30%.

Los resultados de cada ensayo se muestran de la siguiente forma:;

1. Los ensayos de cada experiencia se han dividido en grupos de 4, (frecuencias
de 60, 80, 100 y 120 Lp.m..) en funcidn de las precargas {altas y bajas) y de su
relacion sistole/diastole (30 y 50%).

2. Cada grupo tiene una primera pagina de tablas', de datos calculados que
resume los parametros de frecuencia, flujo real y tedrico, los valores maximos,
minimos y medios de la dP/dt, valor minimo de la presién de entrada, eficacia, y
valores medios de la eficacia, dP/dt y presién de entrada minima.

3. A continuacidn, otra pagina de tablas que resume los parametros estudiados en
los ensayos, estos es, los valores maximos, minimos y medios y el rango de la
presion de entrada, presion de salida, presion intraventricular, presiéon
neumatica, presién del Windksessel, flujo de salida, flujo de entrada, flujo medio
, valores de dP/dt y otros valores de los parametros de los ensayos.

YA partir de este punto, vy en todas las tablas, las unidades utilizadas seran las
siqgulentes: Las presiones se expresan em mmHy, los flujos en 1litros/minute, las
derivadas temporales de la presidn intraventricular (dp/dt) em mmllg/segunds, la eficacia
en tanto por ciento ,la frecuencia en latidos por minute ¥y el tiempo en segundos.
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4. Por ultimo, se representan 4 paginas de graficas de cada ensayo. En cada
pagina se muestran 3 graficas para cada uno de los ensayos.

-La primera grafica muestra los valores de la presion de salida, presion de
entrada, presidn intraventricular, presidbn neumatica y presion del vaso
rneumatico (Windkessel). En el eje Y se representa el tiempo en msg y en el eje
X la presion en mmHg.

-La segunda grafica muestra los valores del fiujo instantaneo de salida, de
entrada y flujo medio. En el eje Y se representa el tiempo en msg y en el gje X
el flujo en ml.

-La tercera grafica muestra los valores de la dP/dt. En el eje Y se
representa el tiempo en msg y en el gje X la integral de ta dP/dt en mmHg/sg.
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EXPERIENCIA 1.

Bomba:
Consola:
Precarga:

Rel. Sist./Diast.:
Frecuencias:

N° ensayos:

Ventriculo Bioimplant
BCM 3200

Altas y bajas

30% y 50%

60, 80, 100 y 120 1.p.m.
16
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Ventriculo 4.2 precargas bajas, r.s.d. 30%

dP/di: maxima en valor absoluto entre el valor méxime y minimo de la dP/At(mimHg/sg)

dP.media: valor medio de la dP/dt (mmHg/sg), Ef. med: valor medio de la eficacia (%)

Fiujo Teor: flujo teérico (min), P.Ent min: valor minimo de ia presion de entrada (mmMg)

P.ent:media de! valor minimo de ta presién de entrada{mmig)

€6

Vol Eyec.= 80
Frec. Flujo Real Fiujo Teor. dPiitmax dP/dtmin  P.Ent.min Eficacia dPdt
60 4600 4800 4268 4928 -36 96 4928
80 4300 6400 4168 4568 -41 77 4568
100 5150 8000 3527 4007 -23 &4 4007
120 5180 9600 5048 4688 -22 54 5048
EL med.z 73118
dP. med.= 4252 + 624
P. ent.= -31%9
Ventriculo 1.2 precargas alas, r.s.d. 30%
Frec. Flujo Real Flujo Teor., dPidtmax dPidtmin  P.Entmin Eficacia dPidt
60 4080 4800 4268 4208 5 85 4268
80 5920 6400 3765 5288 -2 93 5288
100 6120 8000 4727 4648 -6 77 4727
120 6340 9600 5170 5048 -11 66 5170
Ef. med,= 80+ 11
dP. med.= 4482 £ 603
P.en,= -4 16
Ventricule 1.2 precargas bajas, r.s.d. 50%
Frec. Fiujo Real Fiujo Teoer. dPidtmax  dPidtmin  P.Ent.min Eficacia dPldt
60 4420 4800 4448 3185 -41 92 4448
80 5040 6400 4728 3845 -43 79 4728
100 4730 8000 4648 4408 -43 59 4648
120 5110 9600 4688 4448 -36 53 46388
Ef. med.= 71118
dP. med = 4628 + 124
P. ent= -41 £3
Ventriculo 1.2 precargas altas, r.s.d. 50%
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dP/dtmax  dP/dt min P.Ent.min Eficacia dPrdt
60 3850 43800 3966 3065 -13 80 3066
80 5150 65400 4568 3447 -13 80 4568
100 5760 8000 5528 4327 -15 72 5528
120 5420 9600 5630 4208 -20 56 5630
(£ med = 7211
dP. med.= 4923 + 797
P.ent= 153



Pruebas realizadas con el ventriculo 1.2, con consola BCM
Precargas altas, relacion sistole/diastole 30%

Fichero V16030 Frecuencia 60

Pent P.sal P.LV. P.neumP.kessel F.l.sal F.med F.lLent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt

Media 15,33 80 =+ 43 68 402 408 4,02 23 16 2
Minimo 491 -1 -38 81 25 358 3894 143 0 0 -4208
Maximo | 38330 165 222 231 128 1816 420 1354 12 44 4263
Rango BB 166 260 N3 04 2174 026 1497 12 44 BA7S

Fichero V18030 Frecuencia~ 80

Pent Psal P.LV. P.neurnP.kessel Flsal F.med F.lent PIV.PS PE-PIV IV dPjdt

Media 10,70 a8 64 50 79 597 592 597 30 26 2
Minimo -2,29 -3 -64 -110 34 -3,49 5,76 -1,83 0 6] -5288
Maximo | 4430 175 263 270 144 2098 610 127 115 62 3765
Rango 4859 177 326 380 110 2447 034 1459 115 62 o053

Fichero V110030 Frecuencia -~ 100

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel F.lsal F.med F.ent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 930 Q7 52 45 76 607 8,12 807 3 30 3
Minimo £,14 5 -85 06 <53 21 602 073 e} 4] -4643
Maximo 55 47 178 274 278 127 21,40 B20 1478 119 B84 4727
Rango 61,61 183 342 382 92 2451 018 1550 119 64 375

Fichero V112030 Frecuencia 120

Pent P.sal P.LV. P.neumP.Xessel Fisal F.med F..ent PIV-PS PE-PIV IV dPidt

Media 8,60 2o 61 38 78 6,39 634 639 32 32 0
Minimo | -1154 13 -86 -131 43 336 62 2850 o 0 -5048
Maximo | 5391 177 279 282 124 2126 642 1685 110 76 5170

Rango 6545 190 364 413 80 2461 020 1934 110 76 10218
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Fichero V112020
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Pruebas realizadas con el ventriculo 1.2, con conscla BCM
Precargas altas, reiacion sistole/diastole 50%

Fichero V16050 Frecuencia 60

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel Flsai F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
Media 12,82 9 52 21 73 382 385 382 21 2 15
Minimo | 1334 2 105 163 39 354 372 1072 0 0 -3065
Maximo | 4418 14 144 151 111 11,60 398 2483 76 a2 3066
Rango 5752 139 249 N3 72 1514 026 3B 76 o2 7031

Fichero V18050 Frecuencia® 80

Pent Psal P.LV. P.neumPkessel Flsal F.med Flent PIV.PS PE-PIV IV dPidt
Media 10,31 a7 S0 43 78 512 515 5§12 23 28 4
Minimo | -12,86 Q 93 -117 44 343 508 47 Q 0 -3447
Maximo | 5223 143 167 177 1"Ms 1313 527 2501 (<) 81 4568
Rango 6508 134 260 294 70 1656 024 29,72 69 81 8015

Fichero V110050 Frecuenciaz © 100

Pent P.sal P.iLV. P.neumP.kessel F.lsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt

Media 870 83 43 45 68 5,76 5,76 5,76 23 32 -2
Minimo | 1478 -6 -103 107 36 317 564 215 0 o -4327
Maximo | 5331 132 174 190 105 1483 588 1530 62 5528
Rango 6808 138 277 297 69 1800 024 1746 62 8¢ 9855

Fichero V112050 Frecuencia 120

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
Media 819 84 44 35 74 5456 542 5,45 22 32 0
Minimo | -2055 13 119 -146 50 392 533 308 0 0 -4208
Maximo 51,75 132 164 173 104 1285 551 19,23 57 100 5530
Rango 72,30 145 282 318 54 16,77 018 2231 57 100 9733
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Fichero V110080
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Pruebas realizadas con el ventriculo 1.2, con consola BCM
Precargas bajas , relacidn sistole/diastole 30%

Fichero V16030B Frecuencia 60

Pent P.sal P.LV. P.neumP.kessel Flsal Fmed F.lent PIVPS PE-PIV IV dPidt
Media | 1000 82 50 25 73 450 460 4,588 238 92 B
Minimo | <3594 23 108 -219 43 303 447 -7668 opo o} 4928
Maximo | 2384 164 226 205 113 19090 474 21,97 9034 74 4268
Rango | 5978 188 334 424 70 2212 027 2964 9034 74 NG5

Fichero V180308 Frecuencia® 80

Pent Psal P.LV. PneumP.kessel Flsal F.med F.lent PIVPS PE-PIV IV dP/dt
Media -11,08 88 48 -20 80 496 490 496 22 24 4]
Minimo | -4085 -20 120 185 57 33 472 374 0 o] -4568
Maximo | 2300 170 224 205 11 1834 500 2197 86 82 4168
Rango 8385 190 344 40 54 2180 028 257t 86 82 8737

Fichero ¥110030B Frecuencia - 100

Pent P.ssal P.iV. P.neumP.kessel F.l.sal F.med F.Lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 8,80 86 51 3 75 513 5,16 513 27 19 0
Minimo | -2324 -1 a5 -84 57 372 506 758 0 0 -4007
Maximo | 30,31 164 227 210 100 1812 528 1566 86 47 3527
Rango 5355 175 292 293 43 2184 022 2323 88 47 7533

Fichero V112030B Frecuencia 120

Pet Psal P.LV. PneumPkessel Flsal Fmed Flent PNPS PE-PIV IV dPidt

Media 8,20 86 49 38 77 518 5,19 518 24 19 7
Minimo | -2180 -2 -70 83 58 364 508 0,12 0 0 -4688
Maximo | 3234 161 ol 200 o8 1788 534 1277 20 49 5046
Rango 5414 173 301 2 4 21,52 0,26 12,65 €0 49 9735
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Pruebas realizadas con el ventriculo 1.2, con consola BCM
Precargas bajas, relacion sistole/diastole 50%

Fichero V160508 Frecuencia 60

Pent P.sal P.LV. P.neumP.kessel F.lsal Fmed F.lent PIV.PS PE-PIV IV dP/dt
Medja -10,49 75 41 7 72 435 4,42 438 21 23 0
Minimo | 4157 -10 -13 -192 48 436 420 300 0 0 -3185
Maximo | 2468 153 149 138 2 =] 1266 455 18,66 56 91 4448
Rango 66,25 164 280 330 51 1702 026 21,66 56 91 7633

Fichero V180508 Frecuencia® 80

Pent Psal P.1V. PneumP.Xessel Flsal F.med F.lent PW-PS PE-PW IV dP/dt
Media -11,89 84 40 15 81 504 5,04 5,04 22 27 O
Minimo -42 88 -16 -136 -159 82 -3,70 4,90 -4,29 o] 0
Maximo 27,43 160 147 135 104 127 522 19,61 46 9% 4728
Rango 7031 176 284 204 42 1497 032 23,89 46 95

Fichero V1100508 Frecuencia - 100

Pent Pgal P.LV. PneumP.kessel Fisal Fmed Flent PNPS PEPIV WV dPrdt

Media -10,99 79 42 12 77 460 473 469 23 26 3]

Minimo -43,12 -26 122 -164 63 -3,66 4,63 -4,80 0O 0 -4408

Maximo 31,03 155 152 128 95 10,85 486 2033 67 97 4648

Rango 7415 181 2 202 32 1461 023 2513 67 a7 aos7
Fichero V112050B Frecuencia 120

Pent Psal P.LV. P.neumPkessel Flsal F.med F.lent PW-PS PE-PIV IV dPidt
Media -10,32 76 'Sy 3 72 513 511 513 20 .=} 1
Minimo | -3665 -3 416 108 e 343 482 174 o 0 -4448
Maximo | 2095 156 148 148 88 12,48 524 1474 52 81 4688
Rango 8680 185 265 255 28 1591 032 1647 52 81 9135

82



Fichero V160508

— P ==l P et oL P naum F ressel

0 100 200 200 400 500 600 700 8OO 800 1000 1100 1200

Flsal — F.med —F | enl

15
10 - S i
.| N

0 =L SN, ] /\/\ ‘

.5 | . —
a 100 200 300 400 s00  &00 700 800 00 1000 1100 1200

40000 — IV dF/dt

30o0a - ‘
20000 —
10000 ‘

0 —«—F‘Q\_/“““‘- - - w.’—‘—JC\\J

-10000

-20000 | — = =
D 100 200 200 400 500 600 700 800 900 1000 1100 1200

a3



Fichero V18050

— P gal - Pent =——P | Y ——PF naum —— P kessal

0 100 200 300 400 500 800 700 800 500

— F |.5al F.med ——F | et

0 100 200 300 400 500 800 700 300 200

AHO0 — IV dP/dt

30000
20000

10000 |

-10000

-20000 E— — -
a 100 200 00 400 500 600 700 800 agg

84



Fichero ¥1100508B

PV P negm —— F kesesd

P zal — e

Y] 100 200 300 400 500 800

—— F.lsal —F.med ——F Lent

] 100 200 300 400 500 800

— VdP/i
40000

30000
20000 -

10000 —

-10000 ‘

-20000 e : |
0 100 200 300 400 500 600

BS



Fichero V1120508

F neum ——F kazsal

—— P gal —— Peal ——PF. IV

200

150

100

0 100 200 300 400 500

F.l.sal F.moed —F.Lent

14
12

NS S e T S T e i e

9] 100 200 300 400 300

— I\ dP/dt
40000 ——

30000 -
20000 -

10000

-10000

-20000

0 100 200 300 400 500



* & ® & & o

EXPERIENCIA 2,

Bomba:
Consola:
Precarga:

Rel. Sist./Diast.:
Frecuencias:

N° ensayos:

BCM 3,5 con canula flexible
BCM 3200

Altas y bajas

30% y 50%

60, 80, 100 y 120 l.p.m.

16
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Ventriculo 3.5 con canula flexible, precargas bajas, r.s.d. 30%

Vol Eyec.= 60
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax dP/tmin  P.Entmin Eficacia dPidt
60 4100 3600 4530 3203 1 114 4530
80 5510 4800 5155 4027 0] 115 5155
100 6070 6000 5317 4270 0 101 5317
120 6810 7200 6523 5438 -2 95 6523
Ef. med.= 106 £ 10
dP. med.= 5381 + 833
P. ent.= 011
Ventriculo 3.5 con canula flexible, precargas altas, r.s.d. 30%
Frec. Flujo Real Flujo Teor., dPidtmax dP/dtmin  P.Ent.min Eficacia dPdt
60 3950 3600 4593 3504 12 110 4593
80 5200 4800 5800 4108 12 108 5800
100 6640 6000 6525 5880 1" 111 6525
120 7170 7200 7493 6405 9 100 7493
Ef. med.= 10715
dP. med_= 6102 + 1222
P. ent.= 11 £1
Ventriculo 3.5 con canula flexible, precargas bajas, r.s.d. 50%
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax dP/dtmin  P.Ent.min Eficacia dPidt
60 3730 3800 1631 1389 -1 104 1631
80 5100 4800 3543 1933 -2 106 3543
100 5850 6000 39047 2417 -1 a3 3947
120 6666 7200 4580 3503 -3 93 4590
Ef. med.= 100+ 6
dP. med.= 3427 £ 1273
P. ent.= 211
Ventriculo 3.5 con canula flexible, precargas altas, r.s.d. 50%
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax  dPidt min P.Ent.min Eficacia dPidt
60 3660 3600 3504 1933 12 102 3504
80 4990 4800 4672 3062 8 104 4672
100 6340 6000 4993 2982 9 106 4993
120 7000 7200 5318 4955 8 97 5318
Ef. med.= 102 £ 4
dP. med.= 4622 £ 790
P. ent= 912

dP/dt: maxima en valor absoluto entre el valor maximo y minimo de la dP/dt{mmHg/sg)

dP.media: valor medio de la dP/dt (mmHg/sg), Ef. med: valor medio de la eficacia (%)
Flujo Teor: flujo tedrico (/min), P.Ent min: valor minimo de la presion de entrada {mmHg)

P.ent:media del valor minimo de la presién de entrada(mmHg)

88



Pruebas realizadas con &! ventriculo 3.5 con canula flexible y consota BCM
Precargas altas, relacion sistole/diastole 30%

Fichero V36030 Frecuencia 60

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel Flsal Fmed F.lent PIV-PS PEPIV IV dP/dt

Media 16,84 74 3B 31 73 394 395 394 24 27 0
Minimo 12,69 0 -36 83 45 1,15 381 -1,89 0 0 -3504
Maximo 35,80 118 210 204 100 16,50 411 8,17 106 50 4593
Rango 2300 118 245 287 64 1765 030 1006 108 50 8006

Fichero V38030 Frecuencia® 80

Pent P.ssal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F..ent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 15,05 82 55 51 80 516 520 516 3 26 10
Minimo 1,73 25 -46 55 51 127 504 376 0 0 -4108
Maximo | 2491 130 251 246 112 1881 530 7.63 127 59 5800
Rangc 1318 115 297 3 61 2008 026 387 127 59 9008

Fichero V310030 Frecuencia® 100

Pent P.sal P.lV. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
Media 14,54 85 74 72 77 6,64 6,64 664 45 25 5
Minimo 113 1@ -44 -1 49 1,44 6,47 4,32 0 0 -5880
Maximo | 1856 162 a0e 303 108 2255 BT 8,58 163 57 6525
Rango 7,43 142 353 354 50 2396 0,24 4,26 163 57 12405

Fichero V312030 Frecuencia 120

Pent P.sal P.LV. P.neumP.kesse! F.l.sal F.med Fient PN-PS PE-PIV IV dPidt
Madia 1352 85 78 78 75 7.19 717 7,19 49 29 2
Minimo 898 10 -61 -89 50 143 704 580 a 0 -8405
Maximo | 1688 170 329 320 103 2323 726 9,65 173 72 7403
Rango 7,90 160 300 389 54 2485 0,22 3,85 173 72 13898
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P zal P.ent P Y P rreum P kaszal

300 — — - \\
250

200 4

150
100
a0

=50

-100
0 100 200 200 400 500 800 700 800 00

— Flsal —F.med —F lLent
20 — - ——

15

10

t] 100 200 300 A00 500 500 700 800 800

— I oyl
40000 —— _—

30000
20000 -
10000 +

D——f—n‘-ﬂ'/L\""—, -‘w - R A .

-10000 T

-20000 — —
0 100 200 300 400 oC0 8O0 700 800 =00

21



Fichero V310030
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Fichero Y312030
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con cénula flexible y consoia BCM
Precargas altas, relacion sistole/diastole 50%

Fichero V38050 Frecuencia 60

Pent Psal P.1V. P.neunPkessel Flsal F.med Flent PV-PS PEPIV W dPidt

Media 17,26 74 47 46 76 3,66 365 3,66 20 20 1
Minimo 11,97 45 43 -73 54 103 349 364 o 0 -1933
Maximo | 3389 103 144 138 2.2] 1057 37 8,10 50 57 3504

Rango 2192 56 188 211 45 1160 026 11,74 50 57 5436

Fichero V38050 Frecuencia® 80

Pent P.sal P.iV. P.neumPkessel Flsal Fmed F.lent PN-PS PE-PIV IV dPidt
Media | 1511 TS 28 48 74 500 4% 500 27 2% 3
Minimo | 790 28 77 94 52 407 490 024 O 0 -3062
Maximo | 3221 104 188 155 98 1314 512 1028 72 87 4672
Rango | 2431 76 245 248 47 1421 022 1004 72 87 7733

Fichero V310050 Frecuencia® 100

Pent P.sal P.LV. P.neumP.kessel Flsal Fmed F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt

Media 1465 77 &8 &3 73 635 6,34 635 3B 23 1
Minimo 9,22 22 -65 -75 51 115 625 285 0] o] -2982
Maximo | 2383 111 186 184 96 1553 645 835 =y L) 4053
45 75

Rango 14,61 89 261 259 1668 020 549 91 7975

Fichero V312050 Frecuencia 120

P.ent Psal P.LV. PneumPkessel Flsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 1412 76 76 73 696 0 696 40 23 1"
Minimo 8,26 13 -72 82 -1,31 6,91 3,84 e 0 4955
Maximo | 1832 115 0 180 1622 706 983 o2 81 5318
Rango 1006 102 273 271 1763 015 6,00 g2 81 10273

58388

94




Fichero V36050

200

300

40000
30000
20000

10000 ¢

-10000

20000

400 500 600 700 800 900 1000 1100 1200

-F.lsal —F.med —F | enl

SN

100 200 300 400 500 800 TOO  BQD 800 1000 1100 1200
— I dP/dt o
TR ot ik o S— .__W
100 200 300

400 500 800 700 BOC B0C 1000 1100 1200

45



Fichero V38050
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Fichero W310050
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Fichero V312050
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con canuia flexible y consola BCM
Precargas bajas, relacion sistole/diastole 30%

Frecuencia 60

P.sal P.|V. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PIVPS PE-PIV IV dPidt

74 30 37 70 404 401 404 21 24 0
19 -4 50 25 117 388 037 o] -3206

0
124 212 213 128 1710 411 7,22 %L 44 4530
105 253 272 104 1827 022 759 85 44 7733

7

Frecuencia- 80

P.sal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PN-PS PE-PIV IV dP/dt

) 57 56 8 551 551 551 31 2 2

pic) 48 B4 6 467 538 1,41 0 0 -4027
19 277 276 115 2078 560 790 124 50 5i55
136 325 380 53 24 02 648 124 50 9182

Frecuencia =~ 100

P.sal P.LV. P.neumP.kessel F.lsal F.med F.lLent PIV-PS PE-PIV W dP/dt

Fichero V360308
P.ent
Media 506
Minimo 1A
Maximo | 2012
Rango 18,81
Fichero V330308
P.ent
Media 419
Minimo 0,11
Maximo | 1401
Rango 13,20
Fichero V310030B
P.ent
Media 3,79
Minimo 037
Maximo 7,78
Rango 8,15

82 &1 52 76 605 607 605 36 22 4

12 51 90 54 A3 597 24 0 o -2n
155 276 2t 100 21,00 617 810 130 53 5317
143 328 366 46 2239 020 568 130 53 9587

Fichero V3120308

Media
Minimo
Maximo

Rango

Frecuencia 120

Pent Psal P.1LV. P.neumPkessel Flsal Fmed F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
2,80 78 50 52 (=) 6,88 6381 6,88 40 20 3
-1,80 0 -79 -114 45 -1.43 8,71 473 0 o] -5438
6,46 158 289 sy 89 2182 6£3 926 141 79 6523
8,26 158 369 405 44 2325 022 452 141 79 11960
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Fichero V38030B
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Fichero V3100308
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Fichero V3120308
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con céanula flexible y consola BCM
Precargas bajas, relacién sistole/diastole 50%

Fichero V380508 Frecuencia &0

Pent P.sal P.ILV. P.neumP.kessel Flsal Fmed F.Lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Maedia 500 82 42 37 87 374 373 374 15 18 4
Minimo -1,09 3B 52 -117 89 129 363 249 0 0 -1389
Maximo 1916 112 133 139 107 10,37 383 735 44 62 1631
Rango 20,25 77 196 256 38 1166 020 984 44 62 3020

Fichero V38050B Frecuencia® 80

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F..ent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt

Media 434 79 L3 | 53 78 519 510 519 %5 22 1
Minimo -1,80 28 -74 -100 80 A17 0 504 1,91 0 0 -1833
Maximo 17,36 106 172 163 22} 1354 5,16 737 72 73 B43
Rango 19,16 78 246 263 39 14,71 0,12 5,46 72 73 5477

Fichero V310050B Frecuencia® 100

Pent Pssal P.1V. P.neumP.kessel F.lsal F.med F.lLent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt

Media 420 74 &1 66 7 585 585 585 30 17 1
Minimo 0,61 19 £ -87 54 -1.09 5,74 389 o] 0 247
Maximo 969 102 186 176 o0 1499 583 7683 81 80 3047

Rango 10,30 89 245 243 36 1608 0,19 3,74 81 a0 6363

Fichero V3120008 Frecuencia 120

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel F.l.sal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
Media 305 74 23] 82 63 6,65 6,66 8,65 34 22 10
Minimo 3,24 6 -88 -101 54 1,73 657 437 0 0 ~3503
Maximo 6,82 112 193 182 85 1587 873 906 88 86 4500
Rango 1006 107 281 282 32 1760 0,16 468 88 86 8093
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Ficherp V380508
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Fichero V310050
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Firherm W31208NR
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EXPERIENCIA 3.

Bomba:
Consola:
Precarga:

Rel. Sist./Diast.:
Frecuencias:

N° ensayos:

BCM 3,5 con canula rigida
BCM 3200

Altas y bajas

30% y 50%

60, 80, 100y 120 L.p.m.

16
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Ventriculo 3.5 con canula rigida, precargas bajas, r.s.d. 30%

Vol Eyec.= 60
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax dPMtmin  P.Entmin Eficacia dPidt
60 4390 3600 17676 9690 -17 122 17676
80 5470 4300 16945 10323 -12 114 16945
100 6300 6000 34187 14690 -16 145 34167
| 120 5840 7200 27950 13440 -18 81 27950
Ef. med= 106 £ 18
dP.med= 24185 £ 8339
P.ent.= -1619
Ventriculo 3.5 con canula rigida, precargas altas, r.s.d. 30%
Frec. Fiujo Real Flujo Teor. dPidimax dPidimin  P.Ent.min Eficacia dPJdt
60 4890 3600 14463 9058 -7 130 14463
80 5970 4300 32852 10583 -13 124 32852
100 6190 6000 21425 10469 -2 103 21425
120 6080 7200 29313 14120 -7 84 29313
Ef. med = 111 £ 21
dP.med.= 24513 1+ 3228
P. ent.= 75
Ventriculo 3.5 con canula rigida, precargas bajas, r.s.d. 50%
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax dPidimin P.Ent.min Eficacia dP/dt
60 4390 3600 17189 8326 -14 122 17189
80 5110 4800 24477 14933 -14 106 24477
100 4920 6000 28377 15340 -18 82 26377
120 4690 7200 20063 10808 -16 65 20063
Ef. med.= 04 + 25
dP.med= 22026 + 4171
P. ent.= -16+2
Ventriculo 3.5 con canula rigida, precargas altas, r.s.d. 50%
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPldimax dPiitmin  P.Ent.min Eficacia dPjdt
60 4110 3600 21571 12758 -5 114 21571
80 5070 4800 23567 13895 -6 106 23567
100 5330 6000 28160 15825 -14 89 28160
120 4970 7200 20450 11100 -8 69 20450
Ef. med.= 94 + 20
dP.med= 23437 £ 3402
|P. ent.= -Bxd

dP/dt: maxima en vaior absoluto entre &f vaior méximo y minimo de la dP/di{mmHg/sg)

dP media: valor medio de ta dP/dt (mmBg/sg), Ef. med: valor medio de la eficacia (%)

Flujo Teor: flujo tedrice (Vmin), P.Ent min: valor minimo de la presion de entrada (mmHg)

P.ent:media del valor minime de la presién de entrada(mmHg)
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con canula rigida y consola BCM
Precargas bajas , relacion sistole/diastole 30%

Fichero R6030B Frecuencia 80
Pent Psal POV, PneumPlessel Flsal Fmed Flent PW.PS PEPIV IV dPldt
Media 326 84 29 8 73 4,36 439 439 28 41 -1
Minimo -17.62 33 A76 172 41 147 424 273 Q 0 960
Maximo 353 272 327 245 115 1917 448 11,46 208 179 17676
Rango 5115 308 503 a17 74 2064 024 1418 208 173 27366
Fichero R8030B Frecuencia® 80
P.emt Psal P.LV. P.neumnP.kessel F.l.sal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 1,94 88 1] 16 78 5,46 547 5,46 33 a5 a5
Minimo | -11,75 47 -156 -130 48 159 53 043 o} 0 10323
Maximo | 3377 32 312 243 12 1856 555 1257 215 150 16045
Rango 4552 349 457 373 54 2015 020 1300 2156 159 27268
Fichero R100308B Frecuencia© 100
Pent Psal P.LV. PoneumPkessel Flsal Foned Filent PIVPS PE-PIV IV dPIdt
Media 084 [+ c] 33 47 76 63 630 632 40 54 2
Minimo | -1667 &0 -179 -104 48 1,74 8§18 (0417 0 Q -14620
Maximo | 4551 02 360 334 10 2294 636 1438 255 179 34167
Rango 6218 3619 53914 43748 6164 2468 0,18 14553 25493 17936 48856
Fichero R12030B Frecuencia 120
Pent Psal P.LV. PneumP.kessel Flsal F.med F.lent PNPS PE-PIV IV dP/dt
Media 1,08 a0 37 58 il 586 584 586 k.~ 50 4
Minimo | -1858 -66 -187 -88 53 168 576 1.4 0 0 -13440
Maximo | 42768 287 360 N2 100 2131 582 15688 252 188 27950
Rango 51,34 353 547 400 47 25 016 1708 252 188 41320
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Fichero R10030B
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Fichers R120308
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con canula rigida y consola BCM

Precargas bajas, relacion sistole/diastole 50%

Fichero RB050B Frecuencia &0
Pent Psal P.LV. PaneumP.kessel Flsal F.med F.lent PN-PS PEPIV IV dP/dt
Media 322 84 32 70 73 438 439 438 22 37 38
Minimo | 1379 29 -140 -128 40 202 420 249 0 0 8326
Maximo | 3665 171 284 274 110 1628 4483 1680 196 142 17189
Rango 5044 142 425 402 70 1830 018 1929 196 142 25515
Fichero REOSOB Frecuencia©~ 80
Pent Psal P.LY. PneunP.kessel Flsal F.med F.lent PW-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 1,51 a3 22 3 73 512 511 512 25 48 8]
Minimo | -1420 35 -151 -130 48 13 499 498 0 (o} -14933
Maximo | 3748 250 333 188 (2 2] 1347 517 2585 234 156 24477
Rango 5187 285 484 318 50 1482 018 3063 234 156 38410
Fichero R100508 Frecuencia® 100
Pent P.sgal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 1.66 82 23 18 72 496 492 496 27 51 -1
Minimo | 1810 43 440 151 55 43 483 087 4] 1] 15340
Maximo | 3880 253 358 165 a3 1184 497 1814 247 142 26377
Rango 56900 206 408 316 38 1333 014 1901 247 142 N717
Fichero R120508 Frecuencia 120
Pent P.ssal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PN-PS PE-PV IV dPidt
Media 2,70 83 .} 48 74 483 460 483 28 48 -2
Minimo | 1607 5D A7 2 50 -1,41 458 00D 0 0 -10008
Maximo | 3665 250 293 183 a2 134 477 1374 201 177 20063
Rango 52,72 300 469 304 33 1490 018 1374 201 177 30970
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Fichero RE0508B
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Fichero RE0S0B
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Fichero R10050B
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Fichero R120508
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con canula rigida y consola BCM

Precargas altas, relacion sistole/diastole 30%

Fichero R6030 Frecuencia 60
Pent Psal P.LV. Pneum Pkessel Flsal Faned Flent PIVPS PEPIV iV dPidt
Modia 1393 B89 ) 38 74 483 A0 463 27 £ 13
Minimo 5,84 -29 -166 431 41 57 459 322 4] ] 2058
Maximo | 4204 280 324 282 118 1975 479 1228 20 180 14463
Rango 4888 319 490 42 77 21,32 020 1551 200 180 23520
Fichere R8030 Frecuencia® 80
Pent Psal P.IV. PneunPkessel Flsal Famed Flent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
Media 1204 o3 40 a3 72 589 597 59 B 47 1
Minime | 13198 52 20 -7 36 -176 582 0,02 0 0 -10583
Maximo | 5450 298 30 3387 11%5 2438 606 1208 281 211 32852
Rango 67688 350 561 453 79 2614 024 1208 261 180 23520
Fichero R10030D Frecuencia -~ 100
Pent Psal P.LV. P.neumPkessel Fisal F.med Flent PIV-PS PEPIV IV dPidt
Media 10,22 93 34 28 s 619 6,19 6,19 38 56 -3
Minimo | -2/7 21 8 140 46 162 6D6 D52 o 0 -10489
Maximo | 5366 270 5.5 311 110 2137 8626 1557 247 108 21425
Rango 5583 20067 45694 40047 6354 2290 02 18083 2473 108,12 31894
Fichero R12030 Frecuencia 120
Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel F.lsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dPidt
Media 11,08 o0 -2} 45 71 8,09 6,08 6,09 B 5 ]
Minimo -756 55 -162 -4 47 -1,68 598 119 0 0 14120
Maximo 55,81 290 359 314 101 21,27 614 14,39 257 174 29313
Rango 6337 345 522 408 55 2295 016 1320 257 174 43433
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Fichere REC30
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Fichero R8030
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Fichero R10030
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Fichero R12030
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F.em

8] 100 200 300 400 500 600
——F.l.sal —F.med —F.lL.ent
o6 : ==
20 ‘
15

0 100 200 300 400 500 GO0

— IV dP/dt

/

-10000 —

-20000
0 100 200 300 400 500 600

125



Pruebas realizadas con el ventriculo 3.5 con cénuta rigida y consola BCM
Precargas altas, relacion sistole/diastole 50%

Fichero RE&050 Frecuencia 60

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel Flsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 13,35 84 2 19 74 4,22 411 422 2 43 2
Minimo 552 -26 -126  -167 52 1,25 388 370 0 o -12758
Maximo [ 4695 210 342 168 10t 108 422 1686 232 133 2157t
Rango 5247 236 467 334 40 1234 024 2056 232 138 34320

Fichero R8050 Frecuencia - 80

Pent Psal P.IV. PoneumP.kessel Flsal F.med Flent PN.PS PE-PIV IV dPidt
Media 11,89 85 27 58 72 508 507 500 24 46 4]
Minimo -6,36 18 147 -112 45 1,33 493 576 0 0 -138¢5
Maximo 48,99 199 347 228 100 1515 517 1688 241 158 23567
Rango 5% 180 4094 340 5 16548 024 274 24 180 23B20

Fichero R10050 Frecuencia® 100

Pent Psal P.LV. PaoneumP.lkessel Flsal Fmed Flent PWVPS PEPIV IV dPitit
Media 10,46 88 24 16 76 537 533 537 28 58 3
Minimo | -1403 41 -158 178 54 143 523 457 o a -15825
Maximo | 5186 254 360 191 =] 1240 538 2286 51 155 28160
Rango 6588 295 518 368 45 1383 016 2723 251 155 43985

Fichero R12050 Frecuencia 120

Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel Filsal Famed Fient PVPS PE-PIV IV dP/dt
Media 11,21 84 3N 51 71 500 497 509 28 50 9
Minimo 8,28 47 -173 22 52 147 48 343 0 0 -11100
Maximo | 4623 2653 <] 189 o3 1380 506 285 207 185 20450
Rango 54,51 e 3 472 311 41 1537 020 3302 207 185 31550
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Fichero RE60Z0
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Fichero R8050
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Fichero R10050
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Fichero R12030
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* & & & & 9

EXPERIENCIA 4.

Bomba:
Consola:
Precarga:

Rel. Sist./Diast.:
Frecuencias:

N° ensayos:

BCM 3,5 con canula flexible
Datascope 95

Altas

constante, alrededor de 200msg
60, 80, 100 y 120 L.p.m.

4
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Ventriculo 3.5 c.flexible, consola Datascope 95, precargas altas, r.s.d=200ms

Vol Eyec.= 60
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax dP/dt min  P.Entmin Eficacia dPidt
60 3060 3600 15270 4291 6 85 15270
80 4120 4800 18230 4525 1 86 18230
100 5390 8000 18563 4690 5 90 18563
120 6230 7200 18863 4380 7 87 18863
Ef. med.= 8712
dP.med= 17731 1 1661
P. ent.= 5+3
Ventriculo 3.5 flexible, consola Datas¢ope 97, precargas altas, r.s.d.=200ms
Vol Eyec.= 80
Frec. Flujo Real Flujo Teor. dPidtmax  dP/dt min P.Ent.min Eficacia dPidt
60 2840 3600 11301 4470 6 79 11301
80 3830 4800 14600 4487 4 80 14600
100 4470 6000 14800 5106 7 75 14900
120 6180 7200 14565 4520 4 86 14565
Ef. med.= 805
dP.med= 13842 + 1700
P. ent.= 512

dP/dt: maxima en valor absoluto entre el valor maxime y minimo de la dP/dt{mmMgfsg)
dP.media: valor medio de la dP/dt {mmHg/sg), Ef. med: valor medio de la eficacia (%)
Flujo Teor: flujo tedrico (Vmin), P.Ent min: valor minime de la presién de entrada {(mmHg)
P.ent:media del valor minimo de la presién de entrada(mmHg)
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3,5 con canula flexible y consola Datascope 95
Duracion de sistole constante de unos 200 msg , precargas altas

Fichero S9560 Frecuencia 60
Pent P.ssal P.LV. P.neumPkessel F.lsal F.med F.lLent PIVPS PE-PIV IV dP/dt
Media 17,46 77 33 5 74 312 306 312 19 27 8
Minimo 622 -14 06 84 55 -140 288 279 0 0 -4201
Maximo 34,43 6 313 32 5] 2007 3,15 844 19 110 15270
Rango 28,21 270 400 306 40 2147 027 1123 19N 110 18561
Fichere S9580 Frecuencia 80
Pent Psal P.LV. P.neumP.kessel F.lsal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 16,23 78 28 20 71 419 412 419 23 3B 6
Minimo 1,44 -38 -112 99 54 1,76 399 134 0 0 -4525
Maximo | 4470 286 320 36 o1 2025 421 891 162 126 18230
Rango 4326 324 432 M15 38 220 022 1025 162 1286 22755
Fichero SG5100 Frecuencia 100
Pent P.sal P.LV. P.neumP.kessel F.l.sal F.med F.lent PIVPS PE-PIV IV dPidt
Media 1583 83 40 44 75 540 5,39 540 27 20 B
Minimo 526 =27 86 73 50 146 530 2,22 0 0 -4690
Maximo | 3443 264 320 317 a1 2001 547 7,66 158 9 18563
Rango 217 22 406 3N 3 2147 017 5,44 159 o2 ] 23253
Fichero S95120 Frecuencia 120
Pent P.sal P.LV. P.neumP.kessel F.l.sal F.med F.lent PIV-PS PE-PIV IV dP/dt
Media 15,22 84 85 62 74 §32 6,23 632 32 24 Q
Minimo 753 25 £9 62 58 -148 6,15 485 0 0 -4390
Maximo | 2451 245 320 7 89 1974 6§31 786 157 84 18863
Rango 16,88 271 320 378 30 21,22 0,16 3M 157 84 23253
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Fichers S2560
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Ficheros8580
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Fichern 595100
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Fichero 385120
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EXPERIENCIA 5.

Bomba:
Consola:
Precarga:

Rel. Sist./Diast.:
Frecuencias:

N°® ensayos:

BCM 3,5 con canula flexible
Datascope 97

Altas

constante, alrededor de 200msg
60, 80, 100 y 120 l.p.m.

4
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Pruebas realizadas con el ventriculo 3,5 con canula flexible y consola Datascope 97
Duracion de slstole constante de unos 200 msg , precargas altas

Fichero S9760 Frecuencia 60
Pent Psai P.ILV. Pneum Pkessel Flisal F.med Flent PN.PS PEPV IV dPjdt
71 33 11 BG 270 284 270 21 2 8
s -£8 57 & 158 27 373 0 o} -4470
15 322 246 114 18.51 294 €86 >0 78 1131
116 389 a6 49 2000 018 1059 250 78 15771
Fichero 58780 - Frecuencia 80
P.ent P.sal P.lV. P.neum Pkessel Flsal F.med Flenf PN-PS PEPIV IV dPIdt
Media 1356 a 28 i) 74 405 383 405 28 3 8
Minimo 398 s a2 -70 8 -1.80 3509 -2.24 0 o -4487
Maximo | 3030 119 324 205 o5 1940 403 802 260 o0 14600
Rango 2632 408 365 46 2000 044 1025 260 o0 19087
Fichero S97100 Frecuencia 100
Pent Psal P.1V. Pneum Pkessel Flssl Fmed Flent PNPS PE-PIV IV dP/dt
Media 1284 74 S0 47 82 530 447 530 32 22 1
Minimo 70 33 -49 -48 62 146 421 3086 0 ¢ -5106
Maximo | 2042 145 35 297 103 18968 474 697 256 = 14600
Rango | 1311 112 374 345 41 2114 053 391 256 55 20006
Fichero 87120 Frecuencia 120
Pent Psal P.IV. Pneum Pkessel Flsal F.med Flent PNPS PE-PIV_ [V dP/dt
Media 1315 73 58 g7 80 605 6818 605 <) pal B8
Minimo 398 2 51 50 63 1680 61 468 0 0 4520
Maximo | 2315 141 317 204 o7 1928 631 752 247 83 14565
Rango 1917 112 368 34 34 2088 020 284 247 63 19085
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6.3. RESULTADOS ESTADISTICOS
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6.3. RESULTADOS ESTADISTICOS

Este apartado de resultados estadisticos sigue el mismo esquema que el
expuesto en el planteamiento experimental

6.3.1. Influencia de los factores relacionados con las condiciones de
simulacién: Se han comparado los resultados obtenidos en las experiencias 1,2,3
y 4.

6.3.2. Influencia del tipo de bomba: Se han comparado los resultados
obtenidos en la experiencia 1 frente a la experiencia 2.

6.3.3. Influencia del tipo de canula de entrada: Se han comparado los
resultados obtenidos en la experiencia 2 frente a la experiencia 3.

6.3.4. Influencia del tipo de consola: Se han comparado los resultados
obtenidos en la experiencia 2, cuando ésta se realizé con precargas altas y
r.s.d. de 30%, frente a las experiencias 4 y 5.

A continuacién se muestran los ficheros de salida del SPSS.

Al final de este apartado, se representa una tabla resumen gque muestra
las significaciones de los diferentes analisis de varianzas realizados.
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INFLUENCIA DE LOS FACTORES RELACIONADOS CON LAS
CONDICIONES DE LA SIMULACION

Analizamos el comportamiento de los dispositivos frente a las variaciones de la
precarga, frecuencia de funcionamiento y relacion sistole/diastole.

* * % +F ¥ * pnalysis o £

48 cases accepted.

48 non-empty cells.

Order of Variables for Analysis

Variates

DPMAX

Variancae** * & x &

: Valor maximo de la dp/dt

DPMIN : Valor minimo de la dp/dt

EFIC

PEMIN

Eficacia

4 Dependent Variables

: Valor minimo de la presidén de entrada

0 cases rejected because of out-of-range factor values.
0 cases rejected because of missing data.

¥k x k% ¥ Analysis o f

EFFECT

Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

EFFECT ..

Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

EFFECT

Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

EFFECT
Variaple
DEMAX

DPMIN
EFIC

.- VENTRICULO

Hypoth. 53

3775957443

726459125
8774,04167
5937,87500

PRECARGA

Hypoth. 55
5822740, 08
1011811, 69

99,18750
2730,08333

Brror 38§

421522181
92027517,7
2487,33333
1653,04167

Error S5

421522181
92027517, 7
2487,33333
1653, 04167

Variance*** * x #

Hypoth., MS

1887978721
363229563
4387,02083
2968, 93750

Hypoth. MS

5822740, 08
1611811, 69

99, 18750
2730,08333

RELACION SISTOLE/DIASTOLE

Hypoth. 83
11419203,0
2252900, 02
792,18750
225,33333

FRECUENCIA
Hypoth. s8
108674465

30813514, 2
6404,22917

Error S5

421522181
92027517, 7
2487,33333
1653,04167

Error S5

421522181
92027517, 7
2487,33333

Hypoth. MS

11419203, 0
2252900, 02
792, 18750
225,33333

Hypoth. MS
36224821,7

10271171, 4
2134,74306
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Error MS

10538054, 5
2300687, 94
62,18333
41,32604

Error MS

10538054, 5
2300687, 94
62,18333
41,32604

Error MS

10538054,5
2300687,94
652,18333
41,32604

FError Ms

10538054,5
2300687, 94
62,18333

F

179,15818
157, 87867
70, 54979
71,84181

,55254
,43979
1,59508
66,06206

1,08362
,97923
12,73955
5,45257

3,43752
4,46439
34,32983

5ig.

Sig.

, 462
,511
, 214
, 000

of F

, 304
,328
, 001
, 025

of F

, 026
,009
,000



PEMIN

26,91667 1653,04167

g,97222

41,32604

, 21711

* k k %

* xR

nalysis o f

Variance** * % & &

Combined Adjusted Means for FRECUENCIA

Variable .. D
FREC

1.

2
3
4

Variable .. D
FREC

GNP S

Variable .. E
FREC

TN PYIAS Iy

Variable .. P
FREC

1.

2
3
4

PMAX

UENCTA

8508, 91667
. 11186, 66667
. 12445,08333
. 11853,0000C0

PMIN

UENCIA
5437,25000
6667, 66667
7438,58333
7355,08333

FIC
UENCIA

105, 91667
101, 00000
88,91667
76,08333

EMIN

UENCIA

-8, 66667
. -10,50000
; -9,83333
. -10,50000

Combined Adjusted Means for RELACION SISTOLE/DIASTOLE

Variable .. D
RELACIT

1.
2.

Variable

PMAX

ON SISTOLE/DIASTOQLE
11486, 16667
10510, 66667

RELACION SISTOLE/DIASTOLE

1.
2.

Variable .. EF

6941,29167
6508, 00000

IC

RELACION SISTOLE/DIASTOLE

1.
2.

97,04167
88,91e67

DPMIN

Variable .. P

EMIN

RELACION SISTOLE/DIASTOLE

1.

-~

Lo

-7,70833
-12,04167

Combined Adjusted Means for PRECARGA

Variable .. D

PMAX

PRECARGA

1.
Z.

10650,12500
11346,70833



Variable .. DPMIN
PRECARGA

1. ©579%9,45833

Z. ©B69,83333

Variable .. EFIC
PRECARGA
1. 91,54167
2. 94,41667

1. -17,416867
2. -2,33333

Combrined Adjiusted Means for VENTRICULO
Variable .. DPMAX
VENTRICULGO
1. 4571,56250
2. 23540,31250
3. 48683,37500

Variable .. DPMIN
VENTRICULO
1. 426%,7%0QQ
2. 12216,12500
3. 3688,06250

Variable .. EFIC
VENTRICULQO
1. 73,93750
2. 101, 00000
3. 104, 00000

Variable .. PEMIN
VENTRICULO
1. -22,50000
2. -11,68750
3. 4,56250
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INFLUENCIA DEL TIPO DE BOMBA

Se compararan los resultados obtenidos en las experiencias 1y 2, esto es, se
compara el ventriculo 1.2 con el ventriculo 3.5 con canula flexible y consola

BCM

* &k k¥ Analysis o £

cases accepted.
cases rejected because of out-of-range factor values.
cases rejected because of missing data.
non-empty cells.

Variance*#* % * & %

Order of Variables for Analysis

Variates
DPMAX
DEMIN :

EFIC Eficacia

: Valor maximo de la dp/dt
Valor minime de la dp/dt

PEMIN : Valor minimo de la presién de entrada

4 Dependent Variables

¥k ok b x * Analysis o f

Error SS

16272388, 8
10974870, 0
1099, 03125
1101, 03125

Variance?>» * & % ¥

RELACION SISTOLE/DIASTOLE

Hypoth. M3

3428925,78
13927322,5
225,78125
318,78125

Error M5

650895, 551
438994,801
43,96125
44,04125

¥

5,26801
31,72548
5,13592
7,23824

Sig.

Error SS

16272388,8
10974870, 0
1099,03125
1101,03125

Hypoth. MS

3823543,70
3828815, 53
738, 36458
10,11458

Error MS

650895,551
438994, 801
43,96125
44,04125

5,87428
B8,72178
le,79581
22966

Errcr S5

16272388, 8
10974870, 0
1099, 03125
1101,03125

Hypoth. MS

2977410, 03
1449678, 78

69,03125
2793,78125

Error Ms

650895, 551
438994, 801
43, 96125
44,04125

4,57433
3,30227
1,57027

63,43556

, 042

EFFECT

Variable Hypeth. S5S
DPMAYX 3428925,78
DPMIN 13927322,5
EFIC 225,78125
PEMIN 318, 78125
EFFECT .. FRECUENCIA
Variable Hypoth. s5S
DPMAX 11470631,1
DPMIN 11486446, 6
EFIC 2215,09375
PEMIN 30,34375
EFFECT .. PRECARGA
Variabkle Hypoth. 83
DPMAX 2977410, 03
DPMIN 1449678,78
EFIC 69,03125
PEMIN 2793,78125
EFFECT . VENTRICULO
Variable Hypoth. 38
DPMAX 777816,281
DPMIN 2706882, 78
EFIC 7230,03125
PEMIN 5859,03125

Error SS

16272388, 8
10974870, 0
1099, 03125
1101,03125

Hypoth. MS

777816, 281
2706882, 78
7230,03125
5859, 03125

Error MS

650895, 551
438994, 801
43,96125
44,04125

1,19499

6,16609
164, 46373
133,03508



* k& %+ * Analysis of Variance®* * & x ¥k

Combined Adjusted Means for VENTRICULC
Variable .. DPMAX
VENTRICUTO
1. 4571,56250
2. 4883,37500

Variable .. DPMIN
VENTRICULOC
1. 4269,75000
2. 3688,06250

Variable .. EFIC
VENTRICULO
1. 73,93750
2. 104, 00000

Variable .. PEMIN

VENTRICULO
1. -22,50000
2. 4,56250

Combined Adjusted Means for PRECARGA
Variable .. DPMAX
PRECARGA
1. 4422,43750
2. 5032,50000

PRECARGA
1. 3766,06250
2. 4191,75000

Variable EFIC
PRECARGA
1. 87,50000
2. 90,43750
Variable PEMIN
PRECARGA
1. -18,31250
2, , 37500

Combined Adjusted Means for FRECUENCIA
Variable .. DPMAX
FRECUENCTA
1. 3%01,00000
2. 4549,87500
3. 4901,50000
4, 5557,50000

Variable .. DPMIN
FRECUENCIA
1. 317¢,87500
2. 3784,7%0080
3. 4117,37500
4, 4836,%62500
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Variable .. EFIC

FRECUENCIA
1. 97, 87500
2. 95, 25000
3. 86,00000
4. 76,75000
Variable .. PEMIN
FRECUENCIA
1. ~7,62500
2.  -10,12500
3. -8,50000
4. -9, 62500

Combined Adjusted Means for RELACION SISTOLE/DIASTOLE
Variable .. DPMAX
RELACION SISTOLE/DIASTOLE
1. 5054,81250
2. 4400,12500

Variable .. DPMINW
RELACICN SISTOLE/DIASTOLE

i UNWGT. 4638,62500
2 UNWGT. 3319,18750
Variable .. EFIC
RELACION 3ISTOLE/DIASTOLE
1 UNWGT. 91, 62500
2 UNWGT . 86,31250
Variable .. PEMIN
RELACION SISTOLE/DIASTOQLE
1 UNWGT . -5,81250
z UNWGT . -12,12500
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INFLUENCIA DEL TIPO DE CANULA

Se comparan los resultados obtenidos en las experiencias 2 y 3, esto es, se
compara el ventriculo 3.5 con canula flexible y con canula rigida.

* k& k * * Analysis o f

cases accepted.
cases rejected because of cut-of-range factor wvalues.
cases rejected because of missing data.
nen-empty cells,

Order of Variables for Analysis

Variates
DPMAX
LPMIN :
EFIC
PEMIN :

: Valor maximo de
Valor minimo de

Eficacia

Valor minimo de

4 Dependent Variahbles

Variance** * % % %

la dp/dt
la dp/dt

la presidén de entrada

¥k k x k * Analysis o f

EFFECT

Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

Variance** * & % &

RELACION SISTOLE/DIASTOLE

Hypoth. S5
22236113,3
487331,281
741,12500

8,00000

Error 58

365129360
80940966, 8
1956, 00000
170, 00000

Hypoth. MS

22236113, 3
487331, 281
741,12500

8,00000

Error MS

14605174, 4
3237638, 67
78,24000
,80000

13

1,52248

, 15052
9,47246
1,17647

sSig.

of ¥

, 229

EFFECT
Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

FRECUFENCTA
Hypoth. 85

148235498
37130448, 1
4086,75000

21,37500

Error S35

365129360
80940966, 8
1956,00000

170,00000

Hypoth. MS

49411832,5
12376816,90
1362,25000

7,12500

Error MS

14605174, 4
3237638, 67
78,24000
6,80000

3,38317
3,82279
17,41117
1,04779

EFFECT
Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

PRECARGA
Hypoth. 85

6678598,78
1447976,53
36,12500
722,00000

Error 5SS

365129360
80940966, 8
1956, 00000

170, 00000

Hypoth. MS

6678598, 78
1447976,53

36,12500
722,00000

Error MS

14605174, 4
3237638, 67
78,24000
6,90000

, 45728
,44723
, 46172
106,17647

EFFECT
YVariable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

. VENTRICULO

Hypoth. S5
2784650535
581822800

72,00000
2112,50000

Error S5

365129360
80940966, 8
1956, 00000

170, 00000

Hypoth. MS

2784650535
581822800
72,00000
2112,50000
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Error MS

14605174, 4
3237638, 67
78,24000
6,80000

190, 66192
179,70591

, 92025
310, 66176

, 000



* x k k * * An alysis o £ Variancae** & &+«

Combined Adjusted Means for VENTRICULC
Variable .. DPMAX
VENTRICULO
2. 23540,31250
3. 4883,37500

Variable .. DPMIN
VENTRICULO
2. 12216,125Q0
3. 3688,06250

Variable .. EFIC
VENTRICULO
2. 101, 00000C
3. 104,00000

Variable .. PEMIN

VENTRICULO
2. -11,68750
3. 4,56250

Combined Adjusted Means for PRECARGA
Variable .. DPMAX
PRECARGA
1. 13755,00000
2. 14668,68750

Variable .. DPMIN
PRECARGA

1. 7739,37500

2. 8164,81250

Variable .. EFIC

PRECARGA
1. 101,43750
2. 103,562590

PREC
1. -8,31250
2. 1,18750

Combined Adjusted Means for FRECUENCIA
Variable .. DPMAX
FRECUENCIA
10644, 62500
14626,37500
16363,87500
15212,50000

s W=
. e e s

Variable .. DPMIW

FRECUENCIA
1. 6232,62500
2. 7958,00000
3. 8984, 12500
4. 8733,62500
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Variaple .. EFIC
FRECUENCTIA
1. 114,75000
2. 110, 37500

3. 99, 37500
4, 85,50000
Variable .. PEMIN
FRECUENCIA
1. -2,37500
2. -3,37500
3. -3,87500
4. -4,62500

Combined Adjusted Means for RELACIOQON SISTOLE/DIASTOLE
Variable .. DPMAX
RELACION SISTOLE/DIASTOLE

1. 15045,437590

2. 13378,25000

Variable .. DPMIN

RELACION SISTCLE/DIASTOLE
1. 8075,50000
2. 7828,68750

Variable .. EFIC
RELACION SISTCLE/DIASTOLE
1. 107,31250

2. 97,68750
Variable .. PEMIN
RELACION SISTOLE/DIASTOLE

1. -3,06250

2. ~-4,06250
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INFLUENCIA DEL TIPO DE CONSOLA

Se comparan los resultados de las experiencias 2 con precargas altas y r.s.d.
de 30% con las experiencias 4 y 5, esto es, se compara el ventriculo 3.5 con
cénula flexible con consola BCM y con consola Datascope 85y 97.

* K x Kk k& K

Analysis

cases accepted.

Variance* * * % * &%

cases rejected because of out-cf-range facter values.

cases rejected because of missing data.

non-empty cells.

Order of Variables for Analysis

Variates
DPMAX :
DPMIN :
EFIC :
PEMIN :

Valor maximo de
Valor minime de
Eficacia

Valor minimo de

4 Dependent Variables

la dp/dt
la dp/dt

la presién de entrada

* & & ok &k

EFFECT ..
Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

Analysis

Error MS

284009, 3086
565082, 250
24,86111
3,91667

Variance* * * & % &

F

493,52415

, 45735
32,22235
12,31915

5ig.

EFFECT ..

Variable

DPMAX
DPMIN
EFIC

PEMIN

CONSOLA

Hypoth. 885 Error 35 Hypoth. MS
280330904 1704055,83 140165452
516880,500 33290493,50 258440,2590
1602,16667 149,16607 801,08333
96, 50000 23,50000 48,25C00

FRECUENCIA
Hypoth. S8 Error S5 Hypoth. MS
19730542,9 1704055,83 6576847, 64
2762494,00 33904593,50 9220831, 333
1,58333 149,16667 , 52778
16, 00000 23,50000 3,33333

Erroxr MS

284009, 306
565082, 250
24,86111
3,91667

23,15716
1,62955
,02123
,85106

5ig.

* Kk * Kk Kk *

Analysis

o £

Combined Adjusted Means for FRECUENCIA

Variabple

.. DPMAX

FRECUENCTA

1: 10388,00000
2: 12876,66667
3:  13329,33333
4: 13640,33333
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Variable .. DPMIN
FRECUENCIA
1: 4088,33333
2: 4373,33333
3: 5225,33333
4: 5105,00000

Variable .. EFIC
FRECUENCIA
1: 91,33333
2: 91,33333
3: 92,00000
4: 91,00000

Variable .. PEMIN

FRECUENCTA
1: 8,00000
2: 5,66667
31 7,66667
4: 6,66667

Combined Adjusted Means for CONSOLA
Variable .. DPMAYX
CONSOLA
1:  6102,75000
2: 17731,50000
3: 13841,50000

Variable .. DPMIN

1: 4974,25000
2: 4474,00000
3:  4645,75000

Variable .. EFIC
CONSOLA
1: 107,25000
2: 87,00Q00
3: 80,00000

Variable .. BEMIN

CONSOLA
1: 11,0000
2:  4,75000
3: 5,25000
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En las siguientes tablas se resume las significaciones conseguidas con los analisis de

varianza realizados con los resultados obtenidos.

Significaciones del analisis de varianza que muestra la influencia de las
diferentes condiciones de simulacién entre si. Compara los resuitados de todos los
ensayos, 48, salvo las experiencias realizadas con las consolas datascope.

Vent. Prec. r.s.d. Frec.
DpMax. <0.001 NS NS <0.05
DpMin. <0.001 NS NS <(0.0001
Eficacia <0.001 NS <0.005 <0.001
PeMin. <0.001 <0.001 <0.05 NS

Significaciones del analisis de varianza que muestra la influencia del tipo de
ventriculo sobre diferentes variables. Compara el ventriculo 1.2 con el ventriculo 3.5

con canula flexible, 32 ensayos.

Vent. Prec. r.s.d. Frec,
DpMax. N.S. <0.05 <0.05 < 0.005
DpMin. <0.05 N.S. < 0.001 < 0.001
Eficacia <0.001 N.S. <0.05 < 0.001
PeMin. <0.001 < 0.001 < 0.05 N.S.

Significaciones del analisis de varianza que muestra la influencia de |la canula
sobre diferentes variables. Compara el ventriculo 3.5 con canula flexible y con canula

rigida, 32 ensayos.

Vent. Prec. r.s.d. Frec.
DpMax. <0.001 NS NS <0.05
DpMin. <(.001 NS NS <0.05
Eficacia NS NS =0.005 <0.001
PeMin. <(0.001 <0.001 NS NS

Signficaciones del andlisis de varianza que muestra a influencia de la consola
sobre diferentes variables. Compara el ventriculo 3.5 con cénula flexible con consola
BCM y con las consolas Datascope 95 y 97, 16 ensayos.

Consola Frec.
DpMax. <0.001 <0.005
DpMin. NS NS
Eficacia <0.005 NS
PeMin. NS NS
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VIL -DISCUSION DE LOS RESULTADOS

154



VIL. -DISCUSION DE LOS RESULTADOS

De acuerdo con el esquema expuesto en el apartado de Planteamiento
Experimental, vamos a abordar la discusién de los resultados siguiendo la
misma pauta, esto es:

7.1.- Influencia de los factores relacionados con las condiciones de la
simulacién: Analizamos en cada una de las experiencias el comportamiento
de los dispositivos frente a las variaciones de l|a frecuencia de funcionamiento,
precarga y relacion sistole/diastole.

7.2.- Influencia del tipo de bomba: Comparamos los resultados obtenidos en
la experiencia 1(ventriculo 1.2) frente a la experiencia 2 (ventriculo 3.5 con
canula flexible). En estas experiencias unicamente es diferente el tipo de
bomba utilizado.

7.3.- Influencia del tipo de canula de entrada: Comparamos los resultados
obtenidos en la experiencia 2 realizada con una canula de entrada flexible
frente a la experiencia 3 realizada con una canula rigida.

7.4.- Influencia del tipo de consola: Comparamos los resultados obtenidos
con el ventriculo 3.5 con canula flexible con diferentes consolas ( experiencia 2
con precargas altas, frente a las experiencias 4 y 5). Se han utilizado
unicamente precargas altas ya que el estudio de la influencia de este factor se
puede realizar con el resto de las experiencias.

Para normalizar de alguna forma las comparaciones, hemos
considerado al ventriculo 3.5 con canula flexible y a la consola BCM 3200
como sistema estandar.
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7.1. INFLUENCIA DE [OS FACTORES RELACIONADOS CON LAS
CONDICIONES DE SIMULACION

En este apartado vamos a analizar en cada una de las experiencias
realizadas, el comportamiento de los dispositivos frente a diferentes
condiciones de ensayo, modificando la frecuencia de funcionamiento, la
precarga y la relacién sistole/diastole.

Hemos elaborado una tabla resumen extraida de los resultados
estadisticos que muestra las significaciones resultantes de los analisis de
varianza de los diferentes factores relacionados con las condiciones de
simulacidn (tabla 7.1).

Ventriculo Precarga r.s.d. Frecuencia
dP/dt max, <0.001 _ N.S. N.S. <0.05
dP/dt min, <06.001 N.8. N.S. <0.01
Eficacia <0.001 N.S. <0.005 <0.601
Pr.entrad min. <0.001 <0.001 <0.05 N.S.

Tabla 7.1.- Tabla de significaciones resultantes del anélisis de varianza para ver
la influencia de las diferentes variables entre si. Compara fos resultados de
todos los ensayos, 48, salvo las experiencias realizadas con las consolas
Datascope.
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7.1.1. Influencia de la frecuencia de funcionamiento en el comportamiento
de los dispositivos de AMC:

Para estudiar la influencia de la frecuencia en el funcionamiento de los
dispositivos ensayados, se han confeccionado unas tablas en las que se
muestra la frecuencia, valor minimo de la presion de entrada, eficacia y valores
maximos y minimos de la dP/dt (tablas 7.2, 7.3, 7.4 y 7.5).

EXPERIENCIA 1.- Ventriculo 1.2, consola BCM 3200

precargas bajas, relacion sistole /diastole 30%

Free, P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 -36 926 4268 4928
20 -41 77 4168 4568
100 -23 64 3527 4007
120 -22 54 5048 4688

precargas altas, relacion sistole /didstole 30%

Frec. P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min
60 5 85 4268 4208
30 -2 93 3765 5288
100 -6 77 4727 4648
120 -1t 66 5170 5048

precargas bajas, relacién sistole /didstole 50%

Frec. P.Ent.min | Eficacia | dp/dt max | dP/dt min

60 -41 92 4448 3185
30 -43 79 4728 3845
100 -43 59 4648 4408
120 | -36 53 4688 4448

precargas altas, relacion sistole /didstole 50%

Frec, P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 -13 80 3966 3065
30 -13 80 45608 3447
100 -15 72 5528 4327
120 -20 56 5630 4208

Tabla 7.2.- Tabla resumen gue muestra los valores de la
frecuencia(l.p.m.), valor minimo de la presion de
entradaimmHg), eficacia(®%) y valores maximos vy
minimos de la dP/dt{mmHg/sg) de la experiencia 1.
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EXPERIENCIA 2.- Ventricule 3.5 con ¢Anula flexible, consola BCM 3200

precargas bajas, relacién sistole /didstole 30%

Frec. P.Ent.min | Eficacia |{dP/dt max | dP/d¢ min

60 1 114 4530 3203
80 0 115 5155 4027
100 0 101 5317 4270
120 -2 95 0523 5438

precargas altas, relacién sistole /diastole 30%

Frec. P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 12 110 4593 3504
80 12 108 5800 4108
100 11 111 6525 5880
120 9 100 7493 | 6405

precargas bajas, relacion sistole /diastole 50%

Frec. P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/d¢ min

60 -1 104 1631 1389
80 -2 106 3543 1933
100 -1 98 3947 2417
120 -3 93 4590 3503

precargas altas, relacion sistole /diistole 50%

| Free. | P.Entmin | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 12 102 3504 1933
80 3 104 4672 3062
100 9 106 4993 2982
120 3 97 5318 ’ 4955 ‘

Tabla 7.3.- Tabla resumen que muestra los valores de la
frecuencia(l.p.m.), valor minimo de la presion de entrada(mmHg),
eficacia(%) y valores maximos y minimos de la dP/dt(mmHg/sg) de Ja
experiencia 2.
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EXPERIENCIA 3.- Ventriculo 3.5 con cinula rigida, conscla BCM 3200

precargas bajas, relacion sistole /didstole 30%

Frec. P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 -17 122 17676 9690

80 -12 114 16945 10323
100 -16 105 34i67 14690
120 -18 31 27950 13440

precargas altas, relacién sistole /didstole 30%

Frec. _P.Ent.min Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 -7 130 14463 9058

30 -13 124 32852 10583
100 -2 103 21425 10469
120 -7 84 29313 14120

precargas bajas, relacion sistole /didstole S0%
Frec. }P.Ent.min Eficacia_| dP/dt max | dP/dt min

60 -i4 i22 17189 8326

30 -14 106 24477 14933
160 -18 82 26377 15340
120 -16 65 20063 10908

precargas altas, relacion sistole /didstole 30%

Frec. P.Ent.min ; Eficacia { dP/dt max { dP/dt min

60 -3 114 21571 12758
80 -6 106 23567 13895
100 -14 89 28160 15825
120 -8 69 20450 11100

Tabla 7.4.- Tabla resumen que muestra (os valores de la
frecuencia(l.p.m.), valor minimo de la presion de entrada(mmHg),
eficacia(%) y valores maximos y minimos de [a dP/dt(mmHg/sg) de
la experiencia 3.
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EXPERIENCIA 4.- Ventriculo 3.5 con canula flexible, consola Datascope 95

precargas altas, relacion sistole /didstole 50%

Frec. P.Ent.min | Eficacia | dP/dt max | dP/dt min

60 6 85 15270 4291
30 1 86 18230 435235
100 3 90 18563 4690
120 7 87 18863 4390

EXPERIENCIA 5.- Ventriculo 3.5 con canula flexible, consola Datascope 97

precargas altas, relacién sistole /diistole 50%

Frec. P.Ent.min | Eficacia |dP/dt max | dP/dt min

60 6 79 11301 4470
80 4 30 14600 4487
100 7 75 14500 5106
120 4 86 145635 43520

Tabla 7.5.- Tabla resumen que muestra los valores de la
frecuencia(l.p.m.), valor minimo de la presién de entrada(mmHg),
eficacia (%) y valores maximos y minimos de la dP/dt{mmHg/sg) de las
experiencias 4 y 5.

En las tablas anteriores, se observa que :

1. -En general, al aumentar la frecuencia disminuye de forma significativa
la eficacia (p<0.001) (tabla 7.1). Esta significacion, probablemente se debe a la
mayor disminucion de la eficacia con la frecuencia en los ventriculos 1.2 y 3.5
con canula rigida (tablas 7.2 y 7.4). Es mas significativo a partir de una
frecuencia de 80 |.p.m., reduciéndose la efectividad en el ventriculo 1.2 hasta
en un 35%. Asi, varia de una eficacia media de 88% a frecuencia de 60 l.p.m.
hasta 57% a frecuencia de 120 |.p.m. (tabla 7.1, gréfica 7.1). El ventriculo 3.5
con canula rigida a 60 |.p.m. tiene una eficacia media, independientemente de
las condiciones de ensayo, de 122% y es de 75% a 120 Lp.m. (tabla 7.4,
gréfica 7.1). Esto se debe a que al aumentar la frecuencia, disminuye el tiempo
de llenado del dispositivo y en los ventriculos que no tienen canula de entrada
de complianza empeora el llenado de los mismos.

Vemos que algunos dispositivos de AMC, en determinadas condiciones
de ensayo, ofrecen una eficacia superior al 100%. Se debe a que en ciertas
condiciones hemos forzado algo la membrana del dispositivo, en particular,
cuando trabajabamos con frecuencias bajas.
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Grafica 7.1. Grafica que representa la variacion de la eficacia con la
frecuencia de funcionamiento en el ventriculo 1.2 con consola BCM 3200.
prec: Precargas, r.s.d.: Relacion sistole/diastole.

2. -La frecuencia practicamente no influye en la eficacia del ventriculo
3.5 con canula flexible, manteniéndose en todos los ensayos alrededor del 95-
100% (tabla 7.3). en estos dispositivos. Aunque aumente la frecuencia y , por
tanto, se acorte el tiempo de llenado, el efecto de la canula de complianza
compensa ese acortamiento del tiempo de llenado del ventriculo(10,28).

3. -Al aumentar la frecuencia, aumentan los valores maximos y minimos
de la dP/dt, siendo esa relacion significativa (p<0.05 y p<0.01,
respectivamente) (tabla 7.1). En la gréfica 7.2 se representa esta relacion
directa para el ventriculo 3.5 con cénula flexible.

4. -No observamos grandes variaciones de la presion de entrada al
modificar la frecuencia de funcionamiento, no existiendo diferencia
estadisticamente. significativa.
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Grafica 7.2. Grafica que muestra la variacion de la dP/dt con la frecuencia
de funcionamiento en el ventriculo 3.5 con canula flexible y consola BCM
3200. prec: Precargas, r.s.d.: Relacion sistole/diastole.
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7.1.2. Influencia de la precarga en el comportamiento de los dispositivos
de AMC.

Para estudiar la influencia de la precarga en el funcionamiento de los
dispositivos ensayados, debemos estudiar el comportamiento de la eficacia
media, la dP/dt media y la presion de entrada minima media. Con el fin de
reducir el volumen de datos, a partir de los resultados, se ha calculado para
cada grupo de 4 frecuencias (60,80,100,120 l.p.m.), las eficacias medias, la
dP/dt media de las maximas y minimas y la media de las presiones de entrada
minimas mas/menos su desviacion tipica (tabla 7.6.). No se han considerado
las experiencias 4 y 5, (dispositivos ensayados con consolas Datascope) dado
que se hicieron sélo con precargas altas.

EXPERIENCIA 1.- Ventriculo 1.2, consola BCM 3200

relacion sistole/didstole 30% relacion sistole/didstole 50%
precargas bajas | precargas altas| precargas bajas | precargas altas
Eficacia media 73+18 80+11 71+18 T2+11
med dP/dt max 4252+£624 4482+603 4628+124 49231797
med dP/dt min 45474390 47981473 39714592 37611606
P. ent. media -31+9 -4+6 -4 133 -15+43

EXPERIENCIA 2.- Ventriculo 3.5 con cinula flexible, consola BCM 3200

relacion sistole/didstole 30% relacién sistole/didstole 50%
precargas bajas _|precargas altas precargas bajas |precargas altas
Eficacia media 10610 107+5 10046 102+4
med dP/dt max 53814833 6102+1222 3427+1273 4622+790
med dP/dt min 42344923 4974:1388 23104899 3233+1258
P. ent. media 0+1 11£1 -2+1 942

EXPERIENCIA 3.- Ventriculo 3.5 con cAnula rigida, consola BCM 3200

relacion sistole/didstole 30% relacion sistole/didstole 50%
precargas bajas |precargas altas [precargas bajas |precargas altas
Eficacia media 10618 111£21 94£25 94420
med dP/dt max 2418548339 2451348228 22026+4171 23437+£3402
med dP/dt min 120354242 11057+2156 12376+3361 13394+1986
P. ent. media -1643 -7+5 -1612 -R44

Tabla 7.6.- Tabla resumen de los valores de eficacia media{%), media de los
vaiores maximos y minimos de la dP/dt(mmHg/sg) y presidon de entrada
media{mmHg) (media de los valores minimos de Ja presion de entrada) de las
experiencias 1, 2y 3.

162



Como se muestra en la tabla 7.6;

1. -La influencia de la precarga sobre la eficacia es minima (no
significativa). Esto se puede explicar, por el hecho de que trabajamos en
circuitos de simulacién, en los que el llenado de! dispositivo se puede hacer a
expensas de valores de presion de entrada muy por debajo de la presion
atmosférica. Esos valores negativos de la presion de entrada no serian
admisibles en ensayos in vivo, pues se colapsaria la auricula, dificultando el
llenado del dispositivo.

2. -La precarga no influye estadisticamente en la dP/dt.

3. -Los valores de la presion de entrada estan por debajo de la presién
atmosférica cuando se ensaya con precargas bajas, en especial en el
ventriculo 1.2 y en el 3.5 con canula rigida, siendo esa influencia significativa
(p<0.001). Esto se debe a que estos ventriculos no tienen una canula de
complianza de entrada.
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7.1.3. Influencia de la duracién relativa de la sistole con respecto al latido
(relacion sistole/diastole) en el funcionamiento de los dispositivos de

AMC:

Para estudiar la influencia de la relacién sistole/diastole en el funcionamiento
de los dispositivos ensayados, se ha confeccionado una tabla en la que se
muestra la eficacia media, las medias de los valores maximos y minimos de ia
dP/dt y la media de las presiones minimas de entrada mas/menos su

desviacién tipica (tabla 7.7).

EXPERIENCIA 1.- Ventriculo 1.2, consola BCM 3200

precargas bajas precargas altas
r.s.4. 30% r.s.d. 50% r.s.d. 30% r.s.d. 50%

Eficacia media 73+18 71+18 30+11 72411
med dP/dt max 42524624 4628+124 4482+603 4923+797
med dP/dt min 45474390 3971£592 4798+473 3761606

P. ent. media -31+9 -41+3 446 -15+3

EXPERIENCIA 2.- Ventriculo 3.5 con cinula flexible, consola BCM 3200

precargas bajas precargas altas
r.s.d. 30% r.8.d. 50% r.s.d. 30% r.s.d. 50%
Eficacia media 10610 10046 10745 102+4
med dP/dt max 53814833 342741273 6102+1222 46221790
med dP/dt min 42341923 23104899 49741388 3233+£1258
P. ent. media 01 =2+1 111 042

EXPERIENCIA 3.- Ventriculo 3.5 con cinula rigida, consola BCM 3200

precargas bajas precargas altas
r.s.d. 30% r.s.d. 50% r.s.d. 30% r.s.d. 50%
Eficacia media 10618 94125 111421 94420
med dP/dt max 2418548339 22026+4171 2451348228 234373402
med dP/dt min 12035+2412 | 1237613361 11057+2156 | 13394+1986
P. ent. media -16+3 -fo+2 T3 -8+4

Tabla 7.7.- Tabla resumen de los valores de eficacia media(%), media de los
valores maximos y minimos de la dP/dt{(mmHg/sg) y presion de entrada
media(mmHg) (media de los valores minimos de la presién de entrada) de las
experiencias 1, 2y 3.
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1. -En la tabla 7.7, experiencia 1, se observa que la eficacta del
ventriculo 1.2 es ligeramente mayor cuando la relacion sistole/diastole es de
30% comparado con r.s.d. de 50% , asi: 73% versus 71% con precargas
bajas y de 80% versus 72% con precargas altas. Ocurre algo simitar con el
ventriculo 3.5 con canula rigida, varia del 100% versus 94% (tabla 7.7,
experiencia 3). Esa correlacién inversa de la relacion sistole/diastole con la
eficacia es significativa (p<0.005) (tabla 7.1). Se explica porque al disminuir el
tiempo de diastole (r.s.d de 50%), se dificulta el llenado de estos dispositivos,
empeorando |a eficacia de los mismos.

2. -Sin embargo, la eficacia del ventriculo con canula flexible, no se ve
influida por la relacion sistole/diastole (tabla 7.7, experiencia 2). Aun cuando
se aumenta la relacidn sistole/diastole y , por tanto, se acorta relativamente el
tiempo de diastole, no disminuye la eficacia del dispositivo gracias al efecto de
la canula de entrada flexible.

3. -La reiacion sistole/diastole influye de forma significativa en la presion
de entrada (p<0.01) (tabla 7.1). Es mas acusado con el ventriculo 1.2, donde
observamos que cuando la r.s.d. aumenta, los valores minimos de la presién
de entrada estan mucho mas por debajo de la presion atmosférica (tabla 7.7,
experiencia 1). Esto se debe a que al disminuir el tiempo de diastole, para el
llenado de este dispositivo, se ha de hacer mas vacio.
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7.2. INFLUENCIA DEL TIPO DE BOMBA

Para estudiar la influencia del tipo de bomba en el funcionamiento de
los dispositivos ensayados, s& han confeccionado dos tablas, una para la
experiencia con el ventriculo 1.2. y otra para el ventriculo 3.5 con canula
flexible (tabla 7.8 y 7.9.).

Hemos elaborado una tabla resumen extraida de los resuitados
estadisticos (tabla 7.10) que muestra las significaciones resultantes del
analisis de varianza que estudia la influencia del tipo de bomba sobre las
diferentes variables.

EXPERIENCIA 1.- Ventriculo 1.2, consola BCM 3200

precargas bajas, relacion sistole /diastole 30%

Frec. jP.Ent.min| Eficacia | dP/dt max dP/dt min  |Efic. med.= T3+ 18
60 -36 96 4263 4928 dP/dt. med.= 4633 + 467
80 -41 77 4168 4568 P.ent. med=  -31%9

100 -23 64 3527 4007

[ 120 -22 54 5048 4688

precargas altas, relacion sistole /diastole 30%

Frec. | P.Ent.min| Eficacia l dP/dt max | dP/dt min (Efic. med.= 80+ 11
60 5 85 4268 4208 |dP/dt. med.~= 4863 + 465
80 -2 93 3765 5288  |P. ent. med.= 4+£7
100 -6 77 4727 4648
120 -11 66 5170 5048

precargas bajas, relacion sistole /didstole 50%

Frec. [P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min |Efic. med.= 71+ 18
60 -41 9?2 4448 3185 dP/dt. med.= 4628 + 124
80 -43 79 4728 3845 P. ent. med.= 41+3
100 -43 59 4648 4408
120 -36 33 4688 4448

precargas altas, relacion sistole /didstole 50%

Frec. [P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min |Efic. med.= 724+ 11
60 -13 80 3966 3065 dP/dt. med.= 4923 + 797
80 -13 80 4568 3447 P, ent. m ed= -15+3
100 -15 72 5528 4327
120 =20 56 5630 4208

Tabla 7.8.- Tabla resumen que muestra la frecuencia(l.p.m.), valor minimo de la
presion de entrada{immHg), eficacia(®%) y valores maximos y minimos de la
dP/dt{mmHg/sg), asi como, los valores de eficacia media, dP/dt media y presion
de entrada media (media de los valores minimos de la presion de entrada) de la
experiencia 1.
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EXPERIENCIA 2.- Ventriculo 3.5 ¢con cinula flexible, consola BCM 3200

precargas bajas, relacion sistole /diastole 30%

Frec. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min |Efic. med.= 106 + 10
60 1 114 4530 3203 dP/dt. med.= 5381 + 833
30 0 115 5155 4027 P, ent. med.= 01
106 0 101 5317 4270
120 | -2 95 6523 5438

precargas altas, relacion sistole /didstole 30%

Frec. [P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min [Efic. med.= 107+ 5
60 12 110 4593 3504 |dP/dt. med.= 6103+ 1222
80 12 nl 108 5300 4108  |P. ent.med.= =1
100 1 111 6525 5880
120 9 100 7493 6405

precargas bajas, relacion sistole /didstole 50%

Frec. [P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min [Efic. med.= 100+ 6
60 -1 104 1631 1389 dP/dt. med.= 3428 + 1273
30 2 106 3543 1933 P. ent, med.= 211

-1 98 3947 2417
-3 23 4590 3503

precargas altas, relacion sistole /diastole 50%

Frec. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max dP/gt min (Efic. med.~= 102 + 4
60 12 102 3504 1933 dP/dt. med.= 4622 + 790
80 8 104 4672 3062 P. ent, med,= 9+£32
160 9 106 4993 2982
120 8 97 5318 4955

Tabla 7.9.- Tabla resumen que muestra la frecuencia (l.p.m.), valor minimo de
fa presidon de entrada(mmHg), eficacia(%) y valores maximos y minimos de la
dP/dt{mmHg/sg) , asi como, los valores de eficacia media, dP/dt media y
presion de entrada media (media de los valores minimos de la presién de
entrada) de Ia experiencia 2.

Ventriculo Precarga r.s.d. Frecuencia
dP/dt max. N.S. <0.05 <1.05 < 0.005
dP/dt min. <(.05 N.S. <0.001 <0.001
Eficacia <0.001 N.S, <005 <0001
Pr.entrada min <0.001 <0.001 <0.05 N.S.

Tabla 7.10.- Tabla de significaciones resultantes del analisis de varianza para ver la
influencia del tipo de ventiricnlo sobre diferentes variables. Compara el ventriculo 1.2
con el ventricuto 3.5 con canula flexible, 32 ensayos.
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En las tablas 7.8 y 7.9, se observa que:

1. -La eficacia media del ventriculo 3.5 es siempre mayor que la del
ventriculo 1.2, 104% versus 74% {p<0.001) (tabla 7.10) . En la grafica 7.3 se
muestra esta diferencia.

2. -Al aumentar la r.s.d. a 50%, con el ventriculo 3,5 con canula flexible,
se obtienen valores maximos y minimos de dP/dt mas bajos con respecto a
r.s.d. de 30% (hasta de 2000 mmHg/sg), resultando significativa esa influencia
inversa de la r.s.d. con la dP/dt (p<0.05 para valores maximos de dP/dt y
p<0.001 para valores minimos de dP/dt) (tabla 7.9 y 7.10, gréfica 7.4) . Esto se
explica porque al aumentar la duracion de la sistole, se necesita menor presion
para eyectar €l mismo volumen.

3. -Existe influencia del tipo de ventriculo sobre los valores de la presion
de entrada. Se observa que con el ventriculo 1.2, se consigue una eficacia
media de! 74%. Este nivel de eficacia es a expensas de presiones de entrada
muy por debajo de la presion atmosférica, hasta -43 mmHg (tabla 7.8). En el
ventriculo 3.5 con canula flexible los valores de la presion de entrada siempre
son positivos (tabla 7.9), siendo la media de la presién de entrada minima en
el v.1.2 es -22 mmHg versus 4 mmHg en el v. 3.5 con canula flexible |,
diferencia estadisticamente significativa (p<0.001) (tabla 7.10).

4. -Con la canula rigida se observan unos rebotes o golpes de ariete en
la presion intraventricular antes de la diastole, rebotes que al aumentar la
frecuencia de funcionamiento se aproximan a la sistole. Estos rebotes se
deben a que el fluido se acelera en la canula de entrada y cuando termina de
llenarse el ventriculo, la energia cinética acumulada al chocar contra una
valvula de salida cerrada provoca el aumento brusco de presion. Estos golpes
de ariete se traducen en oscilaciones bruscas en los valores de ila dP/dt
(véanse graficas de la experiencia 3, en el apartado de resultados).
Oscilaciones con valores maximos en valor absoluto que como han resefiado
algunos autores (31,55) estan directamente relacionados , y de forma
significativa, con el traumatismo y hemolisis sanguinea. Estos rebotes no se
producen cuando trabajamos con la canula flexible. Con esta canula las curvas
de presion intraventricular y de dP/dt son mas suaves y con una morfologia
mas parecida a la fisiologica. Ello debido a que la entrada del fluido al
ventriculo se realiza a menor velocidad gracias al efecto de complianza de la
canula de entrada flexible (10,55) (véanse gréficas de la experiencia 2 y
graficas de flujos de las experiencias 2 y 3, en el apartado de resultados).
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Gréfica 7.3.4.

Grafica 7.3: Grafica que muestra las eficacias de los ensayos realizados con el
ventriculo 1.2(negro), ventriculo 3.5 con canula flexible y consola BCM(rojo),
ventriculo 3.5 con canula rigida y consola BCM(verde), ventriculo 3.5 con canula
flexible y consola Datascope 95(azul marino) y ventriculo 3.5 con canula flexible y
consola Datascope 97(celeste). Cada una de las gréaficas muestra la eficacia de los
ensayos en diferentes condiciones.

- 7.3.1: Ensayos realizados con precargas bajas y r.s.d. 30%
- 7.3.2: Ensayos realizados con precargas altas y r.s.d. 30%. En esta grafica se han

incluido los ensayos con el ventriculo 3.5 con consola Datascope, dado que estas
consolas tienen una r.s.d. corta y fija que es aproximadamente el 30% de la r.s.d.
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- 7.3.3: Ensayos realizados con precargas bajas y r.s.d. 50%
- 7.3.4: Ensayos realizados con precargas altas y r.s.d. 50%
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Grafica 7.4: Grafica que muestra las variaciones de los valores maximos y
minimos de la dP/dt con la frecuencia, con la precarga (icono) y con la r.s.d.(linea)
de los ensayos realizados con el ventriculo 1.2 (rojo) y el ventriculo 3.5 con canula
flexible y consola BCM(azul). Obsérvese como los valores maximos de la dP/dt
en el ventriculo 3.5 con canula flexible se ven influenciados por la frecuencia, la
r.s.d y la precarga.

-V1.2a50: ventriculo 1.2 con precargas altas y r.s.d. de 50%

-V1.2b50: el ventriculo 1.2 con precargas bajas y r.s.d. de 50%

-V1.2a30: el ventriculo 1.2 con precargas altas y r.s.d. de 30%

-V1.2b30: el ventriculo 1.2 con precargas bajas y r.s.d. de 30%

-F3.5h30: el ventriculo 3.5 con canula flexible con precargas bajas y r.s.d de 30%.
-F3.5a30: el ventriculo 3.5 con canula flexible con precargas aitas y r.s.d de 30%.
-F3.5b50: el ventriculo 3.5 con canula flexible con precargas bajas y r.s.d de 50%.
-F3.5a50: el ventriculo 3.5 con canula flexible con precargas altas y r.s.d de 50%.
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7.3. INFLUENCIA DEL TIPO DE CANULA DE ENTRADA

Para estudiar la influencia del tipo de canula entrada en el
funcionamiento de los dispositivos ensayados, se han confeccionado dos
tablas, una para la experiencia con el ventriculo 3.5. con cénula flexible y otra
para el mismo ventriculo con canula rigida. En dichas tablas, se muestra la
frecuencia, valor minimo de la presion de entrada, eficacia y valores maximos y
minimos de la dP/dt, asi como, la eficacia media, la dP/dt media y |a media de
las presiones minimas de entrada (tabla 7.11y 7.12)).

Hemos elaborado una tabla resumen, extraida de los resultados
estadisticos, (tabla 7.13) que muestra las significaciones resultantes del
analisis de varianza que estudia la influencia del tipo de canula de entrada
sobre las diferentes variables.

EXPERIENCIA 2.- Ventriculo 3.5 con cinula flexible, consola BCM 3200

precargas bajas, relacién sistole /didstole 30%

Frec. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min |Efic. med.= 106 £ 10
60 1 114 4330 3203 dP/dt. med.= 5381 + 833
80 0 115 5155 4027 P, ent, med.= 0+1
100 0 101 5317 4270
120 -2 95 6523 5438

precargas altas, relacién sistole /diAstole 30%

Frec. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min |Efic. med.= 107+ 5
60 12 110 4593 3504 dP/dt. med.= 6103 £ 1222
R0 12 108 5800 4108 P, ent.med.= 11+1
100 11 111 6525 5880
120 9 100 7493 6405

precargas bajas, relacién sistole /didstole 50%

Frec. {P.Ent.min| Eficacia dP/dt max dP/dt min |Efic. med.= 100+ 6
60 -1 104 1631 1389  |dP/dt. med.= 3428 + 1273
80 -2 106 3543 1933 |P. ent. med.= 21
100 ‘ -1 98 3947 2417
120 -3 93 | 459 3503

precargas altas, relacién sistole /didastole 50%

¥rec. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min |Efic. med.= 102+ 4
60 12 102 3504 1933 dP/dt. med.= 4622 3 790
80 8 104 4672 3062 P. ent. med.= g9+2
100 9 106 4993 2982
120 8 97 5318 4955

Tabla 7.11.- Tabla resumen que muestra la frecuencia(l.p.m.), valor minimo de Ia
presion de entrada(mmHg), eficacia(%) y valores maximos y minimos de |a
dP/dt{mmHg/sg) , asi como, los valores de eficacia media, dP/dt media y presion de
entrada media (media de los valores minimos de la presion de entrada) de la
experiencia 2.
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EXPERIENCIA 3.- Ventriculo 3.5 con cinula rigida, consola BCM 3200

precargas bajas, relacién sistole /didstole 30%

dP/dt min |Efic. med.=

Frec. |P.Entmin| Eficacia dP/dt max
60 =17 122 17676 9690
80 -12 114 16945 10323
100 -16 105 34167 14690
120 -18 81 27950 13440

precargas altas, relacion sistole /diastole 30%

Free. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min
60 -7 130 14463 9058
80 -13 124 32852 10583
100 -2 103 21425 10469
120 | -7 84 29313 14120

precargas bajas, relacion sistole /didstole 30%

Frec. |P.Ent.min| Eficacia dP/di max | dP/dt min
60 -14 122 17189 8326
80 -14 106 24477 14933
100 -18 82 26377 15340
120 -16 65 20063 10908

precargas altas, relacion sistole /diastole S0%

Frec. |P.Ent.min| Eficacia dP/dt max | dP/dt min
60 -5 114 21571 12758
30 4 106 23567 13895
100 -14 89 28160 15825
120 -8 69 20450 11100

dP/dt. med.=
P. ent.med,=

Efic. med.=
dP/dt med.=
P. ent.med.=

Efic. med.=
dP/dt med.=
P. ent.med,=

Ffic, med.=

dP/dt.. med.=

P. entmed..=

106 + 18
24185 + 8339
-l6£3

11121
24513 £ 8228
T35

94+ 25
22027 £ 4171
-16+£2

94 +20
23437 % 3402
8+4

Tabla 7.12.- Tabla resumen que muestra la frecuencia{l.p.m.), valor minimo de la
presion de entrada(mmHg), eficacia(%) y valores maximos y minimos de la
dP/dt{mmHg/sg) , asi como, los valores de eficacia media, dP/dt media y presion de
entrada media (media de los valores minimos de la presion de entrada) de la
experiencia 3.

Vent. Prec. r.s.d. Frec.
DpMax. <0.001 N.S. N.S. <0.05
DpMin, <0.001 N.S. N.S. <(0.035
FEficacia N.S. N.S. =0.003 <0.001
PeMin. <0.001 <0.001 N.S. N.S.

Tabla 7.13.- Tabla de significaciones de la P resultantes del analisis de varianza para
ver la influencia del tipo de canula de entrada sobre diferentes variables. Compara el
ventriculo 3.5 con canula flexible y con canula rigida, 32 ensayos.
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En las tablas 7.11 y 7.12, se observa que:

1. -Los valores maximos y minimos de la dP/dt son mucho mayores con
la canula rigida gue con la canula flexible, valores medios de 23540 versus
4883 mmHg/sg, con p<0.001(tabla 7.13). Estos valores maximos de la dP/dt
coinciden con los rebotes (golpes de ariete) que se observan en la curva de la
presién intraventricular.

2. -En el ventriculo con canula rigida, existen valores de la presion de
entrada que estan por debajo de la presion atmosfeérica, mientras que con la
canula flexible todos los valores son siempre positivos. Asi una presién de
entrada media de -11 versus 4 mmHg, respectivamente, siendo esa diferencia
significativa (p<0.001) (tabla 7.13).

3. -Las eficacias del ventriculo 3.5 con canula rigida y flexible, a
frecuencias de 60 y 80 I.p.m., son similares, en torno al 100% (grafica 7.3).
Con |a canula rigida, esto se consigue a expensas de cifras muy elevadas de
dP/dt, en tornc a 22000 mmHg/sg (tabla 7.12, gréfica 7.4), y valores de presidn
en la canula de entrada muy por debajo de la presion atmosférica (hasta -18
mmHg). Sin embargo, con la canula flexible, se consigue una eficacia del
100% con valores de dP/dt en torno a los 4000 mmHg/sg vy presiones de
entrada por encima de la presién atmosférica , presion de entrada media de 4
mmHg (tabla 7.11, gréfica 7.4).

4. -Cuando la relacidn sistole/diastole es del 30%, la eficacia media del
ventriculo con ambas canulas no varia mucho, en torno al 100%. Cuando la
sistole se alarga y disminuye el tiempo de lienado del ventriculo (r.s.d. de
50%), el ventriculo con canula rigida empeora su eficacia significativamente
(p=0.005), disminuyendo a un 94% de eficacia media. Esto es mas acusado al
aumentar la frecuencia de funcionamiento del dispositivo. En resumen, el
ventriculo con canula rigida, cuando se ensaya con una relacion
sistole/diastole de 50% y a frecuencias altas, empeora su eficacia de forma
significativa (p=0.005). Oscila desde una eficacia media de 80% a frecuencias
altas y r.s.d. del 30% a una eficacia de 65% cuando la r.s.d es del 50% (tabla
7.12).

Sin embargo, cuando la relacion sistole/diastole es de 50%, la eficacia de!
ventriculo con canula flexible, practicamente no se modifica. Se mantiene en
torno al 100%.
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Grafica 7.4.- Grafica que muestra
canula rigida(azul) y flexible(rojo).

ambas curvas.

Obsérvese

las dp/dt medias del ventriculo 3.5 con la
la enorme diferencia entre

-7.4.1: precargas bajas y relacion sistole/diastole de 30%.
-7.4.2: precargas altas y relacion sistole/diastole de 30%.
-7.4.3: precargas bajas y relacion sistole/diastole de 50%.
-7.4.4: precargas altas y relacion sistole/diastole de 50%.
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Grafica 7.5: Grafica que muestra las variaciones de los valores maximos y
minimos de la dP/dt con la frecuencia, con la precarga (icono) y con la
r.s.d.(linea) de los ensayos realizados con el ventriculo 3.5 con canula flexible
y consola BCM(azul) y con canula rigida (verde).. Obsérvese las grandes
diferencias de los valores de la dP/dt entre el mismo ventriculo segun la canula
que utilice.
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7.5. INFLUENCIA DEL TiPO DE CONSOLA

Para el estudio del comportamiento de las tres consolas utilizadas,
hemos comparado los resultados obtenidos en la experiencia 2 (ventriculo 3.5
con canula flexible y consola BCM) con precargas altas y relacidon
sistole/diastole de 30%, frente a los obtenidos en las experiencias 4 y 5
(ventriculo 3.5 con canula flexible y conscla Datascope 95 y 97,
respectivamente. En los ensayos con consola Datascope, la r.s.d. es constante
y equivale aproximadamente al 30% de lar.s.d.

Se ha confeccionado una tabla en las que se muestra la frecuencia
(l.p.m.), la eficacia media(%), la dP/dt media (mmHg/sg) y la media de las
presiones minimas de entrada (mmHg) (tabla 7.14.).

Hemos elaborado una tabla resumen (tabla 7.15) que muestra las
significaciones resultantes del analisis de varianza de la influencia dei tipo de
consola sobre las diferentes variables.

EXPERIENCIA 2
Ventriculo 3.5 con cinula flexible, consola BCM 3200
r.5.d 30%
Eficacia media 107+ 5

media dP/dt max 6102 + 122
media dP/dt min 4974 + 1388
P. ent. media [r+1i

EXPERIENCIA 4

Ventricule 3.5 con cianula flexible, consola Datascope 95

r.s.d. constante
Eficacia media B7+£2
media dP/dt max. 17731 + 1661
media dP/dt min, 4474 £ 173

P. ent, media 53+£3

EXPERIENCIA 5

Ventriculo 3.5 con cinula flexible, consola Datascope 97

r.s.d. constante
Eficacia media 80+5
media dP/Adt max. 13842 + 1700
media dP/dt min. 4645 + 308
P. ent. media 5+£2

Tabla 7.14.- Tabla resumen de los valores de eficacia media (%),
media de los valores maximos y minimos de la dP/dt (mmHg/sg) y
de la presion de entrada media (mmHg) (media de los valores
minimos de la presion de entrada) de las experiencias 2, 4 y 5.
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Consola Frec.

dP/dt Max. <0.001 <(1.005
dP/dt Min. N.S. N.S,
Eficacia <0.005 N.S,
Pentr.Min. N.S. N.S.

Tabla 7.15.- Tabla de significaciones resultantes del analisis de
varianza del efecto de la consola sobre diferentes variabies.
Compara el ventriculo 3.5 con cénula flexible con consola BCM y
con las consolas Datascope 95 y 97, 12 ensayos,

En la tabla 7.14, se observa que :

1. -Cuando el ventriculo 3.5 con cénula fiexible funciona con consolas
del tipo Datascope, la eficacia del dispositivo disminuye comparando con la
consola BCM. Asi, eficacias medias de 87% con la consola Datascope 95 |,
80% con la consola Datascope 97 versus 100% con la consola BCM; siendo
esas diferencias significativas (p<0.001) (tabla 7.15). Esto se puede explicar
porque las consolas Datascope son volumetricas, trabajan con un volumen de
helio fijo, independientemente del volumen de eyeccidén del dispositivo. En
principio, estas consolas estan disefiadas para hacer funcionar balones de
contrapulsacion con volumenes de Henado mas bajos y no han sido disefiadas
propiamente para contrapulsar dispositivos de AMC con volumenes de llenado
>de 40 cc, aunque en la clinica, se este trabajando para dicho menester.

2. -Con las consolas Datascope, los valores maximos de la dP/dt son
mucho mayores que con la consola BCM (17731 con la Datascope 95, 13842
con la Datascope 97 versus 6102 mmHg/sg con la consola BCM), siendo esas
diferencias significativas (p<0.005). Ello se debe a que las consolas tipo
Datascope trabajan con un tiempo de sistole fijo de unos 200 msg. Al tener un
tiempo de sistole fijo y corto tienen que producir el mismo aumento de presion
de bombeo en intervalos de tiempo menores, provocando valores maximos de
dP/dt muy altos. Sin embargo no existen diferencias estadisticamente
significativas en cuanto a los valores minimos de la dP/dt ( valores medios de
4474 para la Datascope 95, 4645 para la Datascope 97 y 4974 mmHg/sg para
la consola BCM). Ello se explica por el efecto de la ¢canula de entrada flexible.
No observamos diferencias en cuanto a los valores de presidn de entrada
medidos.
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VIil.- CONCLUSIONES

1. La metodologia de caracterizacion tanto estatica como dinamica utilizada
en esta tesis doctoral, ha demostrado ser eficaz, fiable y reproducible para
el estudio del comportamiento de los dispositivos de Asistencia Mecanica
Circulatoria ensayados.

2. Se ha disefilado un circuito de simulacion para realizar ensayos con
dispositivos de AMC. En este circuito se puede simular la precarga, la
postcarga y la complianza. Con él, hemos obtenido curvas de presidn
similares a las fisioldgicas. Este circuito ha demostrado ser valido, fiable y
reproducible para el ensayo de dispositivos de Asistencia Mecanica
Circulatoria.

3. El comportamiento de los ventriculos es diferente segin el tipo de canula
de entrada que utilicen. Cuando esta canula no es de complianza, el
dispositivo consigue una buena eficacia, pero a expensas de valores de
dP/dt muy elevados y de presiones de entrada por debajo de la presion
atmosférica, que no serian admisibles en ensayos in vivo, pues esas
depresiones se transmitirian a la auricula y producirian el colapso de la
misma, impidiendo el llenado efectivo del ventriculo del AMC.

4. La utilizacion de una canula flexible que actia como una falsa auricula,
sirve de filtro para presiones negativas (por debajo de la presidn
atmosférica) que se producen durante la didstole y facilita el llenado del
ventriculo de AMC.

5. La utilizacion de una cénula de entrada fiexible mejora el comportamiento
hidrodindmico y consigue una efectividad del 100% de un dispositivo de
AMC con presiones de entradas y dP/dt casi fisiolégicas. Su modo optimo
de funcionamiento es con precargas bajas, del orden de 10 mmHg, y
frecuencias de funcionamiento en torno a 100 L.p.m.

6. La relacion sistole/diastole influye de forma directa en la eficacia de los
ventriculos 1.2 y 3.5 con canula rigida. La presencia de una canula flexible
en el ventriculo, hace que éste no se vea influido por esta relacion.

7. El aumento de la frecuencia, disminuye de forma significativa la eficacia.
de los ventriculos que carecen de canuia de entrada flexible ( ventriculos
1.2 y 3.5 con canula rigida).

8. La precarga no influye en la eficacia , ni en los valores de dP/dt de los
dispositivos de AMC estudiados.

9. Elcomportamiento de las consolas es diferente segun el tipo de circuito de
impulsion  utilizado. Las consolas de circuito abierto y relacidon
sistole/diastole regulable {(consola BCM) permiten una mayor flexibilidad
para el ajuste de las condiciones de funcionamiento.
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