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PROLOGO

Nos complace especialmente dar a conocer esta obra coordinada por el Profesor Franco
Simini que expresa el espiritu de la Universidad de la Republica (UR) en lo que refiere
a sus funciones de ensefianza, investigacion y extension.

Fruto de tendencias de renovacion en la UR, el Nicleo de Ingenieria Biomédica
(NIB) nace al final de la década de los 80 como estructura transversal que abarca la
Facultad de Medicina y la Facultad de Ingenieria. En la década de los 90 recibié un
impulso mayor por parte de ambas facultades y de organismos centrales (CSIC, CSE,
etc.), que le permitié ampliarse.

La ensefianza ha motivado la redaccion y edicion del presente compendio, derivado
de dos décadas de clases y seminarios del NIB a cargo de autores de extracciones muy
diversas. Todos estos docentes se han aplicado a ensefiar a resolver problemas y a pro-
poner soluciones novedosas en la frontera entre la Medicina y la Tecnologia.

El lector encontrara en todos los capitulos, en mayor o menor medida, el resultado de
investigaciones en la fisiopatologia, en el diagnostico, en la electronica y otras tecnolo-
gias. Se destacan por sunovedad y significacion los trabajos sobre los implantes coclea-
res de los Doctores Hamlet Suarez y Mario Svirsky, las aplicaciones de la Tomografia
por Emisién de Positrones del Dr. Henry Engler, la cardiologia intervencionista presen-
tada por el Dr. Walter Reyes y el desarrollo de marcapasos de los ingenieros de CCC
del Uruguay S.A.. El lector deducira también que varias lineas de investigacion en la
Universidad de la Republica han utilizado la instrumentacion propuesta por el NIB.

Entre las acciones del NIB se destacan su participacion en la tematica de la incorpora-
cién de tecnologia biomédica y su uso eficiente: en este libro se incluye el mantenimiento
y su gestion, ademas de presentar al lector uruguayo las aplicaciones de la tomografia
por emision de positrones, en vias de incorporacion al pais gracias a un esfuerzo man-
comunado del Poder Ejecutivo que le encomienda a la Universidad de la Republica
su tarea de introduccion y evaluacion de tecnologias. Por otra parte, anticipandose a
corrientes renovadoras divulgadas recientemente y a los incentivos para reforzar el
Uruguay Productivo, el NIB ha concretado la transferencia tecnoldgica de un prototipo
a la industria nacional para su produccion y distribucion en el mercado regional. Otros
prototipos estan siguiendo el mismo camino de concepcion, desarrollo y prueba en la
Universidad de la Repuiblica hasta su entrega a otros actores que aseguren crecimiento
econdmico, fuentes de trabajo calificado y reduccion de la emigracion neta.

Por lo dicho anteriormente, resaltamos que este libro, cuyos capitulos fueron escri-
tos por especialistas destacados en sus campos de estudio, constituye un puente. Es un
puente entre los docentes y los estudiantes que encuentran en “Ingenieria Biomédica”
una obra de referencia desde la perspectiva del Uruguay.

Rafael Guarga
Rector de la Universidad de la Republica

Julio 2006






INTRODUCCION

La Ingenieria Biomédica ocupa un espacio importante en el desarrollo de la
Medicina. El siglo XXI esta asistiendo a realizaciones de significacion cuya con-
secuencia sera una mejor calidad de vida para las poblaciones de todos los paises.
Este libro propone una referencia inicial para el estudio y la practica de la Ingenieria
Biomédica en América Latina, a partir de la cual el profesional hara su propio camino
de investigacion. En el Uruguay son especialmente propicias las condiciones para
su desarrollo, por la cobertura de sus sistemas de salud y por su reconocido nivel
en educacion, formacioén universitaria y actividad académica. Existe también un
sector industrial con gran potencial y vocacion de servicio regional.

La obra fue pensada como punto de encuentro y de reflexion en la formacion
universitaria para la cual presenta algunas clases, conferencias y seminarios de-
sarrollados en la Universidad de la Republica desde la creacion del Nicleo de
Ingenieria Biomédica. Este libro no pretende ensefiar medicina. Su lectura lleva
al estudiante a adquirir dos conjuntos de conocimientos complementarios: por un
lado los conceptos de fisiologia necesarios para mantener el dialogo con profesio-
nales de la salud en el desarrollo de propuestas tecnologicas para el diagndstico
o la terapia, y por otro lado los conceptos de ingenieria para plasmar soluciones
instrumentales en medicina. Varios capitulos inician con la descripcion de un
organo o de una funcion del cuerpo y siguen con el proyecto de un instrumento
de medida o con la construccién de la protesis correspondiente. La comprension
de ambos enfoques es importante en la tarea de proyecto, ya que se espera que el
ingeniero biomédico se integre al equipo médico y entienda el problema antes de
echar mano a sus herramientas especificas. Entre los capitulos escritos con enfoque
de ingeniero o sobre instrumental biomédico, hay una excepcion notoria: debido a
la circunstancia de la incorporacion de la tecnologia PET en el Uruguay, el lector
encontrara un capitulo sobre las aplicaciones neuroldgicas de las imagenes funcio-
nales de tomografia de emision de positrones (PET). Este capitulo sobre PET es
por lo tanto un puente tendido a los clinicos neur6logos con un material relevante
para planificar su actividad futura.

Se destaca la diversidad de extraccion de los autores de los capitulos de este
libro, todos comprometidos con el desarrollo cientifico y tecnolégico del Uruguay.
Ademas de la Universidad de la Republica y otras universidades extranjeras, el
enfoque industrial esta presente en los cuatro capitulos redactados por profesiona-
les de la Industria. Entre los multiples profesores que contribuyeron se encuentran
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representadas cuatro Facultades de la Universidad de la Republica. Finalmente se
expresan en este libro algunos académicos uruguayos que trabajan en Argentina,
Estados Unidos de Norteamérica, Francia y Suecia.

PLAN DE LA OBRA

El primer capitulo contiene un marco de referencia para el proyecto de equipos bio-
médicos como guia para el ingeniero en su desempefio (Capitulo 1). Para enfatizar
su importancia se aborda luego la seguridad del paciente (Capitulo 2) a partir de
los efectos bioldgicos de corrientes y campos eléctricos con mencion de las normas
vigentes a respetar.

El funcionamiento de las células y en particular de las neuronas permite describir
la propagacion nerviosa y la contraccion muscular (Capitulo 3), base para el proyec-
to de protesis y equipos de medida en neurofisiologia. En el area cardiologica, se
presentan las técnicas y equipos de ablacion (Capitulo 4) y el disefio de marcapasos
en base a la produccion uruguaya (Capitulo 5). Las investigaciones tedricas y apli-
cadas en dinamica arterial (Capitulo 6) pueden llevar al desarrollo de equipamiento
para el diagnodstico cardiovascular antes de la manifestacion de sintomas. El tema
cardiovascular concluye con el Capitulo 7 que contiene la descripcion operativa de
robots de ayuda para la cirugia vascular.

Las medidas de mecénica ventilatoria se basan en la aplicacion de un modelo
matematico simple, lo que da origen al proyecto de equipos de evaluacion respira-
toria como se describe en el Capitulo 8. Antes de abordar el proyecto de un equipo
de dialisis (Capitulo 9) se presenta la fisiologia renal. El cuidado de la salud en
estas décadas apela en forma creciente a los analisis quimicos, posibles gracias a
los biosensores (Capitulo 10) y a dispositivos muy complejos, verdaderas fabricas
en miniatura, cuya estructura es estudiada en el Capitulo 11.

En el area de instrumentacion neuroldgica se estudian los estados de conciencia a
partir del EEG como ayuda para el seguimiento anestésico (Capitulo 12), se descri-
ben los 6rganos del equilibrio y los métodos de evaluacion vestibular (Capitulo 13)
y se muestra la navegacion virtual en neurocirugia (Capitulo 14) antes de presentar
los implantes cocleares (Capitulo 15). Como ha sucedido a menudo en la historia
de la tecnologia, la biologia sirve de inspiracion para propuestas exitosas: aqui
se muestra como el estudio de las redes neuronales (Capitulo 16) abre horizontes
creativos para las estructuras de datos y su procesamiento.

La disponibilidad de elementos digitales de velocidad y capacidad creciente
permite el uso frecuente de imagenes en medicina, que son el resultado de re-
construcciones complejas proyectadas por el Ingeniero. Como fuera mencionado,
se describen las aplicaciones en neurologia de la Tomografia por Emision de
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Positrones (PET, Capitulo 17). Las imagenes digitales son el tema del Capitulo 18
que incluye los métodos de calibracién de monitores necesarios para el diagnostico
por imagenes.

Se concluye la serie con un comentario sobre la gestion de mantenimiento de
equipos biomédicos y la presentacion de una propuesta integradora entre provee-
dores de equipos y los servicios médicos (Capitulo 19). Finalmente el Capitulo
20 contiene una descripcion de trabajos practicos a proponer a los estudiantes del
curso, con un anexo sobre el electrocardiograma (ECQ), su variacion morfologica
y la deteccion de los complejos QRS.
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Este esfuerzo editorial es parte de la tarea docente en ingenieria biomédica de
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PROYECTO DE EQUIPOS
BIOMEDICOS

Franco Simini

El proyecto de un equipo para uso médico es una actividad que involucra el enfo-
que profesional del médico y la capacidad de creacion del ingeniero. Se procede
mediante la interaccion de diversos especialistas en la definicion de un instrumento
para luego proyectarlo y construirlo, seguida por la verificacion de su eficacia en
la clinica y nuevamente la vuelta al disefio para mejorarlo. En este capitulo se pre-
sentan los lineamientos generales para encarar un proyecto de equipo biomédico,
cuyos detalles que hacen a su especificidad (marcapasos, ventilador o maquina de
dialisis) seran explorados en los capitulos siguientes. Los aspectos de seguridad en
el proyecto, dada su importancia, seran abordados en un capitulo dedicado exclu-
sivamente a ellos.

1.1 LAS ETAPAS DEL PROYECTO

En este inicio de siglo XXI, las tecnologias digitales y de comunicaciones estan
presentes en el desarrollo de equipos que generalmente tienen conexion a la red
telematica, lo que implica el registro de datos clinicos y su distribucion espacial.
La disponibilidad de elementos digitales hace que la implementacién de funciones
de procesamiento de sefiales y de imagenes pueda resolverse ya sea por circuitos
dedicados, o como modulos de programa. El Ingeniero Biomédico tiene entonces la
eleccion de tecnologias electronicas e informaticas para cumplir el mismo resultado.
Por lo tanto los equipos electromédicos y los equipos médicos telematicos ya no se
diferencian y sus funciones coexisten en el mismo instrumento. La manifestacion
mas evidente de este estado de la tecnologia es que todos los equipos biomédicos
incluyen una (o varias) computadoras y procesadores digitales.

Un equipo biomédico es una solucion tecnoldgica para la medida de un para-
metro del paciente (variable fisioldgica o imagen), para cumplir un tratamiento o
para sustituir alguna funcion que el paciente no puede realizar. El primer grupo
comprende los aparatos de diagnostico que extraen informacion primaria, procesan
datos y generan informes. El segundo grupo abarca los equipos terapéuticos, como
por ejemplo las bombas de infusion continua. El tercer grupo comprende las protesis
e incluye el marcapasos cardiaco como representante emblematico.
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Del punto de vista tecnologico el equipo biomédico incluye una amplia gama
de tecnologias que abarca desde la mecénica hasta la electronica y la informatica
pasando por las tecnologias de materiales, todas puestas al servicio de un objetivo
muy particular: facilitar el ejercicio de la medicina con herramientas que den los
mejores resultados posibles. En el proyecto de equipos biomédicos intervienen
aspectos de seguridad del paciente, de la fisiologia humana y de los objetivos tera-
péuticos perseguidos, en el marco de un enfoque general de ingenieria.

Es importante seguir las etapas del proyecto y de la realizacion de un equipo
biomédico: desde la concepcion de un equipo hasta su produccion, la ingenieria
biomédica se organiza en una secuencia que ordena el trabajo:

e Estudio del fenomeno a medir

e Modelo de sistema

e Integracion de partes

e Seguridad del paciente y operador
e Proyecto y programaciéon

e Documentacion

e Produccion

e Pruebas

A lo largo del proyecto es fundamental mantener una cuidadosa documentacién
para cotejar las previsiones con la realidad posterior. Del andlisis de la documenta-
cion de desarrollo el profesional deducira sus aprendizajes mas valiosos, disponibles
para ser aplicados en los proyectos siguientes. En el paragrafo siguiente abordamos
los aspectos de documentacion tipicos de todo emprendimiento de ingenieria, que
no seria tal sin una cuidadosa documentacion profesional. Las buenas practicas
de planificacion y documentacion de proyectos estdn asociadas a la certificacion
de calidad de procedimientos, que ocupan un lugar de importancia creciente en el
intercambio comercial e industrial: los conceptos descritos aqui podran llevarse a
la practica con los formalismos de las normas ISO 9001/2000 que consolidaran la
metodologia en el grupo de proyecto (4).

La gestion de un proyecto contempla elementos que permiten organizar el
trabajo. La organizacion de un proyecto biomédico no difiere en lineas generales
de la de otras realizaciones tecnoldgica, a excepcion de los temas de seguridad del
paciente y de certificacion. Los objetivos de la buena administracion de un proyecto
comprenden la capacidad de controlar el proyecto, desde el triple punto de vista
del tiempo, del costo y de las caracteristicas técnicas. La preocupacion excesiva
en detalles técnicos secundarios prolonga un proyecto més alla de lo inicialmente
establecido; el deseo de recortar costos termina desvirtuando el resultado en cuanto
a confiabilidad o buen disefio. La Figura 1.1 muestra los tres aspectos fundamentales
de la conduccion de un proyecto.
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Proyecto de equipo biomédico

Figura 1.1 — Elementos de un proyecto para su gestion. El proyecto de equipos biomédicos implica,
ademas de los desafios técnicos, aspectos de tiempo de desarrollo y costos de mano de obra y com-
ponentes.

Generalmente un desarrollo parte de una idea, que se documenta en pocas
lineas de texto con una indicacion de la factibilidad en términos de costos, tiem-
pos y equipos similares existentes. La actividad de consultoria ordenada lleva a la
redaccidén de numerosas ideas de proyectos, muy pocas de las cuales se llevaran
a la practica pero cuyo registro se demuestra importante en el momento en que se
vuelve a plantear un equipo entrevisto afios antes.

El proyecto de un equipo biomédico comprende un conjunto de documentos
que lo definen y que le aseguran visibilidad y evaluacion externa. No se puede
concebir un proyecto sin sus documentos formales y vice versa, tomando contacto
con los documentos de un proyecto se puede conocer y evaluar un proyecto, mejor
que si se tiene acceso al prototipo. En la Tabla 1.1 se listan los documentos de un
proyecto de equipo biomédico, desde su concepcion hasta el uso clinico. Existen
otros documentos, como la historia clinica de cada ejemplar de equipo o los informes
de ensayos de seguridad, que no se refieren especificamente al proyecto y que son
mencionados en los capitulos sobre Mantenimiento y sobre Seguridad eléctrica.

Tabla 1.1 — Documentos del Proyecto de Equipos Biomédicos.

Etapa

Documento Preliminar Proyecto Pruebas Difusién
Idea X
Especificacion X
Bitacora X
Planilla de horas
Planilla de compras
Tablas Comparativas
Protocolo de pruebas X
Folleto o sitio internet X

P A R A
>

Manual técnico X
Manual del usuario
Protocolo clinico

| | A

Publicacion X
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El documento fundamental de un desarrollo es la especificacion del equipo a
proyectar, que describe en detalle las caracteristicas técnicas. La especificacion
es un documento general afinado a lo largo de las sesiones preparatorias con el
cliente o quien encomienda el trabajo y es el resultado de la capacidad de sintesis
del ingeniero. Su contenido es suficientemente detallado como para que no quepan
dudas acerca de lo que va a cumplir el equipo y de lo que se excluye. Si bien su
contenido comprende detalles técnicos muy precisos, su redaccion es compren-
sible por parte de los demaés actores involucrados como el médico, odont6élogo o
profesional que participd en su definicion. Este requisito implica que se describan
con palabras simples sus caracteristicas, al estilo de lo que conocen los ingenieros
de sistemas de computacion como “casos de uso”. Ademas de la descripcion sim-
ple, la especificacion hace referencia a tablas, pardgrafos o formulas que definen
el producto en términos de ingenieria biomédica. La especificacion contiene una
estimacion de tiempos y costos asociados a la entrega de un prototipo, de acuerdo
a la mejor prevision posible.

Una vez que se inicia la realizacion de un proyecto, asume gran importancia el
documento de seguimiento, o bitacora, cuya forma varia segin cada proyectista.
La esencia de este documento es el registro diario de las actividades realizadas
incluyendo las dudas, las decisiones tomadas y el tiempo invertido por cada in-
tegrante del grupo de trabajo. Del analisis retrospectivo de la biticora saldran las
estimaciones de costos, incluyendo los del propio proyectista que hace de esta
manera la gestion de su esfuerzo. La caracterizacion de las tareas realizadas en
cada hora de trabajo por categorias, se traduce en estimaciones mas precisas como
por ejemplo:

— estudio

— reuniones con equipo multidisciplinario
— proyecto de circuitos

— programacion de computadora

— compras y obtencién de materiales
—armado de prototipo

— pruebas

— documentacion (técnica y para el usuario)

Para registrar las horas y las compras se usan programas de productividad per-
sonal como planillas electronicas y bases de datos que facilitan su procesamiento,
pero probablemente el registro primario personal siga siendo un cuaderno que el
proyectista tiene siempre a mano. Los gastos y compras del desarrollo deben ser
cuidadosamente documentados, para que quede el registro de las opciones que se
estudiaron antes de tomar la decision de un gasto. Las planillas de compra resumen
de manera comparable, en un solo documento, las ofertas que fueron consideradas.
El ejemplo de la Tabla 1.2 incluye las caracteristicas comunes de las ofertas y un
recordatorio de la razon por la cual se tomo la decision de compra.
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Tabla 1.2 — Planilla de Compra. Se detallan las ofertas del mismo producto y la decisién de
compra.

NIB_Orden_de_pago.XLS Nucleo de Ingenieria Biomédica
29/06/2006 de las Facultades de Medicina e Ingenieria
Hospital de Clinicas, Piso 15, Sala 2
Av. ltalia s/n, 11600
Procedimiento de compra Montevideo, Uruguay Nro. 1482
y Orden de Pago Tel.: +598 2 4871515, interno 2335

Fuente de financiacion (Convenio Fondo Nacional de Recursos - Facultad de Ing.)
Solicitamos a la Contaduria de Convenios que efectte el pago al proveedor cuya Factura se adjunta

I0SYS SA/Alves Armomipc.com
Descripcion Cantidad |Precio (USD) Precio (USD)
Intel D945GNTL 1 1225.00 1343.00
Intel Pentium D 805
2.66GHz FSB 533MHz
ATX Foxconn TS002

24p 400w SATA
Subtotal 1225.00 1343.00
(IVA incluido)
Total (USD) 1225.00 1343.00
Comentarios y Decision de Compra: Se compra a |IOSYS S.A. por precio a
igualdad de caracteristicas.
Firma
Pago realizado enlaFecha / / con: caja chica
cheque
tarjeta
FACULTAD
Compra registrada en la planilla de gastos: No |

Adjuntar Factura Original firmada por Responsable
Limite TOCAF $ 60000 (urgencia debe ser justificada por el Art. 33 inciso (i)

Queda copia de la Factura y copia de este pedido en el NIB

A lo largo del desarrollo del proyecto se tomaran decisiones que consisten en
privilegiar una opcion entre varias posibles. La documentacion de los elementos
considerados para cada eleccion distingue un buen proyecto, ya que el camino
profesional puede ser recorrido nuevamente por otros proyectistas que refrenden
las decisiones. La documentacion de las decisiones incluye la Tabla Comparativa
de soluciones que presenta en columnas diferentes las alternativas y una valoracion
(numérica o cualitativa) de cada aspecto que se considera relevante. El ejemplo de la
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Tabla 1.3 muestra sobre qué elementos se baso el proyectista para tomar la decision
de la tecnologia para implementar una campana de vacio.

Tabla 1.3 — Tabla Comparativa de Disefio. Para tomar una decision de disefio se comparan so-
luciones tecnoldgicas para una campana de vacio que reduce la presion intra abdominal (proyecto
ABDOPRE).

Empresa Precio Observaciones Espesor | Peso Teléfono
Xir $4000 molde | Hacen la campana con forma
e + $1800 cada | para adaptarse al abdomen Smm | 09Kg | 613-67-37
Acrilicos .
pieza humano
+
Acriform .$800 Diametro 40 cm. Altura 20 cm. 5mm NO. 336-23-82
impuestos indica

.. Plastico reforzado en fibra de
Fivisur U8s500 vidrio. Dificil de esterilizar 10 mm 8Kg | 347-96-97

$150 por
Tiefesa pieza si Aguanta -40mmHg. 20 mm SKg | 606-09-11
fabrican 10

Una vez que el prototipo esta funcionando, debe ser sometido a las pruebas que
demuestren que cumple las especificaciones con el nivel de seguridad deseado y
por lo tanto puede ser aplicado o usado en la clinica. El conjunto de pruebas esta
descrito en los Protocolos de Pruebas. La complejidad de las pruebas depende
del equipo, diferentes para una balanza de paciente y para un monitor invasivo. El
protocolo de pruebas inicia describiendo el objetivo perseguido en cada etapa y la
manera de lograrlo incluyendo la cantidad de medidas o de pruebas necesarias. El
protocolo hara referencia a las normas de seguridad que debe cumplir el equipo y a
la manera de medir, por ejemplo, las corrientes de fuga. Cada prueba estara detallada
para indicar si se hace una medida o evaluacion con un paciente o con elementos
inanimados como “fantomas” o bancos de prueba. En caso de prever un conjunto
de medidas en pacientes (Protocolo Clinico) se detalla su nimero y sus caracte-
risticas, ademads de las referencias que se toman para demostrar la equivalencia o
veracidad de las nuevas medidas. Los protocolos de prueba son documentos de gran
importancia por los siguientes motivos:

— ordenan las pruebas evitando duplicaciones y omisiones

— permiten obtener documentacion sobre las caracteristicas del equipo

— permiten obtener el aval de los Comités de ética para el trabajo con pa-
cientes

A medida que se ejecuta el Protocolo se registran los resultados en las tablas
predispuestas de antemano. Se procesan los datos para determinar los aspectos a
mejorar o aquellos que aun no cumplen con la especificacion. Durante las prue-
bas se documenta el acuerdo (o desacuerdo) entre proyecto y realidad: en caso de
carencias del prototipo se inicia un ciclo de ajustes (y eventualmente de redisefio)
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para cumplir con lo especificado. Cada ciclo o cada version de programa tiene su
documentacion de pruebas en base a protocolo y no es correcto corregir los resul-
tados de pruebas anteriores cuando se aplica un prototipo que contiene cambios.
Este concepto de documentacion exhaustiva de versiones proviene de la ingenieria
de la programacion y se aplica con propiedad a la ingenieria biomédica al igual que
en toda realizacion con implicancias sobre la seguridad, la trazabilidad de errores
y la certificacion de calidad.

En algin momento del desarrollo es deseable transmitir los objetivos del proyecto
aun circulo de personas mayor que el grupo de disefio, lo que lleva a documentar el
prototipo en un folleto, una presentacion multimedia o un articulo técnico. La via
de comunicacién puede ser el papel o un sitio de internet. Esta difusion preliminar
es de gran valor para comunicarse con una audiencia calificada de proyectistas,
médicos de la especialidad o técnicos de instalacion y mantenimiento. El esfuerzo
de ordenamiento del material en un articulo o en presentaciones a lo largo del pro-
yecto contribuye al éxito de la tarea.

1.2 ESTUDIO DE LA FISIOLOGIA Y PLANTEO DE MODELOS

El proyecto de un equipo biomédico se basa en el estudio previo de un subsistema
de la fisiologia humana. El proyectista enmarca el objetivo de medir algun para-
metro a deducir del paciente (sefial de flujo respiratorio) o de sustituir una de sus
funciones vitales (estimular el corazon cuando sea necesario) en el entendimiento
del fenomeno que va a registrar. Este estudio busca conocer los mecanismos de
interaccion de variables y es conocido como Fisiologia o Fisiopatologia, conoci-
miento que subyace pero que no es equivalente al conocimiento clinico, limitado a
las manifestaciones del fendmeno en los pacientes. De alli que las fuentes a consultar
sean a menudo diferentes de las que consultan los clinicos durante su formacion.
Para el proyecto de un equipo interesa establecer el modelo que pone en relacion
las diferentes variables a medir e interesan las caracteristicas técnicas de las mag-
nitudes a medir. Por ejemplo, para el proyecto de un equipo de registro de la sefial
de electrocardiograma (ECG) generada por el corazon, nos interesa saber que se
trata de una sefial eléctrica, estimar su ancho de banda, su amplitud y la impedancia
del instrumento que la puede medir. En cambio para el proyecto de un marcapasos
el estudio de la fisiologia cardiaca es mas profundo ya que incluye detalles de la
estimulacion del corazon con sus marcapasos naturales, sus retardos y la intensidad
de un estimulo externo capaz de lograr una contraccion similar a la natural. En caso
de medir el flujo aéreo que entra y sale de los pulmones, se adopta un modelo que
pone en relacion las diferentes sefiales involucradas: el flujo de aire y la diferencia
de presion que provoca el flujo. Este modelo comprende los parametros de resisten-
cia y complacencia que explican los diferentes comportamientos de los pacientes
segun su estado de salud. Es imprescindible tener una buena comprension de los
modelos para simplificar y entender los fenomenos fisiologicos antes de iniciar el
proyecto del equipo.
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En ocasiones, no se cuenta con un modelo disponible que ayude en el desarrollo
y entonces sera parte del proyecto su exploracion y la postulacion de relaciones entre
variables, lo que transforma el desarrollo instrumental en investigacion fisiologica.
Es en las etapas previas de especificacion y desarrollo que el proyectista evalia
si dispone de los elementos formales necesarios para su tarea o si debe incluir y
ampliar la tarea de investigacion basica. Consideremos un ejemplo de desarrollo
instrumental en ausencia de un modelo establecido del fendmeno sobre el cual ac-
tuar: se plantea el proyecto de una bomba que reduzca la presion intraabdominal por
aplicacion externa de una presion negativa. Si bien se conoce el orden de magnitud
de la presion que desarrolla el paciente infectado y la presion a la que se quiere
llegar, no hay estimaciones del comportamiento elastico y disipativo de la pared
abdominal sobre la cual acta la campana de vacio. Para estimar la potencia de la
bomba, el proyectista plantea un modelo simple del fenomeno al que se enfrenta
con un valor estimado minimo y otro maximo de los parametros desconocidos,
acudiendo a la literatura sobre caracteristicas de tejidos animales. Este modelo,
junto a las especificaciones de tiempo de accion y presion de equilibrio a mantener,
es necesario para proyectar el nuevo instrumento.

1.3 INTEGRACION DE PARTES

En realizaciones de Ingenieria Biomédica, que incluyen un alto valor agregado en
disefio, la integracion de partes existentes es de primera importancia. No es necesario
desarrollar todas las partes del equipo y el proyecto puede entonces concentrarse en
los elementos novedosos del equipo al incorporar todos los elementos disponibles
en el mercado que cumplan con las exigencias. Por ejemplo, en caso de necesitar
una fuente de alimentacion, se busca un modelo con caracteristicas compatibles con
la seguridad del paciente: corriente de fuga acotada (menos de 10 microA), aisla-
miento que soporte una dada tension entre primario y secundario del transformador
(5000 V) y una vida media superior a la que se le quiere conferir al equipo en su
conjunto. No es generalmente conveniente disefiar y producir una fuente de poder
especialmente para el equipo en desarrollo, a menos que sea imprescindible para
cumplir con las especificaciones, como por ejemplo una forma determinada o una
combinacion de voltajes diferentes de las fuentes de la oferta comercial.

Los elementos existentes a los cuales se recurre son muy numerosos y abarcan
desde sistemas digitales, circuitos de adquisicion de sefales, motores de pasos y
sus controladores, hasta elementos de programacion bajo forma de “librerias™ o
conjuntos de rutinas y estructuras para el procesamiento de senales e imagenes. Al
haber sido probadas en otras aplicaciones, estos elementos facilitan el desarrollo
en curso. En la literatura técnica, los elementos disponibles para su integracion son
conocidos como O.E.M. (sigla de “Original Equipment Manufacturer””) dando a
entender que con estos componentes prontos se proyectan equipos originales. En
la Tabla 1.4 se propone una lista no exhaustiva de elementos disponibles para la
integracion en equipos biomédicos.
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Tabla 1.4 — Algunos elementos para integrar. Partes OEM en proyectos de equipos biomédicos.

Fuente de poder
Plaqueta de ECG

Plaqueta de medida de presion arterial

Medidor de presion parcial de O, por infrarrojo

Cajas

La peculiaridad en cuanto a equipos biomédicos, con respecto a las aplicacio-
nes industriales o de telecomunicaciones, es que los elementos a adoptar cumplan
criterios de calidad, de seguridad eléctrica y de operacion, ademas de la resistencia
a sistemas de esterilizacion cuando sea pertinente. En el proximo capitulo se pre-
sentaran los criterios de seguridad de proyecto y de programas.

1.4 PROYECTO DE EQUIPOS BIOMEDICOS EN EL FUTURO

Haciendo un ejercicio de anticipacion y prevision tecnologica, nos planteamos como
puede cambiar la tarea de proyecto en los proximos afios. En el futuro inmediato
pensamos que la tendencia a sustituir elementos de circuiteria por trozos de programa
ejecutados desde memorias digitales continuara. Por otro lado la generalizacion de
las conexiones entre equipos y con repositorios de informacion distribuidos sera tal
que la capacidad diagnoéstica dara un salto cualitativo respecto a la fragmentacion
de resultados clinicos que persiste actualmente. El proyecto de equipos incorporara
también nuevas interfases entre el equipo y el paciente en la forma de elementos
transductores de dimensiones moleculares (nanotecnologia). Esta transduccion sera
bidireccional, incluyendo la captura de sefales y la accion del equipo biomédico
sobre el tejido vivo.

Existen opciones de procesamiento basico como un servicio que se contrata al
igual que la corriente eléctrica o las comunicaciones de voz (1). Podra imaginarse
un conjunto de sensores y transductores conectados a un nodo que a su vez recurra
aun servicio en red para el procesamiento de sefiales antes de desplegar tendencias
de pardmetros fisioldgicos y sugerencias diagnosticas.

En los proximos afios quien proyecte equipos biomédicos tendra a su alcance
una variedad de modulos de programa para incluir en sus productos, de manera
similar a la oferta de elementos de circuiteria para relevar magnitudes como la
temperatura, los biopotenciales o las presiones. Por lo tanto el proyecto de equipos
biomédicos tendra a su alcance una variedad de modulos de programas (2) que
podra incluir como un nuevo elemento de integracion. El proyecto por integracion
de partes vera nuevamente reducido el desarrollo de programas o de sistemas de
tiempo real, todos al alcance de un navegador en la red de redes, para concentrar
la originalidad de cada prototipo en su concepcion, su capacidad de comunicarse
con otros equipos de medida o de terapia y en sus procesamientos sofisticados para
cumplir los objetivos médicos.
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1.5 ANEXO: 20 ANOS DE PROYECTOS DEL NUCLEO DE
INGENIERIA BIOMEDICA

Desde su creacion el Niicleo de Ingenieria Biomédica (NIB) ha desarrollado pro-
yectos y ha construido prototipos de equipos médicos para satisfacer la demanda
de instrumentos de diagnostico, terapia o aseguramiento de calidad. La Tabla 1.5
presenta la lista de proyectos en orden del afio en que inicia su aplicacion en entorno
clinico o de pruebas. En todos estos proyectos, la motivacion de desarrollo surgio de
la necesidad de un grupo clinico que no encontraba solucion en la oferta comercial.
El estudio del problema, la propuesta y el desarrollo del proyecto fueron encarados
como trabajo de fin de carrera por grupos de tres estudiantes guiados por docentes
médicos e ingenieros. Como es habitual en Ingenieria Biomédica, el desarrollo de
equipos esta muy asociado a las tareas de investigacion médicas.

Tabla 1.5 — Equipos biomédicos desarrollados 1985 - 2006.

Aiio Nombre Descripcion Seguimiento y estado en 2006

1987 | MECVENT Mecénica ventilatoria 3 ejemplares en uso

1989 | TACONATAL Amplificador de latidos Pendiente de revision
neonatales

1990 | MONSE Monitor pacientes graves Incorporado a la asistencia hasta

2001

1989 | ADSE Interfaz de adquisicion de sefiales | Incorporado a la investigacion

1990 | VESTI90 Estimulo y analisis respuesta Incorporado a la asistencia
ocular

1992 | AUTOVENT Control de ventilador de pacientes | Pendiente de revision

1993 | NUCLIMAGEN | Presentacion imagenes en Incorporado a la asistencia hasta
multiplataforma 1998

1994 | FARCAR Control perfusion y analisis de Incorporado a la investigacion
sefiales

1995 | MONRES 94 Monitor respiratorio sensible al Pendiente de revision
tacto

1996 | IMPEMAT Medida de impedancia eléctrica Pendiente de revision

1997 | CALORNAT Control de temp. de incubadoras | Pendiente de revision
abiertas

1997 | VARFRE Monitor de variabilidad del pulso | Pendiente de revision
fetal

1999 | ESPECAR Espectro de potencia del ritmo Pendiente de revision
cardiaco

2000 | SICTI Historias Clinicas de Medicina Incorporado a la asistencia
Intensiva

2001 | CLASICAR Clasificador de complejos QRS Disponible para su uso

2001 | MONICLI Monitor no invasivo Incorporado a la asistencia
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Aiio Nombre Descripcion Seguimiento y estado en 2006

2002 | IMPETOM-I Reconstruccion tomografica Pronto para integrar IMPETOM

2002 | ADQCAR Adquisicion de sefales en tarjeta | Disponible para prototipos
flash

2002 | IMPETOM-C Circuito para tomografia de Pronto para integrar IMPETOM
impedancia

2002 | CARDIDENT Identifica y clasifica complejos Disponible para integrar
QRS sistemas

2002 | PESOPAC * Monitor de peso sin retirar de la Incorporado a la asistencia
cama

2003 | PREMAX* Medida ambulatoria de presion Incorporado a la asistencia
respiratoria

2004 | IMPETOM Tomografo de impedancia En pruebas con fantomas
eléctrica

2005 | CALANEST Sistema de registro de calidad de | Incorporado a la asistencia
anestesia

2005 | BiliLED ** Fototerapia neonatal Transferido a la industria 2006

2006 | IMPETOM-48 Medida de impedancia eléctrica En desarrollo
en 3 cortes

2006 | ABDOPRE Reduccion de presion abdominal | En desarrollo

* Transferencia a la industria en negociacion.
** Desarrollo del Instituto de Fisica de la Facultad de Ingenieria y re-elaborado en conjunto IFFI-NIB.

Para resumir los costos involucrados en estos desarrollos, se presenta en la Tabla

1.6 el tiempo de ejecucion y costos de los proyectos mas recientes (3). De la tabla
se deduce que mediante un esfuerzo promedio de 21 meses-persona y con la com-
pra media de US$S 4000 de elementos, se obtienen prototipos de valor aproximado
US$S 74000. La viabilidad comercial de estos prototipos estaria respaldada por la
amortizacion del costo de desarrollo a distribuir en un nimero razonable de ejem-
plares. Es importante resaltar que todos los prototipos poseen por lo menos alguna
caracteristica de novedad o de exclusividad con respecto a la oferta existente en el
momento de encarar su desarrollo y que estan adaptados a las necesidades locales,
lo que permite esperar su posible difusion en el MERCOSUR en caso de contar con
una politica de fomento de la produccion.
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Tabla 1.6 — Costos de desarrollo de equipos biomédicos (prototipos).

Franco Simini

Nombre Valor Compras Meses-
miles USS | miles USS | persona

ESPECAR Espectro de potencia del ritmo 62 2.2 19
cardiaco

SICTI Historias Clinicas de Medicina 66 6.0 19
Intensiva

CLASICAR Clasificador de complejos QRS 78 1.8 25

MONICLI Monitor no invasivo de sefiales 81 14.9 25

IMPETOM-1 Reconstruccion tomografica 89 0.7 25

ADQCAR Adquisicion de sefales en tarjeta flash 113 0.5 33

IMPETOM-C Circuito para tomografia de 80 83 25
impedancia

CARDIDENT Identifica y clasifica complejos QRS 63 4.2 18

PESOPAC Monitor de peso sin retirar de la cama 38 0.9 11

PREMAX Medida de la presion respiratoria 66 0.8 14
maxima

IMPETOM Tomdgrafo por impedancia eléctrica 74 32 19

Media 74 4 21
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SEGURIDAD DEL PACIENTE

Franco Simini

Como consecuencia de la limitacion de todo conocimiento humano, la intervencion
tecnologica puede provocar dafios no deseados a la vez que cumple con el objetivo
declarado. Desde la inundacién de humo de un hogar mal ubicado en una cueva,
imaginado para combatir el frio y que pone en peligro la vida de sus ocupantes por
asfixia, hasta la instrumentacion médica moderna, es necesario estudiar los efectos
dafiinos de la tecnologia para poderlos limitar. Este capitulo introduce al estudio
de la interaccion de las radiaciones electromagnéticas con el cuerpo humano y
aborda los efectos de la corriente eléctrica por el paciente en un entorno clinico. Se
agrupan en un paragrafo los criterios de proyecto derivados del conocimiento del
efecto de corrientes y campos. Estos criterios y las normas asociadas constituyen
una caracteristica propia de la Ingenieria Biomédica que debe asegurar, en forma
muy especial, la seguridad de los equipos y de las instalaciones. No se tratan aqui
los criterios de seguridad mecanica pero se incluye en cambio un paragrafo sobre
criterios de programacion segura, dado que el proyecto de equipos biomédicos
incluye actualmente algun desarrollo informatico integrado a la electronica.

2.1 EFECTOS DE LAS RADIACIONES ELECTROMAGNETICAS

Las radiaciones electromagnéticas (EM) emitidas por antenas (o por cualquier arte-
facto que irradie energia EM) tienen efectos de por lo menos dos tipos sobre el tejido
biologico: un efecto térmico y un efecto sobre las estructuras celulares. Los efectos
térmicos fueron estudiados ya que las pruebas son relativamente faciles de hacer,
mientras que los demas efectos (inmediatos y a largo plazo) de las irradiaciones EM
estan siendo investigados y la evidencia disponible es muy escasa.

Si bien las radiaciones se manifiestan en todo el espacio, el hecho de que la
intensidad de campo disminuya con el cuadrado de la distancia aumenta la impor-
tancia del efecto de antenas ubicadas muy cerca del cuerpo humano. De alli que se
preste especial atencion en esta primer mitad del siglo XXI a los teléfonos celulares
y otros artefactos de comunicacion integrados a la vida cotidiana, por su cercania
y por lo prolongado de la exposicion humana. Por ejemplo, en el rango de frecuen-
cias de las antenas para telefonia celular (entre 800 MHz y 300 GHz) se observa un
incremento de la temperatura del tejido de 1 grado Celsius con una dosis absorbida
de 4 W/Kg. Esta tasa, denominada Tasa Especifica Absorbida (SAR por “Specific
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Absorbed Rate”) mide el resultado de la “disipacion” de energia EM por una de-
terminada masa de tejido sometida a la radiacion. La norma (1) establece limites
(inicialmente del orden de 80 mW/Kg) en todo el cuerpo con el fin de limitar el
incremento de temperatura local. La ausencia de evidencia de efectos nocivos llevo
sin embargo a flexibilizar los limites respetados por la industria para que funciona-
ran los teléfonos celulares, (hasta 1.6 W/Kg en las cercanias del oido). Los prime-
ros modelos de teléfonos celulares y los ejemplares con desperfectos pueden tener
potencias de irradiacion superiores a 2 W/Kg. En los proximos afios se prevé un
incremento de los estudios sobre la nocividad de la irradiacion continua del encé-
falo (2) y una consiguiente reduccion de las energias emitidas. Los efectos térmicos
de las ondas EM en el cuerpo humano son tratados mas adelante, mientras que a
continuacion se introducen las primeras evidencias de los aun desconocidos efectos
no térmicos.

2.2 EFECTOS NO TERMICOS DE LAS ONDAS EM

Actualmente se desconocen los efectos no térmicos de las radiaciones EM, como
los que se refieren al codigo genético (ADN), al aumento de enfermedades degene-
rativas o de otras afecciones del sistema nervioso central (SNC). Se estan llevando
adelante investigaciones bioldgicas que estudian el comportamiento de elementos
sensibles a los campos magnéticos en la célula viva: estas propiedades son las que
podria explicar la capacidad de orientacion que pierden por ejemplo las palomas
mensajeras sometidas a radiaciones EM. Se esta juntando evidencia tendiente a
establecer si la exposicion a radiaciones EM tiene efecto en el sistema inmune y
por lo tanto vuelven el organismo mas susceptible a varias enfermedades. La resefia
“Cell phones and the brain” de John MacArthur (3) aporta documentos sobre los
efectos no térmicos de las radiaciones. El “Royal Society Expert Panel” de Canada
afirma que se desconoce si los efectos biologicos “no térmicos” tienen consecuencias
sobre la salud humana o animal, sugiriendo que los efectos existen, pero que no se
han manifestado en forma mensurable (1).

La situacion de las radiaciones EM es probablemente similar a la del tabaquismo
en la primera mitad de siglo XX, época en la cual no se conocian sus consecuen-
cias y se debatia sobre los posibles beneficios y perjuicios hasta la publicacion
del estudio epidemioldgico de Doll e Hill en 1956 (5) que zanjo6 definitivamente
la cuestion mostrando la evidencia de las primeras poblaciones de fumadores que
sucumbieron con tasas de cancer de pulmén varias veces superiores a las de no
fumadores.

En sintesis, los efectos de las radiaciones EM sobre el cuerpo humano aun no
estan documentados en sus efectos no térmicos. Existe por lo tanto amplio consen-
so (6) para aplicar el principio de precaucion y recomendar que la poblacion sea
sometida a la menor cantidad posible de radiaciones EM.
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2.3 MEDIDA DE LA ACCION DE CAMPOS EM
EN EL CUERPO HUMANO

Para registrar los efectos de las radiaciones es necesario cuantificarlas. Estas me-
didas son de utilidad para comparar los campos que se registren en la proximidad
de antenas o de artefactos que emiten radiaciones EM en hospitales, con valores
de referencia. Dando un paso mas en la direccion de preservar a los pacientes de
efectos dafinos, se debe estimar la absorcion de energia EM por el tejido vivo, que
responde de manera diferente segtin su composicion. Se consideran para ello, ademas
de las intensidades de campo eléctrico y de campo magnético, diversas expresiones
de tasa de absorcion de energia.

Tasa de absorcion especifica (TAE) es la potencia eléctrica disipada o absorbida
por unidad de masa de tejido humano expuesto a un campo electromagnético. Se
define como la derivada de la energia (dW) absorbida por la masa (dm) contenida
en un volumen (dV) de densidad p [kg/m?]. La absorcion de energia por el tejido
(TAE) es proporcional a la conductividad del tejido y al cuadrado de la intensidad
del campo e inversamente proporcional a la densidad del material de acuerdo a la
expresion:

TAE =d (dW/dm)/ dt=d (dW/p dV)/ dt = cE¥p

donde la TAE es la potencia especifica en Watts por Kg, 6 [S/m] es la conductividad
del tejido y E [V/m] es el valor eficaz del campo eléctrico en el tejido. En inglés es
conocida como “Specific Absorbed Rate” (SAR).

TAE media de cuerpo entero Dado que los campos EM varian constantemente en
tiempos pequeiios (por ejemplo a lo largo del ciclo de una onda pulsada) y en tiempos
mas largos (por ejemplo durante una llamada por teléfono celular o durante la emision
de parametros fisiologicos por telemetria) se mide la potencia absorbida por Kg de
peso del paciente en unidades de energia (J) absorbida por el paciente en un segundo
promedio sobre 6 minutos de exposicion. Se define entonces la TAE media de cuerpo
entero como la energia absorbida [J] por el cuerpo humano durante 6 minutos (360
segundos) por unidad de masa [Kg] y por segundo. Estimada la energia absorbida
a lo largo de 6 minutos, se la divide por la masa corporal y por 360 segundos. Su
unidad es W/Kg. En inglés es conocida como “Average whole-body SAR”.

TAE de una parte del cuerpo El promedio de potencia absorbida por el cuerpo
humano no refleja diferencias de conductividad o de cercania a las antenas, ambos
factores responsables de una gran variabilidad de energia disipada, por ejemplo en
las cercanias del oido y en un hueso de la cadera del usuario de un teléfono celular.
Dado que la TAE es una potencia disipada en un volumen infinitesimal, se toma una
TAE parcial en un volumen cubico de 1 g o de 10 g de tejido en las zonas criticas
o de interés. En inglés es conocida como “Partial-body SAR”.
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Las demés medidas mencionadas en el proximo paragrafo son conocidas por el
lector: el Campo eléctrico (V/m), el Campo magnético (A/m) y la densidad de
potencia S (W/m?) que en un campo de valor eficaz E [V/m] y campo magnético
de valor H [A/m] en el espacio vacio (120 ohm) equivale en caso de onda plana a
S =E*120= 120H>

Las medidas de densidad de potencia en el espacio libre son las tnicas que se
pueden hacer en forma sencilla en el entorno de un paciente mediante un dispositi-
vo de medida de campos consistente en una antena omnidireccional y un receptor
calibrado. En cambio las medidas de densidad de corriente inducida y de TAE o de
TAE parcial deben ser realizadas en laboratorio con elementos que simulan las ca-
racteristicas de forma y composicion del tejido humano sometido a campos EM.

2.4 EFECTOS TERMICOS DE LOS CAMPOS EM EN LOS TEJIDOS

Los campos EM acttan sobre la materia viva que absorbe su energia. La manifestacion
mas aparente es el aumento de temperatura, pero la complejidad de las estructuras
bioldgicas impide sacar conclusiones apresuradas. Independientemente de la
modalidad de transferencia de la energia, el efecto mas simple es el de la induccion de
corriente cuyas caracteristicas varian fuertemente con la frecuencia del campo EM. La
corriente inducida (y en consecuencia la energia disipada) depende de la conductividad
del tejido. Los valores encontrados en estudios experimentales (7) estan resumidos en
la tabla 2.1, donde se ven valores generalmente por debajo de 1 S/m en todo tipo de
tejidos, excepto en sangre, encéfalo y misculos para frecuencias superiores a 1 GHz
donde la conductividad es de varios S/m con valores maximos de 35 S/m en 20 GHz.
Esta variedad de conductividades en el cuerpo humano nos alerta sobre el hecho de
que los valores promedio del efecto térmico de las radiaciones EM puedan enmascarar
efectos importantes en compartimientos o sub sistemas del organismo.

Tabla 2.1 — Conductividad de Tejidos Humanos (S/m).

Frecuencia del campo EM Conductividad (S/m)
(Hz) Musculos Encéfalo Sangre
10 0.10
100 0.10
1 KHz 0.10 0.20
10 KHz 0.10 0.20 0.60
100 KHz 0.40 0.20 0.68
1 MHz 0.50 0.20 0.70
10 MHz 0.60 0.50 1.00
100 MHz 0.80 1.50 1.10
1 GHz 1.20 3.00 1.25
10 GHz 8.30 35.00

Datos tomados de la revision de Brooks (7)
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Figura 2.1 — Conductividad de tejidos humanos y frecuencia del campo EM. Se especifican las
conductividades en misculo, masa cerebral y sangre en funcion de la frecuencia del campo EM. La
conductividad aumenta hasta dos 6rdenes de magnitud entre las frecuencias lentas (compatibles con
fenomenos fisiologicos) y las frecuencias tecnologicas, sugiriendo cierta inmunidad térmica de los
tejidos a las ondas EM. Resta por dilucidar los efectos NO térmicos de las ondas EM de frecuencias
altas. Datos graficados de la Tabla 2.1 a su vez elaborados del informe de Brooks (7).

A mayor frecuencia, mayor conductividad eléctrica del tejido que sugiere cierta
inmunidad térmica a los campos EM de frecuencias superiores a los KHz. El uso
generalizado de ondas EM para las comunicaciones, incluyendo el area de la salud
con la telemetria y los procedimientos de imagenes, esta basado en la ausencia de
efectos inmediatos sobre la fisiologia humana y animal. Como se vera en el proximo
paragrafo, los efectos de la corriente sobre el cuerpo humano detectados microsco-
picamente, a paridad de intensidad son mayores para las corrientes de frecuencia
industrial. Para sentir una corriente de pocos Hz, ésta debe tener una intensidad doble
que si tuviera 50 Hz y en 50 KHz el cuerpo humano no percibe corrientes de decenas
de mA, lo que permite que se construyan tomografos de impedancia eléctrica (8,9).
En cambio a 50 Hz una corriente de 10 mA puede ser peligrosa (10).

En frecuencias elevadas (desde decenas de KHz a los GHz) la transferencia
de energia EM a los tejidos no evidencia disipaciones tan importantes como en
frecuencias industriales. La descripcion de la modalidad de acoplamiento segin
la frecuencia del campo EM nos permite suponer que interviene la similitud de
dimensiones entre las estructuras afectadas y la longitud de onda. Simultaneamente
con la disminucién del efecto térmico en frecuencias elevadas, es razonable pen-
sar que se pueda dar una interaccion “no disipativa” con estructuras biologicas de
menores dimensiones, como los componentes de las células. La materia viva ha
siempre estado sometida a las radiaciones cosmicas que incluyen frecuencias en un
amplio espectro, pero de intensidad reducida. La era tecnoldgica introduce desde
el siglo XX una mayor intensidad de algunos componentes cuyas consecuencias
desconocemos por ahora. En el otro extremo, las frecuencias bajas (fracciones de
Hz o pocos Hz) son las que provocan excitacion de nervios por estar en el rango de
las manifestaciones eléctricas neurofisiologicas.
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Consideramos ahora las modalidades de acoplamiento energético de los campos
EM con la materia viva. De acuerdo a la frecuencia del campo, se han estudiado
(11) tres tipos de interaccion de campos alternantes con el tejido vivo:

e campos eléctricos de frecuencia menores de 100 KHz
e campos magnéticos de frecuencia menores de 100 KHz
e campos electromagnéticos (EM)

La conductividad y el ordenamiento de dipolos eléctricos son los fenomenos que
rigen la interaccion de los campos eléctricos con la materia viva por debajo de pocos
Hz. Los campos magnéticos inducen corrientes en la superficie del cuerpo que lo
recorren de acuerdo a los valores de conductividad de sus partes, cerrando circui-
tos complejos. La diversidad de valores de conductividad (Tabla 2.1) hace que las
corrientes no se distribuyan de manera uniforme. La permitividad, que rinde cuenta
del ordenamiento de dipolos eléctricos, de las diferentes zonas del cuerpo hace que
la orientacion de los dipolos varie en presencia de un campo eléctrico aplicado. Al
aplicar un campo magnético de una dada frecuencia, el cuerpo humano responde
con corrientes inducidas cuya trayectoria e intensidad dependen de la conductividad
eléctrica de cada elemento.

La aplicacion de campos eléctricos o magnéticos por debajo de 100 KHz pro-
duce estimulos de nervios y musculos en intensidades que abarcan desde una leve
sensacion hasta el dolor, la fibrilacion cardiaca y quemaduras con intensidades
mayores como se muestra en la Figura 2.2. En cambio, por encima de 100 KHz,
no se registra percepcion bioldgica y el efecto se manifiesta como disipacion de
energia bajo forma de calor, con intensidades de corriente muy superiores: esto
se debe a su aumentada conductividad (Figura 2.1). La recopilacion de estudios
hecha por la Comision de la Organizacion Mundial de la Salud (11) distingue
cuatro bandas:

e 100 KHz a 20 MHz absorcion de energia en cuello y piernas, menor en
térax

e 20 MHz a 300 MHz absorcion alta en todo el cuerpo y zonas de resonancia
(cabeza)

e 300 MHz a 10 GHz absorcién no uniforme concentrada en zonas locales

e > 10 GHz absorcion en la superficie del individuo

La conductividad del tejido humano permite deducir la disipacion de energia de
un dado campo EM, de acuerdo a la definicion de la tasa de absorcion especifica
TAE. Esta tasa tiene sus expresiones globales y parciales para determinadas partes
del cuerpo, como fue descrito en paragrafos anteriores. Ya que la TAE fue definida
para un volumen infinitesimal, su uso no tiene aplicacion por encima de 10 GHz
debido a los efectos superficiales de la disipacion de energia. Se prefiere en estos
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casos expresar la energia absorbida por unidad de superficie corporal, en todo el
cuerpo y en determinadas zonas consideradas criticas.

Los estudios de los efectos de los campos EM en el hombre tienen en cuenta las
caracteristicas de las ondas incidentes, que generalmente son consideradas planas
por encontrarse el cuerpo humano en el denominado “campo lejano”. Sin embar-
g0, algunos dispositivos que operan a frecuencias superiores a 10 MHz (teléfonos
celulares, calentadores dieléctricos, transmisores de exploradores intestinales) y en
contacto cercano al tejido deben ser estudiados con simulaciones matematicas de
“campo cercano”.

Debido a los diferentes efectos de los campos EM segun su frecuencia, las reco-
mendaciones de seguridad deben considerar diferentes parametros. Vimos que para
algunas frecuencias es suficiente limitar la intensidad de corriente que atraviesa el
cuerpo mientras que para otras la energia disipada (y estimada mediante un maniqui)
debe ser inferior a un maximo que provoca un determinado aumento de temperatura.
En la Tabla 2.2 se resumen los mecanismos de medida apropiados para cada banda de
frecuencia, de acuerdo a la publicacion de la ICNIRP (6). La modalidad de medida y
los fundamentos de la interaccion son de interés para el Ingeniero Biomédico, que es
llamado a estudiar estos fenémenos para preservar la seguridad de los equipos biomé-
dicos. Los valores de referencia para la seguridad del publico y de los operadores de
equipamiento industrial y de telecomunicaciones (incluyendo equipos biomédicos)
son difundidos por organismos internacionales como la ICNIRP (6).

La Tabla 2.2 presenta el factor limitante de las diferentes bandas de frecuencia de
los campos EM y eventualmente el parametro (TAE u otro) que se mide y compara
en cada banda.

Tabla 2.2 — Factor Limitante de Campos EM y Valores de Referencia.

Parametro Limite Valor de referencia
<1Hz Corriente 8 mA/ m?
1-4Hz Corriente 8/f
4Hz-1KHz Corriente 2 mA/ m?
1-100 KHz Corriente /500
100 KHz - 10 MHz Corriente y TAE /500 0.08 W/Kg
10 MHz - 10 GHz TAE 0.08 W/Kg
>10 GHz Potencia /m?de piel 10 W/ m?

Notas:
 cada banda tiene un factor limitante a considerar.
f es la frecuencia en Hz
los valores de referencia son expresados en “valor eficaz”
en las bandas donde se aplica el TAE hay valores de referencia para TAE parciales (cabeza, oido, etc.)
los valores de referencia son los que recomienda la ICNIRP para el publico en general: los valores para la
exposicion profesional son 5 veces superiores.
* TAE es la tasa de absorcion especifica

Es importante resaltar que las medidas de TAE o de energia disipada por unidad
de superficie son hechas en laboratorio con modelos como el “hombre de referencia
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estandarizado” definido por la UNEP (11). Por lo tanto las tinicas medidas que se
pueden realizar por parte del Ingeniero Biomédico en hospitales son medidas de
campos EM en el espacio vacio en ausencia del paciente. Los efectos de estos campos
en la geometria (tamafio, orientacion espacial, estado de salud, etc.) del paciente
son medibles Unicamente por el constructor del equipamiento o por el organismo

de ensayo y certificacion.

Tabla 2.3 — Valores de Referencia de Campos Eléctricos y Magnéticos.

Campo eléctrico E Campo magnético M Densidad de
(V/m) (A/m) potencia (W/ m?)
<1Hz - 32x10° -
1-8Hz 10.000 32 x 109/ -
8-25Hz 10.000 4000/f -
25-800 Hz 250/ 4000/f -
0.8 -3 KHz 250/ 5 -
3-150 KHz 87 5 -
0.15-1MHz 87 0.73/F -
1-10 MHz 87/raiz(F) 0.73/F -
10 - 400 MHz 28 0.073 2
0.4-2GHz 1.375/raiz(F) 0.0037 raiz (F) F/200
2-300 GHz 61 0.16 10
Notas:

e feslafrecuencia en Hz; F es la frecuencia en MHz

e los valores de referencia son expresados en “valor eficaz”

o los valores de referencia son los que recomienda la ICNIRP para el piiblico en general: los valores para la
exposicion profesional son 5 veces superiores.

Las Figuras 2.2 y 2.3 representan los valores de campo eléctrico y magnético
respectivamente que fueron publicados como referencia para las medidas de campo.
Estos niveles de campo EM en funcion de la frecuencia (Tabla 2.3) se refieren a
poblacion en general. Por su estado de indefension y de exposicion continua a los
artefactos productores de campos EM, los pacientes no deberian estar sometidos a
campos superiores a estas referencias.
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Figura 2.2 — Valores de referencia de campo eléctrico. Se muestran los valores para publico en
general. En frecuencias industriales (50 Hz) un campo eléctrico de 100 V/m induce corrientes en el
tronco de una persona del orden de 10mA/m?, lo que equivale a unos 2.5 mA por el tronco (de un
cuarto de metro cuadrado de seccién) de una persona expuesta a ese campo.
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Figura 2.3 — Valores de referencia de campo magnético. Se muestran los valores para ptblico en
general, publicados por la ICNIRP en escalas aproximadamente logaritmicas.

Los valores de referencia para el personal de mantenimiento de instalaciones de
telecomunicaciones son 5 veces superiores a los de las Figuras 2.2 y 2.3, de acuerdo
al criterio de los expertos de la ICNIRP, que reflejan el consenso de los organismos
especializados en la materia (6). El criterio para aumentar el umbral de campos EM
se basa en que ya que se trata de exposiciones temporarias de personal consciente
de los riesgos que corren y que son exposiciones necesarias para la operacion de
sistemas para el bien publico (6).

Para frecuencias superiores a 100 KHz la ICNIRP propone campos de referencia
varios ordenes de magnitud superiores a los que se grafican en las Figuras 2.2 y 2.3
para exposiciones cortas que define como “valores pico”. En el caso de pacientes
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sometidos a estudios puntuales que involucren elevados campos EM se considera
que el beneficio derivado de la exploracion anatomica o funcional es superior al
riesgo de dafio derivado de los campos EM elevados. En base a este criterio es que
se pueden realizar estudios de resonancia nuclear magnética de decenas de minutos
durante los cuales se generan campos EM superiores a los 28 V/m (Tabla 2.3) a la
frecuencia de 60 MHz. Fueron medidos campos eléctricos de 500 V/m inducidos por
cambios de campo magnético de 30 kT/s en un lapso de 0.1 ms (16). Una cuidadosa
revision de los conocimientos sobre los efectos de los campos EM fue publicada
en 2004 donde se detallan los efectos térmicos y los NO térmicos desde campos
estaticos hasta campos pulsados (16).

En suma, para el disefio y verificaciones de instalaciones y entornos de equipos
cuyos campos EM pueden afectar al paciente o a quien lo cuida, se respetan los va-
lores de referencia resumidos en la Tabla 2.3 de acuerdo a la frecuencia. En cambio
para el disefio de equipos que involucren elevados campos EM, el constructor debe
recurrir a protocolos de medidas detalladas de TAE con simulaciones y maniquies
normalizados.

En este paragrafo se mostraron los efectos de las radiaciones del espectro EM co-
nocido como radiaciones ‘“no ionizantes” por oposicion a las que tienen la capacidad
de alterar la estructura quimica de los elementos. Entre las radiaciones ionizantes
se encuentran los rayos X y los efectos de los radioisotopos utilizados en Medicina
Nuclear en procedimientos como la Tomografia por Emision de Positrones (PET).
Referimos al lector a textos sobre Seguridad Nuclear para este tema, que no sera
tratado en este capitulo.

2.5 EFECTO DE LA CORRIENTE EN EL CUERPO HUMANO

La seguridad de los equipos biomédicos es preocupacion de quien los proyecta
y de quien los opera en los hospitales. La concepcidn y realizacion de un equipo
implican decisiones que tienden a reducir al minimo los accidentes (por ejemplo
perforacion de un aislamiento de un transformador) y los efectos no deseados (por
ejemplo las corrientes de fuga a tierra que recorren el cuerpo del paciente). En este
paragrafo se dan algunos 6rdenes de magnitud de las corrientes eléctricas que pro-
vocan molestias y dafios a las personas que las reciben. En el paragrafo siguiente se
muestran las maneras de medir estas corrientes para asegurarse de que los equipos
sean seguros.

La corriente continua actia sobre el tejido bioldgico mediante la alteracion de
la polaridad de los tejidos, como se describe en el capitulo 3 sobre propagacion de
impulsos en el sistema nervioso. Dado que toda la transferencia de energia se hace
por corrientes alternas y que las sefiales eléctricas son combinaciones de sefiales
sinusoidales, nos limitamos aqui al estudio de los efectos de la corriente alterna en
el cuerpo humano. La primera observacion es que podemos percibir habitualmente
una corriente de menos de 1 mA a 50 Hz cuando cerramos con ambas manos un
circuito que la sostiene. La segunda observacion es que al variar la frecuencia,
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nuestra sensibilidad varia enormemente, como se muestra en la Figura 2.2. La curva
del umbral de percepcion, que pasa por 0.5 mA en frecuencias industriales, llega
a decenas de mA para frecuencias superiores a 100 KHz. Este comportamiento es
coherente con las medidas de conductividad eléctrica de los tejidos, que aumenta
con la frecuencia (Figura 2.1) sugiriendo que a mayor frecuencia, menor resistencia
a la corriente y por ende menor sensibilidad por disipacién reducida. Es necesario
tener en cuenta sin embargo que el mecanismo de percepcion y de interferencia de
la corriente con el tejido humano no se da inicamente por disipacion ohmica y que
en bajas frecuencias la corriente actiia como si fuera un elemento de comunicacion
fisiologica. En el capitulo 3 sobre conduccion nerviosa el lector encontrara que la
estimulacion nerviosa es desencadenada por corrientes eléctrica y que los intercam-
bios bioquimicos son influenciados por alteraciones de cargas eléctricas. En este
capitulo se mencionaron previamente los estudios en curso sobre los efectos de los
campos EM (sus corrientes inducidas) en la biologia celular. Consideramos en este
paragrafo solamente los efectos en agudo de la corriente, tal como se enfrentan en
accidentes con los equipos o en las instalaciones eléctricas.

La Figura 2.4 resume el continuo de las acciones de la corriente en cuatro etapas,
el umbral de percepcion, la sensacion dolorosa, el limite de corriente que le permite
soltar el cable a un operario en buena salud y el inicio de problemas mayores como
la dificultad para respirar y la fibrilacion cardiaca. Todos estos valores son menores
para las frecuencias industriales, hecho que permite recordar que la eleccion de
los 50 Hz para la distribucion de energia no fue sugerida por consideraciones de
seguridad, si no por otras razones tecnologicas del momento. Una grafica similar
es publicada por Webster (10) donde se grafica solamente la corriente “let go” que
aun permite soltar el cable.

El umbral de percepcion es la corriente que es capaz de estimular algunas
terminaciones nerviosas en la piel, que se propagan por el sistema nervioso peri-
férico. Esta corriente es inferior a 1 mA para 50 Hz. Al aumentar la intensidad, la
percepcion se transforma en dolor hasta que la corriente es tal (del orden de 8 mA
en 50 Hz) que los musculos no responden al intento de la persona de soltar el cable
que estad tocando. Esta medida fue definida por su relevancia en el estudio de las
condiciones y riesgos en el trabajo, ya que es una situacion que puede darse durante
el mantenimiento de lineas de distribucion de energia. Una corriente de 20 mA en
frecuencias industriales provoca dificultades ventilatorias debido a contracciones
involuntarias de varios musculos y estimulaciones nerviosas no previstas en la vida
normal de la persona.

Al aumentar la corriente que recorre la persona, la densidad de corriente que
atraviesa el corazon aumenta y llega a interferir con su funcion: corrientes del or-
den de los microA por el corazoén (o sea superiores a varios mA de mano a mano)
provocan una desorganizacion de las contracciones, conocida como “fibrilacion”
ventricular. Debido a la densidad de estimulos eléctricos que recibe, el tejido de los
ventriculos deja de contraerse en forma ordenada y adquiere un movimiento similar
a un temblor continuo, que no permite ni vaciarlos ni volver a llenarlos. La funcion
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de bombeo se ve entonces disminuida hasta desaparecer, con consecuencias letales
para el individuo si se prolonga por algunos minutos.

El pasaje de corrientes superiores a 1 A por el corazon tiene el efecto de con-
traer todo el musculo, sin permitirle relajacion alguna mientras dura el estimulo.
La aplicacion de esta corriente por un tiempo corto mediante un pulso del orden de
10 ms acttia sin embargo como arranque ordenado del corazon, o “desfibrilacion”.
El proyecto de desfibriladores (internos, externos o sincronizados) se basa en esta
caracteristica del corazon, la de poder ser “re-iniciado” en términos electronicos.
Se describen estos fenomenos y los cardiodesfibriladores en el capitulo 4 sobre
Cardiologia Intervencionista.

1000
< /7
é
8 /
.E 10 —
£
<]
o

1 r T T T T
50 Hz 1 KH 10 KHz 100 KHz 1 MHz
0,1

Frecuencia (Hz)

[—O—percepcién —l—dolor —&—limite para soltar ("let go") —¢—dificultad respiratoria ]

Figura 2.4 — Efectos de la corriente eléctrica en el hombre. Graficacion de los valores publicados
por la ICNIRP (6) sobre los efectos de corrientes eléctricas en el hombre (inducidas por campos EM
o por contacto). Para cada efecto se grafica el valor minimo que puede provocarlo: por ejemplo el
umbral de percepcion de corriente de 50 Hz es 0.2 a 0.4 mA y se grafica aqui 0.2 mA.

2.6 NORMAS DE SEGURIDAD Y PRUEBAS DE CONFORMIDAD

A los efectos de clasificar las situaciones de riesgo de los pacientes se distingue
el macroshock del microshock, que se refieren a la modalidad de conexion. Si la
corriente en estudio entra y sale del cuerpo por contactos que atraviesan la piel, el
posible dafio es atribuido a macroshock. En cambio si uno de los dos contactos es
la superficie del corazon (por ejemplo con un catéter conectado a un desfibrilador
externo) el paciente estd sometido a un posible microshock. El efecto de la corriente
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es el mismo: una densidad de corriente superior a un determinado limite afecta el
corazon, pero en el macroshock se manejan corrientes varios 6rdenes de magni-
tud superior al microshock debido a que son distribuidas por todo el volumen del
torax. Un catéter que por falla del equipo haga circular 10 microA por el corazon
(microshock,) y una corriente de “mano a mano” superior a 50 mA (macroshock)
tienen el mismo efecto de hacerlo fibrilar, lo que sugiere que el divisor resistivo
constituido por el camino que pasa por el corazon con respecto al volumen del torax
es del orden de 1:5000. Este divisor tiene en cuenta todos los caminos que unen las
dos manos, algunos de los cuales pasan por el corazon.

Las normas de seguridad para equipos biomédicos tienen en cuenta los valores
de referencia presentados en este capitulo. Para verificar que no se den situaciones
de riesgo para el paciente, las normas establecen procedimientos de medida rigu-
rosos cuyo resultado de ensayo es determinante para certificar su cumplimiento.
Para fijar desde ya los 6rdenes de magnitud de las corrientes que se toleran sin que
ni el paciente ni el operador sufran consecuencias, la Tabla 2.4 presenta los valores
maximos admitidos. Se distinguen los equipos que tienen conexiones al paciente
de los que no tienen contacto con €él, y a su vez se especifica un requerimiento mas
estricto para equipos pensados para una conexion aislada.

El limite de 10 microA esté puesto para evitar provocar la fibrilacion auricular en
un paciente conectado mediante un catéter. La corriente existente luego de la primera
falla esta también limitada por un valor que esta pensado para evitar dafios mayores
en el corto lapso en que se interrumpe el circuito automaticamente al detectar esa
primera falla. Es de notar que estos valores de corriente maxima son pensados para
pacientes adultos y que en caso de proyectar equipos para recién nacidos, cuya
masa es dos ordenes de magnitud inferior, se deben limitar las corrientes en forma
proporcional (12).

Tabla 2.4 — Corrientes de Fuga Maximas para Equipos Eléctricos.

Tipo de equipo Co.rriente del chasis a tierra EnFre conexiones al paciente
(microA) (microA)
ler falla ler falla
Sin contacto con pacientes 100 500 - -
Conexiones al paciente NO aisladas 100 300 10 100
Conexiones al paciente aisladas 100 300 10 50

Cifras tomadas de Webster (10).

La verificacion de conformidad a las corrientes de fuga maximas de un equipo
biomédico est4 detallada en las normas del sistema ISO y en particular en la norma
ISO 60601 (13). Existen medidores de varias marcas (14) que facilitan la puesta en
practica de los protocolos, cuyos resultados deben figurar en las historias clinicas
de cada equipo en uso. En particular al instalar y después de cada accion susceptible
de alterar las caracteristicas de seguridad de un equipo, es recomendable aplicar los
protocolos y documentar las cifras obtenidas.
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2.7 PROGRAMACION SEGURA

Programar un dispositivo significa confiar su comportamiento a un conjunto de
reglas y algoritmos que tomaran decisiones a lo largo de toda su vida util al lado
del paciente, y a veces en su interior. Los datos en base a los cuales se programa la
operacion del equipo son variables internas y externas, que pueden sufrir variaciones
imprevistas a consecuencia de fallas o de 1a modificacion paulatina de caracteristicas
de algunos componentes. La confiabilidad del equipo que comprende elementos
programados aumenta si se prevén las fallas que pueden ocurrir, disponiendo se-
cuencias de recuperacion, alarma o detencion segun el caso. Este primer nivel de
seguridad es importante pero no suficiente porque la diversidad de las posibles
fallas, aun las del propio procesador que ejecuta el programa, es muy grande y sus
combinaciones imposibles de encasillar.

Por lo tanto se introducen en la implementacion de los programas unos puntos
de llegada seguros a los cuales derivar el comportamiento del equipo ante cualquier
situacion imprevista. El cardcter no previsto de una situacion puede ser el resultado
de algtin olvido en fase de proyecto (que sera probablemente subsanado en versiones
siguientes) pero también puede ser debido a una falla. En este caso es de importancia
fundamental que la ejecucion del programa se dirija a un punto de operacion seguro.
Los elementos de programacion segura incluyen el manejo de memoria sin uso, la
especificacion de opciones sin recurrir a deducciones indirectas y el uso modular
de codigo probado encapsulado.

MEMORIA SIN USO

Se evitan comportamientos imprevistos potencialmente peligrosos si se rellenan
areas de memoria no utilizada por largas secuencias de operaciones nulas (NOP
en algunos lenguajes de Assembler) terminadas con un salto a la rutina de “punto
seguro de recuperacion de fallas”. Por ejemplo:

NOP
NOP
JUMP rutina_error

EVITAR DEDUCCIONES INDIRECTAS

Se controla mejor el desempefio de un programa si se especifica, en las instancias de
bifurcacion o de seleccion, el valor y la situacion esperada por el proyecto, evitando
las deducciones “por descarte” o de tipo “implicito”. Estas deducciones son muy
comunes en el comportamiento humano que se basa en presupuestos vagamente
logicos, pero puede provocar resultados incontrolados en caso de primera falla. Por
ejemplo consideramos una variable TEMP de tipo entero de un programa que vale
1 si la temperatura es inferior a 35 grados y que vale 2 si es superior o igual a 35
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grados. Un programa que se bifurque segun la temperatura esté por encima o por
debajo de 35 grados podria cumplir su funcioén si se programara:

IF TEMP=1 THEN rutina_calienta
ELSE rutina_enfria

Sin embargo un error de programa, un desperfecto de deteccion del termistor
o una falla de memoria que transforme un valor 1 en 3 por rotura del segundo bit
llevaria a un enfriamiento indefinido, que si fuera de la sangre en transfusion tendria
consecuencias indeseables, tipicas de un equipo inseguro. Se plantea entonces la
bifurcacion en forma correcta de la siguiente manera:

IF TEMP=1 THEN rutina_calienta
IF TEMP= 2 THEN rutina_enfria
JUMP rutina_error

Los entornos de programacion con ayudas y encapsulamientos para el progra-
mador obligan a poner en practica adaptaciones de este concepto manteniendo el
objetivo de seguridad.

MODULOS Y ENCAPSULAMIENTO

Las tendencias actuales de ingenieria de la programacion coinciden todas en reco-
mendar proyectar la programacion en forma modular para facilitar la comprobacion
de moddulos y para poder re utilizar codigo confiable. La programacion orientada
a objetos permite lograr niveles de seguridad mayores porque el intercambio entre
modulos esta claramente explicitado (reduciendo posibles errores) y por la utiliza-
cion de codigo ya probado y seguro.

2.8 CRITERIOS DE PROYECTO DE EQUIPOS BIOMEDICOS

Habiendo visto los efectos dafinos que pueden producir las ondas EM y las co-
rrientes en el paciente y en quien opera los equipos médicos y conociendo los
peligros de una programacion descuidada de las computadoras que forman parte
del instrumental, nos proponemos ahora examinar los criterios generales a tener en
cuenta durante el proyecto.

Aunque parezca obvio repetirlo en un texto de ingenieria, la primera caracte-
ristica de un buen proyecto es su simplicidad. Cuanto mas simple la propuesta que
cumple con la especificacion, mejor el disefio. La busqueda de simplicidad del
Ingeniero Biomédico va mas alla del respeto de la especificacion inicial emanada
del usuario clinico o de quien concibe un nuevo instrumento, porque el ingeniero
tiene la responsabilidad de redactar esa especificacion y por lo tanto propondra



44 Franco Simini

simplificaciones en las sesiones de definicion con los clinicos. Esta habilidad de
entrever el producto final a través del cimulo de expectativas y entusiasmos de los
futuros usuarios es muy importante para lograr especificaciones cuya factibilidad
pueda ser demostrada en un prototipo exitoso.

Durante todo el desarrollo del proyecto, el Ingeniero Biomédico tiene presente
los aspectos de seguridad del paciente y del operador, sabiendo que todo elemen-
to que incluye es potencialmente dafiino si no es utilizado adecuadamente. Esta
preocupacion constante se traduce en decisiones de proyecto, en la eleccion de
componentes y en el cuidado de la documentacion y posibilidad de verificacion
de su tarea, directamente relacionada con la calidad del producto y por ende con
su seguridad.

Ademas de la simplicidad y de la seguridad en el disefio, el Ingeniero Biomédico
prevé el comportamiento del dispositivo o programa que desarrolla, una vez que se
rompe o deja de funcionar. Una tostadora de pan puede apagarse por calentamiento
excesivo, pero este mecanismo no es adecuado para equipos cuya operacion afecta el
tratamiento o el control de un paciente. En caso de falla, el equipo debe comportarse
con la maxima seguridad para el paciente y su entorno. Este criterio de disefio se
refiere a dispositivos mecanicos, eléctricos o de programa almacenado por igual. En
algunos casos se recurrira a la redundancia de elementos o de bloques y en otros
a la “degradacion controlada de funciones”.

La redundancia de elementos en un proyecto consiste en prever mas de una
instancia para cumplir una funcioén. El segundo paracaidas que lleva el paracaidista
es redundante porque entra en accion solamente si falla el principal. Es habitual en
las instalaciones eléctricas tener mas tomacorrientes que los necesarios y fuentes de
energia alternativas conectadas a generadores de seguridad con arranque automatico
en caso de falla de suministro. Estos elementos constituyen redundancias destinadas
a evitar interrupciones en las funciones de cuidado de la salud o de mantenimiento
en vida de pacientes criticos (“life support devices” en inglés). En el proyecto de
equipos biomédicos no es habitual incorporar elementos redundantes porque au-
mentar la cantidad de componentes conlleva una disminucion de la confiabilidad
ya que la misma probabilidad de falla aplicada al doble de componentes significa
cerca de la mitad de tiempo entre fallas esperado.

Para los sistemas de mision critica, como son algunos equipos biomédicos,
que tienen multiples funciones de cierta complejidad, se considera el concepto
de “degradacion controlada de funciones” (conocida en inglés como “gracefully
degrading systems”) (15). Consideramos un marcapasos cuya modalidad de estimu-
lacion programada es la de responder a la ausencia de contracciones ventriculares
y auriculares para estimular respectivamente ventriculos o auriculas. Si por alguna
razon el circuito de deteccion (a veces llamado “sensado” del inglés “to sense”)
de latidos espontaneos falla, el marcapasos pasa a operar en una modalidad menos
sofisticada pero sigue operando para mantener el paciente en vida en caso no haya
mas latidos, como se describe en el capitulo 5 sobre proyecto de marcapasos. Esta
modalidad puede ser la de estimular continuamente a una frecuencia segura, en cuyo
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caso se da la “degradacion controlada” de funciones, evitando las consecuencias de
la detencion de la protesis con graves consecuencias.

2.9 ANTICIPACION SOBRE ASPECTOS DE SEGURIDAD

La complejidad de interconexiones entre equipos biomédicos y su nimero cre-
ciente estan haciendo que su operacion segura sea una tarea dificil y que ocupara
una porcion creciente del esfuerzo profesional en los hospitales. En el capitulo 19
sobre Mantenimiento se mencionan algunos criterios de gestion para asegurar un
servicio optimo a los pacientes involucrando como “socios” a los responsables
del instrumental junto con los prestadores de salud. La propuesta alli especificada
puede considerarse un anticipo de modalidad de gestion con repercusiones en la
seguridad, siempre y cuando el desempefio de los equipos sea parte del contrato.
Las rutinas de verificacion, calibracion y mantenimiento, que ocupan un tiempo no
despreciable en los centros asistenciales, deberan ser generalizadas y obligatorias
para lograr un elevado nivel de calidad documentada.

En el momento actual los criterios de seguridad incluidos en el proyecto de un
equipo no anticipan el fin de su vida 1til, dando por sentado que operara indefini-
damente o que el departamento comercial del fabricante logrard vender a tiempo un
nuevo equipo. Anticipamos que los proyectos de las proximas décadas seran mas
estrictos en incorporar avisos de obsolescencia planificada y eventualmente cierre
de funciones para evitar fallas por desgaste de componentes. De la misma manera
que los productos perecederos tienen una vida 1til para ser consumidos, los equipos
biomédicos o sus partes tendran limites establecidos por una proyeccion plausible
de operacion segura. El mecanismo mas simple ya existe en algunos equipos y
consiste en avisar y luego en no ejecutar funciones pasado un determinado niimero
de horas de operacion de un componente critico. En los proximos afios el disefio de
los equipos biomédicos incluira la generalizacion de las tareas de mantenimiento y
gestion mediante la anticipacion de situaciones de posible falla. Las caracteristicas
de seguridad presentes en equipos de gran porte y costo sera llevado al proyecto de
equipos menores con la consiguiente mejora del nivel de seguridad del conjunto
de los equipos.
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GENERACION DEL IMPULSO
NERVIOSO Y ACTIVACION DE
LA CONTRACCION MUSCULAR

Gustavo Brum

En los seres vivos la recepcion de informacion del entorno asi como el control de
los efectores requiere mecanismos que permitan transmitir informacion codifica-
da desde y hacia los centros nerviosos en forma rapida y eficiente. Los animales
superiores cuentan con un sistema nervioso desarrollado capaz de satisfacer esta
demanda y que utiliza como mecanismo fundamental para este fin el potencial de
accion, un cambio estereotipado del potencial de la membrana celular, que ocurre
en el rango de los milisegundos y que se propaga a lo largo de los nervios. Este ca-
pitulo no pretende otra cosa que describir en forma somera los mecanismos basicos
involucrados en la generacion del potencial de accion con el objetivo de orientar
al lector no familiarizado en esta tematica en la seleccion de la bibliografia mas
adecuada para sus intereses. Trataremos previamente, en forma sucinta, el potencial
de reposo de la célula y posteriormente introduciremos algunos conceptos basicos
sobre canales i0nicos. Estos ultimos conceptos se aplican tanto a células excitables
como no excitables ya que éstas presentan también un potencial de reposo negativo,
pero a diferencia de las primeras no generan potenciales de accion. Dado el interés
que puede tener para los disefiadores de equipamiento médico, incluiremos algunos
aspectos relacionados con el control de la liberacion de calcio en el musculo, proceso
que pone en marcha la contraccion muscular.

3.1 POTENCIAL DE REPOSO

Los cambios de potencial en las membranas bioldgicas, asi como el potencial de
reposo involucran el movimiento de iones entre el medio intra y extracelular. La
distribucion idnica no es simétrica a ambos lados de la membrana celular por lo
que se establecen gradientes de concentracion (ver Tabla 3.1). Estos gradientes y
las diferencias de potencial entre los compartimientos intracelular y extracelular
determinan la magnitud y el sentido de los flujos i6nicos. Estos obedecen las leyes
de la difusion siendo la principal barrera la propia membrana celular que posee una
permeabilidad especifica para cada especie ionica. El metabolismo celular mantiene
estas diferencias de concentracion a expensas de mecanismos de transporte activo
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como la bomba de Na/K que hidroliza una molécula de ATP por cada ciclo de
transporte. Las asimetrias de concentracion ionica y la selectividad de la membrana
celular determinan que en condiciones de reposo se registre un potencial de mem-
brana del orden de los -70 a -90 mV (V_=V, ~V_ ). Partiendo de que la densidad
de flujo (@) de una especie idnica determinada va a depender del potencial y del
gradiente de concentraciéon podemos escribir:

@ = - uz[C] dV/dx — D 9[C]/ox 4]

Donde en el primer término p corresponde a la movilidad i6nica (cm?/Vs), z la
valencia del i6n y C su concentracion (moles/cm?). D en el segundo término es el
coeficiente de difusion (cm?/s) que de acuerdo a la relacion de Einstein puede ser
expresado como kTu/q donde k es la constante de Boltzmann (1.38x1023J/°K), T
la temperatura absoluta y q la carga del i6n. Sustituyendo en (1) D por esta ultima
expresion y dividiendo por el nimero de Avogadro obtenemos la formulacion clasica
de la ecuacion de Nernst-Planck que nos permite calcular la densidad del flujo de
iones (moles/cm?s):

® = -(uz[C] dV/dx + uRTF" 9[C}/dx) Q)

donde u es la movilidad molar (mol cm?/V s), F corresponde a la constante de
Faraday (96500 C/mol) y R la constante de los gases (8.13 J/mol K). Una vez co-
nocida la densidad de flujo multiplicandola por la valencia del i6n y la constante
de Faraday obtenemos la densidad de corriente (A/cm?).

[=DzF 3)

Cuando la membrana es permeable a una sola especie idnica podemos encontrar
un potencial al cual la corriente a través de la misma es nula. Este es el potencial
de equilibrio del i6n que esta dado por la ecuacion de Nernst (4)(ver 8) y a la cual
se llega combinando las ecuaciones (2) y (3) :

E, = RT/zF In ([C]_/[C],) “)

La Tabla 3.1 resume valores tipicos de concentracion de los iones mas impor-
tantes para una célula de mamifero en condiciones fisioldgicas y los potenciales de
equilibrio (E,) correspondientes.

Tabla 3.1 — Concentracion de iones en células de mamiferos.

on [Cl,, (1., E,,(*)
(mM) (mM) (mM)
K* 140 5 -89
Na* 10 145 71
Cr 5 110 -83
Ca?" 10+ 1.8 131

*T=37°C
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La facilidad con que los iones atraviesan la membrana celular difiere segun la
especie ionica. La densidad de flujo cuando V =0 o el soluto no tiene carga esta
dada por el segundo término de la ecuacion (2) que no es otra cosa que la ley de
Fick de la difusion:

® = - DA[C]/dx Q)

Si asumimos que la concentracion varia en forma lineal con la distancia en el
espesor de la membrana, entonces podemos sustituir d[C]/dx por A[C]/l donde I es
el espesor de la membrana y definir la permeabilidad P como D/l de modo que la
densidad de flujo quedaria expresada ahora como

@ =- PA[C] (6)

Normalmente la solubilidad del soluto en la membrana difiere de la del soluto
en el medio que bafia la membrana por lo que es necesario introducir el coeficiente
de particion (B) en la definicion de permeabilidad.

P =D/ @)

Partiendo de la ecuacion de Nernst-Planck para la corriente de membrana (ec.3),
asumiendo que los iones se mueven independientemente a través de la membra-
na y que el campo en el espesor de la misma es constante se derivo la ecuacion
de Goldman-Hodgkin y Katz (GHK) (6,10) que permite calcular el potencial de
membrana tomando en cuenta las permeabilidades (P, ) de los distintos iones y sus
concentraciones a ambos lados de la membrana:

P [K,+ P [Na ] +P, [CIT,
Vmem: RT ln K t N t Cl t (8)
Py [KT,, Py [NaT],, + P, [CL]

ext

Esta ecuacion predice en forma bastante aproximada el potencial de reposo (V)
de la célula. En condiciones fisiologicas la permeabilidad al K* es aproximadamente
30 veces mayor que la de Na* por lo que el potencial de reposo va a estar proximo
al potencial de equilibrio del K*. Cambios en la concentracion de K™ determinaran
que el potencial de reposo varie como se deduce de la ecuacion de GHK.

3.2 PROPIEDADES ELECTRICAS DE LA MEMBRANA CELULAR

La membrana bafiada por los medios intra y extracelular presenta un comportamiento
eléctrico caracteristico. El circuito equivalente se representa en la Figura 3.1 y esta
constituido por un condensador en paralelo con un circuito serie formado por un
generador y una resistencia. El generador representa el potencial de reposo de la
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membrana. Si una corriente atraviesa la membrana presentara dos componentes uno
que fluye a través del capacitor y otro que circula por la rama resistiva:

Im = Cm de/dt + Vr/Rm donde Vr = Vm - Em ()]
B, c
Fxd |
i L& .
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Figura 3.1 — Circuito equivalente de la membrana celular. En A se representa el circuito equiva-
lente de una célula esférica donde V _ corresponde al potencial de reposo y r_ 'y C_ a la resistencia y
capacidad de membrana respectivamente. En B se separan los componentes correspondientes a las
conductancias de Na" y K* con sus respectivos potenciales de equilibrio. Las flechas indican el sentido
de la corriente cuando la corriente inyectada es nula y por lo tanto el potencial de membrana constante.
C Respuesta del circuito a un pulso de corriente.

La capacidad de la membrana C_ es del orden 1 pF/cm? para todas las células.
La resistencia de membrana R de una c€lula en reposo es relativamente estable,
pero cambia significativamente, como veremos mas adelante, cuando la membrana
es despolarizada. Cuando nos referimos a corrientes idnicas en general se utiliza el
concepto de conductancia. Asi la corriente de Na* se expresa como:

INa - gNa (Vm - ENa) (10)

Donde E representa el potencial de Nernst para el Na™y g la conductancia
de la membrana para este i6n. La corriente ionica total resulta de la suma de todos
los componentes i6nicos:

=L LT (11)

En el caso de una membrana que fuera permeable exclusivamente al Na™y al K*
(Figura 3.1B) la corriente seria dada por:
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I =Cdv/dt+g (V -E )+g (V_-E) (12)
Se puede deducir que cuando la corriente neta es nula

Vm = ( gNa ENa + gK EK) / (gNa + gK) (13)

Esta expresion muestra que en el reposo, donde la conductancia al Na* es muy
baja, el potencial de membrana va a estar muy proximo al potencial de equilibrio
del K como vimos anteriormente al presentar la ecuacion de GHK.

Otro aspecto a destacar son las propiedades temporales y espaciales de la mem-
brana celular. En el circuito equivalente esquematizado en la Figura 3.1 la aplicacién
de un pulso de corriente rectangular entre el medio intracelular y el extracelular
generara un cambio en el potencial de membrana como el representado en C. La
solucion obtenida a partir de la ecuacion (9) nos da el curso temporal del cambio
de potencial durante el pulso:

AV =1 R (1—¢e"™m) (14)
con Tt =R C

Luego de finalizado el pulso V_ retornara al valor de reposo siguiendo un curso
exponencial decreciente con iguales parametros.

Lo anterior se aplica a células esféricas, en el caso de células cilindricas debe-
mos considerar ademas la atenuacion que se produce en el cambio de potencial a
medida que nos alejamos del sitio de aplicacion de la corriente. El caso tipico es
el de los axones donde se recurre a la teoria del cable para describir los cambios
de potencial. Si visualizamos la membrana de un axén como un cilindro y lo re-
presentamos como una serie de circuitos elementales conectados por resistencias
que representan la resistencia interna del axén Ry la del medio extracelular R !
tendremos que al aplicar un pulso de corriente en un punto, ésta circulara a lo largo
del axon y a través de su membrana. Asumiendo R nula, V_cambiard de acuerdo
a (ver la Figura 3.2A)

oV_/ox = -ri 15)
asuvez di/ox=-i_ (16)
combinando estas ecuaciones con la (9) obtenemos la ecuacion del cable:

oV _/ox*r,=C dV_/ot+V /r_ 17)

1 Dado que en condiciones experimentales el axon se encuentra en un medio de baja resistividad, en general se
asume que es nula.
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que multiplicada por r_ nos da
MoV jox*=1 OV /ot+V (18)

definiendo la constante de espacio A =Vr,_/r 0 A=Nr1_/(r, 1) cuando r no es
despreciable.
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Figura 3.2 — Circuito equivalente del axon. En A se representa el circuito equivalente de una célula
cilindrica. Cuando se inyecta corriente en la célula la corriente circulara a través de la membrana, a
lo largo del axoplasma y retornara por el medio extracelular como indican las flechas. B Al aplicar un
pulso cuadrado de corriente saliente a través de la membrana el cambio de potencial se atentia con la
distancia al punto de inyeccion. Se muestra el cambio en el potencial de membrana en funcion de la
distancia a distintos tiempos del comienzo del pulso. C. Se representa el curso temporal del cambio
de potencial registrado a distancias crecientes del punto de inyeccion. (B y C modificado de 11)

La solucién de estado estacionario de esta ecuacion nos muestra que el cambio
de potencial se atentia exponencialmente a medida que nos alejamos del sitio de
inyeccion de la corriente (Curva T=ec en la Figura 3.2B). La parte C de la figura
muestra el curso temporal del cambio en V_ obtenido en respuesta a un pulso de
corriente a diferentes distancias. Ty A son dos parametros sumamente importantes
ya que, como veremos mas adelante, intervienen en la determinacion de la veloci-
dad de propagacion del potencial de accion. Para una discusion detallada de estos
aspectos se recomienda consultar el libro de Jack y col. (11).

3.3 EL POTENCIAL DE ACCION

La transmision de sefiales a largas distancias no es posible en base a la propagacion
electrotonica descrita anteriormente. Al aplicar un pulso de corriente que lleve el
potencial de membrana por encima de cierto valor se obtiene una respuesta carac-
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teristica estereotipada que se denomina potencial de accion. Esta respuesta obedece
a drasticos cambios en la permeabilidad de la membrana a los diferentes iones que
veremos mas adelante. Lo caracteristico del potencial de accion es que se propaga
alo largo del axdn a una velocidad constante con un curso temporal y una amplitud
también constante y sin decremento. Los mecanismos que generan el potencial de
accidn involucran cambios en la conductancia de la membrana a los distintos iones
en respuesta a variaciones en el potencial de la misma y se desarrollan con un curso
temporal caracteristico para cada uno de ellos.

A i i

c D
P .
e

Figura 3.3 — Potencial de accién. A Potencial de accion registrado en un axén gigante de calamar a
distancias a y b del sitio de aplicacion del estimulo (Tomado de 8). B corresponde al registro simul-
taneo del potencial de accion y la contraccion en una fibra aislada de musculo esquelético (Tomado
de Hodgkin y Horowicz J Physiol 136:17P, 1957). C muestra potenciales de accion tipicos del nodo
sinusal. Obsérvese que la actividad es automatica y su frecuencia depende de la pendiente de la fase
de despolarizacion que sigue al potencial de accion. D Potenciales de accion de musculo cardiaco
ventricular. Comparese la escala temporal con el del nervio. En la parte superior se muestra el registro
electrocardiografico correspondiente.

En la Figura 3.3 se presentan potenciales de accion registrados mediante micro-
electrodos en distintos tejidos excitables. Estos electrodos son fabricados con capilares
de vidrio estirados a fuego que se llenan con una solucion saturada de cloruro de
K"y que a través de un alambre de plata en su interior se conectan con el amplifi-
cador de medida. Este electrodo se monta en un dispositivo de micromanipulacion
que permite mediante pequefios desplazamientos atravezar la membrana celular y
medir el potencial dentro de la célula. En A se muestra el potencial de accion de un
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axon gigante de calamar. Este preparado fue usado extensivamente en la disciplina
para estudiar los mecanismos involucrados en la génesis del potencial de accion. La
sefial presenta dos fases caracteristicas, una fase de despolarizacion rapida inicial
seguida de una segunda fase donde la membrana se repolariza hasta su valor de
reposo. Notése que durante cierto tiempo el potencial de la membrana cambia su
polaridad, a esta fase se la denomina “overshoot”. La parte B muestra un potencial
de accidn tipico del musculo esquelético, muy similar al del axon. En la parte C se
esquematizan potenciales de accion de una célula marcapaso. Estas células locali-
zadas en los nodos cardiacos disparan potenciales de accion en forma espontanea y
controlan la frecuencia de las contracciones cardiacas. Finalmente en D se presentan
potenciales de accion registrados en musculo ventricular cardiaco donde se destaca
la segunda fase conocida como fase de meseta. Véase que en este caso la duracion
estd en el rango de los cientos de ms, mientras que el potencial de accion del axon
dura de 1 a 2 ms. Para comprender los cambios que ocurren a nivel de la membrana
durante un potencial de accion es necesario poder medir las corrientes idnicas para
determinar sus propiedades. Para ello se desarrolld la técnica de control de voltaje.
El esquema de la Figura 3.4A muestra un circuito tipico. El circuito fija el potencial
de la membrana inyectando la corriente necesaria para mantener nula la diferencia
entre el potencial de membrana medido y el comando. La corriente que suministra
el sistema para lograrlo corresponde a las corrientes i6nicas transmembrana mas los
componentes lineales capacitivos y resistivos. En el esquema de la derecha se ilus-
tra la respuesta a un pulso de comando aplicado a una célula en estas condiciones.
En el registro de corriente se identifican los componentes lineales mencionados y
componentes no lineales. Estos ultimos corresponden a las corrientes ionicas trans-
portadas fundamentalmente por Na*y K*. Recurriendo a bloqueantes selectivos de
las permeabilidades de membrana es posible determinar la contribucion de cada uno
de los iones involucrados a la corriente total. La parte B de la Figura 3.4 muestra co-
rrientes registradas en un axon gigante de calamar en respuesta a pulsos de amplitud
creciente en presencia de distintos bloqueantes. A la izquierda se muestra el efecto
de la TTX, una potente toxina que bloquea especificamente los canales de Na*. Se
observa una corriente de K™ saliente que varia con el tiempo y con la amplitud del
pulso. El bloqueo de los canales de K (derecha) con tetraetilamonio (TEA) separa
el componente de corriente de Na*. Este componente también presenta dependencia
temporal y del voltaje. El curso temporal es mas complejo que el del K* ya que la
corriente decae espontaneamente luego de alcanzar el maximo, proceso denomina-
do inactivacion. Hodgkin y Huxley en el ano 1952 (9) propusieron un modelo para
describir las conductancias de membrana que generan las corrientes descritas. Este
modelo se publico en el altimo articulo de una serie donde los autores presentan un
pormenorizado estudio de las conductancias de membrana realizado con la técnica
de control de voltaje que habia sido desarrollada pocos afios antes. El modelo (HyH)
asume que la corriente atraviesa la membrana por poros o canales con una o mas
compuertas controladas por el voltaje transmembrana. Por ejemplo para la corriente
de K, cada compuerta esta representada por el siguiente esquema de primer orden:
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a
n<«<——1-n

p

donde n representa la fraccion de compuertas en una de las posiciones. HyH asumen
que el poro de K tiene cuatro particulas que controlan el pasaje. La corriente de K
se describe por lo tanto con el siguiente formalismo:

I, =g (V, —E)dondeg =n*G, (20)

n es una variable que depende del tiempo y el voltaje y G, la conductancia maxima.
Frente a un cambio de potencial n varia de acuerdo a la siguiente ecuacion:

n=n_-(n_-n)(l-e") 21)
donde t=1/(a+p)

oy P son constantes de velocidad que dependen del potencial como se muestra
en la Figura 3.5. La cuarta potencia es necesaria para ajustar adecuadamente los
datos experimentales e implica, como dijimos, la existencia de cuatro compuertas
idénticas e independientes que deben abrirse para permitir el flujo idnico a través
del canal. La corriente de Na se describe con un formalismo equivalente pero es
necesario agregar una variable que describa la inactivacion h. Esta variable dismi-
nuye con la despolarizacion y representa una compuerta que en el reposo se halla
en estado abierto y se cierra al despolarizar la membrana. m representa la variable
de activacion equivalente a n de la corriente de K.

¥ ul =Y i

Figura 3.4 — Corrientes iénicas. En A se esquematiza el circuito de control de voltaje. r, corresponde
alaresistencia de acceso y r_ al componente serie, ambas estan dadas principalmente por la resistencia
de los electrodos. A la derecha se representa el pulso de voltaje aplicado y las corrientes que se veri-
fican. Ic corresponde al componente capacitivo. La fase entrante al componente de Na y la saliente
al de K. En B se muestran corrientes de membrana en respuesta a pulsos de amplitud creciente antes
y después de la aplicacion de bloqueantes. A la izquierda se muestran las corrientes de K registradas
luego de la aplicacion de TTX a la derecha las de Na luego de aplicar TEA (tetraetilamonio). (Parte
B modificada de B.Hille Prog.Biophys.Mol.Biol. 21, 1-32, 1970)
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Figura 3.5 — Conductancias idnicas. A dependencia del voltaje de las constantes cinéticas que con-
trolan la activacion y la inactivacion de la conductancia al Na (ver texto). B Conductancias calculadas
a partir de las corrientes de Na (izquierda) y K (derecha) registradas en respuesta a pulsos de amplitud
creciente. (Modificado de 8)

INa - gNa (Vm - ENa) gNa = m3h GNa

Las diferentes cinéticas de m y h explican que la conductancia primero aumente
para luego decaer. La corriente de membrana quedaria expresada con una ecuacion
equivalente a la (12):

I =Cdv/dt+G m’h(V_-E )+G, n*(V_-E)+G(V_-E) (22)

El ultimo término corresponde a la corriente de fuga (leak), no especifica
transportada por otros iones, fundamentalmente Cl, y que varia linealmente con el
potencial de membrana. La Figura 3.5 B y C muestra las conductancias de Na* y
K" durante pulsos a distintos potenciales.

El modelo de HyH permite reproducir el comportamiento de la membrana en
respuesta a pulsos de corriente. Para pulsos de pequefia intensidad el cambio de
potencial consistira en una respuesta cuya amplitud varia de acuerdo a los parame-
tros eléctricos de la membrana. En las proximidades del umbral, en un rango muy
estrecho de potencial, se obtienen respuestas no lineales, denominadas respuestas
locales. Por encima de este potencial se dispara una respuesta altamente regenera-
tiva que reproduce el curso temporal del potencial de accion. La Figura 3.6 muestra
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como varian las conductancias y el potencial de la membrana en respuesta a un
estimulo supraumbral. Una vez alcanzado el umbral se activa la conductancia de
Na* determinando la fase de despolarizacion rapida. La entrada de Na™ promueve la
despolarizacion de la membrana que a su vez activa aiin mas la conductancia de Na™.
Esta despolarizacion simultaneamente activa la conductancia de K* que aumenta mas
lentamente. La corriente saliente de K*, junto a la inactivacion de la conductancia de
Na*, determina que la membrana se repolarice. La lenta cinética de la corriente de K*
lleva el potencial a un valor mas negativo que el de reposo, proximo al potencial de
equilibrio del K*. En la medida que esta conductancia va diminuyendo éste retorna
a su valor de reposo. En el rango de potenciales fisioldgicos las corrientes de Na
son siempre entrantes (al igual que la de Ca) y la de potasio es saliente (ver poten-
ciales de equilibrio en la Tabla 3.1). El periodo refractario caracteristico del nervio
se debe a la inactivacion de la corriente de Na*. La recuperacion de la inactivacion
tiene un curso temporal lento y un segundo estimulo aplicado inmediatamente de
finalizada la fase de repolarizacion no disparara un nuevo potencial de accion ya que
la conductancia al Na* se encuentra aun inactivada. A medida que ésta se recupera
estimulos de mayor amplitud pueden disparar un potencial de accién que presentara
una fase de despolarizacion mas lenta y una velocidad de propagacion menor (ver
mas adelante). Este mecanismo acota la frecuencia de disparo limitando el ancho
de banda con la que se puede transmitir la informacion (Figura 3.6C).

En 1963 Hodgkin y Huxley obtuvieron junto con Eccles el premio Nobel de
Medicina por sus aportes a la comprension de los mecanismos idnicos involucra-

Figura 3.6 — Corrientes i6nicas y conductancias durante el potencial de accion. Simulaciones
realizadas con el programa NERVE (Bezanilla, UCLA, 1988). A potencial de accion y corrientes de
Nay K. El recuadro muestra la corriente neta obtenida por diferencia de las de Na y K. Notese que ésta
es entrante durante la fase de despolarizacion y saliente durante la repolarizacion. B Curso temporal
de las conductancias. C La aplicacion de estimulos pareados pone en evidencia los periodos refracta-
rios. A los 5 ms 3 estimulos de amplitud creciente no logran disparar un segundo potencial (Periodo
refractario absoluto) mientra que a los 10 ms un estimulo de mayor amplitud si lo hace. En el recuadro
se grafica esta dependencia (tomado de John A. White Encyclopedia of the Human Brain).
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dos en la excitabilidad de la membrana de la célula nerviosa. Introdujeron en el
campo por primera vez la idea de canales idnicos operados por voltaje, concepto
fundamental que marc6 el desarrollo de la disciplina. Para resaltar el mérito de
estos autores hay que tener en cuenta ademas que estos trabajos se realizaron con
dispositivos experimentales de construccion casera y el calculo de los parametros
del modelo se baso en tediosos ajustes numéricos a los datos experimentales, reali-
zados en aquellos afios practicamente a mano. Si bien el modelo de HyH describe
en general adecuadamente las observaciones experimentales, hoy, sin embargo,
debemos manejar otros modelos que implican cambios en algunas de sus hipotesis
centrales. Por ejemplo, sabemos que la inactivacion no es un proceso independiente
de la activacion como propusieron HyH en su modelo original. Para explicar esta
y otra serie de observaciones experimentales fue necesario plantear modelos mas
complejos. Las revisiones de Bezanilla (4) y Armstrong (2) constituyen dos exce-
lentes referencias sobre este tema.

Como vimos, el curso temporal del potencial de accion depende del balance de
corrientes entrantes y salientes y de su cinética. En el caso del potencial de accion
cardiaco juega un rol muy importante otra corriente idnica, la corriente de Ca*". Esta
corriente de cinética mas lenta que la de Na* determina la fase de meseta caracte-
ristica observada en el musculo ventricular. La existencia de una corriente de K* de
caracteristicas diferentes a la del nervio también contribuye a esta fase. En efecto, el
canal de potasio predominante en el miisculo cardiaco presenta rectificacion, lo que
determina que las corrientes salientes sean de menor amplitud que las entrantes. En
la fase de meseta donde la corriente de K* deberia ser saliente su reducida amplitud
determina un retardo en la repolarizacion.

Una de las caracteristicas mas importantes del potencial de accidén es que se
propaga como una onda sin atenuacion (ver Figura 3.3A). Cuando el potencial de
accion no se propaga la corriente ionica carga o descarga la capacidad de la mem-
brana cambiando su potencial, de modo que durante el potencial de accion:

Cuando el potencial de accion se propaga parte de la corriente ionica fluye a lo
largo del ax6n para despolarizar zonas adyacentes. Estos circuitos locales permiten
la propagacion de la sefial. Para una discusion formal de la propagacion es necesario
recurrir a las ecuaciones del cable, que por razones de espacio no presentaremos.
En el libro de Jack (11) se encuentra un andlisis completo de estos aspectos. Solo
diremos aqui que la velocidad de propagacion depende de los parametros eléctricos
de estos circuitos locales: capacidad, resistencia de la membrana y resistencias intra
y extracelular (Ver mas arriba). La vaina de mielina, interrumpida a distancias regu-
lares a nivel de los nodos de Ranvier, actia como un aislante que reduce la capacidad
efectiva de la membrana y aumenta su resistencia en los sectores internodales. El
potencial de accion “salta” de nodo en nodo. Esto permite lograr velocidades de
conduccion mayores que en los nervios no mielinicos sin aumentar el diametro
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del axon. Por ejemplo las fibras motoras, mielinicas, presentan velocidades de
conduccién que van de 70 a 120 m/s mientras que las fibras del simpatico tienen
velocidades de propagacion del impulso en el rango de 0.7 a 2 m/s.

3.4 CANALES IONICOS

Basados en los resultados experimentales y las predicciones de su modelo, Hodgkin
y Huxley en el afio 1952 plantearon que los iones atraviesan la membrana en zonas
restringidas de la membrana estando la conductancia controlada por el potencial. De
la dependencia de las conductancias con el voltaje dedujeron el nimero de cargas
que debia tener el hipotético sensor de voltaje que controlaba el pasaje de iones.
Transcurrieron 20 afios hasta que se logré medir la corriente generada por estos
sensores (3, 17, 1). Luego de suprimir totalmente las conductancias iénicas mediante
bloqueo por drogas y sustitucion de los iones permeantes por otros no permeantes
se miden corrientes capacitivas que presentan componentes lineales y no lineales.
El componente no lineal (equivalente a la polarizacion dieléctrica) se registra en el
rango de potenciales fisiologicos como una variacion en la capacidad de la membrana
con el voltaje. Durante un pulso cuadrado de control de voltaje, luego de suprimir
los componentes lineales, se observa una corriente saliente transitoria de pequefia
amplitud al inicio del pulso y otra, también transitoria, de sentido contrario al final
del pulso (Figura 3.7). El movimiento de carga ocurre con un curso temporal que
precede la activacion de la conductancia y muestra una dependencia con el voltaje
similar a la de las corrientes i6nicas. Estas medidas, junto al estudio de fluctuaciones
de la corriente (ruido eléctrico), permitieron obtener los primeros datos sobre los
canales i6nicos. En base a medidas de carga total, al estudio de la sensibilidad al
voltaje de la carga (que nos permite calcular el numero de cargas por canal) y a la
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Figura 3.7 — Corrientes de compuerta. Arriba a la izquierda se grafican superpuestas corrientes capa-
citivas no lineales registradas en respuesta a los pulsos de voltaje que se muestran. Abajo a la izquierda
se muestra la integral de la corriente. (Tomado de 4) A la derecha se compara la carga desplazada al
inicio del pulso (on) con la que retorna al finalizar el mismo (off) en un experimento similar.
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densidad de la corriente i6nica fue posible estimar el nimero de canales presentes
por unidad de superficie y su conductancia. A finales de la década de los 80 se logro
medir la corriente por un solo canal. Esto fue gracias a la técnica desarrollada por
Neher y Sackmann (7) conocida como técnica del parche. Basicamente consiste en
la medida de la corriente en un pequefio “parche” de membrana aislado mediante
un sello de muy alta resistencia (10° Q) bajo la punta de un electrodo de vidrio.
La Figura 3.8A muestra un esquema de la membrana y el sistema de medida. Este
ultimo consiste en un amplificador de muy bajo ruido configurado como conversor
corriente-voltaje. Dado que la magnitud de las corrientes a medir estd en el rango
de los pA la resistencia de realimentacion debe ser del orden de los gigaohmios,
por lo cual es necesario extremar los cuidados para reducir al minimo las fuentes
de ruido. También es particularmente importante reducir al minimo todas las capa-
cidades parasitas asi como compensar las remanentes para asegurar una respuesta
dindmica adecuada.

La parte B de la Figura 3.8 muestra registros obtenidos de un canal aislado
donde se observan los niveles de corriente correspondientes al canal cerrado (C) y
al estado abierto (A). Las aperturas se producen en forma aleatoria, permaneciendo
el canal abierto un tiempo variable también determinado aleatoriamente. Los para-
metros que caracterizan este comportamiento, probabilidad de apertura y tiempos
medios de canal abierto y cerrado, dependen del voltaje y del tiempo y son los que
le confieren a la corriente macroscopica sus propiedades tipicas. En experimentos
como el de la figura donde se varia la amplitud del pulso puede verse que el canal

A g B

Figura 3.8 — Registro de canales ionicos. A Esquema de la configuracion para el registro de cana-
les i6nicos con la técnica del parche. B Registro de la actividad de un canal de calcio en un miocito
cardiaco aislado. El registro inferior corresponde al promedio 119 registros como los superiores.
(Tomado de Brum y Osterrieder, Hormone and cell regulation 9:241-257, Elservier Science Publishers
BV, 1985)
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abierto se comporta como un conductor 6hmico, de modo que es posible determinar
su conductancia de la relacion corriente voltaje. La corriente unitaria esta dada por
el producto de esta conductancia y la diferencia entre el potencial de membrana y
el de equilibrio del i6n en cuestion:

iX:’YX(VmiEX)
la corriente macroscopica queda expresada por
[ =Npi

donde p es la probabilidad de apertura del canal mencionada anteriormente y N
el nimero de canales. La dependencia de esta probabilidad con el potencial de
membrana y el tiempo le confiere a las corrientes macroscopicas su curso temporal
caracteristico.

Los canales i6nicos son grandes proteinas que atraviesan la membrana celular
y conforman un poro a través del cual pasan los iones. Las cadenas proteicas cons-
tituidas por miles de aminoacidos unidos entre si por enlaces peptidicos presentan
regiones hidrofilicas e hidrofobicas. Las regiones hidrofobicas son las que atraviesan
la membrana e interactiian con su entorno lipidico. Los segmentos hidrofilicos se
ubican en los medios intra y extracelular y conectan, formando un asa, los segmentos
transmembrana entre si. El enlace peptidico se forma al unirse un grupo carboxilo
(COOH) de uno de los aminoadcidos con el grupo amino (-NH,) del siguiente, de
modo que una vez formadas las cadenas éstas presentaran un grupo carboxilo en un
extremo (carboxiterminal) y uno amino en el otro (aminoterminal). La Figura 3.9A
muestra la configuracion del canal de Ca™ que esté constituido por 4 repeticiones
de 6 segmentos transmembrana cada uno. Los segmentos se denominan del S1 al
S6. El S4 es el segmento que presenta mayor densidad de carga y se piensa que
constituye el sensor de voltaje. Las porciones de la molécula que unen los segmentos
tienen también importancia funcional. Por ejemplo el asa que une los segmentos 5
y 6 forma la pared del poro. Al estar la molécula emplazada en la membrana estas
horquillas se enfrentan delimitando el poro a través del cual pasa el ion. Otros
canales estan formados por 4 subunidades, cada una con 6 segmentos, como es el
caso de algunos canales de K*. La parte B de la Figura 3.9 muestra una variedad de
canal de K* que esta formada por 2 subunidades para ilustrar la disposicion espacial
de los segmentos. Se indica la posicion de los aminoacidos cargados y la rotacion
que realizaria el segmento al cambiar el campo eléctrico al cual esta sometido. Este
cambio de conformacion determinaria el cierre o apertura del canal. Asociadas a
estas unidades principales los canales presentan otras subnunidades que desempefian
un rol variable, en muchos casos regulador.
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Figura 3.9 — Estructura de los canales ionicos. La parte superior A muestra la estructura tipica de
un canal, en este caso del canal de Ca. La parte inferior B muestra un esquema tridimensional de la
estructura propuesta para un canal de K. Noétense la distribucion de los segmentos con aminoacidos
cargados que ofician de sensores de voltaje. (Tomado de 4)

Este tema es sumamente amplio y requeriria varios capitulos para presentar los
aspectos generales. Algunos temas como la medida de corrientes de compuerta se
discuten en las revisiones citadas anteriormente (1,2,3). Se recomienda el excelente
libro de Bertil Hille (8) para un tratamiento general del tema y el de Sackman y
Neher (16) para el estudio de los aspectos més técnicos sobre registro y procesa-
miento de canales i6nicos.

3.6 ACTIVACION DE LA CONTRACCION MUSCULAR

El desarrollo de tension en el musculo estriado se origina como consecuencia de
la interdigitacion de los filamentos finos y gruesos. Este desplazamiento se debe
a que la porcion globular de la miosina, la principal proteina componente del
filamento grueso, reacciona en forma ciclica con la actina del filamento fino. En
este proceso se hidroliza ATP y la energia liberada es utilizada para generar un
cambio de conformacion de la cabeza de la miosina que al reorientarse, estando
unida a la actina, produce el deslizamiento de un filamento con respecto al otro
(Figura 3.10A).
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Figura 3.10 — Aspectos estructurales del misculo esquelético. A Esquema que ilustra la interac-
cion entre los filamentos finos y gruesos cuando el Ca™" esta unido a la troponina. Se esquematiza
una molécula de miosina y su segmento S1 interactuando con la actina. La linea punteada indica un
cambio de orientacion del S1. B Esquema de la estructura de una fibra muscular. Se representan los
miofilamentos y se indican los componentes del sistema de membranas, reticulo sarcoplasmico (RS) y
tubulos T (de Wheater y col. Functional Histology. Edinburgh: Churchill Livingstone, 1979). C Detalle
de la triada en varias especies con diferente contenido de isoformas del canal de liberacion (RyRs). Se
muestra la distribucion de los pies y su ubicacion en la triada. Las flechas blancas sefialan los canales
extratriadicos posiblemente activados inicamente por el Ca*" liberado. D Esquema que muestra cual
seria la distribucion de las isoformas de RyR (B y C tomados de Felder y Franzini-Armstrong PNAS
99: 1695-1700, 2002).

La puesta en marcha de este proceso se inicia con la union del Ca™ a la proteina
reguladora troponina que al cambiar su conformacién habilita la interaccion entre
los filamentos finos y gruesos. El Ca*" se halla acumulado en el reticulo sarco-
plasmatico (RS) y es liberado en respuesta a la despolarizacién de la membrana
del tabulo T (ver Figura 3.10B). EI tibulo es una continuacion de la membrana
superficial y es a este nivel donde se localizan los sensores de voltaje que activan
el proceso de liberacion de Ca*". La secuencia de eventos que comienzan con la
despolarizacion de la membrana celular y finalizan con la liberacion intracelular de
Ca™ se conoce con el nombre de acoplamiento excitacion-contraccion (AEC). La
Figura 3.10B presenta el sustrato estructural donde tienen lugar estos fendémenos.
Dado que la activacion de la contraccion debe ocurrir en forma simultanea, tanto en
la parte central como en la periferia de la fibra muscular, el Ca™ debe liberarse en
forma homogénea desde la superficie al centro. Los tabulos T que, como dijimos,
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constituyen una extension de la membrana superficial (sarcoplasma), permiten que
el potencial de accion muscular se propague rapidamente hacia el centro de la fibra
logrando la sincronizacion necesaria. Los mecanismos responsables del potencial
de accion en el musculo son basicamente los mismos que describimos para el ner-
vio. En la Figura 3.3B se puede observar un potencial de accion registrado en una
fibra muscular esquelética y la contraccion asociada. Dado que la contraccion tiene
un curso temporal mas lento que el potencial de accion, es posible aplicar trenes
de estimulos que generen una respuesta contractil de mayor amplitud y sostenida
(tétanos). En el musculo cardiaco la duracion del potencial de accion en cambio se
encuentra en el mismo rango que la respuesta contractil impidiendo de esa manera
la tetanizacion. Esta diferencia es sumamente importante ya que en el corazon un
tétanos equivaldria a un paro cardiaco en sistole. El AEC tiene lugar a nivel de la
triada, formada por un tabulo T y dos cisternas terminales de RS (Figura 3.10B). El
sensor de voltaje es una proteina transmembrana con una estructura practicamente
idéntica al canal de Ca tipo L (14, 18). Es conocido con el nombre de receptor de
dihidropiridinas (rDHP) ya que fija esta droga bloqueante del canal de Ca*™ con
muy alta afinidad. Como se muestra en el esquema de la Figura 3.10C grupos de
cuatro rDHPs se organizan en el tubulo T enfrentando a un receptor de rianodina
(RyR). El RyR es un gran canal que se localiza en las membranas del RS y a través
del cual el Ca™ es liberado hacia el citoplasma (sarcoplasma) (13). Se identifica
como una estructura densa en las microfotografias electronicas de la Figura 3.10B
localizado en el espacio delimitado entre la cisterna terminal y el tibulo T (flechas
oscuras). Algunos RyR no estan relacionados con una tetrada de rDHPs y se piensa
que son activados por el Ca* liberado (fig.10B, flechas blancas). El mecanismo que
acopla el sensor de voltaje y el RyR ha sido objeto de numerosos estudios en muy
variadas preparaciones. El desarrollo de pigmentos sensibles al Ca™ constituy6 un
aporte central a la disciplina ya que permitioé determinar los cambios en la concen-
tracion de Ca*™ y derivar el flujo de liberacion del reticulo. Estas medidas se realizan
simultaneamente con el registro de las corrientes de carga originadas en el rDHP.
La Figura 3.11 muestra un experimento de control de voltaje en una fibra de rana
donde se muestra un transitorio de Ca™ obtenido en respuesta a un pulso de voltaje
calculado a partir de la medida de fluorescencia. A partir de este transitorio es po-
sible determinar el flujo de liberacion de Ca™ ajustando un modelo de remocion a
la fase de caida que sigue luego que el voltaje retorna al valor inicial (12). Esto es
valido si asumimos que la liberacion cesa al repolarizar la membrana. Calculando
la derivada del Ca™ determinamos el flujo de liberacion de acuerdo a:

d[Ca*"]/dt = flujo de liberacion — flujo de remocion

El flujo de liberacion muestra dos componentes claramente definidos, un pico
y un nivel estacionario (Figura 3.11C). Dado lo limitado del espacio no entraremos
en la discusion de los mecanismos responsables de cada uno de ellos. Diremos
brevemente que la hipotesis mas aceptada, basada en experimentos biofisicos y mas
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recientemente apoyada por la caracterizacion de las isoformas de los RyR y de su
localizacion, es que el pico resulta de un proceso complejo iniciado por la activa-
cion por voltaje (interaccion mecanica entre el tDHP y el RyR), el Ca*™ liberado
induce liberacion de Ca™ (mecanismo de liberacion de Ca inducida por Ca, (5)) y
finalmente el propio Ca*™ a concentraciones altas determina la inactivacion del canal
de liberacion. Si bien el nivel estacionario involucra también un proceso de esta
naturaleza, se piensa que refleja la liberacion a través del componente directamente
activado por voltaje (15).
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Figura 3.11 — Transitorios de Ca en el misculo esquelético. Transitorios de Ca registrados en una
fibra de rana en condiciones de control de voltaje. La grafica superior muestra el pulso aplicado. En
el centro se muestra como varia la concentracion de Ca en respuesta al pulso determinada mediante
pigmentos sensibles al calcio. En la parte inferior se calculo la permeabilidad del reticulo al calcio a
partir del transitorio de calcio y el ajuste de un modelo de remocion de Ca (ver texto).
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Figura 3.12 — Eventos elementales de liberacién de Ca. A A la izquierda se muestran eventos
elementales (chispas) de liberacion de Ca™ en una fibra de rana cargada con pigmento fluorescente
mediante microscopia confocal en modo XY. La imagen de la derecha corresponde a un registro xt
de chispas en una fibra de rata. B Promedio de 49 eventos centrados en el pico de fluorescencia.y
graficados tridimensionalmente. Los paneles inferiores muestran dos de los eventos utilizados en el
promedio.(Tomado de 19).

La Figura 3.12 presenta registros a nivel microscopico de la liberacion de Ca™. La
parte A muestra la imagen de una fibra muscular cargada con pigmento fluorescente
obtenida con microscopia confocal. Se observan aumentos localizados de la fluores-
cencia, que, dada la naturaleza transitoria de estos cambios, se les ha denominado
“chispas” (del inglés “sparks™). Estos incrementos en la concentracién local de Ca*™
corresponden a la activacion de un pequefio nimero de canales de liberacion. Esta
técnica ha abierto un nuevo campo en la investigacion del acoplamiento excitacion-
contraccion y ha exigido del desarrollo de sofisticados equipos de microscopia con-
focal. También el procesamiento de las imagenes y su interpretacion constituyeron
un nuevo desafio para los investigadores. La imagen de la derecha muestra una
serie de chispas registradas en la modalidad “xt”, es decir, barriendo una sola linea
sobre el preparado con el laser (sentido vertical) y graficando una a continuacion
de la otra desplazandolas en sentido horizontal. La parte B de la figura muestra un
promedio de eventos de similares caracteristicas obtenido centrando los eventos en
el maximo luego de filtrar adecuadamente y seleccionar las sefales con criterios
rigurosos. De este tipo de registro es posible inferir las caracteristicas de las fuentes
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de liberacion (19) y avanzar en la comprension de los mecanismos involucrados en
este proceso tan complejo y de vital importancia para la subsistencia.
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Material de interés en Internet

Bases moleculares de la excitabilidad
http:/5/sun.science.wayne.edu/~jram/axon_potential_simulator.htm

Descripcion de los aspectos técnicos generales de instrumental para electrofisiologia
http://www.axon.com/manuals/Axon_Guide.pdf

Material sobre microscopia confocal
http://www.confocal-microscopy.com/



4
ELECTROFISIOLOGIA CARDIACA

Walter Reyes

La Electrofisiologia Cardiaca es una rama de la Cardiologia que estudia el mecanis-
mo, diagndstico y tratamiento de los trastornos del ritmo cardiaco. El corazén, mus-
culo especializado en mantener un gasto cardiaco (volumen de sangre movilizado
por minuto) adecuado a las necesidades del organismo, se contrae una determinada
cantidad de veces por minuto y con una determinada secuencia en su contraccion.
Frecuencia y secuencia definen el ritmo cardiaco normal. Cuando, por diferentes
motivos, la frecuencia de la contraccion cardiaca es menor (bradicardia) o mayor
(taquicardia) de lo necesario o no mantiene una secuencia normal, existe lo que se
denomina un trastorno del ritmo cardiaco. En este capitulo se presentan las técnicas
de cardiologia intervencionista que incluyen la ablacion por catéter y el implante
de cardiodesfibriladores, repasando las principales indicaciones y la descripcion
fisiopatologica correspondiente.

4.1 SISTEMA ELECTRICO CARDIACO

El corazon genera en forma repetitiva y espontanea impulsos eléctricos que controlan
el flujo de iones calcio a través de la membrana celular gatillando la contraccion
muscular. El Sistema Eléctrico Cardiaco constituye entonces una parte fundamental
en la funcion del corazén (Figura 4.1). El impulso eléctrico que genera cada latido
cardiaco se origina en el llamado ndédulo sinusal (NS), una estructura especializa-
da ubicada en la union de la auricula derecha y la vena cava superior; desde alli
se propaga por ambas auriculas concentrandose luego en una estructura ubicada
inmediatamente por encima del esqueleto fibroso del corazon (estructura de sostén
que separa eléctricamente el misculo auricular del ventricular) denominada nodulo
auriculo ventricular (NAV). Las propiedades electrofisiologicas del NAV determinan
que el impulso se conduzca alli de manera mas lenta, propagandose luego a través
del sistema His-Purkinje y sus ramas siendo rapidamente distribuido en todo el
musculo ventricular.

En las células cardiacas, al igual que en todas las del organismo, existe una
diferencia de potencial entre su interior, relativamente negativo, y su exterior re-
lativamente positivo, que se denomina potencial transmembrana (-80 a -90 mV)
descrito en el capitulo 3. Esta generado por la actividad de la membrana celular que
mantiene en su interior una mayor cantidad de iones con carga negativa. Pero las
células cardiacas son, ademas, excitables; esto es, ante determinados estimulos o
espontaneamente algunas de ellas, son capaces de generar una secuencia de cambios
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Figura 4.1 — Esquema del corazon y su sistema eléctrico.

en la permeabilidad de la membrana a diferentes iones que induce una secuencia
de cambios en el potencial transmembrana. Si graficamos en funcion del tiempo
esta variacion de la diferencia de potencial entre el interior y exterior de una célula,
obtenemos lo que se denomina el Potencial de Accion (Figura 4.2), que refleja la
actividad eléctrica de esa célula. La fase 0 del potencial de accion, depolarizacion
rdpida, ocurre por la entrada brusca a la célula de iones sodio cargados positivamen-
te. Cuando una célula se despolariza tiende a despolarizar las células adyacentes,
y lo hara tanto mas rapidamente cuanto mas brusca sea la entrada de iones sodio,
representada por la pendiente de fase 0; de esta manera el impulso eléctrico se pro-
paga, (“conduce”) por el corazéon. Una vez depolarizada la célula no puede hacerlo
nuevamente hasta que se haya revertido el flujo de iones y haya vuelto a la situacion
basal. El periodo que abarca las fases 1, 2 y 3 del potencial de accion se denomina
repolarizacion durante la cual la célula es refractaria a otros estimulos. Llegada a
la situacion basal, la mayoria de las células cardiaca permanecen asi hasta que un
nuevo estimulo genera un nuevo potencial de accion; otras, tienen depolarizacion
espontanea en fase 4 y generan automaticamente un nuevo potencial de accion. Este
automatismo es el mecanismo por el cual se origina el ritmo normal del corazon. Las
células del NS tienen automatismo y su pendiente en fase 4 es la mas significativa
por lo cual son las que normalmente comandan la actividad eléctrica del corazén y
su ritmo ( “ritmo sinusal”) (1).

4.2 MECANISMOS DE LAS ARRITMIAS

BRADICARDIAS

Los ritmos lentos o bradicardias se originan por alteraciones en el automatismo o en
la conduccion del impulso eléctrico. Los trastornos en la automaticidad del NS que
resultan en una frecuencia cardiaca anormalmente lenta (bradicardia sinusal) son
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Figura 4.2 — Potencial de Accién.

la causa mas frecuente de bradiarritmias. Cuando es lo suficientemente importante
como para comprometer el gasto cardiaco, ocasiona sintomas; la bradicardia sinusal
sintomatica es un trastorno del ritmo clasico que recibe el nombre de Enfermedad
del Nédulo Sinusal. La segunda causa mayor de bradiarritmias es la debida a al-
teraciones en la propagacion del impulso eléctrico que se origina en las auriculas
hacia los ventriculos. Estos trastornos en la conduccion entre auriculas y ventriculos
se denominan bloqueos y se describen tres grados: primer grado cuando todos los
impulsos auriculares llegan a los ventriculos pero lo hacen con retardo; segundo
grado cuando sélo algunos de los impulsos auriculares alcanzan los ventriculos; y
de tercer grado cuando ninguno lo hace (1,2).

TAQUICARDIAS

Se describen tres mecanismos de taquicardias. Las arritmias por mecanismo au-
tomatico se originan por aumento anormal del automatismo (pendiente de fase 4
del potencial de accidén) o aparicion de automatismo en células miocardicas que
normalmente no lo tienen. Es la causa menos frecuente de arritmias de trascendencia
clinica. La llamada “actividad gatillada” es otro mecanismo que probablemente
juegue un rol importante en muchas arritmias clinicas aunque muchas veces sea
dificil de demostrar. Se debe a la aparicion de depolarizaciones espontaneas en fase 3
0 4, llamadas post-depolarizaciones, que si alcanzan el nivel umbral pueden generar
latidos o ritmos anormales. El mecanismo que mas comtinmente estd en juego en
las arritmias clinicas es el denominado reentrada. Para que exista una arritmia por
reentrada es necesario que existan dos vias de conduccion, con conexion proximal y
distal, formando un circuito eléctrico, con propiedades electrofisiologicas diferentes,
una de ellas con periodo refractario mas largo y mayor velocidad de conduccién y la
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otra a la inversa. Si estas condiciones se cumplen, un estimulo eléctrico introducido
en ese circuito en un momento apropiado puede bloquearse en la rama con periodo
refractario largo y conducirse mas lentamente por la otra (de periodo refractario
corto y conduccion lenta) y al llegar a la conexion distal entre ambas, reentrar en
la primera que esta ahora en condiciones de conducir ese estimulo (Figura 4.3),
generandose uno o mas latidos anormales. En el corazén existen con frecuencia
circuitos de reentrada, causa potencial de arritmias. Algunos de ellos constituciona-
les, presentes desde el nacimiento y que ocasionan, por ejemplo, la mayoria de las
llamadas taquicardias supraventriculares, taquicardia por reentrada nodal o taqui-
cardias por reentrada atrioventricular utilizando una conexion eléctrica extra entre
auriculas y ventriculos o via accesoria. Las formas mas peligrosas de las arritmias
por reentrada se deben a circuitos adquiridos debido a enfermedades cardiacas
que afectan fundamentalmente a los ventriculos y pueden generar taquiarritmias
letales. La importancia de las arritmias por reentrada se basa no solamente en su
frecuencia clinica y en la elevada morbi-mortalidad que ocasionan, sino también
en que pueden ser inducidas e interrumpidas con estimulacion eléctrica durante un
estudio electrofisiologico permitiendo la caracterizacion del circuito, su definicion
anatomica y su ablacion o eliminacion (2).

Figura 4.3 — Mecanismo de Reentrada. Via de conduccion A con periodo refractario mas corto y
menor velocidad de conduccion. Via de conduccion B con periodo refractario mas largo y mayor ve-
locidad de conduccién. A: un estimulo precoz se bloquea en la rama B pero no en la A, “reentrando”
en la B en sentido retrogrado e iniciando la arritmia. B y C muestran dos posibles situaciones del
circuito cuando no hay arritmia.
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4.3 TRATAMIENTO DE LAS BRADIARRITMIAS

En ausencia de una causa reversible el tratamiento de las bradiarritmias sintomaticas
se basa fundamentalmente en el implante de un marcapasos definitivo. Un marca-
pasos es un dispositivo que se implanta en el organismo, habitualmente debajo de
la piel en la region pectoral, y que esta vinculado al corazon a través de un catéter
con electrodo por el cual recibe y envia sefiales eléctricas. EI marcapasos contiene
en su interior una bateria que provee energia para su funcionamiento y circuitos
integrados que regulan su funcion que consiste en sensar la actividad cardiaca y
estimular el corazén cuando la frecuencia cardiaca desciende por debajo de ciertos
parametros prefijados. Esto puede hacerse en una sola cdmara cardiaca (auricula
o ventriculo) o en ambas. Los generadores actuales permiten ademas mantener
un funcionamiento fisiologico del corazon, ya sea manteniendo la secuencia de
activacion auriculo-ventricular o asociando un sensor para aumentar la frecuencia
cardiaca con la actividad. El estimulo exclusivo del ventriculo derecho (lugar ha-
bitual de posicionamiento del electrodo ventricular) o ciertos tipos de trastornos de
la conduccidn intraventricular como el bloqueo de la rama izquierda, inducen una
desincronizacion en la secuencia de contraccion de ambos ventriculos que en algu-
nos pacientes compromete la funcién ventricular. Ultimamente se han desarrollado
generadores que permiten estimular ambos ventriculos simultaneamente y corregir
este trastorno, mejorando el rendimiento cardiaco (Figura 4.4).

Figura 4.4 — Radiografia de Térax. Proyeccion antero-posterior de un paciente con un marcapaso
definitivo con estimulacion biventricular, implantado en la region subclavicular izquierda. Se observan
3 electrodos, uno en auricula derecha, otro en ventriculo derecho, y un tercero sobre el borde de la
silueta cardiaca para estimulacion del ventriculo izquierdo.
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4.4 TRATAMIENTO DE LAS TAQUIARRITMIAS
SUPRAVENTRICULARES

4.4.1 TAQUIARRITMIAS SUPRAVENTRICULARES

Se denominan Taquiarritmias Supraventriculares las arritmias cuyo origen se
encuentra por encima del sistema His-Purkinje. Son frecuentes, comprometiendo
fundamentalmente la calidad de vida de quienes la sufren, no asi su prondstico vital
(3-5) (excepto la llamada fibrilacién auricular). En jovenes y adultos el mecanismo
mas frecuente es la reentrada a nivel del NAV (reentrada nodal) (3-6) o a nivel au-
riculoventricular utilizando una conexion eléctrica extra o via accesoria (reentrada
auriculoventricular) (3-7). El mecanismo de la reentrada nodal est4 vinculado a la
presencia en la union atrioventricular, en las vecindades del NAV, de dos sectores de
conduccion del impulso eléctrico, que tienen las caracteristicas que se han descrito
para un circuito de reentrada, conformando lo que se denomina una via lenta y una
via rapida. Esta caracteristica es comun a todos los humanos, pero sélo en algunos
se cumplen las caracteristicas electrofisiologicas requeridas para que el circuito de
reentrada funcione. En estos casos, un estimulo prematuro puede bloquearse en la
via nodal rapida (de periodo refractario mas largo) y conducirse por la via lenta (de
periodo refractario mas corto); al llegar a la via final comun del circuito el impulso
puede reentrar por la via rapida en sentido retrogrado iniciando la taquicardia (6).
De manera similar, en pacientes con una conexion eléctrica auriculoventricular ac-
cesoria, el impulso puede conducirse por el NAV en sentido anterdgrado y retornar
a la auricula por la via accesoria generando la taquicardia denominada reentrada
atrioventricular (Figura 4.5) (7).
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Figura 4.5 — Mecanismo de las taquicardias supraventriculares mas comunes. Reentrada nodal,
reentrada auriculoventricular y taquicardia auricular primaria.
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Otros mecanismos de taquiarritmias supraventriculares, mas frecuentes en adultos
mayores, son las llamadas taquicardias auriculares primarias, entendiéndose por
tales aquellas cuyo mecanismo responsable se localiza exclusivamente en el tejido
auricular. Un ejemplo es el llamado Flutter Auricular (8), arritmia caracteristica
que se debe a un circuito de reentrada que funciona en la auricula derecha, circu-
lando 300 veces por minuto alrededor de la valvula tricuspide. Otro ejemplo es la
Fibrilacion Auricular (9), una arritmia de gran jerarquia clinica, hacia el tratamiento
de la cual esta orientada en estos dias la mayor parte de la investigacion clinica y
tecnologica en arritmias.

Estas arritmias pueden tratarse con drogas antiarritmicas, que tienen un efecto
solo paliativo, no eliminan totalmente la incidencia de arritmias, y ademas, sobre-
todo en el mediano y largo plazo, ocasionan frecuentemente efectos colaterales y
toxicos. Desde hace mas de 10 afios el tratamiento de eleccion de los pacientes con
taquicardia por reentrada nodal, por reentrada auriculoventricular vinculada a la
presencia de una via accesoria, de aquellos con una taquicardia auricular ectopica
o de flutter auricular, es la Ablacion por Catéter (10,11). Este procedimiento con-
siste en eliminar, aplicando radiofrecuencia u otra forma de energia, una porcion
critica del circuito o foco responsable de la arritmia, curando definitivamente al
paciente de su trastorno. Es un procedimiento invasivo, muy bien tolerado, altamente
efectivo, con muy baja incidencia de complicaciones y con una excelente relacion
eficacia/costo.

La ablacion de la fibrilacion auricular constituye sin dudas la ultima frontera
a traspasar por la electrofisiologia intervencionista. Desde el afio 2000 se han de-
sarrollado técnicas de ablacion para la fibrilacion auricular que permiten, con el
soporte tecnoldgico adecuado, curar a un nimero importante de pacientes con esta
arritmia (10-15).

4.4.2 ESTUDIO ELECTROFISIOLOGICO Y ABLACION POR CATETER

Antes de proceder a realizar un procedimiento de ablacion es imprescindible realizar
un estudio electrofisiologico diagnoéstico (habitualmente durante el mismo proce-
dimiento) que permita determinar el mecanismo electrofisiolégico de la arritmia
clinica y definir el objetivo terapétutico. El estudio electrofisiologico es un estudio
invasivo que implica introducir hasta el corazon del paciente, a partir de punciones
venosas y bajo control fluoroscdpico, una serie de catéteres con varios electrodos
en su extremo, a través de los cuales y utilizando un sistema de registro con filtros
y amplificadores adecuados se puede registrar la actividad eléctrica de las distintas
camaras cardiacas; también el corazon puede ser estimulado a través de esos mismos
electrodos. Utilizando diversas técnicas de estimulacion se definen las propiedades
basicas del sistema eléctrico del corazon: automatismo, conduccion, refractarie-
dad y se determina la existencia de circuitos de reentrada funcionantes o de focos
ectopicos, diagnosticandose el mecanismo de la arritmia clinica (1,5). Definido el
objetivo y utilizando un catéter con un electrodo distal de mayor superficie, 4 a 10
mm?, se aplican pulsos de radiofrecuencia (RF) entre el electrodo apoyado sobre
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la superficie endocardica y un electrodo indiferente ubicado en la piel del torax del
paciente (10).

4.4.3 ;PORQUE RADIOFRECUENCIA?

Aunque se pueden utilizar diferentes formas de energia para destruir esa cantidad
minima de tejido cardiaco necesaria para curar la arritmia, la mas ampliamente
utilizada es la radiofrecuencia (RF). El uso de este tipo de energia, utilizada por
muchos afios en electrocirugia, indujo un cambio sustancial en la cardiologia in-
tervencionista. En la configuracion monopolar comun la energia se libera desde un
electrodo ubicado en el extremo de un catéter apoyado sobre el corazon y trascurre a
través del cuerpo del paciente, un medio electrolitico conductor, hasta un electrodo
indiferente ubicado sobre la piel del torax, cerrandose el circuito. El electrodo activo
ubicado en el corazon, de tamafio mucho menor, concentra a su alrededor una alta
densidad de corriente que ocasiona un aumento significativo de la temperatura en
el tejido adyacente, que provoca su destruccion. El calentamiento del tejido calien-
ta secundariamente el electrodo; muchos catéteres disponen en su extremo de un
termistor o una termocupla que permite medir indirectamente la temperatura del
tejido y limitar la energia liberada. También existen catéteres con un sistema de
enfriamiento en base a la circulacion de suero por dentro de su electrodo distal, para
impedir el aumento desproporcionado de temperatura y permitir asi la liberacion
de mayor energia y la creacion de lesiones mas profundas o atin transmurales. Las
razones (Figura 4.6) para el uso de RF son entonces multiples (16):

 la corriente de RF no ocasiona dolor ni estimulacion muscular

* lalesion tisular que origina es bien definida y circunscripta

» utilizando sistemas con control de temperatura se evitan efectos adversos,
como la formacion de codgulos, que la sangre hierva o el catéter se pegue al
corazon

* los electrodos de RF permiten controlar una serie de parametros durante la
lesion como la impedancia y las sefiales electrofisiologicas

» lacantidad de energia liberada puede ser facilmente controlada y ademas ser
liberada utilizando electrodos comunes

Figura 4.6 — Electrodo distal del catéter de ablacion por radiofrecuencia. Se aplica sobre la su-
percicie endocardica del corazon. La zona clara adyacente al electrodo es la zona de necrosis tisular,
la zona en forma de salvavidas es la de injuria térmica.
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4.4.4 CONCEPTO DE MAPEO CARDIACO

El cardi6logo intervencionista ubica con precision los catéteres en el corazon, intro-
ducidos por venas o arterias, tomando como referencia la anatomia radiologica del
organo y las caracteristicas de los registros endocavitarios. Esta técnica tiene limi-
taciones: irradiacion del paciente y de los operadores, imagen en dos dimensiones,
habitualmente no simultaneas, catéteres con maniobrabilidad limitada, dependiente
de la experiencia y manualidad del operador. Un operador experimentado logra
habitualmente, con tiempos minimos de fluoroscopia, posicionar correctamente los
catéteres utilizados para el diagnostico. Sin embargo, el procedimiento de “mapeo”
(busqueda del lugar apropiado para aplicar la RF) puede implicar tiempos de procedi-
miento y de fluoroscopia riesgosos para el paciente y operador. Las limitaciones del
procedimiento clasico de mapeo cardiaco (informacion de dos fuentes: la anatomia
fluoroscopica en dos planos mas los registros endocavitarios) se hacen notorias
cuando se trata de solucionar pacientes con arritmias cuyos circuitos responsables
son complejos, como la Fibrilacion Auricular o las Taquicardias Ventriculares en
pacientes con enfermedad cardiaca.

4.4.5 FIBRILACION AURICULAR

La Fibrilacion Auricular es una arritmia muy frecuente, que afecta al 10% de la
poblacion mayor de 65 afios, causante de una elevada morbimortalidad, responsable
de la enorme mayoria de las consultas en emergencia e internaciones por arritmia
cardiaca, y por lo tanto responsable del uso de un porcentaje significativo del gasto
en salud en una comunidad. En nuestro pais, con un elevado porcentaje de poblacion
afiosa, estos aspectos son mas relevantes atun. Hace pocos afos diversos estudios
demostraron que esta arritmia se inicia y mantiene debido a actividad eléctrica ori-
ginada en las vainas de tejido muscular cardiaco que envuelve la desembocadura
de las cuatro venas pulmonares en la auricula izquierda. Eliminando esta actividad
eléctrica, se puede lograr la curacion de un nimero importante de pacientes. El pro-
cedimiento implica realizar lesiones alrededor de la desembocadura de estas venas
para lograr aislarlas eléctricamente del musculo auricular. Es trascendente evitar
realizar lesiones dentro de la vena pues pueden originar una temida complicacion,
la estenosis de la vena. La definicion anatomica del tamafio y ubicacion de estas
venas para definir los sitios de ablacion es imprescindible (9-15).

4.4.6 SISTEMAS DE MAPEO ENDOCARDICO SIN CONTACTO

Tratando de superar las limitaciones del mapeo punto a punto fueron disefiados
sistemas que disponen de una red de electrodos en el extremo del catéter que se
despliega en la cavidad y que permite, sin tener contacto directo con la superficie
interna del corazon, registrar un electrograma del punto enfrentado por cada elec-
trodo. Mediante complejas soluciones matematicas este sistema es capaz de recons-
truir mas de 3000 electrogramas simultaneamente, cubriendo en forma completa la
superficie endocardica de la cdmara cardiaca en estudio (Ensite 3000®, Endocardial
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Solutions) (17). De esta forma genera en tiempo real, y aun analizando un solo
latido, una imagen tridimensional virtual de la actividad eléctrica del corazon sin
establecer contacto con la superficie cardiaca. El registro de cada uno de los 3000
electrodos puede recuperarse seleccionandolo con el raton; también dispone de la
capacidad de localizar la posicion de otros catéteres auxiliares introducidos en el
corazon (18-22) (Figura 4.7).
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Figura 4.7 — Imagen de auricula derecha en ritmo sinusal obtenida con Ensite.

4.4.7 MAPEO TRIDIMENSIONAL Y NAVEGACION VIRTUAL

Ultimamente, han sido desarrollados varios sistemas para el tratamiento de cualquier
taquiarritmia, pero cuya utilidad mayor esté en el tratamiento de arritmias complejas
como la Fibrilacion Auricular y la Taquicardia Ventricular.

El primer sistema de este tipo desarrollado fue el llamado CARTO® (Johnson
& Johnson) (23,24) que utiliza un campo magnético de baja intensidad creado
por un dispositivo exterior al paciente, que permite localizar con una precision de
menos de 1 mm la posicion del extremo del catéter, provisto de un sensor, en ese
sistema tridimensional con 3 ejes (X,Y y Z). Este catéter, previsto para un solo uso,
tiene un chip en su extremo que lo vuelve visible en todo momento en el sistema
XYZ, tiene un sensor para control de temperatura y puede entregar pulsos de RF.
El sistema adquiere la ubicacion del catéter conjuntamente con sus electrogramas
y construye un mapeo electroanatémico tridimensional del corazon en tiempo real
sin uso de radioscopia. Los electrogramas obtenidos por el electrodo distal pueden
superponerse al lugar anatémico, puede volverse con precision a lugares precisos
archivados, pueden identificarse y marcarse lugares de estructuras anatémicas para
usar como referencia y también ver con precision las lineas de bloqueo provocadas
por la aplicacion de RF, definiendo sus zonas de discontinuidad (Figura 4.8). Tiene
la limitacion de ser un mapeo secuencial, latido a latido y punto a punto, requiriendo
por tanto una referencia fija y un ritmo estable.
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Figura 4.8 — Imagen virtual de la auricula izquierda creada por el sistema Carto. Panel izquierdo
muestra secuencia de activacion (codigo de colores) preablacion y Panel derecho muestra, postablacion,
una linea formada por cada aplicacion puntual de radiofrecuencia rodeando la desembocadura de cada
vena pulmonar mediante la cual se logra el aislamiento eléctrico de cada vena.

Otro sistema de navegacion intracardiaco, el llamado LocaLisa® (Medtronic),
define el campo magnético a través de electrodos ubicados sobre la piel del paciente,
o0 sea que no se modifica con los cambios de posicion manteniendo la imagen virtual
creada por el software. En este caso la imagen creada no intenta ser anatomica sino
definir posicion y relacion de catéteres y estructuras tridimensionalmente. Este sis-
tema permite ver simultineamente hasta 10 electrodos de catéteres comunes en el
corazon, posicionar cualquier catéter a 2 mm del punto de interés, situar marcadores
en puntos de interés anatdmicos o electrofisiologicos y asociar datos de la ablacion.
Comparado al Carto, es de uso mas sencillo, tiene un tiempo minimo para ponerlo en
funcionamiento, no necesita crear extensos mapeos anatomicos previos y utiliza ca-
téteres comunes. Sin embargo, brinda menos informacion que el anterior (25,26).

El sistema RPM® (Boston Scientific) es un sistema combinado que integra un
sistema de registro y un sistema avanzado de mapeo y navegacion. El sistema de re-
gistro comparte las caracteristicas de los mas desarrollados en la materia, permitiendo
utilizar cualquier tipo de catéteres y disponiendo de 128 canales. Para el mapeo el
RPM utiliza sensores de ultrasonido ubicados en tres catéteres, uno en el seno co-
ronario, otro en el ventriculo derecho y el tercero de ablacion, a través de los cuales
crea un mapeo electroanatomico preciso. Estos catéteres son usados como referencia
interna, siendo por tanto independiente de un eventual cambio de posicion del pacien-
te, son visualizados con todos sus electrodos y curvatura, no solo el electrodo distal
y son potencialmente reutilizables. Es capaz de archivar no sélo los puntos utiles y
sus electrogramas sino que desde un electrograma se puede recuperar la ubicacion
del catéter y su trayectoria. La imagen anatomica virtual es creada de dos formas:
automaticamente con el movimiento del catéter o por puntos de referencia marcados
por el observador. Se puede crear una imagen utilizando la secuencia de activacion
o el voltaje en cada punto, capacidades que permiten determinar con precision las
lineas de bloqueo o presencia y ubicacion de cicatrices. (27-29).
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En todos estos sistemas, que incorporan un software cada vez mas amigable para
el usuario, el catéter de mapeo “navega” por las camaras cardiacas registrando su
ubicacién anatdomica en las tres coordenadas espaciales, sin uso de radioscopia y
en tiempo real, mostrando ademas las caracteristicas de la activacion eléctrica en
cada sitio y su relacion con un punto de referencia. Toda la informacidn esta en un
mapa tridimensional de la caAmara cardiaca en estudio, en colores pre codificados
por el operador. A la imagen anatémica puede superponerse la imagen eléctrica
para ver la secuencia de activacion de la camara codificada en colores o el voltaje
de la sefial.

Navegacion Magnética La movilizacion precisa del catéter de mapeo dentro de
las camaras cardiacas y el acceso a determinados lugares anatomicos puede ser
muy dificil, consume tiempo, depende de la habilidad del operador e implica ha-
bitualmente muchos minutos de radioscopia. En los tltimos afios se ha disefiado y
utilizado un sistema de navegacion magnética que permite al operador movilizar el
catéter desde la sala de comandos del equipo. El sistema Niobe®, (Stereotaxis Inc),
aun de uso limitado y de alto costo, se basa en la ubicacion a los lados del paciente
de dos poderosos imanes que crean un campo magnético sobre el torax. El catéter
de mapeo, introducido hasta la cadmara de referencia, puede ser avanzado o retirado
por un dispositivo ubicado en el sitio de entrada venoso, y orientarse y dirigirse
en cualquier direccioén o a cualquier sitio predeterminado en la imagen cardiaca
variando la orientacion de los vectores del campo magnético (30-32).

4.4.8 SOPORTE DE IMAGENES ANATOMICAS

Se llaman “soporte anatdmico por Ultrasonido, Tomografia Computada o Resonancia
Nuclear Magnética” las imagenes del corazdn obtenidas previamente. Se utilicen
0 no sistemas de mapeo electroanatémicos tridimensionales, es rutina, previo a la
mayoria de los procedimientos de ablacion, disponer de un respaldo anatomico
del paciente. Lo mas sencillo, practico y econémico es una ecocardiograma bidi-
mensional y Doppler, transtoracico o transesofagico, que nos brinda informacion
anatomica y funcional muy util, suficiente en la mayoria de los casos, pero general
y no en tiempo real. La ecocardiografia intracardiaca es de gran ayuda en algunos
procedimientos, basicamente en la ablacion de la Fibrilacion Auricular. Permite, a
través de un transductor de ultrasonido introducido por una vena hasta el corazon,
definir el sitio de puncion transeptal, definir ubicacion y tamaiio de las venas pulmo-
nares y de su ostium, prevenir y descartar complicaciones precozmente, facilitando
y dando mayor seguridad a la técnica (33-36).

Es también de uso habitual, previo a un procedimiento de ablacion de Fibrilacion
Auricular, realizar una imagen tomografica con contraste, para determinar las ca-
racteristicas anatomicas de las venas pulmonares. Esta informacion anatémica se
suma a la proveniente de las técnicas de ultrasonido y a la que brinda la fluoroscopia
convencional, permitiendo acercar lo mas posible la imagen virtual creada por el
sistema de mapeo electroanatomico tridimensional a la realidad (Figura 4.9).
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Figura 4.9 — Panel Izquierdo: Tomografia computada con contraste. Se ve la pared posterior
de la auricula izquierda y nacimiento de las venas pulmonares. Panel Derecho: Resonancia Nuclear
Magnética con contraste, se ve el nacimiento de 2 venas pulmonares.

4.4.9 EL FUTURO CERCANO

El uso de los sistemas de mapeo tridimensional y de las técnicas imagenologicas
descritas ha contribuido enormemente a reducir los tiempos de exposicion a las radia-
ciones y ha mejorado nuestra capacidad para la ablacion de arritmias complejas. El
desarrollo futuro en el area de las imagenes permitira disponer de imagenes tomografi-
cas o de resonancia nuclear magnética en tiempo real y lograr su integracion mediante
técnicas de fusion digital a un sistema de mapeo tridimensional. Se podra entonces
trabajar sobre imagenes anatomicas reales sin radioscopia, eventualmente también
con navegacion magnética de los catéteres. Se reducira asi ain mas la exposicion a
las radiaciones ionizantes y se mejorara la eficacia terapéutica (11) (Figura 4.10).

MR with Catheter Location System

Figura 4.10 — Resonancia nuclear magnética en tiempo real. Se ven los catéteres de mapeo y
ablacion integrados por sistema tridimensional.
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Seran de utilidad también las fuentes de energia alternativas a la RF en casos
particulares. La crioablacion ya ha demostrado su utilidad en situaciones en que el
sitio de ablacion es muy cercano a otras estructuras vitales que deben ser preser-
vadas como el NAV o una arteria coronaria. La ablacion usando frio permite bajar
la temperatura hasta un punto en que la lesién provocada es reversible totalmente,
y demostrar asi que no se comprometen otras estructuras; de ser esto asi se baja
atn mas la temperatura y se produce con seguridad entonces la lesion no reversible
(36). Bajo investigacion también se encuentra el uso de ultrasonido focalizado de
alta intensidad que podria permitir alcanzar objetivos especificos desde fuera del
corazon y eventualmente desde fuera del torax (38).

4.5 TRATAMIENTO DE LAS TAQUIARRITMIAS VENTRICULARES

4.5.1 TAQUIARRITMIAS VENTRICULARES Y MUERTE SUBITA

Las Taquiarritmias Ventriculares son arritmias graves, que ponen en riesgo la vida.
Aunque algunos pacientes pueden ser tratados con drogas antiarritmicas y otros
con ablacion, el tratamiento de estas arritmias se basa hoy en el uso del llamado
Cardiodesfibrilador Implantable.

Muerte Subita de Origen Cardiaco Se define asi a la muerte de causa cardiovas-
cular que ocurre en forma inesperada en un paciente con o sin enfermedad cardiaca
conocida, usualmente debida a una arritmia cardiaca y que ocurre en un plazo de una
hora desde el comienzo de los sintomas (39). Las enfermedades cardiovasculares
constituyen la principal causa de muerte en nuestro pais (40). Se estima que aproxi-
madamente la mitad de estas muertes se producen subitamente. La muerte subita de
origen cardiaco es, entonces, un problema de salud ptblica. En la enorme mayoria
de los casos esta muerte stbita es debida a una taquiarritmia ventricular, llamada
fibrilacion ventricular, que ocasiona una actividad del corazon rapida, asincronica,
desorganizada e inefectiva desde el punto de vista mecéanico. La fibrilacion ventri-
cular ocurre en pacientes con enfermedad cardiaca conocida o no, pero que estan
estables y nada hace suponer este evento. Ocurre entonces fundamentalmente fuera
del hospital. Esta arritmia puede ser interrumpida, el ritmo normal ser restaurado y
el paciente sobrevivir, si se aplica, en un plazo breve de tiempo, un choque eléctrico
a través de dos electrodos ubicados sobre el torax del paciente: la desfibrilacion.
Este flujo de corriente que atraviesa el musculo cardiaco depolariza simultanea-
mente una masa critica de células miocardicas, permitiendo que reasuma el control
el ritmo normal. Si la desfibrilacion eléctrica se aplica en los primeros minutos, la
posibilidad de recuperacidn es buena; se estima que por cada minuto transcurrido
desde la instalacion de la arritmia las chances de sobrevida disminuyen un 10%. En
nuestro pais, un estudio prospectivo realizado por el Dr. Jorge Pouso en una unidad
de emergencia movil (datos no publicados), analizando 500 casos de muerte subita
fuera del hospital, mostr6é que, en Montevideo, las posibilidades de abandonar el
hospital vivo son menores al 5%.
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4.5.2 PREVENCION DE LA MUERTE SUBITA EN LA COMUNIDAD:
LOS DESFIBRILADORES EXTERNOS AUTOMATICOS

A pesar del desarrollo de sistemas de emergencia moviles extrahospitalarios casi
perfectos y de una adecuada educacion de la poblacion en el diagndstico y medidas
de reanimacion basicas en caso de un paro cardiaco (situacién que no es la de nues-
tro pais), la mortalidad por esta patologia sigue siendo muy elevada (sobrevida a
largo plazo de 25% en la ciudad de Seattle, EEUU). La clave para tratar de mejorar
esta cifra es lograr una desfibrilacion precoz (41). Para optimizar este objetivo se
han desarrollado, a punto de partida de los Cardiodesfibriladores Implantables, los
Desfibriladores Externos Automaticos (42), aparatos que pueden ser utilizados
por cualquier persona, en cualquier lugar, con un entrenamiento minimo. Estos dis-
positivos, conectados de manera muy sencilla al paciente, detectan el ritmo cardiaco
y automaticamente descargan un choque eléctrico sobre el torax si esta indicado.
En los paises desarrollados se dispone de estos aparatos en lugares publicos, autos
policiales, bomberos, aviones, ain en los hospitales, reportindose una mejoria en
la evolucion de los pacientes en multiples comunidades (Figura 4.11) (43). Se esta
difundiendo también un uso personal, o doméstico de estos desfibriladores. Esto es,
en casos de pacientes con cardiopatia, con riesgo aumentado de presentar un paro
cardiaco, tener a disposicion un desfibrilador externo automatico en su casa.

Figura 4.11 — Cardiodesfibrilador Externo Automatico. Este fue fotografiado en el Aeropuerto
Dulles, Washington DC. En Uruguay por iniciativa particular existen cardiodesfibriladores externos
automaticos en lugares publicos como hoteles y centros de convenciones. Uno de ellos es la colonia
de vacaciones de UTE/ANTEL en Lavalleja.

4.5.3PREVENCION DE LA MUERTE SUBITA EN PACIENTES DE ALTO
RIESGO: LOS DESFIBRILADORES INTERNOS IMPLANTABLES

Uno de los mayores avances en el tratamiento y prevencion de la muerte subita ha
sido el desarrollo del Cardiodesfibrilador Implantable. Estos son aparatos, con una
tecnologia parecida a un marcapasos, pero que ademas de actuar como tales, en caso
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de presentarse una arritmia son capaces de identificarla e interrumpirla de diversas
maneras. Los criterios diagndsticos de la arritmia son programables y también lo son
las diferentes formas terapéuticas. Pueden interrumpir la arritmia mediante estimu-
lacion o aplicando choques de baja o alta energia entre una o dos bobinas ubicadas
en el catéter con electrodo que lo vincula al corazon y la carcaza del generador. Esto
permite que una arritmia maligna pueda ser resuelta eficazmente en pocos segundos.
Multiples estudios han demostrado la gran eficacia del Desfibrilador Implantable
y su superioridad en comparacion a las medidas alternativas, en poblaciones de
pacientes de alto riesgo (Figura 4.12) (44,45).

Figura 4.12 — Cardiodesfibrilador Implantable. A través del electrodo auricular es capaz de sensar
y estimular la auricula. A través del electrodo ventricular es capaz de sensar y estimular el ventriculo,
de hacer estimulacion antitaquicardia para interrumpir una arritmia o de liberar entre 1 o 2 bobinas
y la carcaza del generador un choque eléctrico de baja intensidad (cardioversion) o alta intensidad
(desfibrilacion) para interrumpir una arritmia grave.

Los componentes del Desfibrilador Interno Implantable son el generador, los
electrodos para estimulacion y sensado, y una o mas bobinas de alta energia. La
carcaza del generador, de titanio o acero, es utilizada como uno de los electrodos
de alta energia. Hace 10 afios estos generadores eran de un tamafio y peso (190
cm?, 200 g) que obligaba a su implante abdominal; actualmente sus caracteristicas
(35 cm?, 50 g) permiten el implante pectoral de manera similar a un marcapasos.
El generador contiene en su interior la bateria, capacitores, convertidor DC-DC,
un hibrido con un microprocesador y una bobina de comunicacion para telemetria.
La bateria es una célula oxidada de litio-plata-vanadio que contiene 18.000 J de
energia, genera 3.2 V con su carga completa, y cada desfibrilador contiene dos
(voltaje inicial disponible 6,4V). Estas baterias son incapaces de liberar la energia
necesaria para desfibrilar el corazén; por tanto, se usan capacitares que a través de
convertidores DC-DC, almacenan en segundos entre 30 y 40 J de energia. Los elec-
trodos permiten detectar la arritmia, estimular y defibrilar el corazén. La tecnologia
usada para estimular y sensar es la misma que para los marcapasos; los electrodos
para liberar la elevada energia son especiales y deben permitir liberar una corriente
intensa que se distribuya sobre los ventriculos de una forma adecuada para permitir
la defibrilacion (46).
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La mas trascendente innovacion desde el punto de vista tecnologico y que ha
marcado un cambio trascendente ha sido el desarrollo de una forma bifasica de la
onda de defibrilacion (descarga del capacitor dividida en dos fases de polaridad
opuesta). Esto permitio disminuir la energia necesaria para la desfibrilacion, un
hecho trascendente no solo desde el punto de vista de la eficacia de la terapia sino
también en la duracién de la reserva de energia del equipo (46). Este avance se ha
extendido también a los desfibriladores externos automaticos y a los cardioverso-
res-desfibriladores externos.

Un capitulo clave en el funcionamiento de estos aparatos es su capacidad
diagnostica para permitir diferenciar una arritmia ventricular maligna, que debe
tratar, de una arritmia supraventricular ante la cual debera abstenerse, evitando
choques inapropiados. Un aspecto importante en los recientes desarrollos tecnolo-
gicos ha sido la biisqueda de nuevos métodos para la discriminacion de arritmias.
Para las arritmias auriculares existen algoritmos de discriminacion que se basan
en el analisis de tres dimensiones; en el caso de las arritmias ventriculares histo-
ricamente se han usado algoritmos de clasificacion por frecuencia, con criterios
adicionales como estabilidad, “onset”, V>A 'y duracion de la frecuencia sostenida
que permiten alcanzar una sensibilidad de 100% y una especificidad del 94%
(47). En la busqueda de mejorar estos valores se han implementado algoritmos de
identificacion del ritmo (“RID”) basados en un analisis de vectores del ritmo que
poseen similar sensibilidad y una especificidad del 97% (Guidant). Este algoritmo
de “RID” combina un analisis de la ocurrencia de eventos y de la correlacion del
vector de despolarizacion con una actualizacion del patron para el seguimiento y
adaptacion a los cambios en la condicion de los vectores. El “RID” analiza la arrit-
mia de la misma forma que se haria en la clinica: determina la direccion del vector
eléctrico, compara la temporizacion y comprueba la existencia de correlaciones
con el ritmo sinusal normal. Por lo general, las arritmias supraventriculares y el
ritmo sinusal normal presentan vectores de conduccion y temporizacion similares
y una elevada correlacion. Por el contrario, las taquicardias ventriculares tienen
vectores de conduccidon y temporizacidén diferentes, asi como una correlacion
distinta (Figura 4.13). El canal de frecuencia registra la actividad entre la parte

Figura 4.13 — Canales usados para el analisis de los vectores del ritmo en la discriminacion de
arritmias supraventriculares y ventriculares.
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distal del electrodo y la bobina distal del electrodo en el ventriculo derecho. El
vector resultante del electrograma registrado es una proyeccion de la actividad
cardiaca en una region especifica del miocardio. La actividad eléctrica cardiaca
es también recogida entre el electrodo de desfibrilacion y la caja, reflejando la
proyeccion de los vectores de la conduccion eléctrica que ocurren a través del
corazdn y registrando la actividad eléctrica de una gran region, produciendo una
mayor perspectiva de la conduccion eléctrica a través del tejido cardiaco (Figura
4.14). Los vectores del canal de frecuencia y el de choque contienen diferente in-
formacion sobre la actividad eléctrica en el corazon, la cual puede ser usada para
ayudar en la discriminacion del ritmo cardiaco. El vector del canal de frecuencia
es usado para realizar la temporizacion de la despolarizacion eléctrica de una zona
especifica del miocardio; en cambio el vector de los canales de choque es usado
para determinar el tiempo de despolarizacién de los ventriculos y provee infor-
macioén sobre la direccion y velocidad de la conduccion eléctrica a través de los
ventriculos. Este algoritmo conocido como “vector timing correlation” (VTC) usa
la informacion de estos dos vectores para discriminar el ritmo. El algoritmo VTC
determina si una arritmia es supraventricular o ventricular comparando la conduc-
cion de los vectores del ritmo sinusal normal con la conduccion de los vectores
de la arritmia presente. La comparacion es hecha mediante el analisis del tiempo
y correlacion de la conduccion de los vectores de la arritmia con los vectores del
ritmo de referencia, previamente recogido y almacenado; la comparacion de estos
dos determina el origen de la arritmia.
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Figura 4.14 — Sistemas de mapeo no fluoroscopico en tiempo real. A: Vectores del ritmo en ritmo
sinusal, taquicardia supraventricualr (igual) y taquicardia ventricular. B: Analisis por el canal de
frecuencia y el de choque.
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4.6 PERSPECTIVAS DE FUTURO

Asi como hace 10 afios hubiera sido muy dificil imaginar la realidad actual, el de-
sarrollo tecnoldgico hace dificil predecir el futuro de la Electrofisiologia Clinica en
cada una de las areas tratadas. Sin embargo existen algunas necesidades y situaciones
clinicas en las cuales puede percibirse que los aportes tecnologicos contribuiran a
su resolucion. Las resumiremos por areas.

Marcapasos Es dificil pensar que haya cambios significativos en los algoritmos
diagnosticos y terapéuticos que utilizan los marcapasos; en cambio se puede esperar
una mejora en su duracion con una fuente de energia diferente o una forma no inva-
siva de recargar la bateria implantada. Sistemas de control de estos dispositivos via
telefonica o a través de Internet ya existen, aunque no estan muy difundidos y son
aun poco practicos. Es posible que en el futuro los marcapasos puedan controlarse
periddica y automaticamente a través de telemetria satelital, esté donde esté el pa-
ciente en el mundo, sin que se entere y sin concurrir al Hospital. Sin embargo, para
que este generador cumpla su funcion debe estar en contacto a través de catéteres
electrodos introducidos en el sistema venoso con la superficie del corazén. A pesar
de su evolucion en tamaifio, eficiencia y durabilidad, los electrodos son una fuente
frecuente de problemas, muchas veces de riesgosa resolucion. La extraccion de
cables, ya sea por infeccion, rotura, o por existir un nimero excesivo en el sistema
venoso, es un procedimiento complejo y de riesgo vital. La necesidad de estimular
el ventriculo izquierdo en muchos pacientes, con las limitaciones que los sistemas
actuales mantienen, y con las limitaciones que impone el arbol venoso coronario
para su ubicacion, contribuyen también a generar la aspiracion a disponer de un
marcapasos que logre estimular el corazon, en el lugar o lugares optimos, sin la
necesidad de electrodos que invadan el sistema vascular.

Cardiodesfibriladores En los cardiodesfibriladores, a diferencia de los marcapasos,
es posible que haya una evolucion significativa en el software, sobre todo en los
algoritmos de discriminacion diagnostica de las arritmias. Son también aplicables
aqui los comentarios sobre los electrodos. Debemos imaginar la existencia futura de
cardiodesfibriladores implantables capaces de estimular o desfibrilar el corazon sin
necesidad de catéteres, electrodo o bobinas intracardiacas. El futuro de esta tecnolo-
gia sin duda incluira también un tamafio menor de los generadores, sin comprometer
su duracion o prolongandola, a menor costo y con mayor accesibilidad a su uso.

Ablacién Los sistemas de mapeo no fluoroscopico con imagenes anatomicas en
tiempo real son una realidad (Figura 4.14). La identificacion del sitio objetivo y su
ubicacion con el catéter son todavia dependientes del operador. No son dificiles de
imaginar unos sistemas que permitan determinar con precision el lugar apropiado de
aplicacion de energia para interrumpir y curar una arritmia y que permitan el posicio-
namiento automatico del catéter en ese lugar. A pesar de la experiencia y efectividad
con la RF, apareceran otras fuentes de energia aplicables a casos particulares.
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4.7 PERSPECTIVAS EN EL URUGUAY Y EN EL MERCOSUR

Con referencia a la evolucion tecnoldgica en electrofisiologia y a la disponibilidad
de estos recursos en nuestro pais, la realidad en la practica clinica de la especialidad
nos indica que con respecto al afio 2000 la tendencia es a un rapido crecimiento de
la brecha entre la situacion nacional y la situacion tecnoldogicamente posible que se
observa en los centros de referencia mundiales. Desde este punto de partida debe-
riamos aspirar a un proyecto de desarrollo e investigacion que contemple al menos
las necesidades actuales de la especialidad y de los pacientes.

Los paises miembros del MERCOSUR son claramente y por razones sociales,
econdmicas, politicas y sanitarias, una parte de Latinoamérica. La deuda externa
adquirida por nuestros paises, fundamentalmente durante los ultimos 30 afios,
agravada por el proteccionismo econdémico de los paises desarrollados, ha tenido
una profunda influencia en los sistemas de salud de la region. Las inversiones en
salud, asi como el salario real de los trabajadores de la salud se han reducido debido
a politicas de reduccion del gasto publico. El consecuente desempleo o subempleo
ha generado movimientos de poblaciones que dificultan la planificacion de un
sistema de salud eficiente. Ademas, estos movimientos aumentan las demandas
en los sectores publicos en un momento de restriccion de gastos. Finalmente, el
nivel de pobreza ha aumentado, tanto en areas rurales como urbanas. Si esto no es
corregido, la situacion de pobreza, con sus secuelas fisicas y sicologicas, estd en
contradiccion con la practica y la ética de la democracia y compromete el progreso
futuro. La expectativa de vida al nacer creci6 15 afios en Sudamérica en el periodo
1950 (52 afios) a 1990 (67 anos). Sin embargo, este ultimo nivel fue alcanzado por
Estados Unidos 40 afios antes. El incremento en la poblacion afiosa ha provocado
cambios en los patrones epidemiologicos; las enfermedades cronicas, en particular
las enfermedades cardiovasculares, han aumentado su importancia. En la region,
aunque no en Uruguay, es también de trascendencia una tripanozomiasis endémica,
conocida como Enfermedad de Chagas, que provoca alteraciones cardiovasculares
severas. Ningln pais de la region ha alcanzado el nivel de 1% del Producto Bruto
Interno de inversion en investigacion y tecnologia como recomiendan las Naciones
Unidas. La produccion cientifica en Sudamérica es escasa, heterogénea, no siempre
vinculada a las necesidades y esencialmente concentrada en unos pocos paises.
A pesar de esta realidad, algin grado de desarrollo tecnolédgico y cientifico se ha
alcanzado, basado fundamentalmente en tecnologia importada e impulsado por las
necesidades de la poblacion (especialmente en relacion con la alta prevalencia de las
enfermedades cardiovasculares). Es dentro de este contexto que debemos analizar el
futuro y desarrollo de la investigacion en biotecnologia en el MERCOSUR (48).
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MARCAPASQOS

Julio Arzuaga, Fernando Brum, Pedro Arzuaga y Oscar Sanz

En este capitulo se analiza el marcapasos cardiaco desde dos Opticas. Por un lado
desde el punto de vista logico, construyendo un modelo del funcionamiento cardiaco;
por el otro mostrando las capacidades y limitaciones del uso de circuitos simples
utilizando un ejemplo practico. Asimismo se incluye una seccidon que presenta al-
ternativas para el desarrollo de estas tecnologias en América Latina.

5.1 LOS PRIMEROS MARCAPASOS

Histdricamente los primeros marcapasos eran dispositivos muy simples, que gene-
raban solamente un estimulo a intervalos regulares. En 1932 el Dr. Alfred S. Hyman
desarrollo el primer dispositivo de estimulacion artificial del corazon denominandolo
‘pacemaker’. En 1952, el Dr. Paul Zoll desarroll6 el primer marcapasos externo,
de gran tamafio y que, por estar conectado a la red eléctrica, limitaba la movilidad
de los pacientes. En 1958, el Dr. Ake Senning implant6 el primer marcapasos en
un ser humano, el dispositivo fue disefiado por el Dr. Rune Elmqvist en Suecia. El
marcapasos funciono6 solamente durante unas horas (4).

El primer implante efectivo fue realizado en Uruguay en febrero de 1960 por
los Dres. Orestes Fiandra y Roberto Rubio en una paciente de 34 afios que suftria
de un bloqueo auriculo ventricular. El dispositivo fue construido por Elmqvist y
constaba de dos transistores de silicio alimentados por una bateria de niquel-cad-
mio encapsulados en resina epoxi. El generador entregaba pulsos de una amplitud
de alrededor de 2V y una duracion de 2ms. Las baterias eran recargadas mediante
induccion magnética, una carga realizada durante la noche era capaz de mantener
el funcionamiento por un mes. El dispositivo funciond adecuadamente durante mas
de nueve meses en la ciudad de Montevideo (4).

La Figura 5.1 muestra el esquema de funcionamiento de este marcapasos primi-
tivo desde el punto de vista logico utilizando una Maquina de Estados Finita. Esta
Maquina muy simple describe el funcionamiento de los primeros marcapasos. El
periodo, representado en la Maquina por el [ Time out], asi como las caracteristicas
del pulso (Amplitud y Ancho de Pulso) estan determinados exclusivamente por el
circuito.
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Time out

Pace

Figura 5.1 — Diagrama de estados de un marcapasos primitivo. Se utilizan los siguientes simbolos:
[S] es el estado de la Maquina (Unico en este caso); [Time out] es el evento que hace evolucionar la
Maquina; [Pace] es la accion que ocurre al efectuarse la transicion. La flecha indica el sentido de la
transicion y separa el evento de las acciones realizadas durante su transcurso.

5.2 MARCAPASOS A DEMANDA

Los primeros marcapasos no tenian en cuenta la actividad espontanea del paciente
ni se adaptaban a sus caracteristicas fisioldgicas particulares. Una mejora impor-
tante resulta de sensar la actividad cardiaca espontdnea. Desde el punto de vista
logico basta con incorporar a la Maquina de Estados el evento de sensado. Cuando
el marcapasos detecta actividad cardiaca, simplemente se redispara el [Time out],
como se muestra en la Figura 5.2.

Sense Time out

Pace

Figura 5.2 — Diagrama de estados de un marcapasos a demanda. [S] es el estado de la Maquina;
[Sense] es el resultado de un latido espontanco del corazon; [Time out] es el evento interno; [Pace]
es la accion que ocurre al efectuarse la transicion.

La implementacion de esta Maquina implica el agregado de un circuito de sen-
sado. Los circuitos de sensado utilizados en los marcapasos son simples, detectan
una sefal cardiaca a partir de un voltaje y por lo tanto generan el problema del
tratamiento de los rebotes: no solo se detecta el comienzo de la sefial sino toda su
extension. Asimismo, cuando el marcapasos estimula, no se deben confundir las
sefiales derivadas del estimulo con los latidos espontaneos. Esto lleva a reformular
la Maquina introduciendo el concepto de Periodo Refractario, como se muestra en
la Figura 5.3.
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A Tout

Figura 5.3 — Diagrama de estados de un marcapasos a demanda con periodo refractario. Existen
dos estados: [A] Estado de Alerta en el que se sensa, [R] Estado Refractario en el que se ignora la
actividad cardiaca. Los eventos son [Sense] Evento de sensado; [A Tout] Evento de reloj: transcurrio el
tiempo maximo de espera de un sensado y [R Tout] Evento de reloj: transcurri6 el Periodo Refractario.
La unica accion es [Pace] que es el Estimulo.

Pace

En la Maquina de la Figura 5.3, el periodo de estimulacion esta dado por la suma
de los periodos de Alerta y Refractario ([A Tout] + [R Tout]). Con esta Maquina se
presenta un problema adicional, que sera tratado mas adelante mediante el filtrado
de falsos positivos. Vale decir que el dispositivo debe ser capaz de actuar en forma
segura cuando el circuito de sensado detecta sefiales que no corresponden a eventos
cardiacos sino a ruido externo.

5.3 UN MARCAPASOS BICAMERAL

La limitacién mas importante de la versiéon a demanda con periodo refractario es
que ignora totalmente el comportamiento de la Auricula. Para lograr un mejor fun-
cionamiento desde el punto de vista fisioldgico es necesario completar la Maquina
de Estados permitiendo la sincronizacion de ambas camaras, como se ve en la
Figura 5.4.

V Sense

A Tout A Pace AV Tout  V Pace

Figura 5.4 — Diagrama de estados de un marcapasos bicameral en versién simplificada. Siguiendo
la nomenclatura de las figuras anteriores, la descripcion de eventos, acciones y estados esta en la
Tabla 5.1.
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Tabla 5.1 — Simbolos del diagrama de estados de un marcapasos bicameral.

Nombre Descripcion
[A Sense] Evento de sensado auricular
[V Sense] Evento de sensado ventricular
[A Tout] Evento de reloj: transcurrio el tiempo maximo de espera de un evento

Auricular a la salida del Periodo Refractario

Evento de reloj: transcurrid el tiempo méaximo de espera de un evento

[AV Tout] Ventricular luego de un evento Auricular

[R Tout] Evento de reloj: transcurri6 el Periodo Refractario

[A Pace] Accion: Estimulo Auricular

[V Pace] Accion: Estimulo Ventricular

[A] Estado de Alerta Auricular y Ventricular en el que se sensan ambas camaras
[V] Estado de Alerta Ventricular en el que se sensa inicamente el Ventriculo
[R] Estado Refractario

En el caso en que no se detecten eventos espontaneos, el periodo se compone de la

siguiente secuencia: Estimulacion Auricular, Retardo AV ([AV Tout]), Estimulacion
Ventricular, Periodo Refractario ([R Tout]), Periodo de Alerta Total ([A Tout]).

Esta Maquina de Estados presenta una version muy simplificada de un marca-

pasos bicameral: entre otras no tiene en cuenta las siguientes situaciones:

Proteccion frente a taquicardias Auriculares: de acuerdo a la Maquina, luego de
sensar un evento Auricular, el dispositivo deja pasar el [AV Tout] y procede a
estimular el Ventriculo sin tener en cuenta la frecuencia auricular. Esto llevaria
a que una taquicardia Auricular seria transmitida al Ventriculo. Los marcapasos
bicamerales cuentan siempre con una proteccion contra esta situacion. En la
version simplificada no se incluyd ningiin mecanismo de proteccion.
Deteccion de Ruido en ambas camaras: La version simplificada no incluye
mecanismos de deteccion de falsos positivos. En la seccion 5.7.1 se describe el
filtrado de ruido para el caso unicameral.

Sensado en el Ventriculo cuando se estimula la Auricula: el circuito de sensado
ventricular muchas veces sensa un estimulo en la Auricula, la proteccion contra
esta situacion tampoco se incluyo.

Refractarios Auricular y Ventricular de diferente longitud

Se presenta aqui esta Maquina de Estados solamente a modo ilustrativo, ya que

el proyecto completo de un marcapasos bicameral queda fuera del alcance de este
trabajo. La Figura 4.4 muestra un marcapasos tal como se ve en una radiografia
de torax.

5.4 UN MARCAPASOS PROGRAMABLE

Una mejora que no introduce importantes problemas 16gicos adicionales es la que
permite que los diferentes time outs y las caracteristicas del estimulo y del sensado
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sean programables para adaptarlos a los requerimientos particulares de cada paciente.
En el marcapasos unicameral descrito, los parametros programables son:

e Alerta ([A Tout]): Periodo en el cual se sensa el Ventriculo

e Refractario ([R Tout]): Periodo Refractario
Se implementa facilmente la posibilidad de programar estos parametros llevan-
do los correspondientes “time outs” en variables manejadas por el firmware.
Usualmente se presentan al médico como Frecuencia (en ppm) y Periodo
Refractario (en ms), el Alerta resulta entonces 60000/Frecuencia — Refractario

e Ancho de Pulso: Es la duracion del estimulo y se implementa de igual forma
que el resto de los “time outs”

e Amplitud: Es el voltaje del pulso, requiere que el circuito de estimulo incluya
la posibilidad de seleccionar diferentes amplitudes mediante el firmware.

e Sensibilidad: Es el valor en milivoltios a partir del cual el circuito reporta un
evento de sensado.

e Modo: El Modo permite seleccionar la Maquina de Estados a ser usada. En
la nomenclatura médica se utiliza un codigo de tres letras para identificar el
funcionamiento: la primera letra representa la camara estimulada, la segunda
representa la cdmara sensada y la tercera el comportamiento frente al sensado.

La Méquina de estados del Marcapasos a demanda representa el modo VVI:

V estimula el Ventriculo
V sensa el Ventriculo
I Inhibe el estimulo cuando se detecta un evento espontaneo

La Maquina de estados de los Primeros marcapasos representa el modo
VOO:

V estimula el Ventriculo
O no sensa
O no corresponde

Tabla 5.2 — Nomenclatura de marcapasos.

XYZ

donde

X — cavidad estimulada (A, V, D)

Y — cavidad sensada (A,V, D)

Z —respuesta al sensado (I, T, D) (inhibido, gatillado, doble)

Fuente: ‘Inter-Society Commission on Heart Disease Resources’
(ICHD)
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5.5 COMUNICACIONES DEL MARCAPASOS CON EL EXTERIOR

Para que el marcapasos sea programable es necesario incorporar al disefio un mo-
dulo encargado de las comunicaciones con el exterior. En el caso de un marcapasos
externo, los parametros pueden ser programados mediante el uso de llaves y peri-
llas. EI microcontrolador leera en cada ciclo el estado de las perillas y llaves para
determinar el valor de los parametros a utilizar. El momento mas conveniente del
ciclo es el Periodo Refractario, ya que en €l el microcontrolador estd totalmente
disponible para modificar los “time outs” o reconfigurar los circuitos de estimulo y
sensado. En el caso de un dispositivo implantable se utiliza comunicaciéon mediante
RF y se deben resolver los siguientes problemas adicionales:

e Un protocolo de comunicaciones con interfase controlada por un computador.
e Una interfase grafica para la programacion del marcapasos por el médico.

El protocolo de comunicaciones no es muy exigente en cuanto a velocidad, ya
que el dispositivo intercambia unos pocos bytes durante el periodo refractario que
se prolonga siempre por mas de 100ms. Por el contrario, el protocolo es muy exi-
gente en cuanto a su confiabilidad ya que es de suma importancia que la operacion
de programacion del marcapasos sea absolutamente segura.

5.6 PROYECTO DE UN MARCAPASOS VVI

Para ilustrar con un ejemplo las consideraciones basicas a tener en cuenta en el disefio
electronico y en el disefio del firmware presentamos la implementacion de un mar-
capasos externo, programable mediante llaves, con las siguiente caracteristicas:

e Modos: VVI, VOO

e Frecuencia: 40, 50, 55, 60, 65, 70, 80, 90, 100, 110, 120, 140 ppm
e Periodo Refractario: 250 ms y 350 ms

e Amplitud: Vdd y 2 * Vdd

e Ancho de Pulso: de 0.125 ms a 1.5 ms en pasos de 0.125 ms

e Sensibilidad: de 1.0 mV a 6.0 mV en pasos de 1.0 mV

Quedan fuera del alcance del ejemplo las siguientes prestaciones adicionales:

e Deteccion de bateria baja

e Circuito de proteccion para evitar que en caso de fallas se estimule el ventriculo
a frecuencias mayores del180 ppm

e Alimentacion regulada
e Protecciones contra defibrilacion
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V+
v+ PIC
Sensado :> 16C76/ :> Estimulo
W V-
V-
Sensibilidad

Otros Parametros

Figura 5.5 — Diagrama de bloques del marcapasos externo VVI. Sus funciones son sensado y
estimulacion en el ventriculo, con efecto de inhibicion en caso de sensado. V+y V- son las fuentes de
alimentacion del microcontrolador PIC16C76/JW.

Siguiendo la Figura 5.5, se implementa la entrada de los valores programables
como sigue:

e Modo: Una llave de 2 posiciones conectada directamente al microcontrolador.

¢ Frecuencia: Una llave de 12 posiciones que maneja un divisor resistivo. El
circuito se conecta a un pin de conversion A/D del microcontrolador.

e Periodo Refractario: Una llave de 2 posiciones conectada al microcontrola-
dor.

e Amplitud: Una llave de 2 posiciones conectada al microcontrolador.

¢ Ancho de Pulso: Una llave de 12 posiciones que maneja un divisor resistivo.
El circuito se conecta a un pin de conversion A/D del microcontrolador.

¢ Sensibilidad: Una llave de 6 posiciones que maneja un divisor resistivo conec-
tado directamente al circuito de sensado.

5.6.1 UNIDAD CENTRAL

La unidad central (Figura 5.6) esta basada en el microcontrolador PIC16C76 que
esta la gran mayoria del tiempo en modo ‘sleep’ y se despierta porque vence una
temporizacion (usa como base de tiempo un cristal de 32.768 KHz) o porque el pin
RBO (Sensing In) se pone en ‘1°, lo que ocurre cuando se sensa. Utiliza como reloj
un circuito RC que oscila a aproximadamente 4 MHz. Se utiliza un oscilador RC
porque se estabiliza mucho mas rapidamente que uno a cristal al empezar a oscilar
cuando el microcontrolador se despierta.
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Figura 5.6 — Unidad central de un marcapasos. Fue implementada alrededor de un microcontrolador
PIC16C76. La fuente de poder esta indicada con VDD y el detalle de las conexiones se encuentra en
el manual del PIC [Microchip].

5.6.2 CIRCUITO DE SENSADO

El circuito de sensado (Figura 5.7) recibe la sefial de entrada que es dividida por el
divisor formado por la resistencia R7 y una de las resistencias R15, R16, R17, R18
y R19, dependiendo de la posicion de la llave SW1 que selecciona la sensibilidad.
Luego, es amplificada por el amplificador basado en el amplificador operacional
Ul (uPC 4250). El paso de banda del amplificador es 88-100 Hz. El limite inferior
de la banda estd dado por el RC formado por R8 y C5. El superior, por la frecuen-
cia de corte del uPC 4250 que queda fijada por la resistencia R12. Finalmente, los
comparadores U2 y U3 detectan si la sefial amplificada tiene una amplitud superior
a aproximadamente 15 mV. El divisor formado por R4, R6, R9 y R11 determina el
rango de comparacion. En reposo las salidas de U2 y de U3 estan en ‘0°. Si la sefial
es positiva, la salida de U2 vaa ‘1’, si es negativa la de U3 va a 1. En ambos casos
la sefial ‘Sensing In’ se pone en ‘1°, lo que es interpretado por el microcontrolador
U4 como un sensado.
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Figura 5.7 — Circuito de sensado de un marcapasos. Consiste en un comparador con un selector
de umbral.

5.6.3 CIRCUITO DE ESTIiMULO

El circuito de estimulo (Figura 5.8) es capaz de entregar estimulos de 3V o de 6V
segun la posicion de la llave de seleccion de amplitud. En estado de reposo, U4 pone
la sefial High Amplitude Pacing en ‘0’ cargando el condensador C2 hasta VDD,
la sefial Pacing en ‘0’ manteniendo la llave Q2 abierta y la sefial Quick Discharge
en 1 manteniendo la llave Q1 abierta. El condensador C1 se termina de descargar
lentamente a través del tejido entre los electrodos V- y V+ vy de la resistencia R1
de 100K.

Cuando se va a entregar un estimulo, si la amplitud seleccionada es 6V, U4 pone
la sefial High Amplitude Pacing en ‘0’ cerrando la llave Q4 y abriendo la llave Q3.
En este caso, el borne positivo de C2 queda conectado al negativo de la bateria. En
caso contrario, queda conectado al positivo de la bateria. Dado que C2 esta cargado
con el voltaje de bateria, en un caso la diferencia de potencial entre el borne negativo
de C2y V+(VDD) es 6V y en el otro 3V.

Para entregar el estimulo, U4 pone la sefial Pacing en ‘1’ cerrando la llave Q2
y conectando el borne negativo de C2 a C1 que esta descargado. Por lo tanto, al
inicio del pulso aparece entre V- y V+ el voltage seleccionado (3V o 6V). Durante
el pulso, este voltage va disminuyendo a medida que C2 se va descargando y C1
cargando. Para terminar el pulso, U4 pone todas las sefiales relacionadas con el
estimulo en su condicion de reposo.
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Al finalizar un pulso el condensador C1 queda cargado. Para estar en condiciones
de entregar el pulso siguiente debe descargarse, restituyendo al tejido la carga alma-
cenada. Eso se hace lentamente a través de R1, pero durante el periodo refractario
se hace mas rapidamente pues U4 pone la sefial Quick Discharge en ‘0’, cerrando
la llave Q1 y poniendo R2 (100 ohms) en paralelo con R1 (100K).

VDD

Q V+
QUICK DISCHARGE ), Q1
BSS84
R1
100K
R2
100 OHMS

c1

\ V-
Al

10UF
G o
PACING ), BSS138
VDD
o]
Q3
BSS84
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HIGH AMPLITUDE PACING ))>—4 K
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a |l o
R3 HSMsS2824
BSS138 15K

Figura 5.8 — Circuito de estimulo de un marcapasos.

5.6.4 CIRCUITOS DE SELECCION DE VALORES

Para seleccionar el valor de algunos parametros de funcionamiento se usan llaves.
Para los que puedan tener sélo 2 valores (modo, amplitud y periodo refractario) se
usan llaves que ponen un pin de entrada del microcontroladoren ‘0’ oen ‘1°. La llave
que selecciona la sensibilidad actiia directamente sobre el circuito de sensado.

Las llaves que permiten elegir los valores de frecuencia y ancho de pulso selec-
cionan el valor de una resistencia que integra un divisor resistivo, cuya entrada es
el voltaje de la bateria. La salida, cuyo voltaje depende de la posicion de la llave,
se conecta a una entrada analdgica del microcontrolador U4. Este, leyendo el valor
de la entrada, determina el valor que debe tener el parametro.

5.6.5 FUENTE DE ALIMENTACION

Este modelo simplificado de marcapaso utiliza como fuente de alimentacion 2 pilas
alcalinas de 1.5V en serie. Notese que la amplitud y la sensibilidad van a variar a
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medida que se vayan descargando las pilas. Los marcapasos externos reales estan
en general alimentados a bateria evitando los problemas derivados de la conexion
a la red eléctrica e incluyen circuitos de deteccion de la condicion de bateria baja.
Los marcapasos implantables incluyen funciones de telemetria que indican al mé-
dico el estado de la bateria con la suficiente antelacion para planificar su eventual
reemplazo.

5.7 EL FIRMWARE

En esta seccion se presentan los algoritmos que implementan la Méaquina de Estados
asi como las rutinas de estimulo. Se utiliza el Lenguaje ‘C’ con el objetivo de pre-
sentar claramente los algoritmos. Muchas veces las aplicaciones de tiempo real con
fuertes restricciones de consumo son implementadas en Assembler, sin embargo,
los algoritmos y el codigo incluidos en este articulo cumplen totalmente con estas
restricciones evitando la complejidad adicional derivada del uso del Assembler.

5.7.1 LA DETECCION DE RUIDO

Como se menciond anteriormente, un problema que se presenta al incorporar el
sensado de la actividad cardiaca espontanea es la necesidad de filtrar los falsos
positivos. El marcapasos no debe inhibir la estimulacion en caso de sensar sefiales
no cardiacas. Existen diversas formas de atacar este problema, dos de ellas son:

o Evitar el sensado de ruido mediante un circuito redisparable junto con la deteccion
de sensado por flanco: esto hace que ante situaciones de ruido no se produzcan
seflales de sensado. La desventaja de esta implementacion es que requiere cir-
cuiteria adicional y que el dispositivo no puede registrar la presencia de ruido
para reportarla oportunamente.

e Detectar en el software la presencia de ruido y modificar el comportamiento del
dispositivo.

En el ejemplo, una sefial de frecuencia superior a 10 Hz y de amplitud sufi-
ciente para ser detectada por el circuito de sensado es considerada como ruido y el
marcapasos pasa a funcionar en el modo VOO. Este modo asegura que el corazon
sea estimulado durante la presencia de ruido. Nétese que sefales mas lentas no
son distinguibles de las sefiales cardiacas y pueden provocar situaciones inseguras.
Se representa en la Figura 5.9 una modificacién de la Maquina de Estados del
Marcapasos a demanda con la inclusion de la deteccion de ruido.
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Figura 5.9 — Diagrama de estados de un marcapasos a demanda con deteccion de ruido. Se agre-
gan los estados [N] y [W], que corresponden a la ‘ventana de ruido’ [N], y a la espera del refractario
total en presencia de ruido [W] respectivamente.

Se agregaron dos estados: [N] y [W], complicando el retorno del estado [R]
al estado [A] y la condicidon de sensado. Se dividio el periodo refractario en dos
partes, [Rtout] que corresponde a un refractario absoluto, pasando luego al estado
[N] (Noise Window) en el cual los eventos se sensan pero no se reportan. Cuando
se produce un sensado en el estado [N], se guarda el Time Stamp del momento en
el que ocurrid en la variable [TS] y se permanece en el estado [N] a la espera de
que transcurra un Time Out de 100 ms ([Ntout]). Al entrar en el estado [A], habra
transcurrido todo el periodo refractario y la variable [ TS] tendra el tiempo del Gltimo
sensado, que generalmente tiene valor 0 indicando que no se ha sensado.

Si en el estado [A] no se produce un sensado, el comportamiento no varia. En
caso contrario, si el tiempo transcurrido entre el nuevo sensado y el tiempo regis-
trado en la variable [TS] es menor que 100 ms, estamos en presencia de ruido y se
pasa al estado [ W] para completar el periodo programado. En caso en que el tiempo
transcurrido sea mayor que 100 ms o que no se haya sensado en la Noise Window,
el evento sera un sensado normal inhibiendo el estimulo.

Como puede apreciarse, la maquina se ha complicado considerablemente pero
aun se mantiene relativamente sencilla. Se selecciond este algoritmo y su implemen-
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tacion mediante Maquinas de Estado Finitas para evitar complicaciones adicionales
en el software de deteccion de eventos que oscurecerian la 16gica global.

5.7.2 IMPLEMENTACION DE MAQUINAS DE ESTADOS FINITAS

Una implementacion clara y eficiente de las Maquinas de Estado Finitas consiste en
encapsular la deteccion de eventos en una rutina [GetEvent()] y construir un lazo
infinito que consulta una variable que lleva el estado de la Maquina. Se presenta en
la Tabla 5.3 una version de la Maquina representada en la Figura 5.9. En la Tabla
5.4 se detallan las rutinas auxiliares de la implementacion en codigo ‘C’, disponible
en el Apéndice al final del capitulo.

Tabla 5.3 — Variables de la Maquina de estados del Marcapasos a demanda con periodo re-

fractario.

Tipo y nombre

Descripcion

unsigned char State

Estado de la Maquina. Ademas de los estados puede adoptar
el valor FAILURE, utilizado para dejar fuera de servicio el
dispositivo en caso de malfuncionamiento.

unsigned char Event

Evento ocurrido.

unsigned int Tout

Variable global utilizada para informar a GetEvent() del time out
que se desea esperar.

unsigned int RefractoryTout

Periodo Refractario programado — 100 ms, estos 100 ms
transcurren en el estado [N] Noise Window.

unsigned int AlertTout

Periodo programado — Refractario programado — Ancho de Pulso
programado.

unsigned int TimeStamp

Lleva el momento en que se detectd un evento de sensado en el
estado [N] Noise Window.

unsigned int SenseTime

Lleva el tiempo en el que ocurri6 el tltimo evento ventricular. Es
usada para poder decidir si los eventos sensados en el estado [A]
Alert son catalogados como ruido o como eventos normales.

Tabla 5.4 — Rutinas Auxiliares de la Maquina de estados del Marcapasos a demanda con periodo

refractario.

Tipo y nombre

Descripcion

unsigned char GetEvent()

Espera la ocurrencia de un evento, retorna el evento ocurrido. La
enorme mayoria del tiempo el microcontrolador se encontrara en
esta rutina. Se presenta en detalle en la proxima seccion.

void DisableSense() Evita que los eventos de sensado sean reportados por GetEvent(),
en una version para un dispositivo implantable esta rutina podria
apagar el circuito de sensado para ahorrar consumo.

void EnableSense() Hace lo contrario.

void Pace() Implementa el estimulo.

unsigned int Elapsed() Retorna el tiempo transcurrido dentro de la rutina GetEvent() a la

espera de un evento.

void ReadParameters()

Lee los valores programables y los actualiza. El dispositivo
comienza a funcionar con los nuevos parametros
inmediatamente.
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5.7.3 EL CONSUMO DE ENERGIA

Si bien para marcapasos externos asegurar el bajo consumo no es un punto tan
critico como para los dispositivos implantables, veremos algunas técnicas para
bajar el consumo. La primera técnica consiste en quitarle la alimentacion a los
circuitos cuando no estan siendo utilizados. En el caso de implantables es posible
apagar el circuito de sensado durante el Periodo Refractario y apagar el circuito de
Comunicaciones en todos los momentos en que esté fuera de uso. La segunda téc-
nica consiste en minimizar el consumo del microcontrolador. Esto puede lograrse
utilizando un reloj lento (32 KHz) o mediante la modalidad de bajo consumo del
microprocesador mediante la instruccion SLEEP. La rutina [GetEvent()] incluida
en la Figura 5.10 implementa esta técnica en lenguaje ‘C’.

unsigned char GetEvent ()
InitTout ( Tout ) ;
Sleep() ;
SenseTime = ReadTimer () ;
if ( INTF && INTE ) //sensing event
INTF = 0;
return SENSE;

}

else if ( TMR1IF && TMR1IE ) // timeout
{
TMR1IF = 0;
return TOUT;
}
else
return UNKNOWN EVENT;

}

Figura 5.10 — Rutina GetEvent() que pone el microprocesador en estado de bajo consumo. Se
mantiene el microprocesador en estado ‘Sleep’ hasta que ocurre un evento cardiaco o un time out.

Notese que el microcontrolador solamente estaré fuera del estado de bajo con-
sumo cuando estd ejecutando el cddigo, usualmente solo algunos milisegundos en
cada ciclo cardiaco. Toda la espera se realiza en modalidad de bajo consumo.

5.8 CONFIABILIDAD DE LOS MARCAPASOS

5.8.1 PROTECCIONES EN CASO DE FALLAS

En caso de detectarse una situacion de falla el dispositivo debe pasar a un estado
conocido que minimice el dafio potencial al paciente. En este caso el dispositivo
pasa a un estado en el que no estimula. En esta seccion se analizan algunas técnicas
de proteccién frente a eventuales fallas del microcontrolador:
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¢ Firma en la RAM: Una posible falla es que la memoria RAM pase al estado
‘Todo 0’ o ‘“Todo FF’. Este caso puede detectarse asignando durante la iniciali-
zacion un valor prefijado a una variable y verificando la permanencia de dicho
valor en cada ciclo.

¢ Duplicacién de los parametros: En un dispositivo programable los valores de
los parametros residen en variables que deben ser invariantes en todo momento
excepto cuando se produce una operacion de comunicaciones. Es conveniente
llevar una copia del area de parametros y verificar en cada ciclo que las dos areas
sean idénticas.

e Program Counter fuera del 4rea de programa:
Es posible neutralizar efectos desconocidos y potencialmente peligrosos subsi-
guientes a que el “Program Counter” asuma valores fuera del area de memoria
prevista para el programa, rellenando toda el area de programa no utilizada
con saltos al estado absorbente conocido y seguro. El estado absorbente prevé
entonces un registro del evento y el arranque de cero en condiciones seguras.

Las protecciones mencionadas son solamente a modo de ejemplo. Un proyecto
en el ambito médico incluye un analisis de riesgos que origina un conjunto de re-
querimientos, tanto de hardware como de software, que se agregan a los propios del
producto. En el caso de marcapasos implantables, el ‘estado seguro’ es habitualmente
una maquina VOO capaz de estimular el corazon con parametros seguros.

5.8.2 VALIDACION Y VERIFICACION

Los aspectos de ‘Validacion y Verificacion’ (V&V), también denominados ‘tes-
ting’, muchas veces requieren esfuerzos comparables o aiin mayores que los de
desarrollo. En el ambito de productos médicos, un proyecto que no cuente con una
documentacion exhaustiva que demuestre que cada uno de los requerimientos ha
sido verificado es inviable. Los aspectos de verificacion que usualmente resultan
mas complejos son los de firmware.

La herramienta mas importante para la verificacion del firmware es mantener
el codigo simple, legible y lo mas cercano posible al formalismo utilizado para
especificar el comportamiento del sistema, en nuestro caso Maquinas de Estados
Finitas con relojes.

Ademas del testing de los circuitos y del manejo que el microcontrolador hace
de ellos, es necesario verificar el comportamiento del sistema con respecto al con-
sumo, rutina [GetEvent()], y verificar el algoritmo de deteccion de ruido descrito
mediante la Maquina de Estados.

Notese que no solamente es necesario verificar el comportamiento de los mo-
dulos criticos, sino también proceder a la realizacion de tests de integracion; tareas
que se suman a la ejecucion de un protocolo de test completo que cubra todos los
requerimientos. La documentacioén exhaustiva y de facil analisis es la base de todo
programa de calidad.
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5.9 PERSPECTIVAS DE FUTURO

En esta seccion se presentan, por un lado las principales tendencias tecnoldgicas y
por otro la experiencia y vision de CCC del Uruguay.

5.9.1 TENDENCIAS DE LA TECNOLOGIA

La tecnologia de marcapasos es una tecnologia madura, que ha incorporado por
lo tanto solamente mejoras marginales en los ultimos afios. Estas mejoras fueron
fundamentalmente la incorporacion de nuevas herramientas de diagnodstico. Los
nuevos dispositivos son capaces de capturar electrocardiogramas endocavitarios
y enviarlos por telemetria a los dispositivos de programacion. Asimismo aumento
notoriamente la memoria disponible permitiendo que los marcapasos recojan infor-
macion estadistica de sofisticacion creciente sobre el funcionamiento del corazon
y sobre su propio funcionamiento.

Por otra parte, se han desarrollado mecanismos que permiten al marcapasos
la verificacion de la efectividad del estimulo. Los marcapasos estimulan con el
minimo de energia programado y luego verifican la efectividad del estimulo. En
caso de que el estimulo no haya resultado efectivo, vuelven a estimular con mayor
energia. Este algoritmo permite ahorros importantes de energia sin comprometer
la eficacia de la terapia.

El centro de los desarrollos del area no estd estrictamente en los marcapasos
sino en otros dispositivos implantables tales como defibriladores y terapias de
sincronizacion. Los defibriladores detectan automaticamente la condicion de fibri-
lacion ventricular reversible a partir de la aplicacion de una cantidad importante de
energia. Las terapias de re-sincronizacion apuntan al tratamiento de ciertos casos
de insuficiencia cardiaca y estdn basadas en la estimulacion sincronizada a través
de varios electrodos ventriculares.

5.9.2 LA EXPERIENCIA DE CCC

El Centro de Construccion de Cardioestimuladores del Uruguay SA (CCC), fue
fundado por el Prof. Orestes Fiandra en 1969. Actualmente integra capacidades de
disefio en las areas de mecanica, electronica, firmware y software de alto nivel, junto
a un sistema de calidad que le permite disefiar y fabricar dispositivos implantables
de acuerdo a las exigencias del mercado global. CCC opera principalmente en dos
mercados:

e marcapasos cardiacos, disefiados y fabricados por CCC, comercializados con su
propia marca

e desarrollo y fabricacion de dispositivos para terceros, especialmente para em-
presas de investigacion que operan en el mercado global.

Las perspectivas de desarrollo en el corto y mediano plazo exigen mantener y
ampliar las capacidades tecnologicas, pero a la vez es claro que las exigencias en
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términos de capacidad de inversion, insercion en el mercado global, capacidad de
distribucion y soporte a clientes son &mbitos al menos tan importantes como los
estrictamente tecnologicos. CCC ocupa hoy a mas de 70 personas y sus principales
lineas de trabajo para los proximos afios son:

Nuevos modelos de estimuladores cardiacos El principal objetivo es mantener la
vigencia tecnoldgica de los productos CCC incorporando las prestaciones presentes
en el mercado. En tal sentido CCC ha desarrollado junto a la Facultad de Ingenieria
de la Universidad de la Republica un circuito integrado de uso especifico (ASIC)
que es utilizado en la serie de modelos TEROS. En el corto plazo seran necesarias
nuevas inversiones, las exigencias de los nuevos proyectos no estan limitadas a
la adquisicion y dominio de nuevas tecnologias sino que los principales desafios
estaran en los aspectos de financiacion de los proyectos y experimentacion en
animales.

Mejora de procesos Las actividades en el area de desarrollo para terceros y fa-
bricacion OEM han exigido la permanente mejora de los procesos de disefio y de
fabricacion. En tal sentido, para mantener y ampliar su capacidad de operar en
mercados fuertemente regulado, CCC apunta a lograr certificaciones por parte del
FDA y de la Unién Europea para varios de sus productos. La certificacion ISO 9001
(CCC cuenta con dicha certificacion desde 1998) no es suficiente, y CCC trabaja
para lograr la certificacion GMP del FDA en los proximos afios. Esta certificacion,
con la mejora de procesos que ella implica, permitird una presencia mas importante
entre las empresas proveedoras de servicios de desarrollo y fabricacion OEM a
nivel global.

Alianzas estratégicas Si bien las capacidades tecnoldgicas y de procesos son
imprescindibles para operar en el area de dispositivos médicos, también es nece-
sario contar con capacidades en el area empresarial para atender los aspectos de
desarrollo de mercados, comercializacion, distribucion y soporte a clientes. CCC
ha desarrollado alianzas estratégicas de largo plazo: con Distribuidores en el area
de marcapasos y con clientes principales en el area de proyectos. En el corto y
mediano plazo CCC se plantea profundizar la politica de alianzas estratégicas
logrando nuevos distribuidores y acuerdos con empresas que producen productos
complementarios.

5.9.3 A MODO DE CONCLUSION

La viabilidad de emprendimientos tecnologicos no esta dada solamente por las
capacidades en Investigacion y Desarrollo, sino que también esta ligada a la com-
prension de la dinamica de los mercados en los cuales se desarrollan las activida-
des. Los espacios para nuevos emprendimientos basados en tecnologias que no
requieren grandes inversiones -abiertos en los 80’y los 90’- se estan agotando. La
saturacion, el alto grado de sofisticacion y la aplicacion de normas y reglamenta-
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ciones cada vez mas exigentes, hacen que las necesidades de inversion, asi como
la capacidad de colocar los desarrollos en el mercado tengan una importancia
creciente con respecto a los aspectos puramente tecnoldgicos. Estos puntos deben
ser tenidos muy en cuenta, tanto a la hora de proyectar las actividades de grupos
0 empresas especificas, como a la hora de definir estrategias de desarrollo a nivel
nacional o regional.
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5.11 APENDICE: PROGRAMA DE UN MARCAPASOS

Programa principal del Marcapasos a demanda con periodo refractario. Las variables

estan definidas en la Tabla 5.3 y las rutinas auxiliares en la Tabla 5.4.

for( ; ;)
switch( State ) {
case ALERT:
Event = GetEvent () ;
DisableSense () ;
switch( Event ) {
case TOUT:
Pace () ;
Tout = RefractoryTout ;
State = REFRACTORY;
break;
case SENSE:

{

Tout = RefractoryTout ;
State = REFRACTORY;

else {
Tout = AlertTout - Elapsed() ;
State = WAIT END_ALERT ;

break;
default:
State = FAILURE;
break;
}
break;
case WAIT END ALERT:
Event = GetEvent () ;
switch( Event ) {
case TOUT:
Pace () ;
Tout = RefractoryTout ;
State = REFRACTORY;
break;
default:
State = FAILURE;
break;
}
break;
case REFRACTORY:
ReadParameters() ;
Event = GetEvent () ;
switch( Event ) ({
case TOUT:
EnableSense() ;
TimeStamp = 0 ;
Tout = T _100ms ;
State = NOISE WINDOW;
break;
default:
State = FAILURE;
break;

if ( (TimeStamp == 0) || (SenseTime - TimeStamp > T 100ms)
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}
break;
case NOISE_WINDOW:
Event = GetEvent();
switch( Event )
case TOUT:
Tout = AlertTout
State = ALERT
break;
case SENSE:

TimeStamp = SenseTime ;
Tout =

Tout - Elapsed()
break;
default:

State = FAILURE;
break;

7

i

i

}
break;
case FAILURE:
default:
break;
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INGENIERIA CARDIOVASCULAR:
INNOVACION EN METODOS DE
DIAGNOSTICO NO INVASIVO

Ricardo Armentano y Franco Pessana

Se pueden clasificar los modelos en dos grandes categorias. Los modelos de repre-
sentacion y los modelos de conocimiento. En los primeros, el sistema estudiado
es abordado como una caja negra donde solamente el comportamiento “entrada-
salida” se considera interesante. Por el contrario, los modelos de conocimiento son
elaborados a partir de consideraciones fisicas donde se hacen intervenir las leyes
de la fisica y donde los parametros del modelo tienen un significado fisico preciso.
Los modelos matematicos asi elaborados pueden ser utilizados por el clinico como
apoyo al diagnoéstico y para prever las reacciones del paciente a ciertos estimulos.
Este capitulo tiene como objetivo presentar los tltimos pasos en la modelizacion
de la pared de las arterias a partir de datos obtenidos en animales conscientes. El
modelo utilizado serd un modelo de conocimiento donde el comportamiento reo-
logico de sus parametros sera simulado en el dominio temporal. Seguidamente se
presentaran las bases para trasladar esta modelizacion al abordaje clinico utilizando
métodos enteramente no invasivos.

6.1 INGENIERIA CARDIOVASCULAR

La Ingenieria Cardiovascular integra elementos de biologia, ingenieria eléctrica,
ingenieria mecanica, matematica y fisica para describir y comprender el sistema
cardiovascular. Su objetivo es desarrollar, comprobar y validar una comprension
predictiva y cuantitativa del sistema cardiovascular a un buen nivel de detalle y
aplicar dichos conceptos hacia la solucion de diversas patologias. La Dindmica del
Sistema Cardiovascular caracteriza al corazon y al sistema vascular como un todo,
y comprende la fisica del sistema circulatorio incluyendo el continente (las pare-
des arteriales), el contenido (sangre) y la interrelacion entre ambos. Pared arterial
y sangre contienen informacion esencial sobre el estado fisiologico del sistema
circulatorio completo. La interdependencia de estos componentes esta relacionada
con procesos complejos que podrian explicar la formacion de placas de ateroma.
Los cambios morfolégicos incipientes de la pared arterial, inducidos por procesos
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patologicos, pueden ser considerados marcadores precoces de futuras alteraciones
circulatorias. La modelizacion matematica de la pared arterial, a partir de la estima-
cion de los coeficientes de la ecuacion del modelo obtenida en estudios con animales
conscientes, constituye una herramienta indispensable para una mejor comprension
de la génesis de las enfermedades cardiovasculares. Modelos de conocimiento deben
ser aplicados para lograr un abordaje clinico que permita evaluar los efectos del
envejecimiento y los eventos patologicos como la hipertension, hipercolesterolemia
y ateroesclerosis.

6.2 INVESTIGACION BASICA EXPERIMENTAL

La carga hidraulica presentada por el sistema circulatorio al ventriculo izquierdo
esta compuesta por tres componentes principales: la resistencia vascular sistémica,
la elasticidad y la onda reflejada [ 1]. Aunque la carga arterial ejerce el mayor efecto
sobre la eyeccion ventricular, un incremento de la elasticidad arterial podria resultar
en una pérdida en el acoplamiento 6ptimo del corazon a las arterias, concomitante
con una utilizacion menos eficiente de la energia entregada por el ventriculo izquier-
do [2]. En particular, una disminucion en la capacitancia del sistema arterial podria
incrementar la presion sistolica y crear una carga extra al corazon [3,4,5]. Tanto la
resistencia periférica, la elasticidad y la onda reflejada presentes en la circulacion,
estan gobernadas por procesos reoldgicos complejos en los cuales la fisica de la
pared de las arterias, de la sangre y de los fenomenos hemodinamicos que tienen
lugar en la interfase entre continente y contenido, juegan un rol primordial.

La aorta y las grandes arterias constituyen un filtro hidraulico pasabajos cuya
funcion principal es amortiguar las oscilaciones del flujo sanguineo para nutrir con
un régimen estacionario a los tejidos. Las propiedades mecanicas de la pared arte-
rial son preponderantemente viscoelasticas, siendo la inercia de la pared un factor
generalmente despreciable en el analisis de la dinamica circulatoria. La elasticidad
arterial total es ejercida por componentes pasivos (fibras de elastina y colageno) y
componentes activos (células de musculo liso vascular). La funcion de las fibras
de elastina y coldgeno es mantener una tension estable contra la presion transmural
presente en el vaso [6]. La contribucion individual de las fibras de elastina y colageno
a la elasticidad total ha sido completamente caracterizada en animales conscientes
normales y en diversas arteriopatias [7,8]. En estos estudios, el modulo elastico de la
pared arterial fue descompuesto en el correspondiente a las fibras de elastina (E,), el
modulo eldstico de las fibras de colageno (E ) y el reclutamiento de fibras de colageno
(f.) que soportan la tension parietal a un dado nivel de presion transmural, basado
en el modelo de dos resortes en paralelo [9]. La contribucion elastica del musculo
liso vascular a la elasticidad de las arterias de animales conscientes, fue modelizada
usando un modelo de Maxwell modificado de tres elementos, quien ademas toma
en cuenta a la elastina y al colageno (Figura 6.1). Consiste de un elemento contractil
(CE) que se comporta como un simple elemento viscoso que en reposo no ofrece
resistencia al estiramiento, un resorte puramente eldstico (SEC) acoplado en serie
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con el CE y un resorte en paralelo (PEC) el cual representa la conducta eléstica de
la pared arterial cuando el musculo liso esta relajado o bajo tono vasomotor normal
donde su conducta elastica es despreciable [10]. Este enfoque ha permitido una eva-
luacion completa del aporte elastico de los principales componentes estructurales de
la pared adrtica. Sin embargo, las contribuciones viscosas e inerciales a la mecéanica
de la pared adrtica, evidenciada por la histéresis presente en la relacion tension-de-
formacion no han sido todavia estudiadas extensamente [11,12,13,14]. Por otro lado,
una de las tareas mas importantes en la bioreologia es el establecimiento de las rela-
ciones matematicas entre las tensiones (esfuerzos de corte) y las variables dinamicas
involucradas en los cambios de las dimensiones espaciales de una sustancia sometida
a deformaciones, lo cual recibe el nombre de ecuacion constitutiva [12,13,15,16].
En los ultimos anos, se observa la necesidad de desarrollar la ecuacion constitutiva
del musculo liso, debido a la importancia que conlleva para analizar la funcién de
diferentes 6rganos y a que poco se conoce al respecto en condiciones de fisiologia
integrativa, es decir algo mas alla del preparado in vitro [16,17].

elastina colageno

CE

PEC
SEC

Figura 6.1 — Representacion esquematica de un modelo de Maxwell modificado. SEC: Componente
elastico serie. PEC: Componente eléstico paralelo. CE: Elemento contractil. El reclutamiento de fibras
de colageno en funcion del estiramiento queda explicitado utilizando el modelo de resortes desco-
nectados de Wiederhielm [9]. Las fibras de colageno estan representadas por el niimero de resortes
que se enganchan a diferentes grados de extension y asi simular la conducta elastica de las fibras de
colageno representadas por el producto E_xf.. M representa el elemento inercial mientras que 1 la
viscosidad parietal.

Para ir aproximandose al desarrollo de la ecuacion constitutiva, se debe com-
pletar el primer paso ya evidenciado anteriormente, como lo es la determinacion
de la relacion tension (6) - deformacion (€) elastica pura. La tension total generada
por la pared para oponerse al estiramiento es atribuida comiinmente a los efectos
combinados de la elasticidad, la viscosidad y la inercia de la pared arterial. Bauer
[12,13] ha desarrollado un procedimiento que subdivide la tension parietal en tres
términos, el primero que depende de €, el segundo dependiendo de la primera deri-
vada de € (velocidad), y el tercero de la derivada segunda de € (aceleracion):
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de d’e

o=EFE ¢+n —+M—=0
g dt dt’

elastico

+ O-vixcmo + Ginercial (1)

donde E, n y M son los modulos elastico, viscoso e inercial respectivamente.

El primer término es la tension elastica, el segundo la viscosa y el tercero la
inercial. Por definicion la relacion tension-deformacion elastica pura se desarrolla
siguiendo el mismo lugar geométrico ya sea para aumentos en la deformacion como
para la disminucion, por lo tanto en este diagrama no aparece el lazo de histéresis.
Bajo tales bases hemos desarrollado un algoritmo para encontrar la relacion elastica
pura, sustrayendo las tensiones viscosas e inerciales hasta hallar un valor 6ptimo
utilizando el criterio de la desaparicion del lazo de histéresis y se desarrolla a partir
de (1). En un primer paso, M fue considerado nulo y se incrementaron los valores
de 1 desde cero hasta un valor en el cual la superficie de la relacion tension-defor-
macién encuentra un minimo sin alterar el sentido horario de circulacion. Se fija
ese valor de viscosidad y se comienza a incrementar M hasta lograr la desaparicion
total del lazo de histéresis (Figura 6.2).

Se ha formulado la ecuacion constitutiva de la pared arterial en animales cons-
cientes y cronicamente instrumentados para la caracterizacion total de la mecanica
parietal utilizando el modelo descripto en la Figura 6.1 y los coeficientes de la dina-
mica parietal que surgen de aplicar el procedimiento para obtener la relacion elastica
pura. Esta ecuacion tomara en cuenta la respuesta elastica de las fibras de elastina
(0,), del colageno (6,.) y del misculo liso (G,,), y la conducta viscosa (c)e inercial
(o,,) de la pared adrtica. Dicho modelo asume que la tension total desarrollada por la
pared para resistir el estiramiento esta gobernado por la ecuacion siguiente [17]:

20 4 ” 20 L
Tension (10 ®Dyn/cm?) Tension (10 $Dyn/cm?)
1.6 1.6
1.2 1.2 —
08 T T T 1 08 T T T 1
1.08 1.12 1.16 1.20 1.24 1.08 1.12 1.16 1.20 1.24
Deformacion Deformacion

Figura 6.2 — Determinacion de la relacion tension-deformacion elastica pura. La relacion tension-
deformacion aortica (linea fina), involucra las propiedades elasticas, viscosas e inerciales, conformando
un lazo de histéresis. Izquierda: Minimo valor de superficie encontrada mediante la sustraccion viscosa
(linea gruesa). Obsérvese el area remanente correspondiente al comienzo del rulo. Derecha: Incrementos
ulteriores del médulo inercial producen la desaparicion total del lazo de histéresis. La relacion elastica
pura (linea gruesa) es coincidente con la relacion tension-deformacion diastdlica.
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El primer término caracteriza la conducta eléstica de las fibras de elastina,
mientras que el segundo representa la conducta no lineal de las fibras de colageno.
Dichos términos toman en cuenta la conducta pasiva parietal (PEC). El tercero existe
so6lo bajo activacion del musculo liso y toma una forma similar al del colageno pero
en este caso Eg, es el modulo del musculo liso en maxima activacion y f, es una
funcion no lineal representada por la morfologia tipica de la curva de activacion
del musculo liso. Los términos restantes (1] y M) conforman la conducta dinamica
de la pared arterial y son responsables del lazo de histéresis.

Como se desprende de la Figuras 6.3 y 6.4, la conducta mecanica de la pared
arterial es esencialmente viscoelastica. Es interesante destacar que bajo activacion
del musculo liso por fenilefrina (5ug/kg/min), ademas de aumentar la rigidez de
la pared arterial, la viscosidad de la pared se incrementa notoriamente, sugiriendo
que la conducta viscosa refleja el estado de actividad de las células de musculo
liso, material viscoso por excelencia [17]. Lo mas destacado de esta conducta es
que el aumento en viscosidad podria estar relacionado con el aumento en presion
(propio de un estado generalizado de vasoconstriccion mediado por la activacion
del musculo liso), como cualquier material de uso industrial. Pero se ha demostrado
que la viscosidad es independiente de los cambios en presion y sélo aumenta por
cambios en las fibras de musculo liso [18,19]. Si esto tuviera lugar en los animales
hipertensos, podriamos estar frente a uno de los métodos de diagnostico mas po-
derosos y sutiles para la discriminacion de las alteraciones musculares propias de
la hipertension, como lo son la hiperplasia y la hipertrofia. Esto ha sido publicado
por nuestro grupo en un estudio sobre las alteraciones de la viscosidad parietal
en animales con hipertension renovascular y su reversion con distintas terapias
antihipertensivas [18]. También se demuestra que dichas alteraciones no presentan
dependencia en presion y son propias del comportamiento intrinseco del musculo
liso [19]. El paso siguiente fue el desarrollo de las herramientas de diagnéstico no-
invasivo para que estos conceptos puedan ser llevados al estudio de humanos como
se vera en los proximos paragrafos.

En resumen, lo expuesto hasta este punto seria s6lo uno de los grandes temas de
la dindmica arterial, pero de gran trascendencia tedrica, experimental y como vamos
a ver, clinica. Pero ademas del comportamiento funcional de la pared, nos encon-
traremos con alteraciones morfologicas de gran ayuda al diagndstico. Sin embargo
antes de pasar a dichos procedimientos no deben pasarse por alto otros dos grandes
componentes de la dinamica del sistema arterial: la sangre y su interrelacion con la
pared. La sangre porque al ser un liquido heterogéneo y no newtoniano es de dificil
abordaje, pero como contrapartida conlleva informacion de inmensa utilidad. La vis-
cosidad sanguinea depende de las condiciones de la velocidad del flujo sanguineo la
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cual depende a su vez de la ubicacion del eritrocito en el eje transversal del vaso. El
conjunto de las velocidades de desplazamiento da un lugar geométrico definido como
perfil de velocidades. Este perfil presenta tensiones y deformaciones por cizallamiento
contra la pared [20]. La deformacion de tal perfil en las bifurcaciones arteriales suele
asignarse como una de las causas principales de desarrollo de las placas de ateroma.
De igual forma, la tension de cizallamiento contra la pared arterial actuaria sobre el
endotelio, el cual a través de mediadores quimicos enviaria la informacion sobre el
contenido al continente; esto cerraria un proceso de control interno en ambos com-
ponentes. La viscosidad sanguinea, altamente dependiente del hematocrito, juega
un papel preponderante en la relacion entre las tensiones y las deformaciones por
cizallamiento en la interfase pared fluido y dentro del vaso. Para ver la influencia
del endotelio sobre las propiedades mecanicas de la pared arterial, se ha realizado
un estudio en 7 arterias subclavias con y sin endotelio, en condiciones idénticas de
frecuencia (80 latidos por minuto), viscosidad sanguinea (3 mPa.s) y presion (80
mmHg). Bajo estas condiciones, se demuestra que la ausencia de endotelio genera
un aumento significativo (p<0.05) de la elasticidad arterial y de la viscosidad parie-
tal. Este comportamiento de rigidificacion de la pared arterial se hace mas notorio
cuando aumenta el cizallamiento en ausencia de endotelio, mientras que la misma
situacion, pero con el endotelio intacto, disminuye la rigidez [21].

ELASTICIDAD
1.6 Tensién (10 °Dyn/cn?) 1.6 7 Tension (10 ®Dyn/cn?)
1.2 1.2
0.8 elastina 0.8 colageno
0.4 0.4
0.0 0.0 ——""'/
T T T T T 1 I T T T T 1
1.10 1.15 1.20 1.25 1.30 1.35 1.10 1.15 1.20 1.25 1.30 1.35
Deformacion Deformacion
VISCOSIDAD INERCIA
” 6
Tension (10 *Dyn/on) Tensién (10 ¢ Dyn/cr)
0.2 0.2
0.1 0.1
0.0 0.0 (o~
0.1 0.1
T T T T T 1 I T T T T 1
110 1.15 1.20 1.25 1.30 1.35 1.10 1.15 1.20 1.25 1.30 1.35
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Figura 6.3 — Contribucion individual de las propiedades elasticas, viscosas e inerciales a la
conducta mecanica de la pared arterial. Se muestra un latido cardiaco, en el cual la contribucion
es simulada a partir de la ecuacion constitutiva de la pared y se toma como entrada la deformacion
medida en un animal en situacion control (sin el musculo liso activado). Similar comportamiento con
indices viscoelasticos superiores puede ser observado con el musculo liso activado.
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Finalmente, puede establecerse que la presencia de endotelio produce una
disminucion de la viscosidad y elasticidad arterial, mediadas posiblemente por la
liberacion de sustancias vasoactivas presentes en el endotelio.

187 Tension (10°Dynien?) 1.8 Tensién (10 ®Dyn/cn?)
1.5 1.5
1.2 1.2
0.9 0.9
0.6 T T T T 1 0.6 T T T T T 1
1.10 1.15 120 125 1.30 1.35 00 01 02 03 04 05 06
Deformacion Tiempo (s)

Figura 6.4 — Diagramas tension-deformacién y tension-tiempo. Izquierda: comparacion entre la rela-
cion tension-deformacion medida (trazo fino) y simulada (trazo grueso) en un animal en situacion control.
Derecha: curvas temporales de la tension parietal medida (trazo fino) y simulada (trazo grueso).

6.3 ANALISIS MORFOLOGICO NO INVASIVO
DE LA PARED ARTERIAL

Determinacion del espesor intima media (IMT) y
del diametro luminal

Hallazgos de la progresion de la aterosclerosis en arterias humanas, sugieren que
cambios en el espesor del complejo intima-media de la pared arterial, podrian pre-
ceder al desarrollo de lesiones ateroscleroticas [22]. Para la evaluacion no-invasiva
del espesor intima-media, se utilizan las imagenes ecograficas en modo B de las
arterias a estudiar. Para ello se examinan las arterias con un transductor de 7.5 MHz
hasta visualizar dos lineas paralelas en la pared posterior, correspondientes a las
interfases lumen-intima y media-adventicia (Figura 6.5).

Adventicia
Pared anterior _ Media CIITIIIIIIIIIIIIIIIIT
S |ntima
Diametro
—— INtima + ,,,,,,,, IMT

Pared posterior

T
Figura 6.5 — Imagen ecografica de una arteria carétida. Obsérvese la doble linea en la pared
posterior y su correlato anatomico.
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Figura 6.6 — Perfil y derivada de una linea vertical de la imagen digital de la arteria cardtida. La
derivada es utilizada para la identificacion automatica de las interfases intima-lumen, lumen-intima
y media-adventicia.

6.4 ANALISIS FUNCIONAL DE LA PARED ARTERIAL:
RELACION PRESION DIAMETRO

a) Determinacion de la sefial temporal de diAmetro arterial de un latido pro-
medio

Para determinar el diametro instantaneo intraluminal de las arterias, mediante
el ecografo, se visualiza la arteria a estudiar, y simultaneamente se digitalizan las
imagenes con una computadora. Una vez digitalizada una secuencia de imagenes,
el software, utilizando un algoritmo de reconocimiento de bordes analogo al del
IMT, calcula la curva de didmetro de un latido promedio, y lo almacena en un
archivo de texto (Figura 6.7). Una vez que estas lineas paralelas son claramente
visibles a lo largo de por lo menos 1 cm, se congela la imagen de fin de diastole
(Onda R del electrocardiograma) y se la transfiere mediante una placa de adquisi-
cion de video, a una computadora (Apple Macintosh, PowerPC 7100, Cupertino,
Calif), donde es almacenada y posteriormente analizada. El analisis es realizado en
forma automatica por un software basado en la determinacion de la densidad de los
niveles de gris y en algoritmos especificos de reconocimiento tisular. A modo de
ejemplo, la Figura 6.6 muestra una linea vertical de la imagen digital de la Figura
6.5, en la que puede observarse el perfil de los tonos de gris (en una escala de 0 a
255) y su derivada. Ubicando los maximos de la derivada, es posible localizar las
interfases intima-lumen (I-L), lumen-intima (L-I) y media-adventicia (M-A). De
esta manera, el didmetro luminal queda definido como la distancia entre I-L y L-I,
mientras que el IMT como la distancia que separa a L-I de M-A. Extendiendo el
calculo anterior a toda la imagen, se obtiene un valor promedio del espesor y del
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diametro. Estudios de IMT en arterias carotidas y femorales fueron realizados en
presencia y ausencia de placas a fin de detectar cambios estructurales precoces en
hipertensos asintomaticos. Los estudios fueron realizados en 53 sujetos hiperten-
sos nunca tratados (HTA), y en 133 normotensos (NTA) de similar edad, nivel de
colesterol e historia de fumador [23]. El valor del IMT en la arteria carotida fue
de 0.60+0.10 mm (HTA) vs 0.53+0.08 mm (NTA, p<0.01) y en la arteria femoral
0.64+0.18 mm (HTA) vs 0.56+0.13 mm (NTA, p<0.01). El aumento del IMT en los
pacientes hipertensos constituye un cambio estructural difuso el cual afecta la parte
superior como la parte inferior del cuerpo, siendo este proceso mas homogéneo
que la presencia de placas. Edad y presion sistdlica podrian ser los determinantes
del aumento en IMT, mientras que multiples factores de riesgo determinarian la
placa. Un mayor IMT estaria asociado al crecimiento vascular durante el proceso
hipertensivo [23].
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Figura 6.7 — Determinacion de la sefial temporal de didmetro. A partir de una secuencia de ima-
genes ecograficas, el software determina el movimiento de la pared anterior y posterior, asi como la
curva de diametro resultante, a lo largo de varios ciclos cardiacos.

b) Determinacion de la sefial temporal de presion

La senal temporal de presion se mide utilizando un sensor tonémetro de tipo
lapiz (Millar Instruments Inc), el cual posee un transductor de presiéon en uno de
sus extremos. Para registrar la sefial de presion, se apoya el tonémetro sobre una
arteria superficial y se presiona hasta lograr un aplanamiento de la arteria. En ese
momento, la presion medida sera aproximadamente la intraarterial. Dicha sefial es
luego amplificada y digitalizada mediante una PC. Para calibrarla, en el momento
de la digitalizacion, se registran también mediante un esfigmomandmetro semiau-
tomatico (Dinamap Critikon), la presion braquial media y diastdlica del paciente.
Estos valores son asignados al valor minimo y medio de la sefial respectivamente.
A partir de la sefial tonométrica digitalizada se interpolan y se promedian los va-
lores correspondientes a cada latido, de manera de obtener la curva de presion de
un latido promedio.
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¢) Determinacion de la viscosidad parietal y de la relacion elastica pura

Como paso previo a la obtencion de la relacion presion-diametro, la senal de
diametro promedio obtenida con Macintosh (PowerPC 7100, Cupertino, Calif), es
ingresada a la PC. Luego es interpolada, de manera tal de contar con la misma canti-
dad de puntos en ambas sefales. Finalmente las sefiales se representan en un grafico
X-Y, y se construye el rulo presion-didametro. Fueron estudiadas arterias cardtidas
y femorales de 16 pacientes hipertensos y 14 normotensos con el fin de evaluar sus
propiedades viscoelasticas [24]. El aumento en la viscosidad parietal observada en
ambas arterias de sujetos hipertensos puede deberse a la hipertrofia o hiperplasia
muscular inducida por la hipertension, teniendo en cuenta que el musculo liso es
el principal responsable del comportamiento viscoso de la pared. La compliance
efectiva presentada por el sistema arterial a la presion prevalente esta disminuida
en la hipertension en los dos tipos de arterias. Obviamente al estar sometidas a
mayores niveles de presion, ambas arterias presentan una rigidez aumentada. Pero
ahora la pregunta radica en que si tales cambios son debidos en exclusividad al
efecto presivo o existen ademds alteraciones parietales asociadas. Estos solamente
son encontrados en arterias femorales indicando que dichas arterias son blanco de
la hipertension mientras que las alteraciones eldsticas carotideas serian facilmente
reversibles dado que al bajar la presion podrian revertirse tales alteraciones.

6.5 MODELIZACION ADAPTATIVA DE LA PARED ARTERIAL

Existen diferentes métodos para la determinacion de los modulos mecanicos de
los componentes de la pared arterial. Dentro de todos ellos, se puede considerar el
método de filtrado adaptativo, en el cual la entrada a un filtro digital ARMA (Auto
Regresive Moving Average, mas comunmente conocido como IIR, Infinite Impulse
Response), es la sefial de presion arterial instantanea y la salida es el didmetro arterial
instantaneo, como puede apreciarse en la Figura 6.8 [25]. El filtro intentara adaptar
los coeficientes de sus polinomios del numerador y denominador (que determinaran
la ubicacion de los polos y ceros del sistema arterial). La ecuacion a adaptar sera
la ecuacion dada por (3). El filtro va adaptando sus coeficientes muestra a muestra,
minimizando la funcion de error e¢/k/ hasta llegar a un minimo de variacion. La
transferencia del filtro digital H(z) sera:

D(z) _ by+b,z7 +b, 2 b,z @)

3

H(z) =
Plz) a,+a,;z"+a, 27 +a,z”

Una vez llegado a un minimo, se hace uso de la transformada bilineal, que
relaciona la Transformada de Laplace con la Transformada Z mediante la siguiente
expresion:

2 1-Z
§=—
T, 1+z"

(©))
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Siendo T el periodo de muestreo al cual se adquirieron las sefiales P(z) y D().

Se obtiene un sistema en el dominio de Laplace como el que se indica a continua-
cion:

D(s) s*+nyst+ns+n, (6)

H = =
(S) P(S) s  +my-s® +mys+m,

donde los coeficientes 7, y m, de la transferencia H(s) estaran relacionados con los
coeficientes a,y b, del filtro digital adaptativo H(z) de la expresion (4). Finalmente,
se pueden encontrar relaciones entre los coeficientes n, m, y la ecuacion diferen-
cial (3), de los cuales se obtienen los modulos parietales buscados: elasticidad £,
viscosidad 1 e inercia M.

NN NSNS
? Pared Arterial j/h

Didametro, D(t)

v

Presion, P(t) Error, e(t)

Filtro
Adaptativo H(z)

Figura 6.8 — Diagrama en bloques de la pared arterial. Se muestran las sefiales de entrada, com-
paracion y salida de un sistema adaptativo para la determinacion instantanea de las componentes
mecanicas de la pared arterial.

En la Figura 6.9 se muestra el resultado del algoritmo desarrollado por los
autores, para el calculo de componentes mecanicos de la pared arterial. La figura
corresponde a la arteria aorta de una oveja. Puede apreciarse en los primeros dos
graficos, la sefial de entrada P(%), seguida por la sefial de diametro, D(?). En la tercera
ventana de observacion se realiza una superposicion del didmetro obtenido a través
del ajuste del filtro adaptativo y la salida real de diametro y en la cuarta ventana se
observa la transferencia del filtro digital (pared arterial), donde puede apreciarse
claramente la caracteristica de Filtro Pasa Bajos Hidrdaulico de la pared arterial.
El algoritmo entrega los componentes de la pared arterial, calculados a partir de
este filtro adaptativo, que caracterizan la dinamica de la pared bajo analisis, como
asi también los coeficientes del filtro digital y una composicion xy de las sefiales
de entrada y salida del sistema, presion y didmetro respectivamente. Para la arteria
aorta de este ejemplo, la transferencia final del filtro adaptativo fue:

_ —0.00271+0.01758z"" —0.002066z2 —0.01234b, 2"

H(Z) -1 -2 -3
1-2.01227 +1.6327% —0.6153=

(7

y la transferencia del Filtro Pasa Bajos de la Pared Arterial estuvo dada por:
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—0.001908s’ —4.6185” +1476's + 5543

. 8
5T +116.95> +3.66510* s +3.11310* ®)

H(s)=

El tiempo de muestro utilizado en este ejemplo fue 7 = 5 mseg. Se aprecia en la
Figura 6.9 (imagen superior), la determinacion de las fases sistolicas y diastolicas
del ciclo cardiaco que se utilizan para establecer el calculo de los componentes de
la pared arterial para cada ciclo y realizar comparaciones posteriores de variacion
de las observaciones. Este procedimiento permite determinar la conducta dinamica
de la pared arterial latido a latido, y derivar pardmetros esencialmente significativos,
tales como los tiempos de relajacion, de fluencia, el rango dinamico de la pared y
la disipacion energética de la pared entre otros.
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Figura 6.9 — Salida del algoritmo de calculo de filtrado adaptativo de la pared arterial. Puede
observarse el resultado de las componentes de la pared arterial de la ecuacion (2), asi también como
los coeficientes del filtro ARMA adaptativo [20].

6.6 ANALISIS DE LA CARGA HIDRAULICA ARTERIAL DEL
VENTRICULO IZQUIERDO: INTERACCION VENTRICULO-ARTERIAL

La determinacion de la impedancia arterial en forma totalizadora, no sélo permite
evaluar el estado hemodinamico del arbol arterial, sino también el estado de carga
hidraulica que el sistema vascular presenta a la eyeccion del ventriculo izquierdo.
Metodoldgicamente, evaluar la impedancia arterial en su totalidad requiere la me-
dicion de un numero complejo (modulo y fase), para ello seria necesario medir las
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sefales de presion y flujo a la salida del ventriculo izquierdo recurriendo a métodos
invasivos. No obstante, se puede realizar una interpretacion del fendmeno por medio
de un modelo de Windkessel modificado de tres elementos como el indicado en la
Figura 6.10, el cual provee informacion cuantitativa de la resistencia periférica, la
resistencia caracteristica y la compliance arterial, incluyendo ademas la evaluacion
de los parametros asociados a la propagacion de la onda reflejada, utilizando técni-
cas totalmente no-invasivas [26]. Esta metodologia ha sido previamente validada
en laboratorio [27] en la experimentacion animal, permitiendo ademas detectar en
los pacientes hipertensos [26, 27] las mismas alteraciones hemodinamicas que han
sido encontradas mediante cateterismo cardiaco [28]. La impedancia hidraulica
arterial puede constituirse en tres componentes principales, resistencia periférica,
compliance y onda reflejada.

V Ao Zc

DWW

Figura 6.10 — Esquema eléctrico del modelo de Windkessel modificado. C: Compliance Arterial, R :
resistencia periférica, Z : resistencia caracteristica, VAo: valvula aortica, VI: ventriculo izquierdo.

a) Resistencia periférica

La disipacion de la energia esta generalmente asociada a fendmenos viscosos y
por lo tanto a la disipacion de calor por friccion. En el caso del sistema arterial, la
resistencia esta concentrada en el lecho arteriolo-capilar y dos magnitudes fisicas
tienen una accidn destacada sobre ella: la viscosidad de la sangre y la dimension
de los vasos.

_ Presion Media _ 8u-L )
" FlujoMedio  zR*

siendo [, la viscosidad sanguinea; L, la longitud del segmento arterial analizado y
R, el radio de la arteria.

La resistencia periférica se calcula mediante el cociente entre la presiéon media
determinada en un estudio por medio de un esfigmomandmetro semiautomatico
(Dinamap Critikon) y el flujo medio determinado por el producto de la seccion
del vaso y la velocidad media de la sangre (Eco-Doppler Hewlett Packard Sono
1500).

b) Compliance arterial
Se define la compliance arterial como la variacion de volumen del vaso por
unidad de variacion de presion arterial. Esta caracteriza la performance de amorti-
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guacion de la pulsatilidad, para cumplir la principal funcion de los grandes vasos
que consiste en actuar como filtro hidraulico pasa bajos, provocando una atenuacion
en la pulsatilidad impuesta por el corazon, a fin de que llegue un flujo continuo a
los tejidos. Entre los métodos mas exactos para la determinacion no-invasiva de la
compliance arterial, se encuentra el que utiliza la tonometria para la obtencion de
la presion instantdnea y el analisis automatico de imagenes ecograficas en modo
B, para la forma de onda del diametro arterial instantdneo. Su expresion analitica
(para el caso no invasivo) esta dado por:

__Du (10)
2:pVOP?

Siendo D,, didmetro arterial medio, p la densidad de la sangre y VOP la velocidad
de propagacion de la onda de presion.

¢) Onda reflejada

Se descompone la onda del pulso propagado a través del arbol arterial en dos
ondas que tienen sentidos de propagacion opuestos (onda incidente y onda refle-
jada). El fenomeno queda caracterizado por un coeficiente de reflexion (I'), que
cuantifica la proporcion de la onda incidente que es reflejada en los sitios donde
abunda la ramificacion de las arterias, como asi también en los cambios abruptos
de las dimensiones (desadaptacion de secciones), como por ejemplo en las termi-
naciones arteriales y en los multiples sitios donde los conductos arteriales de baja
resistencia terminan en arteriolas de alta resistencia. Se calcula el moédulo del co-
eficiente I como el cociente de la amplitud de la onda reflejada sobre la amplitud
de la incidente (ver Figura 6.11).

Presion total

Onda incidente

Onda reflejada

t‘1 2

Figura 6.11 — Descomposicion de la onda de presion en una onda incidente y una reflejada.

La resistencia caracteristica (Z_.), representa el valor de resistencia que se ne-
cesitaria como carga en el sistema para que no se produzcan reflexiones, o de otro
modo, la impedancia del sistema en altas frecuencias. Bajo estas circunstancias, la
resistencia caracteristica representa las propiedades intrinsecas del sistema arterial
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en su conjunto, y no las de las ramificaciones propias de la geometria ni tampoco
la resistencia periférica. Se calcula mediante la siguiente expresion:

_pyor (11)

2
/3
TDM

Zc

Donde p es la densidad de la sangre que es una constante, VOP es la velocidad
de la onda del pulso determinada a partir del registro simultdneo de dos sefiales de
presion separadas por una distancia conocida [27,29] y D, es el diametro medio
de la arteria medido a través de un ecografo vascular. A pesar de que el valor de Z.
no reviste significacion clinica, en estos estudios ha permitido la determinacion del
coeficiente de reflexion. Del analisis de la propagacion de una onda electromagnética
en una linea de transmision, que es un sistema de constantes distribuidas, se puede
obtener la expresion del coeficiente de reflexion (ver Figura 6.12):

FoRe-Zc
R, +Z. (12)

El tiempo de llegada de la onda reflejada depende fundamentalmente de la
longitud de las arterias y de la velocidad de la onda de pulso. En patologias como
la hipertension arterial se observa un aumento de la velocidad de la onda del pulso
provocando un arribo temprano de la onda reflejada, que incrementa la presion
sistolica media y disminuye la presion diastolica media [30,31].

El aumento de la presion sistolica media implica una mayor demanda de oxi-
geno del miocardio, produce un incremento de la poscarga ventricular izquierda,
disminuye la eyeccion ventricular y puede generar hipertrofia ventricular izquierda
como consecuencia secundaria a largo plazo [30,31]. Por otra parte, la disminucion
de la presion diastolica media tiende a reducir la cantidad de sangre perfundida al
miocardio. En consecuencia, estos cambios en la presion que afectan la presion
ventricular izquierda como también la presion aortica, llevan a un desajuste en la
interrelacion entre el ventriculo izquierdo y la carga arterial [1,30].

Onda incidente

Onda reflejada

S N

— S

Zc Rp

Figura 6.12 — Calculo del coeficiente de reflexién. Se deduce el coeficiente de reflexion a partir de
la teorfa de las lineas de transmision, donde R, es la resistencia periférica o carga del sistema 'y Z . es
la resistencia caracteristica.
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Para evaluar esta desadaptacion, provocada por una mayor reflexion y por au-
mento en la VOP, se ha propuesto el indice de desajuste (ID) [26], que se calcula
como el producto de la VOP por el coeficiente de reflexion I

ID =VOP - I’ (13)

6.7 DISCUSION

Los modelos matematicos son utiles en la formalizacion de conceptos y para eva-
luar los datos. Ademas, pueden ser muy ttiles en la prediccion de la respuesta de
un sistema bioldgico a un agente externo o a una droga. Por otro lado, los modelos
animales son absolutamente esenciales y no pueden ser despreciados, puesto que
ellos son la mas completa analogia y lo méas reproducible en lo que respecta al hu-
mano. Entre las ventajas que presentan los modelos animales puede destacarse a) que
sirven para confirmar o rechazar hipotesis sobre sistemas complejos, b) que revelan
contradicciones o parcialidad en los datos obtenidos, c) que permiten la prediccion
de la performance de un sistema no probado en la practica, d) que pueden predecir
o suministrar valores inaccesibles en la experimentacion y €) que pueden sugerir
la existencia de un nuevo fenémeno. Entre las desventajas pueden considerarse
las siguientes: a) la seleccion del modelo puede no ser la adecuada, b) modelos
incorrectos pueden ajustar a datos limitados, llevando a conclusiones erréneas, c)
modelos simples son faciles de manejar, pero tal vez se requiera un modelo mas
complejo y d) simulaciones realisticas necesitan un gran numero de variables que
pueden ser dificiles de determinar. En resumen, los modelos son indispensables
en la investigacion biomédica. El progreso en la guerra contra las enfermedades
depende no solo de un flujo estable de hallazgos provenientes de modelos, sino
ademas de investigaciones basadas en una variedad y mas frecuentemente en una
combinacion de modelos. Las bases tedricas que sustentan la dinamica del sistema
arterial permiten desarrollar una serie de herramientas de apoyo al diagnostico y al
tratamiento, debidamente fundamentadas y de facil acceso al médico especialista.
Estas han sido y estan siendo extensamente utilizadas en nuestros paises y en varios
centros de Europa. El nexo mas importante entre la teoria fisica y la aplicacion cli-
nica ha sido sin duda la experimentacion animal como un banco de pruebas viviente
de los procedimientos anteriormente desarrollados. Se ha realizado la validacion
experimental de la ecuacion constitutiva [17] y su contraste en tubos de latex con
modulo de elasticidad patron en la cual se demostrd que las ecuaciones provenientes
de la fisica podrian determinar con sorprendente aproximacion los valores de elas-
ticidad determinada en el proceso de fabricacion [31]. Asimismo, se ha realizado
la validacion de distintos modelos matematicos para la relacion presion-diametro,
por ejemplo el logaritmico, utilizado en humanos en arterias carétidas y femorales,
previo paso por arterias similares de animales cronicamente instrumentados [32].
Se validaron los algoritmos de tratamiento de imagenes para la determinacion
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del espesor intima-media y del diametro instantaneo, utilizando el contraste con
un «fantasmay de lucite y con arterias medidas por sonomicrometria en animales
conscientes [33]. Finalmente, se analizo la relacion entre el endotelio y la vasomo-
tricidad arterial (cambios de diametro mediados por tension de cizallamiento), en
humanos de ambos sexos [34].

Quedan aun varias incognitas a resolver en las cuales nos encontramos aboca-
dos en este momento. La viscosidad parietal podria llevar informacion mucho mas
compleja que la asignada hasta ahora. El musculo liso es el material viscoso por
excelencia pero es probable que los procesos como la proliferacion de células mus-
culares y su aumento en dimension, sean mejor explicados por el médulo de inercia
de la pared que va a tomar en cuenta procesos de tal naturaleza. Se ha sugerido que
existe una correlacion muy buena entre el espesor del complejo intima-media y la
viscosidad parietal en la arteria cardtida, relacionando por primera vez parametros
morfologicos con funcionales de gran impacto en estudios clinicos [35]. En esa di-
reccion deben ademas llevarse a la clinica las terapias antihipertensivas que producen
la reversion de tales fendmenos para saber si también reducen el médulo de visco-
sidad o en su defecto el de inercia, como ya ha sido evidenciado en animales [18].
Por ultimo, se necesitan estudios para caracterizar el contenido y sus componentes
tales como plasma, eritrocitos, fibrindgeno y los perfiles de velocidad asociados,
para ver si pueden desarrollarse métodos de identificacion de procesos incipientes
de ateroesclerosis. La relacion entre estos procesos y las propiedades mecanicas
parietales traera abundante informacion sobre la dinamica de las células endoteliales,
en un entorno integrativo como lo son los animales cronicamente instrumentados
y posteriormente en pacientes hipertensos, hipercolesterolémicos, diabéticos y en
todos aquellos que presenten factores de riesgo cardiovasculares.

6.8 LA INGENIERIA CARDIOVASCULAR EN EL FUTURO

Si la tendencia actual se agudiza, el advenimiento tecnolégico permitira un conoci-
miento mas detallado de la circulacion sanguinea mediante métodos no invasivos,
precisos y repetibles. La portabilidad del equipamiento permitira llegar a un diag-
ndéstico precoz en poblaciones hoy relegadas, quienes en definitiva mas van a sufrir
los efectos de la mala alimentacion y su relacion directa con las arteriopatias. La
articulacion de la ingenieria cardiovascular con los métodos de la biologia molecular
y la ingenieria de tejidos, posibilitard una informacion mas completa de las altera-
ciones circulatorias y su forma de tratamiento y prevencion. Complementariamente,
la nanotecnologia se presenta como la plataforma mas pertinente para nuevos ele-
mentos de diagnostico intraarterial.

Es perfectamente previsible que los métodos que hoy estan en el terreno de los
prototipos, serdn parte integrante de los dispositivos ecograficos de exploracion
funcional completa, caracterizando la pared de las arterias, la dindmica del fluido
y la interfase a través de su funcion endotelial. Es posible que la caracterizacion de
las placas de ateroma se lleve a cabo mediante cortes ecotomograficos que seran
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asistidos mediante brazos roboéticos. La direccion de mayor avance la constituiran
el procesamiento digital de imagenes y la simulacion de modelos fisico-matemati-
cos de arterias. Dispositivos nanotecnologicos permitiran posiblemente acercar la
genomica al diagnoéstico precoz de enfermedades cardiovascular mediante disposi-
tivos descartables que complementen la informacion de tipo mecéanica. La biologia
molecular se complementara con los métodos de diagndstico no invasivo como lo
presentados en este capitulo para una caracterizacion total de la aterogénesis. Lo
que no cambia es la posicion que ocupa y ocupara el médico. El sera siempre quien
ordene, interprete, trasmita y ejecute todos los andlisis y gestos curativos por mas
sofisticados y exquisitamente técnicos que sean. El sera quien diga la tiltima palabra
al enfermo, quien alivie el dolor, quien hable con sus familiares, quien en definitiva,
traduzca nuestros avances de hoy y del mafana, en la practica diaria. (Dr. Alberto
Roseto. Archivos Argentinos de Pediatria. 97 (4), 1999).

Cita del Dr. Bernardo Houssay: Hay tres factores principales que dificultan
el progreso: El primero y més poderoso es el misoneismo, la resistencia a lo nuevo
con el afan de evitar las innovaciones que se producen fatalmente a cada adelanto
cientifico. El segundo es la desmedida preocupacion por la aplicacion inmediata,
idea propia de los ambientes atrasados, o bien signo de decadencia de los ya ade-
lantados. El tercero es el orgullo localista, profesional o nacionalista, que es mezcla
de ignorancia, inmadurez y autodefensa de los mediocres. Bernando A Houssay:
Ciencia e Investigacion 1952. 8: 327.
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LA ROBOTICA EN CIRUGIA
VASCULAR

Bernardo Martinez

En cirugia, la aplicacion de la robotica es un peldafio ascendente en la evolucion
de la instrumentacion quirargica vascular. Al utilizar tecnologia computarizada, la
robotica se transforma en un arte y una ciencia. Se presenta en este capitulo la ex-
periencia en robotica en cirugias de la aorta abdominal y del sindrome de la salida
del toérax (TOS= thoracic outlet syndrome), también conocido como sindrome del
escaleno y sindrome del desfiladero.

7.1 AORTA ABDOMINAL Y ROBOTICA

La aorta abdominal es el sitio de aneurismas, de origen degenerativo o de ate-
roesclerosis, que causa la enfermedad vascular oclusiva. En los Estados Unidos de
Norteamérica la mortalidad causada por aneurismas de la aorta asciende a 16.000
casos anuales (1). La aorta abdominal descansa posteriormente cerca de la columna
vertebral, en el espacio retroperitoneal. La aorta abdominal presenta desafios anato-
micos especificos, que el cirujano debe tener en cuenta cuando adopta una técnica
quirurgica minimamente invasiva. Desde 1952, en que el cirujano francés Dubois
realizo el primer reemplazo adrtico en Paris, la correccion quirtrgica de la aorta
requiere una larga incision abdominal y una significativa manipulacion de visceras
de la cavidad abdominal, lo cual produce cambios fisio-patoldgicos que influyen
en el cuidado intraoperatorio y en la recuperacion postoperatoria del paciente. Han
pasado 50 afios y los cambios que se han observado en pos de establecer una mejor
y mayor seguridad en este procedimiento, no han sido muy efectivos.

La roboética permite la tele-manipulacion de la mufieca o de la region del carpo,
combinado al movimiento coordinado del ojo-manos. En otras palabras, las muie-
cas y las manos del cirujano se convierten en una “micro-mufieca” (endowrist) de
5 a 8 mm de diametro. Estos movimientos roboticos realizados sincronicamente y
ayudados por la vision tri o bidimensional (dependiendo del sistema utilizado) de
la camara video, nos permiten una mayor destreza en el acto operatorio. Esta tec-
nologia permite a los cirujanos vasculares, la capacidad de realizar con precision y
habilidad el oficio que demanda la manipulacion quirargica del delicado tejido del
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retroperitoneo y la construccion de la anastomosis adrtica con micro-incisiones y
con intrusiéon minima en los tejidos.

7.2 CIRUGIA MINIMAMENTE INVASIVA

La cirugia minimamente invasiva inici6 en 1987. En sus comienzos fue la colecis-
tectomia laparoscopica la que demostré que produciendo menos trauma al tejido
quirargico, el dolor en el postoperatorio era menor y la recuperacion del paciente
era mas rapida. En consecuencia, el paciente retorna a su rutina personal y laboral
en menos tiempo, que conlleva una disminucion de dias de internacion, con im-
pacto econdémico en el gasto en salud. En 2006, luego de 16 afios de desarrollo de
la tecnologia endovascular, existen ain problemas criticos que resolver. Uno de
estos problemas es la hemorragia interna o “fuga sanguinea” (endoleak) debido a
la inexistencia de suturas en los procedimientos endovasculares.

Las estrictas regulaciones y credenciales profesionales que existen en los distintos
paises, que a su vez influyen en la industria y en el desarrollo de la tecnologia, se
deben a la busqueda de la maxima seguridad para el paciente, el cirujano y demas
profesionales de la salud. En 1999, en los Estados Unidos de Norteamérica, el
Departamento Federal de Administracion de Drogas (FDA) aprobo dos stents endo-
luminales bifurcados, AneuRx® (Medtronic, Minneapolis, MN, USA) y Ancure®
(Guidant, Menlo Park, CA, USA), para uso quirtrgico. Con la rapida utilizacion de
las técnicas operatorias, la endovascular del Doctor Parodi y la endolaparoscopica del
Doctor Dion, surgi6 otro problema critico: ;Cémo entrenar al cirujano vascular? La
respuesta a esta pregunta es la Robotica o tecnologia computarizada. La robdtica ha
ofrecido seguridad a la industria automotriz en los tltimos 20 afios del siglo XX. En
el siglo XXI, la ciencia robdtica aplicada a la medicina tiene el potencial de impartir
la misma seguridad pero en la cirugia. Todo indica que el entrenamiento quirurgico
en técnicas endolaparoscopicas es mas intenso que el requerido en técnicas endo-
vasculares. Sin disminuir la importancia de esta ultima, la endolaparoscopia necesita
dedicacion y control de los resultados obtenidos con el entrenamiento.

7.3 HISTORIA DE LA ROBOTICA EN CIRUGIA CARDIOVASCULAR

En 1995, la empresa Intuitive Surgical Inc.® (Mountain View, California, USA)
obtuvo la patente de un sistema robotico quirargico. Hoy este sistema es conocido
como sistema da Vinci®. El Doctor Fred Moll, uno de los fundadores y director
médico de esta empresa, comento que “varios cirujanos han realizado operaciones
quirdrgicas minimamente invasivas, utilizando movimientos de manos y en un inter-
valo de tiempo similares al requerido por las técnicas operatorias clasicas”. Fueron
10 afos de investigacion realizados por un grupo de ingenieros del SRI (“Stanford
Research Institute”, Menlo Park, CA, USA) que precedieron a esta realidad. El pro-
yecto inicid en 1980, cuando le otorgaron al SRI una subvencion de investigacion
militar para disefiar instrumentos computarizados de alta definicion que permitieran
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Figura 7.1 — El cirujano y la consola del sistema da Vinci. Este sistema tiene una vision tridimen-
sional. Se ve la instrumentacion que sigue el movimiento de las muilecas del cirujano para aumentar
la capacidad de control de movimiento de los brazos robéticos.

al cirujano realizar la tele-manipulacion quirtrgica de tejidos a distancia. El objetivo
era el de mejorar el cuidado médico a soldados heridos en los campos de batalla,
encontrandose el cirujano en un centro hospitalario alejado del paciente.

En su primera fase, el esfuerzo se concentré en el disefio de los brazos robdticos:
el endowrist®, con una ductibilidad similar a la mano del cirujano, fue rapidamente
desarrollado. La incorporacion del control visual, usando una camara tridimensio-
nal que actia como el cerebro y ojos humanos, fue otro elemento critico para el
desarrollo del robot (7).

En 1998 esta instrumentacion fue aplicada al modelo animal en la cirugia car-
diaca. En la “Ohio State University” en Columbus (OH, USA) se instal6 el primer
sistema da Vinci® para evaluarlo en cirugias cardiacas, en las cuales se presentaron
problemas técnicos y de entrenamiento (8). Simultaneamente, los europeos lidera-
ban en la aplicacion clinica de la cirugia cardiaca minimamente invasiva. En 1998,
el Profesor Friedrich Mohr y el Doctor Volkmar Falk del “Leipzig Heart Center”
(Leipzig, Alemania) realizaron con éxito 5 bypasses coronarios y 4 reparaciones
quirurgicas de la valvula mitral. En estos casos, ambos cirujanos utilizaron el sistema
da Vinci® para realizar videoscopicamente las anastomosis quirurgicas. Siguieron
varios procedimientos con el mismo sistema en diferentes paises (9, 10, 11, 12, 13,
14), pero hasta la fecha no se ha instalado este sistema en América del Sur. En 2003,
la adquisicion del sistema da Vinci® por el “St. Vincent Mercy Medical Center”
(Toledo, OH, USA) fue el resultado de un esfuerzo mancomunado de los departa-
mentos de cirugia vascular, urologia y pediatria. Nuestro equipo de cirugia vascular
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fue el primero en los Estados Unidos de Norteamérica en recibir el entrenamiento
de la tecnologia robotica, en 2002.

La otra empresa lider de instrumentacion robotica es Computer Motion™ (Santa
Barbara, CA). Esta compaiia introduce el brazo robotico computarizado conocido
como AESOP® y HERMES™ sistema computarizado integral que responde a la
voz. Es la primera vez en la historia de la cirugia en que el centro motor del habla
humana forma parte de la ciencia y arte del cirujano que debe aprender a entrenar
la voz para comandar estos instrumentos. Posteriormente, Computer Motion™,
agrega dos brazos robdticos al sistema AESOP® -HERMES™ y crea asi el sistema
modular conocido como ZEUS™. La introduccion de los sistemas robdticos trae
como consecuencia una disminucion en el namero de asistentes requeridos en las
salas de cirugia.
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Figura 7.2 — El cirujano sentado en la consola del sistema robético ZEUS™. El cirujano usa el
micréfono para comandar la cdmara sensible a la voz y controla los instrumentos con las manos. En
primer plano el instrumental quirirgico que usa el asistente de cirujano que ha colocado previamente
los brazos robdtico en posicion. La vision del cirujano es bi-dimensional.

Desde 1995, los sistemas roboticos han sido incorporados a las practicas qui-
rurgicas en las especialidades vascular, cardiaca, urolégica, pediatrica y en cirugia
general. En 1998, nuestro equipo fue una de las primeras instituciones hospitalarias
del medio-oeste de Estados Unidos de Norteamérica en adoptar también la tecno-
logia AESOP®/HERMES™,

En 1999, el Doctor Lloyd Boyd de Ontario (Canad4) se convirtié en un pionero
de la robotica utilizando el sistema ZEUS™ para las cirugias de bypass coronario.
El sistema ZEUS™ fue utilizado en la muy promocionada primera cirugia transat-
lantica, realizada el 7 de setiembre de 2001 desde una sala de operaciones en New
York, con el paciente en un quiréfano en Strasbourg, Francia (15). Le siguen varios
hitos en las diferentes especialidades (16, 17). En Francia, el Doctor Desgranges
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y sus colaboradores han reportado éxito en 4 de 5 cirugias de reconstruccion de la
aorta abdominal utilizando el sistema da Vinci®. De esa manera han demostrado
que la anastomosis aértica humana puede ser realizada sin mayores complicaciones.
En el transcurso de los afios 2000 al 2002, debido a litigios legales sobre derechos
de patentes del disefio de sistemas quirdrgicos computarizados, Intuitive Surgical,
Inc.® adquiri6 la empresa Computer Motion®, acordando que ambas empresas
mantengan sin embargo sendas identidades.

En1998 adoptamos los instrumentos computarizados -sistema robotico activado
por la voz- AESOP®-HERMES™, y en 2003 adquirimos el sistema da Vinci®.
para establecer un mejor acceso quirtrgico al espacio anatomico confinado en el
orificio de entrada al torax (20).

Figura 7.3 — Robot para cirugia vascular da Vinci. Se ven en primer plano dos brazos roboticos
que se mueven bajo las 6rdenes del cirujano sentado en la consola robotica. Hay cuatro brazos que
sostienen 2 o 3 instrumentos y una microcamara.

7.4 COMPARACION DE LOS SISTEMAS ROBOTICOS

Luego de completar con éxito el injerto aortico endolaparoscopico en el modelo
porcino (protocolo de Stanford) usando el sistema que responde a la voz, inves-
tigamos el rol de la tele-manipulacion con la tecnologia roboética. Un lote de 15
porcinos fue dividido en 3 grupos de 5 animales. La técnica endolaparoscopica
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fue utilizada para realizar anastomosis término-terminales, a través de un acceso
intraperitoneal. Para el control adrtico se realizd un clampeo endolaparoscopico
proximal y un catéter Fogarty distal. La instrumentacion utilizada fue diferente en
cada grupo de animales. En el primer grupo utilizamos el brazo robotico AESOP®
y el instrumental sensible a la voz HERMES™ para la asistencia endolaparoscopi-
ca. La sutura fue realizada manualmente con el porta-agujas de ETHICON®. En
el segundo grupo, los sistemas roboticos AESOP®-HERMES™-ZEUS™ fueron
utilizados con el cirujano ubicado en la consola de control a una distancia de 4
metros de la mesa quirargica. En el tercer grupo se utiliz6 el sistema da Vinci®,
con el cirujano ubicado también a 4 metros. Los parametros de tiempo de clampeo
aortico, tiempo total de la cirugia y hemorragia fueron medidos en cada procedi-
miento. Todos los injertos se mantuvieron integros y las suturas de las anastomosis
intactas. Los resultados obtenidos demostraron que los animales toleraron bien el
procedimiento quirurgico.

En el primer grupo no se registr6é ningun caso de hemorragia. Hubo un caso en
el segundo grupo y un caso en el tercer grupo de animales. Estos casos, similares a
los del modelo Stanford, se originaron en las ramificaciones de las arterias lumba-
res y fueron controlados endolaparoscépicamente, sin necesidad de conversion a
mini-laparotomia. Concluimos que los resultados obtenidos en el primer grupo con
AESOP®/HERMES™ reflejaron una experiencia similar a los 24 procedimientos
previamente descriptos en la literatura cientifica. Quedé demostrado que el grupo
da Vinci®, comparado con el grupo Zeus™-, tuvo ventajas con respecto al tiem-
po de realizacidon de la anastomosis aortica: con da Vinci® la anastomosis fue 9
minutos mas rapida, lo que significa 18 minutos en las dos anastomosis adrticas.
Concluimos que a pesar de que ambos sistemas muestran adaptabilidad y versati-
lidad en controlar la hemorragia, lo més importante para el éxito operatorio radica
en el trabajo coordinado entre el cirujano ubicado en la consola y el cirujano asis-
tente ubicado junto al paciente. Creemos que la conclusion mas importante de este
estudio se resume en que el entrenamiento adecuado de los cirujanos y del equipo
humano en general es el que determina las credenciales profesionales necesarias
para la aplicacion clinica de la tecnologia robdtica (22).

Tabla 7.1 — Datos comparativos de los sistemas roboéticos da Vinci® y ZEUS™.

da Vinci® ZEUS™
Empresa Intuitive Surgical, Inc® | Computer Motion®
Peso del robot 250 Kg Cada brazo 20 Kg portable
Camara activada por la voz NO SI (HERMES™)
Camara controlada por pedal SI NO

Controlada manualmente

Camara-video Tridimensional Bidimensional
Consola Inmersion Abierta
Movimientos de la mufieca (carpo) | Endowrist® Microwrist®

(7 grados de libertad) (5 grados de libertad)
Brazos roboéticos 4 brazos 3 brazos (AESOP®)
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7.5 USO CLIiNICO DE LA ROBOTICA

La experiencia ganada con los trabajos en modelos porcinos (1998 a 2002) nos dio
la capacidad para aplicar la instrumentacion robdtica en el ser humano. Nuestro
equipo, con el patrocinio de la empresa Intuitive Surgica, Inc®, es el centro prin-
cipal de investigacion y entrenamiento de cirujanos en los Estados Unidos para
las reconstrucciones aorticas utilizando el sistema da Vinci®. El disefio del pro-
grama de entrenamiento esta organizado de tal manera que el cirujano adquiere
progresivamente la habilidad necesaria para manejar el sistema robdtico. Esto es
sumamente critico antes de pasar a la fase Il y III de la investigacion clinica. La
seguridad del paciente y el nivel de entrenamiento del cirujano son la base de este
protocolo.

Desde 2001 el desarrollo de la instrumentacion endolaparoscopica dirigida hacia
la cirugia aortica se ha incrementado. Sin embargo, el entrenamiento quirdrgico y
los obstaculos a superar para obtener las credenciales profesionales son el factor
limitante que impide en parte el avance de esta desafiante tecnologia. El desarrollo
tecnoldgico instrumental va mas rapido que la capacidad de aprendizaje y adopcion
por parte de los equipos quirirgicos.

Haciendo una revision en la literatura cientifica, de 12 centros hospitalarios
mundialmente distribuidos considerados pioneros en la cirugia aortica laparosco-
pica, son pocos los casos de complicaciones mayores o de muerte de pacientes en
los Gltimos 6 afios. Durante mi experiencia en el laboratorio he notado mas ventajas
con el uso del sistema da Vinci®, comparado con el sistema ZEUS™, El Doctor
Wisselink, que fue el primero en realizar una reconstruccion roboética de la aorta en
el paciente humano, ha basado su experiencia utilizando el sistema ZEUS™ (24).
Los resultados del trabajo realizado por el Doctor Wisselink en el laboratorio con el
sistema da Vinci® son similares a los resultados encontrados en nuestro laboratorio.
El Doctor Kolvenbach concuerda con mi opinion respecto a que el sistema ZEUS™
es mas lento que el sistema da Vinci®. El Doctor DeGranges, con un protocolo
similar al nuestro, ha demostrado buenos resultados con el sistema da Vinci®: su
grupo ha realizado con éxito 4 de 5 procedimientos adrticos. Los equipos europeos
estan rapidamente ganando experiencia en realizar procedimientos aorticos lapa-
roscopicos y quirirgicos roboticos.

7.6 EL FUTURO DE LA ROBOTICA EN LA CIRUGIA VASCULAR

Los esfuerzos combinados de los equipos quirurgicos de Europa, América del
Norte y de otras latitudes van a propulsar la tecnologia robética hacia el futuro. La
instrumentacion robotica esta bien desarrollada actualmente y quizads muy pocos
disefios sean innovados en un futuro cercano. Sin embargo, desde el punto de vista
técnico, los cambios predecibles se desarrollarian en los brazos robdticos y los
sistemas de acceso al paciente podrian ser mas livianos y mas pequefios. El desafio
de la robdtica es el entrenamiento de los cirujanos en los centros académicos. Los
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cirujanos deben volver a disefiar sus estrategias quirirgicas para adaptar la técnica
operatoria clasica al uso de la robotica.
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MECANICA VENTILATORIA:
FISIOLOGIA E INSTRUMENTOS DE
EVALUACION

Javier Hurtado y Franco Simini

La funcion respiratoria incluye, ademas del movimiento de gases entre el cuerpo y el
espacio circundante, el intercambio de gases entre células de la sangre y la mezcla de
gases que transita por los alvéolos. Este capitulo analiza los procesos fisiologicos que
rigen la Ventilacion Pulmonar y dentro de ella, el estudio de las fuerzas que favorecen
o se oponen al movimiento del aire, estudio llamado Mecanica Ventilatoria. No se
analizan por lo tanto las evaluaciones de gases en sangre y otras manifestaciones
del fenomeno respiratorio. Habiendo descrito los principios fisiologicos, se plantea
un modelo matematico del fenomeno que permita abordar el proyecto de un equipo
para la medida de los parametros de la Mecanica Ventilatoria.

8.1 DEFINICIONES

Para asegurar la correcta oxigenacion de la sangre, en el aparato respiratorio se de-
ben cumplir de manera coordinada tres grandes procesos fisioldgicos: Ventilacion
Pulmonar, Circulacion Pulmonar e Intercambio Gaseoso. Los definiremos breve-
mente:

Ventilacion Pulmonar. La fisiologia de la ventilacion pulmonar describe y explora
los mecanismos que determinan la entrada y salida de aire del aparato respiratorio.
El aire llega desde la atmosfera hasta los espacios alveolares con un volumen y una
frecuencia respiratoria determinada. Para ello, los musculos respiratorios se con-
traen realizando trabajo muscular. La contracciéon muscular mueve las estructuras
de la caja toracica, haciendo descender la presion dentro del torax a niveles sub
atmosféricos, con lo que se genera el flujo aéreo inspiratorio. Al mismo tiempo,
existen fuerzas o resistencias que se oponen a este proceso. Ellas son las llamadas
resistencias elasticas y resistencias no elasticas. Las resistencias elasticas son las
que se oponen a la deformacion de las estructuras anatémicas del aparato respira-
torio (parénquima pulmonar y pared toracica). Las resistencias no elasticas son las
llamadas resistencias de las vias aéreas (Rva), que dependen del calibre, la longitud
y las caracteristicas del flujo aéreo que las recorre (1).
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Circulacién Pulmonar. En intimo contacto con los espacios aéreos, existe una muy
fina red de vasos capilares que conducen la sangre que habra de ser oxigenada en
su pasaje por los pulmones. La circulacion pulmonar tiene un régimen especial de
presiones y depende del estado funcional del corazon, que impulsa la sangre dentro
de este arbol vascular para que se oxigene en su pasaje por la proximidad de los
alvéolos (1).

Intercambio Gaseoso. Una vez que la ventilacion alveolar y el flujo sanguineo
estan asegurados, se produce un intercambio de gases entre alvéolos y capilares
por el cual el oxigeno se incorpora al torrente sanguineo mientras que el anhidrido
carbonico sigue un trayecto inverso y se elimina a la atmosfera (1).

8.2 VENTILACION PULMONAR

La ventilacién pulmonar, entendida como secuencia de eventos que permiten la
entrada y salida de aire del aparato respiratorio, estd gobernada por un complejo
sistema de control que responde a diferentes estimulos fisiologicos. En condiciones
habituales la respiracion es un fenomeno automatico, atin cuando al mismo tiempo
se realizan otras actividades como hablar, comer, toser o dormir. Este mecanis-
mo complejo nunca se detiene ya que el gas alveolar debe renovarse de manera
continua. Es un fenémeno ritmico que tiene dos fases: inspiracion y espiracion.
La inspiracién es la entrada de un volumen de aire dentro de los pulmones y la
espiracion es la salida de un volumen de aire de similar cantidad pero de diferente
composicion.

Vc=500 mL

S0 3c—0<

INSPIRACION ESPIRACION INSPIRACION ESPIRACION

Tiempo

Figura 8.1 — Volumen corriente (Vc) en funcién del tiempo. Su valor normal para un adulto tiene una
amplitud de 500 mL, que varia con el peso del paciente a razon de 7 a 8 mL/Kg de peso. La frecuencia
respiratoria es del orden de 12 ciclos por minuto o un periodo de unos 5 segundos.

En la inspiracion y la espiracion hay parametros que podemos medir o cuantifi-
car. Ambas fases constituyen un ciclo respiratorio y llamamos patron respiratorio
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al conjunto de parametros que lo caracterizan. El patrén respiratorio comprende
clasicamente dos componentes: el volumen corriente (Vc¢) y la frecuencia respirato-
ria (f). El volumen corriente (Figura 8.1) es el volumen de aire que entra o sale del
aparato respiratorio, siendo habitualmente de 500 mL de gas. Este volumen varia
de acuerdo al tamafio del individuo ya que guarda relacion con el peso corporal. El
producto V¢ x f es conocido como ventilacion minuto (VE), que corresponde a la
cantidad de litros de gas intercambiados con la atmosfera en la unidad de tiempo
(L/min). Este parametro del patron respiratorio varia con el estado de actividad
o de reposo del sujeto y se altera francamente en las enfermedades del aparato
respiratorio.

El movimiento inspiratorio y espiratorio de gases se puede representar esquema-
ticamente por una grafica que relaciona el volumen corriente con el tiempo como la
de la Figura 8.1. Larelaciéon VE = Vc x f fue incorporada a la fisiologia respiratoria
en épocas clasicas hasta que, en los afios 1980 se propone una reformulacion del
VE en funcion de otros parametros de uso clinico: el flujo medio inspiratorio y el
periodo inspiratorio util. Denominamos Ttot la duracién de un ciclo respiratorio
(llamado también periodo del ciclo respiratorio), por lo tanto f=1/Ttot. En la anterior
férmula se sustituye la variable f por la variable 1/Ttot.

VE = Vc x (1/Ttot)

Multiplicando por el cociente unitario Tiempo Inspiratorio/Tiempo Inspiratorio
(Ti/Ti) y reordenando:

VE = Ve x (1/Ttot) x (Ti/Ti)
VE = (V¢/Ti) x (Ti/Ttot)

De esta nueva formulacion se desprende que el VE es proporcional al produc-
to del flujo medio inspiratorio (Vc/Ti), multiplicado por el periodo inspiratorio
util del ciclo respiratorio (Ti/Ttot). El V¢/Ti refleja la magnitud del impulso que
parte del centro respiratorio. El Ti/Ttot permite apreciar la distribucion del ciclo
respiratorio en el tiempo. Esta ecuacion se puede representar graficamente con
el volumen corriente en ordenadas y el tiempo de los ciclos en abscisas como se
muestra en la Figura 8.2. La altura del tridangulo de un ciclo respiratorio sera el
Vc 'y se puede observar la distribucion de los tiempos inspiratorio (Ti), espiratorio
(Te) y total (Ttot) de este ciclo. La pendiente de la rama inspiratoria es el flujo
medio inspiratorio (Vc/Ti) y la pendiente de la rama espiratoria es el flujo medio
espiratorio (Vc/Te). Un centro respiratorio hiperestimulado mostrarad aumento del
impulso neuromuscular (Vc¢/Ti) con incremento del V¢, acortamiento de los tiempos
y aumento de frecuencia. Un centro respiratorio deprimido podra mostrar cambios
en sentido inverso (2, 3, 4).
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Figura 8.2 — Representacion esquematica del ciclo ventilatorio. La altura del tridngulo representa
el volumen corriente Ve y su base muestra la distribucion de los tiempos inspiratorio Ti y espiratorio
Te. La pendiente de los tridngulos es el flujo medio en cada fase del ciclo.

Esta forma de andlisis del patron respiratorio ha sido usada tanto para la in-
vestigacion como para el monitoreo y seguimiento de pacientes con insuficiencia
respiratoria. Para ello se deben medir simultaneamente el volumen, el flujo aéreo
y la presion de la via aérea en el tiempo, como se muestra en la Figura 8.3. El
analisis del patron respiratorio se completa con otras medidas de la intensidad
del impulso neuromuscular (“respiratory drive”), como es la Presion de oclusion
bucal a los 100 milisegundos del comienzo de la inspiracion (P ). La presion de
oclusion tiene un significado semejante al del flujo medio inspiratorio Vc/Ti. Se
realiza midiendo la caida de presion en la via aérea cuando se inspira contra una
via aérea deliberadamente ocluida al comienzo de la inspiracion. La via aérea se
puede ocluir mediante una valvula operada de manera manual o electronica al inicio
de la inspiracion. Se ha demostrado que si la oclusion es breve (menor de 200 ms),
¢sta no alcanza a ser detectada por el centro respiratorio. Ademas de que la P | es
una medida independiente de la conciencia y la voluntad, tiene la ventaja de ser
tomada en condiciones de flujo aéreo nulo, ya que en esta fraccion de tiempo, la
via aérea esta totalmente ocluida. Esto lo diferencia del Vc/Ti que también evaliia
el impulso neuromuscular pero en condiciones dinamicas, sin interrupcion del flujo
gaseoso y por lo tanto, es afectado por los cambios de resistencia de la via aérea.
De esta manera se puede interpretar que la P | es una medida del impulso neuromu-
scular independiente de las condiciones de carga mecanica del aparato respiratorio
(4,5,6,7). En la Tabla 8.1 se muestran los parametros del patron respiratorio y del
impulso neuromuscular en una poblacion de sujetos normales.
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Tabla 8.1 — Valores normales de parametros del patron respiratorio.

Parametro Valores de referencia unidades
Frecuencia respiratoria f 12.5(2.7) ciclos por minuto
Volumen corriente Ve 0.53 (0.15) L

Ventilacion minuto VE 6.54 (1.91) L/min

Flujo medio inspiratorio Ve/Ti 266 (60) mL/s

Tiempo inspiratorio Ti 1.97 (0.33) S

Periodo espiratorio ttil Ti/Ttot 0.41 (0.06) S

Presion de oclusion bucal P . 1.06 (0.3) cm H O

Se indican los valores normales y entre paréntesis el desvio estandar (DS).

Figura 8.3 — Seiiales y parametros de la mecanica ventilatoria. Se reproduce la pantalla de
MONICLI, monitor no invasivo, conectado a un paciente. Se ven las sefiales de flujo, presion de via
acrea Pa, presion esofagica Pes, a modo de aproximacion de la presion pleural Ppl. En cuarto lugar
se ve la sefial de volumen corriente, obtenida por integracion numérica del flujo. Figura tomada de
MONICLI (20).

8.3 MECANICA VENTILATORIA

El estudio de la mecanica ventilatoria se basa en el registro y analisis de las sefiales
de la presion de via aérea (Pva) y el flujo (V") ademas del volumen aéreo (V) que
se obtiene por integracion de la sefial de flujo. Estas sefiales pueden ser analizadas
en funcion del tiempo pero también pueden ser combinadas en graficos de tipo XY,
para extraer caracteristicas funcionales de algunos eventos respiratorios. En circuns-
tancias especiales es necesario complementar el estudio de la mecanica del aparato
respiratorio con una cuarta sefial: la presion pleural (Ppl). Debido a que el espacio
pleural no puede ser abordado facilmente, tomamos la presion esofagica (Pes)
como un equivalente aceptable. Para la medida de Pva y Pes se usan transductores
de presion aérea. El flujo aéreo puede medirse con diferentes dispositivos, siendo
la neumotacografia una de las técnicas mas sensibles y confiables (8, 9).
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PRESION DE ViA AEREA

El analisis de la curva de Pva (cm H,O) en el tiempo permite caracterizar la resul-
tante de las fuerzas que se aplican en inspiracion y espiracion para el movimiento
de gases dentro y fuera del aparato respiratorio. En el punto de reposo respiratorio,
cuando el volumen pulmonar estd a Capacidad Residual Funcional (CRF, Figura
8.5), la Pva es igual a la presion alveolar y vale 0 cm H,O. A medida que progresa
la inspiracion, la Pva disminuye debajo de 0 para volver a este valor al final de la
inspiracion. Estos cambios de presion son consecuencia de la accion de los miisculos
respiratorios. Al finalizar la contraccion muscular, por la retraccion elastica de las
estructuras anatomicas del aparato respiratorio, la presion intratoracica se vuelve
supra-atmosférica. Asi se genera el gradiente de presion necesario para que el aire
salga al exterior en el tiempo espiratorio. La curva de Pva muestra entonces valores
positivos de presion para volver nuevamente a 0, en el momento previo al siguiente
ciclo respiratorio, como se muestra en la Figura 8.3 (8, 9).

FLUJO AEREO

El flujo de gas (V’, L/s) que entra o sale por la via aérea puede ser cuantificado y
representado en el tiempo. En el punto de reposo, antes del inicio de la inspiracion,
el flujo parte de un valor cero, que indica que no entra ni sale aire del aparato res-
piratorio. A medida que los misculos respiratorios se contraen, el flujo inspiratorio
aumenta hasta un valor maximo que luego declina hacia el final de la inspiracion.
Por convencion, el flujo inspiratorio se grafica con valores positivos, mientras que
el flujo espiratorio se representa con valores de signo negativo. En el pasaje de
inspiracion a espiracion el flujo aéreo pasa por un punto de flujo cero. Los puntos
de cruce por cero en la sefial de V” son utilizados para identificar los momentos de
inicio de inspiracion y de espiracion. En la Figura 8.3 se ven las sefiales de presion
y de flujo aéreo Pvay V'.

VOLUMEN CORRIENTE

Ya hemos definido que el volumen de aire que entra o sale en inspiracion o espira-
cion es el volumen corriente (Vc, mL). A los efectos practicos y en condiciones de
normalidad, el volumen de aire que entra debe ser igual al volumen que sale. Sin
embargo, fisioldgicamente, estos voliumenes no son exactamente iguales debido a
que la composicion gaseosa es diferente en términos de concentraciones de oxigeno
y de anhidrido carbdnico, como consecuencia del metabolismo celular (10).

PRESION PLEURAL

La pleura es una membrana compuesta por dos delgadas laminas u hojas que tapizan
los pulmones y la pared toracica. Entre ambas existe una escasa cantidad de liquido
seroso que permite el deslizamiento de esas estructuras anatomicas durante la respi-
racion. La presion pleural es la que se mide en el espacio comprendido entre estas
membranas. Este espacio no puede ser abordado sin dafiar las estructuras pulmonares
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que lo comprenden. La presion del espacio pleural es negativa o sub atmosférica
durante todo el ciclo respiratorio. Esto es debido a las tendencias opuestas, por un
lado de la pared de torax que tiende a expandirse y por otro del parénquima pulmonar
que normalmente tiende a retraerse. Dado que los sistemas de monitoreo o medida de
parametros fisiologicos tratan de ser lo menos invasivos posibles y siendo el esdéfago
un 6rgano hueco cuyas variaciones de presion siguen los cambios de presion regis-
trados en el espacio pleural, la presion esofagica es tomada como equivalente de la
presion pleural. Para obtener la medida se debe hacer llegar hasta el tercio medio del
esofago, un catéter provisto de un pequefio balon de latex dentro del cual se registran
las variaciones de la presion esofagica. El valor normal al comienzo de la inspiracion
es negativo en algunos pocos cm H,0O. A medida que la inspiracion progresa y que el
torax y los pulmones se expanden, la Pes se hace més negativa, alcanzando su valor
mas bajo al final de la inspiracion. Este proceso se invierte en espiracion, cuando la
Pes retorna a su valor inicial. A diferencia de la Pva, la Pes nunca tiene valores de
signo positivo, como se ve en la Figura 8.3 (8,9, 11).

INSPIRACION Y ESPIRACION

Las variables fisioldgicas deben ser analizadas en el tiempo ya que describen los
cambios propios del ciclo respiratorio. Es asi que es posible identificar un momento
de inicio y fin de inspiracion y por lo tanto, un tiempo inspiratorio (Ti). Luego, los
ciclos se suceden en el tiempo con una frecuencia que puede ser variable. De la
misma forma, se identifica un punto de inicio y otro de fin de espiracion que deli-
mitan el tiempo espiratorio (Te). La suma de los tiempos inspiratorio y espiratorio
conforma el tiempo total (Ttot) o duracion total del ciclo ventilatorio. La duracion
total de un ciclo es del orden de 4 a 6 segundos. La relacion “tiempo inspiratorio:
tiempo espiratorio” (Ti/Te) es generalmente 1:2, vale decir que la espiracion suele
durar el doble que la inspiracion. Otra forma de expresarlo es en términos de Ti/Ttot,
cuyos valores normales son de 0.3 a 0.4.

RESISTENCIAS AL FLUJO AEREO

Cualquier flujo de gas que entra o sale del aparato respiratorio durante la respiracion
debe vencer fuerzas que se le oponen. La resistencia de la via aérea es la relacion
entre el gradiente de presion aplicada sobre el flujo aéreo resultante.

Rva=AP/V’

Se expresa en unidades de presion/volumen/unidad de tiempo (cm H,O/L/s).

En general, la resistencia de un elemento cilindrico es proporcional a su longitud e
inversamente proporcional a la cuarta potencia del radio r. Dado que el radio de las vias
aéreas puede cambiar muy significativamente en las enfermedades con obstruccion al
flujo aéreo, la resistencia de vias aéreas Rva se vera muy afectada por estos cambios
(9, 12). Designando con L la longitud del elemento y con p su viscosidad:

Rva=(@Lp)/IIr*
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El valor de Rva es variable durante el ciclo respiratorio dado que el calibre de
la via aérea es mayor en la inspiracion que en la espiracion. Ademas, cualquier
obstaculo que obstruya la luz bronquial aumentara notablemente la resistencia al
flujo aéreo. En la via aérea superior y alrededor de todo el arbol bronquial existen
fibras de musculo liso que se contraen o se relajan en respuesta a diferentes estimu-
los fisiologicos. De esta manera se modula la velocidad del flujo aéreo a través de
toda la via aérea. Enfermedades como el asma bronquial se caracterizan, entre otras
cosas, por una notable broncoconstriccion por aumento del tono del musculo liso
peribronquial. La medida de Rva toma entonces particular relevancia en el estudio
de las enfermedades con limitacion del flujo aéreo cuya disminucion puede ser la
consecuencia de broncoconstriccion, acumulacion de secreciones dentro del arbol
bronquial, edema de la mucosa bronquial por el proceso inflamatorio acompafiante
o pérdida de la retraccion eldstica pulmonar en patologias como el enfisema, donde
se pierde la fuerza de traccion radial sobre las via aéreas, que las mantiene abiertas
sobre todo en la espiracion.

COMPLACENCIA O RESISTENCIAS ELASTICAS

El parénquima pulmonar contiene tejido elastico. Normalmente, sacado de su
compartimiento tordcico que lo mantiene abierto, el pulmon tiende a colapsar-
se. Asi, para lograr que el aire penetre en su interior durante una inspiracion, es
necesario vencer su resistencia elastica. Esta fuerza que se opone al movimiento
de gas puede medirse a través del estudio de la elastancia pulmonar (presion
necesaria para generar un cambio de volumen, E = AP/AV) o su inversa, la com-
placencia pulmonar (C = AV/AP). La complacencia C es entonces una magnitud
que representa las resistencias elasticas del aparato respiratorio que se opone a la
deformacion de sus estructuras anatémicas. Se determina estimando el cambio de
volumen producido por un cambio de presion. En términos estrictos, C debe ser
medida en condiciones de estatica, en ausencia absoluta de flujo aéreo, cuando las
presiones pulmonares estan en equilibrio. Un parénquima pulmonar afectado por
un proceso patoldgico que sustituye sus espacios aéreos por elementos liquidos o
solidos, serda un pulmén mas pesado, mas dificil de distender en la inspiracion y por
tanto, de menor complacencia. En otros términos, se requerira mayor presion para
generar el mismo cambio de volumen (9, 13). No existe un valor de complacencia
que caracterice con un solo dato todo el comportamiento mecéanico del aparato
respiratorio ya que se distinguen la complacencia del parénquima pulmonar, la de
la caja toracica y otra para el conjunto parénquima-caja toracica o complacencia
del aparato respiratorio. Ademas, el valor de la complacencia es distinto cuando se
mide a diferentes volimenes pulmonares (en referencia a la capacidad pulmonar
total), siendo menor cuando los volimenes pulmonares son muy bajos o muy altos.
Finalmente, en muchas circunstancias y por cuestiones practicas, la complacencia
no puede ser medida en condiciones estaticas y se la mide durante la respiracion,
sin cesacion del flujo aéreo. Ello hace que la variacion de la presion en el sistema
sea mas alta, afectando el calculo de la complacencia.



Mecanica Ventilatoria: Fisiologia e Instrumentos de Evaluacion 149

C =AV/AP

La complacencia se expresa en unidades de volumen por unidades de presion
(mL/cm H,0).

Sin recurrir a procedimientos de calculo numérico sobre las sefiales, es posible
determinar los valores de R y C dindmicas en forma grafica a partir de las curvas
de volumen, flujo y presion durante la respiracion espontanea. En la Figura 8.4 se
representan las curvas de V', V y Pes durante la respiracion espontanea. Sobre la
curva de V' se identifican los puntos de flujo aéreo nulo que corresponden a los
puntos de inicio de inspiracion y espiracion. Proyectando estos puntos a las curvas
de Pes y de Volumen, se obtiene un APy AV que permiten calcular la complacencia
pulmonar dinamica. Se toman momentos de flujo aéreo nulo porque al cesar todo
flujo aéreo, el componente resistivo de la via aérea queda minimizado y se evaliian
mejor las resistencias elasticas del sistema. Sin embargo, lo ideal para medir la
Complacencia es hacerlo en condiciones de absoluta estatica del aparato respira-
torio. Ello requiere técnicas especiales de medida (1) que no describiremos en este
capitulo. Por otra parte, para calcular las resistencias de la via aérea R, se toman
medidas en los momentos en el que flujo aéreo es maximo. Se toman valores de AP
en la presion esofagica, para momentos de igual volumen de las curvas, correlacio-
nando aquel cambio con la variacion de flujo AV, Estos procedimientos de calculo
de R y C dinamicas fueron utilizados en la clinica y la investigacion (23) hasta la
generalizacion de equipos para su determinacion automatica.

Pes Pes

7. T e Yo

RESISTENCIA
DINAMICA
APes/Av

)

COMPLACENCIA
DINAMICA
Av/APes
A
v .
% 4 AV
tiempo \ / A4
INSPIRACION ESPIRACION INSPIRACION ESPIRACION

Figura 8.4 — Esquema para la evaluacion grafica de la Complacencia (C) y Resistencia (R)
pulmonares dinamicas. Se entiende por “dinamica” la situacion de medida en el transcurso de la
respiracion, sin detenerla. Para la C se determina la AV y APes en el momento de cero flujo y para R
los AV’ y APes en momentos de flujos méximos.
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VOLUMEN Y CAPACIDAD PULMONAR

El estudio de la fisiologia (y de la clinica que de ella deriva) ha definido con diversos
términos los volumenes de gas del aparato respiratorio en diferentes situaciones. El
volumen residual (VR) es el queda dentro del aparato respiratorio luego de una espi-
racion maxima. La capacidad residual funcional (CRF) es el volumen al fin de una
espiracion tranquila e incluye el VR mas el volumen de reserva espiratoria (VRE).
La capacidad pulmonar total (CPT) (del orden de 5 litros en un adulto normal) es
el resultado de una inspiracion maxima voluntaria e incluye el volumen de reserva
inspiratoria (VRI), el volumen corriente (Vc), el volumen de reserva espiratoria
(VRE) y el volumen residual (VR). La Capacidad vital (CV) es el volumen total
de gas que puede ser exhalado luego de una inspiracion maxima e incluye el VRI,
Vcy VRE. La Figura 8.5 contiene la definicion de los volimenes pulmonares en
una sucesion demostrativa.

CPT 5

CRF +

VR 4

a 2
Tiempo

Figura 8.5 — Volumen pulmonar y capacidades en diferentes situaciones. En la ventilacion espon-
tanea el volumen pulmonar oscila con una amplitud llamada “volumen corriente” Vc que se suma a
la capacidad residual funcional (CRF). En la sefial de volumen V = f(t) se distinguen por sus siglas
en espaifiol: CPT, capacidad pulmonar total; VR volumen residual y CV capacidad vital = CPT-VR.
La referencia es el pulmén totalmente colapsado que constituye el cero de la grafica. Figura adaptada
de Webster (25).

TRABAJO RESPIRATORIO

De la misma manera que el trabajo es el producto de una fuerza por la distancia
recorrida, en mecanica de los fluidos y en fisiologia respiratoria, el trabajo respi-
ratorio W es el producto del volumen por la presion a lo largo de una parte o de un
ciclo respiratorio completo. El trabajo se calcula como la integral del flujo aéreo
por la diferencia de presion que lo provoca. Dado que la espiracion es generalmente
un fendémeno pasivo, solo tiene sentido medir el trabajo inspiratorio. Ello se hace
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a partir de las curvas de volumen y presion de la via aérea en la inspiracion. En un
sistema de coordenadas como el de la Figura 8.6, la curva de volumen contra presion,
en la inspiracion, define un drea cuyo tamatfio representa el trabajo respiratorio. Al
unir los puntos de comienzo y fin de inspiracion, se define una recta AV/AP, que
no es otra cosa que la complacencia dinamica del aparato respiratorio (C). El sec-
tor encerrado a la derecha de esta recta es el trabajo resistivo (Wr) o sea el trabajo
necesario para vencer la resistencia de la via aérea. El sector a la izquierda de la
recta C es el trabajo elastico (We) realizado para distender las estructuras del aparato
respiratorio mas alla de su condicion de reposo (9, 14, 15). El trabajo respiratorio
total (W) es la suma de los trabajos resistivos y elasticos. Situaciones patologicas
diversas pueden afectar individualmente cada uno de estos trabajos por separado o
de manera simultdnea como se puede apreciar en bucles de formas diversas.

capiracion

I
I

Wr /

+ [nspiracion

8 2 ==
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Figura 8.6 — Bucle de Presion/Volumen. Se construye a partir de las sefiales de volumen (V, integral
del flujo V’) y de diferencia de presion AP. El area de la superficie rayada (vertical y horizontalmente)
representa la integral del producto V x AP con respecto al tiempo, proporcional al trabajo inspiratorio
We+Wr. El trabajo resistivo Wr se disipa en cada ciclo, mientras el trabajo elastico We es acumulado
en las estructuras anatomicas que se deforman para luego volver a su estado de reposo.

8.4 MODELOS DE LA MECANICA VENTILATORIA

Las caracteristicas fisioldgicas del aparato respiratorio pueden ser representadas
con diferentes modelos mecéanicos. El mas simple es el modelo lineal de un solo
compartimiento, en el que la via aérea es tinica y esta conectada a un tnico balon
elastico que representa todos los espacios aéreos y la pared toracica. En este mo-
delo, las resistencias de la via aérea R y la complacencia C permanecen constantes
para cualquier valor de flujo o de volumen pulmonar. El producto entre ambos
componentes, que caracteriza la mecanica del aparato respiratorio, es la constante
de tiempo del sistema respiratorio (RC). Este modelo con una tnica constante de
tiempo RC puede ser de utilidad para representar la mecénica de un aparato respi-
ratorio normal. Su aplicacion en situaciones patologicas es cuestionable. El modelo
RC de un compartimiento puede ser asimilado a un circuito eléctrico compuesto por
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una resistencia en serie con un capacitor, por los cuales circula una corriente que
equivale al flujo aéreo, mientras la diferencia de presion es asimilada a la diferencia
de potencial (ddp) aplicada al circuito, como se muestra en la Figura 8.7.

—— flujo aéreo

— W\ —

delta P R L ¢

Figura 8.7 — Modelo RC de la mecanica ventilatoria. Las resistencias de las vias aéreas R son
modeladas con un resistor, la complacencia por un condensador, el flujo aéreo por la corriente y la
diferencia de presion entre la boca y la pleura con la diferencia de potencial aplicada al circuito. Este
modelo que no distingue los comportamientos mecanicos en inspiracién y espiracion no permite
evaluar los matices de las situaciones patologicas. Se puede obtener un par de valores R y C para la
inspiracion y otro para la espiracion, en forma promediada o en cada ciclo.

Para reflejar asimetrias es necesario recurrir al modelo lineal bi-compartimental
formado por una via aérea que se divide en dos bronquios conectados cada uno de
ellos a un balon elastico. Este modelo sin embargo necesita medidas de flujo par-
cial para determinar los parametros R y C de cada rama, que también permanecen
constantes para cualquier flujo y presion. Cada parte tiene su propia constante de
tiempo RC, que puede implicar que un compartimiento sea mas rapido que el otro
si su R o su C estan alterados. Para un cambio dado de presion, el compartimiento
con RC maés baja se equilibrara mas rapido. Este modelo puede representar mejor las
situaciones patologicas en las que existe enfermedad de la via aérea o compromiso
pulmonar unilateral.

Los parametros del modelo sin embargo no pueden ser considerados constantes a
lo largo del ciclo y tampoco a lo largo de la fase inspiratoria o espiratoria. La resisten-
cia de la via aérea y la complacencia varian con los cambios de flujo y de volumen,
fenémenos que son modelados con circuitos de parametros no constantes. Una
situacion donde la resistencia se mantiene relativamente constante pero la compla-
cencia va disminuyendo a medida que aumenta el volumen (“sobre-distension”),
podria representar mejor los fendémenos de las enfermedades de caracter restrictivo
como el sindrome de distress respiratorio agudo o la fibrosis pulmonar.

8.5 TRANSDUCTORES DE PRESION

El transductor de presion es un elemento que transforma la presion en un punto
determinado del cuerpo del paciente en una sefial eléctrica, para ser registrada y
utilizada en calculos de los parametros que se derivan de ella. En las medidas ven-
tilatorias interesan las presiones de gases en el aparato respiratorio, comunmente
llamadas presiones aéreas. La conexion entre el punto de medida y el dispositivo



Mecénica Ventilatoria: Fisiologia e Instrumentos de Evaluacion 153

sensible a la presion debe hacerse con un elemento no comprimible (en el rango de
presiones fisiologicas) como el agua o el suero fisiologico. Se mide por lo tanto la
presion esofagica con un catéter lleno de agua en cuya extremidad se encuentra un
baldn de latex. La presion en las cercanias de la boca del paciente (habitualmente
denominada presion “de via aérea”) es medida directamente por el elemento sen-
sible a la presion.

El principio de medida utilizado es el de los transductores de presion piezore-
sistivos, por sus caracteristicas de bajo costo, tamafio pequeiio, linealidad y bajo
consumo, desde el momento en que fueron fabricados como circuitos integrados.
Para obtener una sefial proporcional a la presion (en realidad diferencia de presion)
se mide la resistencia de un cristal que cambia seglin se lo deforma (Figura 8.8).

[ wiorir |

clrogiin:
L)

Figura 8.8 — Transductor piezoresistivo. Existen dos conexiones para tubos (o catéteres) que per-
miten someter el elemento sensible a una diferencia de presiones, por ejemplo entre la via aérea y la
atmosfera o entre ambos lados de la grilla de un neumotacografo. Las dimensiones de este transductor
son 30 x 60 mm aproximadamente. Figura tomada del catalogo de MicroSwitch Corp,

8.6 EL NEUMOTACOGRAFO

Para medir el flujo de aire se recurre al efecto que produce su pasaje por un obs-
taculo, que debe ser minimo para no alterar el propio flujo objeto de la medida. El
efecto es una diferencia de presion entre ambos lados del obstaculo. Se denomina
“neumotacografo” (de pneuma = soplo o aire y pneumon = pulmon, tacos = rapido
por velocidad y grafos = escribir o dibujar) el dispositivo que mide la velocidad
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del aire o sea el flujo aéreo. La Figura 8.9 muestra el esquema con una de las dos
construcciones posibles, mediante una simple malla, (la otra seria con un conjunto
de tubos). La presion diferencial es luego medida con un transductor de presion
piezoresistivo y transformada en unidades de flujo mediante una constante de
calibracion, propia del neumotacédgrafo que es valida en un rango determinado de
flujos. Por lo tanto se utilizan neumotacografos de calibre y malla diferentes para
recién nacidos, pacientes adultos o atletas en situacion de esfuerzo maximo: el flujo
aéreo de un recién nacido de 2 Kg de peso es del orden de 500 mL/min mientras

que el adulto llega a 15 L/min.
| delta F'l

flujo
—

Figura 8.9 — Esquema de un neumotacégrafo. Su funcion es la de entregar una diferencia de presion
muy pequefia provocada por el pasaje del flujo de aire por un obstaculo que no altera las condiciones
de flujo laminar en el tubo. Al introducir un neumotacégrafo en serie en el circuito de ventilacion de
un paciente se introduce una “resistencia” adicional, cuyo valor es pequefio en comparacioén con las
resistencias de las vias aéreas del paciente.

8.7 PROYECTO DE UN EQUIPO DE MEDIDAS VENTILATORIAS

El proyecto de un equipo para la determinacion automatica de los pardmetros de la
mecanica ventilatoria pone en practica los conceptos detallados en los paragrafos
precedentes en una solucion segura para el paciente y util a los fines diagnosticos,
de seguimiento y de documentacion. Siguiendo los pasos descritos en el capitulo 1
sobre “Proyecto”, se estudia el fendémeno a medir y se adopta el modelo RC cuyos
valores podremos determinar en diferentes momentos del ciclo respiratorio, segun
las necesidades clinicas. En primera aproximacion se calculan los valores de R y
de C en inspiracion y espiracion, sus valores medios, el trabajo respiratorio y otros
parametros derivados de las sefiales fisiologicas.
Las funciones del equipo desde el punto de vista del usuario clinico son:

e Presentacion en pantalla de sefiales adquiridas (en funcion del tiempo o bu-
cles)
Alarma (visuales o sonoras) de ausencia o deterioro de una o mas sefiales

e Calculo y presentacion del patron respiratorio en ventilacion espontanea o me-
canica



Mecanica Ventilatoria: Fisiologia e Instrumentos de Evaluacion

e Almacenado de sefiales en archivos digitales para revision en diferido
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Generacion de informes sobre el estado ventilatorio, con bucles presion/volumen

y flujo/volumen
e Generacion de curvas normalizadas para la historia clinica electronica

Para cumplir estas funciones se plantea un esquema general como el de la Figura
8.10 donde se resumen los bloques funcionales del equipo.

adaptacion
aislacion

Pes
Pa
Vv
tr'ans. tr_ans. trans.
piezo. piezo. piezo.
difer.

|

adquisicion A/D

AN :M_

procesamiento
sehales en pantalla
informe
archivo y red

Figura 8.10 — Equipo para la determinacién de parametros de la mecanica ventilatoria. Diagrama
en bloques para su proyecto. La presion en via aérea Pa es tomada en la tubuladura cerca de la boca
del paciente, la presion esofagica Pes en un catéter colocado en el esdfago del paciente: ambas presio-
nes son medidas por transductores piezoresistivos con respecto a la presion ambiente. La diferencia
de presion generada por el flujo V’ que pasa por el neumotacodgrafo es medida con un transductor
diferencial. La aislacion del paciente comprende los circuitos de sefial y los circuitos de alimentacion

eléctrica. Tomado de MECVENT (23).

El proyecto integra las siguientes partes, algunas de las cuales estan disponibles
en el mercado y otras deben ser desarrolladas:

e Transductores de presion: 2 transductores de presion para via aérea y esofago (des-
de — 10 hasta +10 mL H,O) y uno para el neumotacografo (hasta 2 mL H,O)
Neumotacografo para cada tipo de paciente

Alimentacion de transductores

e Adaptacion y aislamiento de sefales (offset y ganancia para el A/D, separacion
galvanica de fuente y sefal, pruebas de aislamiento 3000 V y medida fugas
menores de 1 microA para recién nacidos y menor de 10 microA para adultos)

e Adquisicion de sefiales de presion y de flujo (alcanza con 8 bits, 20 muestras por
ciclo @15 cpm son 300/min = 5 Hz para 3 sefiales son menos de 1 Kmuestras/

segundo)
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e Dispositivo de presentacion de sefiales y de medidas

e Capacidad de calculo y de coordinacion (computador o microcontrolador)

e Programacion (sistema de tiempo real, calculos, informe para la Historia Clinica
Electrénica, atencion del operador por teclado, calibracion, comunicacion en la
red local, LAN y bases de datos)

El proyecto de los circuitos de alimentacion de transductores y de adquisicion
de sefiales contempla lo especificado en el capitulo 2 sobre seguridad del paciente,
lo que implica la eleccion de amplificadores aislados y la disposicion de elementos
constructivo de tal manera que sean minimas las corrientes de fuga y que las con-
secuencias de una primera falla en el equipo no sean potencialmente letales.

8.8 EQUIPOS DESARROLLADOS EN URUGUAY

Desde 1985 fueron proyectadas y construidas tres versiones de MECVENT, inicial-
mente limitado al estudio de la mecénica ventilatoria de recién nacidos (17) quienes,
al no poder cooperar con el médico en las maniobras de inspiracion y espiracion
forzadas, demandaban equipos que pudieran operar en ventilacion espontanea, por
entonces inexistentes en el mercado. Esta linea de equipos, luego ampliada para
medidas en pacientes adultos, permitio establecer los valores normales de resisten-
cia, complacencia y trabajo ventilatorio pediatricos (23, 24). La empresa uruguaya
SAMAY instala sistemas de medidas respiratorias para Medicina Intensiva desde
2003. A esta linea se agregan en 2006 unos ventiladores para animales pequefios y
medianos. Un prototipo de monitor de sefiales de presiones hemodinamica, MONSE
(28), fue ampliado en 1990 para incluir las sefiales de flujo y presion aéreas como
paso intermedio para el proyecto de MONRES, monitor respiratorio con pantalla
sensible al tacto (19) que muestra por primera vez en Uruguay el patrdn respiratorio
de pacientes ventilados o en respiracion espontanea en 1995.

En la busqueda de ampliar la disponibilidad de informacion colateral disponible
sobre los pacientes en terapia intensiva se desarrolla en 2001 un “MON!itor no inva-
sivo de sefiales de uso CLInico para pacientes en terapia intensiva”, MONICLI (20).
A las sefales ventilatorias usuales se suma el registro de los movimientos toracicos,
del electromiograma cutaneo (EMG) y la saturacion arterial de hemoglobina por
oximetria de pulso. MONICLI presta servicios desde entonces y la Figura 8.3 es
la réplica de su pantalla en uso, cuyo antecedente MONRES esta representado en
la Figura 8.11.
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Figura 8.11 — Presentacion del patrén respiratorio de un paciente en ventilacién mecanica:
flujo, presion de via aérea y volumen corriente. La sefial de Volumen fue obtenida de la de Flujo
integrandola numéricamente. En esta pantalla tomada de MONRES (19), se muestra el patron respi-
ratorio en la columna de la derecha. Comparar esta presentacion con la Figura 8.3, desarrollada seis
aflos después.

Ademas de la medicina intensiva, las medidas ventilatorias son de utilidad en
medicina del deporte y para el seguimiento de la recuperacion postoperatoria, entre
otras situaciones. Se reducen las medidas ventilatorias en estos casos a la capacidad
efectiva del paciente para generar presiones maximas de via aérea en inspiracion
y espiracion, lo que llevo a proyectar un equipo portatil de bajo costo, PREMAX
(21). PREMAX incluye también la medida y el documento del “sniff” nasal, para
evaluar indirectamente la fuerza muscular inspiratoria.

8.9 CONOCIMIENTO DE LA FUNCION RESPIRATORIA

Los conocimientos sobre la fisiologia de la respiracion han evolucionado a gran ve-
locidad en los ultimos afos. Hemos podido identificar y definir las distintas variables
que gobiernan los fendmenos de la respiracion. Se han cuantificado estas variables
en condiciones de salud y de enfermedad. Poder medir los pardmetros respiratorios
nos ha dado una manera de objetivar el grado de severidad de las enfermedades y
evaluar la respuesta a los tratamientos. Ademas, el estudio de la fisiologia respira-
toria ha sido la base para crear tecnologias de distinta complejidad, mediante las
cuales el ser humano ha podido seguir respirando en situaciones muy adversas. Asi,
ha sido posible incursionar en las grandes alturas, donde la presion atmosférica y
la presion inspirada de oxigeno son extremadamente bajas. Ha sido posible bucear
en las profundidades de los mares, volar en aviones a miles de metros de altura y
aventurarse a vivir en el espacio, mas alla de los confines del planeta. Sin embargo,
los mayores logros han sido en el estudio de la fisiopatologia de las enfermedades del
aparato respiratorio. Mas aun, hemos aprendido a sustituir total o parcialmente una
ventilacion anormal o insuficiente, por técnicas de ventilacion mecanica o artificial,
apoyadas por aparatos que reproducen diferentes modos o patrones respiratorios. En
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el campo de la ventilacion artificial quedan todavia muchas cosas por desarrollar.
Dada una situacion de fallo respiratorio, es posible por ejemplo, poner en reposo los
musculos del paciente y mantener el patron respiratorio con un ventilador mecanico
que provea el volumen, el flujo aéreo, las presiones y las frecuencias respiratorias
necesarias. Estos equipos artificiales han tenido gran desarrollo, impulsados por
nuevas tecnologias que incorporan circuitos, valvulas y sensores capaces de moni-
torear simultaneamente muchas variables respiratorias. En un intento de automatizar
algunas funciones, como lo harian los centros neurologicos del propio paciente, han
sido propuestos patrones que se retroalimentan y ajustan con informacion obtenida
en tiempo real. Pero en el afan por crear nuevas utilidades, se han inventado opciones
o modalidades nunca probadas en la practica clinica y que por ahora, no dejan de
ser curiosidades tecnoldgicas. Por ejemplo el control automatico de los parametros
del ventilador en base a variables derivadas del pacientes (CO,) tiene el atractivo
teorico de poder ajustar en todo momento la frecuencia respiratoria y la presion
de soporte, sin que se hayan encontrado beneficios clinicos tangibles. En 1996 fue
desarrollado un prototipo con estas caracteristicas AUTOVENT (18), cuya utilidad
fue la de demostrar que la idea tedrica no tuvo el correlato de validacion clinica que
le diera continuidad. En este sentido, vemos que la tecnologia tiene la obligacion
de proveer los medios para ahondar el conocimiento fisiologico antes de introducir
equipamiento inédito en los departamentos clinicos.

No obstante todo lo comentado y a pesar de reconocer los grandes avances
alcanzados desde los origenes de la ventilacion mecanica, creemos que atun los
ventiladores mas modernos siguen siendo aparatos relativamente toscos y primiti-
vos. La mayor parte del tiempo, estos equipos reproducen de forma monétona un
patrén respiratorio que no reconoce ni respeta la situacion cambiante del paciente:
no se adapta a las variantes de los estados metaboélicos, no puede interpretar los
estados de malestar, dolor o ansiedad, ni son sensibles a interactuar con el paciente
para lograr la adaptacion fisioldgica. Muchos de los ajustes deben ser hechos por el
equipo médico que determina concentraciones de gases, distribucion de los tiempos,
valores de presiones en via aérea, volimenes y flujos sobre la base de, a veces, muy
poca informacion.

8.10 PERSPECTIVAS DE FUTURO

En el terreno de la ventilacién mecanica, debemos pensar en aparatos mas sensibles
y capaces de monitorear mas variables fisioldgicas en tiempo real. Por ejemplo,
podrian incluir la indicacion de la presion parcial de oxigeno (pO,) o la concentra-
cion de anhidrido carbonico en aire espirado (CO,) y hasta integrar imagenes de
distribucion de agua y aire en cortes tomograficos por impedancia (22,26,27). La
tendencia plausible es que, ademas de mostrar mas variables, combinen los datos
para dar respuestas inteligentes. Por otra parte, dados los riesgos de cualquier
tecnologia invasiva, habra que pensar en realizar la ventilaciéon mecanica con las
técnicas menos invasivas posibles (con mascaras en lugar de tubos intratraquea-
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les), reduciendo con ello las posibles complicaciones secundarias. Actualmente los
equipos de ventilacion son comandados por el médico con quien interactiian poco y
no toman en cuenta casi para nada al paciente. Los intentos de control automatico
del ventilador en base a variables del paciente (18,25) esperan desarrollos mayores
para lograr la adaptacion del equipamiento a la fisiologia del paciente. En el futuro
esperamos por lo tanto aparatos que se comuniquen mas con el equipo tratante y
con el propio paciente, para alcanzar el objetivo de mantener la respiracion. Esta
comunicacion podra lograrse mediante la incorporacion de pantallas (por ejemplo
bucles de presion/volumen, imagenes tomograficas y sugerencias de sistema experto)
en los paneles de control.

Finalmente, la tecnologia también ha buscado la simplificacion de algunos
equipos de ventilacidn mecanica para permitir que, en circunstancias especiales,
puedan ser usados fuera de las unidades de tratamiento intensivo. Hoy se encuen-
tran aparatos muy simples en diferentes areas del hospital, para el manejo de casos
poco complejos. También existen aparatos disefiados para uso domiciliario, en el
tratamiento de afecciones cronicas que no necesitan hospitalizaciéon por ninguna
otra indicacion. En este sentido, la ventilacion estara asegurada por aparatos mas
pequefios, con mayor independencia de la red eléctrica y de fuentes de oxigeno. Se
acoplaran los ventiladores artificiales con compresores de aire y concentradores de
oxigeno. Se usaran baterias de mayor duracion y circuitos aéreos con valvulas menos
complicadas, pero sobre todo seran implementadas modalidades de ventilacion mas
fisiologicas. Los conocimientos en mecanica respiratoria, la circulacion pulmonar
y el intercambio gaseoso deberan seguir integrandose y daran origen asi a equipos
que apoyen mejor a la funcion respiratoria.
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FUNCION RENAL Y PROYECTO
DE UN EQUIPO DE DIALISIS

José Pedro Podesta y Liliana Gadola

La funcion renal es muy compleja ya que de ella dependen varios parametros que
permiten la vida: desde la eliminacion controlada de agua y de desechos hasta el
equilibrio de ciertos iones. En este capitulo se describe brevemente la anatomia
y fisiologia de los rifiones para comprender la funcion renal. En ocasiones esta
funcion no se cumple en forma satisfactoria o es completamente ausente, lo que
motiva recurrir a métodos y equipos que la realicen. La segunda parte del capitulo
presenta la estructura de un equipo de dialisis, desde el punto de vista de su pro-
yecto y construccion. Se menciona no solamente la hemodialisis sino también la
dialisis peritoneal. Finalmente se presentan los conceptos de mantenimiento del
instrumental de didlisis.

A. ANATOMIA Y FISIOLOGIA RENAL

Liliana Gadola

9.1 FUNCION RENAL

El aparato urinario se encuentra en el retroperitoneo y esta constituido por el pa-
rénquima renal (riflones derecho e izquierdo) y las vias urinarias: uréteres corres-
pondientes, vejiga y uretra. La funcion primordial del parénquima renal es man-
tener constante la composicion del medio interno corporal: el volumen hidrico, la
osmolalidad, la acidez y los iones, entre otros parametros, mediante la eliminacion
urinaria de estas sustancias, en equilibrio con su ingesta o su produccion. A nivel
renal se excretan numerosos metabolitos, toxinas y productos finales del metabo-
lismo celular, como la urea y el acido urico.

Cada rifion estd irrigado por la arteria renal correspondiente y el flujo sanguineo
venoso sale por la vena renal. En el parénquima renal, en corte sagital, se distinguen
dos zonas: corteza (donde se encuentran los glomérulos y los tubulos) y la médula
(donde transcurren las asas de Henle y los tubulos colectores). La unidad funcional
renal es la nefrona. Cada rifion humano esta formado por un milléon doscientos mil
(1.2 x 10%) nefronas. Cada nefrona se inicia en el glomérulo y se continua por los
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siguientes tubulos: contorneado proximal, asa de Henle, contorneado distal y colector
(cortical y medular) como se muestra en la Figura 9.1.
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Figura 9.1 — Esquema de una nefrona. En el glomérulo se produce el pasaje de agua y metabolitos de
la sangre de los capilares hacia la capsula de Bowman y por el sector tubular hacia la pelvis renal.

La sangre arterial llega por la arteria renal que se subdivide en ramas: arterias
interlobulares, arcuatas, interlobulares hasta llegar a las arteriolas aferentes glomeru-
lares. Luego de los capilares glomerulares se forma la arteriola eferente de cada
glomérulo, que lleva la sangre a una segunda red capilar (los capilares peritubulares)
que se encuentran en la médula renal. Las arterias arcuatas delimitan la corteza de
la médula renal. El flujo sanguineo renal normal es aproximadamente 1.2 1/min
(que representa entre 20 y 25% del gasto cardiaco) que en el 90% se distribuye en
la corteza, dejando a la médula poco irrigada.

Un glomérulo estd constituido por un ovillo de capilares glomerulares que se
encuentran entre la arteriola aferente y la arteriola eferente y que estan rodeados
por el espacio urinario y la cédpsula de Bowman. La funcion glomerular es la de
producir un ultrafiltrado a partir de la sangre capilar que contiene agua y sustancias
disueltas, pero no elementos formes (leucocitos ni globulos rojos) y s6lo minimas
cantidades de proteinas (que seran reabsorbidas en su totalidad a nivel tubular). Este
ultrafiltrado constituye el inicio de la formaciéon de la orina. El filtrado glomerular
normal es 120 ml/min (o sea 180 1/dia) y una vez formado pasa al sector tubular.
Los tubulos (contorneado proximal, asa de Henle, distal y colector) estan formados
por células epiteliales cibicas, polarizadas, ya que presentan una superficie luminal
(la que recubre la Iuz del tibulo) y una superficie laterobasal. Estas superficies son
estructural y funcionalmente diferentes y permiten cumplir la funcion de reabsor-
cion o secrecion especifica de diferentes sustancias que ajustaran la excrecion final
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de agua y solutos a las necesidades del organismo. A través de los transportadores
especificos que se encuentran en estas diferentes células tubulares se puede regular
con exactitud la cantidad de agua excretada (capacidad de dilucion o concentracion
urinaria), la excrecion de sustancias toxicas (urea, creatinina, acido urico), de pota-
sio, fosforo o hidrogeniones. La glucosa, por ejemplo, es filtrada y se reabsorbe en
el tibulo proximal, salvo que un exceso de glucosa supere la capacidad tubular de
reabsorcion y entonces aparece glucosa en la orina. A través del filtrado glomerular
o secrecion tubular también pueden excretarse sustancias toxicas que han penetrado
al organismo por diferentes vias (accion detoxicante).

El agua filtrada a nivel glomerular (180 1/dia) va a ser parcialmente reabsorbida
a lo largo de la nefrona. En los tiibulos colectores existen canales (acuaporinas) que
permitiran o no la reabsorcion de agua contra el gradiente osmatico que existe a nivel
medular, de acuerdo a los niveles plasmaticos de hormona antidiurética existentes
en cada situacion. La hormona antidiurética es producida en el encéfalo (hipofisis)
al aumentar la osmolalidad plasmatica y determina la apertura de los canales de
agua mencionados, por lo cual aumenta la reabsorcion de agua tubular y por ende,
disminuye la excrecion de agua renal. Se elimina entonces una orina escasa de agua
y con alta concentracion (osmolalidad).

El parénquima renal ademés de sus funciones de eliminacion de sustancias
de deshecho y agua es capaz de sintetizar hormonas: la eritropoyetina (que esti-
mula la produccion de globulos rojos por la médula 6sea), la vitamina D3 activa
(1,25(0OH),D,, que tiene importancia en el metabolismo del calcio) y a nivel del
aparato yuxtaglomerular (zona de mécula densa del tubulo contorneado distal,
contigua a arteriolas glomerulares) se produce la renina, determinante de la sintesis
de angiotensina [ y por ende de angiotensina Il (vasoconstrictora) y de aldosterona,
hormona fundamental para la regulacion del metabolismo hidrosalino.

Las vias urinarias conectan al parénquima renal con el exterior. Los tibulos
colectores drenan en las pelvis renales correspondientes las cuales dan origen a los
respectivos uréteres derecho e izquierdo. Ambos tienen un trayecto retroperitoneal
y desembocan en la vejiga que tiene la capacidad de distenderse y contener la ori-
na hasta alcanzar un volumen determinado y por un mecanismo reflejo, pero con
control neurolédgico central, se produce la miccion a través de la uretra. La diuresis
(volumen urinario) normal oscila entre 800 y 2000 ml/dia, de acuerdo a las ingestas
hidricas realizadas, de manera que se mantiene constante el contenido corporal total
de agua, asi como de los diferentes solutos que se excretan por via urinaria (sodio,
potasio, fosforo, hidrogeniones, acido urico, urea, creatinina, entre otros).

9.2 NEFROPATIAS

Diversas noxas pueden afectar el parénquima renal, su irrigacion o las vias urinarias
y por lo tanto determinar una falla en sus funciones. En esta situacion los rifiones no
son capaces de mantener la homeostasis del medio interno y las diferentes sustancias
que normalmente se eliminan por via renal se acumulan en el organismo y producen
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alteraciones en multiples 6rganos y sistemas como la piel, el corazon, los pulmones,
el aparato digestivo, el nervioso, o la sangre, entre otros. Se llama insuficiencia re-
nal la falla de las funciones renales. Si se instala en un lapso breve, por ejemplo en
pocos dias, se denomina insuficiencia renal aguda, pero en algunos casos la pérdida
de la funcioén renal se produce en forma progresiva a lo largo de afios, por lo que se
denomina insuficiencia renal cronica. La severidad de estas afecciones puede ser
variable e ir desde un nivel leve (filtrado glomerular inferior a 90 pero superior a
60 ml/min) hasta llegar a una situacion extrema, con filtrado glomerular inferior a
5 ml/min, que es incompatible con la vida por lo cual se requiere un tratamiento de
sustitucion de la funcion renal.

Los tres métodos de sustitucion de la funcion renal conocidos son la hemodialisis,
la dialisis peritoneal y el trasplante renal, que pueden realizarse en forma sucesiva,
en un mismo paciente, en diferentes circunstancias a lo largo de su vida.

9.3 TRASPLANTE RENAL

El trasplante renal es una intervencion quirurgica en la cual se injerta en un paciente
con insuficiencia renal extrema un rindén sano extraido de un donante vivo empa-
rentado (padres o hermanos) o de un donante cadavérico compatible del punto de
vista inmunoldégico. En ambos casos se requiere un tratamiento inmunosupresor
de por vida. En tanto un paciente espera un posible donante o que por diversas
razones no esta apto para recibir un transplante, debe realizarse un tratamiento de
sustitucion para mantener la vida y evitar las diferentes complicaciones derivadas
de la insuficiencia renal.

9.4 TRATAMIENTOS DE SUSTITUCION

Las dos modalidades de tratamiento de sustitucion de la funcion renal disponibles
son la hemodialisis y la dialisis peritoneal. Los procesos fisicoquimicos funda-
mentales en ambos son la dialisis de las sustancias toxicas y la ultrafiltraciéon del
agua retenida.

La Difusion es el pasaje de moléculas en solucion por difusion a través de una
membrana semipermeable por gradiente de concentracion (o electroquimico). Los
solutos pasan a través de poros de la membrana. Este fenomeno es denominado
Dialisis.

En general la Filtracion es el proceso por el cual pasa un solvente a través de
una membrana semipermeable por gradiente de presion hidrostatica u osmotica.

La Conveccion es el proceso por el cual se produce el pasaje pasivo de solutos
acompaiiando al solvente. La fuerza determinante del pasaje del solvente (agua)
con los solutos acompanantes puede ser la presion hidrostatica (en la hemodialisis)
o la presion osmotica (en la dialisis peritoneal). Este fenomeno es denominado
Ultrafiltracion.
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En la Figura 9.2 se resumen las caracteristicas de la difusion y de la conveccion,
fendmenos conocidos en nefrologia como DIALISIS y ULTRAFILTRACION.
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Figura 9.2 - Esquema fisico quimico de la dialisis y de la ultrafiltracién. En la difusion (A) los solutos
atraviesan la membrana semipermeable en ambos sentidos tendiendo a emparejar sus concentraciones,
fendmeno conocido como DIALISIS o transporte por gradiente de concentracion. El otro efecto (B)
consiste en que el agua con todos sus solutos atraviesan la membrana desde la sangre hacia el liquido
dializado, fendémeno conocido como ULTRAFILTRACION debido a la diferencia de presion entre
ambos lados de la membrana. (Dialysis and Transplantation, Ed. Owen, Pereira and Sayegh,2000)

9.5 DIALISIS PERITONEAL

La Dialisis peritoneal (Figura 9.3) utiliza como membrana semipermeable el peri-
toneo del paciente. El peritoneo es la serosa (membrana) que cubre el interior de
la cavidad abdominal y los érganos intraabdominales. En condiciones normales
solo contiene escasos mililitros de trasudado pero es capaz de aceptar la infusion
de hasta 3 litros de solucion de dialisis (maximo 1.5 1/m? de superficie corporal).
El agua y las toxinas pasan desde los capilares mesentéricos (pequefios vasos cuya
pared esta formada s6lo por una capa de células endoteliales) hacia el liquido de
dialisis infundido en la cavidad peritoneal y que carece de dichas sustancias, como
laureay el cido urico. Las toxinas urémicas pasan por gradiente de concentracion.
El agua pasa por gradiente osmoético dado que las soluciones de dialisis peritoneal
contienen glucosa en concentracion superior a la plasmatica (Figura 9.2).

Para realizar el tratamiento con dialisis peritoneal se debe colocar un catéter pe-
ritoneal de material biocompatible a través del cual infundir y drenar las soluciones
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de dialisis. La solucion infundida se deja en permanencia en la cavidad peritoneal
del paciente entre 4 y 8 horas y luego se drena y se descarta. Existen dos modali-
dades de dialisis peritoneal: la Didlisis Peritoneal Continua Ambulatoria (DPCA),
en la cual el paciente siempre tiene liquido intraperitoneal y la Dialisis Peritoneal
Intermitente Automatizada (DPIA) en la cual el paciente se dializa durante un tiempo
prolongado (por ejemplo 12 horas) mediante una maquina denominada “Ciclador”,
que realiza el drenaje e infusion del liquido de didlisis en forma automatizada por
gradiente de presion hidrostatica. En la mayoria de los aparatos la presion que mueve
el dializado hacia el paciente y luego fuera del paciente es la diferencia de presion
gravitacional que resulta de la posicion de las bolsas, una colgada mas arriba del
paciente y la otra mas abajo, como se muestra en la Figura 9.3.
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Figura 9.3 — Dialisis peritoneal. Se coloca un catéter permanente que comunica el abdomen del
paciente con el exterior, unido a un “set de transferencia”, verdadero intermediario cuya asepsia debe
ser cuidada en extremo. Al “set” se conecta la tubuladura por la cual entra y sale alternativamente la
solucidn de didlisis, ya sea por maniobras del paciente o por obra del Ciclador.

9.6 HEMODIALISIS

En una hemodialisis (Figura 9.18) la sangre del paciente sale por una vena central
como la yugular o subclavia mediante un catéter o por una aguja apropiada de una
vena de grueso calibre previamente “arterializada”. Para facilitar el acceso a una
vena periférica se realiza quirdrgicamente una fistula arteriovenosa con antelacion
como se ve en la Figura 9.4. La sangre impulsada por una bomba peristaltica pasa
por un filtro (Figura 9.5) denominado “dializador” donde se ponen en contacto a
través de la membrana semipermeable (de dialisis) el liquido de dialisis (que circula
a contracorriente por la periferia de los capilares del filtro) y la sangre del paciente
que luego de circular por los tubos capilares regresa al torrente sanguineo a través
de otra aguja o catéter venoso.
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Arierin radial

Figura 9.4 — Fistula arteriovenosa. El procedimiento quirurgico consiste en poner en comunicacion
directa una vena con una arteria para obtener un mayor flujo de sangre, que sera derivado al equipo
de dialisis. Tomado de (Dialysis and Transplantation. Ed Owen, Pereira, Sayegh. 2000).

Se facilita la circulacidn de la sangre en este circuito extracorpdéreo mediante la
perfusion continua de anticoagulantes (por ejemplo heparina sodica), que evitan la
coagulacion de la sangre en contacto con las superficies sintéticas. Se realiza asi
la depuracion de las sustancias toxicas acumuladas por el pasaje desde la sangre a
través de la membrana semipermeable de material sintético (por ejemplo acetato de
celulosa o polisulfona) al liquido de dialisis, que luego se descarta. Este proceso de
difusion por gradiente de concentracion es la didlisis propiamente dicha. Simultanea
o sucesivamente se elimina el agua por gradiente de presion hidrostatica entre
el compartimento sanguineo (con presion positiva) y el compartimento de bafio
(con presion negativa): es la ultrafiltracion simultanea o secuencial. El volumen
ultrafiltrado por unidad de tiempo dependera de la permeabilidad y superficie de la
membrana de dialisis y de la presion transmembrana existente.

Sargia
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Figura 9.5 — Filtro dializador. Para evitar la contaminacion este filtro deberia ser destruido luego
de cada uso. En general es re-utilizado para el mismo paciente en lapsos de pocos dias para lo cual se
conserva en solucion desinfectante.

La depuracion de solutos dependera de las caracteristicas de la membrana
de dialisis (tipo de material sintético, poros, espesor), de las caracteristicas de la
sustancia en cuestion (peso molecular, carga, concentracion), del flujo de sangre
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(habitual 350 — 400 ml/min) y del flujo de la solucion de dialisis (500 ml/min). La
solucion de dialisis tiene una composicion determinada de acuerdo a las caracte-
risticas del paciente. Se produce en el monitor de dialisis por la union en relacion
constante para cada aparato (por ejemplo 1 parte de volumen en 35 partes, 1/35) de
un concentrado de solutos y agua “tratada” (desionizada por un sistema de filtros y
osmosis inversa). En algunos monitores puede regularse la concentracion de sodio
de acuerdo a las necesidades, por ejemplo, con un gradiente decreciente desde el
inicio a la finalizacion de la dialisis. La concentracion de potasio puede oscilar entre
2.5y 3.5 mEq/ly la solucion puede contener o no glucosa. La temperatura del bafio
debe mantenerse constante a 36°C para mejorar la tolerancia y evitar el enfriamiento
del paciente durante la circulacion extracorporea (de un volumen aproximado de
350 ml de sangre). Ademas de una composicion idnica adecuada y constante, a una
temperatura adecuada, la solucion de didlisis debe cumplir requisitos microbiolo-
gicos estrictos para evitar la contaminacion del paciente.

La mayoria de las membranas asegura una eliminacion razonable de los solutos
de bajo peso molecular como la urea. Sin embargo, la eficacia de la eliminacion
de solutos disminuye a medida que aumenta su peso molecular. Asi la aclaracion
de vitamina B 12 que tiene un peso molecular de 1350 D, rara vez excede los 40
a 60 ml/min. Una hemodialisis habitual dura entre 4 y 5 horas y en los pacientes
en situacion de insuficiencia renal cronica en etapa de tratamiento de sustitucion
debe repetirse habitualmente 3 veces por semana. La tolerancia a la hemodialisis
ha mejorado en los ultimos 10 afios al introducir monitores que utilizan solucion de
dialisis con bicarbonato y “ultrafiltracion controlada”. El uso de bicarbonato en la
solucion de dialisis contribuye a corregir la acidosis metabolica de la insuficiencia
renal y evita los efectos deletéreos del acetato utilizado anteriormente. Los monito-
res con “ultrafiltracion controlada” utilizan sistemas volumétricos controlados por
microcircuitos electronicos que permiten una extraccion de volumen exacta, que se
define de acuerdo a la situacion clinica del paciente (ganancia de peso o volumen
interdialisis, por ejemplo). Estas dos modificaciones han permitido disminuir la
frecuencia de episodios de hipotension arterial intradidlisis, una de las complica-
ciones mas frecuentes. La circulacion extracorporea a un flujo sanguineo 350 a 400
ml/min, con un volumen en el circuito de 350 ml implica riesgo de hemorragia grave
si se produce una desconexion accidental o riesgo de embolia gaseosa si penetra
aire accidentalmente en el circuito, por lo cual los monitores deben registrar y dar
alarma al detectar una pérdida de presion o burbujas de aire y los pacientes deben
ser estrictamente controlados clinicamente durante estos procedimientos.

9.7 SITUACION Y PERSPECTIVAS DE LA DIALISIS

El tratamiento de la insuficiencia renal cronica con dialisis se inici6 en la década
de 1960 en Estados Unidos y en Europa, pero recién se extendio a partir de 1970.
En Uruguay el Programa de Dialisis para el tratamiento de los pacientes con in-
suficiencia renal cronica comenzo6 en 1980 con la creacion, por la Ley 14897, del
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Fondo Nacional de Recursos que permitio financiar la didlisis y el transplante renal
a toda la poblacion del pais sin restricciones. Se estima que previamente fallecian
en insuficiencia renal 400 personas por afio por esta causa, en una poblacion de
3 millones de habitantes, lo que representa una tasa de 1.3 por 10 mil habitantes,
similar a lo publicado en la literatura para otros paises. La prevalencia de pacientes
con insuficiencia renal crénica en tratamiento de sustitucion en Latinoamérica en
diciembre 1999 era 291 PMP (por millon de poblacion), con variacion entre paises.
En ese afo en Uruguay se dializaban 648 PMP (unas 2200 personas, 10% de las
cuales en dialisis peritoneal), proporcion similar a las de paises desarrollados (1).
En Argentina, Brasil y Paraguay el registro de dialisis no es obligatorio por lo que
no se dispone de datos tan fiables y no existen estimaciones nacionales.

La estimacién de la prevalencia de pacientes en tratamiento de sustitucion por
dialisis para el 2015 (calculada segn incidencia, tasa de mortalidad y nimero de
trasplantes) seria entre 2200 y 3200 PMP, segtin se considere una incidencia cons-
tante o incidencia con incremento anual. Prolongar y mejorar la calidad de vida de
esta poblacion son desafios no s6lo médicos, sino también socioecondémicos (por
el elevado costo de los insumos) y de ingenieria biomédica, por la necesidad de
mejorar ¢ innovar en los tratamientos de sustitucion.

B. PROYECTO DE UN EQUIPO DE DIALISIS

José Pedro Podesta

9.8 ESPECIFICACIONES DE UN EQUIPO PARA HEMODIALISIS

Un equipo para Hemodidlisis debe realizar:

1. Transporte de la sangre para producir el intercambio en la membrana se-
mipermeable

2. Circulacién de baiio (un preparado concentrado diluido en agua) para pro-
ducir el intercambio con la sangre a través de la membrana semipermeable.

La membrana Semipermeable, para favorecer el intercambio, debe tener una
gran superficie de contacto, por lo que esta compuesta por cientos o miles de tubos
capilares, por cuyo interior se hace circular la sangre y por cuyo exterior el bafio'.

Las membranas se componen de diferentes materiales (acetato de celulosa, po-
lisulfona) y presentan variadas superficies de intercambio (de 0,4 a 2,4 m?) y coefi-
cientes de ultrafiltracion (de 2 a 60 ml/h x mmHg). Al igual que las tubuladuras que
se utilizan, las membranas vienen disefiadas para un solo uso, pero eso solo se aplica

1 Por estos motivos recibe indistintamente los siguientes nombres: Membrana (por su funcion), Filtro
(por su funcioén), Dializador (por su funcion), Fibra (por su material), Capilar (por su composicion),
Placa (antiguamente por su forma).
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en algunos paises de Europa, en Japon y otros. En el
resto de los paises, y en especial en paises de bajos
recursos, se reprocesan las membranas para su reuso
no intercambiandose entre pacientes. En Uruguay el
promedio es del orden de los 20 reusos, por lo que
cada paciente cronico utiliza aproximadamente una
membrana por mes.

Figura 9.6 — Tubos Capilares.

9.9 CIRCUITO SANGUINEO

Consideremos el esquema basico de un circuito sanguineo y luego de un circuito
de bafio, para analizar las funciones y controles de un equipo de Hemodiélisis, con
la finalidad de guiar en su disefio. En la Figura 9.7 se utilizan dos tubuladuras, una
Arterial que viene del paciente y se conecta al extremo superior de la membrana,
y otra Venosa, que se conecta al extremo inferior de la membrana y le devuelve la
sangre al paciente.

Flujo Sanguineo: La sangre debe ser impulsada desde el paciente a un flujo ajus-
table entre 0 y 500 ml/min (en algunos casos hasta 600 ml/min), segiun la pauta
de tratamiento establecida por el médico. De todas formas, se ha comprobado que
aun cuando se aumente mucho el flujo sanguineo (y/o el del baiio), la hemodialisis
necesita un tiempo minimo de contacto para lograr el intercambio, por lo que cada
dialisis insume un tiempo del orden de las 3,5 a 4 horas.

MPLICCN (PTDRS
[Bouas Dr  Permow or) DoMWMD OF DOWSR OC  PRE=adh ARTIRIR, Pa
LCIN i ideisatets | EPSEE  Galvsial i O =000 & MR memg

P e . e et T
F - = ' = o il e |
= E E APTETES
41
IR N : I
T, T I x =T
1&'E ..-.E'._ —_ | S ainiy ST [ER) e 1 Vs =T
oy ) 5l PACIEMTE
3 el R
[ENTiC AT L * l:.i-':';":l"';"'ll"lil"
- - - - - - L .
ElPE Py EMELE 2 I“—::l:l=:l:lﬂ
'| YRR, g e
Ll - % CIECAIiT
i — — PR E B |
i M SANGHE |
[z HEE VNS
[ CETICTR AFTICD
' e AL PRCEMNTE

TR AT A L LA |

oo

Figura 9.7 — Circuito de sangre.
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Bomba de Sangre B1: Para lograr un determinado flujo sanguineo, se utiliza
una Bomba B1 que bombee la sangre sin contaminarla, por lo que no debe tener
contacto directo con ella. Se emplea entonces una bomba peristaltica, es decir una
bomba rotatoria, con un rotor que impulsa dos rodillos que presionan la tubuladura
contra una superficie curva. Todas las bombas cuentan con verificacion de rotacion
y proteccion térmica.

El volumen bombeado al girar el rotor es el volumen interior de la tubuladura que
queda entre los rodillos, por lo que el caudal depende de la velocidad de la bomba
y del didmetro interior de la tubuladura (por lo general 6,4 mm u § mm, salvo en
dialisis pediatricas en las que se usan tubuladuras de menor diametro).

La Bomba de Sangre (Figura 9.8) necesita un buen control de rotacion, por lo
que se utiliza en general un motor paso a paso (Stepper Motor), con un reductor
de velocidad por engranajes. El conteo de las vueltas se realiza mediante un relé
o switch magnético tipo Reed (actiia por efecto Hall), disponiendo el rotor de un
iman para accionarlo. Todo el conjunto cuenta con una tapa de proteccion, que al
ser abierta detiene la bomba, ya sea mediante un switch de accionamiento mecanico
0 magnético.

Figura 9.8 — Bomba de sangre. Su caracteristica debe ser de no dafiar los componentes solidos de la
sangre, como los globulos rojos. Siendo una bomba peristaltica sus rodillos comprimen la tubuladura
empujando su contenido, sin agresiones mecanicas, siempre y cuando esté bien regulada la separacion
entre rodillo y concavidad.

La pared de la tubuladura tiene un espesor del orden de 1,5 mm, por lo que la
separacion entre el rodillo y la superficie debe ser igual a 3 mm. Si hubiera mas
separacion habria reflujo, perdiendo eficiencia y ademas la bomba no ocluiria, y si
hubiera menos separacion se apretarian muchos globulos de la sangre, destruyén-
dolos en un proceso llamado hemdlisis.

Medida de Presion Arterial: El control de la presion arterial (Pa) es previo a la
Bomba B1, Ia cual sera negativa al funcionar B1. Este control es opcional y funciona
de manera similar al Medidor de Presion Venosa, salvo que su rango en general es
de -300 a + 300 mmHg (medida manométrica). Se le pueden fijar los limites su-
perior e inferior dentro del cual debe operar, dando alarma en caso de traspasarlos
y deteniendo B1. Algunos equipos efectian este control no mediante una medida,
sino mediante un pequefio compartimiento (vulgarmente llamado “Raviol” por su
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forma) sobre el cual se apoya un pulsador ajustable que acciona un microswitch.
En caso de falta de sangre, se vacia el compartimiento, el pulsador se mueve y da
alarma. Esto se debe a que no es tan importante la lectura de la Pa sino una indica-
cion de que no se descebe la B1, por alglin problema en la puncion (de ahi que este
control sea opcional). Si no se cuenta con este control opcional, de todas formas al
descebarse B1, también va a descender la Presion Venosa (Pv), por lo que de todas
formas habra una alarma.

Figura 9.9 — Sensor de Presion. Una placa que tiene adosado un Puente de Wheatstone, varia sus
resistencias al deformarse por la presion ejercida sobre ella.

El funcionamiento del sensor de presion (Figura 9.9) es el de una placa metalica
que tiene adosado un divisor resistivo tipo Puente de Wheatstone, que varia sus re-
sistencias al deformarse la placa debido a la presion (o vacio) ejercida sobre ella.

Aportes: Previo a la Bomba de Sangre B1, al generarse presion negativa, se ubica
un punto para Aportes de Suero (también se usa para el ingreso de suero durante el
cebado de la membrana, y para transfundir y retransfundir la sangre del y hacia el
paciente) y también para el aporte de medicamentos.

Bomba de Heparina: Para evitar la coagulacidon de la sangre, debe estar siempre
en movimiento, por lo que la bomba de Sangre solo puede detenerse durante unos
segundos. Con todo, dependiendo del paciente, la sangre al circular por un circuito
extracorporeo puede tender a la coagulacion, que se evita con heparina. En algu-
nos casos la heparina puede ser aportada junto con el suero, en el punto de entrada
anterior a la bomba B1. Por lo general resulta conveniente el aporte gradual de la
heparina, para lo que se instala una bomba de heparina, de las cuales hay al menos
de dos tipos:

Bomba Peristaltica: Similar a la bomba de sangre, pero con menos controles ya que
el aporte no es tan riguroso. Estas bombas funcionan con motores paso a paso para
obtener una adecuada regulacion del caudal y suelen tener problemas de reflujo.
Bomba de Piston: Se dispone de un piston que empuja el émbolo de una jeringa, en
general de 20 ml. El piston es impulsado por un motor paso a paso y se selecciona
internamente su desplazamiento para cada tamafo de jeringa (20, 30 o 50 ml).

El aporte de heparina normalmente es ajustable entre 0,5 y 10 ml/hora, con una
programacion de hasta 10 horas. Se permite el agregado de un Bolo, es decir en un
determinado momento a voluntad se puede realizar un aporte de un cierto volumen de
heparina entre 0,1 ml y 3 ml. En una dialisis estandar, de unas 4 horas, con un aporte
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de 3.5 ml/h, se utilizarian 14 ml, por lo que la jeringa de 20 ml es suficiente. Todas
las bombas tienen verificacion de rotacion o traslacion y proteccion térmica.

Dialisis con Unipuncién o Aguja Unica (Single Needle): Se utiliza una tinica agu-
ja para cierto tipo de pacientes con problemas en su fistula. En todos los casos, la
sangre sale del paciente en un determinado momento, y se le devuelve en otro. Las
tubuladuras de sangre de entrada y salida se conectan mediante una pieza en “Y”,
a la aguja. El tratamiento no es continuo, por lo que la eficiencia es mucho menor,
tanto en la purificacion de la dialisis como en la extraccion de liquido. Se emplean
dos tipos de unipuncion, de doble bomba o mono bomba.

Unipunciéon Doble Bomba: Es el mejor sistema ya que la extraccion y devolucion
de la sangre son muy parejas, pero se agrega una segunda Bomba de Sangre B2,
un compartimiento para la expansion y un sensor adicional de presion, para medir
su presion Pu. La Bomba de Sangre B1 extrae la sangre del paciente mientras la
otra Bomba B2 esta detenida, haciendo que la Presion de Unipuncion Pu se eleve,
utilizando un compartimiento de expansion. Cuando se llega a cierto valor de Pu, la
Bomba B1 se detiene y B2 comienza a devolver la sangre al paciente, aliviando la Pu.
Una vez que se llega al valor minimo de Pu seleccionado, se repite el proceso.

Unipunciéon Mono Bomba (o Clic-Clac): Utiliza s6lo una bomba, mientras que el
circuito se cierra mediante una Pinza Venosa que ocluye la tubuladura. La presion
medida ahora es la Presion Venosa Pv dentro del purgador. Al funcionar la bomba
B1 con la pinza a la salida del purgador cerrada aumenta la presién Pv, hasta que
se llega a un limite superior prefijado. Luego al detener la bomba la presion Pv se
libera y desciende cuando se abre la Pinza Venosa, repitiéndose luego el proceso en
forma secuencial. Este procedimiento no es tan parejo como el anterior, sobretodo
en el momento de devolver la sangre al paciente.

Purgador: Una vez que la tubuladura arterial (roja) se conecta a la membrana,
la sangre sale por el otro extremo a través de la tubuladura venosa (azul). En la
membrana, al haber dos conexiones del circuito de sangre es factible que pueda
accidentalmente entrar aire al torrente sanguineo en los puntos de aporte, aire que si
llega al paciente puede traer varias complicaciones como por ejemplo una embolia.
Para evitarlas, se dispone de un compartimiento llamado Purgador o Atrapa-bur-
bujas (Figura 9.10), de modo que el aire al ser mas liviano que la sangre tiende a
quedar en la parte superior. En la parte inferior dentro del purgador también existe
un filtro, para que micro burbujas que puedan llegar hasta ahi queden atrapadas y
al unirse a otras vuelven a subir.

Medida de Presion Venosa: Es el control de la presion venosa (Pv) en el Purgador,
es decir la presién con que se devuelve la sangre al paciente. Esta presion serd
positiva siendo este control obligatorio. Funciona de manera similar al Medidor de
Presion Arterial, salvo que su rango en general es de -50 a + 500 mmHg (medida
manométrica). Se pueden fijar los limites superior e inferior dentro del cual debe
operar, dando alarma en caso de extenderse de los mismos, y deteniendo B1.
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En caso de falta de sangre, al descebarse B1, también va
! a descender la Presion Venosa (Pv), dando entonces alarma
y parando la bomba B1. En el otro sentido, al flujo sangui-
neo se le opone la resistencia venosa que se ejerce al intentar
retornar la sangre al torrente sanguineo del paciente, lo cual
depende en general del paciente, de la fistula y del diametro
interior de la aguja. A mayor resistencia, mayor indicacion
de presion venosa, y si supera ciertos limites se da alarma
y se detiene B1. El funcionamiento del sensor de presion
T o es el de una placa con un divisor resistivo adosado tipo
Puente de Wheatstone, como el ya visto para el Medidor
de Presion Arterial.

Detector de Aire: De todas formas, si por algin motivo
FILTRE) ATFAF vinieran muchas burbujas pudiendo correr el riesgo de
salir por la parte inferior del purgador, se instala un siste-

Figura9.10-Purgador ma Detector de Aire (también llamado Detector de Nivel)

o atrapa-burbujas. Se

trata de un comparti- que funciona por Ultrasonido (Figura 9.10). Este sistema
miento mas ancho que utiliza la propiedad del sonido de trasmitirse a diferentes
la tubuladura donde el locidad liquid | 1 ai

aire puede separarse velocidades en un liquido como la sangre, y en el aire,
por gravedad y accionar traduciéndose esa diferencia de velocidad en un desfasaje
un detector de aire por entre una sefial que va directa entre el emisor y receptor,

ultrasonido. y la misma sefial que pasa a través de la sangre con aire.

El emisor y receptor son dos elementos iguales piezoeléc-
tricos: uno emite un sonido al recibir la sefial, y el otro genera una sefial al recibir
el sonido. Normalmente y al igual que otros sistemas en equipos biomédicos, este
sistema es redundante, por lo que se envian dos sefiales en forma secuencial, y se
analizan por medio de circuitos diferentes. En caso de detectarse aire en la sangre,
se da alarma, se pinza inmediatamente la tubuladura venosa (para evitar que el aire
pase al paciente) y se dispone a detener la Bomba de Sangre B1, para que no se
genere una presion Pv creciente en el purgador.

Pinza Venosa (Clamp): Para evitar que posibles burbujas de aire puedan llegar al
paciente, el Detector de Aire sensa el pasaje de aire y da alarma, pero es necesario
instalar un sistema de Pinza para la tubuladura Venosa, que la ocluya en forma in-
mediata (Figura 9.11). Normalmente es posible destrabar la pinza manualmente, en
caso de desmontar la tubuladura para retrasfundir la sangre al paciente. Esta pinza
actia en forma rotatoria o por traslacion de un piston y es generalmente operada
por un potente electroiman.

Detector Optico: Este Detector no es estandar en los equipos de hemodiélisis y su
funcién es detectar la presencia de sangre en la tubuladura venosa. En caso de no
haber sangre y haber suero, la Hemodialisis atin no ha comenzado, y se encuentra en
cebado de tubuladuras. Una vez que la sangre comienza a fluir por las tubuladuras,
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al llegar a este punto el equipo la detecta y da por comen-

caHoRE [+ PINEA
zada la dialisis, para el conteo del tiempo. Al finalizar el e ‘ll R
tiempo, se comienza la retransfusion de sangre al paciente, . W L
llendndose nuevamente la tubuladura con suero. Una vez e s R
que se detecta el suero en este punto, se da por finalizada ikl -
la retransfusion. Por lo explicado, este Detector Optico El—
(Figura 9.11) no necesita ser muy riguroso, y esta forma- =1, |
do por un sensor 6ptico, con un emisor de luz infrarroja 7 |vj"'r
(tipo Led) y un receptor infrarrojo (tipo fototransistor o ] ; W
fotodiodo) que mide la turbidez del liquido que, al estar i k. s

mas oscuro atenua la sefial, que hace cambiar el detector

de estado Figura 9.11 — Pinza

Venosa y Detector Optico.

9.10 CIRCUITO DE BANO

Ademas del circuito de sangre, para realizar la diélisis se debe hacer circular un
bafio por el otro lado de la membrana semipermeable, de modo que se produzca el
intercambio con la sangre. A través de la membrana el intercambio se produce por
tres procesos, Gradientes de Concentracion, Osmosis y Gradientes de Presion.

Habiendo gradientes de concentracién, las concentraciones de los iones tienden a
igualarse por difusion entre el circuito de sangre y el circuito de bafio. La difusion
se da desde donde hay mas iones Sodio hacia donde hay menos iones.

La 6smosis es un proceso en el cual los liquidos que pueden pasar a través de la
membrana disuelven ciertos iones del otro lado (estos iones normalmente no la
atraviesan) y una vez disueltos la pueden atravesar de regreso.

Los gradientes de presion generan una Presion Transmembrana (PTM, o TMP
por su sigla en inglés) que es negativa. Esta TMP = Pb — Pv <0, es decir la presion
del bafio menos la presion venosa, y al ser negativa se utiliza para extraer liquido
sobrante de la sangre, en un proceso llamado Ultrafiltracion (ver 9.4).

Estos tres procesos logran las dos tareas de la Dialisis, que son purificar la sangre
y extraer el liquido que no es eliminado por la orina. Como referencia en cada dialisis
y dependiendo del paciente, se pueden extraer entre 0 y 6 litros, que es el excedente
del liquido que el paciente adquiri6 en los dos o tres dias entre tratamientos (hay
pacientes que ingieren poco liquido, por estar en dietas estrictas, y ademas puede
ser que sus rifiones algo funcionen y eliminen al menos parte del liquido). Para me-
jorar el proceso de intercambio, se realiza la circulacion de bafio a contracorriente
con respecto a la sangre. Se ha comprobado que al circular en el mismo sentido se
produce una saturacidn del bafio, reduciendo la eficiencia de la diélisis.

Por lo expresado el bafio debe ser un preparado especifico, de modo de apor-
tarle al paciente los iones que le falten y extraerle los que tiene en exceso, es decir
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que el preparado debe ser lo mas parecido posible a la composicion deseada de la
sangre. Para la preparacion del bafio se utiliza agua tratada, no agua comun ya que
contiene de por si iones que pueden no ser deseables para el paciente (por ejemplo
aluminio). El agua utilizada es filtrada previamente en filtros de arena y de carbéon
y desionizada por ésmosis inversa. Esta agua tiene un grado de pureza bastante
elevado y su contenido de iones es muy bajo para no afectar el bafio.

El bafio total utilizado en una dialisis de 4 horas, mas 30’ de preparacion, para
un flujo de bafio de 500 ml/min = 0,5 1/min = 30 I/h, es de unos 150 litros. Los
primeros equipos contaban con un gran recipiente tipo batea (algunos actualmente
todavia en uso en Uruguay) en los que se preparaba la cantidad total de bafio (150
a 180 litros), vertiendo el concentrado y mezclandolo con una especie de remo. Se
hacia la dilucién en forma volumétrica y se verificaba el estado correcto del bafio
mediante analisis de iones de laboratorio o midiendo la conductividad del bafio.
Actualmente todos los equipos realizan su propia dilucion, ya sea en forma volu-
métrica o bien por medida de conductividad. Los preparados que se diluyen en agua
tratada se presentan o bien en forma de concentrado liquido o bien de preparado
en polvo. Se utilizan basicamente dos tipos de bafios, el de acetato y el de acido
con bicarbonato.

Baiio de Acetato: Este tipo de bafio casi no se usa actualmente ya que es poco
tolerado por los pacientes. Utiliza un concentrado tnico diluido en agua tratada
en la relacion 1+34, es decir 1 parte de concentrado en 34 de agua, o dicho de otra
forma 1:35, aunque existen otras posibles diluciones. El concentrado de acetato
puede contener:

+ * e + I Acetato”
mmol/l mmol/l mmol/l mmol/l mmol/l mmol/l
138 2,00 1,750 0,50 109,50 35,00

También se dispone de concentrados con otras proporciones de Na* (entre 135y
140 mmol/l), o ricos en K*, o con glucosa, segun el tipo de tratamiento. En realidad
el Sodio, Potasio, Calcio y Magnesio estan en forma de Cloruros, por lo que todos
aportan Cloro.

Baiio de Acido y Bicarbonato: Se emplean dos concentrados, uno 4cido y otro
basico con bicarbonato. Se realiza la dilucion en puntos diferentes del circuito hi-
draulico para evitar que los concentrados se combinen entre si (el proceso quimico
de combinacion hace que se precisen dos concentrados y no alcanza con uno Gnico).
Por lo general el concentrado &cido viene para ser diluido en 1:35, mientras que el
bicarbonato para ser diluido aproximadamente 1:28,57, pero existen otras combi-
naciones de dilucion. El concentrado de Acido puede contener:

Na* K* Ca* Mg* Cr Acido Acético
mmol/l mmol/l mmol/l mmol/l mmol/l mmol/l

79,0 2,0 3,5 1,5 86,0 4,0
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También se dispone de concentrados con otras proporciones de Na* (para sumar
con el concentrado de bicarbonato entre 135 y 140 mmol/l), o ricos en K*, o con
glucosa, segun el tipo de tratamiento. A veces en lugar de acido acético se utiliza
acido lactico, en proporciones similares. En realidad el Sodio, Potasio, Calcio y
Magnesio estan en forma de Cloruros, por lo que todos aportan Cloro. El concen-
trado de Bicarbonato puede contener:

Na* Cr Bicarbonato
mmol/l mmol/l mmol/l
59,0 20,0 39,0

Acda también el Sodio esta en forma de Cloruro (NaCl) y también con el
Bicarbonato (Bicarbonato de Sodio) por lo que ambos aportan sodio. Como se ve,
este bicarbonato junto con el 4cido anterior suma 138 mmol/l de Sodio.

La dialisis Bafio de Acido y Bicarbonato es la que se utiliza actualmente (en
Uruguay al menos en un 80 %) ya que es mejor tolerada por los pacientes durante
el propio tratamiento, conlleva mejoras en la vida diaria y tiene mayor esperanza
de vida.

DILUCION DE CONCENTRADOS

De todos los componentes citados, el sodio tiene un papel preponderante del punto
de vista eléctrico, ya que el agua sin sodio practicamente no conduce electricidad,
mientras que el agregado del sodio la hace conductora. Dado que existe una gran
linealidad entre el sodio y la conductividad del liquido, puede ser evaluado por
mediciones de conductividad eléctrica. Una buena medida de la cantidad de sodio
da una idea si el aporte de los concentrados fue correcto. Como los concentrados
son fabricados por laboratorios, el resto de los componentes se mantendra en la
misma proporcion, ya que el equipo lo tnico que varia es la dilucion y por ende la
concentracion. Por lo tanto, algunos equipos utilizan la medida de conductividad
para la regulacion del aporte de cada concentrado. Otros equipos prefieren realizar
la dilucion en forma volumétrica, que en principio seria lo mas adecuado ya que
los laboratorios fabrican los concentrados de esa forma, o sea para ser diluidos en
cierta proporcion (por ejemplo 1 + 34) y no para dar cierta conductividad.

CONCENTRACION DE ION HIDROGENO (pH)

Puede surgir un problema si al hacer ambas diluciones el equipo falla en la pro-
porcion de uno de los concentrados. En efecto, como el concentrado bicarbonato
aporta menor cantidad de sodio que el acido, una reduccion en la proporcion de
bicarbonato afecta en menor proporcidn al sodio total, y por ende a la conducti-
vidad. Como resultado, el pH de la mezcla sera considerablemente menor, lo que
puede producirle una acidosis al paciente. El equipo de dialisis no mide el pH, pero
si puede evaluar la proporcion entre el concentrado acido y el bicarbonato. Como
recordatorio, el pH mide la concentracion de i6n hidrogeno. El i6n hidrogeno es una
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de las sustancias mas activas que existen, por lo que la velocidad de casi cualquier
reaccion quimica es afectada por la concentracion de iones hidrogeno que haya
alrededor. El ser humano depende de miles de reacciones quimicas en la sangre,
cuyas velocidades deben ser las convenientes, por lo que la concentracion deseable
se ubica un poco del lado alcalino (mayor de 7), mas que en la neutralidad del pH
7. Si la concentracion de hidrogeno se eleva un 35 % o se reduce en un 25 %, la
quimica corporal se altera lo suficiente como para producir la muerte. La variacion
representada es logaritmica, es decir, una solucién con pH 6,0 tiene una concen-
tracion de iones hidrogeno 10 veces mayor que la neutra, mientras que una con pH
8,0 tendra diez veces menor concentracion de iones hidrogeno. El pH de la sangre
es del orden de 7,4 y no debe bajar a menos de 7,32 ni subir por encima de 7,46 por
lo que el pH del bafio debe ser similar.

CONDUCTIVIDAD

La medida de la conductividad en un liquido es proporcional a su salinidad. En el
caso del bafio de dialisis resulta proporcional a la concentracion de sodio, de tal
manera que para una concentracion de sodio de 138 mmol/l, la conductividad a 25
°C es de unos 14,0 mS/cm y se observa una linealidad en el rango de las medidas
habituales. Como recordatorio, los materiales presentan una resistividad al paso de
la corriente, que se mide en ohm.m (Q.m). Para una cierta longitud del material
por la cual circula la corriente, se obtiene la resistencia de ese material, medida en
ohm (Q). Analogamente, se puede hablar de conductancia de un material, definida
como la inversa de la resistencia, que se mide en 1/ohm o mho, o Siemens (S). Por
lo tanto, se define la medida de conductividad como la inversa de la resistividad,
es decir en 1/ohm.m, o bien en mho/m o en S/m. A fin de obtener un numero que
refiera a la concentracion de sodio (salvo en un factor 10), la unidad utilizada en
un equipo de dialisis es por convencion mS/cm, en lugar de S/m.

La conductividad, al igual que la resistividad depende de la temperatura del
material. La temperatura del bafio es ajustable en cierto rango, por lo que la indi-
cacion o control de conductividad varia también. Para ello, se extrapolan todas las
medidas de conductividad a 25 °C, de modo que la indicacion no variara al ajustar
la temperatura. Como referencia, la variacion de conductividad es de un 2 % por
grado de temperatura C, que representa un valor muy alto para no ser compensado.
Normalmente dentro del equipo parte del flujo limpio es recirculado, hecho que
estabiliza la conductividad, evitando oscilaciones que darian frecuentes estados de
alarma.

MEDIDA DE CONDUCTIVIDAD

Para el control de la concentracion de sodio en el bafio, el equipo de dialisis debe
medir la conductividad en el bafio, mientras circula. Para ello se utiliza una Celda
de medida, consistente en un tubo con dos anillos de material conductor (puede
ser carbon) ubicados a una cierta distancia y entre los cuales se mide la resistencia.
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Para la medida de la resistencia se utiliza la Ley de Ohm: se hace circular una cierta
corriente y se mide el voltaje entre los anillos (o podriamos aplicar un cierto vol-
taje y medir la corriente que circula). Algunos equipos disponen de una segunda y
tercera celdas que se emplean para la regulacion de la mezcla de los concentrados
acidos y bicarbonatos, midiendo primero el aporte de sodio por el concentrado
acido, y luego el aporte total de ambos concentrados. En este caso los equipos
pueden usar bombas del tipo peristaltico para el ingreso de los concentrados, cu-
yas revoluciones son reguladas segtn la conductividad lograda. También cuando
se utilizan concentrados en polvo, se pueden realizar medidas de conductividad
para determinar el grado de saturacion del liquido obtenido al mezclar el polvo
con el agua tratada. El valor central de conductividad es 14 mS/cm y se pueden
fijar limites de alarma inferiores y superiores (es conveniente que no baje de 13,5
ni supere los 15 mS/cm, pero es el médico que fija estos limites de acuerdo al
paciente y al tratamiento).

MEDIDA DE TEMPERATURA

Para el control y medida de la temperatura del bafio, se colocan sondas de medida
en el bafo, cerca de las celdas de conductividad, ya que también se utilizan para
la compensacion a 25 °C. Los sensores son resistencias calibradas que varian su
valor con la temperatura, en forma lineal en cierto rango, llamadas termistores. Los
mas comunes son del tipo PT100, que significa que a temperatura de 25 °C son
de 100 ohm, y varian en forma positiva, es decir aumentan su valor al aumentar la
temperatura. Existen termistores con otros valores iniciales y también del tipo NT,
es decir que disminuyen su valor al aumentar la temperatura.

La temperatura del bafio debe ser regulada con bastante precision (del orden de
0,1 °C), ya que de ésta depende la temperatura de la sangre del paciente. Ademas
como el circuito sanguineo es extracorporeo, con un bafio frio la sangre se enfriaria
y se produciria una hipotermia. Se indica la temperatura en una escala con valor
central en 37 °C, es ajustable y se pueden fijar limites de alarma (ademas de los
limites internos de control del propio equipo). Se obtiene el aumento de la tempe-
ratura con un calentador en contacto con el agua, mediante una resistencia blindada
(del orden de los 1.600 W) controlada mediante optoacopladores para asegurar el
aislamiento galvanico en forma redundante (blindaje y optoacopladores). También
es comun encontrar en algunos equipos intercambiadores de calor entre el bafio que
se desecha a 37 °C y el agua que entra entre 15 y 20 °C. De esta forma se obtiene
un ahorro energético y ademas se logra estabilizar mejor la temperatura, ya que la
diferencia entre la temperatura de entrada del agua fria y la temperatura final de
37 °C es menor.



180 José Pedro Podesta y Liliana Gadola

9.11 CIRCUITO DE BANO ABIERTO

Muchos equipos utilizan un sistema basado en el circuito del esquema de Circuito
Abierto de la Figura 9.12. En este caso el bafio se prepara con la dilucion correcta
de concentrados acido y bicarbonato, se controla su conductividad y su temperatura,
pasa por el paciente para el intercambio en la membrana semipermeable y finalmente
se desecha al drenaje.
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Figura 9.12 — Circuito de Bafio Abierto.

VALVULAS SOLENOIDE

Las valvulas solenoide tienen un émbolo que las acciona y estan presentes en todo
equipo. El émbolo conforma el nucleo de un electroiman arrollado a su alrededor,
que al energizarse lo obliga a moverse, operando la valvula. Disponen ademas de
un resorte que lo lleva a su posicion inicial cuando se desenergiza. Habitualmente,
estas valvulas son Normalmente Cerradas, de modo de no ofrecer pérdidas de agua
ante el fallo de energia y son alimentadas por una tension de 24 Vcc, pero existen
otros valores, siempre inferiores a 50 V de tension de toque.

BOMBAS DE FLUJO Y SUCCION

Las bombas de flujo y succion deben ser capaces de bombear flujos altos (hasta 1,5
a 2 1/min, dado que se producen recirculaciones dentro del equipo) y a presiones
a veces superiores a los 2 Kg/cm?. Para lograr los flujos y presiones deseados se
utilizan bombas de engranajes (Figura 9.13), tanto de impulsion para forzar el flujo
como de succidn para obtener una presion negativa o degasificadora. Como la pre-
sion dentro del circuito de bafio debe ser negativa para obtener una ultrafiltracion
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(o sea extraccion de liquido del paciente), se debe regular la bomba de succion a
mayor potencia que la de impulsion.
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Figura 9.13 — Bomba de Engranajes. Consiste en una cavidad con dos engranajes que se acoplan
entre si y sellan las paredes de la cavidad. A la derecha la representacion esquematica de la bomba
de engranajes.

La bomba de engranajes no es volumétrica pero obtiene una mayor potencia y
continuidad que la de solenoide. Consiste en una cavidad con dos engranajes que
se acoplan entre si y sellan las paredes de la cavidad (Figura 9.13). Como el acople
entre los engranajes forma un sello diente a diente, el liquido no puede circular por
la parte central, y los volimenes atrapados en cada espacio que queda entre los dien-
tes y la pared lateral debe salir por la salida de la bomba. Estas bombas no podrian
bombear contra una obstruccion, ya que ante la posibilidad de bloquearse el motor
se detendria y se quemaria. Por tal motivo o bien poseen una recirculacion interna
o bien debe colocarse una valvula externa que permita la recirculacion cuando se
supere cierta presion a la salida (valvula de alivio). Los engranajes deben ajustar
perfectamente entre si, por lo que no pueden ser de materiales rigidos como el acero,
sino que se utilizan fibras de carbono y otros materiales flexibles. A medida que los
engranajes o la cavidad sufran desgaste, la eficiencia de la bomba disminuye ya que
el liquido empieza a recircular por la parte central.

DEGASIFICACION O DEAREACION

En todo sistema hidraulico se estd expuesto a tener pérdidas de agua donde hay
presion positiva, o entradas de aire donde hay presion negativa. Al existir conec-
tores que se conectan y desconectan a la membrana semipermeable y lugares de
introduccion de concentrados, es muy factible que pueda ingresar aire al sistema
que debe ser eliminado. Para ello se intercalan en el circuito tanques de expansion
del liquido, o compartimientos atrapa burbujas, de modo que el aire quede atrapado
y pueda ser eliminado mediante alguna bomba de extraccion o valvula de alivio.
Se realiza la deteccion del aire normalmente por contacto del nivel del agua con
un par de electrodos. En caso de detectarse un circuito abierto entre los electrodos,
significa que el agua no los cubre y debe ser extraido el aire. Se ubica la deteccion
del aire luego de los puntos de introduccion de los concentrados, y en lo posible
luego de los conectores de la membrana semipermeable. El agua tratada es desioni-
zada y por lo tanto muy poco conductora del punto de vista eléctrico, pero vuelve a
ser conductora por el aporte de los concentrados, que introducen iones de sodio, y
entonces la medida de conductividad permite detectar aire entre los electrodos.
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PRESION TRANSMEMBRANA O DE ULTRAFILTRACION

La Presion Transmembrana (PTM o TMP en inglés) es la presion del liquido de
dializado, es negativa y en general se mide en mmHg. Sus valores pueden oscilar
entre —100 y =300 mmHg y se dispone de una escala en la cual se pueden ajustar
los limites de alarma. En los equipos con circuito abierto, la TMP es la responsable
de lograr la Ultrafiltracion del paciente, es decir la extraccion de liquido, que es tan
importante como la dialisis misma. Un paciente que no orina porque sus rifiones
no funcionan correctamente, puede traer al principio de la dialisis entre 2 y 6 Kg
de mas respecto a su peso normal o “peso seco”. Con todo, hay pacientes que casi
no traen peso extra, y por otro lado se han dado casos de hasta 12 Kg de peso extra
(para estos casos es necesario realizar una dialisis mas larga para lograr la extraccion
total del liquido, o bien realizar mas de 3 didlisis semanales).

Se define entonces: TMP = Pbafo — Pvenosa = Pb — Pv <0

La Pv es siempre positiva y la Pb en general es negativa, por lo tanto resulta
TMP < 0. Segtn la TMP ajustada (que ya puede tener en cuenta la Presion Venosa
del Paciente), la superficie de intercambio y el coeficiente de ultrafiltracion de la
membrana, se puede estimar cuanto liquido el paciente puede perder por hora. Al
finalizar la dialisis se vuelve a pesar al paciente y se ve efectivamente cuanto ha
perdido de peso y si tiene relacion con el peso seco. Para los pacientes que casi no
deben perder peso, la TMP debe ser casi nula, por lo que la Pbafio entonces sera
positiva para compensar la Pvenosa, y asi no extraer liquido al paciente. La medida
de la presion se realiza en el circuito de bafio, mediante un sensor de presion similar
al que se usa para presion venosa y arterial, ya visto anteriormente (ver 9.9).

SISTEMAS DE ULTRAFILTRACION CONTROLADA

Algunos equipos incluyen un sistema de ultrafiltracion controlada, incorporando
una celda especial por la que circulan ambos liquidos, el que entra al filtro y el que
sale, midiendo el flujo magnético de cada uno y obteniendo la diferencia. Dado que
el sodio es conductor, al circular corriente en un sentido y en el otro producen flujos
magnéticos opuestos. La diferencia de ambos flujos magnéticos es proporcional a
la diferencia de caudal, o bien da la medida de la diferencia de volumen entre el
bafio que sale del paciente y el que entra. Estos equipos permiten entonces ajustar
el volumen de ultrafiltracion total, en litros o mililitros, o la ultrafiltracion horaria,
en litros/hora o mililitros/hora. La medida del flujo magnético diferencial se va
acumulando para controlar si los valores prefijados coinciden con los obtenidos,
y segun la diferencia se actiia sobre la TMP. Si bien el sistema funciona con bue-
na precision, es un sistema complejo que necesita muchos ajustes periddicos. En
ocasiones, este sistema, dado que debe ir compensando hacia arriba o hacia abajo
variando la TMP, puede producir variaciones que a pesar de no ser muy bruscas, el
paciente las acusa y puede sentir calambres y/o hipotensiones.
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DETECTOR DE FUGA DE SANGRE

Una falla que puede ocurrir, por suerte no muy frecuente, es que el capilar tenga
una pérdida de sangre, produciéndose una merma de hematocritos durante la he-
modialisis. Esta falla puede suceder con mas frecuencia cuando se utilizan mas de
una vez los capilares, pensados para un solo uso. Como consecuencia, el equipo
debe ser capaz de detectar una fuga de sangre, para lo cual incorpora un detector
optico que analiza el cambio de coloracion del bafio. Los primeros equipos solo
detectaban turbidez, por lo que alcanzaba con un emisor infrarrojo tipo Led y un
receptor infrarrojo tipo fotodiodo o fototransistor. Los detectores actuales son mas
complejos, mas seguros € incluyen un autoajuste.
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Figura 9.14 — Detector de fuga de sangre. A la derecha la representacion esquematica del detector
de fugas.

Para discriminar si la turbidez se debe a sangre o a otros elementos, se incorpo-
ra una doble deteccion, una en color rojo y la otra en color verde (por ser el color
complementario del rojo), evitando falsas alarmas. El rayo de luz infrarroja ademas
de atravesar el liquido de dializado circula por un camino externo, incidiendo en el
receptor a modo de referencia de como parti6 (Figura 9.14). Asi se logra un autoajus-
te de variaciones que puedan darse debido a suciedad en el emisor o el receptor,
0 a la reduccion de perfomance o deriva de los componentes. Algunos detectores
utilizan rayos infrarrojos que atraviesan el liquido y del otro lado se encuentra el
receptor, pero otros optan por emitir y recibir del mismo lado, colocando un espejo
al otro lado del compartimiento. Analizaremos cuando debe un detector dar alarma.
Para ello discriminaremos entre dos tipos de fugas de sangre, pérdidas de sangre
menores y pérdidas de sangre masivas.

Pérdidas de sangre menores: Son debidas a la ruptura de uno o mas capilares en
el filtro. En este caso las pérdidas son de 0,1 a 2 ml/min. Notese que una pérdida
de 0,1 ml/min, en 4 horas = 240 min, s6lo causara una pérdida de 24 ml de sangre,
lo cual puede considerarse despreciable comparado con los 5 litros de volemia de
un adulto. El estandar de seguridad para Dialisis (ISO / IEC 60 601-2-16) fija la
pérdida maxima tolerable en 0,5 ml/min de hematocritos. Dado que la sangre, ain
en bajas concentraciones, produce una gran coloracion, los equipos por lo general
aplican al estandar un factor de seguridad de 2, y permiten una pérdida de solamente
0,25 ml/min (es decir unos 60 ml durante el tratamiento). La alarma detecta pérdidas



184 José Pedro Podesta y Liliana Gadola

superiores a 0,25 ml/min y da una indicacién sonora y visible en forma periddica,
pero permite terminar la dialisis.

Pérdidas de sangre masivas: Son debidas a la ruptura o desacople del cabezal del
filtro, donde se juntan todos los capilares, y las pérdidas son superiores a los 100
ml/min. Una vez que se detecta una fuga masiva de sangre, se debe cortar el flujo de
baio y la ultrafiltracion, parar la bomba de sangre y presionar la pinza venosa, a fin de
evitar grandes pérdidas. Una vez cambiado el capilar, se puede retomar la dialisis.

DIALISIS SECUENCIAL O DIALISIS SECA

Se emplea la dialisis secuencial cuando es necesario extraerle una gran cantidad
de liquido al paciente y en general cuando el peso extra traido por el paciente es
superior a 6 Kg. Esto implica que la ultrafiltracion horaria seria superior a 1,5 I/hora,
que no siempre es tolerado por los pacientes, ya que debe tolerar simultdneamente
que se le extraiga liquido y a su vez que se purifique. La dialisis secuencial con-
siste en una dialisis en la cual se corta el flujo de bafio (en realidad no se dializa,
solo se ultrafiltra) y se pueden obtener ultrafiltraciones horarias entre 2 y 3 1/hora.
Como durante ese periodo el paciente no se dializa, esto no se realiza durante todo
el tratamiento, sino por lo general durante lapsos de 30 minutos, en dos a cuatro
periodos. Antiguamente se realizaba manualmente, pero actualmente los equipos
incluyen programas de dialisis secuencial o dialisis seca.

9.12 CIRCUITO DE BANO CERRADO

El circuito de bafo cerrado introduce el concepto de volumen de bafio controlado
y confinado en un “circuito” intermediario entre el circuito de sangre y el del bafio
que es generado a partir del agua tratada y luego drenado (Figura 9.15). Vimos que
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un volumen controlado de liquido de baio.
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se puede controlar la dilucion de los concentrados por conductividad o en forma
volumétrica. El sistema de dilucion volumétrica sélo es posible si el volumen de bafio
que circula tiene un valor fijo, y de esta forma se utiliza una bomba volumétrica para
el aporte de cada concentrado. Para lograr la dilucion volumétrica las bombas para
los concentrados deben ser volumétricas, es decir que deben bombear un volumen
constante (aunque ajustable) en cada ciclo de bombeo.

BOMBAS DE CONCENTRADO

Las Bombas volumétricas utilizadas en general son las Bombas de Piston que bom-
bean un volumen determinado segun el recorrido del piston. Funcionan en base a
dos valvulas, una de entrada y otra de salida. Cuando el piston retrocede, la valvula
de entrada permite el pasaje de liquido que llena la cavidad del cilindro que va de-
jando el piston (entre tanto la valvula de salida permanece cerrada). Al avanzar el
piston, sucede lo inverso, queda bloqueada la valvula de entrada y el liquido sale
por la de salida (Figura 9.16). Cada valvula posee ademas un resorte para llevarlas
a su posicion inicial, cuya tension debe ser vencida por el liquido para que pueda
pasar a través de ellas.
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Figura 9.16 — Bomba volumétrica o de piston. Cuando el piston retrocede, la valvula de entrada
permite el pasaje de liquido que llena la cavidad del cilindro que va dejando el piston y al avanzar el
piston, sucede lo inverso. A la derecha la representacion esquematica de la bomba volumétrica.

El recorrido del piston es logrado con un electroiman en un sentido y un resorte
que lo vuelve a la posicion inicial. La calibracion del volumen se realiza manual-
mente con una tuerca sobre el eje roscado del piston, que limita en mas o menos
su recorrido. Otros de mayor precision obtienen su recorrido con un motor paso a
paso que lo hace avanzar y retroceder. La calibracion del volumen se realiza elec-
tronicamente aumentando el movimiento del motor paso a paso.

El problema es que debemos obtener un volumen constante en un bafio que circu-
la a un flujo de unos 500 ml/min sin detenerse, o bien que los tiempos de detencion
sean lo suficientemente pequefios. Por esto se emplea un circuito cerrado de bafio
que incorpora una Camara de Balance.

CAMARA DE BALANCE

Para lograr un circuito cerrado se crea una Camara de Balance, compuesta por una
membrana impermeable y flexible que divide la camara en dos cavidades cuyos
volumenes en conjunto suman el volumen constante de la camara (Figura 9.17).
Mediante un juego de cuatro electrovalvulas que operan de a dos en forma alternada,
se selecciona la entrada y salida a cada cavidad. En un semiciclo se llena una cavidad
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y el liquido entrante a una cavidad impulsa al liquido de la otra cavidad a salir. En el
otro semiciclo sucede lo inverso y ambos liquidos nunca se mezclan, sin contami-
nacion posible entre el liquido “limpio” (o sea antes del paciente) y el “sucio” (o sea
después del paciente). Como el volumen del liquido que va entrando a una cavidad
es exactamente igual al que va saliendo de la otra, el volumen total de liquido es
constante. El volumen transferido en cada semiciclo es igual al volumen total de la
camara de balance, el cual depende de cada equipo y es del orden de los 30 ml.

oy

Figura 9.17 — Camara de balance. En un semiciclo se llena una cavidad y el liquido entrante a una
cavidad impulsa al liquido de la otra cavidad a salir gracias a la deformacion de la membrana que se
“pega” alternativamente a las dos concavidades de la camara.

El flujo transferido sera de unos 30 ml, pero el flujo de bafio limpio es la mitad,
y la otra mitad es bafio sucio, por lo tanto habria que hacer el doble de semiciclos.
Por ejemplo, para lograr un flujo de 500 ml/min, debe ocurrir un semiciclo cada 1,8
segundos, y variando la cantidad de semiciclos se puede variar el flujo. El incon-
veniente que presenta es que el flujo sélo circula por el paciente durante la mitad
del tiempo, ya que durante la otra mitad se esta enviando el bano sucio al drenaje.
Para mejorar esto se incorporan dos camaras de balance en paralelo, de modo que
una funciona al revés que la otra, y el flujo entonces es més continuo. Mientras una
camara saca el bafo sucio, la otra hace circular bafio limpio al paciente, y viceversa.
Los tiempo sin operacion (“dead-time”) ahora son los tiempos de operacion de las
electrovalvulas, lo que hace que el flujo sea lo suficientemente continuo como para
que el paciente no note la intermitencia.

ULTRAFILTRACION

Se incorpora ahora una bomba de ultrafiltracion, que saca directamente liquido antes
de la camara de balance y la envia al drenaje. Como el circuito es cerrado, es decir
con un volumen fijo dentro del equipo, al extraer liquido mediante una bomba, este
liquido so6lo puede provenir del circuito externo, es decir del paciente, lograndose
la ultrafiltracion. Se utiliza una bomba volumétrica como las de los concentrados,
que saca un pequefio volumen (1 ml) en cada pulso. De esta forma se obtiene una
ultrafiltracion muy pareja y suave que es muy facilmente tolerada por los pacientes.
En este caso, no se utiliza la TMP (presion transmembrana) para la regulacion de la
ultrafiltracion, sino que es su consecuencia directa. Se mide y se muestra con limites
de alarma. Por ejemplo, si el filtro estuviera tapado, la TMP empezaria a descender
llegando a — 500 mmHg, que desencadena la alarma del equipo.
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9.13 OPERACION Y MANTENIMIENTO

ESTERILIZACION DEL EQUIPO

Como se expreso anteriormente, las Tubuladuras y Filtro Dializador son exclusi-
vos de cada paciente y se limpian luego de cada sesion de dialisis. Esto se aplica a
todos los equipos, y lo que debe desinfectarse entre paciente y paciente es la parte
hidraulica. De todas formas, no hay flujo de virus ni bacterias a contracorriente, por
lo que la posibilidad de contaminacién es muy baja. Previo a cada desinfeccion, el
equipo hace un Aclarado, es decir una circulacion de agua limpia para eliminar los
restos de concentrados.

Se hacen dos tipos de desinfecciones: la desinfeccién por calor, que eleva la
temperatura del agua a cerca de 90 °C y la hace circular durante 10 a 15 minutos
y la desinfeccion quimica que puede ser con Formol, Hipoclorito, o peréxido de
hidrogeno dosificado dentro del equipo y que se hace circular también durante 10
a 15 minutos. Al finalizar cualquiera de las desinfecciones, se hace un lavado para
asegurar que no queden restos de desinfectantes, o partes muy calientes dentro del
equipo. Todo el proceso dura entre 30 y 35 minutos. Si el desinfectante esta siempre
conectado al equipo, se agregan controles de entrada de desinfectante para verificar
que no ingrese durante el tratamiento. Estos controles pueden ser hechos detectando
la conductividad del desinfectante. En cualquier caso, el ingreso del desinfectante
se hace después que esté desconectado el paciente.

DESCALCIFICACION

Los concentrados utilizados producen calcificaciones que deben ser eliminadas, sien-
do lo ideal descalcificar el equipo después de cada dialisis y por lo menos una vez al
dia. Para ello se hace un proceso de desinfeccion quimica, pero esta vez con Acido
Citrico o Acido Peracético. Se finaliza con un lavado para que no queden restos.

PERFILES DE SODIO Y ULTRAFILTRACION

Hasta ahora lo que vimos son Hemodialisis en las cuales la conductividad (o con-
centracion de sodio) se mantiene constante durante el tratamiento. De igual forma,
la tasa de ultrafiltracion en litros/hora se mantiene y no varia en la didlisis.

Como el paciente viene descansado al principio y durante el proceso de dialisis
su tolerancia a la ultrafiltracion va disminuyendo, existen tratamientos en los cuales
se prefiere extraer mayor cantidad de liquido al principio y menor al final. Esto debe
acompanarse también aportando mayor cantidad de sodio al principio que al final,
manteniendo ambos promedios en lo deseado. Algunos equipos prevén entonces
programas con perfiles de sodio y ultrafiltracion en los que la grafica de UF y de Na
son rampas descendentes, o escalonamientos descendentes. También hay pacientes
que toleran una UF alta durante un corto periodo (por ejemplo 30 minutos), y luego de
un descanso de un cierto tiempo, pueden volver a tolerarlo. Para esto algunos equipos
permiten seleccionar programas con escalones alternados con tiempos de descanso.
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MODULOS ACCESORIOS

Algunos equipos incorporan modulos accesorios para realizar funciones comple-
mentarias, que nombraremos sin describirlos:

* Modulo de Temperatura (medida de temperatura corporal real del paciente y
medida de reflujo de sangre en la fistula, o sea la eficiencia de la dialisis)

*  Mobdulo de Volumen (medida del volumen real de sangre en el paciente, para
determinar cuanto aumento6 realmente y cuanto se debe ultrafiltrar)

*  Moddulo de Hemodiafiltracion (fabricacion de suero fisioldgico en linea)

* Modulo de Presion (con medida y alarma de presion Sistolica, Diastolica y
de Pulso)

9.14 DIALISIS PERITONEAL Y CICLADORAS

La dialisis peritoneal puede ser realizada manualmente o con la ayuda de una
Cicladora. Es una dialisis biologicamente mejor ya que utiliza el tejido del peri-
toneo como membrana (Figura 9.3). El tratamiento dura varias horas, en general
durante la noche, pero puede realizarse también en forma continua de 24 horas, en
forma ambulatoria.

Se ingresa al cuerpo, mediante una conexion permanente al abdomen, un liqui-
do previamente preparado en un laboratorio, con el liquido de dialisis. La misma
presion interna logra la ultrafiltracion de liquido, por lo que luego de un tiempo de
reposo, el volumen de liquido extraido es mayor que el que ingres6. Este tipo de
dialisis exige del paciente una gran asepsia, ya que la conexion permanente necesita
cuidados higiénicos constantes y rigurosos.

CICLADORA: cuando se emplea una Cicladora para la dialisis peritoneal se pro-
graman tres etapas, el ingreso de liquido, la espera y la salida de liquido.

Las funciones de la cicladora son:

» Transportar el liquido de las bolsas al paciente y al drenaje o bolsa de descarte,
mediante la gravedad

* Controlar las etapas y contar los ciclos (mediante electrovalvulas que pinzan
las tubuladuras)

+ Calentar el liquido previo al ingreso al paciente

» Pesar el liquido que ingresa y que sale para calcular la Ultrafiltracion

«  Permitir el agregado de otros elementos, en general en la “Ultima Bolsa”

* Permite realizar un ciclo extra durante el dia

Precauciones y Seguridades

* Las tubuladuras se descartan en cada uso, por lo que no hay desinfeccion de
elementos externos al paciente.

» Elpaciente y personal de enfermeria debe tener especial cuidado en la asepsia
de la conexion.
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9.15 EL FUTURO DEL EQUIPAMIENTO PARA LA DIALISIS

La Diaélisis ha ido evolucionando junto con el avance de la tecnologia, ofreciendo
mayores funciones y seguridades para el paciente. Hoy se puede asegurar que el
tratamiento de Hemodialisis es un tratamiento seguro y de mejor calidad que hace
unos afos (Figura 9.18). La expectativa de vida al inicio de un tratamiento créni-
co ha aumentado de 5 a 10 afios que era al principio hasta mas de 30 afios en la
actualidad.

Figura 9.18 — Equipos de Hemodialisis. a) Equipo antiguo con tanque. b) Equipo moderno com-
putarizado. Tratamiento de hemodialisis. En los equipos modernos, las medidas de control durante
la circulacion extracorpérea de presion arterial, flujo sanguineo, presion venosa, deteccion precoz
de presencia de aire y medidas para evitar la contaminacion son de gran importancia para asegurar
el confort y evitar complicaciones para el paciente, que se somete habitualmente al tratamiento tres
veces por semana.

Para el futuro inmediato se prevén algunos avances, que se pueden resumir en
mejoras ya no tanto en la seguridad, sino en la comodidad, la asepsia y la biocom-
patibilidad. Algunas opciones existen actualmente, pero los costos no permiten
hacerlas accesibles.

Algunos investigadores trabajan sobre equipos portatiles que puedan ser trans-
portados en el brazo, para que la persona pueda hemodializarse mientras realiza
otras funciones, evitando el desgaste de estar disponible durante 4 a 5 horas 3
veces semanales. Curiosamente el problema mayor no es la miniaturizacion, sino
la disposicion de liquidos y concentrados de poco volumen y peso para lograr el
intercambio, lo que ha demorado esta opcion.

Otras futuras mejoras no cambiaran el sistema de tratamiento, sino que mejo-
raran la asepsia. Gran parte de la hidraulica del equipo seria individual para cada
paciente, e inclusive podria descartarse en cada dialisis, evitando asi todo riesgo de
contaminacion entre pacientes, y eliminando ademas los tiempos de desinfeccion
del equipo. Esta opcidn tal vez demore en llegar a paises como el nuestro, pero sin
duda aumentaria la esperanza de vida, mejoraria la calidad de la dialisis, y evitaria
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problemas de contaminacidn entre pacientes. Si bien los costos de los insumos son
superiores, se producen algunos abaratamientos, ya que el costo de los equipos y
del servicio técnico es menor, no habria costos de desinfectantes, y se precisarian
menos equipos, ya que cada equipo permitiria realizar cuatro dialisis en un dia en
lugar de tres. Otros avances no se hacen en los equipos sino en los materiales de los
filtros dializadores, para hacerlos mas eficientes y mas biocompatibles.

Pero lo mas complicado es especular sobre el futuro no inmediato, es decir qué
puede cambiar en 10 afios mas de Didlisis. Basicamente, si uno mira 10 afios hacia
atras, podemos decir que los avances son lentos, incorporan nuevas tecnologias
pero en sus raices son lo mismo. De esta forma seguiremos teniendo hemodialisis
de 4 horas 3 veces por semana, con equipos de tecnologia electronica e hidraulica
relativamente compleja, cada vez con mas funciones y més seguros.

Pero también podemos ser un poco mas futuristas, y tal vez no se de en los
proximos 10 afios, pero creo que es lo que se debe apuntar, cuando uno piensa no
en el ingeniero que disefia un equipo de dialisis, ni en el médico que elige el mejor
tratamiento, ni en el enfermero que atiende al paciente, sino en el paciente mismo.
Siuno fuera el paciente: ;qué seria lo mejor para un paciente, lo mas biocompatible,
lo mas tolerable, 1o mas comodo?

Sin duda seria util poder disefiar un equipo lo suficientemente pequefio como
para que entre en el lugar dejado por el rifién, de bajo consumo para que utilice los
recursos del cuerpo humano, tanto energéticos, como de liquidos y de sustancias
quimicas. Es decir, que realmente haga todas las funciones que realiza un rifiéon, con
la misma calidad, precision y celeridad. Hasta ahora esa posibilidad s6lo esta dada
por los transplantes de rifiones obtenidos de donantes, que los limita mucho, y en
muchos casos con problemas de biocompatibilidad. Pero la solucion real deberia
ser una fabricacion en serie de “rifiones” biocompatibles, y quizas no estemos tan
lejos. Hace solo unas décadas que se investigan soluciones para la dialisis, y los
avances han sido notorios.
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10
BIOSENSORES

Juan Bussi

Los biosensores forman parte de un amplio conjunto de dispositivos llamados
sensores quimicos, utilizados para detectar la presencia de sustancias y medir su
cantidad en distintos medios. La simplicidad y rapidez de las medidas realizadas
son sus principales atractivos frente a técnicas instrumentales de analisis, tales
como las cromatograficas o espectroscopicas, asi como frente a otras que requie-
ren muchos pasos y uso de reactivos en cada uno de ellos. El éxito comercial de
algunas aplicaciones, como la determinacion de glucosa en sangre, ha sostenido
el interés por su estudio. Aportes de distintas areas de conocimiento, tales como
bioquimica, fisicoquimica, electroquimica, electronica e ingenieria de reactores y
de software, han sido necesarios para realizar nuevos desarrollos y aplicaciones.
La medicina ha sido hasta el presente la mayor beneficiada por las aplicaciones de
biosensores, aunque mas recientemente otras areas como las de control del medio
ambiente y de calidad de los alimentos han surgido como potenciales beneficiarios
de este tipo de tecnologia analitica. En lo que sigue se describiran nociones basicas
sobre el funcionamiento de estos dispositivos, dejando expresa constancia que
la multidisciplinaridad del tema so6lo permitird una descripcion superficial de los
distintos aspectos.

10.1 PRINCIPIOS DE FUNCIONAMIENTO

En una primera aproximacion, el funcionamiento de un biosensor tipico puede
explicarse en base a la accion combinada de dos componentes principales: el bio-
receptor y el transductor (Figura 10.1). El bio-receptor es un material de origen
biologico que reconoce una sustancia dada (analito), generando algtin tipo de evento
(por ejemplo una reaccidon quimica). El transductor es un dispositivo sensible a los
cambios ocurridos cuando el analito y el bio-receptor interactiian y emite una sefial
que se puede medir. El bio-receptor y el transductor estdn acoplados en un tnico
cuerpo material (sonda o electrodo). Todos los procesos que integran el proceso
de medida son desencadenados en forma simultanea cuando la sonda se pone en
contacto con el analito, haciendo posible la obtencion de la medida mediante una
unica operacion. Por ejemplo, la concentracion de glucosa en la sangre puede ser
medida directamente con una sonda especifica que se pone en contacto directo con
una muestra de sangre.
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Analito

Seial

Transductor | ——> )
medible

Figura 10.1 — Configuracion de un biosensor.

Bio-receptor. En los biosensores mas conocidos, el bio-receptor consiste en una o
mas enzimas puras o formando parte de otros materiales de origen bioldgico tales
como células, microorganismos o tejidos. Las enzimas son proteinas de gran tamafio
sintetizadas por células y con capacidad de catalizar distintas reacciones quimicas.
Su presencia en los organismos vivientes es fundamental para que los distintos
procesos bioldgicos transcurran normalmente.

Algunas de las propiedades tipicas de las enzimas son de especial importancia
para su uso en biosensores. Por un lado la especificidad, que significa que cada tipo
de enzima cataliza solamente un determinado tipo de reacciones. Por ejemplo las
proteasas catalizan reacciones de proteinas (mas concretamente las reacciones de
hidrolisis), pero no actian sobre otro tipo de compuestos como los carbohidratos
o los lipidos. Esta propiedad explica porqué la sefial emitida por un biosensor es
especifica para un conjunto limitado de analitos sensibles a la accion catalitica de la
enzima utilizada como bio-receptor. En el caso de la glucosa, la enzima utilizada es
la glucosa oxidasa que cataliza la reaccion de la glucosa con el oxigeno de acuerdo
a la siguiente reaccion quimica:

Glucosa + O, — H,0, + 4cido gluconico aQ

Otra propiedad de las enzimas, inherente a su condicion de catalizador, es su
regenerabilidad, que se refiere a que la enzima permanece incambiada al final de
la reaccion. Ello hace posible la reutilizacion de la sonda, con la sola precaucion
de eliminar los restos de analito y demads sustancias que quedan en la propia sonda
luego de realizada una medicion.

Transductor. El transductor convierte el evento generado por la enzima y el analito
en una sefial medible (Figura 10.2). Tipicamente, esto es hecho midiendo el cambio
en alguna propiedad derivada de la reaccion quimica. Tomando nuevamente el ejem-
plo de la glucosa, en presencia de la enzima glucosa oxidasa ocurren los siguientes
cambios: 1) disminucion de la cantidad de oxigeno; ii) aumento de la cantidad de los
dos productos, H,O, y 4cido gluconico. Los cambios en la cantidad de estos com-
puestos quimicos pueden ser detectados mediante sensores que generan una sefial
eléctrica cuantificable. La sefial asi obtenida dara lugar a la medida representativa
de la cantidad del analito.
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Figura 10.2 — Especificidad de un biosensor (TR: transductor)
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La descripcion hasta aqui realizada sobre el funcionamiento de un biosensor
permite ya comprender las principales caracteristicas de su funcionamiento que se
resumen a continuacion:

* medicion directa del analito: no se requieren manipulaciones intermedias tales
como preparacion de soluciones y de reactivos auxiliares.

* medicion in situ: para su determinacioén, no es necesario retirar el analito del
medio original. El medio no suftre alteracion luego de la medicion.

* medicion instantanea: la medida se obtiene al cabo de pocos minutos.

* medicion continua.

 capacidad de reuso ilimitado: como todo catalizador, la enzima interviene en la
reaccion del analito pero es regenerada continuamente y queda en condiciones
de actuar sobre otras moléculas del analito. Dado que la enzima permanece en
la sonda al ser separada del analito, la misma sonda puede ser reutilizada para
futuras mediciones sin necesidad de reposicion de reactivos.

10.2 ETAPAS DE CONSTRUCCION

Para la construccion de un biosensor es necesario pasar por las siguientes etapas:

10.2.1 SELECCION DEL BIO-RECEPTOR

La quimicay la bioquimica permiten conocer las propiedades de distintos materiales
de origen biologico y su accion sobre los analitos de interés. Ademas de las enzimas,
otro tipo de biomoléculas denominadas anticuerpos y proteinas receptoras estan
siendo crecientemente incorporadas en biosensores. Mas alla de estos materiales,
cualquer tipo de molécula que tenga capacidad de reconocer selectivamente algiin
tipo de analito y promover algun tipo de sefial a través de un transductor puede ser
usada como bio-receptor.
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10.2.2 INMOVILIZACION DEL BIO-RECEPTOR

Un requisito fundamental en la construccion de una sonda para biosensor es la
permanencia de la biomolécula en la sonda una vez que ésta se retira del medio a
analizar. De esta forma se asegura la posibilidad de reuso de la misma sonda en fu-
turas determinaciones, asi como la no alteracion del medio a analizar. Es comtin que
enzimas inmovilizadas puedan ser reutilizadas hasta 10.000 veces en un periodo de
varios meses. Esto resulta en un considerable ahorro en términos de costos relativos
frente al uso de la enzima en solucion. Para asegurar la retencion de la biomolécula
en la sonda es necesario vencer la tendencia espontanea de la mayor parte de las
enzimas y otros materiales bioldgicos a disolverse cuando se las pone en contacto con
el agua presente en los medios fluidos en que se encuentran los analitos de interés.
Distintas técnicas de inmovilizacion permiten reducir la libertad de movimiento de
las biomoléculas y asegurar su confinamiento permanente en la sonda. Algunas de
estas técnicas son la adsorcion y el atrapamiento del bio-receptor.

Adsorcion fisica y quimica. En este caso las biomoléculas son retenidas sobre un
material solido bajo la accion de distintos tipos de fuerzas moleculares de atraccion
eléctrica. Las proteinas tienen estructuras moleculares con gran cantidad de grupos
cargados eléctricamente, lo que les permite interaccionar fuertemente con otros
compuestos y ligarse fuertemente. Las biomoléculas también pueden ser inmovi-
lizadas mediante formacion de enlaces covalentes entre grupos funcionales de su
estructura y los del soporte solido. Para ello se requiere una activacion previa de
grupos superficiales del soporte.

Atrapamiento o encapsulacion del bio-receptor. En este caso se utilizan membra-
nas especiales de suficiente permeabilidad para permitir el pasaje del analito y sus
productos de reaccidon pero no el del bio-receptor. En el primer biosensor (Clark y
Lyons en 1962) la enzima glucosa oxidasa se coloco entre dos membranas formando
una especie de “sandwich” (Figura 10.3). Este sandwich se coloc6 junto al electrodo
de platino del transductor que se mantenia polarizado a +0.6 V para hacer posible la
generacion de una corriente eléctrica a partir del H)O, producido por la oxidacion
de la glucosa catalizada por la enzima.

4—— Membrana
44— Glucosa oxidasa

4—— Membrana
4— Transductor

Figura 10.3 — Esquema de acople mediante membranas entre bio-receptor y transductor.
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Posteriores desarrollos permitieron perfeccionar las propiedades de textura
de las membranas para evitar el pasaje de otros compuestos electroactivos que
interfieren en la medida (por ejemplo acido ascorbico). En principio ésto se logro
con membranas de acetato de celulosa y policarbonato. Otra forma de atrapar la
enzima es mediante su incorporacion en una matriz sélida preparada a base de
polimeros organicos e inorganicos con elevada porosidad. Para la preparacion de
estos polimeros existen diversas técnicas a partir de soluciones liquidas en las que
también se incorpora el bio-receptor desde el comienzo. Mediante distintos tipos
de transformaciones fisico-quimicas (precipitacion, gelificacion, polimerizacion)
los precursores en solucion dan lugar a los materiales solidos con las propiedades
buscadas (porosidad, conductividad eléctrica). En estos procesos, las moléculas del
bio-receptor quedan retenidas en el material sdlido e imposibilitadas de salir debido
a su tamafio mayor que el de las aberturas. La enzima también puede quedar ligada
por copolimerizacién o entrecruzamiento con otros agentes quimicos tales como
el glutaraldehido.

En muchas de estas técnicas de inmovilizacion, las moléculas del bio-receptor
experimentan cambios en su estructura. En el caso de las enzimas, los cambios de
estructura determinan un descenso de la actividad catalitica con respecto a la en-
zima original. Por otro lado se mejora la estabilidad de su estructura y con ello la
estabilidad y reproducibilidad de la respuesta del biosensor. Aunque puede haber
cierta pérdida de actividad catalitica, es gradual y puede ser predicha y facilmente
corregida en el esquema analitico mediante comparacion de la respuesta con patrones
del analito de concentracion conocida.

10.2.3 TRANSDUCCION

Los cambios producidos por la interaccion del analito con el bio-receptor deben ser
transformados en una sefial eléctrica mediante algin dispositivo transductor. Para
ello existen distintas técnicas que permiten obtener sefiales de calidad suficiente
para establecer correlaciones con la cantidad del analito a ser determinado. A con-
tinuacion se describen las mas conocidas.

Técnicas amperométricas. Las técnicas amperométricas se basan en la deteccion
de compuestos electroactivos que intervienen en el proceso de bio-reconocimiento
de un analito dado. Por compuesto electroactivo se entiende todo compuesto con
capacidad de ceder o tomar electrones en sus moléculas bajo la accion de un po-
tencial eléctrico adecuado. Este comportamiento de los compuestos electroactivos
es la base del funcionamiento de las celdas electroquimicas cuyo esquema basico
se muestra en la Figura 10.4.

En estas celdas, una corriente eléctrica se origina como resultado de reacciones
quimicas que las sustancias electroactivas experimentan sobre la superficie de los
dos electrodos que forman parte de la celda. Para la determinacién de glucosa, los
compuestos que intervienen en la reaccion (1) son electroactivos y la aplicacion
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de una diferencia de potencial entre los dos electrodos genera una corriente como
resultado de las siguientes semirreacciones:

Reaccion anodica: H,0, — O, + 2H + 2e”

Reaccion catddica: AgCl(s) + e —» Ag® + Cl

7\
w @ Lﬂ <« Fuentede
=

—

voltaje variable

'J' Electrodo de
\T‘ L referencia
N <

\

Catodo de
metal noble

o0

Solucion de
electrolito

Figura 10.4 — Esquema basico de un circuito electroquimico.

Un control apropiado del potencial aplicado a la celda permite que la intensidad
de la corriente resulte ser proporcional a la concentracion de las especies electroacti-
vas en un rango dado. En el caso de las semirreacciones antes descriptas el potencial
al que se verifica la proporcionalidad es de +0,7 voltios. El mayor uso de este tipo
de celdas es en la determinacion del oxigeno disuelto en el agua. En este caso el
voltaje aplicado es de —0,6 V y las reacciones que tienen lugar son las siguientes:

Reaccion Catodica: O, +2H,0 + 2¢" — H,0, + 20H
H,0, +2¢" — 20H"
Reaccion anodica: Ag+ Cll——» AgCl+e

Dado que el oxigeno también interviene en la reaccion (1), la medida de su
concentracion bajo la aplicacion del voltaje de —0,6 V puede ser utilizada para la
determinacion de la concentracion de glucosa. De modo que la misma celda, for-
mando parte de una sonda de biosensor, puede ser operada a potenciales diferentes
para obtener una respuesta proporcional a la cantidad de un analito determinado.
Para su uso en la medicién de oxigeno y como biosensor, esta celda tiene un tamafio
reducido que facilita su transportabilidad y manejo. En la Figura 10.5 se muestra el
electrodo de Clark que fue utilizado en la construccion del primer biosensor para
medicion de glucosa. Este utiliza un electrodo de platino en forma de disco y un
electrodo de plata en forma de anillo que rodea al de platino. Ambos electrodos estan
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sumergidos en una solucion de un electrolito y conectados eléctricamente al circuito
externo. Este conjunto estd separado de la solucion de medida por una membrana
permeable a las sustancias electroactivas tales como el H,O, o el oxigeno. Entre
esa membrana y una segunda se ubica el bio-receptor. La respuesta de este tipo de
sensores es lineal en rangos de 0 a 500 mg/L con tiempos de respuesta no mayores
a 10 minutos. También son usados para otro tipo de analitos de interés en medicina,
tales como sucrosa, lactosa, etanol y L-lactato, los que mediante contacto con la
enzima adecuada dan lugar a la formacion de peroxido de hidrogeno (H,0,).

Conexiones al ——
amplificador

___—Sello de epoxi

Alambre de plata .
cubierto con T Orlﬁmg pgra
cloruro de plata 2Fer§tgr§1i(t)o e

Cilindro de —

plexiglass

Alambre
de platino

Tubo de
vidrio

e

Membrana
permeable
al oxigeno

O-ring

Figura 10.5 — Electrodo de Clark.

Técnicas Potenciométricas. Las técnicas potenciométricas se basan en el uso de elec-
trodos selectivos de iones. En su forma mas simple (Figura 10.6), estos electrodos
tienen una delgada membrana de vidrio a través de la cual se produce el transporte
de iones. Un potencial eléctrico es generado entre un electrodo interno de Ag/AgCl
sumergido en acido clorhidrico diluido y un electrodo de referencia externo. Este
potencial viene dado por la siguiente expresion:

RT .
E=E +——In([i])
° zF

donde E es el potencial medido (en voltios), E _es una constante caracteristica para el
sistema, R es la constante de Regnault, T es la temperatura absoluta (K), z es la carga
ionica, F es la constante de Faraday e [i] es la concentracion de las especies ionicas
libres. Esto significa, por ejemplo, que hay un aumento en el potencial eléctrico de
59 milivoltios por cada década de aumento en la concentracion de la especie i6nica
i a 25°C. La dependencia logaritmica del potencial con la concentracion idnica es
responsable del amplio rango de anélisis y de la baja precision y repetibilidad de
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estos sensores. El rango normal de deteccion es 104-102 M, aunque algunos pue-
den alcanzar un rango menor. El tiempo tipico de respuesta esta entre uno y cinco
minutos, permitiendo unos 30 analisis por hora.

e
11

d a) membrana semipermeable
b) biocatalizador inmovilizado

¢) membrana de vidrio de un
electrodo de pH

/ f d) electrodo de pH

A e) potencial eléctrico

f) electrodo Ag/AgCl

g) HCl diluido

g h) electrodo de referencia

Figura 10.6 — Biosensor potenciométrico.

Hay varios tipos de electrodos selectivos de iones que se usan en biosensores:

i) electrodos de vidrio para cationes (ejemplo el electrodo normal de pH).

ii) electrodos de vidrio, para medida de pH cubiertos con una membrana permea-
ble selectiva a gases como CO,, NH, o H,S. La difusion del gas a través de la
membrana causa un cambio en el pH de una solucion entre la membrana y el
electrodo, el cual es luego determinado.

iii) electrodos de estado sélido, en donde la membrana de vidrio es reemplazada por
una fina membrana de un conductor especifico de iones hecho de una mezcla de
sulfuro de plata y un haluro de plata.

Para la construccion de un biosensor, la enzima es inmovilizada mediante
membranas junto a la membrana de vidrio. En el ejemplo de la determinacion de
glucosa, el electrodo de pH generara un potencial eléctrico proporcional a la can-
tidad de iones hidrogeno producidos en la reaccion (1) catalizada por la enzima
glucosa oxidasa.

Otros analitos han podido ser determinados por potenciometria. Por ejemplo, la
urea en sangre se descompone por la enzima ureasa segun la reaccion quimica:
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Ureasa (pH 6.0)
H,NCONH,+ H,0 +2H" —— 2NH,"+ CO,

Mediante un electrodo sensible al i6n amonio (NH,") o al amoniaco se puede
medir la concentracion de estas sustancias y correlacionarlas con la de la urea en
la sangre. Para medir amoniaco se requiere una membrana microporosa permeable
solo al gas amoniaco. La principal limitacion de los electrodos potenciométricos
es la interferencia de otros iones que siempre estan presentes en medios biologicos
(principalmente iones potasio y sodio).

Técnicas fotométricas. Las técnicas fotométricas se basan en la medida de la luz
procedente de interacciones quimicas entre el analito y el bio-receptor en presencia
de sustancias denominadas “cromoégenos”. Estas sustancias tienen la propiedad
de cambiar de color o dar lugar a fluorescencia o luminiscencia ante un cambio
en el medio, tal como el cambio de pH, o por reaccion quimica con compuestos
(por ejemplo con el peroxido de hidrogeno). Estos biosensores Opticos representan
versiones miniaturizadas de los clasicos espectrofotdmetros que constan de una
fuente de luz de una longitud de onda particular (o una franja dada), un medio de
canalizar la luz hasta la muestra y un medio de medir la intensidad de la luz que
pasa o se refleja en la muestra (Figura 10.7). La guia de luz esta en contacto con la
muestra mediante un cable de fibra optica recubierto en uno de sus extremos con
el bioreceptor y el cromogeno. La luz es introducida en la muestra a través de la
fibra. Dependiendo de la longitud de onda, las moléculas del cromdgeno presen-
tes en la superficie de la fibra absorberdn ciertas longitudes de onda. La luz que
atraviesa o se refleja en la capa del bio-receptor daréa lugar entonces a un espectro
diferente al de la luz incidente. Para la determinacion de glucosa, cuando la sonda
es sumergida en la muestra, el espectro del cromdgeno cambiara en funcion de la
cantidad del analito que reacciona con la glucosa oxidasa. La diferencia es medida
y comparada con la obtenida con una referencia conocida, dando asi un valor de la
cantidad del analito.

Enzima
> | uz entrante z

Luz saliente )
G —— Mediador

— ] 17 entrante
Cable de
fibra 6ptica

Membrana
semipermeable
Figura 10.7 — Biosensor dptico.
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Las técnicas fotométricas se aplican también en los biosensores de las tirillas
de papel descartable y su principal uso es en el monitoreo de sangre para personas
diabéticas. Las tirillas contienen la enzima glucosa oxidasa y horseradish peroxi-
dasa, junto con un compuesto cromégeno (por ejemplo o-toluidina o 3,3°,5,5’-te-
trametilbenzidina). El peroxido de hidrégeno producido por la oxidacion aerdbica
de la glucosa de la sangre oxida al cromogeno débilmente coloreado dando otro
fuertemente coloreado.

peroxidasa
cromogeno(2H) + H/O, — Producto coloreado + 2H,0

Se realiza la medicion de la coloracion por técnicas de reflectancia, aunque se
usa a menudo una comparacion visual con una serie de patrones de distinta colora-
cion. Una amplia variedad de tirillas con otro tipo de enzimas estan disponibles en
el mercado. Otros biosensores en base a la medicion de luminescencia con el uso
de la enzima denominada luciferasa (Photinus-luciferin 4-monooxygenasa) estan
siendo desarrollados para detectar la presencia de bacterias en muestras clinicas o
en alimentos.

luciferasa
ATP + D-luciferina + O, — oxyluciferina + AMP + pirofosfato +
CO, + luz (562 nm)

La luz producida puede ser detectada fotometricamente con un sistema de alto-
voltaje a base de un tubo fotomultiplicador o con un sistema mas econémico de
bajo voltaje a base de un fotodiodo. La sensibilidad de estas técnicas son del orden
de 10* células/ml.

Otras técnicas de transduccion. Mencionaremos brevemente otras técnicas que han
sido utilizadas para generar sefiales a partir de cambios de alguna propiedad del
sistema siempre que se produce la interaccion analito-bio-receptor:

i) Transductores piezoeléctricos. Utilizan dispositivos sensibles a cambios de
masa.

ii) Conductimetria. Basadas en el cambio de conductividad eléctrica debido a la
migracion de iones.

iii) Medidas de capacitancia. Debidas a cambios en la constante dieléctrica en las
vecindades del bio-receptor. Las reacciones antigeno-anticuerpo es un ejemplo
de aplicacion de esta técnica

iv) Termometria. Basados en la deteccion de pequefios cambios de temperatura que
tienen lugar cuando el analito interacciona con el bio-receptor.

v) Transistores de efecto de campo (FET). Usados en la industria de semiconduc-
tores capaz de detectar cambios en la concentracion de iones.
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10.2.4 TRATAMIENTO DE SENALES

La sefial obtenida en la transduccion esta fuertemente condicionada por varios pa-
rametros fisicos como los que se mencionan en la Tabla 10.1 y no analizaremos en
detalle el significado de cada uno de ellos. En general, la sefial es de baja intensidad
y superpuesta a una sefial de ruido alta, conteniendo una linea de base con oscila-
ciones aleatorias de alta frecuencia. El procesamiento de esta sefial normalmente
requiere la sustraccion de la sefial de la linea de base y su posterior amplificacion
y filtrado electronico para eliminar sefiales indeseables. La relativamente lenta
respuesta de los biosensores facilita el problema de filtracion de sefiales aleatorias.
Segun el tipo de aplicacion, la sefial analogica puede ser enviada directamente o
digitalizada y pasada a un microprocesador para su procesamiento y conversion
en unidades de concentracion y salida a un display o sistema de almacenamiento
de datos.

Tabla 10.1 — Parametros que afectan la magnitud y tiempo de respuesta de la sefial de un bio-
sensor

« Difusividad de las sustancias a través de las membranas. Determina la resistencia al
pasaje del analito y de los productos.

» Difusividad de la capa de enzima.
+ Cantidad y distribucion de la enzima en la capa inmovilizada.

» Superficie de contacto de los electrodos con la enzima

Como ejemplo describiremos un circuito utilizado para amplificar la corriente
de un sensor amperométrico. La corriente es primero convertida a voltaje por el
circuito mostrado en la Figura 10.8 (la primera mitad de un amplificador operacio-
nal LF412). Este circuito tiene una ganancia de 10”: V, =1* 10. Por lo tanto, un
sensor que genere una corriente de 0.1 micro amperio producird una salida de -1V
en el pin 1 del LF412 (notar que R1 puede ser cambiado para obtener otra ganancia
de amplificacion). La proxima etapa es un amplificador inversor con ganancia. La
salida de esta etapa es:

V, =V, * (R2/1000) = 10.000 x R2

donde R2 es la resistencia en el lazo de realimentacion, que puede ser ajustado. La
aplicacion del voltaje de polarizacion es hecho por un regulador de voltaje 79L05
que convierte el voltaje de entrada de -12V a -5V. En la salida del 79L05, un divi-
sor de voltaje (R3) es usado para convertir -5V a -0.7V, que es luego aplicado a la
entrada positiva del LF412. La salida de voltaje V2 puede ser leida ya sea con un
voltimetro o con una computadora equipada con un conversor analogo-digital.
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Figura 10.8 — Circuito para conversion de corriente a voltaje.

10.3 EVOLUCION DE BIOSENSORES

Las técnicas amperométricas son las que mas han sido usadas como transducto-
res de biosensores desde su origen en la década de 1960. Sucesivas mejoras han
sido introducidas en los métodos de integracion del bio-receptor y el transductor,
dando origen a 3 diferentes generaciones de biosensores. La primera generacion
es la basada en el uso de membranas y polimeros para mantener el bio-receptor
anexado al resto del dispositivo electrénico. La transduccion tiene lugar a partir de
compuestos electroactivos formados en las reacciones entre analito y bio-receptor.
Los ejemplos mostrados en este capitulo pertenecen mayoritariamente a esta primera
generacion. En la segunda generacion se incorporan compuestos “mediadores” que
transfieren electrones directamente desde la enzima al electrodo. De esta forma no
es necesario recurrir a productos de la reaccion del analito para la transduccion. El
uso de mediadores también permitié eliminar el problema generado por la depen-
dencia que tiene la sefial de la concentracion del oxigeno disuelto en la solucion
del analito antes de comenzar la medida. También han sido importantes para la
miniaturizacion de los dispositivos. Un conjunto de compuestos denominados “fe-
rrocenos” reunen las propiedades requeridas para los mediadores (inercia quimica,
solubilidad, regenerabilidad). Otra gran ventaja que se ha encontrado con el uso
de mediadores es la reduccion del potencial de oxidacion requerido, lo que reduce
significativamente el problema de interferencia de otros compuestos presentes en
fluidos bioldgicos. Para representar la participacion de los mediadores se recurre a
esquemas como el de la Figura 10.9.
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Figura 10.9 — Esquema de funcionamiento de mediadores.

En la tercera generacion de biosensores la remocion de electrones desde la enzima
se hace sin necesidad de mediadores. En general, la transferencia directa de electro-
nes entre la enzima y el electrodo no es posible debido a la falta de conductividad de
la matriz proteinica que compone la enzima. Solo ciertas enzimas exhiben propie-
dades conductoras debido a la ubicacién periférica de centros redox en la molécula.
Basandose en estas observaciones se han desarrollado tratamientos sofisticados
que modifican parte de la estructura molecular de una enzima por introduccion de
complejos del tipo ferroceno en su estructura. De esa forma la enzima desarrolla
propiedades conductoras. También se recurre a conexiones eléctricas al electrodo
mediante moléculas de polimeros conductores y con la suficiente flexibilidad como
para amoldar su forma a la de la enzima. La funcionalizacion de la superficie del
electrodo con reactivos especiales también permite fijar la enzima directamente.

10.3.1 PRESENTE Y FUTURO DE BIOSENSORES

Impulsado por las perspectivas de aplicacion a otras areas de actividad, asi como
por la concrecion de nuevos disefios, la investigacion en biosensores ofrece oportu-
nidades de estudio en muchas disciplinas. Mencionaremos a continuacion algunos
ejemplos:

Materiales de construccion

Polimeros. La importancia de los polimeros se aprecia en las varias funciones que
cumplen en la construccidon de una sonda para biosensor: inmovilizacién de la
enzima, permeacion selectiva del analito, mediacion eléctrica entre la enzima y los
electrodos. Distintos tipos de polimeros son descriptos en la bibliografia para estos
fines. Por un lado se tienen las resinas epoxi en las que es necesario incorporar
polvo de grafito, junto con la enzima para lograr conductividad eléctrica entre los
electrodos. Por otra parte se tienen los polimeros conductores que tienen la capacidad
de retener electrostaticamente distintos compuestos como ferrocianuro o ferrocenos
que actian como mediadores. Las limitaciones de estos filmes de polimero es que
pueden ser degradados por el peroxido de hidrogeno y ademas pueden desprender
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los grupos retenidos mediante intercambio con aniones presentes en el medio. Si se
realiza la unioén covalente se puede evitar este tltimo problema pero el proceso es
complejo. Otro polimero bastante usado es el nafion, un polimero cargado negativa-
mente y que es aplicado a la superficie del electrodo. Su principal funcion es retener
electrostaticamente la enzima y repeler sustancias interferentes tales como acido
ascorbico y urico. También se conoce el uso de polimeros inorganicos preparados
por técnicas Sol-Gel. Mediante el uso de estas técnicas se obtienen filmes de muy
pequetio espesor y con elevada porosidad apropiados para la preparacion de sondas
de pequefio tamaiio. Estos s6lidos son preparados a partir de soluciones en las que
también se incorporan la enzima y el polvo de grafito, siendo este tltimo necesario
para lograr conductividad eléctrica. La eleccion del tipo de polimero estara deter-
minada por el tipo de sustancia a analizar y por las interferencias que es necesario
eliminar. Los polimeros de teflon y polietileno permiten el paso de oxigeno, los de
policarbonato son permeables a la glucosa, pero no a las proteinas, los de acetato
de celulosa son permeables al perdxido de hidrogeno.

Bioreceptores y mediadores

La combinacion de dos o mas tipos de enzimas puede mejorar las condiciones de
funcionamiento de un biosensor. Un ejemplo es el uso de la enzima horseradish
peroxidasa (HP) junto con la glucosa oxidasa en la determinacion de glucosa. En su
estructura, la HP tiene grupos que permiten la transferencia directa de electrones al
electrodo. Su utilizacion permite reducir el potencial aplicado al electrodo y evitar
la interferencia de otras sustancias. Otro ejemplo es el analisis de colesterol para
el cual se requieren 2 enzimas: colesterol esterasa y colesterol oxidasa. Distintos
compuestos son empleados como mediadores. En general son compuestos organo-
metalicos con bajo potencial redox e independiente del pH. Sistemas de reconoci-
miento de analitos mediante el uso de anticuerpos y proteinas receptoras estan siendo
crecientemente incorporadas en biosensores para uso en biomedicina.

Electrodos

Son construidos con metales tales como platino, oro, grafito, 6xidos semiconducto-
res. Una mencion aparte merecen los electrodos de pasta de carbon que incorporan
la enzima, mediadores y el carbon grafitizado como conductor eléctrico, todo lo
anterior en una matriz polimérica. Distintos disefios de este tipo de electrodo per-
miten mejorar la estabilidad, selectividad y repetibilidad de las medidas.

Miniaturizacion
La aplicacion de técnicas de fabricacion por circuitos impresos ha permitido obtener
electrodos de muy pequefio tamafio y de bajo costo. Esto es considerado de impor-

tancia clave para la comercializacion a gran escala debido fundamentalmente a la
vida util limitada de los electrodos. Ello es debido a los procesos de desactivacion
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del bio-receptor y su reemplazo es, entonces, inevitable luego de un cierto nimero
de medidas. El uso de electrodos descartables bajo forma de tirillas es ya comun en
los biosensores que se comercializan para la medicion de glucosa (Figura 10.10).

Figura 10.10 — Electrodo descartable para biosensores (extraido del sitio www.palmsens.com/docs/
PS Florence electrodes.doc; acceso el 29/06/2004)

Biosensores implantables

Laregulacion de dosis de insulina necesaria para las personas con diabetes requiere
varias mediciones por dia. Los riesgos de hipoglicemia son elevados y un monitoreo
continuo contribuiria eficazmente a la adecuacion de la administracion de insulina.
El uso de biosensores implantados en el tejido subcutaneo es una de las alternati-
vas que mas ha sido explorada para el monitoreo continuo. Varios inconvenientes
deben ser resueltos como la biocompatibilidad de los materiales, miniaturizacion
adecuada de la sonda, estabilidad de la sefial. En este ultimo sentido se han alcanzado
periodos de utilizacion de hasta 24 horas, luego de lo cual, la deriva progresiva de
la sefial acarrea apartamientos significativos de la medida. Los inconvenientes de
los biosensores implantables han planteado el desafio de desarrollar biosensores
no invasivos para los mismos fines. En tal sentido, un dispositivo que combina la
extraccion electroosmotica de glucosa y su posterior medida por un biosensor ha
dado lugar a un instrumento con aspecto de reloj de pulsera capaz de suministrar 3
lecturas de nivel de glucosa por hora durante un periodo de 12 horas de monitoreo
continuo.

10.4 COMENTARIOS FINALES

En los ultimos cuarenta afios se han realizado importantes progresos en el desarro-
llo de biosensores para aplicaciones biomédicas: se ha mejorado la confiabilidad
de las medidas, se han reducido costos mediante nuevas técnicas de construccion
y se ha ampliado el espectro de aplicaciones. Debido a la rapidez de las medidas,
el bajo costo y la gran sensibilidad, los biosensores estan llamados a ocupar es-
pacios crecientes en sistemas de monitoreo continuo, remoto € in situ. Aunque la
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determinacion de glucosa sigue siendo la mayor aplicacion de los biosensores, la
necesidad de diagnosticos rapidos y seguros existe en un gran numero de areas de
la medicina, principalmente en el drea de cuidados intensivos, donde cada segundo
es importante: quimica basica de la sangre, marcadores de infartos de miocardio,
monitoreo de administracion de drogas. En un nivel de menor urgencia estan los
diagnosticos de enfermedades infecciosas, los marcadores de cancer y el analisis
de niveles de hormonas. En la quimica de la sangre, moléculas complicadas como
la creatinina, la urea o el etanol también pueden ser determinadas con biosensores.
Para las proteinas, su reconocimiento por bio-receptores especificos es la base de los
biosensores basados en anticuerpos, que a menudo es la Unica forma de deteccion
especifica. La generalizacion del uso de arreglos de biosensores, junto a sistemas
mas rapidos y econdomicos para el procesamiento, transmision y archivo de datos, es
el desafio a enfrentar para que en el futuro los biosensores sean la base de un gran
conjunto de sistemas de monitoreo integral en tratamientos clinicos.
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INSTRUMENTACION DEL
LABORATORIO CLINICO

Horacio Venturino

En el Laboratorio Clinico se utilizan decenas de instrumentos, en su mayoria de
medicion. Se trata de instrumentos complejos que combinan electronica, elec-
tromecanica, mecanica, hidraulica, neumatica, optica y otras ramas de la fisica.
Adicionalmente, dado que el objetivo de la mayoria es hacer anélisis de sustancias
bioldgicas, utilizan diferentes principios de medicidn fisico-quimicos y biologicos.
La descripcion de todos estos instrumentos excede ampliamente las posibilidades
del presente capitulo que, por su caracter introductorio, se centrara en los conceptos
y principios fundamentales, comunes a la mayoria de los instrumentos, para luego
tratar los equipos principales mas utilizados.

11.1 CONCEPTOS BASICOS DEL INSTRUMENTAL DE LABORATORIO

Las enfermedades causan cambios en el complejo bioquimico del cuerpo humano.
Muchos de estos cambios pueden ser detectados por alteraciones en la concentracion
de sustancias en los fluidos biologicos, especialmente los extracelulares. Estos con-
tienen una gran cantidad de sustancias de interés y en algunos casos células y seres
vivos exdgenos como bacterias y hongos por ejemplo. El Laboratorio Clinico se
encarga de analizar muestras obtenidas de pacientes para determinar la concentracion
de esos elementos, a fin de proporcionar informacion que contribuya a diagnosticar,
seguir la evolucion, controlar tratamientos y/o prevenir enfermedades.

11.1.1 SECCIONES DEL LABORATORIO CLiNICO

Las principales secciones del laboratorio clinico con sus sub-secciones son:

* Bioquimica
Quimica Clinica
Inmunodiagnodstico
Endocrinologia
Electroforesis

* Hematologia
Contadores de células sanguineas



208 Horacio Venturino

Coagulacion
Agregacion plaquetaria
* Serologia
* Microbiologia
Bacteriologia
Parasitologia
Micologia
Virologia
* Biologia molecular
* Banco de sangre
Clasificacion de grupos sanguineos
Deteccidn de enfermedades infecciosas

La seccion de Quimica Clinica analiza suero (sangre sin células ni fibrina), orina,
liquido cefalorraquideo y otros fluidos organicos, para determinar la concentracion
(analisis cuantitativo) y/o la presencia por arriba o por debajo de un nivel umbral
(analisis cualitativo), de una gran cantidad de sustancias de interés diagnostico.

La seccion de Hematologia determina la cantidad y caracteristicas de las células
sanguineas de las tres grandes series: roja (globulos rojos y otras), blanca (globulos
blancos y otras) y plaquetaria. Ademas evalta la funcion de la coagulacion y la
agregacion de las plaquetas, ambas esenciales para mantener la sangre confinada
en los vasos sanguineos.

La Serologia utiliza técnicas que se basan en la deteccion de reacciones antige-
no — anticuerpo. En general, para detectar enfermedades de tipo autoinmunitario y
algunas infecciosas.

La seccion de Microbiologia analiza fluidos, tejidos y desechos organicos para
determinar la presencia de microorganismos patogenos de varios tipos. Por ejemplo
bacterias, virus, parasitos y hongos.

Biologia Molecular es la seccion que se especializa en una técnica que ha re-
volucionado la microbiologia, la oncologia, la medicina forense, la criminologia y
hasta la arqueologia. En creciente utilizacion, se basa en la deteccion y multiplicacion
de sectores especificos de ADN. La técnica mas utilizada se basa en la reaccion
en cadena de la polimerasa (PCR) sobre un fragmento deseado de la molécula de
ADN. Es utilizada para infectologia en la deteccion de células, bacterias, hongos y
virus, para deteccion del cancer, enfermedades genéticas, identificacion de personas,
parentescos y otras aplicaciones. Cuando se quiere estudiar RNA es necesario hacer
primero una trascripcion del fragmento a ADN.

El Banco de Sangre clasifica el grupo sanguineo de la sangre donada que guarda
en reserva, y realiza pruebas buscando enfermedades infecciosas, habitualmente
SIDA, Hepatitis By C.

La mayoria de los instrumentos del laboratorio estan en las secciones de Quimica
Clinica y Hematologia. Sin embargo, la presencia de instrumentos de analisis clinico
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no se limita al laboratorio, hay equipos de analisis clinico dispersos en otros sectores
del hospital, como por ejemplo analizadores de gases en sangre y pH, electrolitos,
coagulacion basica, marcadores cardiacos, glucometros y multianalizadores portati-
les, entre otros. Son utilizados en lo que se denomina NPT “Near Patient Testing”
o sea el conjunto de determinaciones hechas al lado del paciente.

11.1.2 INSTRUMENTOS DEL LABORATORIO CLiNICO

Los equipos médicos pueden clasificarse en dos grandes grupos: Los “diagnosticos”
cuyo fin es recabar informacion sobre el estado del paciente y los “terapéuticos”
que actuan sobre €l produciendo un efecto correctivo o paliativo. Entre los primeros
valen como ejemplos el electrocardiografo y la radiografia. Entre los segundos el
rifion artificial, el desfibrilador y el electrobisturi.

Los instrumentos de laboratorio son en cambio exclusivamente del tipo “diag-
ndstico” y presentan las siguientes caracteristicas generales:

- Control electronico basado en uno o mas microprocesadores y/o en una PC.

- Hidraulica o “fluidica” para el transporte, y mezcla de muestras y reactivos

- Robotica de complejidad variable para ejecutar las tareas mecanicas requeridas

- Sistema/s especifico/s de medicion adecuado/s a el/los analito/s a medir: “ca-
mara/s de medicion”

- Entradas: muestras, calibradores, controles de calidad, reactivos, teclados, lecto-
res de codigos de barras, recepcion de datos desde LIS (Sistema de Informacion
de Laboratorio) y lectoras de CD para actualizacion del software y firmware.

- Salidas: resultados por pantallas, impresoras y envio serial al LIS.

El esquema de la Figura 11.1 muestra un analizador tipico en el entorno
de la necesidad clinica que satisface, asi como las funciones tipicas que realiza
para obtener el resultado. En gris, las acciones que corresponden al laboratorio
clinico.

Accnones

Medlco Pac1ente
Informacwn
Necesidad de - Transporte Lab. recibe la
—» | Muestra | —>

informacion de la muestra muestra

Transferencia | . -«
del resultado

ANALIZADOR
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£ f i © d ¢ Proporcionado 1d. de 1a
|Lectura | <'|Procesamlento| <_|Detecci(')n| <—| Incubaci(’)nl 4—| Mezclado |4— de reactivos muestra
y muestra

Figura 11.1 — El analizador en el entorno clinico y las fases que realiza.
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Antes de describir las fases del trabajo de un analizador tipico, es necesario
definir algunos términos.

11.1.3 TERMINOLOGIA

Analito: También llamado “Test”, “Parametro” o “variable analitica”, es la sustancia
problema cuya presencia o concentracion se desea determinar. Son en su mayoria
sustancias intermedias o finales de alguna de las muchas cadenas bioquimicas del
metabolismo.

Muestra: Porcion de fluido, gas, tejido o residuo organico tomado del paciente, en
la cual se determinaran uno o mas analitos.

Reactivos: Son sustancias que se agregan a la muestra para que reaccionen con
el analito y provoquen un cambio en la propiedad a la que es sensible el método
de medicion utilizado. Son diversas sustancias, inorgénicas y organicas, simples
o complejas. Pueden ser enzimas o anticuerpos. Habitualmente se usan de uno a
tres reactivos para cada analito a medir. La relacion de voliimenes entre reactivos
y muestras es un factor critico, predefinido para la prueba a realizar, que debe ser
respetado absolutamente. Los reactivos deben conservarse en la forma recomendada
y utilizarse dentro del plazo estipulado, de lo contrario se alteran e inutilizan.

Consumibles: Son partes como cubetas, cartuchos, sellos, puntas, tubos, etc. que
se consumen y/o desgastan con el uso y deben ser repuestas periddicamente por el
usuario. En su mayoria son piezas de plastico.

Sistemas “abiertos” y “cerrados”: Se les llama “abiertos” a los analizadores que
pueden trabajar con reactivos, controles, calibradores y/o consumibles de muchas
fuentes. Son sistemas “cerrados” los que utilizan exclusivamente insumos provistos
por el fabricante del instrumento.

Sistema de medida relativo: Los analizadores del laboratorio clinico son sistemas
de medida relativos, es decir que los resultados de las muestras problema se calculan
en base al resultado obtenido por el sistema al medir valores conocidos (de muestras
llamadas “patrones”, “calibradores” o “estandares™). Estos sistemas requieren ser
calibrados periddicamente para cada analito que miden. Trataremos el tema de la

calibracion mas adelante.

Automatizacion: La gran mayoria de los equipos del laboratorio clinico actual son
automatizados. El término se refiere al reemplazo de instrumentos de medicion
manuales por otros, disefiados para seguir repetida y automaticamente la secuen-
cia predeterminada de operaciones individuales requerida para la obtencion de los
resultados. Reproducen la secuencia manual dptima para efectuar cada analisis.
Aumentan la eficiencia, la velocidad, la reproducibilidad y reducen los errores.

Multianalizador: Analizador automatico que utilizando uno o mas métodos de
medicidon puede medir muchos analitos diferentes. En los laboratorios de porte
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grande y mediano se utilizan habitualmente multianalizadores de quimica clinica, de
hematologia, de inmunologia, de coagulacion, de orina y de biologia molecular.

11.1.4 FASES DE TRABAJO DE UN ANALIZADOR TiPICO

Entendemos didactico describir las funciones que realiza un analizador tipico, que
corresponde aproximadamente a un multianalizador bioquimico o inmunoldgico.

Identificacion de la muestra. La muestra que entra al analizador debe ser identi-
ficada en cuanto al paciente del cual proviene y a los analitos que se han de medir.
La identificacion puede ser manual es decir, se ingresa via teclado o si la muestra
viene etiquetada con un codigo de barras, el analizador mismo la lee mediante un
lector incorporado. La tendencia es hacia el uso de codigos de barras. Como veremos
mas adelante, los equipos actuales estan conectados a un sistema de informacion
de laboratorio o LIS. Una vez leido el codigo de barras de la muestra, el analizador
consulta al LIS respecto a qué analitos medir.

Proporcionado de muestra y reactivos. Es la toma y dispensado de la muestra y
de los reactivos para hacer la reaccion a medir. El analizador toma una fraccion de
la muestra, de volumen predeterminado y la coloca en un receptaculo apropiado
llamado “cubeta de reaccion”. Luego hace lo propio con uno o mas reactivos que
corresponden a la determinacion del analito a medir, y los coloca también en la
cubeta de reaccion. Los volimenes de muestra y reactivos son diferentes, siendo
los de muestra habitualmente menores. Como se indico, la relacion de volimenes
es critica y su exactitud depende de la precision y exactitud de los sistemas de
proporcionado, normalmente jeringas o segmentos de tubos. El equipo incluye un
habitaculo o rotor donde van los reactivos, habitualmente refrigerados (8 a 18°C)
para prolongar su preservacion. Como un multianalizador puede medir decenas de
analitos y cada uno tiene sus propios reactivos, volimenes de muestra y reactivos,
temperatura y tiempo de incubacion, lavados entre tomas, unidades para informar
el resultado y otras varias caracteristicas especificas del test, estos equipos tienen
una base de datos en la que se especifican las condiciones para cada test. A estas
tablas se les refiere con la denominacion de “metédicas”. Los datos que contienen
pueden venir prefijados de fabrica o ser ingresados por el usuario.

Mezclado. Tras el agregado de cada reactivo, el contenido de la cubeta de reaccion
es mezclado para asegurar una adecuada interaccidon entre las especies quimicas
presentes. Se hace mediante un agitador rotativo, por agitacion de la cubeta, por la
turbulencia creada por la adicion misma de los reactivos, aspirando y reinyectando
la mezcla o por simple difusion.

Incubacion. Es un periodo de espera para dar tiempo a que tenga lugar la reac-
cion quimica entre el analito problema en la muestra y los reactivos. El tiempo es
variable pero habitualmente de 5 a 90 minutos. Se realiza a temperatura constante
y controlada, habitualmente a 37°C. En algunos casos hay dos incubaciones, cada
una tras el agregado de un reactivo. Se controla la temperatura mediante circuitos
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que tienen resistores, transistores o elementos Peltier como actuadores y resistores
NTC (“negative temperatura coefficient”), termocuplas o circuitos integrados ter-
mosensibles como sensores.

Deteccion. Es la cuantificacion de la variable cuya amplitud es funcion de la
concentracion del analito a medir. Los métodos de deteccion empleados por los
analizadores de laboratorio clinico son muy numerosos. Entre los utilizados con
mayor frecuencia estan la fotometria, espectrofotometria, potenciometria, ampe-
rometria, electroquimioluminiscencia, quimioluminiscencia, turbidimetria, conteo
de particulas por impedancia y por difraccion de luz laser, amplificacion de acidos
nucléicos, inmunoturbidimetria, electroforesis, densitometria y otros. Mas adelante
en este capitulo trataremos algunos de ellos.

Procesamiento. Son pocos los instrumentos que informan como resultado directa-
mente el valor que detectan. Lo normal es que haya un post-procesamiento cuyos
objetivos son complementar el proceso de deteccion (por ejemplo, calculo del area
bajo una curva), la obtencion de resultados en las unidades deseadas por el usuario
(multiplicaciéon del valor medido por un factor de correlacioén) y para compensar
diferentes tipos de interferencias que afectan al método empleado.

Lectura. Nos referimos aqui a los métodos de presentacion del resultado. Lo
habitual es que los resultados se presentan al operador mediante pantallas de
CRT (“Cathode Ray Tube”) o LCD (“Liquid Crystal Display”), displays LCD o
de LEDs (“Light Emitting Diodes”). Los resultados se imprimen para dejar una
copia documental en papel y cuando hay conexién a un LIS, se envian por comu-
nicacion serial.

11.1.5 REQUISITOS GENERALES Y CRITERIOS DE DISENO

Los equipos de laboratorio deben cumplir una serie de requisitos que surgen de la
funcion a desempefiar y de las caracteristicas del entorno en que se han de desen-
volver. Estos requisitos deben ser considerados desde las etapas tempranas de la
concepcion de un instrumento de laboratorio clinico y no se limitan a lo estricta-
mente técnico.

Conjunto funcional instrumento / insumos / operador: Un concepto basico es que
no se trata simplemente de un equipo (hardware y software) sino de un conjunto de
tres factores, a saber: el instrumento mismo, sus reactivos, controles, calibradores,
y muestras, y los operadores. La inadecuada ponderacion y atencion de cada uno
resultardn en un sistema de pobre desempefio.

Confiabilidad: Debido a que en base a los resultados de estos instrumentos se toman
decisiones criticas para los pacientes, la exactitud y precision de los resultados de
las pruebas realizadas por el Laboratorio Clinico son de importancia crucial. Un
resultado erroneo puede conducir a un desenlace tragico. Quienes disefian, quienes
operan y quienes mantienen estos instrumentos, deben tenerlo bien presente.
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Exactitud y precision: Para lograr exactitud los equipos deben ser precisos y ser
calibrados regularmente contra calibradores confiables, trazables a patrones prima-
rios o secundarios. Cada analito individual que el analizador mide debe ser cali-
brado con la frecuencia recomendada por el fabricante del equipo y/o del reactivo.
La precision se logra con un disefio adecuado, la construccion con materiales de
calidad y el correcto mantenimiento. Es importante destacar que los analizadores de
laboratorio no dan exactamente el mismo resultado cada vez que miden una misma
muestra. A esto se le llama “dispersion de los resultados”. Se debe al gran nimero de
variables involucradas en los procesos de medicion electro — quimico — biologicos
y la existencia de ruido eléctrico e interferencias fisicoquimicas de diferente tipo.
Dispersion es lo inverso a la reproducibilidad o repetibilidad.

A fin de establecer su buen funcionamiento, los equipos son probados antes de
medir muestras de pacientes, haciendo determinaciones de muestras con valores
conocidos es decir, hacer Control de Calidad. Este tema fundamental sera tratado
mas adelante en el presente capitulo.

Robustez: Muchos instrumentos de laboratorio son sometidos a una pesada carga de
trabajo. Frecuentemente trabajan las 24 horas incluyendo los fines de semana. Los
operadores cambian y no todos los operan con el cuidado y conocimiento espera-
do. Con frecuencia no se les hace el mantenimiento preventivo que corresponde al
usuario. Por ende, los equipos deben ser lo suficientemente robustos para mantener
el funcionamiento y hacerlo de acuerdo a las especificaciones originales, aun en las
circunstancias indicadas.

Minimo mantenimiento: Dado que los mantenimientos correspondientes al usuario
y al servicio técnico implican costos, tiempo fuera de servicio y que no siempre se
hacen en la forma y la frecuencia adecuados, resulta ventajoso disefiar pensando
en minimizar el mantenimiento necesario.

Velocidad: En situaciones clinicas criticas, la evolucién del paciente depende de
la rapida implementaciéon de acciones terapéuticas cuya seleccion depende fre-
cuentemente de los resultados de pruebas de laboratorio. Por esto, la rapidez con
que un analizador obtiene los resultados es una caracteristica importante. El rapido
avance tecnologico de las ultimas décadas ha permitido la introduccion de equipos
“automaticos”, que con una minima participacion del operador realizan rapidamente
la mayoria de las acciones necesarias para determinar diferentes analitos sobre la
muestra de cada paciente, de un grupo de muestras de pacientes.

Servicio Técnico: Todo equipo requiere reparaciones, mantenimiento preventivo,
cambios de hardware y actualizaciones de software durante su vida util. El disefio
debe contemplar el permitir un acceso facil a los distintos sectores del equipo y
disponer de manuales de servicio claros, ordenados y completos. Debe haber proce-
dimientos adecuados establecidos para cada tarea. Debe disponerse de un servicio
técnico local, debidamente preparado, dotado de los repuestos, herramientas e
instrumentos. El usuario adquiere una fuerte dependencia del buen funcionamiento
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de los equipos y un analizador detenido que no pueda devolverse al servicio en un
tiempo prudencial, ocasiona graves trastornos y pérdida de la credibilidad.

Manuales de Operacion y entrenamiento de usuarios: Para el buen desempefio
del instrumento resulta clave disponer de manuales de Operacion de calidad y
preferiblemente en espafiol dado que no todos los usuarios se manejan bien con el
inglés. Por otro lado, deben brindarse cursos de entrenamiento para los usuarios al
tiempo de la instalacion y con posterioridad, como refuerzo o para preparar personal
nuevo. Estas tareas no técnicas son importantes porque pueden hacer que un muy
buen instrumento desde el punto de vista tecnologico se desempeiie como un mal
instrumento.

Caracteristicas incluidas e interfaz con el usuario: El disefio del analizador
debe incluir todas las caracteristicas necesarias para cumplir la funcion prevista
y aquellas requeridas por un grupo menor de usuarios destino, mas exigentes.
Asimismo, deben incluirse las caracteristicas presentes en equipos competidores
equivalentes. La interfaz con el usuario debe disefiarse para que la operacion del
instrumento sea lo mas simple y directa posible para el uso basico. Las posibili-
dades adicionales deben estar escalonadas en la interfaz de usuario en orden de
frecuencia de utilizacion.

11.1.6 CALIBRACION

Como sistemas de medida relativos, los analizadores de laboratorio clinico requieren
ser calibrados periddicamente en cada uno de los analitos que miden. La razon es que
con el tiempo y el uso se producen cambios en el instrumento, principalmente en el
sistema de medicion mismo, que de no ser periddicamente compensados afectarian
progresivamente a los resultados. La calibracion se hace antes de medir muestras
de pacientes y consiste en medir de una a varias muestras con valores diferentes,
conocidos y exactos, trazables a patrones externos universalmente aceptados. La
exactitud del sistema de medida sera en el mejor de los casos igual a la exactitud
de los calibradores utilizados. Por esto, podemos decir que el sistema de medida
siendo calibrado “hace un acto de fe” en la exactitud de los calibradores utiliza-
dos. Los sistemas que tienen respuesta lineal dentro del rango de valores a medir
requieren dos calibradores. Los que tienen respuestas no lineales requieren dos o
mads. Habitualmente, para calibrar cada analito se usa un valor cero y un valor en el
centro del rango de medida, o un valor en el centro del rango fisioldgico y otro en
un extremo del rango de medicion. Uno de los puntos es utilizado para determinar
el origen y el otro la pendiente de la recta (o curva de calibracion) que tras la ca-
libracion define el comportamiento del instrumento al medir muestras de valores
desconocidos. Antes de poder ser calibrado, es condicion imprescindible que el
sistema de medida sea preciso. Es decir, debe repetir aceptablemente el resultado,
al medir repetidamente una misma muestra. Para evaluar la precision del sistema
el proceso de calibraciéon mide cada calibrador un minimo de 2 veces y un maximo
de 4 a 6. De no repetir, no contintian con la calibracion.
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Algunos sistemas calibran los dos puntos habituales siempre. Es la llamada
“calibracion completa” o “de 2 puntos”. Otros, en los que con el uso y el tiempo
varia mas el origen que la pendiente, permiten una o mas “re-calibraciones” o
“calibraciones de 1 punto” del origen, que son mas breves, dentro del intervalo de
la calibracion de 2 puntos. A las muestras que se usan para calibrar un instrumento
se les llama “Calibradores”, “patrones” o “estandares”. Son muestras de origen
y naturaleza similar a las que mide el analizador, pero con valores conocidos y
exactos. Hay calibradores para un analito (monocalibradores) y los hay para varios
analitos conjuntamente (multicalibradores), pero cada calibrador tiene un nico
valor para cada analito. Normalmente son fluidos o fluidos reconstituidos a partir
de una muestra liofilizada. El grafico de la Figura 11.2 ilustra una calibracion de
2 Puntos (ejemplo con pH). En la calibracion se procede como en la Figura 11.2 y
luego, en la medicioén de una muestra segun la Figura 11.3.

pH
Calibrador 1:  7.383 La microcomputadora fija en
memoria que:
42mV = 7.383
6mV = 6.841
Calibrador 2: 6.841
y presume un
offset { comportamiento lineal

6mV 42 mV < Los voltajes que figuran en
este ejemplo son ficticios.
mV obtenidos del electrodo
Figura 11.2 — Recta de calibracion de un electrodo que mide el pH. El electrodo, al enfrentarse
en forma sucesiva a cada calibrador genera un voltaje. Se confia en la exactitud de los estandares.
Con estos 2 puntos se construye una recta de referencia que define el comportamiento del sistema
de medida.

pH
7.383
Resultado
7.089
6.841
mV del electrodo

6 mV 42 mV
22.5mV

}

Muestra ?

Figura 11.3 — Uso de una recta de calibracion para determinar un pH. Al enfrentar el electrodo
con una muestra de valor desconocido del parametro a medir, se obtiene un voltaje. En nuestro ejemplo
22.5 mV. Con la curva de respuesta predeterminada se extrapola el resultado.
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CONTROL DE CALIDAD

Es necesario atestiguar periodicamente el buen funcionamiento de un sistema de
medida en cuanto a su precision y exactitud mediante el control de calidad (QC por
su sigla en inglés). Los “controles” son muestras de valor conocido que se miden
antes de proceder a medir un conjunto de muestras de paciente. No solo evaluan al
analizador sino a los calibradores utilizados y a los procedimientos en que interviene
el operador. Se usa uno, dos o mas valores de control denominados “niveles”. Los
hay también en versiones mono y multiparametro.

Basicamente, se espera que un sistema apto para medir muestras de paciente
informe resultados de controles de calidad que estén dentro de un rango de valores
aceptables. Los valores de aceptacion declarados de cada nivel de control estan dados
habitualmente por los limites de +/- 2 desvios estandar de los resultados segun fueron
determinados al ser medidos por el fabricante en un equipo igual, en perfectas con-
diciones. El desempefio de un instrumento evaluado simplemente segun el resultado
de los controles “caigan” dentro del rango de aceptacion, ofrece informacion pobre e
incompleta. Deben analizarse los resultados de una serie de medidas de cada nivel.

Las formas habituales de presentar los datos de control de calidad son: tablas,
valores de exactitud (diferencia del valor medio obtenido respecto al valor medio
del control) de precision (desviacion estandar y coeficiente de variacion), y diver-
sos graficos entre los cuales el mas popular es el de Levey - Jenings que muestran
los resultados de una serie de medidas de un mismo nivel de QC en funcion del
tiempo.
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Figura 11.4 — Graficos de Levey Jenings para analito PCO2. Control de calidad (QC) seriado.
Error sistematico y aleatorio. Exactitud y Precision.
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En el analisis grafico de QC se denomina “tendencia” al cambio gradual en una
direccion, de los resultados de una misma muestra o control de calidad, repetida
varias veces. “Desplazamiento o salto” es el cambio en un sistema analitico que
ocurre abruptamente y permanece en el nuevo nivel. Exactitud es la coincidencia
del valor medio obtenido de medir QCs y el valor indicado para los mismos. Se
habla de “sesgo” cuando existe una diferencia sistematica que puede ser aceptable
0 no.

11.2 ESPECTROFOTOMETRIA DE ABSORCION

El objetivo principal de 1a Espectrofotometria de absorcion es medir la concentracion
de especies quimicas. Es el principio de medicion utilizado por la gran mayoria de
los instrumentos que analizan sustancias fisiologicas o patoldgicas del organismo
humano. En ¢l se basan los colorimetros mas simples y los espectrofotometros de
los analizadores de Quimica Clinica.

11.2.1 ABSORCION DE RADIACION

Al ser atravesadas por energia luminosa las sustancias absorben luz de una o mas
longitudes de onda. Eso depende de su estructura atdbmica o molecular.

Absorcion atomica

En las sustancias constituidas por un solo tipo de atomos la absorcion se basa en el
hecho de que al recibir energia luminosa, los electrones de las drbitas mas externas
saltan temporalmente a un nivel energético superior o estado excitado, absorbien-
do de la luz la energia necesaria. El estado excitado no es estable y poco después
se retorna al estado basal. En ese proceso, la energia “absorbida”, es devuelta en
forma de calor o de luz de otra longitud de onda. Para lograr la transicion al esta-
do excitado se debe aplicar un nivel de energia exactamente igual a la diferencia
energética entre el estado basal y el excitado. La energia de las ondas radiantes
depende de su frecuencia, que se expresa mas comunmente por su longitud de onda
0 A. A menor A, mas energia. Como la energia depende de la A, la absorcion de luz
por las sustancias monoatémicas se da a una o a unas pocas A bien determinadas
(las transiciones posibles en las orbitas mas externas son pocas). Las curvas que
relacionan la absorcion con la A muestran picos claros y bien definidos. Vea “vapor
de Na” en la Figura 11.5.

Absorcion molecular

En el caso de sustancias constituidas por moléculas poliatdmicas, la absorcion,
ademas de deberse al salto de electrones a orbitas mas exteriores, es causada por
cambios vibracionales y rotacionales de las uniones covalentes dentro de la molécu-
la. Esto determina un comportamiento mucho mas complejo y ocasiona que pueda
haber varios picos de absorcion, o que la absorcion no se dé a longitudes de onda
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especificas sino dentro de un cierto rango, o espectro de longitudes de onda. Vea el
espectro de absorcion del benceno y el difenilo en hexano de la Figura 11.5.
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Figura 11.5 — Algunos espectros de absorcion caracteristicos. De “Analisis Instrumental” Skoog
& Leary

Dado que la energia necesaria para saltar a un estado excitado depende de la
sustancia que absorbe y de la longitud de onda, cuando se conoce la longitud de
onda a la que la sustancia absorbe, se puede identificar y cuantificar la presencia
de la sustancia.

Asi, la medicion de la absorbancia luminica a una determinada longitud de onda,
permite cuantificar la concentracion de una sustancia. Esta técnica es la esencia de
la “fotometria de absorcion”.

11.2.2 MEDICION DE LA ABSORCION

Habitualmente, se realiza la medicion haciendo pasar luz monocromatica de lon-
gitud de onda apropiada a través de la muestra. La longitud de onda cuya luz es
absorbida determina el color que presenta la muestra. Cuando se absorbe luz no
visible (ultravioleta o infrarroja) la sustancia se ve transparente. Cuando la sustancia
absorbe luz de una tnica longitud de onda, la sustancia muestra un color. Ese color
es el complementario al color absorbido. Asi por ejemplo, si se absorbe el rojo, la
sustancia se ve verde, si se absorbe el azul se vera amarilla.
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La longitud de onda a utilizar es una que pase cerca del maximo de absorcion,
tratando de evitar los picos muy estrechos ya que un leve desplazamiento de la
longitud de onda causaria un error grande. Cuanto mayor la concentracion de la
sustancia a medir, mayor es la absorcion y mayor la intensidad del color percibido.
La absorcion no puede medirse directamente, sino debe deducirse de la luz incidente
y de la transmitida.

— Cubeta con

L solucion de la
Luz incidente —> . —» Luz transmitida
sustancia a

E— medir

La relacion entre la luz transmitida y la luz incidente se denomina “transmitan-
cia”. El valor es menor de 1.

Intensidad de luz transmitida

Intensidad de luz incidente

En general se la expresa porcentualmente, como T x 100 o T%.

Cuanto mayor la concentracion de la sustancia a medir, menos luz atraviesa
la sustancia. Por eso, entre la transmitancia y la concentracion, hay una relacion
inversamente proporcional, aunque no es lineal.

La luz incidente choca sucesivamente con las moléculas de la sustancia que atra-
viesa que absorben una fraccion constante de la luz remanente. Por eso, la relacion
entre la concentracion y la luz transmitida es inversa y logaritmica (Figura 11.6).
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Figura 11.6 — Reduccién de luz transmitida por una sustancia que la absorbe.
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La solucion cuya absorcion se estudia estd aqui dividida en tres secciones.
Simbolizan los distintos 4tomos o moléculas que la luz va atravesando. En cada
una de estas “capas” la intensidad de la luz eferente decrece segun la luz incidente
se absorbe. La relacion resultante se define como:

1 Intensidad de luz incidente
A=-logT = log— = log
T

Intensidad de luz transmitida

otra forma de expresarlaes: A =2-logT%

100% =+

[O%}
]
T

Transmitancia
Absorbancia

Concentracion Concentracion

Figura 11.7 — Relacion entre concentracion, transmitancia y absorbancia.

La absorcion no tiene unidad. Hay una proporcionalidad directa entre absorcion y
la concentracion de la sustancia problema en la solucion. También la hay entre la ab-
sorcion y el espesor de la muestra. Esto esta dado por la Ley de Lambert - Beer:

A=2X2Z.c.d

Donde: A es absorcion
X es coeficiente de absorcion molar especifico de la sustancia a la longitud
de onda que se mide
¢ es concentracion
d es espesor de la muestra (espesor de la cubeta)

En la practica la absorcion representa la concentracion, dado que el coeficiente
2,y el espesor de la muestra son fijos. La distancia de la via optica es de 0,4 a lcm.
La Figura 11.8 muestra un fotdmetro simple.

La absorcion es directamente proporcional a la concentracion de la sustancia
que absorbe, pero no igual. En el caso mas comun, para poder expresar el resul-
tado como concentracion, es necesario multiplicar la concentracion por un factor
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Ranura de Ranura
Fuente de luz ~ Optica entrada Filtro desalida  Cubeta Fotosensor Medidor

Figura 11.8 — Fotometro de haz simple para medir absorcion.

de correlacion, que se obtiene al determinar la absorbancia de una sustancia usada
como calibrador, cuya concentracion se conoce con exactitud. Se obtiene entonces
el factor de proporcionalidad.

Abs. calib. / Abs. sustancia problema = Conc. calib. / Conc. sustancia problema por lo que:
Conc. de la sustancia problema = Abs. de la sustancia problema . Conc. calib. / Abs. calib.

La transmitancia de la cubeta no depende solamente de la absorcion por la re-
accion. Una parte se absorbe por otras causas. Cuando la luz incide sobre la cubeta
sucede lo que ilustra la Figura 11.9.

Luz
Luz reflejada por las
Cubeta con una sol. de paredes de cubeta
muestra y reactivos
¥ Luz absorbida por
moléculas a medir
Luz absorbida
por el solvente
‘ T Luz absorbida por las
Luz paredes de cubeta

Figura 11.9 — Cubeta de medida fotométrica y fuentes de error a cancelar.

Es necesario tomar en consideracion estos efectos. Para cancelar el efecto de la
absorcion por las paredes de la cubeta y del solvente de la muestra, antes de medir
la absorcion de la muestra se mide la absorcion de la cubeta con agua. A esa me-
dida se le denomina “blanco” y luego se la resta de la absorcion de la muestra. El
espectro de longitudes de onda requerido por un espectrofotdometro para aplicacion
clinica va de 320 a 800 nm. Abarca la luz visible y el ultravioleta cercano. Algunos
equipos tienen monocromadores que brindan cobertura continua del espectro. La
mayoria sin embargo, tienen de 8 a 15 longitudes de onda discretas que son las que
requieren las técnicas para medir sustancias bioldgicas. Los espectrofotometros
de los multianalizadores presentan diverso grado de complejidad sin sustraerse al
principio basico descrito. Véase la Figura 11.10.
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11.2.3 COMPONENTES DE UN FOTOMETRO

La fuente de luz mas utilizada es la lampara halogena. 15 a 25W de potencia y
voltaje de alimentacion de 6 a 12V. Cubren el espectro visible, algo del ultravioleta
cercano y algo del infrarrojo cercano (300 a 800nm). La ampolla es de cuarzo porque
presenta una mayor transmitancia a la luz ultravioleta. El espectro de emisién no
es plano y decrece mucho al ingresar en el sector ultravioleta. La presencia del gas
halégeno (bromuro o yoduro) permite que casi todo el tungsteno que se vaporiza del
filamento incandescente sea devuelto al mismo. Esto determina una duracion mayor
conservando la emision original y retrasando la metalizacion de la cara interna de
la ampolla. Otras fuentes de luz menos utilizadas son las lamparas de deuterio y de
hidrogeno que permiten trabajar hasta los 190nm y las lamparas de Xendn que tienen
gran potencia de emision en el espectro UV. Cuando se requieren pocas longitudes
de onda se usan diodos emisores de luz de A especificos, Laser o comunes.

T Ranurade
salida

Luz monocromatica de
diferentes long. de onda

Conjunto de

fotosensores
Luz poli-
cromatica
J’ ><
Lampara Lente Lente Red de
halogena Cubeta difraccion fija

Figura 11.10. — Espectrofotémetro de multianalizador Hitachi. La cubeta es iluminada con luz
policromatica y la reaccion absorbe a cierta longitud de onda. E1 monocromador con graticula de
difraccion fija proyecta la luz sobre 13 fotodiodos, cada uno dispuesto para recibir una longitud de
onda. La electronica atiende al sensor de la longitud de onda a la que se sabe absorbe la reaccion.
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El monocromador tiene como proposito aislar la luz policromatica en bandas
estrechas de longitudes de onda, para asi seleccionar la longitud de onda a utilizar.
Los hay de varios tipos. En su forma mas simple consiste de una serie de filtros
seleccionables de cristal coloreado o de gel coloreado entre laminas de cristal, que
se interponen entre la fuente de luz y la cubeta. Permiten seleccionar un ancho de
banda de 30 a 60nm.

Otro método para seleccionar longitudes de onda, con menor ancho de banda, es
utilizar un prisma para dispersar la luz en sus diferentes longitudes de onda consti-
tuyentes, y entre ellas, sensar la de interés. Mediante refraccion el prisma produce
una dispersion no lineal. Por este motivo se prefieren las graticulas de difraccion
cuya dispersion es lineal. Estas son superficie de aluminio o vidrio con surcos pa-
ralelos, de lados inclinados, igualmente espaciados (600 a 2000 surcos/mm). La luz
policromadtica difractada por los surcos interacciona con la de otros surcos y por el
fenomeno de interferencia se obtienen haces de luz monocromatica.

La cubeta es el contenedor donde esta la reaccion cuya absorbancia se quiere me-
dir. Sus paredes son de cuarzo o de plasticos con alta transmitancia en el espectro
requerido. La distancia entre las paredes es la “via optica” que habitualmente es de
4 alcmy constante.

Fotosensores. Son los trasductores cuya funcién es recibir la luz transmitida.
Habitualmente se usan fotodiodos o conjuntos CCDs (“Charge Coupled Devices™)
y fotomultiplicadores cuando se requiere mucha sensibilidad. Los fotometros que
dispersan la luz y que tienen un solo sensor deben rotar el dispositivo de difraccion
para proyectar la luz de la longitud de onda de interés sobre el sensor. Los que
disponen de un conjunto de sensores trabajan con el dispositivo de difraccion fijo.
Son més estables mecanicamente (Figura 11.10). Frente a los sensores se coloca una
ranura “de salida” cuyo ancho determina el ancho de banda, cuanto mas estrecha
menor ancho de banda. El objetivo de la ranura de entrada es permitir que sélo
los rayos paralelos entre si y perpendiculares a la cubeta, la alcancen.

La sefial del fotosensor es una corriente o un voltaje de CC proporcional a la trans-
mitancia. Por eso los circuitos que les amplifican son de CC, es decir de acoplamiento
directo. Esto conlleva riesgo de deriva cuando la ganancia es alta. Por eso algunos
analizadores interpone una hélice (“chopper”) entre la celda y el fotosensor cuyas
aspas interrumpen periddicamente la sefial luminosa. La sefial del fotosensor puede
entonces amplificarse como una sefial de CA. Sea la sefial una CC o una AC, como
lo que interesa es la absorbancia, la sefal del sensor alimenta un amplificador con
transferencia antilogaritmica, a cuya salida la sefial es proporcional a la absorbancia.
Esta alimenta un conversor A/D y lo que contintia es procesamiento digital. Cabe
indicar que normalmente no se hace una sino muchas medidas de la absorbancia.
Esto permite reducir el ruido por promediacion.
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11.2.4 COMPONENTES DE UN MULTIANALIZADOR BASADO EN
FOTOMETRIA DE ABSORCION

Ademas del fotometro, un multianalizador fotométrico requiere lo necesario para
recibir un conjunto de muestras, identificarlas, hacerle a cada una las pruebas
indicadas e informar los resultados. Para ello tienen un rotor en el que se alojan
las muestras, los controles y los calibradores, y uno o mas rotores para alojar los
reactivos necesarios. El o los rotores de reactivos son refrigerados, asi como la
parte del rotor de muestras en donde van los controles y calibradores. Un circuito
hidraulico compuesto por una sonda y una jeringa permite aspirar el volumen
exacto de muestra para cada caso. Otro circuito similar hace lo propio con los
reactivos. Las sondas son llevadas hasta el liquido a aspirar por un mecanismo con
movimientos X e/0 Y y Z. A su vez los rotores de muestras y reactivos giran para
colocar el contenedor correspondiente bajo los sitios de descenso de las sondas.
El agua que ceba los circuitos mencionados debe idealmente ser degasificada para
reducir errores volumétricos. Las sondas estan eléctricamente conectadas a circuitos
llamados LLD “Liquid Level Detector” que les permiten detectar la presencia y
nivel, o ausencia de liquido en el contenedor. Los movimientos son efectuados por
motores por pasos trabajando en lazo abierto o menos frecuentemente, motores de
CC con codificadores, trabajando en lazo cerrado. En ambos casos se usan meca-
nismos reductores y detectores de posicion de origen (a veces también de limite)
para el control de los movimientos. Los sistemas de toma de muestras y reactivos
dispensan estos liquidos en la cubeta de reaccion. La misma esta semi sumergida
en un bafio o colocada en un bloque de aluminio termostatizados cuya funcion es
incubar la reaccion. Transcurrido el periodo de incubacion, se efectiia la medida de
absorbancia en la cubeta de reaccion misma, o en algunos analizadores, es aspirada
hacia una “celda de flujo” en la que se hace la medicion. El instrumento dispone
de circuitos hidraulicos y electronicos para controlar la temperatura de incubacion.
Tras la medicion la reaccion es descartada, para lo que se requiere un sistema de
vaciado, descarte y lavado de las celdas de reaccion. Para esto se usan bombas de
circulacion de agua y de vacio.

11.3 ESPECTROFOTOMETRIA DE REFLECTANCIA

La concentracion de una sustancia puede ser también determinada midiendo la luz
reflejada. La luz que incide sobre una sustancia puede ser absorbida, transmitida,
dispersada o reflejada. La suma de toda la luz reflejada es la reflectancia total (R ).
La Reflectancia se define como la relacion de luz reflejada a luz incidente (I,)). R
= R /I, Los analizadores que utilizan este principio para medir concentracion se
llaman “reflectémetros”. El método se utiliza en los multianalizadores de orina 'y en
los de bioquimica seca. Estos equipos usan tiras reactivas que tienen una pequefia
almohadilla con reactivos secos especificos para el analito a medir. Tras dispensar
la muestra de paciente sobre la almohadilla se produce la reaccion. Al insertar la
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tira en el analizador, éste la termostatiza a 37°C para hacer una breve incubacion.
Luego la ilumina con luz difusa de la longitud de onda adecuada para la prueba a
realizar. La reaccion absorbe luz a esa longitud de onda por lo que la luz reflejada
depende de la concentracion del analito bajo medicion. La concentracion de una
sustancia se relaciona inversa y logaritmicamente con la reflectancia. Es similar a
la relacion de la concentracidon con la transmitancia. Solo una pequeia fraccion de
la luz incidente es reflejada por lo que no se puede medir la R .

La reflectancia de una sustancia problema y la de un calibrador se relacionan
mediante:

R=R’/Rcal
donde: R = reflectancia
R’ = reflectancia medida de la muestra
Rcal = reflectancia medida del calibrador

Conociendo la concentracion del calibrador se deduce la concentracion de la
muestra.

Una de las posibles camaras de medida utilizadas para este método es la esfera
de Ulbricht. Se trata de una esfera hueca con un color interior blanco perfecta-
mente homogéneo. Tiene una abertura que se apoya sobre la almohadilla de la tira
reactiva. La luz incidente proviene de tres LEDs, cada uno de los cuales emite luz
monocromatica y se enciende segiin el analito a medir. Uno es verde otro rojo y
el tercero infrarrojo y estan dispuestos a 120° entre si. La luz incidente se refleja
repetidamente en la cara interna de la esfera proyectando luz uniforme sobre Ia tira
reactiva y sobre dos fotosensores interiores, idénticos entre si 'y a igual distancia del
centro de la esfera. Uno de los sensores esta dispuesto de forma que la luz reflejada
por la muestra no la alcance. Es el de referencia. El otro, estd dispuesto de forma
de recibir la luz reflejada en la muestra. Dado que ninguno de los dos puede recibir
la reflectancia total, la diferencia entre ambas permite evaluar la luz absorbida por
la muestra.

Sensor de
referencia e N A O fﬁﬁggh%e

Fuente de luz -

Sensor de
muestra

....... Almohadilla reactiva
con muestra

Figura 11.11 — Reflectometro de analizador de quimica seca Reflotron Roche.
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11.4 ANALIZADORES HEMATOLOGICOS

11.4.1 LA SANGRE

La sangre consiste de agua, proteinas, electrolitos y otras sustancias en solucion.
Ademas tiene células en suspension. Su distribucion por los vasos sanguineos
permite que llegue a todo el organismo. De hecho no hay ninguna célula que esté
a mas de 30 um de alguna ramificacion vascular. A grandes rasgos, transporta nu-
trientes, oxigeno, hormonas, otras sustancias y células de defensa hacia los tejidos;
y trae de éstos desechos y dioxido de carbono. Las células sanguineas son: globu-
los rojos o RBC (red blood cells), blancos 0 WBC (white blood cells), plaquetas
o PLT (platelets) y células precursoras de las mencionadas. La funcion principal
de los glébulos rojos es transportar oxigeno desde los pulmones a las células del
organismo y didxido de carbono desde éstas a los pulmones. La presencia de una
proteina especializada, la Hemoglobina o Hgb en los globulos rojos es lo que les
permite transportar esos gases. La funcion principal de los glébulos blancos esta
relacionada a la defensa contra gérmenes patogenos. Hay cinco tipos de globulos
blancos: linfocitos, monocitos y granulocitos (que se dividen en neutréfilos, basofilos
y eosinofilos), cada uno con funciones especificas. Las plaquetas son un elemento
clave para la contencion de la sangre en los vasos sanguineos. Cuando se produce
una solucion de continuidad en los mismos, se agrupan rapidamente con el fin de
bloquear la zona dafiada y tratar de impedir la salida de sangre. La coagulacion
complementa esta accion produciendo una malla de fibrina que literalmente une y
da sostén al “tapon” de plaquetas. Tras los primeros momentos el “tapon” de fibrina
pasa a ser el principal responsable de la contencion de la sangre. Para estudiar el
complejo mecanismo bioquimico de la coagulacion existen multianalizadores de
coagulacion que no trataremos aqui. Otros analizadores estudian la capacidad de
las plaquetas de agruparse o “agregarse”.

11.4.2 PARAMETROS MEDIDOS POR LOS ANALIZADORES
HEMATOLOGICOS

Esta seccion trata de los instrumentos que estudian la cantidad, concentracion, por-
centaje relativo y algunas otras caracteristicas de las células sanguineas. Por eso se
les llama habitualmente “contadores”.

Algunos parametros son medidos y otros son calculados a partir de los medidos.
Los analizadores mas simples informan 8 parametros y los mas sofisticados, mas
de 20, algunos de los cuales estan listados en la Tabla 11.1.

La caracteristica basica que miden los contadores hematoldgicos es la concen-
tracion de células, es decir la cantidad de células por unidad de volumen, usual-
mente, microlitros (Ul). También se mide el tamafio de las células. Asi es posible
saber el volumen medio de los globulos rojos 0 MCV (mean corpuscular volume)
y el volumen medio de las plaquetas MPV (mean platelet volume). Conociendo el
volumen medio y la cantidad globulos rojos se calcula el hematocrito o Het, que es
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la relacion del volumen celular total al volumen de la muestra. Expresa qué parte de
una muestra de sangre, son células. Esta determinado principalmente por los RBC
porque son las células mayoritarias. Hct en % = (MCV en fl . RBC en millones ) /
10. Normalmente: 90 . 5/ 10 =45

Tabla 11.1 — Parametros basicos determinados por los analizadores hematolégicos.

Significado Valores tipicos
Serie blanca
WBC Cantidad total de globulos blancos / pl. 4.5-10mil / ul
Serie roja
RBC Cantidad total de globulos rojos / pl. 3.6 - 6 millones / ul
Hgb Concentracion de hemoglobina en la sangre 12 -17.5 g/dl
Het Expresa qué parte de una muestra de sangre, son células 36-53%
MCV Volumen promedio de los globulos rojos 80 -100 fl
MCH Cantidad promedio de hemoglobina en cada globulo rojo 25-34pg
MCHC Concentracion promedio de hemoglobina en cada globulo rojo 32-36%
Serie plaq.
PLT Cantidad de plaquetas / ul 150 — 400 mil / pl

Nota: Todas estas cifras presentan variaciones segiin sexo y edad

La cantidad de células y sus volimenes se miden por uno o ambos métodos de
medicion principales en que se basan los contadores de particulas en general y los
contadores hematoldgicos en particular, a saber:

1. Resistencia a CC: Detecta la variacion de resistencia a CC de un corto canal u
“orificio” por el que circula una corriente constante, cuando pasan por ¢l células
individuales.

2. Citometria de flujo: Detecta las deflexiones de un haz de luz Laser cuando
pasan células individuales frente al mismo. Trataremos ambos métodos mas
adelante.

Para evaluar la capacidad de transporte de oxigeno es importante conocer la
concentracion de Hemoglobina o Hgb. Esta se mide por fotometria de absorcion, a
una Unica longitud de onda cercana a 550 nm y se expresa en gramos por decilitro.
Otros valores calculados, en relacion a la Hgb son la MCH y la MCHC.

La MCH (cantidad media de Hgb en un RBC) = 10 Hb en g/dl / cantidad de
RBC en millones por pl.
Normalmente: 10 . 15 g/dl / 5 millones = 30 pg

La MCHC (concentracion media de Hgb en cada RBC) = 100 Hb / Het.
Normalmente: 100 . 15g/dl / 45% = 33.3%
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Tabla 11.2 — Parametros adicionales determinados por los analizadores hematolégicos.

Significado Valores tipicos
Serie blanca
#LYM Cantidad de linfocitos / pl 1 —4 mil /pl
#Mono Cantidad de monocitos / pl 0-0,8 mil/ ul
#Neut Cantidad de granulocitos neutréfilos / pl 2-7.5mil /ul
#Eos Cantidad de granulocitos eosinofilos (se tifien con eosina) / il 0-—0,5 mil / pl
#Bas Cantidad de granulocitos basofilos (se tifien c/hematoxilina) / ul | 0—0,2 mil / pl
%LYM Porcentaje de linfocitos (en el total WBCs) 25-33%
%Mono Porcentaje de monocitos (en el total WBCs) 3-7%
%Neut Porcentaje de granulocitos neutrofilos (en el total WBCs) 55-68 %
%Eos Porcentaje de granulocitos eosinofilos (en el total WBCs) 1-3%
%Bas Porcentaje de granulocitos baséfilos (en el total WBCs) 0-0,8%
Serie roja
RDW Ancho de distribucion de tamafios de los globulos rojos 11.5-14.5%
Serie plaq.
PDW Ancho de distribucion de tamafios de las plaquetas 41
MPV Volumen promedio de las plaquetas 6101

La mayoria de los parametros adicionales (Tabla 11.2) resultan de clasificar los
WBC segtin sus caracteristicas morfologicas. Segtn su tamaiio, es posible dividirlos
solamente en tres grupos: neutrofilos, linfocitos y medios. Los medios agrupan un
conjunto de células de tamafo intermedio entre los neutroéfilos y los linfocitos. Es
la mejor clasificacion que se puede lograr con el método de Resistencia a CC. Para
completar la clasificacion es necesario examinar visualmente (por el operador) un
frotis de sangre en un microscopio. En cambio, los instrumentos que analizan los
WBC con Citometria de flujo estudian el tamaiio celular y su densidad. Asi, pueden
discriminarlos en 5 grupos y no se requiere examen microscopico, salvo ante dudas
de los resultados.

11.4.3 METODO DE RESISTENCIA A CC

Es el método mas ampliamente utilizado y el de menor costo. Detecta la variacion
de resistencia de un orificio inmerso en una solucién salina conductora, por el que
circula una CC constante, al ser atravesado por células individuales. Cuando una
célula (que no es conductora), pasa por el orificio, su volumen desplaza un volumen
equivalente de solucidon conductora, causando una caida de la conductividad del
orificio o aumento de su resistencia a la CC. La variacidén de resistencia es pro-
porcional a la variacion del voltaje de salida de la fuente de corriente constante y
proporcional al volumen celular. La Figura 11.12 ilustra el principio.
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Figura 11.12 — Variacion de resistencia de un orificio inmerso en una solucién. Por el orificio
circula una CC constante, al ser atravesado por células individuales. Al pasar, las células aumentan la
resistencia eléctrica del orificio en proporcion al tamafio celular.

Camara de conteo por resistencia a CC

La camara de conteo esta formadad por dos espacios, Ay B (Figura 11.13), llenos de
una solucioén salina conductora. Los espacios estan unidos por un pequefio orificio de
60 a 100 um de diametro. La solucion contiene un volumen predeterminado exacto
de sangre, disuelto en agua con sal a una concentracion isotonica con respecto al
liquido intracelular. De no ser asi las células se hincharian o se constreflirian por
6smosis. El grado de disolucion es tal que estadisticamente sea dificil que por el
orificio pasen dos células al mismo tiempo, aunque puede ocurrir. El diametro del
orificio es en relacion al diametro de las mayores células que pasan por €1, como el
de un aro de basketball a una pelota de tenis. Hay un borne de una fuente de corrien-
te constante en cada espacio. Entre los bornes circula una corriente constante que
pasa por el orificio o abertura. La mayor parte de la resistencia eléctrica esta dada
en el orificio. Cuando no pasan células la corriente permanece en un valor basal.
Cuando pasan células la resistencia del orificio aumenta en proporcion al volumen
celular y para mantener la corriente constante, la fuente eleva el voltaje de salida.
Cada célula produce asi un pulso de voltaje cuya amplitud es proporcional a su
volumen. El nimero de pulsos de un rango de amplitudes corresponde a la canti-
dad de células de un tipo que pasaron. Mediante procesamiento de las sefiales, en
forma analdgica y digital, se separan los pulsos para clasificar y contar las células
de cada tipo. Tipicamente un contador hematologico clasifica los WBC, segun su
volumen, en unos 500 tamanos distintos. Para ello define “canales de tamanos” en
registros de un sector de RAM que se van incrementando durante el conteo, con
cada célula que corresponde a cada tamafio. Con el conjunto de canales se elabora
un histograma de volumen vs. cantidad. Se hace lo mismo con los RBC/PLT. El
histograma de RBC/PLT se divide en dos grandes partes. Células con volumenes
menores a 20fl son consideradas como PLTs y mayores de 36fl como RBCs. Dos
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Figura 11.13 — Conexiones hidraulicas y eléctricas para la medicion de resistencia.

células que pudieran coincidir al pasar por el orificio generan un pulso muy ancho
y/o de excesiva amplitud. El procesamiento de sefiales lo reconoce y no lo cuenta
como célula. Los contadores hematoldgicos tienen dos de las cdmaras descritas,
una para contar WBCs y otra para contar RBCs y PLTs. Esto se hace asi porque
aproximadamente % de los linfocitos tienen un tamafio similar a los RBCs.

Diluciones necesarias para conteo por Resistencia a CC

Para poder contar y clasificar células sanguineas por el método de Resistencia de
CC es necesario previamente, tratar y diluir la muestra de sangre en una forma
apropiada. Diferentes equipos lo hacen en forma distinta, pero el proceso es similar.
Describiremos aqui el de un instrumento tipico. El proceso es como sigue e ilustra
la Figura 11.14.

La muestra de sangre contiene EDTA para evitar la coagulacion. El instrumento
aspira 135 pl de sangre, de los que separa exactamente 28 LUl en un segmento de tubo
en forma de asa. Los diluye agregandole 6000 pl de una solucion (“diluyente”), iso-
tonica con el interior celular. La dilucidon 1:215 contiene RBCs, WBCs y PLTs. Para
poder contar y medir el tamafio de los WBCs hay que eliminar antes los RBCs. Esto
se logra mediante el agregado de un agente (lisigeno) que destruye las membranas de
los RBCs y PLTs pero no la de los WBCs. La dilucion en este punto o “1ra dilucion”
es de 1:246. 350 ul de la misma pasan a través de un orificio, hecho con Laser, en
un rubi. Al pasar, cada célula genera un pulso cuya amplitud es proporcional a su
volumen. Al destruir las membranas de los RBCs, la hemoglobina que contiene se
vierte a la solucidn y se diluye en ella. Asi es posible medirla por fotometria. La
fuente de luz y el fotodiodo en la Figura 11.14, indican la medida de hemoglobina.
La via optica de ésta medicion pasa a través de la cimara de WBC misma.
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De la dilucion 1:215 se tomaron 500 ul, de los que exactamente 35 pl fueron
separados en un asa. A ellos se le agregan 6000 p de diluyente con lo que se logra
una dilucion de 1:172 o “2da dilucion”. Esta contiene RBCs, WBCs y PLTs y se va
autilizar para medir RBCs y PLTs. Los WBCs presentes pueden ignorarse, dado que
su concentracion es unas 1000 veces menor que la de los RBCs y por su tamaiio, el
instrumento no los confundira con PLTs. El tiempo de lectura en cada camara es de
10 a 20 s, constantes en cada camara y en cada instrumento. La capacidad de trabajo
tipica de un contador hematolégico es de unas 60 muestras por hora.

6000 i
diluyente 6000 pl
135 107u1 isotonico diluyente
isoténico
28u 35ul
Sangre
con 500 pl 6035 1
EDTA
1:172
5528 ul 465 pla 1:215x 1:172 = 1:37072
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Figura 11.14 — Diluciones de la muestra antes de contar sus células por resistencia.

11.4.4 METODO DE CITOMETRIA DE FLUJO

Este método es utilizado por los equipos mas sofisticados para contar y clasificar
los WBCs en 5 grupos. Los instrumentos con citometria de flujo tienen en general
una camara de medicion por resistencia a CC en la que miden los RBCs y PLTs.
Como se mencionara previamente, este método detecta el volumen celular y la
densidad de las estructuras intracelulares. Un volumen predeterminado y exacto de
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solucidn con células en suspension pasan frente a la luz de un Laser semiconductor.
Cuando cada célula individual pasa frente al haz de luz, éste se dispersa en varios
angulos. Diferentes instrumentos recogen la luz dispersada en dos o méas rangos de
angulos de interés. Un equipo tipico con citometria de flujo es el Sysmex SF-3000.
Analiza la luz dispersada en un angulo bajo (1-6°) y en un angulo alto (8-20°). La
membrana celular causa dispersion en angulo bajo y las estructuras intracelulares,
mas densas, lo hacen en angulo alto. Véase la Figura 11.15. Reconociendo el patron
de energia / tiempos en ambos rangos de angulos, se identifica cada tipo de célula
de la serie blanca.

S LA
T

Figura 11.15 — Dispersion de la luz Laser en angulos bajo y alto al incidir sobre una célula. Del
Manual de Operacion de Sysmex SF-3000

Antes de aplicar el método, la muestra de sangre debe ser preparada. Inicialmente
es disuelta en una proporcion adecuada y luego tratada con un agente lisigeno para
disolver los RBCs. Hasta aqui es similar a la dilucion que se hace para contar WBC
con el método de resistencia a CC. La solucion es entonces dividida en dos partes, a
cada una de las cuales se le aplica un reactivo diferente que causa un cambio mor-
fologico en las células. Tenemos asi dos soluciones con WBCs cuya morfologia ha
sido alterada de forma de resaltar distintas caracteristicas. En el Sysmex SF-3000
se llaman “Diff” y “WBC Baso”. Un volumen predeterminado y exacto de cada
una se hara pasar separadamente por la celda de flujo.

Para alinear las células de forma de que pasen “en fila” por el haz de luz se
utiliza la técnica de enfoque hidrodinamico. En éste, la solucion con las células
es inyectada en una celda de flujo (camara conica) rodeada de una vaina de liqui-
do transparente, libre de particulas. La disposicion de las estructuras de la celda,
la relacion de las presiones y de viscosidades de los liquidos, permiten lograr el
alineamiento de las células. La Figura 11.16 muestra el principio del enfoque hidro-
dindmico. La Figura 11.17 ilustra el principio de conteo e identificacion de células
por dispersion de luz Laser.
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Figura 11.16 — Principio del enfoque hidrodinamico. Del Manual de Operacion de Sysmex SF-
3000

De cada solucion, la informacion de angulo bajo (representando tamario celular)
y la de angulo alto (representando densidad de estructuras intracelulares) son com-
binadas en un “dispersograma” (“Scattergram”). Véase Figura 11.18.

Flujo de muestra disuelta Receptor el
i dispersada en angulo alto

(fotodiodo)

.. | =
e 1 et I 1=
L- —— |« ﬂ L ! ' =
y 'y 1.-\..- - Ll 3
Laser
. | Lente colectora
semiconductor | | "
IR Obstructor del haz directo Receptor de luz

Lente colimadora =— Celda de flujo dispersada en angulo bajo

(fotodiodo)
Lente condensadora

Figura 11.17 — Principio del conteo e identificacion de células por dispersion de luz Laser. Del
Manual de Operacion de Sysmex SF-3000

Cada punto corresponde a una cé¢lula y su posicion, a sus caracteristicas. Cada
conglomerado de puntos corresponde entonces a una familia celular. La Figura 11.19
muestra este hecho. La computadora del instrumento divide los dispersogramas en
areas (no se ven en la Figura) que corresponden a cada familia celular. El disperso-
grama DIFF permite discriminar correctamente 3 familias: linfocitos, eosinofilos y
monocitos, mientras que los neutrofilos se confunden con los basoéfilos. El disperso-
grama WBC BASO permite discriminar los basofilos. Los neutréfilos son calculados
mediante la expresion: Neutrofilos = (Neutrofilos + basofilos) — basofilos.
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Angulo bajo

Angulo alto
Figura 11.18 — Dispersogramas angulo bajo (tamaiio) vs. angulo alto (densidad). Del Manual de
Operacion de Sysmex SF-3000.
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Figura 11.19 — Distribucion de glébulos blancos en los dispersogramas. Del Manual de Operacion
de Sysmex SF-3000
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ELECTROENCEFALOGRAMA
Y ESTADOS DE CONCIENCIA

Daniel Cibils

En este capitulo trataremos el estudio de la relacion entre la actividad eléctrica
espontanea del cerebro (denominada electroencefalograma, sigla: “EEG”) y su
correlato con el estado de conciencia de un individuo. Posteriormente abordaremos
las medidas instrumentales que nos aporta la ingenieria biomédica de esta compleja
sefal neurofisioldégica. Como punto de partida necesitamos una definicion y una
explicacion de qué se entiende por “conciencia”. Ademas, las bases neurales de
como se genera el EEG y posteriormente cuales son las medidas disponibles para
esta sefial biologica.

12.1 ESTADOS DE CONCIENCIA

El estudio de la conciencia se puede abordar tanto como un fenomeno metafisico
o simplemente, como lo encararemos en este articulo, como “un estado de vigilia
en el que existe una aptitud que permite a un sujeto recibir los estimulos del medio
ambiente y de atribuirles un significado”. Usualmente existe una indistincion entre
las expresiones; “estar despierto”, “estar vigil”, “estar conciente” o “estar lticido”.
Digamos que el estado psiquico mas simple es “estar despierto”. No presupone
ningun contenido en la psiquis en ese momento. El “estar lucido” implica ademas
de “estar despierto”, poseer orientacion en el tiempo y en el espacio. Saber donde
se encuentra el sujeto y en que hora aproximada se encuentra del dia, mes, etc. A
esto le llamamos generalmente, estar conciente.

Dos componentes neurofisioldgicos rigen la conducta consciente del ser huma-
no: la capacidad de estar conciente y el contenido de la conciencia. “Una actividad
consciente normal requiere de la capacidad para la conciencia, también conocido
como despertar, estrechamente vinculada a la vigilia. Las bases neurales de este
componente se encuentran en el sistema reticular activador ascendente (SRAA),
que genera impulsos ascendentes activadores de la corteza cerebral, a partir del
segmento protuberancial, del hipotdlamo posterior y del tdlamo. El cambio mas
discernible que ocurre con el despertar es la apertura de los ojos.

El contenido de la conciencia representa la suma de las funciones mentales
cognitivas, afectivas y otras funciones siquicas superiores y denota el conocimien-
to de la existencia de uno mismo y el reconocimiento de los mundos internos y
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externos (10). El aspecto de la conciencia que vamos a tratar en este capitulo sera
el estar vigil, (despierto) y ademas generalmente “estar lticido”.

En contraposicion a este estado denominado “conciente”, existird un estado
inconciente, (palabra que usaremos aqui exclusivamente como “ausencia de la
conciencia”). Como dijimos anteriormente la conciencia estaba basada en una “ca-
pacidad” de estar conciente, dada por el funcionamiento de estructuras nerviosas
definidas. Los agentes anestésicos actuando sobre el cerebro en forma global y en
estas estructuras en particular, hacen desaparecer la “capacidad de estar despierto”
y la conciencia no reaparecera hasta que dicho efecto farmacoldgico cese.

No se debe confundir esta inconciencia provocada por un agente artificial, (“qui-
mico”), que deprime la actividad de un sistema imprescindible para la funcién de
estar despierto, con otra actividad natural del cerebro que es “el Suefio”, (fenomeno
neurobioldgico, normal, activo y espontaneamente reversible). Tampoco es lo mismo
anestesia que inconciencia.

La ANESTESIA puede ser definida como: “un estado de inconciencia con au-
sencia de respuesta somatica y visceral al dolor”. Modernamente, la definicion de
anestesia incluye la suma de 3 aspectos:

* LaPARALISIS (relajacion muscular que se obtiene por drogas del tipo “curare”
que actian bloqueando la unién de los nervios con los musculos)

*  LaINCONCIENCIA ( ya definida; su variacion se expresara como “profundidad”
de la anestesia)

+ La ANALGESIA (ausencia de dolor, que se obtiene por la administracion de
drogas analgésicas)

El paciente puede estar inconciente pero presentar respuesta al dolor, que se
manifiesta por reflejos diversos en su organismo, tanto en forma de movimientos
simples de su cuerpo o de sus extremidades como también por variaciones viscerales
como su presion arterial, su pulso, su sudoracion o la secrecion de lagrimas.

Cuanto mayor sea la concentracion del farmaco que actia deprimiendo la acti-
vidad del cerebro, mas “profundo” sera el nivel de la anestesia. En los niveles mas
profundos de la anestesia no hay ya respuesta inconciente al dolor pero la depresion
de la actividad del cerebro, sumada al efecto del farmaco directamente sobre el
corazén y los cambios de circulacion sanguinea pueden colocar al paciente en una
situacion médica inestable e inconveniente.

Mientras que habitualmente en una anestesia se mide continuadamente (“moni-
torizacion”) la actividad del corazon, la respiracion, la concentracion de anestésico
y de los principales gases de la ventilacion pulmonar, la presion arterial, la concen-
tracion de oxigeno en la sangre, no existen habitualmente monitores que informen
de la accion de los agentes anestésicos directamente sobre el cerebro, midiendo
de esta forma directamente los diferentes “planos anestésicos”. La accion sobre el
cerebro se evaliia indirectamente por sus efectos sobre el cuerpo.
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12.2 EL ELECTROENCEFALOGRAMA

Para ilustrar solamente la compleja estructura que genera las sefiales electroence-
falogréficas recordaremos que en un solo milimetro ctibico de nuestro cerebro hay
unas 40.000 neuronas y 1.000 millones de conexiones de fibras nerviosas. Estas
unidades funcionales no son iguales entre si ni estan dispuestas espacialmente en una
unica configuracion. Cada neurona posee cientos o miles de conexiones funcionales
(sinapsis) de varios tipos funcionales (excitatorias o inhibitorias) y que utilizan a
su vez diferentes mediadores quimicos para trasmitir su mensaje. Cada una de esas
sinapsis generan por si solas o por su efecto sobre las neuronas campos eléctricos
del orden de fracciones de microvoltio durante unos pocos milisegundos. Estos
millones de micro-dipolos se suman en el espacio y en el tiempo. Pueden sumarse
y también neutralizarse de acuerdo a su orientacion y/o carga.

Para que a nivel del cuero cabelludo se pueda registrar un potencial de EEG de
unos 20-70 pV, que es la amplitud habitual del EEG estando despierto, se deben
sumar en el espacio y en el tiempo enorme cantidad de estos impulsos en una de-
terminada superficie de tejido cerebral que generalmente es de varios centimetros
cuadrados. Una parte importante de estos potenciales generados en la corteza cere-
bral, se pierden por efecto del filtrado de frecuencia o por atenuacion en su amplitud
durante la difusion de estos potenciales desde su generacion en la masa cerebral al
difundirse pasivamente a través de las meninges, el craneo, el cuero cabelludo hasta
ingresar a nuestro instrumento de registro.

ACTIDAD CEREBRAL CONCIENTE = CLIMICA

ACTVIDAD ELECTROMAGHNETICA CEREBRAL

ACTIVIDAD S HAPTICA

WETABOLISMG MEVROMAL

FLUEG SARGUINED CORTICAL

ARATERIAS TERMIMNALES

POLIGCHD DE WILLYS

PRESION BRTERIAL 515 TE MICA

HITIMA CARDIC-RESMRATORO CENTRAL

Figura 12.1 — Niveles neurobioldgicos que sustentan el electroencefalograma (EEG)

LaFigura 12.1 es un diagrama que ilustra los diferentes niveles neurobiologicos
que sustentan el EEG y la actividad conciente. El nivel superior es la actividad
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consciente. El segundo nivel es el andlisis del EEG, como una singular metodologia,
parcial y compleja_del universo de funciones que es posible estudiar en el cerebro.
El nivel tercero refiere a la actividad sinaptica que genera el EEG y su dependen-
cia del metabolismo neuronal y su modulacion por los farmacos, por ejemplo los
anestésicos. Los niveles mas inferiores corresponden a la circulacion general y
encefalica que sostiene esta actividad metabolica.

En el tercer nivel de la Figura 12.1 (actividad sinaptica) actuara sobre el cere-
bro el farmaco cuya interferencia con la actividad normal provocara los cambios
en el funcionamiento cerebral que determinaran el paso de actividad conciente a
inconciente. La “ventana” a cambio en el funcionamiento normal del cerebro lo
obtendremos del estudio de la actividad EEG. Los campos eléctricos que se regis-
tran sobre el cuero cabelludo (EEG) se obtienen mediante amplificadores instru-
mentales de tipo diferencial que generalmente amplifican las sefiales obtenidas por
dos sensores (electrodos) por 20.000. La banda clasica de la electroencefalografia
son frecuencias entre 0.5 y 70 Hz y se divide a su vez en sub-bandas (banda delta,
entre 0.5-3.5 Hz; banda theta, de 4-7.5 Hz; banda alfa entre 8-13 Hz y banda beta
entre 14-30 Hz).

12.3 NIVELES DE ANESTESIA

Un sujeto despierto presenta una actividad electroencefalografica normal en vigilia
que se caracteriza por un ritmo en la banda “alfa” (8-13 Hz) mezclado con frecuen-
cias en la banda “beta” (14-30 Hz) Eso puede ser observado en los primeros 10
segundos de la Figura 12.2a.

La administracion intravenosa del farmaco anestésico hace que se difunda en
todo el cerebro simultaneamente, lo que se objetiva por el hecho que los cambios
en el EEG son practicamente los mismos en todas las regiones.

La accion del farmaco sobre el cerebro sigue una curva ascendente hasta un
maximo, siendo posteriormente metabolizada (inactivada) por el metabolismo
neuronal. Las Figura 12.2a y b ilustran los cambios EEG producidos por una dosis
unica de un agente anestésico mostrando los cambios EEG producidos por el efecto
acumulativo de la droga al llegar al cerebro. Se producen cambios en la amplitud
de la sefial EEG y en sus componentes de frecuencia. Como esquema general hay
un corrimiento hacia la izquierda de las frecuencias dentro de la banda de la EEG
convencional que va entre 0.5 - 70 Hz. Este enlentecimiento progresivo va definien-
do los sucesivos niveles cada vez mas profundos de la anestesia, hasta llegar a los
niveles en que la sefial EEG se hace discontinua, con periodos de actividad EEG y
periodos de inactividad. (ver ultimos segundos de la Figura 12.2b.)
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Figura 12.2a — Fragmento de EEG. Sujeto despierto con una actividad electroencefalografica
normal.
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Figura 12.2b — Fragmento de EEG (continuacién). Sujeto despierto con una actividad electroen-
cefalografica normal.

Las Figuras 12.2a y 12.2b ilustran los cambios EEG producidos por una dosis
Unica de un agente anestésico al llegar al cerebro. Los trazos #1 en ambas figuras
son la marca de tiempo, uno por segundo. Los trazos #2 al # 9 son registros de la
actividad EEG obtenidos de 8 amplificadores diferenciales en diferentes areas del
cuero cabelludo. La evolucion temporal resumida del efecto del agente anestésico
sobre el EEG es mejor observado en la Figura 12.3.
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Figura 12.3 — Seiial EEG de un solo canal amplificador. La base de tiempo es de 45 segundos y la
amplitud esta indicada en microvoltios.

Cuando el paciente se encuentra estabilizado durante decenas de minutos en
un determinado nivel anestésico, el ojo humano diagnostica los componentes de
frecuencia que se hallan presentes. La Figura 12.4 muestra tres planos tipicos de la
anestesia en un sujeto estabilizado: el plano superficial caracterizado por frecuen-
cias “rapidas” y escasa proporcion de ondas “lentas”. Un plano intermedio tipico
0 “clasico” de la anestesia, donde predominan las frecuencias lentas (Figura 12.4b).
Finalmente un plano profundo donde se genera el llamado trazado intermitente o
trazado tipo “salva-supresion”, donde la “salva” representa la generacion de ondas
lentas de alto voltaje y la “supresion” representa la disminucion casi a cero de los
potenciales electroencefalograficos (Figura 12.4c¢).
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Figura 12.4a — Nivel anestésico superficial. Ejemplo clinico.
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Figura 12.4b — Nivel anestésico intermedio. Ejemplo.
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Figura 12.4c — Nivel anestésico profundo. Ejemplo.

Han sido creadas diferentes escalas para clasificar visualmente la profundidad
anestésica. Una de las mas difundidas es la de Kugler, (9) que establece 6 niveles
entre el estado de vigilia y la anestesia profunda. Los 6 niveles se denominan con
las 6 primeras letras del alfabeto, con F para el nivel extremo:

Niveles de profundidad anestésica
vigilia

sedacion farmacologica
anestesia superficial

anestesia general o clésica
anestesia general profunda.

||| = >
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Figura 12.5 — Niveles de anestesia segiin Kugler. Cada letra ilustra un trazado EEG tipico de cada
estadio.

12.4 DISENO DE UN MONITOR DE ANESTESIA

El disefio de una maquina que clasifique la profundidad anestésica y sustituya la
presencia de un electroencefalografista es un desafio aun parcialmente solucionado
por la ingenieria biomédica. Un monitor de anestesia ideal deberia:

* Detectar los diferentes niveles de inconciencia para ayudar al anestesista a evitar
los niveles muy superficiales y los niveles muy profundos.

+ Ser ttil con una gran variedad de agentes anestésicos o permitir un ajuste ins-
trumental facil, para cada agente.

» Ser sensible a cambios minimos entre el estar despierto y el estar semi-incon-
ciente.

* Ser facil de leer por médicos no especializados en electroencefalografia y aun
por personal no médico.

» Ser facil de colocar en el paciente.
» Poseer algoritmos de supresion de artificios.
» Poseer capacidad de archivo de los datos.

* Poseer la capacidad de evaluar la calidad de la sefial de EEG entrante y la buena
colocacion de los sensores.
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12.5 TECNOLOGIAS PARA EL ANALISIS DE LA SENAL DE EEG

Transformada de Fourier

La transformada de Fourier puede ser definida como una “Serie temporal que co-
rresponde a un proceso estacionario por lo menos débil, es decir que su esperanza
y su varianza se mantienen constantes en el tiempo (5). La transformada reaplica
a un proceso acotado en el tiempo o ciclico: su descripciéon en una base de senos
y cosenos se extienden en todo el espacio temporal de la sefal original (5). Con la
Transformada de Fourier se tiene una ubicacion absoluta de las frecuencias y ab-
soluta “deslocalizacion” en el ambito temporal (Desigualdad de Parseval) (5). La
Transformada de Fourier ha permitido resolver muchos problemas, en particular ha
creado otro dominio de representacion de las sefiales eléctricas (5).

Se analiza por Fourier la sefial EEG cada 2 - 20 segundos y se muestran los
histogramas de frecuencia en la banda de 0.5 — 70 Hz ; ya sea en cada frecuencia de
la descomposicion (Figura 12.6a) o en las cuatro bandas clasicas del EEG (Figura
12.6b).

Figura 12.6 — Espectro de frecuencias de un trozo de EEG. En abscisas se muestran las frecuencias
en Hz y en ordenadas unidades de energiia arbitrarias. En la grafica (a) se indica la energia en cada
frecuencia y en (b) se agrupan en las cuatro bandas clasicas del EEG: banda delta, banda theta, banda
alfa y banda beta.

Existen varias maneras de mostrar el analisis en frecuencia de sefiales continuas
en el tiempo:

» SERIE DE ESPECTROS DE FRECUENCIA YUXTAPUESTOS (Compressed
Spectral Array o CSA). Es un display seudo-tridimensional de espectros de fre-
cuencia secuenciales, uno por cada muestra. Cada linea resulta del pico maximo
de las frecuencias del espectro. Figura 12.7a

» SERIE DE DENSIDAD ESPECTRAL (Density Spectral Array (DSA)) Es un
grafico continuo de lineas de color o escala de grises donde cada linea horizon-
tal representa una muestra y en codigo de colores o de grises se representa la
potencia de cada frecuencia. Figura 12.7b
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Figura 12.7 — Presentacion del analisis espectral en el tiempo. Serie de espectros de frecencia
yuxtapuestos o CSA (a) y serie de densidad espectral o DSA (b).

Los parametros secuenciales que definen a un espectro mas utilizados son:

+ LaFRECUENCIA DEL BORDE ESPECTRAL (Spectral edge frequency (SEF)).
Es la frecuencia mas alta del espectro por debajo de la cual estd acumulada el
95 o0 el 97 % de toda la potencia del espectro.

* Lamediana del espectro de potencia. (Median power frequency (MPF)). Es la fre-
cuencia por debajo de la cual se encuentra la mitad de la potencia del espectro.

» Elpico del espectro de potencia. (Peak power frequency (PPF)). Es la frecuencia
individual que tiene mas potencia, en cada muestra.

* Porcentaje de cada una de las sub-bandas (delta, theta, alfa, beta).

* COCIENTES ENTRE SUB-BANDAS SELECCIONADAS. Algunos cocientes
entre sub-bandas son especialmente ttiles para definir la evolucion temporal del
espectro, entre los cuales los mas utilizados son:

— Relacién Frecuencias lentas / Frecuencias rapidas: definiendo por ejemplo
las lentas en la sub-banda 0.5 a 7 Hz y la sub-banda rapida de 8 a 30 Hz,
este cociente aumenta cuando el paciente profundiza su nivel anestésico y
disminuye al despertarse.

— Relacion Alfa/theta. Es uno de los cocientes mas utilizados en los pacientes
para quienes interesa la transicion vigilia- suefio.

— Cociente Beta. Puede ser definido de varias formas. Se basa en que los
anestésicos aumentan la potencia de esta banda en etapas superficiales. Un
cociente utilizado es el porcentaje de banda beta del total de espectro. El
equipo Aspect MR define el “beta ratio” como el logaritmo de las potencias
entre las sub-bandas 30 a47 Hz y 11 a 20 Hz.
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Cuantificacion de la sincronia entre frecuencias dentro
de un espectro o entre espectros diferentes

Este tipo de analisis se refiere a la cuantificacion del acoplamiento funcional
entre diferentes frecuencias de un espectro o entre frecuencias de diferentes espec-
tros. Presupone la existencia de diferentes generadores en el seno de la estructura
nerviosa y que existe un acoplamiento funcional variable entre ellos. Por ser el
EEG una sefial compleja es logico presumir que sus diferentes frecuencias tengan
origen en circuitos neuronales diferentes y que es posible que dichos circuitos se
encuentren mas o menos interrelacionados de acuerdo a como interfieran los agentes
anestésicos.

Entre las técnicas mas usadas esta el “analisis biespectral” (12) (14) que estudia
el acople de frecuencias en un mismo espectro y la “funcién de coherencia” entre
dos espectros diferentes (6) (7).

A) ANALISIS BIESPECTRAL

El anélisis biespectral es una técnica de procesamiento de sefiales que cuantifica
caracteristicas NO lineales, (acoplado de fase) entre los componentes de una misma
sefial (15). Esta técnica fue descrita y usada especialmente en el sistema de moni-
torizacion anestésica ASPECT MR, (13) para el cual dice Rampil (13): “Bispectral
analysis has several additional characteristics that may be advantageous for pro-
cessing EEG signals: Gaussian sources of noise are suppressed, thus enhancing the
signal-to-noise ratio for the non-gaussian EEG, and bispectral analysis can identify
non-linearities, which may be important in the signal generation process.The bis-
pectrum quantifies the relationship among the underlying sinusoidal components
of the EEG. Specifically, bispectral analysis examines the relationship between the
sinusoids at two primary frequencies, f, and f, and a modulation component at the
frequency f, + f . This set of three frequency components is known as a triplet (f,
f,, and f +f)). For each triplet, the bispectrum, B(f,, f,), a quantity incorporating
both phase and power information, can be calculated. The bispectrum can be de-
composed to separate out the phase information as the bicoherence, BIC(f (), f,),
and the joint magnitude of the members of the triplet, as the real triple product,
RTP(f, f).”

B) COHERENCIA ENTRE ESPECTROS

Entre las definiciones de coherencia electroencefalografica en la literatura neuro-
fisioldgica encontramos una muy conceptual de D. Walter; “la COHERENCIA es
la “cuantificacion de la interdependencia”. Gotman (6) (7) dice que la coherencia
“mide la fuerza de relacion entre dos canales en una determinada frecuencia”. La
COHERENCIA electroencefalografica mide la interrelacion cortical entre “pares”
de electrodos. La coherencia se define como la correlacion espectral entre dos series
temporales. Por ser un valor normalizado esta comprendido entre O y 1. Un valor de
1 significa que ambos espectros de frecuencia son iguales; uno predice totalmente
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al otro. La coherencia mide “similitud” o la “vinculacion” entre la actividad de dos
electrodos.

Para su calculo se obtienen los espectros de potencia de cada canal (G xx , Gyy) y
el espectro de potencia cruzado, (Gxy). Con ellos se calcula la coherencia, (COH).

[Gxy]
COHxy= ———
Gxx Gyy

Mientras que el biespectro nos permite estimar la vinculaciéon funcional entre
generadores en un mismo lugar, la coherencia nos permite medir la vinculacion
funcional entre dreas distantes.

Estudios de la entropia espectral

El estudio de la entropia espectral ha sido incorporado en los Gltimos afios al analisis
de la actividad EEG durante la anestesia (3), (11), (16). Admitamos que la con-
ciencia implica la combinacion de informacion en el cerebro de multiples sistemas
sensoriales asi como su integracion, su correlacion con el pasado (memoria) y su
combinacion con otras informaciones que se consideran relacionadas.

Toda esta compleja informacion esta continuamente fraccionada en distintos
procesos que tienen lugar en diferentes areas y/o en diversos subsistemas donde
se extrae informacion de sus diferentes componentes. Esto implica una abundante
interaccion de sistemas. La informacion se presenta por niveles de sincronizacion
entre poblaciones neuronales y de la coherencia entre generadores que se diferen-
cia del ruido de fondo. La entropia del EEG es una medida de la dispersion de los
datos. Una sefial con una distribucion de probabilidad amplia, tiene alta entropia.
La conciencia de un sujeto implica en su funcion multiples microestadios funcio-
nales corticales. La anestesia produce una simplificacion de la sefial de EEG que
se manifiesta por una disminucion progresiva de la entropia que corresponde a la
profundizacion progresiva del plano anestésico. Es una evidencia que la anestesia
produce una simplificacion de la sefial de EEG con menor cantidad de microestadios.
Aplicada al EEG, la entropia es otro descriptor de la variabilidad.

La Figura 12.8a (5) ilustra los primeros 40 segundos de una induccion anestésica
y la Figura 12.8b el analisis de su entropia espectral.

Analisis por wavelets del EEG

Hasta ahora hemos analizado el EEG como si fuera un fenomeno estacionario. Pero
el EEG es un fendmeno dinamico. En los diferentes estadios de actividad existen
transitorios generados por los estimulos externos como por ejemplo los producidos
por el dolor o el estiramiento durante la anestesia. Todos ellos generan “reactividad”
en el EEG donde se manifiestan por transitorios variables de conformacion, duracion
y frecuencia, con importancia diagnostica.
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Figura 12.8a — EEG de una induccién anestésica (primeros 40 segundos).
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Figura 12.8b — Entropia del EEG durante la induccion anestésica. Puede observarse la disminucion
de la entropia espectral con la profundizacion del plano anestésico.

El FFT de varias muestras de EEG que incluyen estos transitorios no permite su
analisis y por lo tanto escapan al diagndstico. Es por esta razon que se han desarro-
llado andlisis con otras herramientas como el “FFT ventaneada” y ultimamente el

analisis con “wavelets” (5)(2). En qué consiste una funcion wavelets?

“Consiste en desplazar una funcién wavelet a lo largo de la serie de datos, y

haciendo operaciones de correlacion entre esta funcion y los datos de la serie.
La correlacidn es una comparacion entre lo que se parecen la serie y la wavelet.
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Si se parece mucho el coeficiente es alto, si no se parece es pequeiio. Como se
desplaza en el tiempo nos informa cuando la correlacion es alta o baja.

* La funcion puede contraerse o dilatarse sin perder su forma basica. Cuando la
wavelet es estrecha, sirve para detectar fenomenos rapidos, cuando es ancha para
los fenomenos lentos.

» Cada vez que se correlaciona la wavelet con los datos, se generan dos series
de coeficientes que funcionan como filtro pasaaltos y filtro pasabajos” (5).

El analisis mediante wavelets del EEG nos permite una ubicacion perfecta en el
tiempo de los diferentes componentes de frecuencia de una sefal como el EEG. La
Figura 12.9 muestra un ejemplo de analisis de una induccién anestésica mediante
wavelets.
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Figura 12.9 — Analisis de una induccién anestésica mediante wavelets. Parte superior de la figura,
sefial de EEG. Parte inferior de la figura, analisis wavelets.
Ordenadas = analisis wavelets entre 0.3 y 48 Hz. Abscisas = tiempo, hasta 22 segundos.

La Figura 12.9 muestra 22 segundos de una accidn anestésica. Se observa el
cambio de componentes de frecuencia de la sefial en cada momento. Analisis por
wavelets utilizando el soft BWview de J. Peters. (4).

El analisis mediante wavelets del EEG permite:

* Megjor diagndstico y cuantificacion de los transitorios

» Unamejor definicion de los niveles anestésicos (Esto permitira evolucionar hacia
una mejor clasificacion de los niveles usando los transitorios)

* Suuso como complemento del anlisis de Fourier
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» Ladeteccion y eliminacion de artificios biologicos (parpadeo, electrocardiogra-
ma, electromiograma, etc.)

Los artificios pueden ser biologicos, ambientales, instrumentales. Los artificios
“biologicos” son otras sefiales biologicas que constituyen parte del “ruido” que
contamina nuestra sefial EEG. Las sefiales biologicas como el electrocardiograma
(ECQ), el electromiograma (EMG), los movimientos oculares y la sudoracién son
todos potenciales biologicos con diferentes componentes de frecuencia que son
conceptualmente “ruidos” que deterioran la sefial en estudio (EEG) contaminan-
dola con potenciales que no son EEG. Existen ademas artificios provocados por
movimiento de los electrodos o interferencias de la red eléctrica.

12.6 SITUACION ACTUAL Y PERSPECTIVAS

Al inicio de este capitulo presentamos un panorama de la complejidad de la estruc-
tura del sistema nervioso desde su estructura de circuiteria neuronal hasta niveles
superiores de su integracion en una funcion como es la conciencia. Hay una asi-
metria que asombra entre el funcionamiento de esta estructura anatomo-funcional
y nuestras herramientas disponibles para su estudio.

En el campo de la neurofisiologia, hemos tratado en los tltimos 70 afios de
comprender este sistema gracias al desarrollo de la electronica y la computacion.
Mucho de lo que hemos avanzado en las tltimas dos décadas se debe al desarrollo
de la ingenieria en sus diversas ramas. El analisis de Fourier (base de la electroen-
cefalografia cuantitativa) revolucion6 el analisis y las aplicaciones del EEG que
hasta la década del 1970 era realizado solamente de modo visual y cualitativo. Esta
primera cuantificacion del EEG fue realizada “como si” el EEG fuera un fenomeno
estacionario.

En los ultimos afios el analisis del EEG mediante wavelets ha abierto la posibi-
lidad de deteccion, clasificacion y cuantificacion no solamente de los transitorios
neurofisiologicos sino ademas de los artificios que contaminan la sefial que son
también transitorios. La deteccion, clasificacion y eliminacion de artificios es un
aspecto muy importante en todo procesamiento de sefales neurofisioldgicas.

A ello sumamos nuevas herramientas para abordaje de la “red” que es el cerebro,
mediante técnicas de analisis biespectral o de coherencia entre sefiales mas cerca-
nas o mas distantes. Nos aproximamos al mar de los micro-estadios cerebrales que
subyacen a cada proceso inteligente con el analisis de la entropia.

Hoy el control directo del cerebro con técnicas automaticas durante la anestesia
es escaso y caro. Existen a nivel internacional pocos proveedores de equipos cuyo
costo no permite incluirlos en todos los instrumentos de anestesia de las salas de
operaciones, como seria deseable. La mayoria de los equipos disponibles utiliza una
combinacion de analisis de frecuencia en épocas (por FFT), asociada a analizadores
del voltaje de la senal.
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El andlisis de la entropia espectral y de los transitorios por wavelets en el EEG

recién comienza. El futuro esta en las herramientas de analisis y modelado de la
red que constituye el cerebro.
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SISTEMA DEL EQUILIBRIO:
INSTRUMENTOS DE MEDIDA

Hamlet Suarez, Franco Simini y Pablo Musé

El ser humano tiene la habilidad de mantener el control de la posicion bipeda y
de desplazarse con una marcha precisa gracias a lo que se denomina el sistema
del equilibrio. Este sistema recibe informacion a través de multiples receptores,
como la vision, el sistema vestibular y los receptores somatosensoriales y luego la
procesa en el sistema nervioso central. Las manifestaciones de este procesamiento
de informacion son la estabilizacion de la imagen en la retina y el control de la
postura y de la marcha. En este capitulo se describen las estructuras y funciones
que aseguran el equilibrio en forma integrada con la vision del entorno y con los
movimientos del propio cuerpo humano. Se caracterizan las sefiales involucradas y
se aborda el proyecto de equipos que permitan recogerlas, analizarlas y presentarlas
con fines diagnoésticos y de seguimiento del paciente. Los temas analizados abarcan
el Electronistagmograma (ENG) que registra la respuesta del sistema vestibular y
oculomotor y la posturografia que es el registro de la evolucion del centro de masa
del paciente al recibir diferentes tipos de estimulos.

13.1 DEFINICIONES

El sistema oculomotor y el sistema vestibulo-espinal responden a los estimulos
recogidos por los receptores por intermedio del sistema nervioso central. En la
Figura 13.1 se muestran los diferentes sistemas relacionados con el equilibrio y
sus interacciones.

Antes de abordar el estudio del equilibrio, presentamos la definicion de los
receptores sensoriales:

Vision: Los ojos establecen una relacion con lo que nos rodea y consecuentemente
permiten la estimacion de la posicion del cuerpo en el espacio.

Receptores vestibulares: Son dos mecano-receptores ubicados en el oido interno y
que dan informacion sobre las aceleraciones de la cabeza en el espacio. Las maculas
otoliticas dan informacion acerca de las aceleraciones lineales y las crestas de los
canales semicirculares informan sobre las aceleraciones angulares.

Receptores somatosensoriales: Son mecano-receptores de estiramiento y presion
ubicados en el tronco y en los miembros (superiores ¢ inferiores) donde se los encuen-



252 Hamlet Suérez, Franco Simini y Pablo Musé

BLOEFTOR
el i SETIMA, AT, DA T AT L
.I':':"l : 2 b n.l--\;l:-:'.-.:;:m:”i
FTiL Al & T LL,
L BARGES DR LA VOLLRTARDE ¥
. REFLECS
SISTEMA
R CEFTER
NERWVIOSD
wi
CEMTRAL
o - POSTUROGRAF
Rl M Ul MR ST
XEEET s miGrTRG S, DfwTRS
L | LSOO CONTRIL Bl FRfdecn OF L8
AT AT WS POSTUREL AN OO

Figura 13.1 — Interaccion de los sistemas sensoriales con la capacidad de mantener el equilibrio.
El sistema vestibular contiene detectores de aceleraciones (lineales y angulares) y el sistema propio-
ceptivo informa sobre la posicion y tension de los miembros.

tra en la piel, las articulaciones y en los musculos. Los receptores somatosensoriales
generan informacion sobre los desplazamientos del cuerpo en todos los ejes.

13.2 NECESIDAD DE DIAGNOSTICO

Distintos tipos de enfermedades (genéticas, inflamatorias, degenerativas, lesiones
traumaticas, tumorales, entre otras) pueden alterar los receptores sensoriales o el
sistema nervioso central y por lo tanto pueden producir alteraciones en la postura
o en la marcha. Como complemento de la observacion clinica, la Medicina nece-
sita instrumentos de medida de estos trastornos funcionales para la elaboracion de
diagnosticos. Para esta evaluacion funcional es necesario medir el comportamiento
del sistema oculomotor (con el registro de los movimientos oculares, la 6culo-
electronistagmografia, ENG) y del centro de masa del cuerpo (COP por su sigla
en inglés, “centre of pressure”) en respuesta a estimulos sensoriales. Se denomina
“posturografia” el registro de la proyeccion en el plano horizontal del centro de
masa del paciente. El nistagmus (del griego “nustagma”, accion de bajar brusca-
mente la cabeza) es el conjunto de movimientos cortos, repetitivos y en sacadas
que realiza el ojo en determinadas situaciones. La ENG permite registrar una sefial
que da cuenta de la direccion de cada globo ocular a lo largo del tiempo, como se
muestra en la Figura 13.2.

Se puede realizar el registro de los movimientos oculares de dos maneras: me-
diante ENG en los planos horizontal y vertical o con una camara de video. Para el
registro ENG en el plano horizontal, se colocan electrodos a ambos lados de los ojos
en las hendiduras palpebrales externas con un electrodo de referencia en el centro de
la frente. Para el registro vertical se colocan electrodos de contacto colocados sobre
la piel por encima y debajo de los parpados. El registro obtenido es el del ojo que se
comporta como un dipolo eléctrico, teniendo la cornea una carga positiva y la retina
una carga negativa. Los movimientos de los 0jos en un plano u otro producen cambios
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Figura 13.2 — Obtencion de sefiales de Oculo-Electronistagmografia (ENG). Se obtiene mediante
electrodos aplicados en la zona temporal conectados a pre-amplificadores, con un electrodo de refe-
rencia en la frente. Los electrodos laterales se ubican en las hendiduras palpebrales externas para el
registro de movimientos horizontales y por encima y por debajo de los parpados para los movimientos
verticales.

en el campo eléctrico generando una sefial del orden de los milivoltios de amplitud.
Esta sefial es llevada por los electrodos de contacto hasta el preamplificador, donde
es amplificada y filtrada con un filtro pasa-bajos de 2 Hz para eliminar todas las otras
sefiales mas rapidas generadas en la zona provenientes de los campos encefalicos
(Electroencefalograma , EEG) y de los musculos (Electromiograma, EMG). La pre-
sentacion del ENG (1) fue en sus inicios hecha por medio de un registro sobre papel
milimetrado, luego en un osciloscopio de memoria y finalmente en un monitor de un
instrumento digital que permite ademas su analisis durante la adquisicion (modalidad
llamada a veces “en linea” para distinguirla de la modalidad “en diferido™).

Para registrar los movimientos oculares a través de una micro camara de video se
la debe colocar delante del globo ocular de tal forma que abarque toda la excursion
del movimiento del ojo. La secuencia de imagenes es llevada a un procesador para
el reconocimiento automatico de la forma del iris, lo que produce en todo momento
sus coordenadas, asociadas a direcciones del eje de vision.

Para estudiar la res