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Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

2 Resumen

Las enfermedades cardiovasculares son la causa principal de muerte en Costa Rica. Los dispositivos de
asistencia circulatoria pueden ser utilizados en operaciones del corazon o como asistencia en casos de
insuficiencia cardiaca severa, dependiendo del disefio y configuracion del mismo. Este documento plantea
el estudio exploratorio realizado con miras a proponer un proyecto a largo plazo para desarrollar un
dispositivo de asistencia ventricular autéctono, que presente mejoras sustanciales a dispositivos aplicables
en el tratamiento de personas con insuficiencia cardiaca, particularmente de aquellas en fases terminales de
su enfermedad. La disponibilidad a estos sistemas de asistencia circulatoria en el pais es limitada, debido a

SuU escaso nUmero y su precio.

Los resultados tratados en este documento se pueden agrupar en cuatro temas: estadisticas de
enfermedades cardiacas en el pais, modelos del sistema cardiovascular, modelos de sangre en los vasos

sanguineos y funcionamiento de dispositivos de asistencia ventricular actuales.

Por otra parte, este proyecto ha permitido determinar que la implementacién de un sistema de apoyo
circulatorio con capacidad de asistir las funciones cardiacas comprende aspectos técnicos como la
especificacion, desarrollo y escogencia de probables fuentes de energia, posibles materiales, sistema de
control adecuado y posibilidad de aplicabilidad y maniobrabilidad segun la condicioén clinica de cada posible
receptor. Por esta razén se presenta un diagrama de ruta con las etapas que, hasta la entrega de este
informe, se ha determinado son necesarias para el desarrollo de un sistema de asistencia ventricular en el
TEC.

Palabras clave / Key words
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3 Abstract

Cardiovascular diseases are the major cause of death in Costa Rica. Circulatory assist devices can be used
in heart surgeries or as assistance in severe heart failure cases, this function depends on its design and
configuration. This document presents the results of an exploratory study conducted in order to propose a
project with the aim to develop and improve devices used in heart failure treatments, especially for those
patients with an advanced stage of this disease.. Costa Rica has limited access to this kind of systems due to

the low number of available devices and their price.

The results discussed in this report can be grouped into four themes: heart disease statistics in the country,
cardiovascular system models, models of blood in blood vessels and performance and characteristics of

existing ventricular assist devices.

Furthermore, this project has allowed to identified several requierements to implement a circulatory support
system able to assist heart function, such as technical aspects like specification, development and selection
of energy sources, possible materials, proper control system, applicability and maneuverability depending on
the clinical condition of each patient. For this reason, we present a route map with the steps we have

determined are necessary for the development of a ventricular assist system in the TEC.

Palabras clave / Key words

heart failure, ventricular assistance, mechanical blood assist, ventricular assist device (VAD)
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4 Introduccion

De acuerdo con la ultima publicacién de los “Indicadores basicos de Costa Rica 2005-2010”[1], el Ministerio
de Salud senala las enfermedades del sistema circulatorio como la primera causa de mortalidad en el pais.
Esta situacion ha dado origen al presente trabajo, en el cual se estudian las caracteristicas de los
dispositivos de asistencia ventricular, el sistema cardiovascular y modelos de sangre. Esta informacién
podra ser utilizado para el posterior disefio de una bomba de sangre, aplicable a dispositivos de asistencia

circulatoria para el tratamiento de personas con insuficiencia cardiaca.

Frecuentemente, las personas enfermas del corazén desarrollan insuficiencia cardiaca, este es un cuadro
clinico en el cual el corazén no puede satisfacer las necesidades del cuerpo; esta condicién puede
eventualmente conducir a la muerte. Algunos de estos pacientes pueden ser candidatos a trasplante del
o6rgano o al soporte con maquinas que ayudan al corazén, denominados dispositivos de asistencia
ventricular. No todos los pacientes con cardiopatias son candidatos a trasplante y tampoco hay érganos
suficientes para todos los receptores. El tiempo de espera de un donante de un érgano compatible puede ser
largo, se puede tomar como referencia Espafia, pais en el cual a pesar de tener un alto indice de donacion,
el promedio de espera para que el receptor tenga su 6rgano es de 111 dias [2]. Durante esta espera, el
paciente puede ser candidato a utilizar un dispositivo de asistencia circulatoria como puente al trasplante
para brindar una condicion de vida aceptable mientras se encuentra un donante. Los principales
inconvenientes de estos dispositivos son la necesidad de tratamiento con anticoagulantes, dafio en la
composicién y funciones sanguineas, reacciones adversas al material, estacionalidad y fallas mecanicas del

dispositivo.

En Costa Rica, como en otros paises, el presupuesto de salud es limitado y se presentan otros problemas de
salud publica de gran impacto y con soluciones que son econdémicamente mas accesibles que la adquisicion
de estos equipos de soporte circulatorio. En el Hospital Calderén Guardia, por ejemplo, se ha establecido la
necesidad de contar con mayor numero de sistemas de asistencia circulatoria, pues actualmente no se
dispone de equipo mas alld de la sala de cirugia y, en casos excepcionales, en la unidad de cuidados
intensivos. Para suplir esta necesidad, profesores la Escuela de Ingenieria Electronica y la Escuela de
Fisica, en colaboracion con médicos del Hospital Calderén Guardia y de la Clinica El Roble, plantearon este
estudio exploratorios para determinar las bases con las cuales se puedan realizar mejoras sustanciales en el
tratamiento de personas con insuficiencia cardiaca, mediante el desarrollo de un sistema de asistencia
ventricular totalmente autdctono, capaz de asistir las funciones del corazén mientras éste se recupera, o

bien, es reemplazado.

Costa Rica no esta sola en la incidencia de enfermedades del sistema circulatorio. Las enfermedades
cardiacas son la principal causa de muerte tanto en los paises desarrollados como aquellos en vias de
desarrollo [1-3]. En general, la farmacoterapia, la cirugia cardiaca y la implantacién de dispositivos de

asistencia mecanica permiten aliviar diversas cardiopatias. En los casos de insuficiencia cardiaca severa,

4



Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

los trasplantes de corazén han demostrado ser un tratamiento efectivo a largo plazo, con una taza de
supervivencia del 50% a 10 afos. Sin embargo, se tiene el inconveniente que la demanda de érganos es
superior a la disponibilidad de donantes adecuados [3].

Este estudio exploratorio es parte de esta iniciativa de desarrollo de dispositivos de asistencia circulatoria y
su ejecuciéon permitira determinar los requisitos para para lograr dicho objetivo en el pais. Las ventajas de
desarrollar en Costa Rica este tipo de dispositivos son, entre otras, mayor accesibilidad a estas tecnologias
para la poblacion costarricense, con la mejora concomitante de la calidad de vida de los pacientes con
insuficiencia cardiaca. Al mismo tiempo se crea el conocimiento experto para que el pais pueda realizar
aportes en el area de biomedicina. Este proyecto es un punto de partida en esta area y potencialmente
estrecharia los lazos del ITCR con la industria del sector médico. Ademas de ser una respuesta a un
problema nacional, el desarrollo de este tipo de dispositivos ayudara a fortalecer el Sector Biomédico con
procesos de alto valor agregado. La Coalicién Costarricense de Iniciativas de Desarrollo (CINDE) senala al
sector de dispositivos médicos como el cuarto exportador mas grande del pais, cuyas exportaciones han

crecido tres veces mas rapido que el resto de las exportaciones de las zonas francas [4].

Este documento tiene la siguiente estructura:

1. Datos Generales: aqui se presentan los principales datos del proyecto
2. Resumen
3. Introduccion: se presenta la problematica que dio origen al proyecto, los objetivos e informacion

sobre el estado del arte para comprender los resultados expuestos en capitulos posteriores.

4, Metodologia: en este capitulo se detallan los procedimientos seguidos para cumplir los objetivos
planteados.
5. Enfermedades cardiacas en Costa Rica: este capitulo presenta los resultados obtenidos al

desarrollar el objetivo especifico 1 del proyecto.

6. Modelo y Simulacién del Sistema Cardiovascular: aqui se presentan los resultados de los objetivos

especificos 2y 8.

7. Modelo y Simulacién del Flujo de Sangre: este capitulo contiene los resultados de los objetivos

especificos 3,4y 9.

8. Fuentes de energia y actuadores en sistemas de asistencia circulatoria: aqui se presentan los

resultados de los objetivos especificos 5 y 6.
9. Discusion y Conclusiones
10. Recomendaciones
11. Bibliografia

12. Apéndices
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4.1 Objetivos

4.1.1 Objetivo general

Implementar pruebas de concepto del comportamiento del corazén y del flujo en los vasos sanguineos que
permitan el desarrollo de un dispositivo autdctono de asistencia circulatoria en pacientes con insuficiencia

cardiaca.

4.1.2 Objetivos Especificos

1. Definir para los diferentes grados de cardiopatias el tipo de asistencia requerida para asegurar una
condicién aceptable de vida.

2. Contrastar los modelos matematicos existentes del corazén considerando sus alcances y

limitaciones.

3. Describir, desde el punto de vista fisioldgico y de la mecanica de los fluidos no Newtonianos, el flujo

sanguineo.
4. Valorar simulaciones numéricas preexistentes de flujo sanguineo.
5. Comparar los principios de actuacion utilizados actualmente en dispositivos de asistencia ventricular.
6. Indagar las fuentes de energia aplicadas a dispositivos de asistencia circulatoria.
7. ldentificar personas interesadas en formar un equipo de trabajo interdisciplinario.

8. Desarrollar una prueba de concepto mediante una simulacion numérica del funcionamiento del

corazon

9. Desarrollar una prueba de concepto mediante una simulacién numérica del comportamiento de la

sangre en los vasos sanguineos.

4.2 Sistemas de asistencia ventricular

La demanda de corazones para trasplante crea la necesidad de buscar opciones alternativas para el
reemplazo de la funcién cardiaca, con el fin de alargar la vida de pacientes con problemas de insuficiencia
cardiaca avanzada. Por lo tanto, el uso de dispositivos de asistencia ventricular (VAD) y corazones
artificiales (TAH) ha aumentado como tratamiento recomendado para este grupo de pacientes [5]; como

consecuencia directa de este hecho, se incrementa la necesidad de perfeccionar los VAD, tanto en aspectos
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econoémicos, como de tamafio y mejora de la condicion humana. Estos soportes mecanicos son un recurso
para aquellos pacientes que no logran mejorar o estabilizarse después otras terapias médicas como

farmacoterapia (uso de vasodilatadores), bombas intra-aérticas y ventiladores mecanicas.

Los dispositivos de asistencia circulatoria, especialmente los dispositivos de asistencia ventricular (VAD por
sus siglas en inglés), son utilizados como puente a trasplante, puente de recuperacion o, en algunos casos,
como terapia definitiva en casos de insuficiencia cardiaca severa, en los cuales el tratamiento farmacoldgico
llega a su limite terapéutico sin obtener los resultados esperados en el gasto cardiaco. Aunque se ha
desarrollado una amplia variedad de dispositivos de asistencia cardiaca, sélo algunos de ellos han
alcanzado la aprobacion para su uso clinico; sin embargo aun presentan riesgos para el receptor. Entre los
dispositivos de uso clinico mas frecuente se encuentra la familia HeartMate de Thoratec Inc, el corazén

artificial de Syncardia Systems y los dispositivos de ABIOMED.

Los dispositivos de asistencia ventricular (VAD) y los corazones artificiales totales han demostrado ser
efectivos como terapia a corto plazo, como puente a trasplante e inclusive como terapia definitiva. El uso de
VADs se clasifica en cuatro tipos diferentes de terapias [6], [7]:

» BTB (Bridge to Bridge): se utiliza para ganar tiempo mientras se establece la terapia adecuada para

el paciente.

» BTT (Bridge to Transplantation): para aquellos pacientes que son candidatos a trasplante mientras

aparece un 6rgano compatible, ya que no pueden sobrevivir para esperar dicho érgano..

» DT (Destination Therapy): para pacientes que no son candidatos a trasplantes y los dispositivos se

implantan para uso permanente.

* BTR (Bridge to Recovery): se implanta el dispositivo como ayuda temporal a las funciones cardiacas
en pacientes cuyo corazén puede recuperarse. Esto permite al corazén la oportunidad de descansar
y recuperarse mientras se proporciona al resto del cuerpo con los nutrientes y oxigeno necesarios

para sobrevivir.

El estudio REMATCH (Randomized Evaluation of Mechanical for the Treatment of Congestive Heart Failure)
ha sido el punto de referencia para valorar los beneficios de utilizar los dispositivos de asistencia ventricular
como tratamiento de insuficiencia cardiaca. Este estudio, realizado en Estados Unidos, compar6 los
resultados del tratamiento médico Optimo contra el dispositivo Thoratec HeartMate™ en pacientes con
insuficiencia cardiaca avanzada no elegibles para trasplante. Los resultados mostraron que el uso de un
LVAD (dispositivo de asistencia ventricular izquierda) presentd un beneficio estadisticamente significativo en
la supervivencia a un afio del 52% frente al 25% (p=0,002) y en dos afios la supervivencia del grupo con el
dispositivo fue del 23% frente al 8% del tratamiento médico (p=0,09). Algunos indices también indicaron que
los pacientes con el LVAD obtuvieron una mejor calidad de vida. Recientemente el estudio INTrEPID

(Investigation of Nontransplant-Elegible Patients Who Are Inotrope-Dependent), que evalud el dispositivo de
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Novacor como soporte a largo plazo, también mostré ventajas en la supervivencia de pacientes en un plazo
de 6 meses y de un afio [8-10] . En Estados Unidos se lleva un registro nacional del uso de dispositivos de
asistencia circulatoria por medio de INTERMACS (/nteragency Registry for Mechanically Assisted Circulatory
Support). En [11] se presenta un resumen de los eventos adversos observados en el primer reporte de
INTERMACS.

Desde el punto de vista técnico, los VAD's se clasifican en tres generaciones, cada una de ellas con sus

ventajas y desventajas. La Tabla 4.1 presenta un resumen de esta clasificacion [6]-[10], [20].

Tabla 4.1: Clasificacion de VADs

Principales

I, Ventajas Desventajas
caracteristicas

Generacion de VAD | Forma de bombeo

Alta incidencia de fallas.
Operacion audible de la
Imita la condicién bomba.

fisioldgica de flujo pulsatil. | Gran tamafo.
Incidencia de eventos
tromboembdlicos

Operadas por sistemas
neumaticos o eléctricos.
Sistema de valvulas.
Gran numero de
componentes.

Flujo pulsatil, desplazamiento

Primera generacion e
positivo

Miniaturizacién.

Menor incidencia de El flujo que producen no
. . infecciones y eventos es el fisiologico.
. .| Impulsores giratorios. 2 -
.. |Bombas rotatorias de flujo - tromboembdlicos. Presenta riesgo de
Segunda generacion ) Cojinetes y sellos en e
continuo Menor costo. succion.
contacto con la sangre. PR .
Operacion silenciosa Problemas de sellado y
comparada a los sistemas | filtraciones
pulsatiles.
Compacto. Aumenta el grado de
Impulsores que levitan | Los sistemas de complejidad de los
s Bombas rotatorias de flujo | en forma magnética o levitacién eliminan el sistemas de control.
Tercera generacion . . - P
continuo hidrodinamica. contacto mecanico y El proceso de
reducen la generacién de | manufactura es
calor. complejo.

Existen multiples opciones comerciales de VADs, pues existen diferentes configuraciones y aplicaciones
clinicas para ellas. Autores como Itkin y Selishchev [15], Krishnamani et al [11] y Delgado et al [13] presentan
resefias con los dispositivos de uso clinico disponibles actualmente, sus principales caracteristicas de uso y
las ventajas y desventajas asociadas con cada dispositivo en particular. Por otro lado, Maher [16] basa su
resefia Unicamente en los dispositivos de la familia HeartMate® [17], analizando cada una de las
caracteristicas y las pruebas clinicas realizadas para las tres tecnologias utilizadas por esta familia de VADs.
Se recomienda la lectura de Reul y Akdis [18], pues estos autores presentan un registro completo,
considerando tanto las bombas de desplazamiento como las rotatorias, que comprende las bombas de uso

clinico y algunas que se encuentran en desarrollo.
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4.3 Hemodinamica

Hemodinamica es el estudio del flujo sanguineo, es decir, la circulacidon de la sangre en un organismo. La
circulacion comprende un proceso muy complejo en que se involucra una bomba constante (el corazén), un
liguido viscoso compuesto entre otros de células, nutrientes, particulas y sustancias de desecho, que
trasporta el oxigeno (la sangre) y de una extensa red de tubos de diverso tamafio y estructura (los vasos

sanguineos) que llegan a todos los territorios de la economia y por ende a todas las células.

La funcién de la circulacién es mantener condiciones adecuadas de los liquidos tisulares del organismo para
alcanzar la funcionalidad 6ptima de las células y garantizar la supervivencia del mismo. La circulacion se
divide en circulacion sistémica (aporta el flujo sanguineo a todos el organismo excepto a los pulmones) y
circulacién pulmonar. La sangre es el fluido corporal que cumple con esta tarea de transportar nutrientes,

desechos y energia hacia y desde las células del cuerpo.

La sangre es una suspension heterogénea formada por las células sanguineas suspendidas en un fluido
denominado plasma y aproximadamente forma cerca de 8 + 1 % del peso total del cuerpo.
Aproximadamente el 50% de la sangre corresponde al plasma que puede considerarse como un fluido
newtoniano de agua, iones y proteinas. Las células sanguineas incluyen tres tipos basicos de células: los

glébulos rojos (eritrocitos), los glébulos blancos (leucocitos) y las plaquetas (trombocitos).

La masa especifica de este fluido es de 1,057 + 0,007 g/cm’ y presenta una viscosidad de tres a seis veces
la viscosidad del agua. El comportamiento de la sangre en vasos sanguineos con diametro menor a 100 ym
presentan efectos no newtonianos significantes; sin embargo, flujos en vasos mas grandes pueden ser
descritos con buena precisién asumiéndolo como un fluido newtoniano [19]. En los dispositivos de

asistencia ventricular la sangre se simula cominmente como fluido newtoniano.

Por otra parte, el flujo en la circulacion arterial es predominantemente laminar con excepcién de la arteria
pulmonar principal y en el arco adrtico. En flujos estables, las transiciones a flujos turbulentos ocurren

cuando el numero de Reynolds (NR) supera 2300:

NR:2rV
V

Donde r es el radio del vaso sanguineo, V es la velocidad y v es la viscosidad cinematica.

Ecuacion 4.1

El nimero de Reynolds es un nimero adimensional utilizado en mecanica de fluidos para caracterizar el
movimiento de un fluido, pues permite predecir el caracter turbulento o laminar en ciertos casos de flujos. Si
el numero de Reynolds es menor de 2000 el flujo se considera laminar y si es mayor de 4000 el flujo sera

turbulento.
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4.4 Analisis adimensional

En el analisis de fluidos se utilizan pardmetros adimensionales para describir algunos de los
comportamientos asociados a la dinamica del flujo . De interés para este proyecto son el nimero Mach y el
numero de Reynolds. Durante el desarrollo de este proyecto, este andlisis dimensional permitié determinar si

el comportamiento de la sangre es incompresible, laminar y la formacién de zonas de reflujo.

El ndmero Mach (Ma)se suele utilizar para cuantificar la influencia de la compresibilidad de un fluido, este
consiste en el cociente entre la velocidad del fluido (v) y la velocidad del sonido (¢) en el medio. La velocidad
del sonido en condiciones normales es 133 m/s [20]. Los efectos de la compresibilidad se consideran

despreciables cuando Ma < 0,3 [21]. El numero Mach se calcula como:

Ma=~
C  Ecuacioén 4.2
El nimero de Reynolds (Re) es utilizado para determinar la turbulencia de un fluido y representa la razén
entre las fuerzas inercial y viscosa. Se dice que un flujo es laminar si es ordenado, de tal manera que el
fluido se mueve en laminas paralelas o en capas cilindricas coaxiales, es descrito por un Re bajo que indica
un predominio de las fuerzas viscosas. Un valor alto de Re indica un amortiguamiento bajo, lo que produce
pequefias perturbaciones que pueden provocar interacciones no lineales. Un flujo es considerado turbulento

si el numero de Reynolds es mayor a 2300. La expresion del Re esta dada por:

e:pVL

R w Ecuacion 4.3

Donde p es la densidad del fluido, V' representa la velocidad, L es la longitud recorrida por el fluido y p es la

viscosidad dinamica.

4.5 Disefno e implementacion de bombas de sangre: Retos actuales

A pesar de los beneficios que los VADs aportan a los pacientes con cardiopatias severas, aun se cuenta con
inconvenientes importantes. Entre éstos se encuentran: la necesidad de anticoagulacion, y sus dos extremos
(sangrado o trombosis), las infecciones, el dafio a los elementos celulares de la sangre, las reacciones a los
materiales, la poca movilidad que debe tener el paciente, la necesidad de contar con personal altamente

calificado para la atencion de los pacientes y las fallas mecanicas del dispositivo [11].

Una de las mayores preocupaciones en el disefio de bombas de sangre es la hemocompatibilidad. El flujo no
fisiolégico dentro de la bomba y el contacto con materiales extrafios al cuerpo genera deterioro en la sangre

[6], debido a hemdlisis (desintegracion de glébulos rojos) y trombosis (formacién de coagulos). La hemdlisis
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ocurre cuando la sangre pasa a través de la bomba y los eventos tromboembdlicos se desarrollan en puntos
de remanso y de baja velocidad. Los coagulos pueden crecer dentro de la bomba, cambiando los campos

de flujo o pueden desprenderse y desplazarse al sistema circulatorio.

El disefio de una bomba de sangre es un proceso complejo e interdisciplinario en el cual se deben cumplir

los siguientes requisitos: [6]

* Hemocompatibilidad: lo que implica minimizar los dafios en la sangre y reacciones debidas a los

materiales utilizados.
* Durabilidad: el tiempo en que trabaja la bomba sin presentar dafios mecanicos o de desgaste

* Miniaturizacién: una de las principales desventajas de la mayor parte de los dispositivos comerciales
es la necesidad de area disponible para la implantacion del dispositivo, dejando sin posibilidad de

utilizar estos implantes en nifios y mujeres pequenas.
* Proteccion contra inflamaciones e infecciones.

* Buen comportamiento hemodinamico: debe suplir el gasto cardiaco, determinar si se utiliza flujo

pulsatil o continuo y satisfacer parametros de presiéon-volumen.

* Calidad de vida: en este caso se considera aspectos como ruido, movilidad, mantenimiento

necesario, medicacion requerida, etc.
* Costo

Finocchiaro et al [6], Behbahani et al [5], Bronzino [19] y Reul y Akdis [18] concuerdan en que el desarrollo
técnico de los sistemas de soporte circulatorio implica utilizar el método de ingenieria. En [6] este proceso se
divide en cuatro fases: planeamiento, bosquejo, disefio y elaboracion. En el caso del modelo del impulsor de
una bomba de sangre, en la etapa de planeamiento se definen las especificaciones de ejecucion. La etapa
de bosquejo comprende la etapa de disefio conceptual y su validacion, lo que resulta en la prueba de
concepto. En la fase de disefo el concepto es desarrollado con mayor detalle y se analiza los campos de
flujo para determinar los riesgos de hemdlisis y trombosis; en esta etapa los objetivos son evaluados con la

ayuda de simulacion por medio de dinamica computacional de fluidos (CFD).

Este campo de investigacién es amplio y en la literatura se encuentran multiples ejemplos de desarrollo de
nuevos impulsores y nuevas bombas de sangre, aun cuando autores como Maher [16] declaren que los
grandes contribuidores en la industria biomédica han llegado a la conclusién que el desafio de desarrollar
bombas sin dafio exagerado en la sangre ya ha sido resuelto. Algunos ejemplos de estudios y desarrollos

recientes en esta area son:

» El desarrollo de soporte circulatorio mecanico en la Universidad de Tokio [22]
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* El disefio de un dispositivo de asistencia ventricular de flujo axial con impulsor levitado

magnéticamente en el Instituto de Corazén Artificial de la Universidad de Virginia [23].

» EIl disefio, desarrollo y evaluacién de dispositivos de asistencia ventricular centrifugos en la

Universidad Tecnoldgica de Queensland (Queensland University of Technology) [24].

* El analisis por medio de dinamica de fluidos de una bomba de sangre de flujo axial con dos

impulsores contrapuestos independientes, en lugar del difusor estacionario [25].

» Simulacién CFD del efecto del angulo del asta del rotor en el flujo sanguineo a través de una bomba

axial continua [26].

» El uso de CFD para redisefiar y optimizar la estructura de una bomba de sangre axial con el objetivo
de disminuir el traumatismo en la sangre y trombosis. Este estudio fue realizado en Centro de

Investigacion para Medicina Cardiovascular Regenerativa en el Hospital Fu Wai, Beijing [27].

4.6 Dinamica computacional de fluidos (CFD)

El cumplimiento del objetivo general de este proyecto requiere el disefio del modelo de un impulsor axial que
sera utilizado como base para el posterior disefio de una bomba de sangre; el analisis del comportamiento
de la sangre a través de este impulsor sera realizado utilizando mecanica de fluidos computacional. En esta

seccion se resefia el uso de CFD en el disefio y evaluacion de sistemas de asistencia circulatoria.

Para la evaluaciéon del desempefo hidraulico y hemotoldégico de las bombas de sangre se han utilizado
tradicionalmente las técnicas de visualizacién de fluidos, tales como PIV (Particle Image Velocimetry)y PTV
(Particle Tracking Velocimetry), en pruebas in-vitro e in-vivo. Sin embargo, los avances desarrollados en la
ultima década han covertido a la dinamica computacional de fluidos en una herramienta valiosa en el disefio
de dispositivos biomédicos. En el disefio de VAD se requiere alcanzar dafio de sangre reducido y buen
rendimiento hidraulico; la bomba de sangre es un componente clave para lograr estas metas. En la Ultima

década su diseno se ha beneficiado con el uso de CFD.

En la simulacién de flujo sanguineo, la CFD es utilizada tanto para el analisis de fendbmenos a micro-escala
como a macro-escala. En el rango de micro-escala se modelan las células sanguineas en su paso a traves
de capilares, en donde la sangre se comporta como fluido no newtoniano. En el rango de macroescala se
asume una aproximacion continua donde el momento y la masa estan gobernadas por la ley de Newton para
la viscosidad y se expresan por medio de ecuaciones diferenciales parciales de Navier-Stokes. En VADs el
numero de células sanguineas fluyendo a través del dispositivo es alta, por lo cual se utiliza la aproximacién

a fluidos newtonianos [6].
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Los solucionadores de ecuaciones utilizados en estudios con CFD en [5] y [6] emplean principalmente el
método de volumen finito. En la Tabla 4.2 se resumen los solucionadores de ecuaciones y el método de

discretizacion usado por los grupos de investigacion mencionados.

La mayor parte de las publicaciones relativas al analisis CFD en bombas de sangre se refieren a la mejora
del rendimiento hidraulico de las bombas. En [5] se resumen los trabajos previos de grupos de investigacion

enfocados en el analisis CFD de la eficiencia hidraulica en bombas rotatorias de sangre.

Tabla 4.2: Solucionadores de ecuaciones y métodos de discretizacion

Solucionadores de ecuaciones Método de discretizacion
CFX-TASCflow (Ansys) Volumen finito

STAR-CD Volumen finito

STAR-CD Volumen finito

SIMPLE algorithm Volumen finito

SMAC algorithm Diferencia finita

XNS Elementos finitos

Por ultimo, la simulaciéon y analisis por medio de CFD demanda recursos computacionales y una alta
capacidad de procesamiento. Sin embargo este hecho se ve compensado por las ventajas que genera este
enfoque: ahorro de tiempo y costos al minimizar la construccion de prototipos y lazos hidraulicos para
pruebas, asi como el tiempo requerido en experimentacién (aunque las predicciones numéricas deben
validarse mediante mediciones). Ademas, las modificaciones en el modelo del dispositivo pueden

implementarse de forma sencilla y el desempeno del flujo dentro de la bomba se determina con precision [5].
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5 Metodologia

Este proyecto es un estudio exploratorio en el cual se utilizd6 una investigacion de tipo descriptiva-aplicada
para determinar los aspectos fundamentales de los dispositivos de asistencia circulatoria mecanicos o
eléctricos e identificar futuras lineas de investigacion. A continuacién se presenta la metodologia utilizada

para cumplir cada uno de los objetivos planteados.

a) Definicion de los diferentes grados de cardiopatias:

Para esta actividad se realizaron reuniones con los asesores médicos, se realizé una revisién bibliografica
en el tema y se emplearon los indicadores nacionales mas recientes, con el fin de determinar los tipos de
cardiopatias mas comunes en el pais, asi como el tipo de asistencia adicional que requiere cada una y

cuales estan disponibles en el pais.
b) Contrastar los modelos matematicos existentes del corazén:

Para cumplir con este objetivo se debié determinar la manera adecuada de valorar los diferentes tipos de
modelos de funcionamiento de corazén comparando sus virtudes y debilidades, el lenguaje de programacion
y el software de simulacién necesario para implementar estos modelos. Diferentes modelos encontrados en
la literatura fueron contrastados utilizando variables cualitativas creadas para este fin. Basicamente se

pueden considerar dos etapas en el desarrollo de este objetivo.

La primera etapa consistié en una revision bibliografica de los principales parametros que intervienen en la
descripcion de un modelo matematico del sistema cardiovascular, asi como los términos médicos que se
requieren para entender el funcionamiento del corazén. En la segunda etapa se crearon variables
cualitativas para comparar diez modelos matematicos seleccionados a partir del material de referencia y, de

esta manera, evaluar sus alcances y limitaciones.

c) Describir desde el punto de vista fisiolégico y de la mecanica de los fluidos no Newtonianos el flujo .
sanguineo:

El cumplimiento de este objetivo requirié estudiar la literatura existente, junto con asesoria médica, para
determinar las caracteristicas del flujo sanguineo, las variables fisicas que lo describen y el tipo de flujo en

los vasos sanguineos.

La primera etapa consistid6 en la descripcion desde el punto de vista fisioldgico y mecanico del fluido
sanguineo y la pared arterial en los vasos grandes del cuerpo humano. Se determinaron las caracteristicas
del flujo sanguineo y el tipo de flujo en los vasos sanguineos, las variables fisicas que lo describen, asi como
las caracteristicas de la pared arterial que describe su comportamiento desde el punto de vista mecanico y

se establecen los rangos normales para las principales variables.
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Posteriormente se definieron las variables del modelo del fluido sanguineo que son sujeto de control. Para
esta actividad se desarroll6 una investigacion bibliografica sobre modelos del fluido sanguineo desarrollados
con el fin de determinar cuéles variables son significativas para la descripcion de la sangre a través de las

ecuaciones de Navier-Stokes en tres dimensiones para un fluido incompresible, viscoso y no turbulento.

Finalmente se realizd una descripcion del modelo del fluido sanguineo. Para lograr esto, se construyd una
lista de los parametros utilizados por otros autores para modelar el fluido sanguineo,y se compararon
modelos no newtonianos con modelos newtonianos para determinar si la descripcion de la sangre como un

fluido no newtoniano era adecuada.

d) Valorar simulaciones numéricas preexistentes de flujo sanguineo:

Para llevar a cabo esta actividad se busca recopilar informacién de los modelos matematicos existentes
utilizados para simular el flujo sanguineo en la actualidad. Fue necesario crear variables adecuadas para la

valoracion de estas simulaciones, que permitan escoger un modelo de trabajo.

Se realizé una evaluacién e los modelos matematicos existentes, con el fin de determinar las fortalezas y
desventajas de los modelos matematicos desarrollados por otros investigadores, para llevar a cabo esta
actividad se establecieron indicadores cualitativos para comparar modelos matematicos seleccionados a

partir del material de referencia y, de esta manera, evaluar sus alcances y limitaciones.

e) Comparar los mecanismos utilizados actualmente en dispositivos de asistencia ventricular:

En la revision bibliografica para esta etapa se determinaron los dispositivos en uso en la actualidad, asi
como la descripcién del funcionamiento, de los mismos, con la finalidad de recopilar de los aspectos técnicos

y tecnoldgicos de los dispositivos en uso.

f) Indagar las fuentes de energia aplicadas a dispositivos de asistencia circulatoria:

Todo mecanismo requiere de una fuente de energia, se deben considerar aspectos como tamafio, calor
generado, consumo de potencia, periodicidad de la recarga, etc. Se analizaron las fuentes de energia

utilizadas actualmente segun el tipo de dispositivo y las nuevas opciones existentes en el mercado.

g) Identificar personas interesadas para formar un equipo de trabajo interdisciplinario:

Identificar personas dentro y fuera del TEC que estén interesadas en participar en el desarrollo del sistema
de asistencia circulatoria. Este objetivo se logré principalmente con la participacion en actividades que estén

relacionadas con grupos de biomedicina.

h) Desarrollar una prueba de concepto mediante una simulacién numeérica del funcionamiento del_

corazén:_

Para lograr este objetivo se debe inicié seleccionando MATLAB/Simulink R2011® como el software de
simulacién idéneo para este trabajo. Posteriormente se implementa la simulacién y se evaltan los resultados

obtenidos de la misma, contrastandolos contra los parametros preestablecidos.
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A partir de la comparacién cualitativa de los diez modelos (realizada en el cumplimiento del objetivo
especifico 2), se seleccionaron seis modelos matematicos que se consideraron relevantes para este
proyecto. Estos modelos fueron implementados con el software seleccionado y para la implementacién de
los modelos se utilizd la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox”, a partir de estas simulaciones se
realizé un analisis cuantitativo de los modelos. Antes de implementar los modelos, fue necesario actualizar

esta biblioteca debido a que presentd problemas de compatibilidad con la version actual de MATLAB®.

A partir de los resultados obtenidos de las comparaciones cualitativas y cuantitativas se seleccioné un
modelo sobre el cual se implementé una prueba de concepto mediante la simulacion del sistema circulatorio

en condiciones de salud normales.

i) Desarrollar una prueba de concepto mediante una simulacién numeérica del comportamiento de la.
sangre en los vasos sanguineos:

Para llevar a cabo este objetivo se seleccion6 COMSOL Multiphysics® como programa de simulacién idéoneo
para este trabajo. Posteriormente se seleccionan las variables adecuadas, se implementa la simulacién y se
evaluan los resultados obtenidos de la misma, contrastandolos contra los parametros preestablecidos para el
flujo sanguineo.

Tomando como base los materiales que conforman a la pared arterial y sus caracteristicas fisiolégicas y
mecanicas se desarrollé la descripcion del comportamiento viscoelastico de la pared de la arteria aorta

toracica a través de un modelo monocapa.

Se implementé un modelo de la unién del conducto arterial y una tuberia rigida cilindrica. Se desarrollo la
geometria utilizada en el modelo, se definieron los materiales a utilizar, en la tuberia rigida Titanio y Nylon en

la unién entre la pared arterial y la tuberia rigida, se establecieron las condiciones de frontera.

La prueba de concepto se realizd6 mediante la simulacion numérica de la interaccion del fluido sanguineo en
la unién entre un conducto arterial y un conducto rigido. Se implementé la simulacién con el fin de determinar
el comportamiento de las lineas de flujo en el fluido sanguineo y los perfiles de esfuerzo y deformacion en
las paredes del conducto.
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6 Enfermedades cardiacas en Costa Rica

6.1 Estadisticas de incidencia de enfermedades cardiovasculares

La progresion de diversas enfermedades del corazén conduce a a una fase final comun, que se conoce
como insuficiencia cardiaca. Esta enfermedad afecta a mas de 5.2 millones de pacientes en Estados
Unidos, con una incidencia anual esperada de 500,000 nuevos casos por afio [3]. Las estadisticas en
Estados Unidos indican que las enfermedades cardiovasculares causan mas muertes que los decesos
combinados debidos al cancer, las enfermedades respiratorias crénicas de las vias inferiores y los
accidentes [3]. Por otra parte, en Europa se reporta que las enfermedades cardiovasculares son la causa
del 48% de todas las muertes en esta region; cada afio se presentan 4.3 millones de muertes esta causa y
soOlo en de la Union Europea el numero de muertes alcanza los 2,0 millones [28]. Esta situacion también se
presenta en Costa Rica, donde el Ministerio de Salud sefala en los “Indicadores basicos de Costa Rica
2010” que las enfermedades del sistema circulatorio son la primera causa de mortalidad en el pais [1]. La

Figura 6:1 muestra las principales cinco causas de mortalidad en Costa Rica.

Mortalidad por los cinco grandes grupos de causas.
Costa Rica 2009*
(tasa por 1000 habitantes)

Enf.sistema
circulatorio ]

Tumores ]

Clasif.Supl.
Causas Externas ]
Enf.Sistema
Respiratorio ]
Enf.Sistema
Digestivo

0 0,2 0.4 0.6 0.8 1 1,2

* cifras preliminares
Fuente: INEC- Unidad de Seguimiento de Indicadores de Salud. M. Salud
Figura 6:1: Causas de muerte en Costa Rica [1]

Esta problematica no es reciente, de hecho, se considera a las enfermedades cardiovasculares como la
principal causa de muerte en Costa Rica desde 1970, tanto en hombres como en mujeres y principalmente

en el segmento de poblacion de adultos mayores de 30 afos [29].

La Tabla 6.1 presenta un resumen de las defunciones que se han registrado en Costa Rica desde el afio
2001 hasta el afio 2010, estos datos estan organizados por los grandes grupos de causas de enfermedad.
La informacion presentada proviene de Sistema de Indicadores sobre Desarrollo Sostenible (SIDES) del
Ministerio de Planificacion Nacional y Politica Econémica de Costa Rica(MIDEPLAN) [30].
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Tabla 6.1: Porcentaje de defunciones por grupos de causas de enfermedad 2001-2010

Grupos de causas de enfermedad 2001 |2002 |2003 |2004 |2005 | 2006 | 2007 | 2008 | 2009 |2010 ZLOOT?ZC:::O
Infecciosas y parasitarias 2,8 2,6 2,5 2,4 2,5 2,0 21 1,9 21 2,0 2,3
Tumores 21,9 | 21,3 | 216 | 223 | 22,2 | 22,4 | 223 | 21,8 | 22,0 | 224 22,0
Glandulas endocrinas y de la nutricion 4,0 3,9 57 5,6 4.8 4.4 4,2 4.5 4.6 4.5 4.6
Sangre 04 | 04| 04 04 05|04 |04 )| 05| 04|03 04
Trastornos mentales 05|06 | 06 | 08| 08|09 | 11 1,1 1,0 | 09 0,8
Sistema nervioso 24 24 2,2 2,6 2,7 2,7 25 3,1 2,6 2,6 2,6
Aparato circulatorio 31,3 1299 | 27,8 | 28,7 | 29,0 | 29,0 | 29,3 | 27,9 | 284 | 284 29,0
Aparato respiratorio 9,9 8,6 9,7 9,6 9,2 8,1 9,0 7.9 8,0 8,9 8,9
Aparato digestivo 6,5 7,2 7,0 7,0 6,7 7,0 7.4 7,0 7.1 71 7,0
Aparato genitourinario 21 2,2 2,2 2,4 2,5 2,6 2,5 2,4 2,6 2,7 2,4
Embarazo, parto y puerperio 0,2 0,2 0,2 0,1 0,2 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 0,2
Piel y tejido celular 03 03| 04 05 04|04 )|05)| 03] 04| 04 04
Sistema ostemuscular 0,6 0,6 0,5 0,4 0,6 0,8 0,8 0,9 0,9 0,8 0,7
Anomalias congénita 21 1,9 1,9 1,5 1,8 1,5 1,8 1,5 1,2 1,5 1,7
Afeccidn perinatal 2,6 2,7 2,3 2,1 2,1 2,2 2,2 2,0 1,7 1,7 2,2
l;?é‘rr::gsm y envenenamientos / Causas| 113 | 153 | 122 | 116 | 12,6 | 12,8 | 12,7 | 139 | 131 | 11,5 12,4
No clasificados en otra parte 1,2 3,0 29 2,1 1,5 21 1,3 3,2 3,6 4,2 2,5
Total 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 100

En la Figura 6:2 se presenta el gréfico de la defunciones por causa de enfermedad a partir de la informacién

de la Tabla 6.1. Aqui se observa claramente que la enfermedades del sistema circulatorio es la principal

cause de muerte en la década bajo estudio, asi como es un 7% mayor que la segunda causa de muerte

(tumores). En tercer lugar se encuentran las defunciones por causas externas, donde se incluyen diversos

traumatismos, accidentes en carretera, ahogamientos y otros.
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Figura 6:2: Grafico de porcentaje de defunciones por grupos de causas de enfermedad 2001-2010

6.1.1 Enfermedades del sistema circulatorio

Las enfermedades del sistema circulatorio incluyen a todas aquellas enfermedades relacionadas con el

corazon o los vasos sanguineos, por lo tanto es un término amplio. La Tabla 6.2 muestra la informacién mas

reciente que la Caja Costarricense de Salud tiene disponible en sus estadisticas de salud relacionadas con

muertes debidas a enfermedades del sistema circulatorio [31]. Como medio de comparacién, en esta tabla

se muestra el total de muertes registrado por todas las causas de defuncion y luego se presentan los

decesos debidos unicamente de las principales enfermedades cardiovasculares.

Tabla 6.2: Defunciones segun enfermedad del sistema circulatorio en Costa Rica, 1972, 2001-2010

Causa de Muerte 1972 |2000 [2001 [2002 |2003 |2004 |2005 |2006 |2007 [2008 |2009 |2010
Total de muertes (todas las 10.862 | 14.944 | 15.608 | 15.004 | 15.800 | 15.949 | 16.139 | 16.766 | 17.071 | 18.021 | 18.560 | 19.077
causas)
Enferm. del sistema 2159 | 4.739 | 4.883 | 4.577 | 4494 | 4577 | 4677 | 4.892 | 4992 | 5027 | 5263 | 5.422
circulatorio
Enferm. isquémicas del 607 2.316 | 2.345 | 2.328 | 2.267 | 2.218 | 2.256 | 2.355 | 2.306 | 2.329 | 2.418 | 2.486
corazén
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Causa de Muerte 1972 2000 |2001 |2002 |2003 |2004 |2005 |2006 |2007 |2008 |2009 |2010

Enferm. cerebrovascular 456 1.089 | 1.111 | 959 966 951 955 951 1.022 | 994 1.092 | 1.175

Enferm. hipertensivas 130 513 521 483 481 576 638 720 739 738 793 752

Otras enferm. del sistema 966 821 906 807 780 832 828 866 925 966 960 1.009
circulatorio

Por otra parte, la informacion del afio 2011 se obtuvo a través de datos del Ministerio de Salud y del Instituto
Nacional de Estadisticas y Censos de Costa Rica. En [32] se indica que en la ultima década (2001-2011), las
enfermedades del sistema cardiovascular representan el 71,82% de las enfermedades del sistema
circulatorio. La Tabla 6.3 presenta las causas de mortalidad debidas a enfermedades del sistema circulatorio

para el afio 2011.

Tabla 6.3: Mortalidad por enfermedades del sistema circulatorio en Costa Rica (2011)
(tasa por 10 000 habitantes)[32]

Causas N° de defunciones | Tasa
Enfermedad reumatica aguda 1 0
Enfermedad cardiaca reumatica crénica 38 0,1
Enfermedades hipertensivas 710 1,5
Enfermedades isquémica del corazon 2507 5,4
Enfermedades cardiopulmonar y de la 72 0,2

circulacion pulmonar

Otras formas de enfermedades del corazén 610 1,3
Enfermedades cerebrovasculares 1238 2,7
Enfermedades de las arterias, arteriolas y 197 0,4

de los vasos capilares

Enfermedad venas y de los vasos y 86 0,2
ganglios linfaticos

Otros transtornos del sistema circulatorio 24 0,05

Total en el Pais 5483 11,9

La fiebre reumatica es una condicién relacionada con infecciones causadas por estreptococos, generalmente
ocurren en nifios(ej.: faringoamigdalitis), y se cree que las defensas del cuerpo contra la bacteria,
errbneamente atacan también el organismo del huésped, llevando el corazén la peor parte. El cuadro inicial
cede pero con el pasar de los afos, el proceso cicatricial deja dafios no reversibles, en las valvulas
cardiacas, las que con frecuencia deben ser reemplazadas quirirgicamente con prétesis valvulares. Estas
son bastante costosas, y un tipo particular de ellas (mecanicas), requieren de anticoagulaciéon de por vida y
el otro tipo (bioldgicas), sufren un deterioro a largo plazo que puede obligar a reoperar y colocar una nueva,

con un mayor riesgo de morbi-mortalidad operatorias. Algunos pacientes con enfermedad reumatica
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plurivalvular pueden llegar mas bien a necesitar un trasplante cardiaco, como consecuencia del mismo dafo
valvular o de afecciéon del miocardio, llegando a una miocardiopatia global que no se cura con la cirugia

valvular.

En relacion con la hipertensidon arterial, si ésta no es tratada a tiempo, puede conducir a una
descompensacion cardiaca que en sus fases finales, conduce también a dilatacion de todo el érgano, el cual
falla, no pudiendo mantener un gasto cardiaco adecuado ni una perfusién compatible con la vida. Muchos
pacientes pueden responder al tratamiento médico enérgico, con diuréticos, antihipertensivos,
vasodilatadores, beta-bloqueadores, etc, pero otros continian su deterioro convirtiéndose en candidatos a

trasplante.

En nuestros dias la enfermedad mas prevalente del corazén, es la enfermedad isquémica, o sea el dano de
las arterias que alimentan el musculo (ver Tabla 6.3). Este es producido por la obstruccion por depésitos de
diferentes lipidos (colesterol etc.), cuadro que se complica por situaciones concomitantes como la
hipertension arterial, arriba mencionada o la diabetes mellitas. Esta situacion conduce a la muerte de
territorios musculares (infarto de miocardio). Las medidas médicas usuales implican dieta estricta, control de
los lipidos, vasodilatadores coronarios, pero con mucha frecuencia esos pacientes requieren de complejos
procedimientos realizados por cardiélogos intervencionistas (dilatacién coronaria, colocacion de stents, etc.)
y otros son derivados a cirugia cardiaca (by-pass coronario). Otros pacientes no podran ya ser operados y

desarrollan insuficiencia cardiaca, tratable solo con la implantacién de un nuevo corazon.

Algunos individuos por razones no claras, sufren infecciones virales del corazén, la mayoria desaparecen
solas, pero en otros se dafia todo el 6rgano y se produce una miocardiopatia dilatada, que no responde a
maniobras terapéuticas usuales, incluyendo la implantacién de aparatos que resincronizan la contraccion y

son también enviados para trasplante.

La alternativas terapéuticas en Costa Rica, cuando se llega a esos estadios finales, son muy limitadas.
Contandose unicamente con aparatos de contrapulsacion intra-adrtica o mediante el trasplante, si se

consiguiera un érgano compatible.

6.2 Insuficiencia cardiaca

La insuficiencia cardiaca es un cuadro clinico en el cual el corazén no puede bombear suficiente sangre para
satisfacer las necesidades del cuerpo, lo que puede eventualmente conducir a la muerte. Para que ocurra la
insuficiencia cardiaca, debe existir un dafo no resuelto en el corazén que compromete su habilidad de
funcionar como una bomba. Esto tiene multiples causas, por ejemplo, puede ser originado por un bloqueo
en el suministro de sangre, en un incremento en la carga de trabajo debido a presién alta, a causa del mal

funcionamiento de las valvulas o predisposicion genética [33].

Existen multiples condiciones que pueden conducir a insuficiencia cardiaca, las mas comunes son:
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* Enfermedad de arterias coronarias: es la principal causa de insuficiencia cardiaca.

* Hipertension: es un factor de riesgo para las enfermedades de las arterias coronarias, ataque al

corazon, enfermedad vascular periférica o dafio al rifion.
 Enfermedad de valvulas cardiacas: se da cuando fallan las valvulas entre las cavidades del corazon.

» Cardiomiopatia: se refiere a las enfermedades del musculo cardiaco. Tiene muchas variantes y

puede surgir por causas genéticas, infecciones virales o consumo de toxinas.

Después de sufrir una lesion o ser sometido a tension fisica debido a la presion alta, el cuerpo tiende a
compensar la reduccion del flujo sanguineo y el corazon empieza a cambiar su forma. Se presenta una
deformacion de los ventriculos conocida como remodelacion cardiaca o hipertrofia. En [34] se establece que
la causa aguda mas comun de remodelacion cardiaca es el infarto agudo al miocardio pero, aun cuando la
importancia clinica de la remodelacion es incuestionable, no se ha entendido completamente los
mecanismos implicados en el proceso. El desarrollo de la insuficiencia cardiaca se resume en el esquema
de la Figura 6:3 [35].

La remodelacion cardiaca ocurre en dos patrones primarios: concéntrica y dilatada. En la hipertrofia
concéntrica, las paredes del ventriculo se hacen mas gruesas en circulos concéntricos, en este caso el
corazon trabaja menos efectivamente, puede ser causado por hipertension, bloqueo de valvula aértica o por
factores genéticos. La hipertrofia dilatada provoca contracciones ineficientes; lo que evita que la sangre
salga del corazén como lo haria normalmente. Este patrén de remodelacion sigue a dafos por ataque al

corazon, hipertension sostenida, infeccion viral o causas genéticas [36].

La insuficiencia cardiaca avanzada tiene una prevalencia del 10% en la poblacién con insuficiencia cardiaca
sistolica y la mortalidad estimada es de 50% al afo [37]. Aunque los trasplantes de corazén son
considerados el método terapéutico mas exitoso a largo plazo para estos pacientes, no es un tratamiento
disponible para todos los casos, debido principalmente al nimero de donantes potenciales, la edad de los
pacientes y factores psicosociales. La mortalidad de pacientes con soporte inotropico en espera de un
trasplante se estima superior al 50%, a los seis meses [37]. La sobrevivencia promedio después de un
trasplante de corazén es de 10 afios. En [3] se establece que la sobrevivencia tras el trasplante de corazoén
es del 87% a un afio, 71% a 5 anos. Por otro lado, en [2] se establece que la sobrevivencia tras el trasplante
es de 53% a 10 afios y 40% a 15 anos. Las causas mas frecuentes de muerte, después de esta

intervencion, son la infeccién seguida por la combinacion de enfermedad vascular del injerto y muerte subita.

6.2.1 Principales Técnicas utilizadas en el tratamiento de insuficiencia cardiaca

Existen multiples tratamientos para la insuficiencia cardiaca, que van desde el uso de medicamentos, la
cirugia cardiaca y la implantacioén de dispositivos de asistencia mecanica. Conforme avanza la tecnologia, se

esperan nuevas formas de tratar la enfermedad, dependiendo de las complicaciones del paciente.
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Farmacoterapia

El uso de medicamentos para regular las funciones cardiovasculares es Util a corto plazo, en pacientes que
no tienen complicaciones serias. Sin embargo, no es recomendable su uso a largo plazo . Ademas, todos los
medicamentos tienen limitaciones: no es posible utilizarlos permanentemente. Su uso se recomienda de

manera intermitente para aliviar los sintomas del paciente.

La insuficiencia cardiaca es causada por un deterioro del corazén y no es posible repararlo con
medicamentos: éstos Unicamente ayudan mejorar las caracteristicas hemodinamicas y mejoran la circulacion

al utilizar una combinacién de vasodilatadores, diuréticos y otros medicamentos similares.

Algunos medicamentos comerciales utilizados para tratar la insuficiencia cardiaca son el Levosimendan ,
Nesiritide y Tezosentan. Genéricamente se utilizan bloqueadores de receptores de angiotensina, aspirina,

medicinas para el control del colesterol, anticoagulante, beta-bloqueadores, diuréticos, nitratos, entre otros .

Cirugia cardiaca

Comunmente la insuficiencia cardiaca puede tratarse farmacolégicamente, pero un porcentaje de pacientes
no responden, por lo que debe de recurrirse a medidas invasivas o abiertamente quirdrgicas para su
tratamiento.. Si bien los cardidlogos consideran que la insuficiencia cardiaca es un sindrome
endocrino-metabdlico, el responsable de las manifestaciones clinicas es el deterioro del funcionamiento

mecanico de bomba del corazén [38]. Las principales alternativas de tratamiento son:
* Revascularizaciéon coronaria quirurgica.
* Lareduccion de la tensién intraventricular.
* La correccion de la insuficiencia mitral.

* La asistencia ventricular mecanica, ya sea por medio de dispositivos de asistencia ventricular o

corazones artificiales.

* La aplicacion de la biologia a la cirugia cardiaca, que incluye los ensayos que actualmente se

realizan con células madre [38].

» Trasplante de corazon.
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Figura 6:3: Desarrollo de insuficiencia cardiaca

Se debe hacer notar que no todos los pacientes con cardiopatias son candidatos a trasplante y tampoco hay
organos suficientes para todos los receptores. El tiempo de espera de un donante es largo; en Costa Rica no
se tienen estadisticas formales sobre este aspecto, pero se puede tomar como ejemplo Espafa donde
tienen un promedio de 111 dias de espera [2]. Durante esta espera el paciente puede ser candidato a utilizar
un dispositivo de asistencia ventricular como puente al trasplante para brindar una condicién de vida

aceptable mientras se encuentra un donante.

Los VAD también se utilizan en algunos casos como puente de recuperacion cardiaca, incluso algunas
investigaciones han desarrollado sistemas de asistencias ventricular como terapia final, este es el caso de
dispositivo Arrow LionHeart desarrollado por la Escuela de Medicina del Estado de Pensilvania en el Centro

Médico Hershey y Arrow International, Inc.
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7 Modelos y Simulacién del Sistema Cardiovascular

Durante el desarrollo del proyecto se revisaron varios modelos matematicos existentes y se implementaron
seis de ellos en la version MATLAB/Simulink® R2011a. Para construir estos modelos se utilizé la biblioteca
“Cardiovascular Simulation Toolbox”. Esta biblioteca fue desarrollada en MATLAB/Simulink® R14 por O.
Barnea y sus colaboradores en la Universidad de Tel Aviv [39]. La biblioteca original presentaba problemas
de compatibilidad con las versiones mas recientes del programa, por lo que primero fue necesario reescribir
la biblioteca para hacerla compatible, y luego desarrollar los modelos requeridos. Finalmente se escogié un
modelo del sistema cardiovascular completo con el propdsito de simular el comportamiento del sistema

circulatorio en condiciones normales de salud.

7.1 Principios fisicos del sistema circulatorio

La comprensién de los modelos del sistema cardiovascular evaluados necesita un breve introduccion a las
variables utilizadas que se presenta a continuacion. La descripcion tedrica y detallada de los modelos se

encuentra en la seccion de Apéndices

Los modelos del sistema cardiovascular usualmente hacen una analogia entre los sistemas hidraulicos y los
sistemas eléctricos. Por ejemplo, el flujo de un liquido se compara con el flujo de electrones a través de un
conductor. La diferencia de presion que se ejerce sobre el liquido se modela por medio de la diferencia de
potencial, que es la que ocasiona el movimiento de los electrones en un circuito eléctrico. La resistencia

hidraulica es equivalente a la resistencia eléctrica.

En la Tabla 7.1 se resumen las variables mas importantes del sistema circulatorio y su equivalente usando
sistemas eléctricos. Estos parametros fueron propuestos inicialmente por Otto Frank [40] y se utilizan
normalmente en las simulaciones de parametros concentrados del sistema cardiovascular [41-43]. Estas
variables se utilizan para desarrollar cualquier modelo matematico basado en parametros concentrados,

usando las analogias del sistema hidraulico con el sistema eléctrico.

Tabla 7.1: Analogia entre los sistemas hidraulicos y los sistemas eléctricos

Sistema hidraulico Sistema eléctrico
Flujo Corriente

Presién Tension

Resistencia hidraulica Resistencia eléctrica
Volumen Carga eléctrica
Distensibilidad Capacitancia
Inertancia Inductancia

25



Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

7.2 Evaluacion cualitativa de modelos

En esta seccidon se comparan los modelos matematicos consultados en la bibliografia. Esta evaluacion
permite apreciar las capacidades, propiedades y limitaciones que presentan algunos de los modelos

matematicos existentes.

Para medir el potencial de cada uno de estos modelos, se recurre a una escala de parametros
convenientemente escogidos, que permiten evaluar cada simulacion de acuerdo con sus capacidades. El
conjunto de parametros que se presenta en esta seccion permite ordenar los modelos matematicos de

acuerdo con sus capacidades y limitaciones.

Nombre del modelo matematico: (identificacion del modelo a evaluar)

1. Lenguaje computacional

() MATLAB () COMSOL () Otro (Explicacion respectiva a estos otros casos)

2. Precision

Grado en que los resultados obtenidos en una simulacion se parecen a los resultados

esperados/normales/reales.

() Deficiente () Regular () Bueno () Excelente () N/A

3. Flexibilidad

Grado en el que la simulacion permite incluir modificaciones en los parametros.

() Deficiente () Regular () Bueno () Excelente () N/A

4. Modularidad

Grado en el que se permite agregar, modificar o eliminar subrutinas de la simulacion.
() Deficiente () Regular (') Bueno () Excelente () N/A

5. Consumo de recursos computacionales

Es la capacidad de procesamiento requerida para correr las simulaciones. Bajo si se puede correr en un
sistema de un solo nucleo. Medio si requiere al menos 2. Alto si se necesita un sistema quad-core o i7. Muy

alto si necesita mas de cuatro nucleos.

() Bajo () Medio () Alto () Muy alto () N/A

6. Pertinencia de la documentacion

Grado en el que la documentacién explique el funcionamiento de la simulacién.

() Deficiente () Regular () Bueno () Excelente ( ) N/A
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7. Nimero de variables a simular

Es el nUmero de parametros que se pueden obtener con esa simulacién.

Cantidad de variables: (Indicar nimero de variables)
8. Compatibilidad con MATLAB y COMSOL

Grado en que la simulacién permite exportar los resultados a otros entornos de simulacion.

() Deficiente () Regular () Bueno () Excelente ( ) N/A

9. Amigabilidad

Grado en el que el sistema permite interpretar y observar/visualizar resultados, o manipular los mismos.
() Deficiente () Regular () Bueno () Excelente () N/A

La Tabla 7.2 resume la evaluacioén cualitativa de los diez modelos matematicos que fueron consultados en la
revision de la literatura. En esta tabla se muestran las caracteristicas y limitaciones de los modelos

matematicos seleccionados, encontrados en las fuentes bibliogréficas [44].

En la tabla se aprecia que los modelos Windkessel no brindan suficiente informacién para producir gréficas
de presion y volumen, debido a que estos modelos permiten obtener solo la variable de presién arterial
promedio como parametro de salida. Esta variable permite calcular de forma indirecta el gasto cardiaco en
una persona saludable. La ventaja es que estos modelos son sencillos y permiten entender el
comportamiento equivalente del sistema circulatorio periférico, al expresarlo como un conjunto de elementos

pasivos.

El modelo Windkessel de la biblioteca CVST es mas detallado porque incluye los bloques necesarios para
modelar un ventriculo completo. Este modelo permite obtener las graficas de presion y volumen del
ventriculo izquierdo, y también permite calcular la presién arterial promedio de la misma forma que los
modelos Windkessel individuales. Este disefio tiene la ventaja de ser modular, debido a que utiliza los
bloques de la biblioteca CVST.

Los modelos de Ferreira y de Ottesen son modelos que se basan en circuitos eléctricos. Para modelar estos
sistemas se puede hacer uso de cualquier simulador de circuitos, y también son compatibles con la
biblioteca SimPowerSystems. La limitacion de estos modelos es que necesitan sefiales externas de presion
y de flujo para poder calcular las relaciones entre las demas variables. Sin embargo, el modelo de Ottesen
fue descartado debido a que es analogo al modelo de Ferreira, que fue seleccionado para la implementacion
en MATLAB: en ambos modelos se utiliza el mismo método para simular el comportamiento del sistema

cardiovascular.
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Tabla 7.2: Evaluacion cualitativa de diez modelos del sistema circulatorio

Variable Modelo | o WK3 WK4 WK CVST |Ferreira |Ottesen | Completo CVST | 1W Neonatal | HSP PNEUMA
Lenguaje Circuito Circuito Circuito Simulink Circuito Circuito Simulink Simulink Simulink Simulink
Precision Deficiente | Deficiente | Regular Bueno Bueno Bueno Excelente Excelente Excelente | Excelente
Flexibilidad Deficiente | Deficiente | Deficiente | Bueno Regular Regular Excelente Excelente Deficiente | Deficiente
Modularidad Regular Regular Regular Bueno Regular Regular Excelente Excelente Regular Bueno
Recursos PC Bajo Bajo Bajo Bajo Bajo Bajo Bajo Bajo Bajo Medio
Documentacion Regular Regular Regular Excelente Bueno Excelente | Excelente Excelente Regular Excelente
Numero de variables |1 1 1 4 3 10 5 30 - 63
Compatibilidad Buena Buena Buena Excelente Buena Buena Excelente Excelente Excelente | Excelente
Amigabilidad Deficiente | Deficiente |Deficiente |Buena Regular Regular Excelente Buena Regular Regular
Notas:

1. Los modelos Windkessel permiten obtener Unicamente la presion arterial promedio (MAP).

2. El modelo Windkessel de la biblioteca CVST permite obtener las variables: LVV, LVP, MAP, AQ.

3. Elmodelo de Antonio Ferreira permite obtener las variables: LVV, LVP, MAP.

4. El modelo de Ottesen permite obtener las variables: LVV, LVP, RVV, RVP, LAV, LAP, RAP, RAV, MAP, AQ.

5. El modelo del sistema cardiovascular completo CVST permite obtener las variables: LVV, LVP, 02D, 02S, AP, AQ.

6. El modelo del sistema cardiovascular completo CVST después de la actualizacién permite obtener 12 graficas y 33 variables,

mostradas en la Tabla 7.7 para condiciones de salud normales
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El modelo cardiovascular completo basado en la biblioteca CVST es uno de los mas versatiles para modelar
el sistema circulatorio, porque utiliza pocos bloques de la biblioteca y permite calcular los parametros de
salida sin necesidad de introducir sefiales externas de presion o de flujo. EI mismo diagrama genera todas
las sefales a partir de valores como el ritmo cardiaco, la elasticidad de los ventriculos y el volumen de cada

uno de ellos, entre otros datos de entrada.

El modelo 7W Neonatal permite simular mas variables que el modelo circulatorio completo basado en CVST.
Utiliza la misma biblioteca y cuenta con un total de treinta osciloscopios que permiten observar las sefales a
través de todo el sistema. La limitacibn de este diagrama es que estd pensado para el sistema
cardiovascular de un bebé recién nacido, y éste sistema circulatorio es distinto al de una persona adulta
[45].El cuerpo humano sufre una serie de cambios importantes durante las primeras semanas de vida, y por
esto el sistema circulatorio es distinto en los bebés. Este modelo se sale del enfoque requerido en el

proyecto.

El modelo HSP (Heart Systemic Pulmonary) contempla los efectos del sistema respiratorio en el
funcionamiento del corazén. Este modelo permite observar las interacciones entre la respiracion, la
oxigenacion de los tejidos y la distribucion del oxigeno a través del cuerpo. La principal limitacion de este
modelo es la falta de documentacién, debido a que no se encontré ninguna publicacion oficial asociada a
este modelo. Por este motivo se descarta para el estudio detallado en este proyecto. Se puede descargar

una copia del modelo completo en la pagina de MathWorks [46], pero no incluye material de referencia.

El modelo PNEUMA fue disefado en la Universidad de California del Sur, a cargo del Departamento de
Simulaciones Biomédicas, durante un periodo de seis afos [47], [48]. La ultima versién es la de 2007, que
incluye informacion para simular un total de 63 pardmetros. La desventaja de este modelo es que requiere
un total de 470 datos de entrada para obtener los resultados. La complejidad del modelo es elevada y no

permite hacer cambios importantes en el modelo, por lo que fue descartado.

Después de analizar los modelos se decidid utilizar el modelo circulatorio incluido en la biblioteca
“Cardiovascular Simulation Toolbox” porque permite obtener el comportamiento del sistema circulatorio de
una persona adulta, utilizando relativamente pocos parametros de entrada en comparacién con los modelos

mas complejos, y utilizando leyes fisicas para relacionar los parametros.
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7.3 Biblioteca “Cardiovascular System Toolbox”

La biblioteca Cardiovascular Simulation Toolbox (CVST) fue escrita en el departamento de Ingenieria
Biomédica de la Universidad de Tel-Aviv [39]. Es una herramienta de cddigo abierto [49] que permite

estudiar el sistema circulatorio y observar las sefiales de presién y volumen en cualquier punto del sistema.

En esta biblioteca se cuenta con un conjunto de bloques basicos que contienen modelos sencillos. Estos
bloques permiten construir modelos matematicos mas complejos al conectarlos entre si. Existen bloques
para cada una de las secciones principales del sistema circulatorio, como por ejemplo los ventriculos, atrios,

las venas y arterias principales, bifurcaciones, uniones, entre otros.

El problema encontrado al iniciar este proyecto es que la biblioteca fue escrita para la versién de
MATLAB/Simulink® R14 usando la biblioteca Power System Blockset como base para construir los modelos.
La version utilizada en el desarrollo de este proyecto fue MATLAB/Simulink® R2011a, en la cual la biblioteca
citada fue reemplazada por la biblioteca SimPowerSystems la cual no tiene herramientas que permitan
convertir los modelos previos al nuevo formato, lo que dificulta su uso. En la Figura 7:1 se aprecia como
ejemplo el modelo de una de las valvulas del corazén, en donde la version MATLAB/Simulink R2011a no
reconocio los bloques respectivos.
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Figura 7:1: Modelo de una valvula que muestra la biblioteca en version MATLAB/Simulink R14

Los bloques que se muestran con lineas punteadas no estan disponibles en la version de
MATLAB/Simulink® R2011a y por lo tanto el sistema no se puede simular correctamente en esta version de
software. Todos los modelos de la version R14 presentan este problema al abrirse en la revision R2011a. La
ultima versién de MATLAB® compatible con esta biblioteca es la revision de MATLAB/Simulink® R14. A
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partir de las siguientes revisiones (R2006a en adelante) la biblioteca presenta problemas de compatibilidad.
En el desarrollo del proyecto se logré actualizar la biblioteca para que sea compatible con las nuevas

versiones, de modo que se pueda simular e incluso mejorar el comportamiento de este modelo matematico.

7.4 Actualizacion de la biblioteca CVST

Se encontraron problemas de compatibilidad en 17 de los 21 bloques que componen la primera version de la
biblioteca CVST. Cuatro bloques no fueron modificados y permanecen en su version original, éstos son los

siguientes: “HR Regulatory”, “Oxyhemoglobin Dissociation Curve”, “Oxygen Transport Module” y “Oxygen
Transport Junction’.

A continuacidon se presentan las correcciones que fueron necesarias para utilizar estos bloques en la
biblioteca actualizada para la version de MATLAB/Simulink® 2001a. Finalmente se detallan los dos bloques
que se agregaron a la biblioteca CVST, los cuales no formaban parte de la biblioteca original. El primer
bloque que se agregé corresponde al modelo de un condensador variable, al cual se le puede ajustar la
distensibilidad por medio de una funcién externa. El segundo bloque es la versién de prueba de un modelo

para un dispositivo de asistencia ventricular de flujo definido.

En la seccion de Apéndices (seccion 13.3)se describen las versiones actualizadas de los bloques existentes

en la biblioteca original, la descripcidn se basa en el manual de ayuda de la misma biblioteca.

7.4.1 Problemas de compatibilidad de la biblioteca CVST

La biblioteca “SimPowerSystems” (conocida como “Power System Blockset” en la version de MATLAB®
R14) ha sido revisada en multiples ocasiones. Una lista de las revisiones de esta biblioteca se puede
encontrar en la pagina oficial de MathWorks [50] en donde se encuentran las modificaciones principales con
cada nueva revision. Algunos de estos cambios ocasionaron problemas de compatibilidad entre los modelos
desarrollados con diferentes versiones de la biblioteca. A continuaciéon se describen los problemas de

compatibilidad encontrados en las simulaciones de los modelos de la biblioteca CVST.

En la version 3.0 de la biblioteca “SimPowerSystems” se introduce un nuevo tipo de sefales para conectar
los bloques relacionados con elementos eléctricos. Este tipo de sefal no es compatible con las sefales
utilizadas para conectar osciloscopios, bloques matematicos y otros elementos de la biblioteca basica de
Simulink®. Los puertos requeridos para conectar una sefal SimPowerSystems también fueron modificados.
Por este motivo, todas las sefiales y puertos de las versiones anteriores fueron reemplazados manualmente.
El proceso consistié en borrar las conexiones, agregar puertos nuevos, enumerar los puertos y establecer

los nombres de los puertos en las mascaras de cada modelo.
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En la Figura 7:2 se muestra un bloque que contiene los dos tipos de sefales y puertos. Este bloque se
encarga de medir el flujo sanguineo que circula a través de una linea de tipo SimPowerSystems (conexiones

mostradas a la izquierda), y exporta el resultado en el formato Simulink (conexién mostrada a la derecha).

- Fressure

Fdl
Pressure Measurement

Figura 7:2: Puertos y sefiales de dos bibliotecas distintas

5
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Para editar el bloque de la Figura 7:2 se reemplazan los puertos y las conexiones. Esto ocasiona que los
numeros de puertos cambien, debido a que en las bibliotecas distintas los nimeros son independientes.
Antes de actualizar el modelo, los puertos estaban numerados como 1, 2 y 3. Después de editar el modelo,
los puertos de SimPowerSystems tienen niumeros 1, 2 mientras que el puerto de Simulink tiene el nimero 1.
Esto es un nuevo problema para la mascara del bloque, la cual referencia a las sefales por el niumero. Las
mascaras de los elementos editados también fueron actualizadas para que sean consistentes con la nueva

numeracion.

El cambio de numeracion en los puertos también supone un trabajo adicional en los tres modelos incluidos
en la revision 14 de la biblioteca CVST. Estos modelos son el modelo Windkessel, el modelo circulatorio
general y el modelo “1W Neonatal”. Las conexiones en estos modelos dependen de los nimeros de puertos,
y por esto al modificar los bloques, las conexiones entre los elementos se pierden. Fue necesario borrar las

conexiones, y agregarlas manualmente en los modelos actualizados.

En la revision 4.1 se introduce un nuevo bloque llamado “Powergui” que agrupa las opciones de simulacion
especificas de la biblioteca, como por ejemplo si se deben considerar componentes ideales, elementos
parasitos y transitorios. Este bloque es requerido en todos los modelos elaborados con las nuevas revisiones
de la biblioteca. Agregar este bloque no es necesario en la biblioteca, pero si es necesario en todos los
modelos que se construyen a partir de ella. Por esta razén, todos los modelos desarrollados en la evaluacion

cuantitativa de los modelos (seccion 7.5) incluyen este bloque.

En la version 4.4 de la biblioteca SimPowerSystems se deshabilita la conversién automatica de modelos.
Hasta esta versién era posible utilizar una herramienta llamada ‘psbupdate” para convertir los modelos
anteriores, de forma que fueran compatibles con las versiones mas recientes. Ademas se eliminaron otros
bloques, como por ejemplo los conectores T que se utilizaban para conectar dos lineas en derivacion. En la
version actual es posible conectar cualquier nimero de sefiales en un solo nodo, sin tener que agregar
conectores T. Por este motivo, todos estos conectores fueron eliminados manualmente de los bloques que

los utilizaban y se reemplazaron con nodos.
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Estas modificaciones fueron realizadas en 17 de los 21 bloques que contiene la biblioteca CVST de la
revision 14. Los cuatro bloques que no se modificaron permanecen iguales debido a que no presentaron

ningun problema de compatibilidad, ya que utilizan sefiales y puertos de tipo Simulink® en su totalidad.

7.4.2 Bloques anadidos a la biblioteca

Durante el desarrollo del proyecto de investigacion surgié la necesidad de contar con dos elementos
adicionales que permitan modelar algunas consideraciones de los modelos de Antonio Ferreira, por tanto,
ademas de las modificaciones de los bloques ya existentes, se agregaron dos bloques completamente
nuevos a esta biblioteca. En esta seccidén se presentan los modelos matematicos que se disefaron para

lograr construir modelos mas complejos con la misma biblioteca.

Los dos bloques nuevos que se disefiaron en el proyecto corresponden a un condensador no lineal con
capacitancia ajustable en forma externa, y un modelo basico de un dispositivo de asistencia ventricular

basado en el flujo.

El modelo del condensador no lineal fue necesario para implementar el modelo matematico de Antonio
Ferreira con distensibilidad variable, ya que éste modelo utiliza una funcién de elastancia que no tiene forma
polinomial. El condensador no lineal que se encuentra en la biblioteca CVST no permitia ajustar su

distensibilidad mediante funciones externas.

Por otro lado, el modelo del dispositivo de asistencia ventricular fue requerido para desarrollar las
simulaciones de un VAD en pacientes con insuficiencia cardiaca, este bloque es una version preliminar del
bloque que se necesitara en una etapa posterior del disefio e implementacion de un dispositivo de asistencia
ventricular y estd fuera del alcance de este estudio exploratorio. En este proyecto se propone un modelo

basico para un dispositivo de asistencia ventricular, basado en el flujo que puede generar el aparato.

Condensador no lineal 2

Para disefiar este bloque se elimina la ecuacién polinomial del condensador no lineal original (ver
Apéndices). Esta ecuacion se reemplaza por un producto con una funciéon externa que depende del tiempo.

Las ecuaciones 7.1y 7.2 describen este nuevo condensador.

t
Pc(t):C(t)-fic(t)dt Ecuacion 7.1
0

Ecuacion 7.2
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La ventaja de este bloque es que la capacitancia puede ser ajustada de forma externa, usando alguna
ecuacion de elastancia normalizada. Antonio Ferreira y sus colaboradores [48] usaron una funcién de este
tipo para modelar la elasticidad de los ventriculos. En la Figura 7:3 se presenta el modelo de este bloque en

Simulink®.
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Figura 7:3: Modelo de un condensador no lineal, con capacitancia variable de forma externa

Dispositivo de asistencia ventricular con flujo definido

Este bloque pretende simular un dispositivo de asistencia ventricular al cual se le puede configurar
Unicamente un flujo definido. Por ejemplo, el VAD Impella® 2.5 permite establecer un flujo constante,

configurable entre 0 y 2.5 I/min con cuatro niveles de velocidad [51].

El bloque incluye una fuente de flujo controlada externamente, con el propdsito de poder ajustar la cantidad
de sangre que el dispositivo entrega. Se colocé también un medidor de flujo, con el propésito de poder
conectar un osciloscopio externo para monitorear el flujo a través de una grafica. El tercer elemento de este
modelo corresponde a una resistencia en serie, que modela la resistencia del dispositivo al paso de la

sangre. La implementacién de este bloque en Simulink se encuentra en la Figura 7:4.
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Figura 7:4: Diagrama de bloques de un VAD sencillo

Este bloque puede ser utilizado en futuros proyectos para la construccion de un modelo del sistema
circulatorio en el cual el dispositivo se conecte en serie con la arteria aorta para suministrar un flujo continuo

de sangre al sistema circulatorio periférico.
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7.5 Evaluacion cuantitativa de modelos

La evaluacion de los modelos matematicos estudiados en el proyecto se hace desde dos perspectivas
diferentes. El primer enfoque corresponde a una evaluacion cualitativa, descrito anteriormente, que responde
a las caracteristicas de cada modelo, capacidades, limitaciones y recursos que se necesitan para
implementar las simulaciones. El segundo enfoque es la evaluacién cuantitativa: la implementacion y la
comparacion de los resultados numéricos que produce cada modelo, con respecto a datos numéricos

esperados.

En esta seccion se estudiaron seis de los modelos matematicos que se evaluaron en forma cualitativa. Estos
seis modelos se escogieron considerando las principales caracteristicas que ofrecen. Se descartaron cuatro
modelos que no tienen un enfoque adecuado para este proyecto: un modelo tiene un nivel de detalle elevado
que no permite introducir modificaciones en los modelos; otro modelo contempla el estudio del sistema

circulatorio en personas recién nacidas y se sale del enfoque del proyecto.

Los siguientes modelos presentan mejor compatibilidad con MATLAB/Simulink® con el propdsito de obtener
los resultados numéricos de cada uno de ellos. Los modelos que se implementaron son los modelos
Windkessel de orden 2, 3, 4, el modelo eléctrico de Antonio Ferreira, y dos de los modelos que incluia la
primera version de la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox”, especificamente el modelo Windkessel

y el modelo del sistema circulatorio completo.

7.5.1 Modelo Windkessel de orden 2

El modelo Windkessel de orden 2 contiene resistencia periférica total y distensibilidad periférica total (TPR,
TPC). La sefial de entrada es una sefal senoidal elevada al cuadrado, con amplitud de 500 mi/s porque
representa el flujo sanguineo originado por el ventriculo izquierdo. El modelo permite obtener la presion
arterial (AP) en el osciloscopio conectado a la salida. El modelo se presenta en la Figura 7:5. Los resultados

de este modelo, asi como de los otros dos modelos Windkessel, se presentan en la Figura 7:8.
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Figura 7:5: Implementacion de modelo Windkessel de orden 2
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7.5.2 Modelo Windkessel de orden 3

Este modelo incluye la resistencia de entrada de la aorta, especificada en el diagrama con la letra ». Los

demas elementos son los mismos del modelo anterior, tal como se muestra en la Figura 7:14.
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Figura 7:6: Implementaciéon de modelo Windkessel de orden 3

7.5.3 Modelo Windkessel de orden 4

Este modelo se muestra en la Figura 7:7 e incorpora la inertancia total del sistema circulatorio periférico.
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Figura 7:7: Implementacién de modelo Windkessel de orden 4

7.5.4 Resultados de los modelos Windkessel

Los modelos Windkessel permiten calcular el gasto cardiaco a partir de una aproximacion de la presién
arterial promedio (MAP). En los tres modelos Windkessel se toma un flujo de entrada proveniente del
ventriculo izquierdo (este flujo es una funcién senoidal) y se obtienen mediciones para la presion arterial
instantanea, que se obtiene en el osciloscopio mostrado a la derecha en las figuras 7:5, 7:14 y 7:7. El gasto

cardiaco se encuentra al dividir la presién arterial promedio entre la resistencia periférica total.

Al simular los tres modelos anteriores durante diez segundos (tiempo suficiente para que todas las sefales
se estabilicen, después de los fendmenos transitorios) se obtienen las graficas de la presion arterial (AP). En

la Figura 7:8 se muestran los resultados de los tres modelos, dibujados en la misma grafica.
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Presion arterial en los modelos Windkessel
180 T T T T T T T ' '

Presion arterial (mmHg)

Tiempo (s)
Figura 7:8: Comparacion de resultados de los modelos Windkessel
Los resultados son consistentes con los que obtuvo Martin Hlavac [52] al describir los tres circuitos en
términos de sus correspondientes ecuaciones diferenciales. A partir de los resultados de la Figura 7:8,se

calcula la presién arterial promedio para luego calcular el gasto cardiaco aproximado. Estos resultados se

presentan en la Tabla 7.3.

Tabla 7.3: Resultados a partir de los modelos Windkessel simulados

Variable Unidades WK2 WK3 WK4
Presién arterial promedio (MAP) mmHg 124,8331 98,5439 78,4860
Resistencia periférica total (TPR) mmHg/ml 1 1 1

Flujo promedio (AQ) ml/s 124,8331 98,5439 78,4860
Gasto cardiaco (CO) L/min 7,49 5,91 4,71

7.5.5 Modelo Windkessel de la biblioteca CVST

Una de las desventajas de los modelos Windkessel es que necesitan una forma de onda para el flujo
sanguineo proveniente del ventriculo izquierdo como parametro de entrada. La fidelidad de la simulacion

depende criticamente de este parametro.
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Para solucionar este inconveniente, en la biblioteca Cardiovascular Simulation Toolbox se propone usar una
funcion polinomial de orden 3 (con cuatro coeficientes) para crear esta funcién de flujo sanguineo del
ventriculo izquierdo. El modelo permite generar el flujo sin tener que establecer una funcion manualmente.
Los unicos datos de entrada que se necesitan introducir para obtener una simulacion correcta son el ritmo
cardiaco y algunas constantes de los ventriculos y las valvulas, las cuales se pueden configurar

directamente en cada uno de los bloques usados en el modelo.

Para lograr simular correctamente este diagrama en la version de MATLAB/Simulink® R2011a fue necesario
reemplazar todos los bloques antiguos de la biblioteca CVST anterior, por bloques nuevos de la biblioteca
actualizada, y editar manualmente las conexiones entre ellos hasta obtener el diagrama de la Figura 7:9.
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Figura 7:9: Modelo Windkessel de la biblioteca CVST

En la Figura 7:9 se muestra el diagrama de bloques del modelo Windkessel propuesto por la Universidad de
Tel-Aviv [39].Este modelo utiliza el mismo modelo Windkessel de orden 3 con distensibilidad lineal, y usa la

funcion de elastancia de orden 4 para generar la sefal de flujo sanguineo necesaria.

La modularidad de este disefio hace posible modificarlo de forma simple. Para obtener informacion sobre
algun parametro, se coloca un medidor que permite exportar cada variable al espacio de trabajo de
MATLAB® o bien visualizarlo en una grafica. Ademés, este modelo permite generar el lazo de
presion-volumen (PV loop) en el ventriculo izquierdo, el cual es un grafico muy conocido que se utiliza para

apreciar una gran cantidad de parametros en una sola ilustracion.

El lazo PV que se presenta en la Figura 7:10, donde se muestran las cuatro fases del ciclo cardiaco. Las
cuatro fases se repiten periddicamente en el sentido contrario a las manecillas del reloj, iniciando en la

esquina inferior derecha. Estas fases son:
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» Fase 1. Compresion a volumen constante.

* Fase 2. Vaciado.
* Fase 3. Expansién a volumen constante.

e Fase 4. Llenado.

Los resultados de este modelo Windkessel se muestran en las figuras 7:10, 7:11, 7:12 y 7:13.

A partir de la presion arterial AP se calcula la presion arterial media MAP. Este parametro permite calcular el

flujo promedio (al dividir la presidon entre la resistencia). En este modelo de la biblioteca CVST se mide el

flujo directamente.
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Figura 7:10: Diagrama P-V
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Figura 7:13: Volumen en el ventriculo izquierdo
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7.5.6 Modelo de Antonio Ferreira

En este case se implemento el circuito basico que describe el comportamiento del sistema circulatorio
propuesto por A. Ferreira [48]. Para simular la elasticidad de los ventriculos, este modelo utiliza la ecuacién
de elastancia descrita por la Ecuacién 13.4 en el Apéndice. En esta simulacién se logré obtener la grafica de
la funcion de elastancia. Esta funcién se puede apreciar en la Figura 7:14.
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Figura 7:14: Funcién de elastancia E(t) utilizada en el modelo de A. Ferreira

La Figura 7:15 muestra la implementacion del modelo de Ferreira en Simulink®. Para construir el circuito se

usaron los bloques de la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox” asi como varios elementos de la
biblioteca “SimPowerSystems”.
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Figura 7:15: Implementacién del modelo de Antonio Ferreira

La entrada del sistema es la presion en el ventriculo izquierdo, establecida por medio de una fuente de
tension controlada. La sefal de control es una funcion senoidal durante los primeros 0.3 segundos del
periodo (durante los cuales la valvula mitral se encuentra abierta), y una constante cero durante los
siguientes 0.5 segundos restantes (cuando la valvula mitral se encuentra cerrada), para un periodo total de
0.8 segundos, el cual representa un ritmo cardiaco de 75 pulsaciones por minuto. Los tiempos de apertura y
cierre de la valvula adrtica se calcularon considerando un 25% del tiempo de apertura de la valvula mitral. En

la Figura 7:16 se muestran las dos sefiales de control que permiten conmutar el estado de las valvulas.
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Figura 7:16: Sefiales de control de las valvulas del modelo Ferreira
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Este modelo permite predecir la presion arterial, como lo hace el modelo Windkessel. Para simular el modelo
se uso6 una funcién senoidal. La grafica de presion arterial (AP) se muestra en la Figura 7:17. La gréfica de
presion en el ventriculo izquierdo (LVP) corresponde a la Figura 7:18 . La grafica de flujo sanguineo (AQ) se

presenta en la Figura 7:19.
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Figura 7:19: Flujo en la aorta

A partir de la presion arterial se calcula la presion arterial promedio (MAP) y con este resultado se obtiene el
flujo promedio y el gasto cardiaco, como lo habia hecho Frank para sus modelos Windkessel en 1899. La
presion arterial promedio es de 77,32 mmHg. Esta presidon se divide entre la resistencia periférica total, la
cual tiene un valor de 1 mmHg/L, para obtener un flujo sanguineo promedio de 77,32 mli/s. Esto representa un
gasto cardiaco de 4,64 L/min.
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7.5.7 Modelo del sistema circulatorio completo (CVST)

Este modelo usa secciones de venas para construir un equivalente del sistema circulatorio completo, con
sus dos secciones principales: el sistema circulatorio periférico y el sistema circulatorio pulmonar. EI modelo

también considera los dos ventriculos del corazén.

Este modelo es una reduccién del sistema circulatorio a sus componentes principales, que incluye ambos
ventriculos, la circulacion sistémica, la circulacién pulmonar y ademas contiene la informacién necesaria
para calcular el intercambio gaseoso que existe en los pulmones, asi como el calculo de la demanda de

oxigeno por los tejidos del cuerpo.

En la Figura 7:20 se encuentra el diagrama de bloques correspondiente a este modelo. En la parte superior
izquierda esta el atrio izquierdo, seguido por la valvula mitral y el ventriculo derecho. A continuacién la
sangre hace el recorrido por la valvula aértica, la arteria aorta, las venas y los capilares del sistema
circulatorio periférico. El bloque que se muestra como ‘tissues” permite realizar el intercambio de gases en
los diferentes drganos del cuerpo. Posteriormente la sangre retorna al atrio derecho, que se encuentra en la
parte inferior derecha de la figura. De alli pasa por la valvula tricispide, sigue por el ventriculo derecho y sale
por la valvula pulmonar hacia las arterias, venas y capilares de los pulmones. Alli se muestra el bloque
‘tissues1” que es el que se encarga del intercambio de gases en los pulmones. De alli la sangre pasa de

nuevo al atrio izquierdo, y el ciclo se completa, repitiéndose indefinidamente.

Con este diagrama es posible encontrar parametros que no se podian obtener de los modelos presentados
anteriormente. En cada punto del sistema se puede conectar un osciloscopio. Asi por ejemplo se puede
obtener informacion de la presion en los atrios y los ventriculos, el volumen, el flujo, la cantidad de oxigeno

en la sangre, entre otros.

En el diagrama original para MATLAB® 7 se proponia observar la presién en el ventriculo izquierdo (LVP) y
en la aorta (AP), asi como el volumen del ventriculo izquierdo (LVV), con el fin de obtener el diagrama P-V,
que caracteriza el funcionamiento del ventriculo en estudio. También se incluyé un medidor para observar la
demanda de oxigeno del cuerpo (O2D) y el suministro de oxigeno por los pulmones (02S). Finalmente se
coloco otro medidor para apreciar el flujo a través de la aorta. Estas seis variables son las que se podian

observar en la simulacion original.
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Figura 7:20: Diagrama de bloques del sistema circulatorio CVST

7.5.8 Resultados de la evaluacion cuantitativa

La Tabla 7.4 contiene los resultados numéricos de las simulaciones implementadas durante el desarrollo del

proyecto. Estos parametros se obtienen al correr la simulacion de cada uno de los modelos en el programa

MATLAB/Simulink® R2011a utilizando los parametros recomendados por los autores de los modelos. En

esta tabla se indica con N/A las variables que no se pueden obtener en el modelo correspondiente.

Tabla 7.4: Resultados numéricos de las simulaciones del sistema cardiovascular

Variable | Nombre Unidades |WK2 |WK3 |WK4 |t | SOTPIEtO | porreirg
HR Ritmo cardiaco ppm 75 75 75 70 75 75
LVEDV Volumen de fin de diastole (LV) ml N/A N/A N/A |121 152,47 N/A
LVESV Volumen de fin de sistole (LV) ml N/A N/A N/A |51,2 63,02 N/A
RVEDV Volumen de fin de diastole (RV) ml N/A N/A N/A | N/A 152,85 N/A
RVESV Volumen de fin de sistole (RV) ml N/A N/A N/A | N/A 78,92 N/A
SBP Presion arterial sistdlica mmHg 161,49 | 119,25 | 92,76 | 119,86 | 143,89 108,39
DBP Presién arterial diastdlica mmHg 925 |79,6 |6523|76,87 |68,35 46,24
LVESP Presion ventriculo izquierdo (Sistole) mmHg N/A N/A N/A  |121,3 | 147,13 120
LVEDP Presién ventriculo izquierdo (Diastole) mmHg N/A N/A N/A 1,32 1,87 0
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Variable | Nombre Unidades |WK2 |WK3 |WK4 |t | SOTPIEtO | porreirg
RVESP Presioén ventriculo derecho (Sistole) mmHg N/A N/A N/A | N/A 40,12 N/A
RVEDP Presion ventriculo derecho (Diastole) mmHg N/A N/A N/A | N/A 2,17 N/A
LAP Presién atrio izquierdo mmHg N/A N/A N/A | N/A 0,44 - 30,2 | 0,00- 53,06
RAP Presion atrio derecho mmHg N/A N/A N/A  |N/A 0,24 — 21,4 |N/A

SV Volumen de eyeccién ml/beat 124,83 198,83 |78,5 [69,81 |89,45 77,32
CcO Gasto cardiaco L/min 7,49 5,91 4,71 4,89 6,71 4,64
LVEf Fraccion de eyeccion (LV) ml/ml N/A N/A N/A  |57,69 |58,67 N/A
RVEf Fraccién de eyeccion (RV) ml/ml N/A N/A N/A | N/A 48,37 N/A
Qmin Flujo minimo (aorta) ml/s 0 0 0 -0,51 |-70,76 0

Qmax Flujo maximo (aorta) mi/s 500 500 500 |652,52 |730,74 709,39

Los resultados de la Tabla 7.4 se comparan con los datos de la Tabla 13.1 ubicada en los apéndices, la cual
contiene una lista de parametros hemodinamicos normales del sistema cardiovascular, recopilados de

diversas fuentes bibliograficas.

Como se aprecia en la Tabla 7.4, el modelo Windkessel de orden 2 presenta un gasto cardiaco de 7,49
L/min. Este valor se encuentra dentro del rango considerado normal para una persona saludable, de acuerdo
con los valores de la Tabla 13.1. Para una persona en reposo lo normal es obtener un gasto cardiaco de 5
L/min [53], aunque este parametro varia dependiendo del peso, edad, género y de las necesidades de
oxigeno de cada persona. En la Tabla 7.4 también se observa que los modelos Windkessel mejoran la
aproximacion cuando se incrementa el orden del modelo. En el caso del modelo Windkessel de tercer orden
basado en los bloques de la biblioteca CVST se observa que el error se reduce con respecto al modelo
Windkessel individual de cuarto orden. Esto se debe a que este modelo calcula el flujo sanguineo que
produce el ventriculo izquierdo, a diferencia de los otros modelos Windkessel en donde el flujo es modelado

como una funcién senoidal.

El modelo circulatorio completo basado en la biblioteca CVST permite observar mas parametros que los
modelos estudiados anteriormente. La evaluacion de los resultados numéricos de este modelo se encuentra

en la siguiente seccion.

El modelo de Antonio Ferreira permitié calcular el gasto cardiaco de la misma forma en la que lo hacen los
modelos Windkessel. La variable de entrada utilizada como referencia es la presion del ventriculo izquierdo,
funcion que es aproximada mediante una funcién senoidal como se muestra en la Figura 7:18. Este modelo
se implementd usando algunos bloques de la biblioteca CVST y otros elementos de la biblioteca
SimPowerSystems para aprovechar las capacidades de ambas bibliotecas. El gasto cardiaco tiene un valor

de 4,64 L/min, que también se encuentra dentro del rango de valores esperados segun la Tabla 13.1.
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7.6 Modelo seleccionado

El modelo circulatorio completo de la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox” permite obtener el
comportamiento del sistema circulatorio de una persona adulta. Este modelo cuenta con bloques para
modelar ambos ventriculos, los dos atrios, el conjunto de venas y arterias del sistema circulatorio periférico,
la circulacion pulmonar y el transporte de oxigeno en la sangre a través del organismo. El diagrama de

bloques de este modelo se muestra en la Figura 7:21.

7.6.1 Parametros de entrada

Para simular este modelo es necesario establecer los parametros de entrada de cada uno de los bloques
utilizados. Estos parametros determinan la forma en la que se comporta el modelo. Los parametros de
entrada necesarios para realizar una simulacién del sistema cardiovascular en condiciones de salud

normales se encuentran en el apéndice (seccion 13.5).

7.6.2 Parametros de salida

En el modelo previo para MATLAB® R14 se tenian Unicamente seis medidores que brindaban toda la
informacion necesaria. En este nuevo modelo para MATLAB R2011a se presenta una lista resumida con 32
parametros hemodinamicos, adicionalmente a las 12 gréaficas que se pueden obtener de la simulacién. En la

Tabla 7.5 se encuentra la lista de graficas que se obtienen en el modelo.

Tabla 7.5: Graficas disponibles en la simulacion del sistema cardiovascular

Grafica Descripcion

Lvv Volumen en el ventriculo izquierdo
LvP Presion en el ventriculo izquierdo
RwV Volumen en el ventriculo derecho
RVP Presion en el ventriculo derecho
LAV Volumen en el atrio izquierdo

LAP Presién en el atrio izquierdo

RAV Volumen en el atrio derecho

RAP Presion en el atrio derecho

PV Loop Lazo de presién-volumen

AP Presion en la entrada de la aorta
AQ Flujo a través de la aorta

VAD Flow Flujo producido por el dispositivo de asistencia ventricular
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Figura 7:21: Implementacion del modelo circulatorio completo

Adicionalmente se cuenta con una lista de parametros hemodinamicos, que brinda informaciéon numérica
sobre las variables generadas. Algunas de estas variables se calculan en forma indirecta con los resultados
disponibles, como por ejemplo el gasto cardiaco, calculado a partir del volumen de eyeccion, el cual a su vez
es calculado a partir de los volimenes maximos y minimos en el ventriculo izquierdo. Para algunos de estos
parametros también se detallan los valores minimos y maximos, lo que resulta en un total de 32 datos. Las

variables de salida se presentan en la Tabla 7.6.

Tabla 7.6: Parametros de salida del modelo del sistema cardiovascular

Parametro Descripcion

HR Ritmo cardiaco

CcO Gasto cardiaco

LVEDV Volumen del ventriculo izquierdo al final de la diastole
LVESV Volumen del ventriculo izquierdo al final de la sistole
RVEDV Volumen del ventriculo derecho al final de la diastole
RVESV Volumen del ventriculo derecho al final de la sistole
LAEDV Volumen del atrio izquierdo al final de la diastole
LAESV Volumen del atrio izquierdo al final de la sistole
RAEDV Volumen del atrio derecho al final de la diastole
RAESV Volumen del atrio derecho al final de la sistole
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Parametro Descripcion

AQ Flujo sanguineo a través de la aorta

AP Presion en la aorta

LVSvV Volumen de eyeccioén del ventriculo izquierdo
RVSV Volumen de eyeccioén del ventriculo derecho
LVEF Fraccion de eyeccidn del ventriculo izquierdo
RVEF Fraccion de eyeccioén del ventriculo derecho
VAD Flow Flujo minimo producido por el VAD

7.6.3 Simulacién en condiciones de salud normales

Esta simulacién permite obtener los parametros hemodinamicos de una persona en condiciones de salud
estables, sin afecciones cardiacas. En esta simulacion se espera una fraccion de eyeccion de

aproximadamente un 58%, de acuerdo con los datos de la Tabla 13.1.

El modelo original de la biblioteca CVST para la revision R14 de MATLAB® permitia observar seis graficas
de diferentes variables, sin ninguna otra informacion adicional. Durante el desarrollo del presente proyecto
se mejoro la interfaz grafica del modelo. También se incrementd la cantidad de informacion que el usuario
puede obtener a partir de la simulacion. Para lograrlo, se agregaron seis osciloscopios que permiten
observar variables adicionales que antes no se podian apreciar en los resultados del modelo. Estos
osciloscopios contemplan los volimenes y presiones en los atrios, en el ventriculo derecho y en algunas

secciones intermedias como por ejemplo la arteria aorta.

Otro aporte original en este modelo compatible con MATLAB® R2011a consiste en la inclusion de una tabla
generada al final de cada simulacion. Esta tabla contiene 33 parametros hemodinamicos importantes
obtenidos con la simulaciéon, como lo son por ejemplo los volumenes de fin de didstole y sistole, el gasto
cardiaco, flujo sanguineo promedio, entre otros.

Las siguientes doce graficas se pueden obtener directamente de la simulacion del modelo propuesto. Para
obtener estas graficas se utilizd un archivo de extension “.m”, que contiene codigo fuente propio de

MATLAB®, que permite dibujar todas las graficas al evaluar el archivo completo.
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El modelo permite obtener ademas una lista de parametros hemodinamicos importantes resumidos en un
tabla. Estos datos contemplan las fracciones de eyeccion de ambos ventriculos, el gasto cardiaco, los
valores maximos y minimos para la presion, volumen y flujo en distintas secciones, los volumenes de
eyeccion, entre otros. La tabla se genera mediante el codigo de lenguaje MATLAB® incluido en los
“callbacks” de modelo, que se pueden modificar desde el dialogo “Model properties”. En total se tienen 32

datos numéricos, los cuales se muestran en la Tabla 7.7.

Tabla 7.7: Resultados de la simulaciéon en condiciones de salud normales

Abreviatura Variable Unidades Minimo Maximo
HR Ritmo cardiaco ppm 75 -

CcO Gasto cardiaco L/min 6,7117 -

Lvv Volumen del ventriculo izquierdo ml 62,9791 152,4684
RwV Volumen del ventriculo derecho ml 78,9125 152,8537
LAV Volumen del atrio izquierdo ml 19,3142 102,1298
RAV Volumen del atrio derecho ml 7,3443 79,7390
AQ Flujo sanguineo ml/s -70,7643 730,7422
MAQ Flujo sanguineo promedio ml/s 116,8279 -

AP Presion arterial mmHg 68,3279 143,8856
LVP Presion del ventriculo izquierdo mmHg 1,8670 147,1894
LAP Presion del atrio izquierdo mmHg 0,4368 30,2033
RVP Presion del ventriculo derecho mmHg 2,1706 40,1243
RAP Presion del atrio derecho mmHg 0,2429 21,4158
LVSV Volumen de eyeccion ventriculo izq. ml 89,4893 -

RVSV Volumen de eyeccion ventriculo der. ml 73,9412 -

LVEDV Volumen de fin de diastole (LV) ml 152,4684 -

LVESV Volumen de fin de sistole (LV) ml 62,9791 -

RVEDV Volumen de fin de diastole (RV) ml 152,8537 -

RVESV Volumen de fin de sistole (RV) ml 78,9125 -

LVEf Fraccion de eyeccion ventriculo izq. % 58,6937 -

RVEf Fraccion de eyeccion ventriculo der. % 48,3738 -

VAD-Q Flujo a través del VAD. ml/s 0 0

En la Figura 7:26 se encuentra el volumen del ventriculo izquierdo para una persona saludable. Este
diagrama permite observar el proceso de llenado y de vaciado del ventriculo, asi como los valores maximos
y minimos. De acuerdo con los valores hemodinamicos normales, en esta simulacion se esperaba un
volumen maximo (EDV) de 118,7 £ 43,6 m/ y un volumen minimo (ESV) de 50,1 + 33,5 m/. Los valores
obtenidos con la simulacién (Tabla 7.7) son: un volumen maximo (EDV) de 152,47 ml y un volumen minimo

(ESV) de 62,98 ml. Estos valores se encuentran dentro de los rangos esperados para el volumen del
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ventriculo izquierdo, y las diferencias con respecto a los valores promedio se deben a la diferencia en el
organismo de cada persona [53].Se pueden ajustar los valores de la simulacién mientras los resultados

permanezcan dentro de los rangos apropiados.

Uno de los parametros que se considerd en esta simulacién es la fraccién de eyeccién del ventriculo
izquierdo. El valor esperado para este dato es de 58% lo cual significa que el corazén es capaz de expulsar
con cada pulsacion el 58% de la sangre almacenada cuando se encuentra completamente lleno. Los
resultados de la simulacién indican que la fraccién de eyeccion tiene un valor de un 58,69% en este modelo

del sistema cardiovascular en condiciones normales de salud.
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8 Modelos y Simulacién de Flujo de Sangre

La descripcion matematica del comportamiento de la sangre permite estudiar sistematicamente el
comportamiento de los patrones de flujo al variar las caracteristicas elasticas y geometrias de los vasos
sanguineos, sin exponer a un ser vivo a situaciones experimentales. Por otra parte, el analisis numérico de
la dinamica de fluidos permite predecir dafios en la sangre debido, por ejemplo, a la implantacion de
dispositivos médicos. También se ha demostrado que es posible modelar la sangre como un fluido
homogéneo en los grandes vasos sanguineos, en los cuales el diametro es al menos dos 6rdenes de

magnitud mayor que el tamafo de los glébulos rojos.

En esta seccién se resume una evaluacién de antecedentes y algunos parametros utilizados por diversos
autores en el modelado del flujo sanguineo. Ademas se presenta una comparacion del comportamiento en
un secciéon de arteria monocapa entre dos modelos No-Newtonianos y un modelo Newtoniano de sangre
para determinar el compromiso entre la utilizacion de recursos computacionales en la simulacién y los
resultados obtenidos. Finalmente, basados en los resultados de la revision bibliografica y la evaluacion de
modelos de sangre, se realiz6 el modelo de sangre denominado s-DAC1 (sangre para Dispositivo de
Asistencia Cardiaca 1) y con él se simul6 la interaccion fluido-estructura de un elemento rigido incorporado

en un segmento de arteria adrtica monocapa.

8.1 Modelos No-Newtonianos

Los efectos No-Newtonianos de la sangre son despreciados cuando el diametro del vaso sanguineo
considerado es mucho mayor que el diametro de las particulas sélidas en el fluido sanguineo, por ejemplo
en la aorta ascendente (y la aorta toracica en general) y particularmente a velocidades de corte menores a
100s™" [6],[54], [65]. En caso de realizar un estudio sobre la circulacion en las redes capilares del sistema
circulatorio, la hipotesis de un comportamiento Newtoniano pierde validez ya que el diametro de estos vasos
se reduce considerablemente hasta llegar al rango de micrémetros, en otras palabras, conforme se realizan
estudios o modelos en vasos sanguineos distales al corazén el comportamiento reoldgico no Newtoniano en
la interaccion fluido-estructura cobra mayor validez. Un modelo de sangre No-Newtoniano ideal debe

satisfacer los siguientes parametros [56]:

» Simular el fenédmeno de de adelgazamiento por corte ( “shear thinning”), es decir, la disminucién en

la viscosidad cuando se incrementa la tasa tension de corte.
* Incluir la dependencia con el hematocrito.

» Considerar la dependencia de la temperatura.
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» Contener la concentracién de proteinas en la sangre.
» Valorar las condiciones del flujo, es decir, si el flujo es pulsatil o continuo.

A continuacién se resumen de los principales modelos No-Newtonianos utilizados en la descripcion del flujo

sanguineo.

8.1.1 Ley de Potencias (“Power Law”).

Este modelo es una modificacién del modelo Newtoniano con la velocidad de deformacion (Y ) elevada a
una potencia que incluye un indice No-newtoniano [56], [54]. Este comportamiento es la base para los otros

modelos no newtonianos y se expresa por medio de la .

u=uo(¥)""" Ecuacion 8.1

La ecuacién 8.1 representa el cambio en la viscosidad p debido a los parametros y, y n, donde 1, es un
indice de consistencia de valor 0,035 y = es el indice no newtoniano con valor de 0,6. Los parametros u, y n
corresponden a constantes de ajuste determinadas experimentalmente, entre mas alto sea u, mas viscoso

es el fluido y entre mas alejado se encuentre n de la unidad, las caracteristicas no newtonianas se hacen

mas pronunciadas [57].

8.1.2 Modelo Casson.

Este modelo es una modificacion de la Ley de Potencias que incluye dependencia de la viscosidad con el

hematocrito [56]. La expresion de la viscosidad en este caso se considera como:

.,

2
w= . .
Y ) Ecuacién 8.2

En este caso los parametros utilizados son: u,= 0,0012, 0<H<1, donde H representa el hematocrito, es decir,
el porcentaje de eritrocitos en la sangre, t1,=0,01(0,625 H)* y w. =po*(1-H)?°. Ambas dependencias al

hematocrito (1, y W..) son ajustadas experimentalmente [56].

8.1.3 Modelo Carreau

Este modelo asume que viscosidad varia siguiendo la siguiente ecuacion [58]:

n—1
2 Ecuacion 8.3

=+ = )[1+(h y ]
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En este modelo Loy L. son las viscosidades limites a razones de deformacién por presion de cero e infinito
respectivamente, 4 es la constante de relajacion y n es el indice No-Newtoniano del modelo de Ley de

Potencias. Los valores experimentales recomendados para este modelo son: 1..=0,00345 Ns/m’, 1=0,056

Ns/m? , 1=10,976 y n = 0,3568 [54].

8.1.4 Modelo Walburn-Schneck

Este modelo no newtoniano es también una modificacion del modelo de la Ley de Potencias. Walburn y
Schneck describieron los datos experimetales obtenidos de sangre con anticoagulantes por medio de cuatro
constantes y dos pardmetros que incluye la dependencia al hematocrito (H) y la concentracién total de
proteina menos albumina (TPMA) [56]. La viscosidad es descrita por la expresion:

. [TPMA
4 H2

C, H \—Cs H
u=C, e""e (¥) ™" Ecuacion 8.4

Donde las constantes se determinaron experimentalmente en: C,=0,00797; C.=0,0608; C;=0,00499 y
C,~14,585. A partir de los resultados experimentales que obtuvieron, estos autores proponen un modelo con
H=40%y TPMA=25,9 g/l.

8.1.5 Modelo GPL (“Generalized Power Law”).

En este estudio se incorpora el modelo de Ley de Potencias a bajas velocidades de corte, el modelo
newtoniano a velocidades de corte media y altas y, en consecuencia, el modelo Casson se considera un

caso limite. La viscosidad en este caso se describe como:

MZO,I >\' (Y) " Ecuacion 8.5

X()ﬁ/)=uw+Aue[_
[,(ng

Este modelo tiene los siguientes valores ajustados experimentalmente: 1..=0,035; n..=1,0; Au =0,25; An=0,45;
a=50; b=3; ¢=50y d=4.

Donde

Ecuacién 8.6

[=A
7

n(y)=n,+Ane Ecuacion 8.7
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8.1.6 Modelo GPL modificado.

En este caso se modifica el Modelo GPL para incluir la dependencia con el hematocrito, la temperatura y la

concentracion de TPMA [56], [54]. La expresion de la viscosidad esta dada por:

i

7(1+% e

g (1=H) ™ + Au-e( |

( C,-TPMA )
HZ
Ecuacion 8.8

u==C,e

Donde
A:al-H2+ a, H+ a,T+ a,
B=b,-H’+ byH + by T+ b,

Con los siguientes valores ajustados experimentalmente: p,=0,0008585; Au=0,00707; C,=0,0019225;
C,=0,7639; 0 < H < 1; a,=0,14054375; a,=-14,7089379; a;=1,3072387; a,=383,039; 5,=-0,02162045;
b,=2,1138407; b;=-0,193464; b,=-41,2627.

El modelo GPL modificado presenta las mismas ventajas que el modelo GPL e incorpora la concentracion de
TPMA, lo que significa que se obtiene un modelo mas flexible con la consecuencia que, al tener una mayor
cantidad de coeficientes en la ecuacidon constitutiva, aumenta la demanda en el procesamiento

computacional de las simulaciones.

8.2 Evaluacion cualitativa de antecedentes

En las simulaciones de la interaccién fluido-estructura entre el flujo sanguineo y las arterias de mayor
diametro, como el caso de la aorta, es comun el uso de fluidos Newtonianos. En este caso se asume que la
sangre se comporta como un fluido homogéneo y con viscosidad constante, también se asume que la
velocidad de corte es mayor a 100 s~ y el diametro de los vasos es mucho mayor al tamafio de los glébulos

rojos.

Con el objetivo de evaluar los antecedentes y simulaciones realizadas por diferentes autores en la literatura
disponible, se presenta la definicion de un grupo de indicadores que se utilizaron para analizar las
caracteristicas de los modelos estudiados, asi como la descripcion de la escala de medicién utilizada para
calificar cada una estas variables definidas:

1. Condiciones de entrada/salida: Descripcion de las condiciones que fueron aplicadas a la entrada y/o
a la salida del modelo, se consideran entradas de presion y velocidad y si el flujo es constante o

pulsatil.
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2. Flexibilidad: Grado en que la simulacion permite introducir modificaciones en sus parametros. Si el

modelo no indica o no permite modificaciones en la evaluacién se indica con el simbolo (x).

3. Tipo de pared: Descripcion de las condiciones que se utilizaron para modelar la pared arterial, si el

modelo no indica el tipo de material se indica con el simbolo (x).

4. Interaccion Fluido-Estructura: Grado en que se desarrollé la interaccidon entre la pared arterial y el

fluido sanguineo. Se definen las siguientes escalas:

«  Acople fuerte: Interaccion en ambos sentidos fluido-estructura (V).
*  Acople débil: Interaccion en un sélo sentido de fluido a estructura ().
* No incluye interaccién (x).

5. Consumo de recursos computacionales: Capacidad de procesamiento requerida para la resolucion
del modelo. En la mayoria de estudios consultados no se establece de forma explicita el consumo
de recursos computacionales por lo que se realizé una estimacion de acuerdo a las dimensiones (2D
y 3D) y a la cantidad de elementos utilizados para la resolucién del modelo. La escala utilizada se

describe a continuacion:

» Basica: La simulacién puede llevarse a cobo en una PC con core DUO y 4 GB de RAM o

menos.
* Media: Requiere cantidad de memoria RAM mayor a 4 GB.

» Alta: Requiere uso de un Cuad-core y hasta 8 GB de memoria RAM.
*  Muy alta: Se requiere mas de un Cuad-core.

6. Precision: Grado en que los resultados obtenidos se parecen a los valores tipicos o normales. Este

indicador se califica como:
+  Satisfactoria(V).
» Parcialmente satisfactoria ().
+ Deficiente (x).

7. Pertinencia de la documentacién: Grado en que la documentacién existente describe el

funcionamiento de la simulacion.

8. Acople entre diferentes materiales: grado en que se incluyen diferentes clases de materiales al

modelo
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Los resultados de la evaluacion de los modelos estudiados se muestra en la Tabla 8.1. En esta tabla se
observa que, en los modelos estudiados, no se incluye el acople entre materiales con caracteristicas
diferentes, como seria el caso del acople de un dispositivo implantable y la arteria. También se destaca que
en las publicaciones evaluadas se considera la interaccion del flujo sobre la estructura, pero ninglin caso
contempla el efecto de la deformacion de la estructura sobre el nuevo patrén de flujo, es decir, los modelos

no involucran la interaccion fluido-estructura en ambos sentidos.

Tabla 8.1: Evaluacion cualitativa de antecedentes consultados

Condicion Tipo de Interaccion Consumo de Docu-men Acople
Ref E . Flexibilidad fluido-estructu Precision L. entre
ntrada-Salida pared recursos -tacion .
ra materia-les
Velocidad pulsatil 3
ciclos cardiacos e
intensidad de
[60] |turbulencia 1,5% a X X X Media v X X
la entrada.
A la salida 40-60 %
del flujo de entrada
Onda de presion | Parame-tros R
para un ciclo| y C permiten
cardiaco a la modelar
entrada. arterias Rigida y/o PN . © v x
[61] Condiciones de rigidas y flexible Media
desplaza-miento elasticas
en la pared | respectiva-me
ventricular. nte
Onda de presion| Variaciones
en la entrada para| en el radios
2 ciclos cardiacos| del conducto.
62] |y relacién| Densidad, | Eléastica x Alta 4 4 x
presion-radio en el| viscosidady
interior de la perfil de
geometria velocidad.
Variaciéon senoidal .
Densidad y
[63] | ¢! caudal para 3| i ciiad | Rigida x Media x v x
semiciclos en la .
sanguinea

entrada

Perfil de velocidad
tipo Plug-In a la
entrada y perfil de| Densidady
[64] | deformacion viscosidad X X Alta v v X
aplicado a las| sanguinea
paredes obtenidos

mediante MRI
Perfil de velocidad Moqelqs
paramé-tricos,
en la entrada pero ermiten
no se indica si es p - x v v x
[56] ulsatil ajustes con Rigida Alta
pRaz()n- de flujo datos
. ) experimen-tal
aplicado a la salida
es
Perfil de velocidad
[65] pulsatil a la entrada x Elastica v Alta PN v x

y presion cero
aplicado a la salida
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Condicion

Ref | Entrada-Salida

Flexibilidad

Tipo de Interacciéon

pared ra

fluido-estructu

Consumo de
recursos

Precision

Docu-men
-tacion

Acople
entre
materia-les

Condiciones de
presiéon aplicadas
tanto a la entrada
como a la salida

[66]

Densidad y
viscosidad
sanguinea

Rigida X

Alta \

Perfil de velocidad
a la entrada. No se
indica las
condiciones
aplicadas a la
salida

[59]

Elastica 4

Alta «

8.3 Parametros para modelado de fluido sanguineo

Las caracteristicas y composicion propias de la sangre hacen dificil la construccién de un modelo funcional

que pueda ser utilizado en diversos estudios, por lo cual es comun realizar simplificaciones para cada caso

de estudio particular. La literatura consultada (Tabla 8.1)presenta diversas aproximaciones a esta labor. Los

parametros utilizados por diferentes autores para modelar el fluido sanguineo se presentan en la Tabla 8.2,

esta tabla incluye caracteristicas como tipo de fluido, densidad, viscosidad y por ultimo, particularidades del

flujo utilizado para el modelo respectivo [67].

Se observa que los principales parametros en estos modelos son la densidad y la viscosidad dinamica. Para

un modelo de sangre newtoniano, incompresible y homogéneo, los valores normales de estos parametros

varian en la literatura entre 1044 kg/m’ y 1176 kg/m’ para la densidad y entre 3,05 mPa s y 3,5 mPa s [3-6] [68].

Tabla 8.2: Parémetros establecidos en modelos de fluido sanguineo

Densidad
Tipo de fluido Viscosidad (y) [mPa s] Caracteristicas del flujo
(p) [kg/m’]
Newtoniano incompresible 1176 3,34 Pulsatil (paso 0,01 s)
[60] Razoén de flujo de salida 40 — 60 % del flujo de entrada
Newtoniano i i pi100mmHgE ApiZOmmHg (Normal) _
. ) p=120mmHg; Ap=20mmHg (aterosclerosis)
incompresible[70] )
p=100mmHg; Ap=30mmHg (arterosclerosis)
Newtoniano y No 1060 27
Newtoniano (Generalized ’ Geometria del corazon en 2D, utiliza flujo laminar
Power Law) [61]
Newtoniano incompresible, 1050 3,2 (em’ /s) Fllijo aX|.S|me£r|co
homogéneo [62] P=12,4; Ap=2,2 kPa
Pouvr= cte = 11,0 kPa
[\é%\]/vtomano incompresible 1050 3,05 Fo=70 — 180 lat/min
Newtoniano incompresible 1050 4,0 Flujo estacionario bajo presién promedio p,=13,5 kPa
[71] combinado con flujo pulsatil
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Tipo de fluido

Densidad

(p) [kg/m’]

Viscosidad (i) [mPa s]

Caracteristicas del flujo

{\ég\]/vtomano incompresible 1050 3,5 o =1Hz 60 lat/min
Newtoniano 3D 1044 3,65 ®=7,34 5~ ' corresponde a 70 lat/min
incompresible [64] y velocidad media de entrada v,=1,32x10~" m/s
Modelo de Casson modificado
) Modelo de Walburn y Schneck Perfil de velocidad ‘plug” asumido la entrada.
No newtoniano [56] Generalized Power Law (GPL) gi?frcrae::?grl]ogedgojig%de flujo asumida en las salidas de la
GPL modificado

. . Perfil de velocidad parabdlico o uniforme asumido en la
Incompresible y viscoso - - entrada
[69] Presién ambiente o preescrito a la salida.
Newtoniano 1050 3,5 -

El valor de P; fue 11208, 11160, 11148, 11148 y 11120 Pa

Homogéneo e 1060 5 para la entrada de seccion post-ventricular, arteria

incompresible [66]

braquiocefalica, arteria carétida izquierda, arteria
subclaviana izquierda y aorta descendente respectivamente

8.4 Modelo de Ila pared arterial

A continuacion se presenta una revision bibliografica de los modelos utilizados para describir el

comportamiento y las caracteristicas de la pared arterial de la aorta ascendente asi como sus respectivos

parametros La pared arterial esta constituida por varias capas, las capas o tunicas mas utilizadas por la

literatura consultada son la intima, la media y la adventicia, las laminas elasticas tanto externa como interna

no son tomadas en consideracion, y se suele atribuir las propiedades mecanicas de los vasos sanguineos

arteriales a la tunica media.

El médulo de elasticidad E es usado usualmente para caracterizar la pared arterial y establece que tan

elastico (o rigido) es un material. En la Tabla 8.3 se resumen los valores del mdédulo de elasticidad para las

capas intima, media y adventicia ( £, E,. y E, respectivamente), la relacién de grosor entre cada una de estas

capas ( t, t» Y t, ) para los modelos multicapa y las principales caracteristicas de la geometria utilizada en los

estudios consultados[67].
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Tabla 8.3: Parametros para el modelo de la pared arterial

Modulo de elasticidad

Razén de Grosor (modelo

Referencia mPA multicapa) Geometria
[70] 0,4 (Normal) _ _
0,8 (Arteriosclerético)
Modelo 1 Capa o ) o Radio del arco 30 mm
E =0,840 intima/media/adventicia Diametro del arco 24 mm
13/5_6/31 o Diametro aorta 20 — 25 mm
[65] Modelo 3 Capas ;n/?d'a/ adventicia Grosor de la pared 2 mm
Ei=0,385643 L . - ti =0,2 mm
_ intima/media/adventicia _
E,=1,156928 1/6/3. (utilizado en el articulo) tm = 1,2 mm
E,=0,385643 t. = 0,6 mm
Diametro del anillo adrtico en la aorta
proximal 19 £ 2 mm
El sector méas amplio es la raiz adrtica a nivel de los
senos de Valsalva 28 + 3 mm
. La porcién tubular reduce su diametro un 10% hasta
(2] No reportado No aplica la unién sinotubular 24 + 4 mm
La medida promedio normal de la porcion tubular de
la aorta ascendente es de 26 + 3 mm
El arco adrtico mide 45 mm de longitud y su
diametro normal es de 27 + 3 mm
Diametro aorta ascendente 28 mm
Didmetro arco adrtico 28 mm .
(73] No reportado No aplica Diametro aorta descendente:
28 mm (superior), 45 mm (inferior)
Longitud aorta descendente 51 mm
Diametro ramificaciones 6 mm
. ) . Radio aodrtico 30 mm
Modelo 3 C intima/media/adventicia Diametro del conducto 24 mm (uniforme).
M 13/56/31 o Diametro de la aorta 20 — 25 mm
[59] Ei=298 media/adventicia Grosor de la pared arterial 2 mm
E,=8,95 2/1 ti =0,2 mm
E~=2,98 intima/media/adventicia _
1/6/3. (utilizado en el articulo) ) tn = 1,2 mm
t,=0,6 mm

Las arterias tanto proximales como distales suelen estar formadas por los mismos componentes, no

obstante, la proporcion de los mismos difiere entre unas y otras, es por esto que E presenta un rango muy

amplio debido a diferencias estructurales, por ejemplo, la diferencia entre el médulo de elasticidad de la

arteria aorta [59] y las arterias carétidas [65] es ocho veces menor, a esto se suma el desarrollo de

patologias como la arterosclerosis que provoca una pérdida en la elasticidad de los vasos sanguineos y por

ende un aumento en E. Asi mismo se utiliza una relacién esfuerzo-deformacion lineal ( E = cte ), este

supuesto es valido cuando la deformacion es muy pequefa en comparacion con el radio o la longitud del

conducto arterial.
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Para el caso de la pared arterial se sabe que es mas flexible y elastica que sus contrapartes en las venas,
debido a que estas deben soportan una presion transmural menor, no obstante la caracterizacién de esta
clase de materiales es dificil debido a que sus valores difieren de un individuo a otro, ya que el
comportamiento mecanico de las arterias depende del entorno fisico y quimico, de factores como

temperatura, presién osmética, pH, concentraciones idnicas y concentracion de monosacaridos [74].

Ademas se ha determinado que otros factores como la edad puede influir en las propiedades mecanicas de
la aorta [75], asi como en el desarrollo de enfermedades cardiovasculares, mas aun enfermedades como la
arterosclerosis, que consiste en el endurecimiento y pérdida de elasticidad de las paredes de las arterias

mayores del cuerpo [76], afectan directamente las caracteristicas mecanicas de estas.

El modelo de la pared arterial desarrollado se realizé con base en resultados y datos de personas adultas y
sanas, especificamente se utilizaron los valores y datos que presenta la aorta ascendente para realizar el
modelado de la pared arterial. Este modelo describe a la pared arterial mediante una Unica capa
caracterizada por los valores reportados en la literatura [77], se utilizé un valor de E = 2,57 Mpa. El segundo

parametro de interés en el modelado del comportamiento de la pared arterial es la razén de Poisson (v), los

valores de v varian desde 0,45 [77], [78] hasta 0,49 [79], en el caso de un segmento tubular cilindrico ( vaso

arterial ) cuando la deforma radial € es la mitad de la deformacién longitudinal €, es decir v =0,5, se dice
que el material es incompresible, esto quiere decir que aunque la arteria experimente una elongacién su
volumen no presenta cambios, debido a los valores de v reportados se modela a la pared de la aorta como
un material incompresible. La densidad p del tejido arterial es de 1000 kg/m’ aproximadamente. Ademas

este modelo asume un médulo de elasticidad global distribuido en las diferentes capas que componen a la

arteria

La elasticidad de las arterias también afecta la velocidad de la onda de presidn, arterias mas rigidas o
endurecidas por alguna enfermedad o producto de la edad provoca una velocidad de onda mayor debido a
un valor de £ mas alto, la formula de Moens-Korteweg estima la velocidad de propagacion de la onda de

pulso mediante las caracteristicas elasticas y la geometria de los vasos sanguineos como en [80].

Eh
€= 21‘p Ecuacion 8.9

Donde E es el médulo de elasticidad del vaso sanguineo, 4 y r son el grosor y radio interno de la pared

arterial (cilindrica y uniforme) y p es la densidad del fluido sanguineo.
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8.5 Anadlisis = comparativo entre modelos Newtonianos y

No-Newtonianos

Con la finalidad de observar las diferencias en el comportamiento del flujo con diferentes modelos y validar
las aproximaciones implementadas, se contrastaron los resultados de tres modelos de flujo de sangre

diferentes: un modelo Newtoniano y los modelos No-Newtonianos de Ley de Potencias y Carreau.

El modelo sanguineo desarrollado se basa en las ecuaciones de Navier-Stokes para un fluido viscoso e
incompresible. El segmento de arteria utilizado para las simulaciones, por su composicion y caracteristicas
mecanicas, se considera como un material viscoelastico con un Mdédulo de Young (F) de 2,5 MPa, una
densidad de tejido (p) de 960 kg/m ° y una razdn de Poisson (v) de 0,5 [59] [65]. La geometria empleada
esta formada por una tuberia cilindrica con longitud de 150 mm, un radio externo de 25 mm y un grosor de
pared arterial de 2 mm. Los modelos se resolvieron mediante la plataforma de simulacion COMSOL
Multiphysics® usando métodos de elementos finitos para un cuarto de la geometria, como se muestra en la

Figura 8:1, y aplicando condiciones de simetria.

100

H
0
YL'X 0

Figura 8:1: Geometria utilizada en la evaluacién de modelos de sangre (escalas se encuentran en mm)

Las condiciones de frontera aplicadas tienen la forma de onda de presidn caracteristica en la salida de la
valvula adrtica. En la fFigura 8:2 se muestran la presion en la entrada y en la salida; la condicién de frontera
aplicada a la salida es la onda de entrada atenuada y desfasada, la atenuacion se debe al gasto enérgetico
por efectos de transporte y con el desfase se considera la velocidad de propagacion de onda. La atenuacion

de la presion promedio es de 34 Pa [72], esto equivale a una caida de presion de 2 Pa/cm [81]. Por otro lado
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la teoria de propagacion de ondas aplicada a la biomécanica, indica que la velocidad de propagacion es de
aproximadamente 83,3 cm/s [80]. La sefial se construye utilizando hasta el octavo arménico de la serie de
Fourier de la presion en la aorta ascendente mostrada en [80] y el desfase en la salida depende de la
longitud de la pared arterial [67]. El calculo de los coeficientes de la serie de Fourier se realizé utilizando
MATLAB®.

14200

13700

13200

12700

—— Pressure (Pa), entrada
——Pressure (Pa), salida

Presian (Pa)

12200

11700

11200

10700
05 1 1.5 2 25 3 35 4 45

Tiempo (s)
Figura 8:2: Condiciones de entrada y salida en el conducto arterial utilizadas en las simulaciones

El comportamiento de la viscosidad en funcion de la tasa de corte para los modelos Newtoniano, Ley de
Potencias y Carreau se presentan en la Figura 8:3, en ella se observa que la viscosidad predicha tanto por el
modelo de Carreau como por el modelo de Ley de Potencias aumentan considerablemente para tasas de
corte menores a 100 s~ . A altas tasas de corte, superiores a 1600 s~', se observa que el modelo de Ley de
Potencias disminuye hasta un 50 % de los valores tipicos esperados, por otro lado se observa la
concordancia que existe entre el modelo de Carreau y el modelo Newtoniano para un amplio rango de tasas
de corte (1000 - 2900 s~ ).

Estos resultados concuerdan con lo esperado a partir del estudio de modelos No-Newtonianos. La principal
ventaja de la Ley de Potencias es su simpleza; requiere Unicamente dos parametros lo que significa que los
recursos computacionales necesarios para procesar este modelo son bastante bajos. No obstante, su
principal carencia radica en que no es capaz de predecir de forma adecuada el comportamiento de los

fluidos No-Newtonianos tanto en regiones de altas como bajas tasas de corte [57]. Para el caso del fluido

64



Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

sanguineo a bajas tasas de corte (200 s~ ) la viscosidad aumenta rapidamente, llegando a valores criticos
para tasas de corte cercanas a 0 s~ ' donde p tiende a infinito. Por otro lado, en altas tasas de corte

(>1200 s™") este modelo subvalora la viscosidad.

0,02
0,018
0,016

e Carreau

Power Law

e Newtoniano

o
o
o
=

0 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000 2200 2400 2600 2800 3000

tasa de corte (1/s)
Figura 8:3: Viscosidad en funcién de la tasa de corte para tres modelos de sangre (Newtoniano, Carreau y
Ley de Potencia)

El modelo de Carreau requiere de cuatro parametros, dos mas que el modelo de Ley de Potencias, pero
ofrece un comportamiento mas adecuado tanto para altas como para bajas tasas de corte. A altas tasas de
corte la viscosidad tiende al valor utilizado para modelos Newtonianos 3,5 mPa s, mientras que a bajas tasas
de corte el valor de la viscosidad tiende a 10=0,056 Pa s. Su principal desventaja es que no incluye los

efectos del hematocrito por lo que la adaptacién del modelo a condiciones de un paciente en particular es
dificil de lograr.

También se observa que a bajas tasas de corte el comportamiento No-Newtoniano de la sangre es mas
pronunciado; esto también concuerda con estudios reoldgicos de sangre que muestran que a tasas de corte
inferiores a 100 s~ los glébulos rojos tienden a agruparse (coagulaciéon de la sangre), aumentando asi las
caracteristicas No-Newtonianas del fluido [5], [6], [58], [82]. Las tasas tipicas de corte de la sangre en el
cuerpo humano son superiores a 100 s~ ', en estudios experimentales [5] se ha demostrado que a estas
tasas de corte la viscosidad de la sangre humana con un hematocrito de 45 % alcanza valores constantes
entre 3,5y 4.0 mPa s.

En la Figura 8:4 se presenta el perfil de la velocidad para los tres modelos utilizando condiciones iniciales
para simular el comportamiento de la sangre con tasas de corte entre 200 y 800 s~ '. Se observa que tanto
para el modelo de Carreau como para el Newtoniano la velocidad presenta el mismo orden de magnitud, en

tanto que la diferencia del modelo de Ley de Potencias se debe a que este subestima la viscosidad
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sanguinea lo que provoca un aumento en la velocidad en comparacién con los otros dos modelos. Estos
resultados permiten justificar el uso de un modelo Newtoniano en la caracterizacién de un modelo de sangre

en vasos sanguineos mayores.

- == \odelo
~ 10 .
£ Newtonian
'8 = Vodelo
v 6 = — — Carreau
)
3 4
e
2
e 2
oo
(1]
b

0

2,5

tiempo (s)
Figura 8:4: Perfil de velocidad media en funcién del tiempo para los tres modelos implementados utillizando
condiciones iniciales

8.6 Modelo de la dinamica de fluidos asociada al flujo de sangre
implementado (s-DAC1)

A continuacién se resumen las caracteristicas del modelo de sangre desarrollado y los resultados obtenidos
en la simulacion de la prueba de concepto realizada utilizando este modelo. La prueba de concepto
considera elemento rigido incorporado en un segmento de arteria adrtica monocapa para analizar las

deformaciones en las uniones y el perfil de velocidad del fluido.

El modelo s-DAC1 utiliz6 un modelo Newtoniano sin turbulencia para describir el comportamiento de la
sangre [80]. Basados en los resultados anteriores, para este modelo se realizé un analisis adimensional en
el cual se consider6 al numero de Reynolds (Re) y al niumero Mach (Ma). En el caso de la prueba con la
geometria de un conducto recto con un segmento rigido presenta, para las condiciones de simulacion
empleadas, un rango de valores de Ma < 0,0052, lo que sustenta la hipotesis inicial de comportamiento
incompresible del fluido sanguineo, puesto que se cumple que Ma << 0,3. Ademas como Re < 30, el sistema
presenta un comportamiento lineal (fluido Newtoniano), lo que permite utilizar un solucionador lineal para la

implementacién de la prueba conceptual del modelo.
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Este modelo de sangre considera el hematocrito para expresar la densidad de la sangre. Esta densidad
depende principalmente de la concentracion de solidos, principalmente eritrocitos, suspendidos en el
plasma. Este parametro varia dependiendo de diversos factores fisiolédgicos, especialmente el género y
condicion fisica del paciente. Al considerar el hematocrito en el modelo de sangre se puede flexibilizar el
modelo y se tiene la capacidad de “personalizar” la simulacién al tener en cuenta condiciones que se ajustan
a diferentes pacientes, realizando un examen rutinario de sangre denominado hemograma. Este examen
mide la hemoglobina, hace el conteo de leucocitos y plaquetas y mide el hematocrito (porcentaje de

eritrocitos en el volumen total de sangre), cuyos valores normales tienen un promedio de 0,4.

La Tabla 8.4 muestra una aproximacion de la densidad del fluido sanguineo en funcién del hematocrito en
personas sanas [57]. La densidad de la sangre también depende de la temperatura, sin embargo ese
parametro no fue contemplado en el modelo, ya que en condiciones normales o controladas las variaciones
de temperatura en el organismo son muy pequenas, esencialmente el comportamiento es constante con
promedio de 37 °C. En futuros trabajos se puede evaluar si aumentos significativos en la temperatura de la
sangre deben de tomarse en cuenta en el modelo e incluir la dependencia de la temperatura o en el caso de

que se desee modelar el intercambio de calor entre dispositivos de asistencia circulatoria y la sangre.

Tabla 8.4: Estimacién de la densidad sanguinea en funcion del hematocrito

Hematocrito % Densidad (kg/m’)
35 1049,5
40 1052,8
45 1056,2
50 1059,5

La funcion lineal utilizada para interpolar los valores de densidad de la sangre tiene la forma:

p=0,668(H )+1026,1

Ecuacion 8.10

Donde H representa al hematocrito; el valor de H utilizado para desarrollar el modelo s-DAC1 fue H=40, esto
corresponde a una densidad de aproximadamente $1060~kg/m”3$. En este calculo de densidad se utilizé el
rango reportado en la Tabla 8.4, valores fuera de este rango reportado pueden deducirse mediante
extrapolacién mediante una funcién logaritmica; también pueden ser obtenidos mediante el trabajo conjunto
con centros médicos y expresar de esta manera este parametro como una funcién por intervalos o a trozos,

ambos casos se consideran fuera del alcance de este proyecto,

El rango de variacion de la viscosidad sanguinea reportado en la literatura se encuentra en el rangode 2 — 5
mPa s y para el caso presentado en este documento se utilizd un valor constante de 3,5 mPa s. Los

parametros del modelo s-DAC1 se resumen en laTabla 8.5.
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Tabla 8.5: Parametros del modelo s-DAC1

Parametro Valor
Densidad sanguinea [kg/m’] p=0,668(H) + 1026,1
Hematocrito (%) 40
Viscosidad dinamica [mPa s] 3,5
Densidad arterial [kg/m"] 960
Razon de Poisson 0,48
Médulo de Young [k Pd] 840

8.7 Prueba de concepto con conducto rectilineo

8.7.1 Geometria

Este modelo es utilizado para estudiar el comportamiento reoldgico de la sangre en la unién de un elemento
rigido y un segmento de arteria. La geometria utilizada busca reducir la turbulencia que puede provocar el
cambio de medio debido a la unién de diferentes materiales, el aumento en el diametro de la tuberia y su
posterior reduccién se utiliza para encausar nuevamente las lineas de flujo, ya que, se sabe que el fluido
sanguineo es un compuesto sumamente delicado, la turbulencia, la reduccién de velocidad o el
estancamiento de las lineas de flujo provoca la descomposicion de la sangre, para el dimensionado de la

seccion arterial se utilizaron valores tipicos de la aorta ascendente como los mostrados en la Tabla 8.3.

Se modeld la seccidn arterial como un cilindro isotrépico y un lumen circular, se ha reportado que estas
condiciones implican que el esfuerzo circunferencial residual no es tomado en consideracion, la presencia
del mismo ha sido corroborada mediante datos experimentales obtenidos a partir de paredes arteriales de
animales, dicho esfuerzo residual permite reducir el esfuerzo circunferencial maximo en la pared y también

puede reducir el gradiente de esfuerzo a través de la pared arterial [83].

La diferencia fundamental entre el flujo en tuberias rigidas y el flujo en tuberias flexibles es el cambio en la
presion, los cambios de presion en tuberias rigidas son transmitidos de forma instantanea a través de la
geometria de la tuberia sin embargo para el caso de tuberias flexibles este cambio de presion es transmitido
con velocidad constante [84] lo cual constituye otra razon para excluir la posibilidad de modelar a la pared
arterial como un material rigido, a la velocidad de propagacion del cambio de presién se le denomina
velocidad de propagacién de la onda de presion.

El detalle de la geometria utilizada en esta prueba de concepto se presenta en la Figura 8:5. Las
parametros de los segmentos que representan arteria y las condiciones de frontera son las mismas

utilizadas para la comparacion entre modelos Newtonianos y No-Newtonianos. En esta simulaciéon se
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aplican condiciones de simetria para reducir la cantidad de variables que el software debe resolver y
aumentar la resolucion del mallado, lo que permite obtener una solucion mas confiable en un menor tiempo.

De esta manera, como la geometria es tubular la simulacién se realiza utilizando un octavo de la misma.

Yi/x

Figura 8:5: Geometria utilizada para simular el comportamiento reolégico de la sangre
en la unioén entre una tuberia flexible y una tuberia rigida

En la Figura 8:5 también se observa que el modelo desarrollado incorpora una seccién intermedia entre las
secciones de arteria y el elemento rigido, Las dos secciones externas se modelan con las caracteristicas
mecanicas de la aorta ascendente, el cilindro rigido se modela utilizan titanio y la unién entre ambos utiliza
una polimero flexible. En este caso se utilizé nylon como polimero, también puede utilizarse Dacron
(teraftalato de polietileno) que es utilizado en aplicaciones médicas. La Figura 8:6 presenta el segmento de

geometria utilizado y la asignacién de los materiales en el modelo desarrollado.

La eleccién de los materiales se basé en especificaciones médicas comunes. La tuberia rigida se modeld
con Titanio beta-21S ya que es un material inerte que no provoca reacciones adversas en el cuerpo y es
insoluble, por lo que no libera iones. Usualmente los dispositivos implantables se recubren de nitruro de
titanio para prevenir la corrosion, por ejemplo, en el caso del dispositivo de asistencia ventricular de AbioCor
esta hecho principalmente de titanio y Angioflex (patente basada en poléter de poliuretano) [5]. Por otra
parte, como el titanio y la pared arterial son materiales con caracteristicas elasticas muy diferentes (sus
modulos de elasticidad difieren en ordenes de 10%), se incorpora un material con caracteristicas intermedias
para realizar el acople y reducir el esfuerzo en las uniones, con el fin de evitar desgarres o laceraciones en la

pared arterial.
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Figura 8:6: Segmento de geometria y asignacién de materiales (unidades
en milimetros)

8.7.2 Resultados de perfiles de lineas de flujo y deformacién

La interaccién fluido-estructura en este caso fue simulada utilizando directamente la caracteristica FSI del
modulo CFD en COMSOL Multiphysics y una condicion de entrada pulsatil, Estas caracteristicas permiten
estudiar si existen puntos de remanso y deformaciones en la geometria en estudio, pero las valores
presentados de velocidades no corresponden a valores bioldgicos. La velocidad maxima en la aorta se
presenta en la fase sistélica del corazon y suele presentar valores alrededor de 150 c¢m/s con velocidades
medias alrededor de 0,5 cm/s. A continuacion se presenta una muestra de los resultados relevantes que se

obtuvieron con esta simulacion.

El objetivo de la geometria implementada es reducir la posibilidad de lineas de recirculaciéon y suavizar la
transicion del flujo durante el cambio de medio, se considera que estos resultados seran de utilidad cuando
se deba determinar las caracteristicas y condiciones de frontera en la entrada del impulsor de la bomba de
sangre. En la Figura 8:7 se presenta las lineas de flujo obtenidas en el punto de velocidad maximo, se
resaltan las lineas en las regiones de transicion, ya que en estos puntos es donde se presenta mayor
probabilidad de deformacién del patrén de lineas laminares debidas a recirculacion. En esta figura también

se observa el comportamiento parabdlico del perfil de lineas de flujo caracteristico de flujos Newtonianos.
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t(28)=1.27 Streamline: Velocity ﬁeld/(_Spatié'[) et

t(28)=1.27 Streamline: Velocity field (Spatial)
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Figura 8:7: Lineas de flujo en tuberia rectilinea (izquierda) y en la zona de transicion de materiales (derecha)
del modelo monocapa

Finalmente la Figura 8:8 presenta el perfil de deformacion obtenido, se muestra el desplazamiento maximo y

minimo que experimenta la geometria empleada y se observa que el desplazamiento maximo se da en el

conducto arterial que es el material mas flexible en el sistema planteado.

t(33)=1.32 Surface: Total displacement (mm) t(20)=1.19 Surfa:e:Totalldisplacement (mm)
Max/Min Volume: Total displacement (mm) Max/Min Volume: Total displacement (mm)
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Figura 8:8: Perfil de deformacién maximo (izquierda) y minimo (derecha) en el modelo monocapa de
geometria rectilinea

- " P

En la se muestra el desplazamiento experimentado por el material arterial y su evolucion en el tiempo, se
denotan ademas los valores maximos y minimos de este desplazamiento, los cuales se dan en =1,32 s y
t=1,19 s respectivamente. La aorta puede alcanzar un diametro de hasta 4 ¢m, no obstante estos suelen
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asociarse con un padecimiento de la pared arterial. Los desplazamientos relativamente pequefos

(Ar=0,38mm) experimentados por la pared arterial corroboran el comportamiento lineal asumido para este

modelo.
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Figura 8:9:Desplazamiento experimentado por la pared arterial monocapa en funcién del tiempo

Los desplazamientos observados en la pared arterial se encuentran en fase con la onda de presioén utilizada
como condicion de entrada y en ningin momento superan los limites considerados para dafio vascular. La
magnitud de este desplazamiento se debe principalmente a dos razones: el médulo de elasticidad utilizado y

la longitud de la seccién arterial junto con las condiciones de frontera (frontera fija en la entrada del modelo).

8.7.3 Perfil de esfuerzo

Para determinar el esfuerzo al que se ven sometidas las paredes del conducto debido a la onda de presion
que se propaga a través del fluido sanguineo en miras de desarrollar un disefio adecuado en etapas
posteriores de investigacion se utiliza como indicador el esfuerzo de von Mises. En la Figura 8:10 se observa
que el mayor esfuerzo experimentado en la tuberia se da en las uniones entre los materiales en especial
entre el Nylon y la aorta (alrededor de 0,35 MN/m’), la razén de esto se atribuye al médulo de elasticidad de
estos materiales. Dado que la pared arterial es sumamente flexible (en comparacion con el nylon y el titanio)
esta cede facilmente debido a las fuerzas que ejerce el fluido en el interior de la tuberia, dado que el nylon
constituye un material mas rigido este no consigue seguir el desplazamiento de la pared arterial sin
experimentar un esfuerzo en su estructura interna, en la Figura 8:10 se presenta dicho perfil tanto en la

pared externa del conducto (derecha) como en la interna (izquierda).
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Figura 8:10:Perfil de esfuerzo de von Mises en las paredes externas (derecha) e interna (izquierda) del

conducto.

Debido a que el mayor esfuerzo que experimenta la tuberia se da en la unién entre los diferentes materiales,

se presenta en la Figura 8:11 la evolucion en el tiempo del esfuerzo de von Mises en dichas uniones.
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Figura 8:11:Perfil del esfuerzo en la unién entre materiales

Nylon-Artery

No obstante el esfuerzo experimentado por el nylon no resulta alarmante debido a que se encuentra muy por

debajo de valor del médulo de Young de este material 2x10° Pa, como se recordara el médulo de elasticidad

define la relacion entre el esfuerzo y la deformacién de un material, cuando el esfuerzo experimentado es

superior a este madulo el material entra en una regién no lineal denominada plastica, esto quiere decir que la

deformacion experimentada se vuelve irreversible, los valores mostrados en el perfil de esfuerzo (< 25% de

E....) permiten establecer que el material se encuentra dentro de la region lineal de su comportamiento, en el

caso de la unién entre el titanio y el nylon el riesgo es incluso mucho menor por lo que la posibilidad de un

desgarre en la aorta es poco probable.
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Los materiales viscoelasticos se caracterizan por tener un comportamiento dependiente del tiempo, en esta
clase de materiales la relacién esfuerzo-deformacion presenta una curva de histéresis cuya integral

representa las pérdidas de energia en dicho material. En la Figura 8:12, la densidad de energia en las
paredes del conducto.
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Figura 8:12:Densidad de energia en la pared del conducto

Se desea obtener una aproximacion de la energia disipada por ciclo cardiaco debido al comportamiento
viscoelastico de la pared arterial, al realizar la integracion numérica de la densidad de energia sobre el
volumen del material, en este caso la pared de la aorta, se obtiene la disipacion de energia debido a las
caracteristicas viscoelasticas de la aorta ascendente, su comportamiento en funcién del tiempo se muestra

en la Figura 8:13 y la energia consumida por ciclo cardiaco es 0,176824752 J aproximadamente.
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Figura 8:13:Disipacién de energia en la pared arterial monocapa en funcién del tiempo
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8.7.4 Perfil de la tasa de corte

Ademas de los perfiles de lineas de flujo, deformacién y esfuerzo se incluyo el perfil de la tasa de corte que
experimenta el modelo del fluido sanguineo y la pared arterial, debido a que se modelé al fluido sanguineo
mediante una aproximacién Newtoniana la tasa de corte y el esfuerzo de corte en la pared se encuentran
relacionados mediante una relacién lineal proporcional a la viscosidad [57], la importancia de este perfil
radica en la correlacion que se ha encontrada entre el esfuerzo de corte experimentado en la pared arterial y

el desarrollo de enfermedades del sistema cardiovascular.

Volume: Shear rate (1/s)

A 1496.7 Volume: Shear rate (1/s)

A 1496.7

¥ 14701 ! ¥ 14.701

Figura 8:14:Peffil de la tasa de corte maxima experimentada por la tuberia monocapa

El rango del esfuerzo de corte apropiado para el flujo sanguineo y la utilizacion de bombas (asistencia
circulatoria) es de 10° — 10°® s [57], los resultados mostrados en la Figura 8:14 se encuentran dentro del
rango esperado, no obstante se debe prestar especial atencion en las paredes de la tuberia rigida, las bajas
velocidades, baja tasa de corte y zonas de recirculacion pueden provocar el desarrollo de placa o trombos
[85], un incremento en el grosor de la capa intima ha sido observado en regiones de bajo esfuerzo de corte
en la pared arterial [86] ya que promueven la aglomeracién de las plaquetas, el aumento en el esfuerzo de
corte rompe estas aglomeraciones y reducen la posibilidad de desarrollo de placa adherida a la pared
arterial, lo que también provoca una disminucion en la viscosidad de la sangre (comportamiento No

Newtoniano).
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9 Principios de actuacién y fuentes de energia utilizados

actualmente en dispositivos de asistencia ventricular (VAD)

Los dispositivos de asistencia ventricular (VAD) se utilizan desde la segunda mitad del siglo XX, teniendo
una gran evolucion en los ultimos afios en cuanto a la cantidad de equipos comercialmente disponibles y el

éxito de tales dispositivos.

Los VAD tienen como propésito ayudar al corazon a impulsar la sangre a través del organismo, en algunos
casos incluso sustituyendo la funcién de alguna parte dafiada del corazén, con el fin de que el paciente
pueda esperar por un trasplante, que una parte del corazén se recupere o bien como tratamiento

permanente [87].

A continuacién se detallan los tipos de actuadores y fuentes de energias mas populares empleados hasta el

dia de hoy.

9.1 Tipos de actuadores

Se han utilizado dos tipos de actuadores: eléctricos y neumaticos. Los eléctricos pueden tener dos tipos de
comportamiento: pulsatiles y continuos, mientras que los neuméticos se han utilizado principalmente para
producir flujo sanguineo pulsatil. Los pulsatiles se caracterizan por imitar la pulsacion natural del corazén
(latidos), mientras que los continuos hacen circular la sangre a un ritmo permanente a través del sistema

circulatorio [88].

Para las bombas pulsatiles se utilizan generalmente bombas de desplazamiento positivo, en las cuales se
atrapa cierta cantidad de sangre en una cavidad que se expande para luego forzar su desplazamiento a
través de una salida en el destino utilizando una cavidad que se contrae [89]. En la Figura 9:1 se muestra

una bomba de este tipo.

76



Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

Figura 9:1: Bomba de desplazamiento positivo

Uno de los métodos utilizados para las bombas continuas consiste en utilizar bombas centrifugas, que
consisten en acelerar la sangre mediante un impulsor (impeller), que es un dispositivo giratorio que capta la
sangre por una cavidad y la acelera radialmente contra la estructura contenedora para luego ser expulsada
por la salida [90]. La direccidon de entrada y salida del liquido a la bomba puede darse en cualquier
direccién, aunque tipicamente se han utilizado bombas en las cuales el liquido sale en direccion contraria a
la direccion, de entrada. Un esquema de bomba centrifuga se muestra en la Figura 9:2.

fluid in 9 L
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Figura 9:2: Bomba centrifuga
El otro método utilizado para producir un flujo continuo es el uso de bombas axiales, como la que se muestra
en la Figura 9:3. Tienen como caracteristica que el impulsor funciona en forma similar a un abanico, en el
cual el flujo de salida y entrada de la sangre sigue una trayectoria recta, o sea, mantienen la misma
direccion, luego de pasar por el impulsor [91], [92]. Con este tipo de bombas se han desarrollado los VADs

mas pequenos.
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Figura 9:3: Bomba axial

Las bombas continuas irrigan de manera adecuada al sistema circulatorio con sangre, pero eliminan o
reducen grandemente el pulso del paciente, comunmente utilizado como signo vital de una persona, por lo
que en este tipo de dispositivos el paciente debe portar documentacion que indique que la falta de pulso no

implica que esté muerto.

Un aspecto relevante en las bombas continuas es la suspension del rotor. Tipicamente los rotores de las
bombas han estado suspendidos mediante rodamientos (roles, bearings), que tienen como desventaja la

friccion de las partes, necesitando lubricacion, mantenimiento y haciéndolas mas susceptibles a fallas.

Algunos de los VADs mas recientes utilizan sistemas de suspension electromagnética o hidrodinamicas [93],
[94], las cuales tienen la ventaja de evitar por completo el roce de las partes, lo cual da ventajas para el
sistema y para el paciente. La ventaja para el sistema es que al disminuir la friccién, la generacion del
movimiento del rotor requiere menos energia, por lo tanto el sistema de alimentacién eléctrico del rotor
puede operar con baterias mas pequefias y por mas tiempo, lo cual también hace el sistema mas portable,
que termina beneficiando al paciente. Sin embargo, la gran ventaja para el paciente, es el hecho de que al
eliminar por completo la friccién, se eliminan vibraciones mecanicas en el pecho del paciente (en el caso de
dispositivos internos), lo que brinda mayor calidad de vida. La Figura 9:4 muestra un sistema de suspensién

electromagnética.
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Figura 9:4: Rotor de suspensién magnética

9.2 Fuentes de Energia

La fuente de energia que requiera el dispositivo de asistencia ventricular depende del actuador utilizado, ya

sea eléctrico o neumatico.

Debido al movimiento mecanico del actuador, ninguna fuente de energia que se pueda instalar internamente
al paciente es suficiente para mantener el movimiento del actuador por largo tiempo, lo cual hace necesario

el uso de fuentes externas de alimentacion.

Los sistemas neumaticos necesitan una reserva de aire a presion para generar el flujo de aire que accionara
al dispositivo. Para esto se requiere de una bomba de aire que llene un compresor que debe trabajar entre
una presion minima y maxima segun lo que necesite el actuador. Generalmente eso se une al control del
sistema, resultando en una unidad externa grande, que debe mantenerse en una estructura con ruedas para
que permita el desplazamiento del paciente. Debe tener conexién a la red eléctrica para accionar la bomba

que llena el compresor.

Para los sistemas eléctricos, se necesita una bateria externa, como el de la Figura 9:5 [91]. Los sistemas
actuales, con motores de suspension magnética e hidrodinamicos requieren cada vez una menor cantidad
de energia eléctrica, lo que permite la operacién con una bateria de tamafo reducido. En estos casos se
trabaja con una bateria principal, una de respaldo, y con conexién eléctrica a la red; esta ultima para
recargar baterias y para operacién continua, por ejemplo, para cuando el paciente se encuentra reposando,

y mantener asi las baterias cargadas.
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Figura 9:5: Esquema externo de un sistema de asistencia ventricular

Los sistemas anteriores comparten la desventaja de que se requiere un medio fisico para hacer llegar la
energia al sistema circulatorio, lo cual implica conductos que salen por la piel del paciente (método

percutaneo), exponiéndolo a infecciones.

Las nuevas tecnologias en cuanto a actuadores eléctricos, como las bombas con rotores de suspension
magnética, tienen la ventaja de requerir mucho menos energia para su funcionamiento. Esta baja en la
demanda eléctrica, posibilita el uso de sistemas de transmisién de energia transcutanea, o sea, transmision
de energia eléctrica de forma inalambrica a través de la piel. Existe experiencia al respecto y disefios

exitosos para diversas aplicaciones médicas. La Figura 9:6 muestra un esquema basico de este tipo [95].
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Figura 9:6: Esquema basico de un sistema de transmisién de energia transcutanea

La transmision inalambrica de energia, tipicamente se realiza mediante circuitos de bobinas y capacitores
sintonizados. El gran inconveniente de estos sistemas es la baja eficiencia de la transmision con la distancia,
sin embargo, en sistemas de este tipo, la separacion es pequeia, debido a que es tan solo el grosor de la
piel, lo cual conduce a eficiencias aceptables. De esta forma es posible obtener un sistema independiente de
una conexion fisica exterior en lo que respecta a alimentacion eléctrica. La Figura 9:7 muestra un circuito

bésico para la transmision de energia transcutanea [96].
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Figura 9:7: Circuito base de un sistema de transmisién de energia transcutanea

En estos sistemas es comun el uso de bobinas planas, por ser el tipo que mejor se acopla a un sistema de

implante bajo la piel. Un esquema de este tipo se muestra en la Figura 9:8 [97].
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Figura 9:8: Bobinas planas para uso en un sistema de transmision de energia transcutanea
En un sistema de transmisién de energia transcutanea, es conveniente utilizar también sistemas de
comunicacion inalambricos para el control del VAD, y asi eliminar heridas expuestas en la piel que pueden

generar infecciones al paciente.

9.3 Comparacién de algunos sistemas comerciales

A modo de comparacion, se eligieron 7 de los principales sistemas comerciales que se han utilizado y se
utilizan en el mundo. La Tabla 9.1 muestra los principales sistemas [98—108], donde se presentan sus

caracteristicas técnicas mas importantes.

La mayoria de dispositivos actuales tienen como caracteristica que producen un flujo sanguineo continuo,
debido a que técnicamente son mas faciles de implementar, mediante un rotor eléctricos al cual se le varie la

velocidad segun la cantidad de sangre que se necesite circulando por el cuerpo.
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Tabla 9.1: Comparacién de los principios de actuacién utilizados actualmente en dispositivos de asistencia

ventricular
Parametros
Dispositivo . . Portabilidad | Velocidad .
Consumo [#] | Tipo de actuador Tipo d?, FIuj? (tamafo, | de Rotacion Tiempo d,e
suspension | sanguineo autonomia
peso) [rpm]
3 horas con
De ulso baterias
Motor eléctrico con | Mecanica con |- . P 4.3 cmx 8.1 *  Paquete
. ) minimo a 6000 — .
HeartMate Il 14 (nominal) rotor de magnetos | rodamientos . cm de energia
. continuo. 15000
permanentes de ceramica Axial 281.3¢ de
emergencia:
8 horas
L Cilindrico:
L\:I(I)c;tor rotgrlecmgg Mecanica con _1,12’”’” Velocidad
HearMate XVE mayor-15 rodamientos | Pulsatil diametro x| fisiologica. | 6.5 horas
magnetos de rodillos 58mm alto | \ax 120
permanentes
1255 ¢
Suspensioén
Motor eléctrico con | magnética Pulsatil 21 mm
MiFlow - 9 o . diametro 10-14000 3-5 horas
rotor suspendido | tecnologia Axial
65¢g
MaglLev
Motor eléctrico con Suspen.sio'n .
HeartWare (HVAD) |3.0-7.0 . magnética/ Continuo 160 g 1800 — 4000 | 3-5 horas
rotor suspendido o
hidraulica
Cilindrico:
Motor eléctrico con Suspension diametro
DuraHeart 3.6 o magnética/ Continuo 73mm x 1200-2400 3*1/2 horas
acople magnético L
hidraulica 45mm alto
Peso: 540¢g
Cilindrico:
MicroMed Motor eléctrico con | Mecanica con diametro 7500 _ |Hasta 8
10-12 rotor de magnetos | rodamientos Continuo 24mm x horas  con
DeBakey - 12500 .
permanentes ceramicos 68mm alto baterias
Peso: 120g
Cilindrico:
Motor eléctrico con | Mecanica con diametro
Impella® 5.0 Menos de 1.07 . Continuo 7.2mm X 0-33 000 6 horas
rotor central rodamientos
140mm alto
Peso: 120g

Estos dispositivos eléctricos tienen la ventaja de poder contar con baterias adicionales para su
funcionamiento, lo que les da autonomia de uso para que el paciente pueda realizar labores de manera

independiente, como hasta salir de casa por algunas horas.

También es clara la tendencia a utilizar piezas mecanicas que reduzcan el mantenimiento y la vibracion,

como los rotores suspendidos magnética o hidraulicamente.

La Tabla 9.2 muestra una comparacion de las tres principales fuentes energia de los sistemas de asistencia

cardiaca. Es una comparacién de origen técnico [98—108].
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Tabla 9.2: Comparacién de las fuentes de energia utilizadas actualmente en dispositivos de asistencia

ventricular
Parametros
Fuentes de energia Flujo Tamaio medio . Maxima potencia a .
o Autonomia Redundancia
sanguineo [em] entregar [W]
Eléctrico percutaneo Continuo 15x10x7 8 horas 25 W (comercial, Pero es| g;
factible mucho mas).
Eléctrico Transcutaneo Continuo 10x8x5 3 horas 15W Si
Neumatico Pulsatil Maquinas fuera Ninguna No
del cuerpo

Los sistemas neumaticos, aunque son fuente de energia que se utilizan para producir flujos sanguineos
pulsatiles que imitan de mejor manera el pulso natural del corazon, tienen la desventaja de ser grandes y

pesadas. Esto limita grandemente el desplazamiento de las personas, lo que les resta calidad de vida.

Por otra parte, los sistemas eléctricos tienen la ventaja de poder almacenar energia en baterias, lo cual
brinda redundancia y portabilidad. Generalmente son sistemas que trabajan en condiciones normales
alimentados del sistema eléctrico, lo que mantiene cargadas las baterias para cuando el paciente requiere

movilidad. Esto le da calidad de vida.

Entre los sistemas percutaneos y transcutaneos, el primero tiene la desventaja de que se necesita una
herida abierta para el paso de cables que llevan la energia al dispositivos, mientras que los segundos al
transmitir energia a través de la piel, eliminan la posibilidad de infecciones al no requerir de un orificio
abierto. Sin embargo tienen la desventaja de transmitir menos energia que aquellos medios que utilizan

cables.
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10 Discusion y Conclusiones

Este proyecto fue definido como un estudio exploratorio; esta clase de investigacidon es recomendable
cuando la informacién que se posee es insuficiente y es necesario aumentar los conocimientos del objeto de
estudio. Sabino en [109] define la investigacidon exploratoria como: “Son las investigaciones que pretenden
darnos una vision general y sélo aproximada de los objetos de estudio. Este tipo de investigacion se realiza
especialmente cuando el tema elegido ha sido poco explorado, cuando no hay suficientes estudios previos y
cuando aun, sobre él, es dificil formular hipétesis precisas o de cierta generalidad. Suelen surgir también
cuando aparece un nuevo fenémeno que, precisamente por su hovedad, no admite todavia una descripcion
sistematica, o cuando los recursos de que dispone el investigador resultan insuficientes como para

emprender un trabajo mas profundo.”

La investigacion exploratoria descrita en este documento permitié plantear dos proyectos de investigacion
ante la Vicerrectoria de Investigacion y Extension del |.T.C.R., los cuales dieron inicio en enero del 2013 y
con los cuales se da formalmente inicio al desarrollo de un dispositivo de asistencia circulatoria; se debe
resaltar que estos proyectos son considerados una primera fase para alcanzar dicho objetivo. Los proyectos

que son consecuencia directa de este estudio exploratorio son:

* Modelo de un impulsor para la aplicacién en bombas de sangre: Participan las Escuelas de
Ingenieria Electrénica y Fisica del I.T.C.R. y médicos del Hospital Calderén Guardia y la Clinica El

Roble. Este proyecto es la primera etapa en el disefio de un impulsor de sangre y consiste en
modelar y simular la interaccién entre el flujo sanguineo y las partes méviles de un impulsor de una
bomba de sangre. La simulacién se basa en el método de elementos finitos y busca relacionar las
caracteristicas reolégicas de la sangre a través de este impulsor con el posible deterioro de la
misma. Adicionalmente, el modelo de sangre que se desarrollara para la simulacion, podra también

contribuir en la evaluaciéon de otras enfermedades del sistema circulatorio.

*  Prueba de concepto de un sistema de Transmisién de Energia Transcutanea (TET): Este proyecto

esta a cargo del Ing. Anibal Coto Cortés y en él participan las Escuelas de Ingenieria en Electrénica
y Biologia del I.T.C.R. Es la etapa inicial para el desarrollo de un prototipo funcional para
proporcionar energia a un dispositivo de asistencia cardiaca, pero que sirva como referencia para el
desarrollo de dispositivos de este tipo, autdctonos y aplicables en seres vivos. La transmisién de
energia inalambrica a través de la piel, o Transmision de Energia Transcutanea (TET), es una
opcién atractiva que significa disminuir riesgos para el paciente, con lo que gana calidad de vida.
Ademas deben evaluarse los riesgos que un sistema de este tipo significa para la piel expuesta a
las radiaciones electromagnéticas. En este proyecto se estudiaran modelos de transmision de

energia y modelos de la piel humana, para elegir uno de cada uno y realizar una prueba de
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concepto de un sistema de TET. Se realizara una simulacion numérica del sistema y su interaccién
con la piel, para luego validarlo experimentalmente. Se analizara tejido de piel animal similar a la
humana, expuesto al sistema de transmision, para determinar la afectacion de este debido a la
transferencia de energia a través de la piel. Los resultados se daran a conocer a la comunidad

cientifica.

10.1 Evaluacion de antecedentes e implementacion de modelo de

sistema cardiovascular

Varios modelos matematicos existentes fueron revisados y comparados cualitativamente, ademas se
implementaron seis de ellos en la version MATLAB/Simulink® R2011a. Se escogié un modelo del sistema
cardiovascular completo con el propésito de simular el comportamiento del sistema circulatorio en

condiciones normales de salud

Se cred una escala de valoracion basada en propiedades cualitativas con el propésito de evaluar modelos
matematicos de acuerdo con su funcionalidad. Con esta escala se evaluaron cualitativamente diez modelos
matematicos que presentan las caracteristicas escogidas en la escala de valoracién. De estos diez modelos
matematicos se seleccionaron seis modelos, los cuales se implementaron en el programa
MATLAB/Simulink® R2011a utilizando la biblioteca CVST para obtener resultados numéricos. Se desarrollé

un modelo matematico para desarrollar simulaciones del sistema circulatorio saludable

Para desarrollar las simulaciones se parti6 de un modelo incluido en la biblioteca CVST, al cual se le
agregaron seis osciloscopios adicionales que permiten apreciar variables que antes no se podian mostrar, de
forma que se logran obtener un total de doce graficas en la simulacién. Se agregd una interfaz grafica que
muestra un resumen en forma de tabla, con los 33 parametros hemodinamicos obtenidos en cada
simulacién. Con este modelo se simulé el sistema circulatorio en una persona sana, y se obtuvo una fraccién

de eyeccion del ventriculo izquierdo (LVEf) de 58,69%.

10.1.1 Actualizacion de la biblioteca CVST

Los modelos evaluados fueron implementados utilizando la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox”.
La biblioteca original presentaba problemas de compatibilidad con las versiones mas recientes del programa,
por lo que primero fue necesario reescribir la biblioteca para hacerla compatible, y luego desarrollar los
modelos requeridos. Los 17 bloques que presentaban problemas de compatibilidad fueron actualizados y
ahora la biblioteca completa funciona en la versién actual del programa, en donde se cuenta con un total de

23 bloques.

85



Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

El funcionamiento de la biblioteca se comprobd mediante la obtencion de las funciones de transferencia de
algunos bloques. Por ejemplo, se compararon las funciones de transferencia de un diodo con saturacion de
corriente, de una resistencia con saturacion de corriente y de la curva de disociacion de hemoglobina ; todas
estas curvas se obtienen con la version de MATLAB/Simulink® R2011a al realizar barridos lineales en la
entrada, para graficar la salida en funcion de la entrada de cada elemento. Los resultados que se muestran
en las graficas obtenidas son consistentes con las graficas que incluyen los manuales de ayuda de la
biblioteca de la revisién R14.

La biblioteca actualizada es reconocida correctamente por la herramienta Simulink®, bajo el nombre de
“Cardiovascular Blockset”. Desde la ventana principal es posible insertar cualquiera de los bloques en un
nuevo modelo, o en modelos existentes. Es importante que todos los modelos incluyan un bloque
“Powergui”, el cual se debe agregar desde la biblioteca SimPowerSystems y se debe colocar en el médulo

principal de cada modelo que utilice este conjunto de bloques.

10.2 Evaluacion de antecedentes e implementacion de modelos de

sangre

La evaluacion realizada de modelos del flujo sanguineo se dividi6 en dos partes, primeramente para
comparar los modelos se definieron indicadores y sus respectivas escalas cuantitativas, posteriormente se
construy6 una lista de los parametros utilizados por otros autores para modelar el fluido sanguineo, a saber,
densidad, viscosidad, tipo de fluido, frecuencia cardiaca y presion arterial. Los resultados de esta evaluacién
permiti6 comprar modelos de sangre No-Newtonianos con modelos Newtonianos y, finalmente, se determiné
un modelo de sangre (s-DAC1) apropiado para la prueba de concepto realizada. Las principales variables
sujetas a control en el modelo de flujo utilizado son la densidad y la viscosidad. En el modelo de la pared

arterial las principales variables son la densidad, el médulo de elasticidad y la razén de Poisson.

La comparacion realizada entre dos modelos No-Newtonianos y un modelo Newtoniano nos permite concluir
que las caracteristica del flujo sanguineo en vasos sanguineos grandes se pueden modelar como un fluido
Newtoniano y las diferencias en los resultados se compensan con la disminuciéon en la capacidad de
procesamiento necesaria para realizar las simulaciones. Después de las pruebas preliminares y si el modelo
requiere un modelo de flujo No-Newtoniano, las pruebas realizadas indican que el modelo Carrau
proporciona el mejor rendimiento considerando el compromiso entre capacidad-velocidad de procesamiento

y exactitud en los resultados.

La densidad de la sangre se modelé como una funcién del hematocrito, pues se considerd que este factor es
una manera adecuada de expresar la densidad de la sangre ya que su concentracién varia en cada persona
y en especial respecto al sexo del paciente, mas importante aun ya que pueden ser determinados mediante

un examen de sangre rutinario. Con esta funcion se busca flexibilizar al modelo desarrollado y brinda la
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capacidad de “personalizar’ la simulacién para recrear condiciones mas realistas y que se ajusten a la
condicion de diferentes pacientes, esto representa una ventaja para futuras pruebas y/o ensayos ya que se
podria observar cémo afectan diferentes grados de cardiopatias las condiciones hemodinamicas y reolégicas

de la sangre.

Por su parte, la seccion arterial se modelé como un cilindro isotrépico y un lumen circular ya que estas
condiciones implican que el esfuerzo circunferencial residual no es tomado en consideracion. Ademas se

modeld la pared arterial mediante una aproximacion lineal con base en la razén de Poisson

En las simulaciones realizadas, se observa el comportamiento parabdlico del perfil de lineas de flujo
caracteristico de flujos Newtonianos. Un punto a considerar en posteriores simulaciones de este proyecto
son los puntos de bajas velocidades para determinar si pueden relacionarse con la formaciéon de coagulos si
se llegan a tener zonas de estancamiento dentro de la bomba o en la geometria del impulsor. La formacién
de coagulos depende del conjunto de fuerzas y condiciones hemodinamicas que estan fuera del alcance de
este proyecto, aun asi la existencia de puntos de remanso puede considerarse como una alerta para la

formacion de trombocitos.

El perfil de lineas de flujo no presenta lineas de recirculacién en el modelos desarrollado, ya que la
geometria utilizada reduce su aparicién. Sin embargo, en este perfil se resalta la baja velocidad que se
presenta en las paredes de la tuberia de titanio, aunque la velocidad es cercana a 0,5 m/s (velocidad media
tipica en la aorta) este zona en particular puede generar dificultades, porque bajas velocidad de flujo,
usualmente estan relacionadas con estancamiento del fluido (la velocidad y la tasa de corte a la cual se
produce la activacion de los trombocitos es dificil de determinar debido a que la activaciéon de los mismos
depende del conjunto de las fuerzas y condiciones hemodinamicas), en el caso de la sangre esto puede
provocar deposicion sobre la pared de titanio y el desarrollo de coagulos sanguineos los cuales

corresponden a un factor de riesgo muy grande para la salud del paciente.

En el perfil de deformacion se observa, como era de esperar, que el titanio debido a su rigidez no presenta
deformacion significativa (desplazamientos menores a um), de igual manera sucede con el nylon que a
pesar de ser un material mas flexible que el titanio posee un moédulo de elasticidad mucho mayor que la

pared de la aorta (orden de 10° para el material arterial mientras que en el nylon es de 10°)

El perfil de la tasa de corte se encuentra dentro del rango esperado de 10° — 10° s ~'. Areas con esfuerzo de
corte inducido artificialmente superiores a este rango han presentado condiciones favorables al proceso
ateroscleroético lo que ademas implica el deterioro del fluido sanguineo y se traduce en un empobrecimiento
en la salud y la calidad de vida de los pacientes estas condiciones deben ser evitadas ya que corresponden

a situaciones hemodinamicamente incompatibles. Asi mismo se relaciona altos esfuerzos de corte con el
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desarrollo de aneurismas especialmente en bifurcaciones arteriales donde la separacion del flujo, las bajas
tasas de corte y las regiones donde esta cambia rapidamente promueven el desarrollo de enfermedades en

la pared arterial debidas a la dilatacion y debilitamiento de las capas arteriales.

10.3 Evaluacién de fuentes de energia y actuadores

La implementacion de un sistema de apoyo circulatorio con capacidad de asistir las funciones cardiacas
comprende aspectos técnicos como el disefio y la implementacion de la bomba de sangre, la especificacion,
desarrollo y eleccion de probables fuentes de energia, posibles materiales, sistema de control adecuado y

posibilidad de aplicabilidad y maniobrabilidad segun la condicion clinica de cada posible receptor.

La evaluacion realizada permite establecer la necesidad de un estudio del suministro inalambrico de energia
eléctrica a un dispositivo eléctrico, con la intencién de caracterizar un sistema de este tipo que necesita un
dispositivo de asistencia cardiaca, ubicado dentro del cuerpo del paciente. Esta transferencia de energia se
realiza por medio de induccidon magnética a través de la piel, lo que se conoce como TET (Transcutaneous
Energy Transmision). El dispositivo, que consiste principalmente en un circuito LC (inductivo-capacitivo), se
implanta debajo de la piel del paciente y por medio de un acercamiento a una distancia corta a un dispositivo

externo se realiza la transferencia de energia.
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11 Recomendaciones

La flexibilidad del modelo del sistema cardiovascular obtenido permite facilmente realizar cambios en las
caracteristicas de los diversos elementos que lo componen. Se recomienda simular enfermedades y
observar la respuesta del sistema al acoplar un modelo basico de un dispositivo de asistencia ventricular, asi

como simular la insuficiencia cardiaca y el comportamiento del sistema cardiovascular al incluir un VAD.

También se recomienda mejorar desarrollar el modelo del dispositivo de asistencia ventricular, para incluir los
efectos de la inercia de la sangre y las caracteristicas constructivas de la hélice, asi como las propiedades
hidrodinamicas del aparato. No es necesario agregar condensadores en este modelo, debido a que un VAD
con motor helicoidal tiene las paredes rigidas. Para mejorar la exactitud de los resultados de este modelo, se
recomienda crear una interfaz que permita intercambiar los resultados de las simulaciones con COMSOL
Multiphysics®, para simular venas, arterias, tejidos y secciones del VAD, con el propdsito de obtener

resultados mas precisos, como se describe en el articulo de A. Quarteroni disponible en SIAM News [110].

El modelo matematico preliminar planteado para un dispositivo de asistencia ventricular utiliza una fuente de
flujo constante para proporcionar el flujo definido externamente. Esto hace que el dispositivo introduzca una
presion adicional en el sistema cardiovascular. Es recomendable ampliar la biblioteca CVST con modelos de
VAD basados en la presién, en lugar de utilizar dispositivos basados en el flujo sanguineo. EI modelo
circulatorio completo también permite obtener la saturacion de oxigeno en la sangre, en distintos puntos del
sistema. Con este parametro seria Util crear un mecanismo de control que permita ajustar la velocidad del

VAD de acuerdo con las necesidades de oxigeno sistema circulatorio.

La implementacion de la prueba de concepto de un modelo de sangre utilizd un modelo arterial monocapa.
Se recomienda modelar y simular la interaccion entre fluido-estructura para un modelo de arteria de dos
capas. El motivo principal de desarrollar un modelo con base a las caracteristicas de los componentes
individuales es establecer las diferencias que existen respecto a modelos que asumen un modulo de
elasticidad global distribuido en las diferentes capas. También se recomienda aplicar condiciones de frontera
obtenidos a través de pacientes con cardiopatias para observar como estas afectan las condiciones

hemodinamicas.

Con respecto al modelo propiamente del flujo, se sabe que la densidad de la sangre es funcién de la
cantidad de sélidos (concentracion de células sanguineas) suspendidos en el plasma sanguineo, a su vez se
sabe que la densidad de los fluidos varia de acuerdo a la temperatura, no obstante esta dependencia no fue
incluida en el modelo, ya que en personas saludables las variaciones de temperatura en el organismo son
muy pequeinas (esencialmente el comportamiento es constante). Sin embargo en futuros trabajos se puede

evaluar si aumentos significativos en la temperatura de la sangre deben de tomarse en cuenta en el modelo
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e incluir la dependencia de la temperatura o en el caso de que se desee modelar el intercambio de calor
entre dispositivos de asistencia circulatoria y la sangre. Si el cambio de temperatura del fluido sanguineo
aumenta, este parametro deberia de tomarse en cuenta en el modelo e incluir la dependencia de la

temperatura mediante el uso de un modelo No-Newtoniano.

Es ademas de interés determinar cémo las particulas sélidas afectan las lineas de flujo para determinar
zonas de alto riesgo, con el fin de incorporar estos resultados, en el eventual disefio de un impulsor para
asistir a la circulacion arterial, ya que se ha establecido que la geometria juega un rol clave en la
determinacion de la naturaleza de los patrones del flujo y consecuentemente en los patrones de esfuerzo de

corte en el sistema arterial.

11.1 Estrategia propuesta

Uno de los principales logros de este proyecto es que ha permitido establecer un estrategia a largo plazo
para alcanzar un prototipo de un dispositivo de asistencia circulatoria en Costa Rica. La Figura 11:1
presenta un mapa de ruta donde se muestran los principales temas que se deben desarrollar para este fin.
En verde se presentan los contenidos que se empezaron a implementar con este estudio exploratorio. En
rojo estan aquellos contenidos en los que aun se debe trabajar y en azul se presentan las posibles
herramientas que se pueden utilizar. La linea temporal de este mapa se ha estimado en 8 afios. Se

recomienda darle seguimiento a este desarrollo para lograr la meta de un dispositivo autéctono.
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Figura 11:1:Estrategia propuesta para contiuar con el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca
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13 Apéndices

13.1 Glosario de conceptos de mecanica de fluidos.

Ecuaciones de Navier-Stokes: conjunto de ecuaciones que se utilizan frecuentemente en la descripcién de
fendmenos que involucran fluidos newtonianos. Estas ecuaciones estan descritas por derivadas parciales no
lineales. En el caso de fluidos no-newtonianos se pueden utilizar las ecuaciones de Navier-Stokes

empleando tensores.

Flujo incompresible: la densidad del fluido permanece constante en el tiempo y se opone a la comprension

del mismo bajo cualquier condicién.

Flujo laminar: el movimiento del fluido es estratificado, suave, de tal manera que si la corriente tiene lugar

entre planos paralelos el fluido se mueve en laminas también paralelas sin mezclarse.

Flujo no newtoniano: fluido cuya viscosidad varia con la temperatura y presién, pero no con el gradiente de

velocidad.

Flujo newtoniano: es un fluido cuya viscosidad no depende del gradiente de temperatura y puede

considerarse constante en el tiempo (cumple con la ley de Newton para la viscosidad)

Flujo turbulento: es la caracteristica de un fluido cuando su movimiento se da en forma cadtica. Las
particulas dentro del fluido se mueven desordenadamente y sus trayectorias forman pequefios remolinos

aperiodicos.

Reologia: Estudio de los principios fisicos que regulan el movimiento de los fluidos. (tomado del Diccionario

de la Lengua Espaniola)

Riesgo de succién: Un riesgo tipico en VADs de flujo continuo, se da cuando la velocidad de la bomba no se

reduce cuando disminuye el suministro de sangre, provocando colapso ventricular.
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13.2 Modelos existentes del sistema cardiovascular

En esta seccion se resumen algunos modelos matematicos que se han encontrado en diversas fuentes
bibliograficas, que responden al planteamiento del primer objetivo especifico. Los modelos que se describen
a continuacién tienen la caracteristica de ser todos de parametros concentrados; esto tiene la ventaja de
permitir construirlos y obtener los resultados con el mismo programa de simulacion [44], que en el caso de
este proyecto es MATLAB/Simulink® R2011a.

Uno de los modelos mas antiguos que se us6 para representar el sistema circulatorio data de 1899 [40].
Propuesto por el fisidlogo Otto Frank, este modelo fisico permite estudiar las bases del comportamiento del
flujo de la sangre a través del cuerpo humano. El modelo se llamé Windkessel, en alusién a una camara con
aire, que permite modelar la elasticidad de los ventriculos en una forma muy parecida a como funcionan en

la realidad.

Los modelos que se han desarrollado desde ese entonces han sido numerosos, y todos tienen distintos
enfoques segun los métodos y los objetivos que persiguen. Entre los métodos mas frecuentes se han
preferido las analogias con otros sistemas fisicos, especialmente los sistemas eléctricos de parametros
concentrados. En estos disefios, la corriente eléctrica es vista como el flujo de sangre, mientras que la
tension eléctrica es utilizada para representar la presion en cualquier punto del sistema. Otros métodos
contemplan sistemas hidraulicos, como por ejemplo el modelo Dynasim [111] que utiliza el flujo de agua a
través de un sistema de bombas y tuberias para describir el comportamiento del sistema cardiovascular.
También es posible usar el método de parametros distribuidos, el cual consiste en construir un modelo
tridimensional de una seccion del sistema circulatorio [79] basado en las propiedades estructurales de los
tejidos, usando para este propdsito algunas herramientas de calculo mas avanzadas, como lo es COMSOL

Multiphysics.

13.2.1 Modelo Windkessel de orden 2

Este modelo fue el que propuso inicialmente el fisidlogo Otto Frank en 1899. Esta compuesto por una
resistencia y un condensador, como se aprecia en la Figura 13:1. En este modelo de parametros
concentrados se utilizan analogias entre los sistemas hidraulicos y eléctricos. La corriente representa el flujo
sanguineo, mientras que la tensién representa la presién de la sangre. La carga eléctrica corresponde al

volumen.
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La ley de Poiseuille establece que la resistencia al flujo es inversamente proporcional a la cuarta potencia del
radio de las venas o arterias. Esto quiere decir que existe una gran resistencia en las venas mas pequefas y
los capilares. Cuando se suman los aportes de cada ramificacion del sistema circulatorio, se puede
encontrar la resistencia equivalente R,. Esta resistencia se denomina resistencia periférica total (TPR, “Total

peripheral resistance”). Numéricamente tiene un valor cercano a los 1000 mmHg-s/L [52].

1(t)

O=p
1
o, %, e
L T

Figura 13:1: Modelo Windkessel de orden 2

Por otra parte, todos los tejidos del cuerpo humano son elasticos. Esto significa que las venas y las arterias
se pueden estirar, contraer y deformar; las arterias mas grandes son las mas elasticas. Esta propiedad es
conocida como distensibilidad (“compliance”). En la Figura 13:1 se usa el condensador C, para mostrar la

distensibilidad arterial total (TAC, “Total arterial compliance”).

Este modelo es sencillo de entender y de construir, pero no permite obtener suficiente informacion de salida.
El modelo predice correctamente que en sistole, cuando la valvula cardiaca esta cerrada, la presion
disminuye en forma exponencial [112]. Con un calculo aproximado de la presion arterial promedio (mean
arterial pressure, MAP) se puede encontrar entonces el flujo cardiaco y aun mas importante, el gasto
cardiaco (cardiac output, CO) dividiendo simplemente la presion arterial promedio entre la resistencia

periférica total.

Para poder resolver el sistema y encontrar la presion en el ventriculo izquierdo, se necesita indicar el flujo
sanguineo proveniente del ventriculo izquierdo como variable de entrada, y esto supone que se debe tomar
esta forma de onda de algun sitio. En el documento de Martin Hlavac [52] se usa una funcion senoidal
elevada al cuadrado para modelar este flujo. Estas formas de onda ideales afectan la precisién de los

resultados.

13.2.2 Modelo Windkessel de orden 3

Este modelo fue publicado en 1930 por dos fisidlogos suizos Ph. Broemser y Otto F. Ranke para mejorar el
modelo Windkessel, debido a que el modelo original no contemplaba correctamente la relacién existente
entre la presion y el flujo [112]. En este nuevo disefio se incorpora una resistencia que representa la
impedancia de entrada de la aorta. En la Figura 13:2 se presenta el modelo que contempla los tres

elementos.
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Figura 13:2: Modelo Windkessel de orden 3

Este disefio representa la impedancia total del sistema circulatorio de una forma mas precisa y detallada. En
los resultados mostrados en el documento original [52] se aprecié una disminuciéon de las magnitudes de la
presion sanguinea a lo largo de todo el ciclo cardiaco. Sin embargo, no era la magnitud lo que se pretendia
mejorar, sino la respuesta en frecuencia del disefio, como puede verse en Westerhof [112]. En este
documento se menciona que en esa época fue posible medir el flujo aértico de forma experimental, y al
aplicar los conceptos de Fourier al estudio de las impedancias de entrada del modelo de tercer orden, los
resultados no correspondian con las predicciones del modelo. Por esta razén se plantea mejorar el disefio

agregando un elemento adicional al modelo de tercer orden.

13.2.3 Modelo Windkessel de orden 4

Esta propuesta incorpora un cuarto elemento inductivo, denominado L, como se puede observar en la Figura
13:3. Este componente se incluye para representar la inercia que tiene la sangre —la tendencia a continuar
fluyendo— aun después de que el impulso que le dio origen al movimiento haya desaparecido. Los modelos
matematicos hablan de este parametro como “inertancia” y asi es como se encuentra en la mayor parte de la
literatura. En una publicacion de la revista American Journal of Physiology [113] se propone usar una

constante para la inertancia de 0.0051 mmHg-s"/L.

i(t) r
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Figura 13:3: Modelo Windkessel de orden 4

Los modelos Windkessel se pueden describir matematicamente usando ecuaciones diferenciales lineales. El

modelo de orden 4 esta descrito mediante las siguientes ecuaciones:

duc(t) -1 1.
= t)+— t
dt Rlcl"'c( )+clll( )

Ecuacién 13.1
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Ecuacién 13.2

13.2.4 Modelos con distensibilidad no lineal

En los tres disefios previos se us6 una distensibilidad C1 constante durante todo el ciclo cardiaco, lo que
significa que la relacién entre la presion y el volumen se considera lineal. Sin embargo, en el sistema
circulatorio real esto no ocurre asi. La relaciéon entre la presion y el volumen de cada ventriculo es una
funcion no lineal, que depende de multiples factores, como por ejemplo la fase del ciclo cardiaco (sistole y
diastole) asi como de las propiedades estructurales del musculo. Cuando el corazén esta relajado, es mas
propenso a estirarse que cuando esta comprimido por efecto de los impulsos eléctricos, que hacen que las

paredes se vuelvan mucho mas rigidas.

Una de las primeras aproximaciones no lineales para representar este comportamiento se logra a través de
un polinomio. Este polinomio describe la forma en la que un cambio en el volumen ocasiona un
correspondiente cambio en la presidon. Una ecuacion de elastancia que permite describir la elasticidad de los
ventriculos es la Ecuacion 13.3, en donde se utilizan tres coeficientes para establecer la no linealidad de la

propiedad de distensibilidad.

P(t)=pyV (t)*+p;V (t)+ Py Ecuacion 13.3

En términos eléctricos, se podria comparar el comportamiento descrito con el de un condensador construido
con materiales ferroeléctricos, en el cual la curva de polarizacién del material tiene una forma S no lineal.
Esto ocasiona que el incremento de la tension dependa del grado de polarizacion actual del material. En el
sistema circulatorio real, el incremento de presion no depende Unicamente del volumen que se introduzca en

la camara, sino también de la cantidad de sangre que ya estaba almacenada previamente.

En la practica, la distensibilidad tampoco se puede ver como un polinomio cuadratico, debido a que el
corazon se comprime y se expande, y la distensibilidad varia dependiendo de la fase del ciclo cardiaco. Esto

se vera mas claramente en la siguiente seccion.

13.2.5 Modelo de Antonio Ferreira

Antonio Ferreira [48] utilizd un circuito eléctrico para construir un modelo del corazén. En este modelo se
puede distinguir con claridad el ventriculo izquierdo, el atrio izquierdo, la valvula mitral y la adrtica, junto con

una simplificacion del modelo Windkessel de orden 3. El diagrama se muestra en la Figura 13:4.
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Tc2 =, T Cs

Figura 13:4: Modelo del sistema cardiovascular propuesto por Antonio Ferreira

En este modelo, el condensador C representa el ventriculo izquierdo, el condensador C, es equivalente al
atrio izquierdo, de modo que el diodo D+ corresponde a la valvula mitral, con su respectiva resistencia al flujo
R: (la valvula no es perfecta). La valvula adrtica esta representada por los elementos D, y Rs. La resistencia
R4 es la impedancia caracteristica, incorporada en el modelo Windkessel de orden 3. El condensador C; es
la distensibilidad periférica total. La resistencia R, es la resistencia periférica total. Como se puede ver, este
modelo combina el modelo Windkessel de orden 4 con un modelo sencillo para el ventriculo izquierdo del

corazon.

El ventriculo izquierdo, modelado con el condensador C;, tiene una particularidad: la distensibilidad del
ventriculo no es constante, sino que varia en funcion del tiempo. Para modelar este comportamiento se usa

la ecuacion de elastancia:

Emin)'En(tn)"'E

min Ecuaciéon 13.4

t . . .
Endonde t,=——, T,.,=0,2+0,15-t. y t. es el periodo del ciclo cardiaco [48].

max

La funcion de elastancia E,(t,) esta descrita por medio de la Ecuacion 13.5.

@, /10,1 ] 1]
1+, /0,7 1+(z, /1,17)}°

E,(1,)=1.55

Ecuacion 13.5

La funcién de elastancia descrita por la Ecuacion 13.4 describe la rigidez del ventriculo izquierdo en funcion
del tiempo. El inverso de esta funciéon es conocido con el nombre de distensibilidad (compliance). En la

Figura 13:5 se muestra la grafica de la funcion de elastancia E(7).
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Figura 13:5: Funcién de elastancia para un ritmo cardiaco de 75 latidos por minuto

En la Figura 13:5 se aprecia como el ventriculo se vuelve rigido durante los primeros 0,3 segundos debido a
que en ese intervalo esta en sistole. Luego se puede ver cdmo se relaja el musculo, volviéndolo mas

elastico, hasta que permanece relajado por el resto del ciclo cardiaco.

Este modelo permite observar con detalle el lazo de presién-volumen del ventriculo izquierdo. Con ayuda de
esta simulacion, A. Ferreira también propuso un modelo de parametros concentrados para simular un
dispositivo de asistencia ventricular sencillo. El modelo esta formado por varias resistencias, una inertancia y
una fuente de flujo sanguineo conectadas en serie. Los resultados de estas simulaciones se pueden

encontrar en la publicacién correspondiente [48].

13.2.6 Modelo de Ottesen

Este modelo fue desarrollado por J. T. Ottesen en su libro de modelos matematicos aplicados a la fisiologia
humana [114]. Este libro trata con detalle el enfoque de modelado matematico usando parametros eléctricos
como analogia al sistema circulatorio. En la Figura 13:6 se encuentran los equivalentes eléctricos que
representan todo el conjunto de arterias y venas del cuerpo humano. Al lado izquierdo se observan las
valvulas adrtica y pulmonar, representadas con diodos. Seguidamente, la resistencia ROs es la impedancia
de entrada del sistema de alta presion (sistema circulatorio periférico, ubicado a la salida del ventriculo
izquierdo) y la resistencia ROp es la impedancia de entrada del sistema de baja presion (circulacion
pulmonar, ubicada a la salida del ventriculo derecho). Los demas componentes modelan las ramificaciones

principales de cada uno de estos sistemas.
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Ventriculo Atrio
lzquierdo Derecho

Ventriculo Atrio

Derecho
I~ I*I"I"I"

Figura 13:6: Sistema circulatorio sistémico y pulEonar p_ropuesto por Ottesen

Izquierdo

Ottesen también propuso los modelos matematicos del corazén, que estan basados en condensadores
variables para incluir los efectos de las funciones de elastancia E(t). En la Figura 13:7 se aprecian los
modelos equivalentes para los atrios y los ventriculos. En esta figura se observa la vélvula mitral (MV), la
valvula aodrtica (4V), la valvula tricuspide (TV) y la valvula pulmonar (PV) y cuatro condensadores que
representan el atrio izquierdo (E,), el ventriculo izquierdo (E.(2)), el atrio derecho (E..) y el ventriculo derecho

(En(®)).

Circulacién Circulacion
Pulmonar Sistémica

Circulacioén Circulacién

Sistémica Pulmonar

Era
Figura 13:7: Modelo de las camaras del corazén propuesto por Ottesen

Todo el sistema esta interconectado, pero se representa en circuitos separados por comodidad. La gran
ventaja de representar el sistema circulatorio de esta forma es que se puede editar y ajustar cada uno de los
parametros en forma individual, lo cual permite simular condiciones complejas. Por ejemplo, aumentando
una determinada resistencia se puede simular el efecto que tendria una obstruccién en alguna parte del
sistema. Al incrementar la resistencia de la valvula mitral, se puede simular una enfermedad llamada

estenosis de valvula mitral; lo mismo al incrementar la impedancia de entrada de la aorta para simular
estenosis aortica.
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El inconveniente de este tipo de modelado en parametros concentrados es que se necesita especificar
manualmente el valor de cada componente, y muchas veces las variables son dificiles o incluso imposibles
de medir. En el libro de Ottesen [114] hay tablas con parametros estandarizados que se pueden usar para

simular estos modelos.

13.2.7 Modelo “Heart Systemic Pulmonary”

Este modelo fue desarrollado por Zhe Hu [46] como parte de su trabajo de maestria, y permite simular las
interacciones entre el sistema cardiovascular y el sistema respiratorio. En la simulaciéon se cuenta con una
interfaz grafica a través de la cual se pueden establecer los parametros de entrada de la simulacion, y
obtener la informacién mediante un conjunto de osciloscopios. Sin embargo este modelo no cuenta con la

documentacién que respalde el funcionamiento del modelo, y que explique cémo se utiliza la simulacion.

13.2.8 Modelo PNEUMA

Este modelo fue desarrollado por la Universidad de California del Sur [47] y requiere un total de 470
parametros de entrada para simular el funcionamiento del sistema circulatorio, las interacciones con el
sistema respiratorio y con el sistema nervioso central. El modelo es una combinaciéon de otros modelos
matematicos desarrollados a través de la historia, y permite obtener un total de 63 parametros de salida. En

la pagina oficial [115] se puede descargar una copia para fines no comerciales.
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13.3 Bloques finales en la biblioteca con MATLAB® 2011a

La version actualizada de la biblioteca CVST se compone de un total de 23 bloques, agrupados en seis
médulos principales de acuerdo con su funcion en el sistema circulatorio. A continuacién se describen en

forma breve los médulos y los bloques incluidos en la biblioteca.

Corazdén

Este modulo contiene los bloques necesarios para modelar el corazéon. Los elementos incluidos en esta
seccidn se encuentran en la Figura 13:8. Como se aprecia, esta seccion estd compuesta por las cuatro
camaras independientes, junto con una valvula independiente que permite modelar cualquiera de las cuatro
valvulas del corazén, y un elemento adicional que permite introducir manualmente el ritmo cardiaco. Este

parametro se utiliza ampliamente en la mayoria de los bloques de este apartado como variable de entrada.

Left Atrium

Left Wentricle

=
o

HR Fegulatany
Figura 13:8: Bloques para modelar el corazén

Atrios y ventriculos

Tanto los atrios como los ventriculos estan construidos de forma similar. En forma resumida estan
constituidos por una fuente de tensién, cuyo valor depende de la corriente que circule a través del mismo
mediante una funciéon de elastancia de tercer orden, con cuatro coeficientes. Por ser tan parecidos, se
pueden simular con el mismo modelo matematico, ajustando solamente los parametros mas importantes,
como por ejemplo el ritmo cardiaco, la elasticidad maxima, el volumen y la presion iniciales en las camaras,

entre otros.
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El modelo propuesto en la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox” esta dividido en dos secciones

principales, como se puede apreciar en la Figura 13:9.

in . . -
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L

: @ Modelo del
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wad Inte grator
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T- pulse peiicd tims

Tmax Caleulator

Constant

Figura 13:9: Modelo matematico para el ventriculo izquierdo

La parte inferior del diagrama mostrado en la Figura 13:9 se encarga de generar una funcion de elastancia
normalizada, que se utiliza para describir la rigidez de las paredes de las camaras a lo largo de todo el ciclo
cardiaco, y para considerar los efectos no lineales se usa un polinomio de orden 3. La grafica de esta funcion
de elastancia se muestra en la Figura 13:10. Esta funcion se puede comparar con la que utiliza Antonio
Ferreira para modelar la elastancia del ventriculo izquierdo (ver Figura 7:14).
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Figura 13:10: Funcién de elastancia E(t) utilizada en el modelo CVST

La parte superior del diagrama mostrado en la Figura 13:9 contempla las ecuaciones que describen el atrio o
el ventriculo estudiado. Cada una de las camaras del corazén se modela en dos secciones, una para la
“presidn activa” cuando el corazén entra en la etapa de sistole, y otra para la “presion pasiva” que se utiliza
cuando el corazon entra en la fase de diastole. Las ecuaciones que describen este comportamiento son las

siguientes:

t
P (t)=E o E,(t,)| EDV— [ Qdt—V,

red Ecuacién 13.6

_ _PIndex-V(t)
Ppas(t)_e 1 Ecuacién 13.7

En las ecuaciones anteriores se consideran las siguientes variables:

Epax Elastancia maxima

E.(t,) Funcién de elastancia normalizada
EDV Volumen al final de la diastole

0 Flujo en el ventriculo o atrio

Vs Volumen inicial en el ventriculo o atrio

La presion del atrio o ventriculo es igual a la expresion de presion activa o pasiva que sea mayor en el
instante en el que es evaluada. De esta forma se tiene la Ecuacién 13.8 para describir la presién de cada

una de las camaras:
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P(t)Z[P““(t) si Py (t)=P,,(t)

[Ppas(t) si P (t)<P

act pas ( t Ecuacién 13.8

Para la actualizacién de este médulo de la biblioteca con respecto a la versién R14 fue necesario reparar los
enlaces rotos, eliminar los conectores T (los cuales no son necesarios en esta version de
SimPowerSystems) y ademas se conect6é un medidor para observar la funcion de elastancia descrita por el

ventriculo. Esta funcion de elastancia corresponde a un polinomio de tercer orden.

Valvulas

Este bloque permite modelar las valvulas del corazén. Esta formado por dos diodos, uno en polarizacion
directa, con baja presion de apertura, y otro en polarizacién inversa, con una presion de apertura mas alta
para modelar las valvulas defectuosas. Ademas cada valvula tiene su propia resistencia interna y un
condensador para simular la distensibilidad, parametros que son configurables a través de la interfaz grafica
del programa MATLAB/Simulink®.

La Figura 13:11 corresponde a la implementacion del modelo en la versién nueva de la biblioteca, en la cual
se cambiaron los cuatro componentes basicos debido a que éstos no fueron localizados por el programa
MATLAB/Simulink® R2011a en la biblioteca SimPowerSystems.

[ LN
50in S02out

At

K-

Saturation Diode - Reverse

out

D > o

in

Saturation Diode - Forward

Figura 13:11: Modelo de las valvulas cardiacas de la biblioteca CVST

En este bloque se aplicaron los cambios descritos en la seccion 7.4.1 al igual que en todos los bloques que

presentaban problemas de compatibilidad.
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Este bloque tiene un comportamiento como el que se muestra en la Figura 13:12. La configuraciéon del
bloque permite cambiar la tension de apertura tanto en polarizacion directa como inversa, y también permite
cambiar la pendiente de las dos rectas al ajustar la resistencia en polarizacién directa o inversa. La red RC
que se conecta en paralelo se utiliza para introducir desviaciones a la curva y ajustar el comportamiento

dinamico de la valvula.

Funcidn de transferencia de la vélvula cardiaca

Flujo sanguineo [ml/s]
o

-4
-10 -8 -6 -4 -2 0 2 4 6 8 10
Presién aplicada [mmHg]

Figura 13:12: Comportamiento del modelo de las valvulas cardiacas

Ritmo cardiaco

El bloque llamado “HR Regulatory” se encarga de establecer el ritmo cardiaco que se utiliza en toda la
simulacién. Este bloque traduce los latidos por minuto introducidos por el usuario (por ejemplo 75 latidos por
minuto) a su equivalente periodo en milisegundos, el cual es usado ampliamente por los demas bloques de
la biblioteca.

En la Figura 13:13 se observa el diagrama de bloques de este componente. A este bloque no se le realizé
ninguna modificacién con respecto al modelo original, porque todas las sefiales y los parametros son

compatibles.

HR |—| &0

HR

Hear Rate Caonwerter to
Feriod Time [sacg]

Figura 13:13: Diagrama del bloque "HR Regulatory”
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Venas, arterias y vasos capilares

El siguiente moédulo esta formado por las venas, arterias y vasos capilares. Las arterias mas grandes se
modelan a través de la Ley de Poiseuille. Para aplicar esta ley es necesario aproximar el comportamiento de
la sangre con un fluido newtoniano y laminar, lo cual no es cierto porque la sangre es un fluido no
newtoniano. La aproximacién se puede realizar si se incorporan ecuaciones no lineales para la
distensibilidad de todos los elementos (relaciéon entre la presion y el volumen). La precision del modelo se
incrementa al considerar ademas muchas ramificaciones y segmentos de arterias y venas [112]. Por otro
lado, G. Jager con sus colaboradores hicieron estudios para incluir estos comportamientos no lineales de los

fluidos No-Newtonianos en los modelos del sistema arterial [116] usando la misma ley de Poiseuille.

En la Figura 13:14 se encuentran los bloques que permiten modelar las venas y las arterias del sistema

circulatorio, con equivalentes eléctricos de parametros concentrados.

» 5020 OZout! =
5 5020 low =
DZout? =

o

Vessel o o

Bidiractional Shunt

»50Zin OZout! =
4 502i ot =
OZ2aut? =

Caranay o o

Unidirectional Shunt

o

Fenestration

Figura 13:14: Bloques para modelar las arterias y venas

Venas

El modelo de las venas, arterias y capilares se basa en tres elementos eléctricos. El primer componente que
se considera es la resistencia al flujo de sangre. El segundo elemento es una capacitancia no lineal, descrita
por la Ecuaciéon 13.3. Esta ecuacién permite ajustar la distensibilidad de la vena por medio de tres
coeficientes.

Una relacién no lineal en la capacitancia indica que la presion cambia en forma distinta, dependiendo del
volumen actual de las venas. Si la vena tiene un volumen bajo, la presiéon deberia cambiar poco ante
variaciones alrededor de este volumen. Por otro lado, si la vena tiene un volumen de sangre elevado, una

variacion de volumen producira un cambio mayor en la presion.
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El tercer elemento considerado en el modelo de las venas es la inertancia de la sangre. Este parametro se

modela con un inductor.

La resistencia y la inductancia se conectan en serie, mientras que el condensador se conecta en paralelo
con la salida para obtener el comportamiento esperado. De esta forma se obtiene un modelo similar a los
que se utilizan en la descripcion de lineas de transmisiéon, en donde se conectan en serie una cantidad

infinita de componentes RLC colocados en la configuracién de la Figura 13:15.
R L
o—vv\—YY1 O
—_— C

o, O
Figura 13:15: Modelo de una linea de transmision

Arterias coronarias

Para modelar las arterias coronarias se incluye también una resistencia denominada “Coronary Sinus
Resistance”, conectada en serie con la salida. En la Figura 13:16 se encuentra la implementacién en

MATLAB/Simulink® R2011a. En este diagrama se puede observar la estructura RLC de la Figura 13:15.
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Figura 13:16: Modelo para las venas, capilares y arterias coronarias
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Derivaciones

Una derivacion es un agujero o pasaje que permite el paso de fluidos desde una parte del cuerpo hasta otra.
Por ejemplo, se dice que existe una derivacién cuando existe una fuga de sangre entre dos camaras
contiguas del corazén. En la biblioteca se tienen dos modelos que permiten simular derivaciones. El modelo
bidireccional utiliza una resistencia, mientras que el modelo unidireccional utiliza un diodo. La Figura 13:17

muestra la implementacion en MATLAB® R2011a para el modelo unidireccional.
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Figura 13:17: Modelo que describe una derivacion unidireccional

En el diagrama previo se utiliza un bloque llamado “Oxygen Transport Junction” que permite calcular la
cantidad de oxigeno presente en la sangre después de la derivacion. Este bloque se detalla en la seccion

que describe las caracteristicas de este componente.

Uniones 2-1

La unidn 2-1 se utiliza cuando es necesario combinar dos flujos que vienen de diferentes venas. Los flujos
pueden ser positivos 0 negativos: esto permite simular también derivaciones y cualquier tipo de conexién en

T. Para esto se utiliza el mismo bloque de “Oxygen Transport Junction” que se describe mas adelante.

En la Figura 13:18 se tiene el diagrama de bloques de este modelo. La biblioteca SimPowerSystems permite
combinar los dos flujos directamente, como se muestra en este diagrama, en el nodo que se ubica en la
parte inferior derecha. La medicion de los flujos es necesaria Unicamente para calcular el porcentaje de

oxigeno resultante después de la unién de ambos elementos.
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Figura 13:18: Modelo que describe una union de tipo 2-1

Apertura en superficies

Este bloque permite modelar un agujero en las paredes de una vena, arteria, membrana o cualquier otro

tejido. Estas aperturas pueden producirse de forma natural o por intervencion quirtrgica. Con este modelo se

puede modelar una apertura en la superficie de las paredes de las venas o arterias, lo cual ocasionaria

pérdida de sangre.
La Ecuacién 13.9 describe el flujo a través de la apertura.
) —
Q=+124,5R*VAP  Ecyacion 13.9
El flujo O se mide en mli/s.
El radio de la apertura R se mide en cm.

La presion P se indica en mmHg.

La implementacion de la Ecuacion 13.9 en el programa MATLAB/Simulink® R2011a se muestra en la Figura

13:19.
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Figura 13:19: Modelo que describe una apertura en la superficie de una vena
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Mediciones

La biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox” esta basada casi en su totalidad en una biblioteca
adicional que se llama “SimPowerSystems”. Esta biblioteca tiene su propio tipo de conexiones para las
sefiales eléctricas, y por lo tanto no es compatible con los medidores que se incluyen en la biblioteca base
de Simulink®. Para poder tomar mediciones en el sistema circulatorio se requiere entonces usar los bloques
de la Figura 13:20, que permiten obtener informacién sobre un parametro determinado y exportar el

resultado a un medidor.

flaw

Flow heter

Pressure Measurement

Figura 13:20: Bloque para tomar mediciones

El medidor de presiéon contiene internamente un Unico bloque, que mide la diferencia de potencial entre sus

dos terminales. En este modelo, la tensién medida en voltios es analoga a la presion medida en mmHg.

Por otro lado, el medidor de flujo es un medidor de corriente eléctrica, que mide la cantidad de carga por
unidad de tiempo. En la biblioteca se hace una analogia entre la corriente eléctrica medida en amperios, y el

flujo sanguineo medido en m//s.

Los dos blogues anteriores fueron propuestos como mascaras, para que sean faciles de utilizar e identificar
en los distintos modelos que se construyen. Internamente tienen Unicamente el medidor y las conexiones de

los puertos.

Miscelaneos

Aqui se encuentran otros bloques que se utilizan para construir los demas modelos presentados en las
secciones anteriores, como por ejemplo condensadores y resistencias no lineales, un modelo Windkessel
sencillo de tres elementos, y un diodo que se satura con una cantidad determinada de flujo. Los elementos

de esta seccion se muestran en la Figura 13:21.
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Figura 13:21: Bloques para modelar otros elementos

En esta parte de la biblioteca se agregdé un condensador no lineal que permite ajustar la capacitancia por
medio de una sefial externa, que es aplicada en la entrada C(#) para modelar una distensibilidad variable sin
recurrir a un polinomio como en el caso de la capacitancia no lineal original. La ventaja de usar una sefal
externa es que permite utilizar funciones de elastancia E(z) para describir la elasticidad de los ventriculos, las
venas Y las arterias a lo largo de todo el ciclo cardiaco, y es mas facil ajustar la elasticidad o hacer que este

parametro dependa de otros factores.

Una distensibilidad ajustable externamente es mas util que un polinomio debido a que se puede modificar la
elasticidad de las paredes en cualquier instante del ciclo cardiaco. El polinomio esta limitado a tener valores
siempre constantes, mientras que la funcién de distensibilidad externa puede variar después de un

determinado tiempo de simulacion o se puede modificar dependiendo de otros parametros en la simulacion.

El bloque de distensibilidad no lineal con una funcién externa fue necesario cuando se desarrollé el modelo
de Antonio Ferreira [48] debido a que él utilizé su propia funcién de elastancia, descrita por las ecuaciones

13.4 y 13.5.La funcidn de elastancia en este caso no es polinomial.

A continuacion se detallan los bloques miscelaneos incluidos en esta seccioén.

Windkessel

Este bloque corresponde al modelo Windkessel de orden 3. Esta formado por dos resistencias y un
condensador lineal, construido a partir de la Ecuaciéon 13.3 considerando las constantes p,=p,=0 y la

constante p,=C. El modelo Windkessel construido en Simulink® se muestra en la Figura 13:22.
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Figura 13:22: Modelo de Windkessel de orden 3

Diodo con saturacion

Este elemento se usa para modelar el flujo que circula a través de las valvulas cardiacas. El diodo con

saturacion permite el paso de sangre en un solo sentido, y al mismo tiempo limita el flujo maximo que puede

atravesar la valvula. En la Figura 13:23 se encuentra el modelo en Simulink®.
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Controlled Current Source

Figura 13:23: Modelo de un diodo con saturacion

La funcion de transferencia del diodo se encuentra en la Figura 13:24.

Funcién de transferencia del diodo

Flujo sanguineo [ml/s]

Figura 13:24: Funcién de transferencia del diodo con saturacion
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Resistencia no lineal

Este elemento es una modificacién del diodo con saturacién, que permite el flujo de sangre en ambos
sentidos, e igualmente limita el nivel maximo de la salida. El flujo en ambos sentidos es util cuando se
quieren simular enfermedades en las valvulas cardiacas, en donde el dafio permite que la sangre fluya en
ambas direcciones. Por ejemplo, cuando se deteriora la valvula mitral, parte de la sangre se devuelve al atrio
izquierdo a través de la valvula. El diagrama de Simulink® se muestra en la Figura 13:25.La funcion de
transferencia se muestra en la Figura 13:26.
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. ~ .
e " Lo "2

Woltage heasurement A

Look-Up Controlled Current Source
Table

Figura 13:25: Modelo de una resistencia no lineal

Funcién de transferencia de la resistencia no lineal

Flujo sanguineo [ml/s]

Presién aplicada [mmHg]
Figura 13:26: Funcién de transferencia de la resistencia no lineal

Condensador no lineal

Este condensador no lineal esta descrito por la Ecuacién 13.10, que establece una relacion entre la presion

Pc y el volumen V¢ en el elemento:

2

t t
P.(t)=p, J‘icdt +P1'ficdt+Po
0 0

Ecuacién 13.10

Integrando el flujo sanguineo se obtiene el volumen, por lo tanto:
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t
Vi (t)=[i_de
0

Ecuacién 13.11

Al sustituir esta funcién en la expresion de la presion se obtiene:
PC(t):p2'vc2(t)+pl'VC(t)+p0 Ecuacion 13.12

La implementacién de este bloque en Simulink® se muestra en la Figura 13:27.

:l uc= e int fic dt)
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Measurement
T
WIMOn

Figura 13:27: Modelo de un condensador no lineal

Transporte de oxigeno

Estos bloques permiten simular el intercambio de gases del sistema circulatorio. Este fendmeno ocurre
principalmente en los alveolos y los tejidos capilares de los pulmones, asi como en los tejidos capilares de

todo el sistema circulatorio periférico, que incluyen un gran conjunto de érganos importantes.

La Figura 13:28 muestra los tres bloques que se encuentran bajo esta categoria.
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Figura 13:28: Bloques para modelar intercambio gaseoso
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Curva de disociaciéon de oxihemoglobina

Este bloque se encarga de convertir la presién parcial de oxigeno (POZ2) a su correspondiente porcentaje de
saturacion de oxihemoglobina (SO2). Este porcentaje representa la proporcion de hemoglobina que se
encuentra oxigenada en un determinado volumen de sangre. En la Figura 13:29 se tiene el diagrama de
bloques, el cual contiene los parametros mas importantes: temperatura (7), acidez (pH) y la presion parcial
de diéxido de carbono (PCO2).

POz

.
T
(i)i—{ fiul }4—{ fiul Hl"
502 . .

Hemoglobin P02 Actual2Virtual © H
standard dissociation curvdransformer

PLO2
PCoz2
Figura 13:29: Diagrama de bloques de la curva de disociacién de hemoglobina

Para poder graficar la funciéon de transferencia de este bloque, se propone el circuito de la Figura 13:30.
Este diagrama hace un barrido lineal en la entrada del bloque de disociacién de oxihemoglobina, desde cero

hasta cien, y almacena los valores tanto en la entrada como en la salida.
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Figura 13:30: Diagrama de bloques de la curva de disociacion de oxihemoglobina

La funcién de transferencia que se obtiene es la curva de disociacion de oxihemoglobina. Esta funcién se

muestra en la Figura 13:31.
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Curva de disociacion de oxihemoglobina
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Figura 13:31: Curva de disociacién de oxihemoglobina

Médulo de transporte de oxigeno

Este bloque se utiliza para calcular el flujo de oxigeno (medido en mi/s) que ingresa a la sangre a través de
los pulmones, o bien el flujo de oxigeno que sale de la sangre a través de los tejidos. Por este motivo este

bloque permite simular el consumo de oxigeno de diferentes érganos.

El diagrama de bloques de la implementacion en Simulink® se muestra en la .Figura 13:32
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Figura 13:32: Diagrama de bloques del médulo de trasporte de oxigeno
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Unién de transporte de oxigeno

Cuando dos venas se unen, los flujos de sangre resultantes son aditivos, y éstos se modelan usando los
elementos basicos de la biblioteca SimPowerSystems. Sin embargo, la saturaciéon de oxigeno en la sangre

resultante depende de otros factores, dependiendo de las condiciones previas a la union.

El diagrama que se muestra en la Figura 13:33 permite calcular el porcentaje de saturacién de oxigeno en la
sangre después de una unién, considerando que los flujos en las entradas pueden ser tanto positivos como

negativos (el modelo de la uniéon de dos venas permite el flujo en cualquiera de los dos sentidos).
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Figura 13:33: Diagrama de bloques de la unién de transporte de oxigeno

La ecuacién que describe el flujo resultante en este modelo es la siguiente:

1-s1+f2-s2
% f1>0, f2>0
3= ] f1>0, f2<0
:2 f1<0, f2>0
s3(t—1) fI<0, 2<0  on 1313
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13.4 Parametros hemodinamicos normales en personas adultas

Para comparar las simulaciones numéricas se hizo una busqueda de las variables hemodinamicas

importantes, con algunos valores esperados. Los datos fueron adquiridos de distintas fuentes bibliograficas.

En la Tabla 13.1 se indica el nombre de cada variable, con los valores esperados y la referencia en donde

fueron encontrados los datos.

Tabla 13.1: Parametros hemodinamicos normales recopilados de diversas fuentes bibliograficas

Variable Nombre Unidades Valor tipico Referencias
764 [122]
HR Ritmo cardiaco ppm 65+8 [125]
50 — 100 [120] [119]
LVEDV Volumen de fin de diastole (LV) ml 118,7 £ 43,6 (125]
LVESV Volumen de fin de sistole (LV) ml 50,1 +33,5
RVEDV Volumen de fin de diastole (RV) ml 100 — 160
RVESV Volumen de fin de sistole (RV) ml 50 — 100 [118]
90 — 140
SBP Presion arterial sistolica mmHg
100 — 140 [117]
60 — 90 [118]1 [117]
DBP Presion arterial diastdlica mmHg
55 -85 [120] [119]
LVESP Presion ventriculo izquierdo (Sistole) mmHg 100 - 140 121]
3-12
LVEDP Presion ventriculo izquierdo (Diastole) mmHg
5-12 [120]
15-30 [117][121]
RVESP Presion ventriculo derecho (Sistole) mmHg
15-25 [118]
3-8 [121]
RVEDP Presion ventriculo derecho (Diastole) mmHg 2-8 [117]
0-8 (18]
6-12
LAP Presion atrio izquierdo mmHg
4-12 [117]
2-6 [118] [117]
RAP (CVP) Presién atrio derecho mmHg
2-10 [120] [123]
60 — 100 [118] [117]
SV Volumen de eyeccion ml/beat 50— 100 [124]
60 — 120 [123]
4,0-8,0 [118] [117] [124]
CO Gasto cardiaco L/min
45-9,0 [120] [123]
59,9% + 14,4% [126]
LVEf Fraccion de eyeccion (LV) ml/ml
55% - 70% [127]
RVEf Fraccion de eyeccion (RV) mil/ml 40% - 60% [118]
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Variable Nombre Unidades Valor tipico Referencias
70-105 [118][117]
MAP Presion arterial promedio mmHg
70-110 [120][123]
i 800 — 1200 [120] [118] [117] [123]
SVR Resistencia sistémica total dyn-s/cm’
700 — 1600 [124]
<250 [118] [117]
PVR Resistencia pulmonar total dyn-s/cm’ 20-130 [124]
50 -90 [120][123]
PAR Resistencia de la arteria pulmonar dyn-s/cm’ 150 — 250 [123]
2-12 [121]
PCWP Presion capilar pulmonar mmHg
8-10 [128]
6-12 [118]
PAWP Presién arterial pulmonar mmHg
5-12 [123]
LVM Masa del ventriculo izquierdo g 142,7 + 38,4 [126]
15-30 [120] [117] [121] [123]
PASP Presion arterial pulmonar sistélica mmHg
15-25 [118]
4-12 [121]
PADP Presion arterial pulmonar diastélica mmHg 5-12 [120] [123]
8-15 [118] [117]
10-20 [118]
MPAP Presion arterial pulmonar promedio mmHg 11-18 [120][123]
9-18 [117]
25-40 [118] [117]
(¢]] indice cardiaco L/min/m’ 28-4.2 [120] [123]
26-4.2 [124]
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13.5 Parametros de entrada del modelo CVST

Estas tablas contienen los parametros necesarios para simular el sistema circulatorio de un adulto en

condiciones de salud normales, con una fraccion de eyeccion del 58%. Los parametros estan agrupados por

bloques de acuerdo con los elementos de la biblioteca “Cardiovascular Simulation Toolbox”. Los nombres de

los parametros corresponden a los utilizados en esta biblioteca.

Tabla 13.2: Parametros de entrada por defecto para el atrio izquierdo

Parametro Valor
Tmax 33
Phase 0,16
LA Input blood flow resistance 0,1
Initial volume 70
Initial pressure 5

P-V graph intercepted volume 0
Emax 1
Passive index 0,0146

Tabla 13.3: Parametros de entrada por defecto para el ventriculo izquierdo

Parametro Valor
Tmax 33
End diastolic volume 112
End diastolic pressure 14
P-V graph intercepted volume 15
Emax 2,5
Passive index 0,016

Tabla 13.4: Parametros de entrada por defecto para el atrio derecho

Parametro Valor
Tmax 33
Phase 0,17
RA Input blood flow resistance 0,1
Initial volume 57
Initial pressure 5

P-V graph intercepted volume 0
Emax 1
Passive index 0,0146
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Tabla 13.5: Parametros de entrada por defecto para el ventriculo derecho

Parametro Valor
Tmax 33
Phase 0
Initial volume 80
Initial pressure 5

P-V graph intercepted volume 50
Emax 0,85
Passive index 0,0146

Tabla 13.6: Parametros de entrada por defecto para la valvula mitral

Parametro Valor
Valve open pressure 0
Valve Resistance 0,02
Valve open reverse pressure -90
Valve reverse resistance 20
Snubber resistance 10
Snubber compliance 1e-2

Tabla 13.7: Parametros de entrada por defecto para la valvula aédrtica

Parametro Valor
Valve open pressure 0
Valve Resistance 0,002
Valve open reverse pressure -20
Valve reverse resistance 2
Snubber resistance 0,5
Snubber compliance 0,02

Tabla 13.8: Parametros de entrada por defecto para la valvula pulmonar

Parametro Valor
Valve open pressure 2
Valve Resistance 0,002
Valve open reverse pressure -90
Valve reverse resistance 20
Snubber resistance 10
Snubber compliance 1e-2

131



Estudio exploratorio para el desarrollo de un dispositivo de asistencia cardiaca

Tabla 13.9: Parametros de entrada por defecto para la valvula tricuspide

Parametro Valor
Valve open pressure 0
Valve Resistance 0,02
Valve open reverse pressure -90
Valve reverse resistance 20
Snubber resistance 10
Snubber compliance 1e-2

Tabla 13.10: Parametros de entrada por defecto para la aorta

Parametro Valor
Blood flow resistance 0,07
Blood inertance 0
Compliance polynom — p2 0
Compliance polynom — p1 0,714
Compliance polynom — p0 -350
Initial volume 590

Tabla 13.11: Parametros de entrada por defecto para los capilares

Parametro Valor
Blood flow resistance 0,63
Blood inertance 0
Compliance polynom — p2 0
Compliance polynom — p1 0,1
Compliance polynom — p0 0,7
Initial volume 800

Tabla 13.12: Parametros de entrada por defecto para la vena cava

Parametro Valor
Blood flow resistance 0,20
Blood inertance 0
Compliance polynom — p2 4,48e-7
Compliance polynom — p1 -5,5e-5
Compliance polynom — p0 7,046
Initial volume 3700
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Tabla 13.13: Parametros de entrada por defecto para la vena pulmonar

Parametro Valor
Blood flow resistance 0,025
Blood inertance 0
Compliance polynom — p2 1,96e-4
Compliance polynom — p1 5,35e-4
Compliance polynom — p0 3,77e-2
Initial volume 300

Tabla 13.14: Parametros de entrada por defecto para la arteria pulmonar

Parametro Valor
Blood flow resistance 0,01
Blood inertance 0
Compliance polynom — p2 0
Compliance polynom — p1 0,15
Compliance polynom — p0 0
Initial volume 170

Tabla 13.15: Parametros de entrada por defecto para los capilares pulmonares

Parametro Valor
Blood flow resistance 0,055
Blood inertance 0
Compliance polynom — p2 0
Compliance polynom — p1 0,08
Compliance polynom — p0 0
Initial volume 240

Tabla 13.16: Parametros de entrada por defecto para los tejidos

Parametro Valor
Het 45
Temperature 37
pH 7,4
PCO2 40
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