J \ g‘--’»ff.

Ne( i
FACULTAD DE

PEDECIBA CIENCIAS

UNIVERSIDAD UDELAR  fcien.edu.uy
DE LA REPUBLICA
URUGUAY

TESIS DE MAESTRIA EN FISICA

ELASTICIDAD EN TEJIDOS ARTERIALES
DISENO DE UN CORAZON ARTIFICIAL IN VITRO
Y
NUEVO METODO ULTRASONICO DE DETERMINACION DE
ELASTICIDAD ARTERIAL

Presentada por:

Lic. Guillermo Balay

Tribunal:
Dr. Daniel Bia
Dr. Ernesto Blanco
Dra. Cecilia Cabeza
Dr. Arturo Marti
Dr. Carlos Negreira (orientador)

Julio 2012






AGRADECIMIENTOS

A mis padres Iberio e Irma por haberme inculcadoamor sus valores y principios. A
mi hermano Ernesto por su apoyo incondicional. Aesposa Cecilia por alentarme a
volver a mi vocacion, la Fisica. A mis hijos Sel#stFlorencia, Jimena y David por
ser los Soles de mi Universo. A Javier Brum, corepaitle estudios e investigacion,
por su dedicacion, generosidad y admirable capdcidlaNicolas Benech por tantas
dudas que me ha aclarado, siempre con su amabdmadteristica. A Daniel Bia y
Ricardo Armentano, por introducirme al fascinantengdo de la Fisiologia Humana y la
Ingenieria Médica. A Ismael Nufez y Alicia ArzUagrpcompartir su calidez y
rigurosidad en tantas jornadas de Optica AplicRda@a Antonio Saez, excelso tornero,
por su dedicacion en la fabricacion de todo lo s&ge para este trabajo, especialmente
del automata. A cada uno de los que alguna veoriusris docentes, por su gran
dedicacion y entrega en la tarea. Pero especiadmanhi profesor de toda la vida, el
Dr. Carlos Negreira, por su incesante busquedaed&do del arte” y por confiar tanto
en mi, incluso en los momentos mas dificiles deaniera. Finalmente, al Instituto de
Fisica demi Facultad de Ciencias y al PEDECIBA-FISICA por t@toapoyo.






RESUMEN

En el Laboratorio de Acustica Ultrasonora (LAU) die$tituto de Fisica de la
Facultad de Ciencias de la Universidad de la Remjbde trabaja entre otras lineas de
investigacion, en el estudio de la elasticidad scesidad de tejidos, en especial de
arterias humanas. Para ello hemos conformado uipcedaterdisciplinario con el
Laboratorio de Fisiologia de la Facultad de Medidae la Universidad de la Republica.

Como parte del trabajo de investigacion del equggollevan a cabo medidas
in vitro con ultrasonido en tejidos y fantomas, tanto endmdones estaticas como
dindmicas de presion y caudal. Uno de los objetdaisequipo es desarrollar técnicas
basadas en ultrasonido para méawivo la elasticidad y viscosidad de tejidos arteriales
humanos, pudiendo asi detectar alteraciones enodigiarametros que permitan
diagnosticar precozmente patologias en tejidosimaasculares o bien cuantificar la

evolucién de un tratamiento médico.

Para calcular la elasticidad arterial se empleagpnplo, la determinacion por
ultrasonido del diametro interno y externo instaata de una arteria o fantoma en
funcidén de la presion interna, medida con un catééecano al centro del haz. Se
obtiene de la gréfica diametro-presion (que eregdnres un rulo con histéresis) el

modulo de Young que mide la elasticidad local dgdio.

Al momento de iniciar este trabajo, el LAU no cdistacon hardware de
ultrasonido multicanal, es decir que soOlo se pada&lir el eco de un transductor
piezoeléctrico de un solo elemento. Por lo tandmamo cometer errores al determinar
los radios arteriales, su haz debia ser normgkdbagitudinal de la arteria y ademas
pasar por su centro geométrico. Sin embargo, @&k presion interna, en ocasiones
la arteria se desplaza ligeramente hacia uno déados y por lo tanto el haz deja de
cumplir con dichas condiciones de alineacion. Estaina limitacion que se deseaba

superar.

Se contaba ademas con un corazoén artificial deKé-Jarvik 5 comandado
por un respirador artificial adaptado, que predsntiamitaciones de frecuencia y de

montaje que también se deseaban superar.

Por otro lado, tanto para las medidas de elasticidamo para las de
elastografia, se necesitaba la presencia de uadgrgpara indicarle a los algoritmos de



proceso ecografico donde se encontraba la frodtgdriejido con el liquido circundante,
para aplicar alli el algoritmo de correlacion. Hsteho limitaba el disefio de un sistema
integrado de hardware y software que calculasgpdwametros necesarios en tiempo

real, pensando en futuras aplicaciones médicastds gcnicas.

Los objetivos propuestos fueron varios: mejorarcmposible las técnicas de
medida de ultrasonido con el instrumental dispenibisefiar y construir un corazon
artificial in vitro de que permitiese variar el caudal, el perfil @ehda de presion, la
frecuencia cardiaca aplicada a diversos tejid@ntomas y que ademas fuese capaz de
emplear liquidos viscosos similares a la sangredmamcon la robustez necesaria para

ser empleado en diversas condiciones hemodinamxgeEsimentales.
Se alcanzaron los objetivos propuestos:

* Se logro disminuir el error en la determinacionraelio arterial instantaneo (y por
lo tanto en el médulo de Young) mediante el deflarrde una técnica de
ultrasonido que emplea dos transductores piezoelgsiconectados en paralelo al

mismo hardware monocanal disponible.

e Se disefid un algoritmo capaz de determinar la josimstantanea de las
interfases tejido-agua a partir de los ecos, emdoaiutomatica y sin intervencion

del operador.

» Se desarroll6 una técnica de calculo del radigiatteas veloz que la correlacion,

pero de similar exactitud, para ser empleada ditgséa tiempo real.

* Se construyd un robusto sistemavitro que permite bombear fluido variando la
frecuencia, la presion y el caudal. El automataf@dido y construido tiene la
ventaja adicional de poder controlar un corazéffiaal tipo Kolff Jarvik 5,
empleando aire en lugar de liquido. De esta forenpuede variar la frecuencia
cardiaca arbitrariamente e incluso simular algyratelogias cardiacas que no

seria posible lograr con el respirador disponibleld_AU.

* Se desarroll6 un banco de pruebas y un softwarenjegra los dispositivos y
algoritmos disefiados, permitiendo medir la eladdidide una muestra (arteria o
fantoma) tanto en régimen estatico como dinamicprdsion y caudal.
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1. INTRODUCCION

Intentaremos presentar con claridad los trabajsardalados en el transcurso de esta tesis de
maestria. Ellos cubrieron diversas areas de inteénesiladas a los lineamientos establecidos por
nuestro tutor, el Dr. Carlos Negreira, en el madeotrabajos de investigacion conjuntos del
Laboratorio de Acustica Ultrasonora de la FacuttadCiencias con el Departamento de Fisiologia
de la Facultad de Medicina de la Universidad dedpublica y con la Facultad de Medicina de la

Universidad Favaloro de Buenos Aires.

Uno de los objetivos del equipo de investigaciéa ouiegramos, dirigido por el Dr. Negreira,
es el de desarrollar técnicas basadas en ultraspam medir (inicialment@ vitro y luegoin vivo)
la elasticidad y viscosidad de tejidos arterialesiéinos. Estas técnicas, al detectar alteraciones en
dichos pardmetros, permitirian entre otras aplices: diagnosticar precozmente patologias en
tejidos cardiovasculares (como la arteriosclerpgisiantificar la evolucién de un tratamiento
médico aplicado, la deteccién y caracterizaciOmpldeas de ateroma y también la caracterizacion

de un tejido de un donante o de un conducto adifiantes de ser implantado en un paciente.

Para calcular la elasticidad arterial, se empleaemplo la determinacion por ultrasonido del
diametro interno y externo instantdneo de unaiartefantoma en funcion de la presién interna,
medida con un catéter cercano al haz de ultrasoBiel@btiene de la grafica didmetro-presion (en

general un rulo con histéresis) el modulo de Youug, mide la elasticidad local del tejido.

Al momento de comenzar nuestros estudios de maestriLAU contaba con un sistema
monocanal de ultrasonido propio y con un coraztfical de tipo Kolff Jarvik 5 controlado por un
ventilador artificial, aportado por la FacultadMedicina de la Universidad de la Republica.

Para minimizar los errores al determinar los radideriales instantaneos empleando el equipo
monocanal disponible, el haz de ultrasonido dediakneado en forma normal al eje longitudinal
de la muestra a ser estudiada y debia, en todo momgasar por su centro geométrico. Sin
embargo se observd en medidasitro sobre arterias, que al variar su presion intermadastra se
desplazaba ligeramente hacia uno de sus lados joptanto el haz dejaba de cumplir las
condiciones necesarias de alineacion. Suponemoselukesplazamiento se debe a pequefias
inhomogeneidades en la elasticidad interna de teriar Se deseaba entonces hallar, con el
equipamiento disponible, un método de minimizaregbr introducido por dicha pérdida de

alineacion.
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El corazon artificial disponible (Kolff Jarvik 5,teh University), comandado por un respirador
artificial adaptado (C.F. Palmer, Londres) predesmtiémitaciones de frecuencia y de montaje que

también se deseaban superar.

Contdbamos ademas con un modelo matematico déasdorgdor uno de los integrantes del
equipo, el cual se basa endelsplazamientale las interfases del tejido en funcion de laipres
interna, que desedbamos aplicar a la medida aoseyi fantomas de constante elastica conocidas

para verificar su validez tedrica.

Por otro lado, tanto para las medidas de elasticidano para las de elastografia, se necesitaba
la presencia de un operador pardicarle manualmenta los algoritmos de proceso ecografico
donde se encontraba la frontera del tejido coigeido circundante, para aplicar alli el algoritmo
de correlacién que permitiese medir los desplazaiosede las interfases. Pensando en futuras
aplicaciones médicas de estas técnicas, este méadoal limitaba el disefio de un sistema
integrado (hardware & software) que calculase bsupetros necesarios en tiempo real y en forma

amigable para el operador.
Los objetivos propuestos por el Dr. Negreira paresiro trabajo de tesis fueron varios:

» Participar en el montaje de un banco de pruebasdoaen técnicas de ultrasonido, donde
investigar y desarrollar distintos métodos no inw@s de medida de la elasticidad arterial,

en condiciones estéticas y dinamicas.

» Disefiar y construir un circuito electrénico capaznaedir la presion, ya que no se contaba
en el LAU con ningun dispositivo apropiado, preféeenente empleando un sensor de uso

meédico (tipo Statham) acoplado a un conversor gi@édigital (A/D).

* Medir la elasticidadn vitro en arterias, con el objetivo de poner a puntoitésnpara
hacerlo in vivo, 1o cual permitiria entre otras aplicaciones: @gdostico precoz de
arteriosclerosis, la evaluacion de tratamientos icoéd a tejidos vasculares y la

caracterizacion de implantes o tejidos de donamiaguiréfanos y bancos de érganos.

» Disefiar y construir, de acuerdo a las necesidaeglekAl, un sistema practico y robusto
para generar presiones y caudales dinamicos.

» Participar en el desarrollo de un equipamiento gaftware capaz de caracterizar un tejido
arterial o elemento sintético, preferiblemente mibiante estéril.
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En virtud de tales objetivos, en la secci®h.1 presentamos una introduccion al sistema
circulatorio humano, explicando la estructura depdaied arterial, sus principales funciones y
caracteristicas, citando para ello los Fundamerggsicos de la tesis del Dr. Daniel BR0Q9 vy el
capitulo de Introduccion a la Biomecénica Artedella tesis del MSc. Javier Bru009.

Dado que uno de nuestrobjetivos especificoses la construccion de worazon artificial,
presentamos en la secci§fh.2 una introduccion a la mecanica cardiaca humandicargdo los
principales fendmenos sistolicos y diastolicos. Nasamos para ello en la obra de los Dres.
Horacio Cingolani y Alberto Houssa2{09.

Al profundizar en el estudio de la mecanica caalit@mamos contacto con una reciente teoria
acerca de la composicion muscular del corazénu#h os llamd poderosamente la atencion, en
primer lugar porquenodifica el paradigma actual sobre la estructuradiaca y su funcionamiento
y en segundo lugar porquedria permitir abordar estudios de elasticid&th el miocardio desde
una nueva perspectiyal describir la orientacion de sus fibras y al daaexplicacion integral
sobre los fendmenos de sistole y de diastole wefdri Por esta razén, en la secc&h2.4

presentamos esta interesante tedrgareént-Guasp et al. 20D5

1.1 NOCIONES DE BIOMECANICA ARTERIAL

Antes de intentar caracterizar arterias humanasamiedultrasonido, intentaremos resumir el
estudio de la biomecénica arterial, asi como &rsia circulatorio y en especial del corazén. Nos
detendremos en la pared arterial, la cual esta gestg por una variedad de tejidos relacionados
entre si, con caracteristicas mecéanicas y biolégitiferentes. Ademas de sus componentes

individuales, intentaremos resumir su organizapi@a comprender su respuesta en conjunto.

En la pared arterial existen dos componentes fuedtates: la elastina y el colageno, cada uno
con una estructura quimica y propiedades fisicBsetites. Las proporciones y distribucion de
estos componentes en cada tipo de vaso determinegsguesta mecanica. Pero ademas de estos
componentes pasivos, las arterias poseen en sictasér el musculo liso que es un componente
activo. Mediante sus contracciones y relajacioee®ssionan las fibras de elastina y colageno para
modificar el didmetro del vaso. Otra variedad dealagé presentes (de fenotipo sintetizador) son las

responsables de la sintesis de la elastina y &)enb en el vas@ia 2005; Brum 2000

Existen otros elementos que conforman la paredalrteno juegan un rol preponderante en su
respuesta mecanica. Son células que se estimuleénimoamente y traducen esas excitaciones en
respuestas bioquimicas. Bajo el microscopio serehs®bre la superficie interna de cada vaso una

monocapa celular que mecanicamente podria consdedaspreciable. Sin embargo estas células
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denominadagndotelialesson indispensables para el funcionamiento detrestcirculatorio. Las
células endoteliales podrian considerarse comdstensa de control del diametro vascular. Estas se
orientan y deforman segun las condiciones queugb fsanguineo les impone. La interaccion
mecanica entre la sangre y estas células produiteudss que las deforman con cada eyeccion
cardiaca y se desencadena la sintesis de sustajugasontrolan activamente las propiedades

mecanicas regionales del vagsym 2009.

Esta seccion esta formada por cinco apartadosseculsles se describiran diferentes aspectos,
tanto del sistema circulatorio como de los vasasgsi@meos. Se comenzard describiendo la
evolucion del sistema circulatorio: desde los imies unicelulares pasando por los moluscos,
peces y anfibios hasta llegar a los mamiferos,rdese los cuales se encuentra el ser humano.
Luego se describira el arbol arterial, es decirqmrde realiza su recorrido la sangre, desde que es
eyectada del ventriculo izquierdo hasta que retatr@razén. Esto brindara al lector una idea de
cuales son las arterias principales y que rol juegdas, ya que en capitulos posteriores buscaremos
caracterizarlas mecanicamente. Por dltimo se dhscrla estructura y funcion de los vasos
sanguineos en el sistema circulatorio, cuya conspgieres indispensable para su caracterizacion

biomecéanica.

1.1.1 EL SISTEMA CIRCULATORIO

El sistema circulatorio es el resultado de la esiolu de las especies en respuesta a la mayor
especializacion y organizacion de los tejidos. @nderes vivos unicelulares o en los organismos
pluricelulares primitivos la distribucion de losiifilos necesarios para el intercambio de @D, y
nutrientes entre el espacio intracelular y el medidbiente est4 asegurado por su pequefio tamario.
En tales condiciones, el transporte de gases ygii@agunoléculas se realiza por difusion simple o a
través de mecanismos directos que involucran ardosportadores de la membrana celular, debido
a que en tales organismos cada célula que lo coemgsta en contacto directo (o casi directo) con

el medio externo que lo rodeadher 1974

En el proceso evolutivo el tamafio del organism@g@rcion6 una ventaja reproductiva, por lo
tanto los individuos aumentaron su tamafio. Esfo tamo consecuencia que gran parte de las
células del organismo quedaran lejos del mediorextéfuente de nutrientes), lo cual derivd en
evolucionara un sistema que permitiera la movilzaae los fluidos dentro del organismo. Se
generd un confinamiento del fluido circulante era wad de vasos para permitir el transporte a
distancia entre las células internas, a la vezotpas células comenzaron a formar tejidos y érganos
encargados de interactuar en forma especifica comedio externo. De este modo, entre otros

sistemas, tuvo lugar el sistema circulatohita(tin & Johansen 1965%cher 197
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El sistema circulatorio existe como tal a partirlde anélidos, artropodos y moluscos, que
presentan un sistema formado por vasos que desamkacuna cavidad (celoma) con un corazén
contractil, pero como el fluido estd parcialmentafmado en el compartimiento vascular, se le
denomina sistema de circulacion abierto. Mientras @l celoma es grande en anélidos, fue
progresivamente evolucionando, recubriéendose deepitelio diferente y angostandose en
artropodos y moluscos, los cuales desde el puntastke circulatorio presentan un mayor grado de
evolucion. En la circulacion abierta, la resistanai flujo es baja debido a que la red vascular se
abre en una gran cavidad. Estas caracteristicas ltae el flujo avance lentamente, sin necesidad
de una presion elevada (9-10 mm Hg), satisfacidoslaequerimientos del organismiglqrtin &
Johansen 1965

Los sistemas circulatorios abiertos se caractefimamo contar con vasos capilares y venas, ya
gue simplemente el liquido impulsado por el corasiarna a él en forma pasiva cuando éste se
relaja. Adicionalmente, en este tipo de sistemdgj@do bombeado hacia los tejidos no difiere del
liquido que desde el espacio extracelular retoamahel interior de las cavidades cardiacas por
difusion pasiva, por lo que no existe una clareerdificiacion entre liquido intravascular e
intersticial. Finalmente, en estos sistemas citotitzs, los sistemas de conduccion arterial son
conductos pasivos y con baja capacidad de distemden los que no se reconoce otra funcion mas

qgue permitir el flujo de sangrégury 200).

En las especies de mayor tamafo, las funcionesardélar por los érganos especializados
derivé en un sistema cardiaco-vascular mas efiidrt necesidad de abastecer a mayor cantidad
de células produjo que las ramificaciones se nligdéipan apareciendo las arteriolas y los capilares.
Esto provoco un importante aumento de la resisdesicflujo y de la presion media. Este proceso
evolutivo culminé con un sistema circulatorio cdraAl mismo tiempo, con el fin de asegurar
mayores tasas metabdlicas, aumentd la capacidadacarde impulsar la sangre y de generar
presion. Adicionalmente, el fluido intravascular maantd su complejidad al comenzar a
especializarse para el transporte de diferentdarstias (p.ej.. gases, nutrientes, hormonas, letc.)
gue determind su gradual diferenciacion del liguedtra vascular dando origen a la sand@ia (
2009.

Una forma simplificada de representar al sistemaulgtorio cerrado es a través de una bomba
(el corazon) y un conjunto de conductos (los vasoguineos) por donde circula fluido (la sangre).
En estos sistemas la sangre se encuentra todamgidicontenida en el sistema vascular, por lo que

normalmente no se introduce en las cavidades aigsor
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Se dice que un flujo epulsatii cuando su gradiente (la derivada local respectiasa

coordenadas espaciales) de presion depende debti@ulsatil 2012.

En todos los casos de sistemas cerrados, el cosazéontrae ciclicamente y por consiguiente la
presién desarrollada genera un flujo que preseatonvelocidad circulatoria, mayor pulsatilidad y
niveles medios de presion superiores a los encwodran sistemas circulatorios abiertos. En el
extremo mas alejado de la bomba de este sisteralatorio estan las células, que son las
destinatarias finales del abastecimiento de sarlgseque requieren un flujo continuo que les
permita nutrirse, volcar su produccién y eliminas slesechos metabdlicddd 2003.

Paralelamente a la evolucion del sistema vasc@abierto a cerrado, hubieron otros cambios
circulatorios de gran importancia, como lo fue &negracion de sistemas circulatorios simples y

dobles y dentro de ellos una amplia gama de vanasicomo se esquematiza en la figura 1.1.

En un extremo de esta clasificacion se encuentsapdces (no pulmonados) quienes poseen un
sistema circulatorio simple o Unico, compuestoyorcorazén con dos camaras (una auricula y un
ventriculo) dispuestas en serie y un sistema vasdtl ventriculo Unico bombea la sangre hacia los
vasos sanguineos gue se dirigen hacia las brangitiagdonde se realizara el intercambio gaseoso
con el medio externo. Una vez oxigenada la samgte, continuard viajando por vasos sanguineos
hacia el resto del organismo, con el fin de oxigen#s diferentes tejidos. Finalmente la sangre
retornara a la cavidad auricular, finalizando asiexorrido por un unico circuito cerrado vascular.
En estos sistemas circulatorios, tanto los flum®@ las presiones, si bien son mayores que en los
sistemas circulatorios abiertos, aun permaneceanvetes bajos¥ 25 mm Hg). En estos sistemas,
ya comienzan a existir vasos de conduccion muszatbos, reconociéndose por tanto la

posibilidad de ajustar activamente sus dimensiones.

En los peces pulmonados comienzan a existir dogdades o camaras auriculares y la
existencia de una “circulacion pulmonar”. Estaw&cion, si bien ain no separada completamente
de la circulacion sistémica, permitiria que paréela sangre impulsada por el ventriculo Unico
pudiera ser derivada a un circuito cuya especilisiga oxigenar la sangre. Esto posibilito el
incremento de los contenidos de oxigeno existarida sangre, y consecuentemente la capacidad

de accion de estos animales.

A medida que los vertebrados evolucionaron desdevitta completamente acuatica a una vida
terrestre, los sistemas circulatorios se hicier@s eomplejos (figura 1.1). En forma similar, pero
un paso delante en la evolucion cardiovasculagnsaentran los animales anfibios quienes poseen

un corazon con tres camaras (dos auriculas y unicao).
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Los anfibios ya tienen claramente diferenciados sistemas circulatorios, uno dirigido hacia
todo el organismo con el objetivo de llevar la sangxigenada a todos los tejidos (circuito
sistémico) y otro encargado de dirigirse hacialasgs pulmonares donde es oxigenada la sangre
(circuito pulmonar). Sin embargo, aun en estos al@s) el origen de ambas circulaciones es a
partir de un Unico ventriculo comuan, por lo que adgrexiste una separaciéon completa de la sangre
gue proviene de los tejidos (con bajo contenidoodi&geno) de aquella que proviene de la

circulacién pulmonar (elevado contenido de oxigeno)

Branguias

Peces

Aparato drculatorio
sencillo y completo

Anfibies y repliles

Auricul

Aparato circulatorio izquierdl

doble & incompleto
Auricula e

derecha Veritriculo

Orgo Nas

Pulmones

Cocodrilos, aves y mamiferos

Auricula Auricula
derecha™ Z i (zquierda

Aporafo circulatorio
doble y completa Ventriculo
izquierdo
Ventriculo
derecho

GI'QCI Nas

Figura 1.1 Esquema de sistemas circulatorios de diferentesciesp En celeste se representa la circulacién des-
oxigenada mientras que en rojo se observa la et oxigenada. (Tomada de Brum J. Métodos para la
evaluacion de la elasticidad del tejido arteridledis de Maestria en Fisica]. Montevideo: Univasidle la

Republica PEDECIBA; 2009:14).

Una ventaja de la aparicion de la “circulacién poh@r” es el incremento en las posibilidades
de adaptacion al medio que poseen estos animaleslels permitiéo adaptarse a la vida terrestre, asi

como también un control independiente de los voherey flujos de sangre dirigidos hacia la

circulacién pulmonar y sistémica.
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Por otra parte, la desventaja que poseen estamsistde tres camaras es que la sangre
oxigenada proveniente de la circulacion pulmonamsecla con sangre desoxigenada proveniente
del resto del organismo. Cabe sefalar que, commafode solucionar parcialmente este
inconveniente, algunos reptiles tienen una separgmarcial de su ventriculo Unico, que limita en la

cavidad ventricular la mezcla total de la sangow@niente de ambas circulaciones.

Finalmente, la mayoria de las aves, mamiferosUithalel ser humano) y excepcionalmente
algunos reptiles, poseen un corazon con cuatroredngaie permite la separaciéon completa de las
circulaciones sistémicas y pulmonares. De esta raal@esangre desoxigenada no se mezcla con la

oxigenada debido a que cada tipo de sangre eslgaoLpor un ventriculo distinto.

La existencia de una doble circulacion ha deterdunalgunas ventajas. En primer lugar
permite que la circulacion arterial sistémica coggeuna mayor cantidad de oxigeno, posibilitando
mayores tasas metabdlicas, necesarias en los asimelsangre caliente. En segundo lugar, este
sistema posee un gran circuito de alta presionuleicion sistémica), indispensable para vencer las
elevadas resistencias periféricas y generar Igssflsanguineos para mantener las altas tasas
metabdlicas tisulares. La doble circulacion adedigmminuye el volumen de sangre requerido en el
organismo para abastecer las demandas, ya querasigrtrte de la sangre se esta oxigenando en

los pulmones, otra parte se esta desoxigenanduségjidos Bia 2005.

En este contexto, la evolucion del sistema cardiovar ha determinado un sistema circulatorio

con las siguientes caracteristicBsum 2009:

e Circuito doble: sistémico y pulmonar, con necesiddel ajustes independientes e

interdependientes.
» Elevadas resistencias, presiones y flujos medios.

» Elevada pulsatilidad de presiones vy flujos.

1.1.2 EL ARBOL ARTERIAL

El recorrido que realiza la sangre desde que edaxla por el ventriculo izquierdo (figura 1.2)
incluye el pasaje por la aorta ascendente, porctastidas hacia el cerebro, por la aorta

descendente, toracica, abdominal, arterias braguyafemorales (figura 1.3).

Luego, las presiones caen y la pulsatilidad bajéeghr a los tejidos de la periferia, donde se
produce el intercambio de nutrientes a nivel celdan ese punto el sistema venoso recoge la

sangre desoxigenada para llevarla a la auricukecdarque pasa al ventriculo derecho y mediante
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su contraccién sale por la arteria pulmonar pargemarse en los pulmones y volver al corazén por
las venas pulmonares, hacia la auricula izquierdanyriculo izquierdo, comenzando el recorrido

nuevamente.

CABEZA

x 1z .

SUPERIORES

ARTERIA
CAROTIDA

VENA CAYA

By SUPERIOR YENA

PULMONAR

ARTERIA
o PULMONAR

Vera AURICULA . AURICULA
PLnonar DERECHA IS | Y 1ZQUIERDA

YENTRICULO
1ZQUIERDO

ARTERIA AORTA

YENTRICULO
DERECHO

YENA CAYA 1 ARTERIA
INFERIOR : HEPATICA

ARTERIA

YENA HEPATICA
MESERTERICA

ARTERIA REMAL

TRONCO ¥
MIEMEROS
INFERIORES

Figura 1.2 Izquierda: Esquema del corazon. (Tomada de Texas Heartutestt St. Luke's Episcopal Hospital.
Instituto del Corazén de Texas, Centro de InfordmmdcCardiovascular. [Internet] Texas,USA. [2011 Sehsulta
2012 Jul 10]. Disponible desde: http://www.texastiestitute.org/HIC/Anatomy Esp/anato_sp.cfn)erecha
Principales arterias y venas del cuerpo humanccandio el sentido de la circulacién. (Tomada de alulgt
Andalucia. Introduccién a las Ciencias de la Sajutternet] Espafia; 2012 [consulta 2012 Jul 2].pDrsble
desde: http://www.jun tadeandalucia.es/averroes/62928/salud/circu.htm).

Stephen Hales (1677-1761) fue quien dedujo la imde amortiguamiento que realizan las
arterias. Una de las principales funciones de lasrias es de servir de reservorio elastico
amortiguando la pulsatilidad producida por el laticiclico del corazon, reduciendo ésta hasta
convertirla en un flujo continuo en la periferiast& es una de las principales funciones que

cumplen las arterias, en la cual se profundizarsadélanteBrum 2009.

Desde un punto de vista mecanico, esquematicansenfriede pensar al corazén como una
bomba pulsatil acoplada a un sistema arterial ietasue permite mantener una presion media y

una oscilacion adecuada alrededor de su punt@bajdr.

En la parte izquierda de la figura 1.2 se muesiraante del corazén humano, con las arterias y
venas que se conectan a él, indicando con fledhsentdo del flujo sanguineo. Se observan las
valvulas auriculoventriculares (tricuspide y mitral las valvulas sigmoideas (pulmonar y adrtica)
que impiden el retroceso de la sangre a los veiddcA la derecha se esquematizan los principales
vasos, que se detallan luego en la figura 1.3. Cesidhabitual, se marca en rojo la sangre

oxigenada y en azul la sangre desoxigenada.
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Arteria basilar

Arteria carétida interna

Arteria cardtida externa
| Vena yugular externa
Arteria subclavia ' Vena yugular interna
Arterias vertebrales

Vena subclavia
" - Arterias carétidas comunes

Vena cefélica

Vena axilar

Arteria axilar Arterias pulmonares

Arteria aorta Venas pulmonares

Vena cava superior Corazén

Vena cava inferior

Arteria aorta descendente .
Tronco celiaco

Arteria braguial

L Venas suprahepaticas
Vena basilica

Venas renales

Vena cubital mediana

Vena cefélica Arterias renales

Arteria cubital Venas gonadales

Arteria radial Arterias gonadales

Vena iliaca comun

Arteria iliaca comun
Arteria iliaca interna

Venas digitales palmares
Arteria digital

Vena iliaca interna

Vena iliaca externa

Arteria iliaca externa

Vena safena mayor

Arteria femoral superficial

| Vena femoral superficial

Arteria poplitea

Vena poplitea

Vena safena menor
Arteria tibial anterior
Arteria tibial posterior
Arteria peronea

Venas tibiales anterior y posterior

Arco venoso dorsal metatarsiano

Venas digitales dorsales

Arteria dorsal metatarsiana
Arterias digitales dorsales _ﬁ

Figura 1.3 Esquema del arbol arterial del cuerpo humano.dinla sangre oxigenada y en azul la desoxigenada.
(Tomada de Wikipedia. Aparato circulatorio [Intejn@012 Jul [consulta 2012 Jul 14]. Disponible desd
http://es.wikipedia.org/wiki/Aparato _circulatorio)
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1.1.3 ESTRUCTURA DE LA PARED ARTERIAL
Veremos ahora la composicion de las arterias, gamentaremos caracterizarlas mas adelante.
Las paredes arteriales no son homogéneas, se cempentres regiones, como se muestra en la

figura 1.4, las cuales se denominan tunica intidraca media y tinica exterior o adventicia.

tunica media

tanica

\’,(:adventicia

lamina
basal

tunica
intima

Figura 1.4 Estructura en capas de la pared arterial. (Tontd@Vikipedia. Tanica intima [Internet] 2011 Feb
[consulta 2012 Jul 12] Disponible desde: http#Wéspedia.org/wiki/Tunica_intima)

La intima es la capa mas interna y estd compuestma sola cubierta de células endoteliales
escamosas, una lamina basal delgada y una capgandatelial compuesta por colageno, células del
musculo liso y fibroblastoB{a et al. 2005Clark & Glagov 198k

Lamina elastica interna

Endotélio

Fibroblasto

Lamina elastica externa ;
Tinica adventicia

Figura 1.5 Estructura de una arteria con una sola capa edastterna y una externa. (Tomado de Wikipedia.
Arteria [Internet] 2012 [consulta 2012 Jul 10]. pemible desde: http://es.wikipedia.org/wiki/Artgria

La tunica media se compone de células musculaas, Inojas elasticas vy fibrillas de colageno
(figura 1.5). En el ser humano, la cantidad de hejasticas esta relacionada con la localizacion
anatomica de la arteria. Las arterias musculasgeeiti solo una lamina elastica interna y una
externa, mientras que en la aorta hay alreded@0e0 laminas elasticas. Su numero disminuye

gradualmente hacia la periferia del segmento aft@hiolinsky & Glagov 1967Bia et al. 200h
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La figura 1.6 muestra como la lamina elastica g délulas de musculo liso son envueltas por
una red de fibrillas de colageno. La mayoria de fesciculos de colageno estan orientados
circunferencialmente pero algunos estan orientabisuamente y otros longitudinalmenteldrk
& Glagov 1985 Bia et al. 200p Esta forma de estructura laminar contribuyesapieopiedades

mecanicas de la pared arterial.

Lamina elastica

extra-celular fibra de célula de
colageno musculo liso

Figura 1.6 Representacién esquematica de la capa media pirdd arterial. En las arterias con sélo una
lamina elastica, esta Ultima sirve como el frontzda capa intima (en contacto con el flujo samgpji. La
lamina elastica y células musculares lisas se eraarii unidas por una red de fibrillas de colagehomada

de Bia D et al. In vitro model to study arteriallldgynamics through pressure-diameter relationsimiglysis.
Latin Am Appl Res. 2005; 35:217-24.)

La tanica adventicia es la capa mas externa daredparterial y se compone de tejido fibro-
elastico denso, de vasos que alimentan la artegiga(vasorum) y los nervios. Esta tinica es muy

importante porgque los vasa vasorum suministranamiés a ella y a la tinica media.

La elastina tiene unalasticidad(ver capitulo 2) menor que la del colageno, potaltto los
tejidos compuestos principalmente por elastina gsap@randes deformaciones, mientras que por el
contrario, las fibras de colageno por ser masagyaimplen la funcién de soporte y contencion.

El fibroblasto es un tipo de célula residente dptid conectivo propiamente dicho, ya que nace
y muere alli. Sintetiza fibras y mantiene la magsxtracelular del tejido de muchos animales. Estas
células proporcionan una estructura en forma demaido (estroma) a muy diversos tejidos y
juegan un papel crucial en la curacion de heridando las células mas comunes del tejido
conectivo. El fibroblasto es el encargado de laesis de todas las fibras del tejido conjuntivo:

reticulares, colagenas y elastichb(oblasto 201

Las arterias son divididas habitualmente en dosesla) las arterias elasticas, por su alto
contenido de elastina (p.ej.: aorta ascendenteoyimpal) y b) arterias musculares, por su mayor

contenido de musculo liso (p.ej.: braquial, femgratteriolas).
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Las proporciones de cada una de las tres companesutiebian dependiendo de la ubicacion de
la arteria y su funcion. El agua compone casi uo/@el peso del tejido vascular mientras que la
grasa solo un 1,5 %. Algunos de los porcentajedattina, colageno y muasculo liso se resumen en
la tabla 1.1.

ARTERIA % Coldgeno % Elastina % Musculo liso

Aorta ascendente  15-20 41-47 35-39
Aorta toréacica 14-30 20-40 46-50
Aorta abdominal 25-35 15-20 50-51
Femoral 35-45 15-24 31-50
Carotida 51 20 29
Coronaria 48 16 36
Pulmonar 9 21 65

Tabla 1.1 Proporciones de elastina, colageno y musculgoiésa diferentes tipos de arterias. (Tabla
extraida de Craiem D. Célculo fraccional y viscettédad arterial. [Tesis de Doctorado], [Buenos
Aires]: Facultad de Ingenieria, Universidad de BigeAires; 2007).

Por otra parte son interesantes las propiedadesinicas que presentan cada uno de los
elementos por separados. La elastina y el colagem@mbas proteinas, pero su respuesta mecanica
es muy diferente. Las proteinas estan compuestagpainion de aminoacidos. Las largas cadenas
gue forman la elastina tienden a enrollarse estinldo interacciones débiles de enlace
hidrogenoide. El agua circundante permite que estases se hagan y se deshagan con facilidad
permitiéndole a las cadenas enrollarse y tenetacivertad de movimiento. La elastina es
extremadamente flexible llegando a deformacion&é$@. La curva tension deformacién para la

elastina es relativamente lineal sin presentaét@sts, lo cual confirma su caracter elastico puro.

El colageno es una proteina presente en casi tos@sganos del cuerpo humano. A diferencia
de la elastina, las cadenas del colageno tiendemer hélices debido a la posicién de los puentes
de hidrogeno. Estas hélices ademés se entrelazarrele formando una estructura mas alineada y
rigida que la elastina. El resultado son fibragyda rigidez y resistencia con tensiones de rotura

100 veces mayores que las de la elastina.

Si bien en este trabajo no se presenta la inflaetheli masculo liso en la respuesta biomecanica
del vaso, éste es un componente que merece unadmeBt musculo liso se organiza formando
elementos tubulares lo cual permite contraccioaptas y sostenidas en el tiempo. La elasticidad
del musculo liso depende de su nivel de activacgn.actividad permite un control activo del
didmetro de los vasos sanguineos y mantiene ug#imtenonstante sobre los vasos, denominada
tono Brum 2009.
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1.1.4 FUNCION ARTERIAL

Veremos ahora como influye la estructura arteriallas dos caracteristicas principales del
sistema circulatorio en mamiferos: pulsatilidad ftigb sanguineo y elevados niveles de presion
media (mencionadas &1.1.]). Ambas caracteristicas traen beneficios y pegsipara el sistema

cardiovascular.

Por su parte, los elevados niveles de presion nmexdiel sistema arterial permiten vencer las
resistencias periféricas asegurando el flujo samegutcapilar. Sin embargo, elevados niveles de
presion media, determinan elevados niveles desestténsion parietal en todas las estructuras del
sistema cardiovascular. Esto Ultimo trae como caregcia un alto riesgo de erosion mecéanica del
continente cardiovascular, que a su vez apareja aora de las tantas consecuencias, el riesgo de
ruptura de las paredes de los vasos capilaresiofhdimente un elevado nivel de presion media en
el sistema arterial, determina una sobrecarga aacherpara el sistema ventriculdti¢hols &
O’Rourke 1998.

El contar con un corazén pulsatil permite redussrdostos energéticos que conlleva impulsar la
sangre por el sistema cardiovascular, pero esevrdeta que en el sistema arterial se generen ondas
de presion y un flujo pulsatil. Como forma de colar los niveles de presion y pulsatilidad, el
sistema vascular se ha especializado principalmesrie dos funciones: la funcion de

amortiguamientg/ la deconduccién

1.1.4.1 FUNCION ARTERIAL DE AMORTIGUAMIENTO

La solucion para el problema de la continuidad tdimémica periférica y la reduccion de la

pulsatilidad es aportada por diversas caracteagstiel sistema vasculd@ (Rourke 1995Li 2000).

Las grandes y medianas arterias de conducciorrpugstas entre el corazon y los capilares,
contribuyen en forma importante en la disminucidn ld pulsatilidad, comportandose como
amortiguadoreso filtros hidraulicos pasa-bajgsya que filtran las altas frecuencias contenidas en
las variaciones de presion y flujo (Rourke 1995Nichols & O’Rourke 1998

Caracteristicas sanguineas, tales como la visabsydagregabilidad también aportan a la
reduccion de la pulsatilidad de la columna sangumenedida que ésta avanza hacia la periferia.
Las bifurcaciones y el &rea de seccidn transvéosal desde el corazén hacia la periferia también
colaboran en la disminucion de la pulsatilidad2000).

Al conjunto de los factores sanguineos y vasculges ayudan a la disminucion de la
pulsatilidad se les denomiremortiguamiento globab funcién de amortiguamiento globalel

sistema arterialArmentano et al. 2003
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Entre los factores que determinan el amortiguamigtdbal, las propiedades viscoelasticas de
la pared arterial desempefian un rol fundamentéd. dapacidad de amortiguamiento presente en la
pared arterial, se le denomifumcién de amortiguamiento parietal o locé\rmentano et al. 2003
Bia et al. 2005 pBia et al. 2005)x

Con la edad o en alteraciones vasculares en lasagugaredes arteriales se vuelven rigidas
(p.€j.: arteriosclerosis) el amortiguamiento global el parietal se encuentran disminuidos
(O'Rourke 199h

Debido a que las paredes arteriales presentanmpartamiento viscoelastico, es decir viscoso
y elastico, el amortiguamiento parietal puede diieatse mediante el analisis del comportamiento
mecanico parietal como un sistema conformado pocamunto resorte-amortiguador. Diversos
modelos fisicos que utilizan resortes y amortigueslopara representar las propiedades
viscoelasticas de la pared arterial han sido erdpkegara estos fines. Uno de los mas utilizados,
por su simplicidad y capacidad de describir el cortgmiento real de la pared arterial es el modelo
de Kelvin-Voigt, que consiste en un resorte y amoador en paraleloNjchols & O’Rourke
1998.

En este modelo, ncion de amortiguamiento pariet@fAP o constante de tiempo parietal ) se
obtiene mediante el cociente entre la viscosidathgticidad arterialRia 2005. Un elevado valor
de la constante de tiempo es asociado con unandefan arterial lenta, sugiriendo un elevado
amortiguamiento de las oscilaciones de presion.efia constante, mientras la elasticidad se
relaciona con la capacidad de la pared arteri@lm@cenar energia potencial, la viscosidad indica
la capacidad parietal de disipar energia, contesdias componentes pulsétiles, en forma de calor
(Armentano et al. 2003

1.1.4.2 FUNCION ARTERIAL DE CONDUCCION

Para controlar los elevados niveles de presion anedliel sistema cardiovascular, la evolucion
determind la existencia de un sitio de control coménte denominado “sistema arteriolar” o de
“resistencias vasculares periféricas”. Este lugacahtrol consiste en vasos sanguineos (artériolas

los cuales regulan su diametro para controlarvel mie presion media y los flujos del sistema.

En el control del flujo de sangre que llega a leshbs periféricos, la resistencia vascular
periférica juega un rol primordial. Para vencelhdicesistencia al flujo sanguineo, es necesario que
en el territorio arterial existan elevados nivalespresion arterial media. Consecuentemente, una
adecuada funcion de conduccién de las grandes yanmsearterias requiere que estas impongan
minima resistencia o impedancia al flujo sanguimeiajmizando asi la disminucién de la presion

arterial media en este sector. Adicionalmente, agecuada funcion de conduccidén debe permitir
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ajustar los niveles de flujo sanguineo arterial,fuercion de las necesidades metabdlicas de los

tejidos periféricos@ Rourke 199k

Dos caracteristicas fundamentales de las grandesdjanas arterias determinan su elevada
capacidad de conduccién sanguinea con baja impedahcflujo: su gran area de seccion
transversal y las paredes arteriales capaces dendésse (durante la eyeccion ventricular) y
recuperar su posicion inicial (durante la diastaatricular) impulsando de esta manera la sangre

hacia los segmentos vasculares méas periféricos.

1.1.5 PROPIEDADES MECANICAS DE LA PARED ARTERIAL

Desde un punto de vista mecanico, la pared artFiabmporta como un material viscoelastico,
el cual presenta propiedades intermedias entre dlidosperfectamente eldstico y un fluido
perfectamente viscoso. Por lo tanto, la pared iaftpresenta ambas caracteristichisclfols &
O’Rourke 19980 Rourke 199%h

Por mucho tiempo las propiedades elasticas y \vascade la pared arterial han sido
caracterizadas generalmente en forma conjuntagrslmargo, la evidencia de que la viscosidad y
elasticidad arterial pueden modificarse con inddpenia una de la otra durante diversas
condiciones fisiologicas y patologicas hacen netesanétodos que permitan su cuantificacion en
forma separada. Ejemplo de esto son los procesmsmlelado parietaR¢mentano et al. 1995
los estados con y sin hiperactividad muscular (Samentano et al. 2003Bia et al. 2003
Adicionalmente, cada una de estas propiedadesaapifetentes aspectos a la funcion arteiah (
2009.

En la evaluacion de los efectos viscosos en el iondie las frecuencias, la no-linealidad en la
relacion presion-diametro de la pared arterialgm&s una importante complicaciofrinentano et
al. 2003. Para mejorar este abordaje, se han propuestsasigade procedimientos en el dominio
temporal, donde la viscosidad y elasticidad puestmncaracterizadas en forma separada. Estas
metodologias de analisis han sido llevadas a letipgaclinica y experimental, caracterizando en
forma separada la viscosidad y elasticidad pariggabdistintas arterias del circuito sistémico y
pulmonar, tanto en estudios experimentales comestmdios clinicosArmentano et al. 1995
Armentano et al. 199&rmentano et al. 20QRArmentano et al. 200Bia et al. 2005k

1.1.5.1 ELASTICIDAD ARTERIAL

La elasticidad es la propiedad por la cual algunaseriales, denominados elasticos, tienden a

recobrar su forma inicial una vez que cesa la fuerzensién que los deformaba. Cuando un
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material presenta una relacion lineal entre tengidaeformacion o entre presion y diametro, se dice
gue obedece la ley de Hooke, que establece en msnafanas basica una relacion de

proporcionalidad entre la tensién y la deformaaidga constante se denomina constante elastica
del material. En estos materiales, la elasticidaddp ser calculada en cualquier tramo de la
relacion, mediante el célculo de la pendiente deetda, ya que la elasticidad es constante,

independientemente de los niveles de tension.

Este comportamientno es el que presentan las arteri@m sus niveles de presion vy
deformacion fisioldgicos, ya que presentan unaci@apresion-diametro o tension-deformaciéon
no lineal variando el nivel de elasticidad (pendiente deelacién) en funcion del diametro o la
deformacion a la que se encuentre sujeta. Massaraeinte, las grandes arterias han mostrado una
relacion presion-diametro que se ajusta adecuadammediante un modelo exponencial o
logaritmico (Nichols & O’Rourke 1998

A B
[ I 1
- e e e Flee U m%
@0 Sy Ty T =
5 S Al TR TS B e
= a 8 2 an il a
L =EEEmECE
i 1@n 420 160 180 2
Deformacién Presién de distension [mmHg]

Figura 1.7 A) Esquema que relaciona la relacién no lineal eetrsién y deformacién de la pared arterial, con el
diferente grado de estiramiento que presenta cidwla élastica a medida que es estirada la parediadrt
B) Microfotografia de las fibras elasticas de la date una pequefia arteria, ilustrando el grado til@mgento
fibrilar en funcion del nivel de presion intravakou (Tomada de Bia D. Efectos directos de la acfidn del
musculo liso sobre la elasticidad, viscosidad ycim arterial. [Tesis de Maestria en Ciencias Bjmas].
[Montevideo]: Universidad de la Republica PEDECIE&805. 137p.)

La falta de linealidad de la relacion presion-ditmmarterial, ha sido atribuida principalmente a

tres diferentes causas:

* A la gradual distension de las fibras elasticagu(h 1.7), que en diferentes niveles de

distension pasan de una disposicion “enrolladééstirada” @rmentano et al. 1995
* Al reclutamiento de mas fibras elasticas a medalgyared se va estirando.

» A la caracteristica heterogénea o multielementia gared arterial (figura 1.8).
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Como se menciono anteriormente la pared arteriaéegogénea, constituida por elementos con
diferentes médulos de elasticidad. De los trescjpales constituyentes de la pared arterial que
contribuyen a la elasticidad, la elastina posemeaior médulo de elasticidad (order? F&), v el
colageno es quien posee el mayor (ordeh dd@ Pa). El masculo liso tiene un médulo de
elasticidad con nivel intermedio entre ambos (ortiéhPa), cuyo valor dependera del grado de

activacion muscular, creciendo hasta 10 veceslsu @aginal (i 2000).

| i-o Elastima + Colagena
W-,E,—.ﬂma 3

| eOOt cotigens

Tension

EIastiha + Cokigena .__

=" ™ Elastina

&

Deformacion

Figura 1.8 Esquema que relaciona la caracteristica no-lideala pared arterial, con los diferentes mddulos
elasticos de los constituyentes de la pared artérizajas presiones la pendiente es determinad&pdibras de
elastina, mientras que a elevadas presiones ldicalas es principalmente determinada por las §ibde
colageno. (Tomada de Bia D. Efectos directos detfivacion del misculo liso sobre la elasticidascasidad y
funcion arterial. [Tesis de Maestria en Cienciasldjicas]. [Montevideo]: Universidad de la Repualic
PEDECIBA; 2005. 137p.)

Al menos dos observaciones deben hacerse respdot@xuesto anteriormente. En primer
lugar, tanto la elastina como el colageno (si Benhan presentado como materiales elasticos
ideales) han mostrado conductas ligeramente vi&stehs. En segundo lugar, en este esquema no
se ha considerado el efecto del musculo liso vasg@arietal. Al respecto, el masculo liso posee un
modulo elastico intermedio entre el colageno yléstna. Al ser éste tensionado, contribuiria a
suavizar la transicion entre las fibras de elasyirde colageno, evitando la existencia de saltos

abruptos en la relacion tensién-deformacion o prediametro.

Por tanto, en un sentido amplio la elasticidad gbaridepende de las propiedades elasticas
ejercidas por componentes pasivos (elastina y enl@dgy activos (células de musculo liso
vascular). Estos tres componentes operan de f@ingae la elastina gobierna la elasticidad parietal
a presiones y niveles de distension bajos, estamdesas condiciones las fibras de colageno
enrolladas (no estiradas). A medida que se elepaelsion las fibras de colageno se comienzan a

estirar y consecuentemente la elasticidad paaetalental(i 2000).
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La elasticidad de la pared arterial contribuye edjgamente a la conduccidon sanguinea y al
amortiguamiento parietal, al permitir que los segtog arteriales actien como “reservorios” y
“eyectores” sanguineos. Durante la eyeccion ven@iccada segmento de las arterias elasticas se
distiende y almacena volumen. La distension vascpmite reducir la presion arterial y
ventricular sistélica, determinando una menor dafaamnergética ventricular y una menor erosion
mecanica parietal. Esto contribuye al amortiguainiele la pulsatilidad, asi como también facilita
la eyeccién ventricular y la conduccion de sang@ehla periferia. Durante la diastole el segmento
recobra su posicion original (disminuye su diamealdiempo que impulsa la sangre previamente
almacenada. Este retroceso elastico es graduatieyntina que la presion arterial diastélica no se
reduzca abruptamente y por consiguiente que susegapermanezcan suficientemente elevados
para asegurar la irrigacion de los tejidos masadist (perfusion distal). Disminuir la presion
sistélica y mantener elevada la presion arteriastdlica, permite amortiguar la presion de pulso
arterial (Nichols & O’Rourke 1998

Finalmente, a elevadas presiones 0 niveles dendiéte la elevada elasticidad de las rigidas

fibras de colageno contribuye a impedir la sobstedision y potencial ruptura arterial.

1.1.5.2 VISCOSIDAD ARTERIAL

La viscosidad de la pared arterial se opone aftamacion parietal, determinando que la arteria
resista cambios rapidos en sus dimensiones. Carg#ecoente, la viscosidad arterial determina que
parte de la energia que le es entregada a la patethl por medio de la onda de presion sea
disipada en forma de calor. Es decir, a diferedeida elasticidad arterial, la viscosidad colabora
con el amortiguamiento, determinando la disipadérenergiaArmentano et al. 199Bia et al.
2004 Bia et al. 2005 pBia et al. 2005

Una adecuada ilustracion de como se evidenciaprtgsedades viscosas de la pared arterial
surge al analizar la relacion entre una onda dsiguefisiologica que distiende la arteria y la
resultante deformacion o cambio en el diametrorialteEl retardo existente entre la onda de
presiéon y la onda de didmetro arterial (figurall).®videncia la existencia de viscosidad parietal
(Armentano et al. 1995

Este retardo entre las ondas determina que akgrdf relacion presion-diametro de un ciclo
arterial, se genere un grafico que encierra un éarado de histéresis (figura 1.9.2). Si la pared
arterial no presentara viscosidad, dicho graficonostraria area de histéresis, existiendo un mismo
camino de ida y de vuelta durante la sistole ydatdle arterial, que tendria un recorrido no-linea
gue, por no tener componente viscoso, se le demominelacion elastica pura (figura 1.9.3). Al

ajustar un modelo matematico a la relacion predi@metro elastica pura de la figura, se evidencia
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gue el modelo que mejor adapta no es un modelallis@o uno exponencial o logaritmico. Esta
porcion diastolica, determinada por el lento redsacelastico de la pared arterial, es coincidente
con el camino de ida y de vuelta que recorreripdeed arterial si una fuerza le fuera cuasi-
estaticamente aplicada, y posteriormente dejadgliear. Por tanto, en un ciclo arterial, el camino
diastolico, es coincidente con la curva tensioraeécion o presion-diametro arterial que

analizamos previamente en el apartado referemtelasticidadArmentano et al. 1995

1. Senales temporales 2. Relacién estrés-deformacion 3. Relacién estrés-deformacion
ariginal o viscoelastica puramente elastica
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Figura 1.91) Sefiales de presion y diametro arterial para ceattos. La sefial de presion precede a la de diamet
arterial como se observa en los purdosb. 2) Relacion estrés (tension) - deformacion. La réla@videncia la
presencia de un area de histéresis, determinadagpropiedades viscosas de la pared art&)i&elacion estrés
deformacién de la componente puramente elasticletha indica el sentido de giro del grafico. (Tama de Bia
D. Validacién biomecanica y funcional de sustitui@sculares no-valvulados criopreservados parabiso
terapéutico en Uruguay. [Tesis de Doctorado endiasrBiologicas]. [Montevideo]: Universidad de legfiblica
PEDECIBA; 2008).

Si bien la viscosidad arterial es considerada fgamas autores como un componente resistivo
despreciable en la funcion arterial, existe fuent@encia sobre su importancia en la funcion
cardiovascular normal, asi como en diversas altaras cardiovascularegrmentano et al. 1998
Gow & Taylor 1968 Stefanadis et al. 1995

Si la pérdida energética determinada por la viseasarterial es beneficiosa o perjudicial para
el sistema cardiovascular es un tépico controviesignor describié que la viscosidad determina
un incremento en la carga ventricular externa,ees @n la poscarga ventricular, de forma tal que

un 10% del trabajo cardiaco externo es debidceaitdencia de viscosidad arterigifnor 1982).

Otros autores han mencionado que la viscosidadtaapdiversos beneficios al sistema:

a) permite atenuar la onda de presion que se proptagaées de las paredes vasculafas( et al.
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1979, b) previene el arribo temprano y fendmenos de resimaacisados por las ondas reflejadas
gue viajan desde la periferia hacia el corazonrarme sitios de reflexionShadwick 1999 y/o

c) protegen a la pared arterial de los componentes6racos de altas frecuencias integrantes de la
onda de presién, permitiendo asi que la pared acté® un filtro pasa-bajo que elimina las altas
frecuencias, previniendo entonces la fatiga tengpda la pared arteriaR{mentano et al. 2003
Bia et al. 200k

Al respecto, el incremento en los niveles de vistaas arterial encontrado en pacientes con
hipertension arterial sistémica ha sido propuestnacun mecanismo de compensacion vascular,
ante la elevada presion arterial, como forma dipalisnayor cantidad de energia y de esta manera

proteger a la pared arterial y amortiguar en magyado la pulsatilidad{rmentano et al. 1998

1.2 NOCIONES DE MECANICA CARDIACA

Antes de presentar el automata cardiaco que heiseffado, nos introducimos en la mecanica
cardiaca a los efectos de entender el funcionamaitcorazén humano y conocer sus parametros

principales.

El corazon posee una funcion de bomba, que se eumptiante la contraccion (sistole) y
relajacion (didstole) ritmica del musculo cardigomiocardio). Desde el punto de vista hidraulico se
puede considerar como formado por dos bombas ailefmarel corazén derecho y el corazon
izquierdo, cada una formada por dos cavidades dm: suricula y ventriculoQingolani &
Houssay 2008

Resumidamente, la bomba derecha impulsa la saergasa que, luego de haber atravesado los
diferentes 6rganos, llega a la auricula deregliad partir de ahora) por dos grandes venas: la cava
superior y la cava inferior (figura 1.2). La sangesa luego a través de la valvula tricuspide hacia
el ventriculo derecho/D en adelante) y éste la eyecta por la arteria pumal circuito pulmonar
(o menor), donde se produce la hematosis (fijad®mxigeno y eliminacién de GO La sangre
oxigenada regresa por las venas pulmonares (fip@)a a la auricula izquierda, pasa luego por la
valvula mitral al ventriculo izquierdo/( en adelante), el cual la expulsa por la aortaralito

sistémico (o mayor).

Las valvulas auriculoventriculares (mitral y tripide) establecen la direccion del flujo
sanguineo, al evitar que en la sistole (contragci@nsangre de los ventriculos regrese a las
auriculas. Las valvulas sigmoideas (adrtica y pulanp también impiden que la sangre refluya

desde estos vasos a los ventriculos en el intedragtélico (figura 1.2). Este movimiento circular

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 21



de la sangre fue propuesto por W. Harvey en 1628 wcepta como valido hasta nuestros dias
(Cingolani & Houssay 2008

Sin embargo, veremos mas adelante una vision tecgeeimtegradora del proceso muscular que
controla el ciclo cardiaco y que modifica la dgsidn cldsica dada por Harveyqfrent-Guasp et
al. 2005.

Todas estas valvulas estan formadas por repliegusabranosos y sus movimientos son
pasivos: sOlo responden a las diferentes presidadas camaras que separan. Aunque los dos
ventriculos tienen similar volumen interno y expmlsgual cantidad de sangre, el derecho debe
generar 15 a 20 mm Hg de presion para abrir laul@lgigmoidea pulmonar mientras que el
izquierdo debe generar 80 mm Hg para abrir la sigeaoadrtica. Esto explica la diferencia de
grosor en la pared de cada uno de ellos como verenas adelante. Cada fibra del miocardio
(musculo cardiaco) desarrolla la misma fuerza, Ipogue elVI posee mas fibras que ¥D.
Aunque al nacer ambas paredes son iguales en esgesante aproximadamente el primer afio de

vida se produce la adaptacion.

Los ventriculos de un adulto normal expulsan apnaxiamente 50 ml por latido. El volumen
ventricular antes de la expulsién (o volumen diagidinal, en adelant¥ DF) es de 70 a 80 ml y el
porcentaje de este volumen que se expulsa (o draoipulsada, en adelarig) es del 60 a 70%
aproximadamente. Cuando la funcion de bombeo aard&e altera, por ejemplo en una

insuficiencia sistolica, I&E puede llegar incluso al 20%ifgolani & Houssay 2008

1.2.1 FASES DEL CICLO CARDIACO

Se pueden distinguir cuatro fases en el ciclo aaodén base a su funcién de bomba cardiaca,
tal como se muestran en la figura 1.10. Se puedenvinternet una animacion muy ilustrativa del
ciclo cardiaco y sus fases, creada por el Dr. DomBnthal 2012 de la Universidad de Utah para

SUS CUrsos.

Fase isovolumétrica sistdlica (o isométrica sistéh). Llamada asi porque se encontré que
ocurren cambios de forma pero no de volumen eoaaslades. La forma de la cavidad pasa de ser
elongada a esférica. El aumento de la presionvietacular al contraerse las fibras origina el
cierre de las valvulas auriculoventriculares. Laspn en eNI asciende de 10 a 80 mm Hg en
menos de0.1 s Cuando la presion intraventricular iguala la gresen la aorta o en la arteria

pulmonar se abren las valvulas sigmoideas y tergstefase.

Fase expulsiva (o eyectiva)Comienza al abrirse la valvula sigmoidea corresjod y termina

al cerrarse ésta, con una duracionOdes aproximadamente. En este periodo, cada uno de los
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ventriculos expulsa 50 a 60 ml (el izquierdo cod®@ mm Hg y el derecho contra 16 mm Hg). Es

debida al acortamiento de las fibras miocardicasyprimiendo el volumen de 80 a 30 ml.

Fase de relajacion isovolumétrica (0 isovolumétricadiastolica). También se Illama
isovolumétrica esta fase por no variar el volumam,ella se pasa de una forma esférica a una
elongada. Al finalizar la eyeccion, la presion mbrta (o la pulmonar) supera o iguala lavde{o

VD) la valvula sigmoidea se cierra. La presion ventar desciende hasta que la auricular es mayor
y entonces se abre la valvula auriculoventriclirperiodo va desde el cierre de las sigmoideas
hasta la apertura de la auriculoventricular (mitraticispide) y dur®.1 saproximadamente. La

presion en eVl cae de 100 mm Hg a 15 mm Hg.

Fase de llenado. La apertura de las valvulas auriculoventricularesca el inicio de la fase y
termina con el fin de la contraccion auricular. &5& instante se mide la presion diastélica final
PDF, justo antes de comenzar la contraccién del miicatncluye etapas de llenado rapido y

lento. La fase tiene una duracion@8 saproximadamente.

. Systole Diastole
120m. 1 23,45 6 7
Fress ;
(mmHg) %0 7
0 J:
120 — ;
L\ :
Vol 804
(ml) E
40 <
ECG - :
8481 : Sz S3
Sounds —i--{ - l } -
f ' | ' i
0 0.4 0.8
Time (sec)

Figura 1.10 Registro simultdneo de: presion aodrtica (AP), ipreen la Al (LAP), presion en el VI (LVP),
volumen ventricular izquierdo (LV Vol), electrocémgrama (ECG) y fonocardiograma (Sounds), VDF vaom
diastolico final (LVEDV), volumen residual (LVESV) Obsérvese la correspondencia entre las gréaficas y
fases/subfases: 1 Atrial Contraction, 2 IsovoluimmeContraction, 3 Rapid Ejection, 4 Reduced Efatti5
Isovolumetric Relaxation, 6 Rapid Filling PhaseR&duced Filling. (Tomada de Klabunde RE. Cardiouviasc
Physiology Concepts. Cardiac Cycle [Internet] 2(e&visada 2011 Feb, consulta 2012 Jul 12]. Didperiesde:
http://www.cvphysiology.com/Heart Disease/HD002 htm
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En la figura 1.11 vemos el bucle construido corptasion intraventricular izquierda y el
volumen de esa cavidad. El punfo representa la presion diastolica final y el volame
correspondiente es el comienzo de la eyeccidhel fin de la sistole ¥ el comienzo del llenado.
Los cuatro segmentos de la curva son las fasegacaed b) isovolumétrica sistdlica, c) eyectiva,
d) isovolumétrica diastdlica y a) llenado. El aeserrada por el bucle representa, como veremos
el trabajo cardiaco externo y su ancho mide elmelu sistélicovS (Cingolani & Houssay 2008;
Klabunde 2009

1.2.2 FENOMENOS SISTOLICOS

En todo el presente trabajo usamoguwito como separador decimal.
Volumen minuto

El volumen de sangre eyectado por cada ventricelaaazén en un minutédM se calcula

como:
VM (ml/min)=VS(ml) x frecuenciacardiaca(lat/ min) (1.2)
por ejemplo, para un humano adulto en rep¥$d:=50 mlx 70lat / min =3500ml/ min
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Figura 1.11 (Izquierda) Presién y Volumen del ventriculo izrdo respecto al tiempo y fases a,bc,d.
(Derecha) Relaciéon presién-volumen durante el ctdodiaco para el ventriculo izquierdo. (Tomada de

Klabunde RE. Cardiovascular Physiology Conceptsidi@a Cycle [Internet] 2009, [revisada 2011 Feb,
consulta 2012 Jul 12]. Disponible desde: http://wewphysiology.com/Heart Disease/HD002.htm)

Trabajo cardiaco externo

El trabajo se puede calcular con la ayuda de ladid.12, teniendo en cuenta que si la presion

P es el cociente de la fuerEasobre la superfici& (seccion de la arteria) :
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F AV F
P=— S=— entoncesP = ——
S Y e v/
€
de donde se tiene: Trabajo=F xe=PxAV (1.2)
e -

Figura 1.12 Esquema para calcular el trabajo cardiaco extémarteria tiene un area de seccion transversal
Sy el volumen4V es el encerrado en el tramo de laggdTomada de Cingolani HE. Mecanica cardiaca.
Fendmenos sistélicos y diastdlicos. En: CingolalBi HHoussay AB, editores. Fisiologia humana deddaw.

72 ed. Buenos Aires: El Ateneo; 2008. Capitulof2£79-95)

Dado queP y V varian con el tiempo, una expresion mas ajustaedéertdo en cuenta

variaciones infinitesimales del volumen seria:
Trabajo=W = j PdV (1.3)

Por ejemplo, para un corazén humano adulto con pnegion media normal (90 mm Hg),

tendremos:

Trabajolatido = 90 mmHgx 50 ml = 4500mmHgml = 065 J

Como la presion media en la aorta durante la e§paes de aproximadamente 90 mm Hg y
de 15 mm Hg en la arteria pulmonar, es claro quéleltrabaja 1/5 de lo que lo hace\dl para
igual cantidad de sangre eyectada en condicionanates. A este trabajo debe agregarse la

energia cinética de la sangre eyectada:

£ =Lamxv? (1.4)
n 2

Cl

dondedm es la masa de sangre eyectada con una velogidaduna arteria de raden Podemos

expresar la masa en términos de la velocidad grhaidad de la sangee= \A/_m ya que:

sis

donde At es la duracion de la sistole. Sustituyendo estasesiones en la ecuacion (1.4)

tenemos:
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(1.5)

Tomando el didmetro sistolico de la aorta ascend2at@4.92 + 2.45 mmRBia 2009, una

duracion de la fase expulsivat, = 0.3seg, un volumen sistolicd/sis=50 ml y una densidad

sanguinea dada pgr=1060 Kg/m3 Houssay et al. 2008 podemos calcular mediante la

ecuacion (1.5) que la energia cinética de la saaygetada ser&.i,=0.003 J.

Por lo tanto esta energia puede despreciarse tespéclrabajo latido, calculado para
condiciones de reposo corporal. Sin embargo, ediciomes de ejercicio fisico, donde disminuye

At y aumenta/sis (es decir que aumenta\é\), la energia cinética puede llegar a ser el 1506 de

trabajo cardiaco externo dél (Cingolani & Houssay 2008
Ley de Laplace

Mientras los fisidlogos cardiovasculares estudiegsipnes y volumenes, los especialistas en
muasculo esquelético miden fuerzas y acortamient®dk. relacionar presion/volumen con
fuerza/acortamiento, empleando la ley de Laplaceoedzon, surgen los términos de precarga y

poscargaCingolani & Houssay 2008

Consideremos una esfera hueca, de radio intgereamm una pared de espe$oy una superficie
interior S. Si consideramos la esfera dividida es mhitades y en el interior hay una pred®y en
el exteriorP, , la fuerza total ejercida por la pared hacia uierda sobre el hemisferio de la

Fuerza

figura 1.13b e =271, (ho , dondda tension o estrés parietabs 0 = ———F—— .
Area parietal

Area
proyectada
)

——
3

Figura 1.13 Esquema para calcular la Ley de Laplace en ueazede radia. a) La presion interna €5y

la externaP,. b) Consideramos el hemisferio derecho de espedar fuerza une ambos hemisferios se aplica
en la circunferencia. Las fuerzas resultantes dprdsion tienen componentes que se anulan de g, pare
resultando una fuerza horizontal. (Tomada de CargoHE. Mecéanica cardiaca. Fenébmenos sistélicos y
diastélicos. En: Cingolani HE, Houssay AB, editrFisiologia humana de Houssay. 72 ed. Buenes:Air
El Ateneo; 2008. Capitulo 24, p. 279-95)
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Las fuerzas debidas a las presiones son perpéadisua la superficie en cada punto
(figura 1.13b), entonces todas las componentescalms se anulan dando una componente total

horizontal hacia la derecha, igual al area proykctaultiplicada por la diferencia de presiones:

F= (R - Po)nnrf . Igualando ambas fuerzas tenemos la ley de Lafane 2004
o=—-=" (1.6)

De esta ley se deduce por ejemplo que un coraktadty debera hacer mas fuerza para abrir
las valvulas sigmoideas que uno pequefio a igusigrgCingolani & Houssay 2008

Precarga

Este término proviene de trabajos experimentalesmasculo cardiaco aislado. Es el valor de la
tension (fuerza por unidad de area) en la pared del \@mtrinmediatamente luego de la actividad
auricular y justo antes de la actividad de contéacuentricular. Coincide con el instante donde se
mide la presién diastdlica fin®lDF. El volumen alcanzado en ese instante &4 y dependera

de la distensibilidad (“compliance”) del ventric{{@ngolani & Houssay 2008
Poscarga

También este término proviene de trabajos expetaiesin vitro con musculo cardiaco. Se
define como el valor de lgension muscular justo antes de acortarse el musculo. Dadola
presion varia en la eyeccion, se toma su valor méxgue ocurre luego de que se abre la valvula

aortica y antes del maximo de la presion intraveutar (Cingolani & Houssay 2008

1.2.3 FENOMENOS DIASTOLICOS

Relajacién miocardica en fase isovolumétrica diaslica

Un parametro para caracterizar la relajacion maticares laconstantet de caidade la presion
intraventricular en esta fasd €n figura 1.11). Su valor expresa el tiempo qudatda presion
intraventricular en caer al 63% del valor iniciad th fase. Normalmente es de 30 a 40 ms y
disminuye al aumentar la frecuencia cardiaca o elonso de farmacos relajantes. La presion

intraventricular puede entonces expresarse paadaesd:
P=RexptY)+R, (L.7)

dondePsg es el valor asintotico (mayor que cero) que ngalla registrarse porque cuando el VI aun
no termina de relajarse se abre la valvula miiralmpe sangre y se eleva la presién en el

ventriculo Cingolani & Houssay 2008
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1.2.4 TEORIA DE LA BANDA MIOCARDICA VENTRICULAR

Veremos ahora la evolucion del pensamiento humaecca del funcionamiento del corazon,
gue muestra contradicciones que persisten haststrosiedias y una reciente teoria sobre la

morfologia del miocardio.

GALENO

Claudio Galeno (130-200 d.C.) nacié en Pergamo, dg Nicon, arquitecto cuyo modelo de pensamiergo ks

matematicas y descreia de las opiniones emociogakesio podian demostrarse con precision l6giclnsAL6

afios de edad Galeno ingresé como aprendiz coroSatirmédico local. A los 21 afios de edad Galeaj ypara
seqguir estudiando medicina, primero a Esmirna, utess@ Corinto y finalmente a Alejandria. Luego esgra
Pergamo y fue nombrado cirujano de los gladiadqrassto que desempefié con gran éxito pues, segdisrab

sefiala: "Muchos habian muerto en los afios anteripminguno de los que yo traté fallecié..." Al cate tres
afios, Galeno viaj6 a Roma donde permaneci6 el dessol vida. Alli tuvo gran éxito, al principio coranatomista
y experimentador, posteriormente como médico,misia y autor. Sus escritos son los mas volumindsa®da
la antigliedad. Ocupan 22 gruesos volimenes erida édicién que existe, pero sélo redinen dos tescgartes de
la obra, pues el resto se ha perdido. En su olisteax9 libros de anatomia, 17 de fisiologia, Gd®logia, 14 de
terapéutica, 30 de farmacia, 16 sobre el pulso, €&leno abarca absolutamente toda la medicinatéxios de
Galeno representan una sintesis del conocimientdicméntiguo y contienen varios esquemas generples
posteriormente fueron copiados por traductores karigo de la Edad Media hasta el Renacimiento. Guaal

dogma era la autoridad y los libros clasicos etaltogma, la palabra de Galeno se transformé efiitaaicorte de

apelacion de todas las discusiones en medicina l@época de Vesalio (1543)amayo 200p

HEROFILO Y ERASISTRATO

Segun Galendjerofilo (médico de la escuela de Alejandria) fue el praren disecar tanto animales como seres
humanos. Lo que seguramente se refiere a disescifdicas, ya que Diocles de Caristo probablemgatio
habia hecho un siglo antes en Atenas. Herofilaenarofesor muy popular que escribié libros aceieanatomia,
0jos y los partos, pero sus escritos se perdi@ertodos modos, sus contribuciones fueron numer&&onocio
que el cerebro es el sitio de la inteligencia (ggat del corazén, como creia Aristételes ) distingentre los
nervios motores y los sensoriales, describié lasimge y dejé su nombre en la presa de Herofiloaisepl cerebro
del cerebelo, identifico el cuarto ventriculo y tiadu al calamus scriptorius porque le recordé pliema con que
escribian los griegos de entonces. También lesudimombre a la prostata y al duodeno, distinguiteearterias y
venas, y describi6 los vasos quiliferos.

Todo lo que se sabe dgrasistrato (304 — 250 a.C.) -del cual sus obras también sdigyen- se debe a
Galeno, quien escribi6 dos libros en su contrasitrato profesaba la medicina racionalista y ss@pa todo tipo
de misticismo, aunque concebia que la naturalezsmla& en forma externa para configurar las funcice
organismo; en esto se oponia al concepto de "eseteiAristoteles, que actuaba como una fuerzanate innata.
Erasistrato concebia que los tejidos estaban farmnpdr una malla fina de arterias, venas y neryies) penso
gue en algunos los intersticios se llenaban copagénquima. Trazé el origen de los nervios primarta
duramadre, pero posteriormente se corrigié e ifleditial cerebro como su terminacién; consideré tpge

ventriculos cerebrales contenian un espiritu aninge los nervios lo conducian a los tejidos. Bange, en el
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corazon, el ventriculo derecho contenia sangreizgeierdo espiritu vital o pneuma; durante la @ilesllegaria
sangre al ventriculo derecho y pneuma al izquiegde,se expulsarian en la sistole. Erasistrato nbmla valvula
tricspide y sefialé con claridad la funcién dedas vélvulas auriculoventriculares y de las senaitag; segin
Singer, también imaginé la comunicacién entre vgnagterias para explicar por qué las arteriaseaygar vacias
en el cadaver y sin embargo sangran cuando sencent&l vivo. Por eso ciertos historiadores coraugue
Erasistrato estuvo a punto de descubrir la ciroditesanguinea, lo que no ocurrié sino hasta 1688pprte del

médico inglés William Harvey.

Al cabo de un siglo de gran productividad humagdsti cientifica, la energia alejandrina empezéaaage.
En el afio 95 d.C., durante una revuelta entre gsiggjudios el Museo fue destruido. Aunque se carabun
templo cercano, en el afio 391 una turba cristiagaie el templo, quemd la biblioteca y convirtié testos en
una iglesia. Del museo y de la biblioteca no queaifa Tamayo 2002

Lo interesante de la evolucion histdrica del peneata acerca del corazén es que, tanto
Erasistrato como Galeno sostenian qudi&stole era un procesdonde el corazésuccionala

sangre del cuerpo, a pesar de que no describieectainente todo el sistema circulatorio.

Recién en el siglo XVII, W. Harvey hizo una descigm de todo el sistema circulatorio y
propuso un modelo, que se acepta hasta hoy conidoyva@onde el corazén es un musculo

homogéneo que al contraerse bombaharglajarse se llena de sangre en forma pasiva.

Segun el modelo cardiaco de Harvey (a quien séiluge la explicacion de todo el sistema
circulatorio como se conoce hoy), el corazén neisna sangre sino quse relajay al hacerlo se

llenapasivamente

Pero el Dr. Francisco Torrent-Guasp (1931-200%gdude décadas de disecciones de todo tipo
de corazones, llegd a la conclusion en 1980 deebodelo de Harvey no era del todo correcto, ya
gue ademas del trabajo de eyeccion efectuado @uearfstolday un trabajo de succiénhacia el
corazondurante la diastole en concordancia con latiguas observacionegsie Erasistrato y
Galeno (Biografia 2008 Cosin et al. 20Q9Torrent-Guasp et al. 20R5

En su teoria, Torrent-Guasp propuso que el corasti formado por dos auriculas de origen
venoso las que se pueden separar de otra estrugtarbanda muscular de origen arterial, arrollada
en forma helicoidal y delimitando dos grandes cadés, partiendo desde la base de la arteria
pulmonar hasta la base de la aorta. El investigadpafiol lo ilustra con un trozo de cuerda

arrollada, como se muestra en la figura 1.15 a.

A esta estructura se la denominé “banda miocandkadricular” conocida ahora por su sigla en
inglés VMB (Bruckberg 2002; Bruckberg 2002 Bhe Helical Heart 2010Torrent-Guasp et al.
2005.
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Para demostrar su teoria de la banda miocardidactdar VMB, el autor efectlia -s6lo con sus

dedos- la diseccion de un corazén de vaca, elfaagireviamente hervido en agua para ablandar el

tejido conectivo. Al mismo se le removieron adetagsauriculas, las arterias coronarias y la grasa.

El autor efectia la diseccion siguiendo las fibdas miocardio y respetando los planos de

separacion que van apareciendo al desplegar less fisomo se puede ver en la secuencia de

figuras 1.15 (tomadas del vidébe Helical Heart 20J)0El resultado es una banda muscular como

la que se muestra en la

Figura 1.15 a) El Dr. Fran-
cisco Torrent-Guasp mostra
do su modelo de la band
helicoidal del miocardio
tomando como ejemplo un
cuerda arrollada.

Figura 1.15 d)Se sigue en la

figura 1.16.

b) Torrent-Guasp con un corazén
nvaca sin epicardio, mostrando el su
aelantero que separa el ventric

izquierdo (derecha) del ventricu
aderecho (izquierda).

disecciorn

erecha.

Figura 1.15 e)Las fibras descienden

de) Al separar la arteria pulmonar de la aorta y
ceortar las fibras que adhieren el segment
LlEesto del corazon, se ve la cavidad ventric

D al
ilar

Figura 1.15 f) Las fibras se

el plano de separacion vertical. para formar el pozo del ventriculo encuentran perpendicularmente,
izquierdo. definiendo otro plano de
separacion.
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Figura 1.15 g)Se sigue el nuevo plano de separac|Opigura 1.15 h)La banda miocardica completamente
desenrollando el ventriculo izquierdo. desenrollada, se ve como va desde la arteria paimon
(derecha) hacia la aorta (izqg.)

Figura 1.15 i) Volviendo a arrollar la banda| Figura 1.15 j) Se vuelven a juntar Figura 1.15 k) El corazén se
de miocardio. ambas arterias. forma nuevamente a partir d
la banda de Torrent-Guasp.

(Fotogramas tomados de The Helical Heart [Inter28t].0 Oct. Disponible desde: http://www.youtuberbwatch?
v=Mih37LLv6IQ [consulta 2012 Jul 14])

Figura 1.16 a) La banda miocardica helicoidalP@red libre del ventriculo izquierdo. Es el segre
desplegada, que va desde la raiz de la arteriaopaim iZquierdo de la lazada basal y termina cerca deelestarg
(izq.) hasta la raiz de la arteria aorta (der.)a Wnica| 12 @orta al cerrar la Ia%gda apexiana. Se denorhi
banda muscular que se tornea y enrolla sobre shanjsS€gmento lateral izquierdo™.

La banda forma dos lazadas (“loops”): la basal y la ]
apexiana. El segmento mas oscuro en el dibujo eseg] (Fotogramas tomados de The Helical Heart [Interr2&].0

forma la pared mévil del ventriculo derecho y vataz! Oct._ Disponible desde: http://www.youtube.com/wat
surco posterior intraventricular en la lazada basa| V=MIh37LLV6IQ [consulta 2012 Jul 14])
denomina “segmento lateral derecho”.

Figura 1.16 b) El segmento mas oscuro pertenece a la

nt

na
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Figura 1.16 d)La banda asciende y se cruza para formar la
Figura 1.16 c)En donde termina el segundo segmentp davidad del ventriculo izquierdo. Esto constitulyépice (o
banda se tornea y desciende para formar el “poebd] dpex) del corazén.

ventriculo izquierdo. Es el comienzo de la lazada

apexiana.

Figura 1.16 e)Las fibras de la banda se cruzan formando un ardgub0° entre si, en forma helicoidal.

(Fotogramas tomados de The Helical Heart [Inter28t].0 Oct. Disponible desde: http://www.youtuberbwatch?
v=Mih37LLv6IQ [consulta 2012 Jul 14])

Esta banda miocardica ventricular estaria compuastauna “lazada basal” y una “lazada
apexiana”, como se dibuja en las figuras 1.16.&Elazada basal predomina la horizontalidad y se
divide en los segmentos derecho (figura 1.16a)qaiezdo (figura 1.16b). En la lazada apexiana
predomina la verticalidad y consta del segmentocatefente (figura 1.16¢) y el segmento

ascendente (figura 1.16d).

Ademas de resolver con su modelo de banda heliceidamplejo problema de la estructura
muscular del miocardio, Juan A. Cosin et al., conasesoramiento del Dr. Torrent-Guasp,
demostraron recientemente que la fase de llenaaidor&entriculares un proceso de contraccion.

El trabajo p6stumo fue dedicado a la memoria dilbie investigador espanid@gsin et al. 2009

Para ello implantaron in vivo, en el corazon decardo sedado y en quir6fano, tres pares de
microcristales ultrasénicos (Biopac Systems, California, Estados Unidos). Sected el

experimento en doce ejemplares de ambos sexos.
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Un par de cristales se implantaron en el mesocafdpoximadamente a 4-5 mm de
profundidad) de la cara lateral del ventriculo iegdo correspondiente a la lazada basal, segmento
lateral izquierdo (P1 en figura 1.17) siguienddil@ccion del eje longitudinal del corazon, otro pa
en el subendocardio de la cara anterior del tengdio del ventriculo izquierdo entre la primera y
la segunda diagonales de la arteria descendenteicainy en direccion tangencial a ella, zona
correspondiente al segmento descendente de laalageekiana (P2 en figura 1.17), y finalmente
otro par en el subepicardio (a 1-2 mm de profurd)idie la cara anterior del ventriculo izquierdo
entre la primera y la segunda diagonales de laadescendente anterior, en zona correspondiente

al segmento ascendente de la lazada apexiana R@ienl.17).

Los pares de microcristales se alinean siguiendirégcion de las fibras musculares de la zona

en la que estan ubicados.

Segmento lateral

Segmento lateral
derecho

izquierdao

P

de formaldehidao

Lazada basal Lazada apexiana

Figura 1.17 Experimento de Torrent-Guasppara demostrar su hipétesis de que la fase dadiemapido
ventricular es un proceso de contraccion. (Tomad@akin JA, Hernandiz A, Tuzén MT, Aglero J, Tor@nasp
F. Estudio experimental de la llamada fase deaeidf isovolumétrica del ventriculo izquierdo. Resp Cardiol.
2009; 62(4):392-9)

Los pares de cristales permiten conocer el despiaméo relativo de ambos puntos del
miocardio sobre los que se fijan y por lo tantopespiedades dinamicas del segmento contenido

entre ellos.

La adquisicion de las curvas de contractilidad @nidica regional se realiza con Sonometrics

Corporation Digital Ultrasonic Measurement Systéwn@don, Ontario, Canadd).
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En todos los experimentos el segmento ascendeffeedaba en contraccion después de

finalizar el flujo adrtico y cerrarse la valvularaca.

El final de la contraccién del ultimo segmento rdi@tico se produjo en un tiempo promedio de
72.7 + 26.3 ms tras el cierre adrtico, coincidienctlm la denominada fase de relajacion
isovolumétrica en la protodiastole, mientras queegimento descendente (P2) alcanzaba la maxima
contraccion tras el cierre aoértico a los 10.6 #644s y el final de la contraccion del segmento P1

(lazada basal) precedia el cierre de la valvulacaor

Como conclusiones se tiene que la eyeccion se girgayor la contraccién sucesiva de los
segmentos basal derecho y basal izquierdo, lo quiighr a un estrechamiento de la base del
corazon, seguida por la contraccion del segmenéxiapo descendente, que a su vez produce

acortamiento de las dimensiones longitudinalesi@ead aproximando la base al apex.

El llenado ventricular se iniciaria con t@ntraccién del segmento apexiano ascendente,

acompafnado de un alargamiento longitudinal y segdédla relajacion de las paredes ventriculares.

Durante el ciclo cardiaco el apex permanece fijintnas que la base realiza un movimiento
descendente, principal causa del acortamientotladigal y de la expulsién de la sangre, seguido
de otro ascendente al que se atribuysulecion de la sangre procedente de la auricula izquierda
(Cosin et al. 2009
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2. ELASTICIDAD ARTERIAL POR ESCALONES DE PRESION

La caracterizacion de las propiedades biomecanieda pared arterial permite el diagndstico
precoz de enfermedades cardiovasculares, comoashipértension arterial y la aterosclerosis
(Simons et al. 1999 Diferentes métodos ultrasonicos fueron desadob para evaluar los
diferentes parametros mecanicos que caracterizgartd arterial, por ejemplo la Velocidad de
Onda de Puls®yOP (Kanai et al. 200)) Imagenes M-ModoHasegawa et al. 199§ UltraSonido
IntravasculalVUS (Maurice et al. 2004Schitt et al 2004) y Doppler Mokhatri et al. 200p Sin
embargo existe la necesidad de desarrollar métatis precisos para medir los parametros
parietales, permitiendo en forma no invasiva leec@bn precoz de patologias arterialBsu(n
2009.

En esta seccion se mide el desplazamiento de dal patrerial con una resolucién micrométrica,
utilizando ultrasonido y un algoritmo de correlacjgara el seguimiento del speckle acustico.

Se emplea un modelelastico lineal para las condiciones dwesion estaticadentro de la
arteria, el cual fue desarrollado por el MSc. JaBreim en su Tesis de Maestria, con la finalidad de

comprender a fondo la fisica involucrada en el lgrola 8rum 2009.

Este modelo muestra una relacion de proporciordhlel@re el desplazamiento de la pared
arterial y la presion dentro del vaso sanguinedi&i es conocido que la relacion entre presion y
didmetro en arteriaso es linealdebido a las distintas componentes de elastindageno (como

vimos en81.]) el modelo puede sin embargo ser aplicado porasam

A partir de esta relacion se deduce que la defddnacadial también es directamente
proporcional a la presion. La constante de propoatidad depende del médulo de Young de la
pared arterial asi como del radio interno y el sspgarietal. Midiendo los desplazamientos a
medida que varia la presion y ajustando los datperanentales al modelo podemos caracterizar el

comportamiento biomecanico de la pared arterial.

Mediante la propagacion de errores se demuestraegueas preciso estimar el modulo de
Young a partir de lodesplazamientosde la pared arterial que a partir del&formacion parietal

como la mayoria de los autores proponen.

Para las experiencias se probaron diferentes wnatwés con frecuencias centrales de 10, 15y
20 MHz, concluyendo que el que mejor correlaciasadatos es este ultimo. La sonda ultrasénica
es colocada en un montaje experimental que perpauggcionar el haz ultrasonoro en forma
diametral y perpendicular a la pared arterial, lo cual es muy importanteodgdr ya que lo que se

ajusta en el modelo son ldssplazamientosadiales El montaje permite variaciones en la presion

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 35



gue van de 0 mm Hg a 300 mm Hg, lo cual permitertana situacioim vitro con una variacion de

presion mas alla del rango fisioldgico.

Se emplearon medida@s vitro sobre un tubo de latex para poner a punto ehsistée medida y
se caracteriz6 también una arteria carétida hundorae se observé el tipico comportamiento no
lineal presién-diametro debido a la presencia dstigla y colageno. De los resultados presentados
en esta seccidon concluimos que este método dele@elmddulo de Young a partir de medidas
ultrasonicas de los radios parietales puede sebiémnutilizado en la caracterizaciém vitro de

protesis vasculares.

Este trabajo experimental es desarrollado por pemez en el LAU, en el marco de dos tesis
de Maestria, durante el trabajo conjunto con el M@eier Brum para su tesis y nosotros para la
presente. Los resultados tanto te6ricos como arpeatales que se mostraran a continuacion fueron
presentados en éhternational Conference on Biological Physi{Brum et al. 200y y en el

International Congress on Ultrasoni¢Brum et al. 200Q

2.1 MODELO PARA LA MEDIDA DEL MODULO DE YOUNG

Presentamos aqui el modelo fisico-matematico dlajuastaremos los datos experimentales
para calcular el modulo de Young de una arterimrdoina Brum 2009. En este modelo se
considera la arteria como un cilindro de largonitd y radio interno (lumerg y espesor parietél,

como en la figura 2.1.

b)

Figura 2.1 Aproximacion empleada para modelar una arteriaupene que el vaso es cilindrico, de
radio internoa y espesor parietdh. Se emplean coordenadas cilindricas. (Tomada denBk.
Métodos para la evaluacion de la elasticidad dgdiaearterial. [Tesis de Maestria en Fisica).
[Montevideo]: Universidad de la Republica PEDECIE®09. 156 p.)

Como vimos ergl.l existe un comportamiento no lineal entre la tamsgi la deformacién
arterial considerando todo el rango de presionmdaran ciclo cardiaco completo, pero dentro de
ciertos intervalos de presion el comportamientopgede aproximar como lineaNichols &
O’Rourke 1998. Supondremos entonces para este modelo, queosringsrvalos la pared arterial
es un mediasotropo en el cual es valida la ley de Hooke.
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En esta seccion aplicaremos el modelo a escalosi@sices de presion, por lo que
tendremos en cuenta la viscosida(jue es proporcional a la velocidad de desplazanjiale la
pared, la cual estara en reposo instantaneo affasenedidas ultrasénicas en nuestro experimento
(Brum 2009.

Para un medio elastico isotropo, los desplazansentodel medio verifican la siguiente

ecuacion diferencialQraff 1975:
(A + w)00.0 + p0%0 + pF = pi (2.1)

donde/ es elmédulo elastico de compresiéry 1 el médulo elastico de cortey F es una
fuerza externaque actia sobre todo el medio y que se asumiraaftdo tanto, la ecuaciéon (2.1)
gueda de la forma:

(A + )00 + 0% = ol (2.2)

Emplearemos por comodidad coordenadas cilindricasippndremos que el problema tiene

simetria azimutal, es decir que la solucion no pugepender del angutb(figura 1), por lo tanto

todas las derivadas parciales respecto a estdlasaran nulas(:}i =0.

Sea entonced = (u, ,u,,u, &lvector de desplazamientogn coordenadas cilindricas. A partir

z
de la (2.2), expresando el operadoren coordenadas cilindricas e imponiendo simetifawgal se

obtienen la siguientes ecuaciones diferenciales gaata coordenada:

Coordenada radial:

ou 0°u d%u d%u
C+(A+2 C+(A+ Z 4+
or TR A ) S g

-1+ 2,u)u—'2 +(A+ 2;1)% - = pdl, (2.3a)
r

Coordenada axial (eje z):

2 2 2 2
% +u)[ia (ru) , 0 “z};{" u, 104, 0 “Zj = pui, (2.3b)

r 0zor 0z° or: r or 97°

Coordenada angular:

d°u, 10u, u, d°u, y
+ -0 "0 4 = p.l 2.3c
'L{ oz ror 12 ez ) PY (2:30)
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Se observa que mientras las ecuaciones (2.3a3ly) (@ermanecen acopladas, la ecuacion en la
coordenada angular queda totalmente desacopladaorfiinto de ecuaciones (2.3) es el que
gobierna el movimiento de la pared arterial baje Ihépotesis asumidas. Este conjunto estara

acoplado a través de las condiciones de contormmeimiento del fluido dentro del tubo.

Estamos entonces ante problema estaticq es decir: la arteria o fantoma sufrira un aumento
escalonado de su presion interna y se deformasBaplemente aumentando su diametro interno.
El fluido dentro de la arteria ejerce una presiddrdstaticaPr en la direccion radial saliente,
mientras que fuera de la arteria el fluido circuridaejerce una presion constante, que llamamos
Pam oOrientada hacia el centro de ésta. Debido a qdé&eietro total de la arteria es pequefio y se
encuentra sumergida cerca de la superficie, suporal constante la presion externa e igual a la

atmosfeériceP,m , como se ve en la figura 2.2.

—

Figura 2.2 Condiciones de contorno para el modelo estatieoaiteria es sometida a una presion
hidrostatica constante en el exterior mientras lqupresion interna del fluido se varia en forma
escalonada, midiendo el diametro en el equiliffiemada de Brum J. Métodos para la evaluacion
de la elasticidad del tejido arterial. [Tesis deelstaia en Fisica]. [Montevideo]: Universidad de la
Republica PEDECIBA; 2009. 156 p.)

Dado que tomaremos las medidas en el equilibridepms suponer que toda la arteria

experimenta la misma presion a lo largo del ef@r o que las soluciones no deben depender de la
. 0 . L,
coordenada axial, es decgL =0 en las ecuaciones (2.3a) y (2.3b). Por la misra@nrdampoco
Z

habra dependencia con el tiempo. Bajo estas hipdesobtiene la siguiente ecuacion diferencial

para la coordenada radial:

2
—ur+rai+r2.—a Uzr =0 (2.4)
or or
- : ! _C
Esta ecuacion admite como solucigm:(r) = T +C,.r (2.5)
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Expresemos ahora la ley de Hooke en la notaciorEitstein (indices repetidos implican

sumatorias), para las tensiorgsy las deformacioneg; (Graff 1975:
Ty =A8y0; t2ue =T, =A(e, +e,+ey)+2us, (2.6)

Podemos imponer la condicion de equilibrio o det@om: la presidn en la pared interior
(intima) debe ser igual a la ejercida sobre la gpameterior (adventicia) de la arteria, pero con

sentido opuesto:

P
P

= _PF = T“’|r=a (2 7)
=P, =T '

r=a+h atm " |r=a+h

r=a

donde los signos de menos se deben a que en aadDEsION presiones entrantes a las superficies.

En coordenadas cilindricas, la deformac@nesta relacionada con los desplazamietkode la

siguiente forma:

ou

el‘l'= :
or
10u, u, _u
e,=——2+L="TL 2.8
“ roed r (2.8)
ZZzauz:O
0z

donde se asumid nuevamente la simetria azimutaligdependencia con la coordenada axial z.

Por lo tanto la ecuacion para la tension radiat&ja por el material es de la forma:
, A
r, =(A+2uu +?ur (2.9)

donde lgprima” indica la derivada con respecto a la variable

Aplicando las condiciones de contorno (1.6), ohtere un sistema de ecuaciones para los

coeficientesC,; y C,, que los relaciona con las presiones y demas gardsdel problema:

-p. = %.Cl +20+ )G,
(2.10)

-2U
Py =——5C, +2(A+ 1) C
atm (a+h)2 1 ( /J) 2

Resolviendo el sistema de ecuaciones (2.10), olmesie
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c =[Pam =R} @°@+h/a)’
' 2u  J1-(@1+h/a)?
P. -(@+h/a)’*P,,

2= %0 +u)@+h/a)?-1)

(2.11)

De Korte et al. 1997 obtuvieron la siguiente expresion para los desplaentos radiales en

funcion de la presion, suponiendo un tubo elasticompresible 4 >> u):

~Pun _@’(a+h)® 1

P
u, (r) =—F . IR
2u (ath)y*-a°r

(2.12)

gue coincide con el e (2.11), lo que indica que los autores desm@tial segundo término de
la (2.5). Del signo de (2.12) surge que para ueaifn interior superior a la exteridP=(> Paim)

implica un desplazamiento radial positivo.
Desplazamientos parietales

Evaluando la solucion (2.5) para cada pared altémtima y adventicia) tenemos las

siguientes expresiones para los desplazamientos:

u, (a+h)= C,

=——————+C,a.(l+h/a)
a(l+h/a)

(2.13)
e
u(@=—+C,a
a

Sustituyendo los coeficient€s y C, y reagrupando obtenemos:

u (a+h)= a(l+h/a) P 14.% _p(£+ 1 j
f 2.0-@A+h/a)®))| "™ u A+u Fluy A+u

u ()= aL+hia) .[Patm(1+h/a)(£+ 1 J‘PF(Hh/an 1 ﬂ
(A-(d+hlay) M A+p H @+h/a)A+ )

Por lo tantdos desplazamientogparietales varian erforma lineal con lapresion del fluidoy

por lo tanto variando la presion y midiendo el despmiento de una pared, por medio de un ajuste

lineal se pueden conocer los coeficientes de Lamg del medio.

Para los tejidos bioldgicos blandos es habituabsapA >> 4, en ese caso la ecuacién anterior

gueda de la forma:

U (a+h) = a@+h/a) i P, -P]
2ul-@+h/a)?) (2.14)
u, (a) = a(1+ h/a) [ atm F]

24— (@1+h/a)?)’
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Ahora bien, la presion medida con el uso de un mat@ o de un transductor piezoeléctrico
Pmed €S €en realidad la sobre-presion por encima demasdérica, por lo tanto la presion dentro de

la arteria esP- =P, +P

atm med *

Sustituyendo en la anterior, tenemos:

al+h/a)

u, (a + h) = 2 '[Pmed]
2u(@+h/a)* -1 (2.15)
n@= al+ h/a)22 P.]
M(@+h/a)” -1

El médulo de Young para un sélido isétropo se @éefiomo Benech 200y:

3N +2u
A+u

E =

En la aproximacion para tejidos biolégicos blanflds> 1) se tiene la siguiente relacion entre

el médulo de corte y el modulo de Youngy C 3u|.

Por lo tanto a partir del conjunto de ecuacioness|2se deduce la siguiente relacion lineal entre
los desplazamientos de cada pared y la presiémoddet vaso sanguineo, cuya constante depende

del médulo de Young de la pared:

u,(a+ h) :§ a(1+h/?) '[Pmed]

2Y(L+h/a)* -1) (2.16)
ur (a) ZSY a(l+ h/aé)z '[Pmed]

(@+h/a)?-1)

Notemos que la pendiente en los desplazamientpeséisva, por lo que un aumento de presion
genera un aumento del radio instantaneo. Estetadsutoincide con los obtenidos por De Korte
et al. (997 y Bia et al. 2005.

Autores como Susila et aR@0]) y Hasegawa et al1998 h) miden la velocidad de cada pared

arterial para luego integrarla y obtener la posicigalculando luego el cambio en la deformacién
parietal radial:

()
hy

donde h(P) es el espesor parietal a una pre$iaeterminada Y, es el espesor parietal a presion

(2.17)

cero o de referencia. Estos autores emplean lappes de sistole y diastole obtenidas del paciente

para calcular el médulo de Young.

A partir de las ecuaciones (2.16) se deduce que:
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._h,-h(P) _u@-u(a+h)  3a+h/a)

hO h 2y((1+ h/a)2 _1) '[Pmed] (218)

Por lo tanto, se puede obtener el médulo de Youong tpes métodos, dos de ellos
independientes. Estos ultimos consisten en medirdaionP y el desplazamienta de la pared
interior (0 exterior) y por un ajuste lineal det@mar Y empleando las ecuaciones (2.16). Cada una

de estas ecuaciones se pueden aplicar en unapyashal o en una distal al transductor.

El tercer método emplea la ecuaciéon (2.18) quaciaha la deformacién con la presion. Al
respecto, cabe destacar que el modelo que hemgsnpmdo aquiBrum 2009 difiere del

propuesto por Hasegawa et 4998 b, donde los autores estiman el modulo de Youngrarple

la deformacion parietal y la presiog:= %
£

2 _
Comparando con la ecuacion (2.18) vemos qge: 2((13:12/;3/) ) Y
a

es decir que Hasegawa

et al. no corrigen por el cociente entre el esppadetal y el radio interno.

2.2 ULTRASONIDO EN MODO ASCAN Y BSCAN

Supongamos que una arteria o fantoma cilindriceuseerge en agua de tal forma que puede
variarse la presion del liquido interior. Empleando transductor piezoeléctrico no focalizado,
excitado por un generador con un breve pulso @écfdeltiforme) se genera un pulso de presién
gue se propaga en el medio (agua). Si el transdsetaibica perpendicular al eje de la arteria
(supuesta cilindrica) y pasando el haz de ultrasopor el centro de ella, se pueden medir los ecos
generados por las cuatro interfases donde se praducambio de densidad, como se muestra en la
figura 2.3. Este modo de medida se denomina A-Scan.

Luego del pulso inicial se deja pasar un tiertpgy y se digitaliza la sefial en el transductor a
una frecuencidsample (p-€j.: 80MHZ) superior al doble de la central taihsductor. Teniendo en
cuenta que el tiempbes el empleado por el pulso, viajando con unaciddalcs, para ir desde el
transductor hasta una interfase ubicada en z yuddtaval transductor, se tiene flrmula de

localizacién ultrasénica

z=-% (1.19)

gue permite conocer la posicion de dada segmentia @eteria en base a la sefal temporal o
ASCAN.
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Figura 2.3 Medida en ASCAN Se dispone el transductor perpendicular al gjgilodinal de la arteria supuesta
cilindrica. Se obtienen cuatro ecos bien diferadwsaen el caso de un tubo de latex. Aumentandaesiqn la
arteria o tubo se dilata. A la dercha se muesttiagirama tipo BSCAN donde se ve la dilatacion dideque la
presion aumenta.

Esta operacion se puede repetir a intervalos regl@p.ej.: cada 1 ms) para obtener el
comportamiento temporal del tubo al ser sometidovagiaciones mas lentas de presion
(feari=60 pps). En esta ecuacion se asume que la vetbdiglasonido es la misma en el tejido que
en el agua pero veremos mas adelante que estcede parregir para el caso de un fantoma con

otra velocidad de propagacion.

Para una arteria o tubo de latex, por cada pulstdense registran en el ASCAN cuatro ecos
importantes: dos en las paredes mas cercanas rabn@nteriores o proximales) y dos en las mas

alejadas (posteriores o distales) como se ve fgulia 2.3.

Llamamosadventiciaa la interfase que separa la arteria (o fantorebligLido o tejido exterior
e intima a la interfase que estd en contacto con el ligintkrior (sangre o agua). Entonces la

adventicia anterioisera la interfase mas cercana al transductor.

Supongamos ahora que para cada ASCAN se asigiéoelgeis al valor medio de la sefial, el
negro al maximo y el blanco al minimo, se obtientoeces una banda de grises. Repitiendo el
proceso a intervalos regularesfg}) y colocando verticalmente las bandas de grisasalifado de
la otra se genera un diagrama llam&8CAN. Por ejemplo, en la figura 2.3 (derecha) se maestr
el BSCAN obtenido con un tubo de latex sometidoapresion en aumento. Se puede alli observar

una disminucién de su espesor parietal, debidalddtacion radial.
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2.3 SPECKLE ACUSTICO

Cuando se observa (con el 0jo o con una camarayupexficie rugosa iluminada por un laser
(luz coherente) se observa un patrén llamado “dpe¢Evanbro 200y Tales patrones ocurren
cuando la diferencia de camino éptico es del odketa longitud de onda de la laz En cada
punto P de la figura 2.4a interfiere luz provergedé un volumen coherente, produciendo puntos

claros y oscuros en una distribucion aleatoriautagR.4b).

Roughness of
the surface

b)

Airy spot

Figura 2.4 Specklea) En cada punto P de la retina converge luz denthstizonas del aro de Airy con
diferencias de fasé) Se observa un patron aleatorio de puntos de t@istintensidades) “Random-Walk”
representado por la suma de los paquetes que EeBan(Tomado de Svanbro A. Speckle interferomestiy
correlation applied to large displacement field®odtoral thesis]. [Sweden]: Luled Tekniska Univesisi
(Luled University of Technology. Dep. of AppliedyRits and Mechanical Engineering); 2004:05. 50 p.)

La suma de los paquetes de ondas puede represectan® un vector en el plano complejo,
dando origen a un “camino aleatorio” (random wal&hde la amplitud de A es la intensidad del
patrbn como se ve en la figura 2.4b. El patronepnlzio sera distinto para otra parte de la
superficie, por lo que puede considerarse comdselfa dactilar”.

Lo mismo ocurre en el caso de una onda de ultrdsogue atraviesa un tejido: las
discontinuidades aleatorias, menores a la longiteda onda plana incidente, produciran una
difusién en todas direcciones y la contribuciorntatios los ecos produce una interferencia sobre el
detector llamada “speckle acustico” como se muestida figura 2.5.

Todos los difusores que se encuentren a la misstandiacgt del transductor contribuyen al
speckle generado en él y por eso se le llaolamen is6cronoPor lo tanto, podemos considerar
gue el speckle (o firma acustica) medido entig;]tes el debido a un volumen de tejido

comprendido entre los volimenes isécronos get.

En la figura 2.5 se aprecia la diferencia en etklgeacustico de un tubo homogéneo de latex y
una arteria carotida humana. En ella se ve quedjidp adherido a la adventicia distal, asi como un
engrosamiento en la pared intima proximal, adengseder una estructura parietal interna no

homogénea, a diferencia del latex.
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Figura 2.5 Speckle Acustico. En a) se muestran los ecos obtenidos en un ASE&ANun tubo de latex. No se
observa speckle acustico dentro de las paredeb) BB muestra un ASCAN de una carétida humana dsade
aprecia el speckle interno a las paredes y tamdrda adventicia distal.

Por este motivo, se pueden emplear técnicas delacidn para determinar el cambio de

posicion de un pequefio elemento de tejido ent#®Sean y otro.

2.4 ALGORITMO DE CORRELACION DE SPECKLE

El patron del speckle acustico de una porcién figot€éo fantoma) en reposo no varia con el
tiempo (p.ej.: en 10 seg), ya que como vimos, e desus variaciones relativas de densidad o a la
presencia de difusores. Esta propiedad permiteaaste forma biunivoca su “firma acustica” con

Su posicion relativa, empleando la ecuacion (2.19).

El hecho de que a cada elemento de tejido se téeagoa “firma” nos permite emplear técnicas
de correlaciéon entre dos sefiales obtenidas panégselo tejido pero luego de haberse desplazado o
sufrido un pequefo estrés, como sugieren Hein yi€ng1993.

Como se muestra en la figura 2.6, en el ASEgn) obtenido enit a un volumen de tejido le
corresponde una firma acustica en una ventana medétras a partir de la muestra r. Si tomamos
otro AScanE;(n) en el instante,ty el tejido se ha movidad en la direccién del haz, podemos
correlacionar esa ventana con M ventanas ubicadaisse
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La grafica de correlacion seld(s) y se obtiene el maximo de correlacion para gae

corresponde al desplazamiento efectuado por dbtejn la direccion del haz.

Una forma de calcular la correlacion es empleandooeficiente Normalizado de Correlaciéon
R que expresa la asociacion lineal existente emsevdriables aleatorias X e Y, definido por:

UX
R=—% (2.20)

0.0,

dondeoy, es lacovarianzade X e Y, ox ladesviacion estandade X yoy la de Y.

R es un coeficiente normalizado de correlacionta g1< R<1 dondeR=1 indica una perfecta

correlacion lineal positiva R= -1 una perfecta correlacion negativa.

Para nuestro caso discreto de N muestras digitia&za X ={x(0),x(1),...,x(N —1)} e

Y ={y(0),y(@)....,y(N-1)} el coeficiente se calcula como:

_Nf[x(i) ~X]ly(iy-Y]
R=_ i 2.21)

Ji[x(j)—ﬂ”f[y(k)—?]z

siendo X e Ylos valores medios de X e Y respectivamente. Estdigiente se emplea para
calcular elparecidoentre dos sefiales y el parametro mas importanéétemano de la ventana
“testigo”.

tejido difusor

dy —“' ! elemento de

firma acustica
del elemento de
tejido difusor

E () @—.

‘g=T Maximo de correlacion

R(s) .

Figura 2.6 Seguimiento del speckle acusticdna ventana del AScan ende correlaciona con varias del
AScan en4para determinar el desplazamiento en el maxinmmdelacion.
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Cuanto mas ancha la ventamas diferentesera el speckle y dara mejores resultados en la
maximizacion del coeficient® Pero el aumento del ancho resulta en or@mor resolucion
espacialy en unaumento en el tiempo de célculael algoritmo. Esto puede traer limitaciones en

aplicaciones de elasticidad en tiempo real.

Por ello Hein y O’Brien citan una técnica altermatidenominadaSAD (sum-absolute-
difference) o suma de las diferencias en valor labsoque es mas rapida que el coeficiente de
correlacionR. Algoritmos como el SAD son empleados por su \dbit en aplicaciones de video-
conferencia y en estabilizacion de imagenes en i@ video de manél¢in & O’'Brien 1993.

El SAD empleado para imagenes (2D) esta dado por:

k
Em,n = ZZ‘XIJ _Yi+m,j+n

|
i=1 j=1

(2.22)

dondeEn , es el erromo-normalizado, calculado entre la ventana testigo de pixlgsk) y la
ventanay (Ixk) ubicada enr,n)el cual tendra un minimo correspondiente a la awdicacion del

testigo.

Este método sin embargo, tiene la desvemajao incluir un término de normalizacion, por
lo que es susceptible a variaciones en la intedsiftalos pixeles pero tiene la ventaja que no
requiere de multiplicacion ni calculo de valor nted@mplea una sola operacion por pixel (contra
ocho que requiere la correlacion): la adicion o stalgcion, que es mas rapida que la

multiplicacion.

Es claro que la comparacion a “fuerza bruta” dewerdana 2D con otra puede llevar mucho
tiempo de computo y por ello se han desarrol@doritmos de busquediiein & O'Brien 1993

como el siguiente:

Algoritmo de Busqueda de Tres Pasos

1.Se compara el testigo con 9 ventanas ubicadasuredaquidistantemente a 3 puntos alrededor
de las coordenadas de la ventana testigo.

2.Se toma la mejor aproximacion del paso 1 y se comm®n 9 ventanas separadas
equidistantemente a 2 puntos de ella.

3.Se toma la mejor aproximaciéon del paso 2 y se comm®dn 9 ventanas separadas
equidistantemente a 1 punto de ella, tomandosejarmproximacion como resultado final.

Veremos mas adelante un algoritmo alternativo eolaelacion,propuesto por nosotros el
cual es mas rapido de calcular y presenta un eetativo menor al 0.2 % del primero en la

determinacion de la posicion del tejido.
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Interpolacion Cuadratica

En la figura 2.6 vimos que el célculo de la cowiga para varias ventanas genera la ciR{s,

gue en su maximo se puede aproximar por una parabol

Dado que estamos en el caso discreto, ocurrirdesuagemos un punto (spara el cuaR(sy)
es maximo. Como vemos en la figura 2.7, por trteggs del plano pasa una sola parabola de eje
vertical y una sola de eje horizontal.

Podemos encontrar la parabola vertical que pasdopgountos: [g-1, R(sw-1)], [Sm R(Sm)] Y
[smt1l, R(snt1)].

)
N/

—-0.5 0.5 . 1.5 2
Figura 2.7 Parabolas por 3 puntos del plano. Una es de ejgontal y la otra vertical.
La ecuacion caracteristica de la pardbola de ajealec x* +c, x+c,y+c, =0 que pasa por

los tres puntos @y1), (X2,¥2) Y (X3,y3) €s la solucién no trivial de:

N

X x y 1)¢qg
2
O H% =0 (2.23)
X % Y, 16
X% X Y, LNG
gue tiene soluciones:
x %1 X w1l
c=detx, y, 1| c,=—detx vy, 1| etc... (2.24)
X ¥ 1 X Ys 1
escribiendo la parabola comaax’+bx+c vemos que:
a:—& b:—& c:—& (2.25)

y el maximo tiene una coordenada:
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b__¢ :1((X§y3 - yzxg)_ ()ﬁzys — y1X§)+ (XlzyZ _ ylxzz)j (2.26)

e 0 T 20 20 (Y5 — Yo%) - (% Ys = Y% )+ (%Y — V%)

Esta ecuacion nos permite calcutan exactitudla coordenada horizontal del maximo de la
funcién de correlaciomR a partir de los tres puntos calculados previamenieimizando el error

cometido al determinagna=7 , €S decir el desplazamiento del tejido de la &dub.

EL LIMITE TEORICO DE LA CORRELACION

El algoritmo de correlacion empleado tiene comoltesdn espacial dimite impuesto por el
teorema de Cramer-Rao. Walker y Trah&995 encontraron una expresion analitica para este

limite en funcion de los parametros del problema:

. 3 1 1\
o(7) 2 — |1+ -1 2.27
(7) 2Tf ° 2B + B®) pz( SNR?) (227

donde 7 es la estimacion en el retardo temporales un coeficiente que tiene en cuenta la

correlacion entre sefiales debido a la deformac&nnikdio y SNR es la relacion sefial/ruido

(Signal to Noise Rat)pdefinida comoSNR= gss conGssy Gnm la potencia espectral de la sefial

nm

y del ruido respectivamente.

En la expresidon (2.27) se encuentran una serieatlenetros cuyo significado e incidencia se

resumen en la tabla 2.1.

Parametro Incidencia en la precision

fo frecuencia central del transductor La precisién aumenta con la frecuencia
B ancho de banda del transductor Un ancho de bandaleo disminuye la precision.
SNR relacion sefial ruido Es deseable que sea los Itagsosible.

P coeficiente de correlacion entre sefial¢sEste coeficiente debe ser maximo.

T ancho de la ventana temporal Un gran valor demienta la precision pero disminuye la resoluegpacial.

Tabla 2.1 Resumen de los parametros para el limite del Tiede Cramer — Rao y su influencia.
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2.5 DISENO DEL EXPERIMENTO

El objetivo de este experimento es determinar elutmdde Young por incrementos estaticos de

presiéon en una arteria humana, empleando las ergascpresentadas en la sec@ari

Para poner a punto el sistema de medida, se comiaitiendo un tubo del latex cilindrico y
una vez ajustada la metodologia y determinado édufo elastico, se procede a medir sobre la
arteria humana. Por lo tanto, en lo que sigue haflas de “muestra” para referirnos

indistintamente al tubo o arteria.

Se fija la muestra en un soporte, cuidando quesrensuentre sometida a ninguna tension. Se
llena el circuito hidraulico de agua y se elimitas burbujas de aire en la muestra que impedirian
el paso del ultrasonido. Para ello se emplea umggey la llave de paso que se ve a la izquieeda d

la figura 2.8.

A la izquierda se coloca un esfigmo-mandémetro (BgkBK1001) que permitira leer la presion
P en la columna de mercurio, con una apreciacioril dgem Hg.Solo se deja aire en la rama
izquierda del circuito (ver figura 2.8) ya que eimdmetro de mercurio no debe estar en contacto
con el agua para su correcto funcionamiento. Cdiale derecha cerrada, se insufla aire con la
pera de goma y gracias a su valvula de retencigesera una presion hidraulica estable dentro del
circuito. Para bajar la presion alcanza con ahnflvula de la pera de goma.

Se monta un transductor como en la figura 2.9,atldorma que se puede orientar en dos
angulos de Euler mediante posicionadores de 0d@&aprkciacion. Los posicionadores angulares se
montan a su vez sobre un par de ejes XY que medmsicionadores de 0.05 mm de apreciacion
permiten mover todo el conjunto en el plano horiabn

Manoémetro
de Mercurio

USE/R PC

Llave de paso

Llave de paso Transductor

L

Valvula
de retencién

Figura 2.8 Experimento de Elasticidad.Circuito hidraulico empleado para producir y medipresion dentro de
la muestra. El circuito se debe purgar para eliméhaire que impide el paso del US. La muestrsuasergida en
un bafio de agua donde se coloca el transductayatles excitado por el E/R-ADC que permite obtdoer

ASCANS necesarios para la medida de los radiostpdes.
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Este montaje de precision es necesario ya quenpeda correctamente los radios parietales y
obtener AScans con elevada SNR, se debe logragldquez de ultrasonido pase porcehtro de la
muestra y ademas seperpendicular a su eje longitudinal Esta es la parte mas delicada del
montaje ya que una pobre alineacién afectara densdinte los resultados. Veremos en el
capitulo86 una alternativa a este métadeada por nosotros queno requiere que el haz pase por

el centro de la muestra.

El transductor se conecta a un generador de putdsultrasonido en modalidad
Emisiéon/Recepcion que incluye un ADC (Lecoeur USXB®@er §10.3) que es controlado por un
PC desde Matlab y mediante un software desarropadmosotros durante este trabajo de tesis que
se presenta en el capit@6. Con él se configura la frecuencia de muestre D& (p.ej: 80 MHz)

y otros parametros (filtrado, cantidad de puntesay] ganancia, etc.), obteniendo asi un AScan de

la muestra que es almacenado en memoria o disoo dur

2.5.1 MANIPULACION

Empleando la pera de goma se insufla aire al ¢orcaumentando la presion del liquido hasta el
valor maximo deseado (p.ej.: 200 mm Hg). Luego staldlizada la presion se adquiere un AScan
gue contenga los cuatro ecos de la muestra (come lel figura 2.5) el cual se almacena junto con

el valor de la presién correspondiente, que esgagto por el operador.

Luego, empleando la valvula del esfigmo-manémetrdoaja la presion en etapas (p.ej. cada
10 mm Hg) y se adquiere un AScan en cada prestamzdda, aguardando a que la misma se haya

estabilizado. Se puede construir asi un BScanasimlilde la figura 2.3 pero con P descendente.

Figura 2.9 Posicionadores Angulares & XY Se muestra la cuba de acrilico que sostiene daiast el marco de
aluminio donde se fijan los dos posicionadores kmgs y los dos posicionadores XY que permiten male
conjunto del transductor en el plano horizontal.
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En realidad, para aumentar considerablemente la SiRcada escalon de presion se adquieren
en forma automatica 10 AScans consecutivos, separhds entre si, los que luego se promedian
(punto a punto) eliminando asi sefiales espureao Dae la muestra se encuentra en reposo en

cada serie, no se afecta el calculo de la posd®das paredes y se mejora notoriamente la SNR.

2.5.2 ELECCION DEL TRANSDUCTOR

Se ensayaron con el tubo de latex tres transdgctmrdocalizados Panametrics de frecuencias
centrales 10 MHZ (V312-SU), 15 MHz (V313-SU) y 2(H¥ (V316-SU) . Se determind que el
transductor de 20MHz es el mas apropiado, comaisdepver en la figura 2.10 donde se comparan
los resultados obtenidos para el desplazamientia gared adventicia posterior del tubo de latex
entre dos de ellos. Esto era de esperarse debittdeslo de Rayleigh (a mayor frecuencia menor
longitud de onda) y al limite tedrico de Cramer-Rao. 2.27) que disminuye al aumentar la

frecuencia central al cubo.

2.5.3 INTERFASES

Como hemos visto, en cada AScan se obtienen ceat® principales que se emplean para
determinar las posiciones de cada interfase deuestra. Al alinear el haz de ultrasonido se
establecio el criterio de maximizar la amplitud geimero de ellos y que la misma disminuya de un

eco al siguiente.

a) 10 MHz b) 20 MHz
Adventicia Posterior Adventicia Posterior
€ o6 € o7
E . E Pad
2 /yy 2 //
$ 04 o c 05 =l
€ Q0 N
S // § //
© 02 P N 03 e
=X i a 2
kY / » ¥
[m) */+ @
0 O o1
A7
5 15 25 35 5 15 25 35
Presion (kPa) Presién (kPa)

Figura 2.10 Desplazamientos de la pared adventicia posteriduldle de latex en funcion de la presion interna,
medidos con dos transductores: a) Panametrics $818e 10 MHz de frecuencia central. b) PanameWgk5-
SU de 20 MHz.

El Dr. Daniel Bia y el MSc. Javier Brum nos ha coma€lo que los médicos que emplean

ecografos encuentran mas efectivo medir en la pagedlejana de la arteria. Esto podria explicarse
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por la curvatura convexa de la pared proximal guevatura concava de la pared distal. En efecto,
el haz de ultrasonido se dispersa al reflejarsdaeprimera y buena parte de él no llega al
transductor. Por el contrario, la pared distal emtia el haz reflejado incluyendo informacion de

una zona mayor de la misma. Verificar esta hipstggeda como trabajo futuro de investigacion.

2.6 CALCULO DE ERRORES

Para el calculo de errores se aplico la técnigardpagacion de errorea las ecuaciones (2.16)

y (2.18) del modelo tedrico presentado. DespejahdadduloY en ellas:

u

(a+h)= 3 a@+h/a)

_9 [P ]:Y_3 a(l+h/a)
2Y(@+h/a)>-* ™

S uaem@rhia i @2

3 a(+h/a)® 3 a(+h/a)?

4 (@)= 2Y(+h/a)?-1) [Pl =Y = 2u, (a)((L+h/a)? -1 {Pre] (229
:§ @L+h/a) [P ]

S8 Wha) o y) 2eldrha el (2.30)
2Y(@L+h/a)* -1) _3  h@+h/a) ]

T 2Au(@+h/a)?-1)
donde en esta ultima se defina=u, (a) —u, (a+h).

En cada una de estas expresiones, suponiendo ghaynerror en R4 Se consideran como
variables independientes: los desplazamiente$radio intern@ y el espesoh.

A partir de la ecuacion (2.28) correspondiente @el@d exterior tenemos:

2 2 —
&N _ &, A+h/a)’+1 . (@+h/a)’@+2h/a)-1

== - - (2.31)
Y u  a(+h/a)a+h/a)?-1 a@+h/a){@+h/a)? -1
A partir de la ecuacion (2.29) correspondiente @el@d interior tenemos:
oY A 2 @-h/a) ) @L+h/a)
—=—"+ r 1dn+ + (2h/a%). o (2.32
Y u  a(+h/a)@+h/a)? -1 (a.(1+ h/a) ( )|(1+ h/a)2—1| (2.32)
A partir de la ecuacion (2.30) correspondiente defarmacion tenemos:
2
o2, h ME S UL U2V (2.33)
Y Au @ @+h/a)je+h/a)?-1"  a? @+h/a)j@+h/a)? -1

Para simplificar estas tres expresiones, se asumelcrror al determinar el radio interno es

igual al cometido para determinar el espegar= .
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De esta forma se obtienen:

o A, _2.(1+h/a)2 -da—dJr 2.(L+ x)?

Y U, ajarniay - a0 —1] (2:34)
ﬁ: a, N 1+ (1+ h/a)? d.lr 1+ 1+ x)* & (2.35)
Y U a@+h/a)?-1] leroi-1a

o _2a0, X+ Xk1+ X)° +1]'.é (2.36)
Y A @+x)]a+x?-1 a

donde se define la magnitud adimensionada% .

2.7 DATOS EXPERIMENTALES

Presentamos ahora los resultados experimentalasupatubo de latex y una arteria carotida

humana.

2.7.1 MEDIDAS EN TUBO DE LATEX

Para el tubo de latex empleado, de radio intern®.4awm y espesor parietal h=0.6mm,

procediendo como en 2.5.1 se obtuvieron seis @gfue se muestran en la figura 2.11.

Los datos de las cuatro graficas de la figura guiel.corresponden a desplazamientos (al, a2, bl
y b2) son empleados con ayuda de las ecuacionts),(para calcular el modulo de Young por
separado en cada interfase. Con el mismo propssifmueden usar las graficas de deformaciones

parietales (a3 y b3) mediante la ecuacion (2.18).

Se observa un mejor ajuste en las interfases pms®K(bl y b2) que en las anteriores (al y a2),
concordando con la practica comun ecografica deirneedlas paredes distales. A partir de la
pendiente de cada grafica se obtiene el médulo @&y y su respectivo err@Y. Todos los

resultados se resumen en la tabla 2.2.

Para el tubo de latex estudiado se tien@6 mm,a=3.4 mm, ui= 0.1 mm,Au~ 0.07 mm por lo
tantox~0.17 para las ecuaciones (2.34), (2.35) y (2.38umiendo ahora quéa=2=4a,, ya
gue todos los datos provienen de medidas por eciosl, se evalla el peso de los segundos

términos de dichas ecuaciones y se encuentraoqueéespreciables respecto al primer término.

Por otro lado, el orden de magnitud del primer téonpara los desplazamientos es dé y10
para la deformacién es de*1@s decir quel error en la deformacién es un orden de magnitud

mayor que en los desplazamientos
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Figura 2.11 Resultados para el tubo de latexal) Desplazamiento vs. Presion para la intima anterio

a2) Desplazamiento vs. Presion para la adventiciariant@3) Deformacion vs. Presion para la pared anterior.
bl) Desplazamiento vs. Presion para la intima postebi@) Desplazamiento vs. Presion para la adventicia

posterior.b3) Deformacion vs. Presion para la pared posterior.

Transductor de 10 Mhz

Transductor de 15 Mhz

Transductor de 20 Mhz

Pared Pared Pared

anterior Y(MPa) oY anterior Y(MPa) oY anterior Y(MPa) oY
Intima 1.42 0.04 | Intima 1.46 0.03 | Intima 1.39 0.03
Adventicia 1.38 0.04 | Adventicia 1.49 0.05 | Adventicia 1.48 0.04
Deform. 1.70 0.05 | Deform. 1.33 0.05 | Deform. 1.02 0.03
Pared Pared Pared

posterior Y(MPa) oY posterior Y(MPa) oY posterior Y(MPa) oY
Intima 1.00 0.02 | Intima 1.000 | 0.005 | Intima 0.870 0.007
Adventicia 0.94 0.01 | Adventicia 0.902 | 0.005 | Adventicia 0.800 0.006
Deform. 1.44 0.04 | Deform. 1.520 | 0.040 | Deform. 1.690 0.050

Tabla 2.2 Resumen del médulo de Young y su error de un tigbldtex, calculado por ajustes a los desplazaosatd
intima y adventicia y por las deformaciones palésta

Esto podria explicar las varias mesetas en lagcgsafle las figuras 2.11.a3) y 2.11.b3), debido

a gque las deformaciones estan en el limite dest@ueion de este método, al ser mayor el error para
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las deformaciones que para los desplazamientodedis para determinados valores de presion los

errores se compensan de modo de arrojar una defiimeonstante.

Cabe mencionar que varios autorBm (et al. 2007 Warriner et al. 2008han determinado para
arterias femorales y carétidas humanas que los lakspientos son &0.1mm vy las
deformaciones soAu~ 0.01 mm, por lo que también se verifica la diferaren un orden de

magnitud entre ambos métodos.

Para determinar el error en la correlacion emplsataoecuacion (2.27) y en nuestro caso
tenemos: transductor de frecuencia cenfgaPOMHz y ancho de bandalB0%, empleando
ventanas de correlacion de ancHdlfls, deformaciones observadas pequefias con altdacoire
pll y una relacion SNR5dB. Sustituyendo en la ecuacion (2.27) estosresl tipicos y

empleando la ecuacion de localizacién:
o(&) =c,o(&)/2 (2.37)

se obtiene que el limite tedrico inferior en laireation de los desplazamientos &®z)= 8um
(dependiendo fundamentalmente de la SNR). Es dg@rel método de correlacion de speckle
permite medir en teoria desplazamientos con urr @rferior a la longitud de onda ultrasonora

empleada (7pm para 20 MHz de ultrasonido).

Empleando este error en el desplazamientpn{B se obtiene que el minimo error relativo
cometido en la estimacion del médulo de Young s#ld % para la deformacion y del 0.1 % para
los desplazamientos. De la tabla 2.2 se observa&lgereor relativo cometido es del 2% al 5% para
los distintos métodos de calculo. Aqui no se tuva@wenta el error cometido en caso de que no se

cumplan las hipotesis de alineacion radial comaiexg el modelo empleado.

2.7.2 MEDIDAS EN CAROTIDA HUMANA

Para una validacion final del método, en conjurdo el Dr. Daniel Bia del Departamento de
Fisiologia de la Facultad de Medicina y el MSc.idaBrum del LAU, se tomaron medidas sobre
una arteria carétida humana obtenida de un donamtel, montaje descrito en la seccgs

Es bien conocido que para “bajas presiones” (detlajdos 120 mm Hg) la componente de
elastina domina el comportamiento biomecanico depdsed arterial y por encima de los
120 mm Hg (“altas presiones”) domina la componeleteolageno, con distintos moédulos elasticos
(Armentano et al. 1993ichols & O’Rourke 1998 Se monto la arteria en el sistema y se utillzo e

transductor de 20 MHz de frecuencia central paranladidas.
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Efectuando el procedimiento expuesto, se obsertipieb comportamiento no lineal de presion

vs. desplazamiento, debido al reclutamiento débeas de colageno, como se ve en la figura 2.12.

Se determind el modulo de Young en ambos intervélag y alta) de presion a partir del
modelo estatico, ajustando por los desplazamiedéndas paredes posteriores, obteniendo los
resultados de las tablas 2.3 y 2.4. Para la anberiae pudo determinar el modulo de Young por
deformacion parietal debido a que el ajuste lieealmuy bajo. Los resultados presentados estan de

acuerdo con lo reportado por la bibliografiga(et al. 2007 Hasegawa et al. 1998.b

Pared intima posterior

180

140

100

Presiéon (mmHg)

60

05 06 07 08 09 1

Desplazamiento (mm)

Figura 2.12Relacion Presion vs. Desplazamiento para la patida posterior de una arteria carétida
humana sana.

Medidas en carétidﬁll Modulo Young Error (MPa

humana. P<120mmHg (MPa)
Intima posterior 0.398 0.006
Adventicia posteriof 0.272 0.005

Tabla 2.3Estimacion del modulo de Young para la pared piostde una arteria carotida sana para
presiones podebajo de los 120 mmHg

Medidas en carotid Modulo
humana. P>120mmHgoung (MPa Error (MPa

Intima posterior 0.49 0.05
Adventicia posterigr 0.34 0.04

Tabla 2.4Estimacion del modulo de Young para la pared piostde una arteria carétida sana para
presiones poencima de los 120 mmHg
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2.8 CONCLUSIONES

Se logré disefiar y montar en nuestro laboratoriosisitema experimental capaz de medir
in vitro por ultrasonido la elasticidad de la pared arte8a bien la medida es estatica y no en
condiciones fisioldgicas, esto presenta ciertasayast 1) se puede medir un rango mas amplio de
presiones y obtener asi una caracterizacion mafiaadgla muestra; 2) el montaje experimental
permite tener una situacién controlada, tanto pmi@eterminacion de las presiones como para la

medida por ultrasonido de los radios arteriales.

Se desarroll6 un modelo fisico que permite medicesatro paredes de la muestra en forma

independiente, pudiendo elegir la interfase de maadgtima.

A partir del calculo de errores se demostro quienestel modulo de Young de la pared arterial
a partir de los desplazamientos de las interfasem@rden de magnitud mas preciso que hacerlo a
partir de la deformacién parietal, como propongumbs autoredHasegawa et al. 2004ya que en
ocasiones es dificil distinguir por ecografia gdesor intima-media, que es lo que usualmente se

utiliza para el calculo del modulo de Young.

Otra ventaja del modelo presentado es que alguateriades empleados para protesis arteriales
(politetrafluoretileno expandido: ePTFE) o “bypassironarios son altamente absorbentes al
ultrasonido. Por lo tanto poder caracterizar estateriales a partir solamente del eco de la pared

adventicia anterior es una gran ventaja.

En cuanto a las medidas en la arteria humana sewdbsl comportamiento no lineal esperado.

La elasticidad parietal pudo ser estimada y fuedeca la bibliografia.

Por ultimo se concluye que, cuanto mas alta sdeetaiencia del transductor mejor sera la
estimacion de los desplazamientos. Se obtuvo uaaabastimacion utilizando un transductor de
20 MHz en lugar de uno de 10 MHz (como se obseovaparando las gréaficas de la figura 2.10).
El limite tedrico para esta eleccion de transdud#oun error en el desplazamiento deg inferior

a los 75um de la longitud de onda correspondiente.

El método empleado es sensible a la alineaciorbg deegurarse que el haz de ultrasonido pasa
por el centro de la arteria supuesta cilindricdo Ee mejorara con el desarrollo de un método que

se presenta mas adelante, ideado por nosotrosygaeear esta limitacion.

El método de correlacion resulta lento para medatasondiciones dinamicas, por lo que se
desarrollara un algoritmo sustituto a tales firggse se presenta mas adelante en este trabajo de

tesis.
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3. DISENO DE UN CORAZON ARTIFICIAL IN VITRO

En este capitulo describimos nuestro trabajo desiiyacion, de disefio y de construccion de un
autdmata capaz de cumplir con los requerimientesn@s solicitara nuestro tutor, el Dr. Negreira,
al comienzo de nuestros estudios de Mestria. ERdiy montaje fue hecho en forma exclusiva por
quien suscribe, contando para la fabricacion deike®as disefiadas con la excelente colaboracion

del Sr. Antonio Saez, mecanico tornero del Institlg Fisica de la Facultad de Ciencias.

3.1 INTRODUCCION

Una de las motivaciones del presente trabajo, Ifdesefio de un dispositvo capaz de reproducir
el bombeo de un corazdn, con el cual se pudieseotamnlas variables hemodinamicas, ya que en
ese entonces no contabamos en el LAU con ningosiis/o para medidas dinamicas. La meta
propuesta era la de disefiar un sistema de bombéacilleiso y transporte, robusto, practico y
automatizado que pudiese usarse en un quiréfamoekcdin de medir una arteria antes de su

implante en el paciente.

Cuando ya se habia efectuado el disefio y se estabauyendo el prototipo que se presenta en
este capitulo, pudimos contar en el LAU con un nemp artificial modelo Jarvik 5 (Kolff
Medical, Salt Lake City, UT) el cual es consideragmno un “estandar oro” para los trabajos de

investigacion en arterias. Por ello presentaremas sus caracteristicas funcionales.

3.1.1 EL KOLFF-JARVIK

En enero de 1982, cirujanos de la Universidad ddn Umplantaron el primer corazén artificial
permanente en Barney Clark, un paciente de 61 @ieslad que estaba a horas de fallecer cuando
ingreso a la sala de operaciones, quien luego@iviros 112 dias. La operacion fue un triunfo para
Willem Kolff (1911-2009), fundador de la Divisioredrganos Artificiales y el jefe de un equipo
de mas de 200 médicos y profesionales en la Unileetgle Utah. Sin embargo, en las semanas que
siguieron a la cirugia, el nombre de Kolff comeazquedar fuera de la frenética cobertura de los
medios de comunicacion y ya se le ha olvidado. f§@fhabia inventado el primer rifidén artificial
una década antes de trasladarse en 1967 a Utale ttabajo al frente de un equipo de méas de 200
médicos y cientificos. En 1971 contraté a Robewrtikaun novel investigador en biomecanica que
parecia tener un don para la ingenieria. Jarviketad la escuela de medicina al siguiente afio y

continud trabajando en la mejora del corazon &gake su graduacion en 1976.

Kolff tenia la costumbre de nombrar las nuevasioees del corazon con los nombres de los

jovenes investigadores de su laboratorio para marites motivados. Jarvik fue gerente de
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proyecto para la version que se llamamé Jarvikste Hispositivo fue aprobado para su uso por la
Food and Drug Administration de EE.UU. en 1981vilaaparecio en la conferencia de prensa que
anuncié el implante aunque no tomé parte en laagjp@n, continud asistiendo a las conferencias de
prensa en el centro, mientras que Kolff mantenidperfil bajo Moyer 2009.

Segun publicaron Kolff, Jarvik y sus colaboraddi2svries et al. 1984respecto al uso clinico
del corazon artificial total, excepto por la disfign de la valvula protésica mitral, que requiad |
sustitucion de la prétesis del corazon izquierdcelef3° dia postoperatorio, el corazén artificial
funcioné bien durante todo el curso post-operatdedl12 dias. La presion arterial media fue de
84 £ 8 mm Hg y el gasto cardiaco de 6.7 + 0.8difpor minuto para el corazon derechoy 7.5 £ 0.8
litros por minuto para el izquierdo. El curso pp&iatorio se complicé con una insuficiencia
pulmonar recurrente, varios episodios de insufeanenal aguda, episodios de fiebre de causa no
identificada (requiriendo multiples ciclos de aitifros), las complicaciones hemorragicas de la
anticoagulacién, y una convulsion generalizadaadesa incierta. La muerte del paciente ocurrio en
el dia 112, precedida por insuficiencia renal peeiya e hipotension refractaria, a pesar del
mantenimiento del gasto cardiaco. El sistema delzém artificial estaba intacto y no afectado por

trombosis ni procesos infeccios®@e{ries et al. 1984

El dispositivo empleado (Utah University, Jarvik &nsiste en una camara rigida cuasi-
esférica, dividida en dos por una membrana fletiéncava que separa ambas cavidades. En una
de ellas hay una conexion para una tubuladura gusife unirla a un respirador artificial, como se
ve en la figura 3.1. El respirador (C. F. Palmewsndres) consta de un cilindro con un pistén
comandado por una biela que gira por un cigief@rgxico y se puede regular el volumen de aire

eyectado.

Por la otra cavidad circula el liquido (sangre naa través de una valvula de entrada y una de
salida, que establecen el sentido circulatoriaeBpirador produce una succion y una eyeccion de
aire en la camara, que produce el movimiento da&ratyjma hacia un lado y otro. Al variar el

volumen de la cavidad del liquido y con la ayud#adevalvulas se genera el bombeo.

Salida

Membrana
de goma

Liguido <

Entrada

Figura 3.1 Foto (izquierda y centro) y diagrama esquematigvgcha) del corazon artificial Kolff Jarvik 5. Las
valvulas establecen la direccion del flujo. (Fosdrs tomadas en el laboratorio y diagrama delauto
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3.1.2 EL CIRCUITO HIDRAULICO

El respirador puede ser manipulado para variaroklmen eyectado/succionado (entre 30 y
100 cnf) asi como la presion de aire (positiva/negatihmotor eléctrico, mediante un juego de
poleas permite cambir la velocidad de bombeo eméros valores discretos, modificando asi la

frecuencia cardiaca.

El agua o liqguido empleado en el circuito, al sadit ventriculo pasa por la muestra o arteria a
ser estudiada y luego llega a un depdsito coloeadoa altura variable por sobre el Jarvik. Del
depdsito desciende hacia la entrada del Jarvik rercinguito abierto, es decir conectado a la
atmosfera. Finalmente, para establecer la presi@all{de diastole) del circuito se debe subir o
bajar el reservorio en forma manual y/o modifieapitesion de salida del aire en el respirador.

El perfil de presion obtenido a la salida del Jaes como el de la figura 3.2, donde se puede
ver una onda reflejada que se genera con un estaamignto en la porcion de tubuladura que va
desde el reservorio hacia el ventriculo, simulaladeesistencia periférica de los tejidos al caudal

eyectado.

pressure (mmHg)

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

time (s)
Figura 3.2 Perfil de presién obtenida con el Jarvik 5 y etwito hidraulico estandar.

3.1.3 LIMITACIONES DEL SISTEMA ESTANDAR

» Para cambiar la frecuencia cardiaca se debe detensotor del respirador y seleccionar otra
polea. Solo se pueden emplear algunos valorestbsatle frecuencia.

» El circuito hidraulico es abierto, es decir queéiast contacto con el aire atmosférico.
* El caudal de bombeo es sélo regulable dentro detervalo pequefio (30 a 70 cm3).
» El circuito es complejo de purgar de aire.

» Para modificar la presion basal se debe subir (pejalepdsito o agregar resistencia periférica
con una mariposa luego de la muestra.

Por otro lado, para establecer o modificar las wimaes hemodinamicas del circuito se

necesita aprendizaje. Reproducir la condicioneardexperimento dado implica algunos minutos.
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El ventilador es algo ruidoso pues produce pequeRplsiones. Finalmente, se puede averiar la

membrana si se eyecta demasiado aire desde dhdentd a una presion excesiva.

3.2 REQUERIMIENTOS DEL NUEVO SISTEMA

A continuacion, exponemos los requerimientos misiohe disefio del sistema, los cuales fueron
establecidos por nuestro tutor, el Dr. Carlos Negneresponden a las necesidades de proyectos de

investigacion del LAU que él dirige.

» Poder modificar en forma controlada la presiontdias y sistélica.

» Poder modificar la frecuencia cardiaca en formérarka y sencilla.

» Capacidad de generar un perfil de presion similpraducido por el Jarvik.
e Que el circuito hidraulico sea cerrado, es desiadb de la atmésfera.

* Que el sistema tenga la robustez y sencillez neaesamo para ser operado incluso por
usuarios no adiestrados.

» Facilitar el purgado del circuito y permitir ungida puesta en funcionamiento.
» Posibilidad de instalarse dentro de un quiréfaaoa poder medir in-situ arterias humanas.

» Construir un prototipo funcional con todos los regmientos anteriores.

3.3 DISENO DEL CORAZON ARTIFICIAL IN VITRO

El corazon artificial que hemos disefiado es unraata, al que denominam@sardiobot. Fue
concebido con el propdsito de generar flujos dicami perfiles fisiolégicos de presion, tanto para

condiciones hemodinamicas normales como patolégicas

No se disefid para ser empleado como corazon exyesustituto de uno real, sino como un
generador de condiciones hemodinamicas necesaaias gb estudio de la respuesta de vasos
sanguineos a diversas condiciones hidraulicas iexpetales, pudiendo controlarse la frecuencia
cardiaca, el volumen eyectado, las presiones dalesig diastole asi como la simetria del ciclo
cardiaco (fraccion del periodo correspondiente sidtole). Tampoco reproduce el movimiento de
torsion que ejecuta el corazon humano en su cantracfendmeno explicado por su estructura en

banda helicoidal o “WMB” que hemos explicadm(rent-Guasp et al. 20P5

El Cardiobot consta de tres modulos principales: el primerelede bombeo: basado en un
motor a pasos de gran torque, que controla unmaié se desliza dentro de una camara cilindrica;
el segundo es un reservorio cerrado: capaz densosidtas presiones y simular la capacidad el
sistema circulatorio periférico del cuerpo humagigual tiene todas las conexiones necesarias para

el circuito hidraulico; finalmente el mddulo detgacia y control digital del sistema.
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3.3.1 MODULO DE BOMBEO

Para cumplir con los requerimientos establecidos, inclinamos en el disefio del médulo de
bombeo por un sistema formado por un piston deslzaentro de un cilindro vertical. El piston

es hueco para dejar entrar una varilla roscadafiaulen su interior (tornillo sin fin en figura®).

Como primer paso en nuestro disefio debimos tomardegision sobre que tipo de motor
empleariamos para controlar el piston. Debimosirelefisicamente entre dos tipos distintos de
motores: a pasos (“step motors”) y lineales (“Ime®tors”), como se muestran en la figura 3.3.

Cada uno de estos tipos de motores tienen sugaggtdesventajas.

Figura 3.3b Motor a pasos, formado por varios campos
Figura 3.3aMotor lineal formado por varias bobinas en mangnéticos en anillo y un ntcelo en forma de kstre
paralelo y una varilla de nucleos magnéticos peemts.| (fomado de Advanced Micro Systems. Products. Steppi
(Tomado de LinMot - Linear Servo Systems [Internet] | Motors [Internet] 2012 [consultada 2012 Jul]. Disjtxte

2012 [consultada 2012 Jul]. Disponible desde: desde:
http://Awww.montrol.com.tw/LM/linmot@id=15.htm http://www.ams2000.com/productPages/StepMotors.html

El motor lineal tiene la ventaja de que proporcitméuerza en la misma direcién en la que es
necesaria para nuestro disefio (es decir en ekegj@lithdro), pero tiene las desventajas de ser una
tecnologia relativamente nueva en el mercado yrdeeptar un costo muy superior al de los
motores a pasos. Por otro lado, una regla empititea que no es recomendable emplear motores
a pasos para potencias superiores a los 100 W. rEgtorié efectuar los calculos fisicos para
determinar la viabilidad de uso de estos ultimdssade decidirnos por su empleo. Veremos en la
seccion83.5los calculos que nos permitieron seleccionar utorme pasos apropiado para nuestras

necesidades.

El motor seleccionado tiene en su eje un pifidnagtiga contra una corona en el eje del tornillo
con una relaciéon de radios 1:1. Estas ruedas dentsal pueden sustituir facilmente por otras con
distinta relacién o intercambiarlas entre si, pgemdo aumentar la velocidad o la fuerza sobre el
piston dependiendo de las necesidades del expddr(er).: 1:1, 2:1, 1:2, etc).

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 63



Vista superior

Perno 1

Motor a Pasos (Stepper)
Columna 1
«— Platina 2

<«— Platina 1

Vista lateral general

-;"[ &- <«— Ventilador

< Varilla de soporte al Ventilador

Motor a Pasos (Stepper)

A

N

= =115p3 Platina 1
TN Pinén y Corona dentada

<«——Pemo 1

. AT ¢ Pplatina 2

¢<— Columna 1

8

Tornillo sin fin

Extremo roscado de piston
con guias de desplazamiento

L\

Piston hueco

Cilindro rectificado

Tapa del Piston con
doble junta tipo YO

Cavidad “ventricular’

N

1 1 1€— Platina de base

Figura 3.4 Disefio del ventriculo artificial. Vista superiotageral.
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En la figura 3.4 vemos una vista superior del sepdel motor, donde se puede apreciar el
“perno 1" que actia como centro de rotacién pareatmra en forma de arco en la “platina 1”.
Sobre esa platina se fija el motor. Por sobre @, cuatro “varillas” de sujecion, se ubica un
ventilador, ya que la platina no proporciona sefité disipasion al calor generado por el motor en
su funcionamiento, en especial en condicionestdegabkto cardiaco.

También se ve en la figura 3.4 una vista lateralmuestra el cilindro, el piston, las “columnas”
de soporte de la “platina 2" y la “guia deslizangele permite subir y bajar la cabeza del piston con
sus juntas de goma, generando la compresion deseada

,/Venti!ador

| | . —Encoder feedback
'\ o]—Motor a pasos Interfase

USB-RS422

|
|

Heimes— ENgranajes

Switces opticos
#;,Top, Home, Bottom

L

1 .‘_-

— Manometro

aneroide

s
/

Modulo de \
Potencia y Contro
Piston _ 0l

Cavidad—
ventricular

Valvula uni-

direccional _' o o el )
" - Reservorio

Aire-Liquido

Figura 3.5 El sistema de corazon artificial disefiamly construido para este trabajo de tesi€El motor del médulo
de bombeo (izquierda) es conectado al modulo denpiat y control (centro) y la cavidad ventricularconecta al
reservorio (derecha). La presion basal puede nwadife en cualquier momento empleando la pera dex gtah
esfigmomanoémetro (frente) y leerse en el mandmup.derecha). En el tubo de salida se insertauestra a
estudiar. EI médulo de control toma como feedbagidsicion del motor por un sensor optoacopladstes éetecta
malfuncionamiento por los limites optoacopladog(sequierda) y se conecta con un PC para reéiienes por
una interfase RS422/USB.

Como se puede ver en la figura 3.4 (vista lateedl)notor tiene un ventilador en su parte
superior para evitar el calentamiento durante wnpuslongado en condiciones de alta viscosidad o

de elevada presion del fluido. La ranura circulkadalplatina (vista superior de figura 3.4) permite
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cambiar el radio de la corona del motor y/o lagjeldel tornillo, para producir distintas relacisne

de palanca. El motor y el ventilador son alimensgolar el modulo de potencia y control.

La camara del cilindro tiene dos valvulas unidirecales dispuestas en sentido inverso, que
establecen un flujo cuando el pistén sube y bAjagirar el motor (en sentido horario u antihorario
el tornillo “sin fin” rota segun la relacion pifi@orona establecida y una tuerca adosada al extremo
del piston hace que éste se deslice verticalm@rnteias a dos columnas de acero y una guia en el
pistdn se logra anular la fuerza de rotacion prmtdupor el tornillo, resultando una fuerza vertical
sobre el piston (figuras 3.4y 3.5).

3.3.2 MODULO DE RESERVORIO

El reservorio es un recipiente de vidrio con taganga “O-ring”, sostenida con cuatro varillas
de sujecion para poder soportar la presion intdigaras 3.5 y 3.6). La tapa es torneada en nylon y
cuenta con: un conector de entrada que recibeidbfdesde el médulo de bombeo, un conector de
salida que devuelve el fluido al sistema cerrandaireuito hidraulico, una llave de purga para
agregar liquido o farmacos al circuito, una toma i@ pera de goma de goma que permite variar la
presion y una toma para el mandémetro. EI manomatexe ser indistintamente de aire o de

mercurio, aunque para la calibracion del sisten@ageniente usar este ultimo.

La funcién del reservorio es doble: permite almacesi liquido en lo que seria un simil del
cuerpo humano y ademas permite establecer la prbagal o de diastole del sistema, al almacenar
una cantidad conocida de aire (30 a 50 ml) queoegpdmida por el volumen eyectado. Si no
existiese este volumen de aire, al bajar el pis®dromperia el frasco o se detendria el motorral se

incompresible el resto del circuito. Ademas eluia queda aislado del ambiente.
Se puede determinar la cantidad de aire iniciatel#rvorio con el siguiente procedimiento:

» Con el pistén detenido en su punto mas alto (“Héimé”") y el reservorio completamente
lleno de liquido se abre la llave de purga (fig8r@) y se remueve, con la ayuda de una
hipodérmica, una cantidad conocida de liquido (€ ml).

» De esta forma se almacena un volumen conocido @eea el reservorio a la presion
atmosfériceP,m dado que la llave de purga conecta con el exterior.

* Luego se cierra la llave de purga y empleando ta de goma se puede insuflar aire para
aumentar la presion diastélica o bajar el pist&iehan punto donde se establezca el origen de
coordenadas verticales. Finalmente, al descengeéstéh hasta el punto fijado como fin de su
carrera, se alcanzara en el circuito una presi@sid@lica, que calcularemos mas adelante en la
secciong83.5
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Figura 3.6 Reservorio.Es un recipiente de vidrio con una tapa de nylom jomta O-ring, sostenida por 4 varillas
roscadas. Tiene una llave de paso para purgadl) (amipermite agregar y quitar liquido o farmaabsircuito. Tiene
una entrada y una salida para las tubuladurasirdeito. Ademas tiene una salida donde se conetfagandmetro (en
este caso aneroride) y una conexion para una pergotha con valvula anti-retorno para establecer preaion
diastolica. Las tomas llegan hasta el fondo dervesio para evitar entrada de aire al sistemasB#blece un volumen
inicial de aire el cual es comprimido por el fluiegectado por el ventriculo artificial en la sistol

3.3.3 MODULO DE POTENCIA Y CONTROL

Este mddulo contiene la fuente de poder que alianehsistema, la electrénica de control y de
comunicaciones. Ambos componentes fueron ensantkagdan gabinete como se muestra en la

figura 3.7.

En el frente del médulo (figura 3.7) se observalathverde de encendidoN, un botonStart
gue comienza la ejecuciéon del programa almacenada memoria no volatil, un botdtop que
detiene inmediatamente el motor y otros tres lags igdican:Top (rojo) que el piston llegé al
limite superior permitidoHome (amarillo) que el pistén llegd al punto de refeiany Bottom

(rojo) que el pistén llego al limite inferior perido.
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@ INVITRO

D ARTIFICIAL HEART
CARDIOBOT

Figura 3.7 Frente del médulo de Potencia y Controtiel sistema.El panel tiene dos botoneStart para iniciar el
sistema yStop para detenerlo y varios leds indicador€ indica si esta encendida la fuente de potiep. indica que
el piston lleg6 al tope superidpttom que llegd al inferior Ylome que el pistén esta en el origen de coordenadas.

El panel trasero del médulo (figura 3.8) es doreleaectan todas las partes electrénicas del
sistema. De izquierda a derectancoder es un conector RJ45 donde llega el cable del wetde
posicion.Serial es un conector RJ45 donde se conecta el cablequ@Riene del conversor USB-
RS422.Fan es un jack Spica donde se conecta el cable délagor de 12VDC.Limits es un
conector D9 donde se conecta el circuito de logdgptoacoplados (Top, Home, Bottoiptor
es el conector de alimentacion del mo20VAC es el conector de alimentaciéon a la red con un
fusible a su ladoPower es el interruptor principal de la fuente de pogex su lado tiene los

orificios de ventilacion.

PF/318.08 PEDECIBA FISICA

220VAC

Diseiio 2008 G.BALAY
Laboratorio de Acistica Ultrasonora
Facuftad de Ciencias

Figura 3.8 Panel trasero del mdédulo de Potencia y dbtrol del sistema. Aqui se conectan todas las partes
electrénicas del sistema (izquierda y centro) glgeenta la fuente de poder (derecha).
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DIAGRAMA DE BLOQUES

En la figura 3.9 se muestra un diagrama de blogl@yje se esquematiza la estructura logica
del médulo de potencia y control. La fuente de pqgoermite alimentar el circuito de micro-
posicionamiento del motor con 24 a 80VDC dependiedd jumpers. Una fuente de 12VDC

alimenta el resto de la electrénica del médulo.

El motor tiene adosado en su extremo superior dificador de barras (“encoder”) que es leido
por un opto-acoplado que genera pulsos al girajeelLos pulsos son tomados como “feedback” de
la rotacion del motor por la unidad de control, ggeina CPU con una memoria no volatil de 2 KB.
En esa memoria se puede almacenar un programaogse borra al apagar el sistema, escrito en
un lenguaje de comandos propietario del fabricdAgvanced Micro Systems AMS, Estados
Unidos). El programa puede contener instrucciomeslicionales y consultar el estado de sefnales
externas, por ejemplo los limites superior (“Topiferior (“Bottom”) y la posicion de referencia

(“Home").

Power Supply
12VDC 24-80VDC

[ \

Intelligent Control | |pmicrostep!

CPU 2KB NVRAM ) Drive
Front— ™ Start 1 Ewd;’_lr L\
parnal > Stﬂlp [ - v Optical

PC" = USB/RS-422 Encoder Stepper  Swilches

Feedback hliotor
Top Home Botiom e
& ___f_._ —

Figura 3.9 Diagrama de bloques del médulo de poterecy control. La fuente se regula de 24 a 80VDC parel
motor.

Hemos disefiado un sistema de interruptores opioladms (figura 3.10) para ser usados como
limites y como posicion de referencia. Estos iofghores Opticos tienen la ventaja de ser
silenciosos y no tener partes moviles por lo queesiables y duraderos. Estdn montados en una
columna y se pueden deslizar y fijar en cualquiesiqg@dn de ella. Estos interruptores son
accionados oOpticamente por una aleta de alumirosaata a la guia vertical del pistdon y permiten
indicarle al motor hasta donde desplazarse, ewtaatliras en caso de un error en la logica del

programa almacenado o de una operacion indebideodo comando.
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Figura 3.10 Interruptores opto-acoplados para limies superior, inferior y posicion de referencia.Se
emplearon este tipo de switches por ser silenciaggsdos, muy sensibles a la posicién y de langa vtil
comparados con los mecanicos.

Los cables de los tres opto-acoplados se unenapaquefia caja que contiene la electrénica de
los fototransistores y envian las sefiales al modela@ontrol mediante un cable UTP hacia el
conectorLimits en la parte trasera (figura 3.8). El foto-intetaspcentral es el llamadBlome.
Cuando se le da la orden al motor de buscar ebptmme, el motor comienza a girar en el sentido
indicado hasta que detecta que se cierra eserfatiptor y entonces se detiene. En este punto el
Cardiobot tendra la presion de distole, ya que al iniclamevimiento descendente la presion
aumentara, al comprimirse el aire del reservoriogb@olumen de liquido eyectado.

Mediante la conexion USB se puede consultar desdeQuiel valor de la posicion y velocidad
del motor, asi como darle 6rdenes, leer y/o maatifad programa en memoria RAM o grabar en

memoria no volatil un nuevo programa.

3.4 CIRCUITO HIDRAULICO DEL CARDIOBOT

En su extremo inferior el piston tiene una tapa doble aro de juntas, como se ve en la
figura 3.4. La junta inferior es del tipd (para bombear fluidos) y la superior de tipo(para
gases). El cilindro se fabric6 en nylon y se raxiipara evitar fugas. Se agreg6 vaselina sélida a
juntas para lubricarlas apropiadamente.

Como vimos, el reservorio permite establecer manewale la presion basal del sistema, la cual
se puede variar durante el funcionamiento del m@ma forma de establecerla es seleccionar el
punto vertical de comienzo de la carrera del piséiwiando comandos al autbmata mediante la

interfaz del usuario.
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El sistema es auto-purgante. En efecto, al enceadédmotor, el aire del circuito es atrapado en
el reservorio y en el cilindro. La cara inferior ldetapa del piston fue disefiada especialmente con
forma cdncava, con el vértice en la parte masaltaual se conecta con el exterior mediante un
orificio de salida y una tubuladura con llave. Amdo esta llave durante la bajada del piston se
logra remover todo el aire atrapado en la cavidedtricular, purgando ese moédulo. En el
reservorio se puede remover el aire abriendo V& ltee purga y agregando liquido hasta completar

el volumen deseado, completando asi el purgadsistema.

3.5 DIMENSIONAMIENTO Y ELECCION DEL MOTOR

Veremos aqui las ecuaciones empleadas en el caleullas caracteristicas del motor que

debimos adquirir para fabricar el sistema disefiado.

El motor debe proveer la fuerza necesaria paraeveat rozamiento del pistén contra el

cilindro (de radio intern&k=4.46¢cm) y superar la presion de sistdRg; deseada, por lo que

F

total = I:roz + F = I:roz + P 7R2 (31)

sist sist

Como la fuerza de rozamiento dinamica es inferida astatica, medimos esta en el cilindro ya

rectificado y con el piston con las juntas lubresddandd-,, = 6.7Kg @.8%2 =657N.

Su velocidad angular debe permitir alcanzar laueacia cardiaca maxima deseada, que estimamos
en 150 pulsaciones por minuto, dando un perioahenmot

_ 150ppm

o = gee = 25H2 T, =04s (3.2)
S

SiV es el volumen del ventriculo para un experimeatdiovascular, el desplazamiento vertical o

carreradel pistorh requerida para eyectarlo completamente sera:

\Y,

h=nR2

(3.3)

Para un cuerpo en rotacion con radiel trabajo efectuadd\W por el torquer al girar el cuerpo un

angulodd es:

dW = F (6 = (Fserp)rd6 = F,, rd & (3.4)

dw =7 dé (3.5)

Como el trabajo para mover el piston una carneza igual al que debe efectuar el motor al girar

un anguladg, podemos calcular el torque necesario para elmmoto
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r= —F‘S‘; h (3.6)

Para construir este disefio pudo emplearse un rieéad 0 un motor a paso (step motor), pero
dado el elevado costo de los primeros nos inclisapar estos ultimos. Como existe wegla
empirica que indica que los motores a pasos no son apapia@ra potencias mayores a 100 W,
debimos calcular la potencRot necesaria para nuestro disefio. Para ella, es la fraccion del

periodo cardiaco T que dura la sistole, la velatitiaeal) maxima del piston sera:

h
V. =— 3.7
vax = (3.7)

y la potencia estara dada por: Pot=F__v (3.8)

max "~ max

El tornillo se torneé con forma dheulti-hilo para dar mayor fuerza al acople roscado de la guia
y con unpasede 20 mm/vueltaTeniendo en cuenta que nuestro disefio permit@tds relaciones
entre la velocidad angular del motor y la del torjo piston), siRrom €s el radio de la corona en el
extremo del tornillo YRyotor €S €l de la corona del motor, la velocidad maximaatacionays

ocurrira durante la sistole y se midepaisos/sDefiniendo las siguientes magnitudes:

Cantidad de vueltas que debe girar el tornillo pdeaplazar el pistdbn en toda su

vuelta =—
Rarrera pase | carrera.
PASOS e tamot Es un parametro constitutivo del motor. Cantidagpasos necesarios para una vuglta
ueltamoto
de 360°.

Vuelta%arrera |:pasosueltamotor dQTO%QM
podemos expresar que @, =

= otor 3 9
sist O'T ( )

Finalmente, considerando el volumémle aire encerrado en el reservorio (figura 3.4Qponiendo

gue la expansion es adiabatica y cuasiestaticames la ecuacion de estado:

(3.10)

Por lo tanto, en una compresiadiabatica de (R,Vo) a (P,V) se cumple quE\Vy = PV", donde

en nuestro caspie=1.40. SiPy es la presion cuando el piston (de superficie sé en su limite
superior (fin de diastole) i la presién cuando el piston bajé una distaraasde alliel volumen

de aire en el reservorio viene dado por:

V =V, - Ax (3.11)
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Empleando (3.10) tenemos

1
P=PV/— — 3.12
oYo (VO _Ax)y ( )
de la cual podemos despejar la posicion:
1
x=Yo 1—(5Jy (3.13)
A P

Con estas ecuaciones se elaboré una planilla @wécar para determinar los valores de las
variables dependientes a partir de las variabldsp@endientesnggrita) y donde se comparan los

valores calculados para otras dimensiones deodida cual se muestra en la tabla 3.1.

Tomamos como hipétesis que, una vez fabricado abiipo y resultase este exitoso, como
trabajo futuro se podria minimizar todo el sistemalimensiones mas pequefias haciéndolo

facilmente transportable, usando por ejemplo aoréin lugar de nylon para el cilindro (tabla 3.1).

En primer lugar se observa en los calculos que @lacdindro de nylon escogido, la potencia
calculada es del orden de [28 W, por lo quesegun la regla empirica podriamos emplear un
motor a pasos

La planilla de calculo de la tabla 3.1 nos permg@&eccionar como mas indicado el motor
fabricado por AMS, modelo “AM23-239-3-EFB Step Mowweith Encoder”, con 1.8° por paso,

2000 pasos por vuelta, torque estatico de 239d6M-cm) y una curva de torque dinamico como

la figura 3.11.
AM23-239-3
225 159
200 24 Egg 1 _
=
= ¥4 s " YO TR I E— m— 75 VDC 124 E
w150 1 i 106 5
@
c 125 ) 88 5
@O 100 "r;“ 1 t t t r Fi| =
3-_ 75 I _.,}. —153 &
2 80— e~ B s T T TS It oL TTTN RO £ 3
25 T el 8

%0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000 9000 10000
Speed in Full Steps per Second

Figura 3.11 Curva de torque vs velocidad angular para el maMB AM23-239 seleccionado como 6ptimo para
el sistema disefiado. Se marca en rojo el valoulealo para el torque necesario del motor, ver taldla(Tomado
de Advanced Micro Systems. Products. [Internet] ®0fconsulta 2012 Jul 12] Disponible desde:
http://www.ams2000.com/docs/DataSheets/am_motapids
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Magnitud (unidades) Nylon (actual) Acrilicol Acrilico2
Termodinamica
Volumen aire inicial (cm3) 100
Volumen final (cm3) 30
Presion final (mmHg) 161,9
Coeficiente Gamma 14
Presion Sistole (mmHg) 161,9 161,9 161,9
Presion Diastole (mmHg) 30 30 30
Frecuencia Cardiaca (ppm) 120 120 120
Radio del pistén (cm) 4,47 3,00 2,00
Fuerza de Rozamiento estatico (N) 65,66 44,07 29,38
Volimen ventricular (cm3) 70,00 70,00 70,00
Carrera del pistén (cm) 1,12 2,48 5,57
Area del pistén (cm2) 62,77 28,27 12,57
Caudal arterial medio (cm3/s) 140,00 140,00 140,00
Caudal arterial maximo (cm3/s) 560,00 560,00 560,00
Fuerza Sistélica Fs=Psist.xArea (N) 135,44 61,01 27,11
Fuerza Diastélica Fd=Pdiast.xArea (N) 25,10 5,34 12,02
Fuerza maxima total (N) 201,10 105,07 56,49
Frecuencia Cardiaca (Hz) 2,00 2,00 2,00
T =periodo cardiaco (s) 0,500 0,500 0,500
Duracioén de la compresién (% de T) 25,0% 25,0% 25,0%
Duracion de la sistole (s) 0,125 0,125 0,125
Duracién de la diastole (s) 0,375 0,375 0,375
Velocidad lineal maxima del pistén (m/s) 0,089 0,20 0,45
Pase del tornillo multi-hilo (mm/vuelta) 20 20 20
Vueltas del tornillo para la carrera del piston 0,558 1,238 2,785
RPM promedio del tornillo 134 297 668
RPSeg promedio del tornillo 2 5 11
RPM (en fase compresion) del tornillo 268 594 1337
Radio de corona del Tornillo (cm) 1 1 1
Radio de corona del Motor (cm) 1 2 4
Relacién de radios: tornillo/motor 1 0,5 0,25
RPM maxima del motor 268 297 334
Parametros para Step Motors
F.dist/(2.pi.vueltas)=Torgue en el tornillo (N.m) 0,64 0,33 0,18
Torque en el tornillo (0z.in) 90,65 47,36 25,46
Potencia max. (Watts) 17,94 12,08 12,08
Potencia max. (HP) 0,024 0,016 0,016
Angulo por paso (0 a 360°) 1,800 1,800 1,800
Pasos por Segundo, promedio (steps/seg) 446 990 2228
Parametros para LinMot
Masa equivalente en sistole Fsist/g= (Kg) 13,820 6,225 2,767
Masa equivalente en diastole Fdiast/g= (Kg) 2,561 0,545 1,226
Resorte de longitud Lo y K= (N/m) 12145,45 2464,16 486,75
Posicion inicial respecto a Lo(m) 0,0021 0,0022 0,0247
Conversion de Unidades
lozin= 0,007061552 N m Torque
1inch= 0,0254 m Pulgada
10z =1 ounce= 0,278013851 N Onzas
Velocidades del Step Motor
Pasos por vuelta del encoder y motor 2000 2000 2000
Indice relativo para llegar a la sistole 1115 1238 1393
Velocidad en sistole (Steps Per Sec.) 8921 9903 11141
Velocidad en diastole (Steps Per Sec.) 2974 3301 3714

Tabla 3.1 Planilla electrénica con las formulas nexsarias para calcular las caracteristicas del motapropiado.

Mediante el uso de un programa almacenado en laonerRAM del Cardiobot se pueden

lograr distintas velocidades del piston y distindéstancias recorridas por el piston, determinando

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 74



entonces en forma deseada el volumen eyectaddregclzencia cardiaca. También se puede lograr
gue el pistdn suba y baje a distintas velocidagiesserando un perfil de presion no simétrico como
veremos mas adelante en la sec@8ry.

3.6 VALVULAS CARDIACAS Y MECANICAS

Como se ve en la figura 1.2, las valvulas sigmadeartica y pulmonar) estan formadas por
pliegues de tejido en forma de “nido de golondririgste sistema se cierra cuando el flujo va en el
sentido concavo del pliegue.

Las primeras valvulas que empleamos en Gardiobot eran del tipo resorte-piston
(figura 3.12a), en donde un pistén circular ci@rgpaso cuando la presion hidraulica multiplicada
por su area es inferior a la fuerza del resortse@®amos que en ocasiones, en régimen dinamico,
al descender la presion y comenzar a cerrarsdval&é@parecia una corta oscilacioén en la presion,

debida a una resonancia entre el sistema pist@nteesla fuerza hidraulica.

Para evitar este inconveniente hemos reemplazadwalaulas de resorte (figura 3.12 a) por
otras de tipo “clapeta” (figura 3.12 b), que cotesisen una pared que bascula mediante una bisagra
ubicada en su parte superior, de tal forma quavariirse el flujo la valvula se cierra sin osgilar

por no contar con ningun elemento elastico que gpeatrar en resonancia.

Toma

Neumatica

Figura 3.12 a) lzquierda Cardiobot en su primera version, con valvulas denmon de tipo resorte-pistd
b) DerechaCardiobot con sus valvulas reemplazadas por lapdelapeta. Se apreciaT@ma Neuméaticaque se
emplea para comandar un dispositivo Kolff-Jarvi&.rBuestra con flechas en rojo el sentido del ftlgdo por las
valvulas. (Diagramas de valvulas tomadas de: Wikig. Valvula antirretorno [Internet] 2012 Jun 26rjsulta 2012
Jul 14] Disponible desde: http://es.wikipedia.ongliwalvula_antirretorno). Fotos tomadas de nuzsgtrototipo.

-

Control de un Kolff-Jarvik

Si se cierran las llaves de paso ubicadas en kdpdel cilindro, que conectan con las
valvulas de clapeta (figura 3.12b) y se abre kellaeumatica, se puede vaciar completamente de
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liquido el interior del cilindro. Entonces se puenmectar la toma de aire del dispositivo Kolff

Jarvik a la toma neumatica deardiobot

Se debe tener la precaucion de llevar el pistétaHagosicion “Home” antes de conectar
ambos dispositivos y verificar que el diafragmadielik se encuentre cercano a su entrada de aire.
Luego, como veremos a continuacion, se puede gragr elCardiobot para que eyecte y aspire
aire (en lugar de liquido) excitando asi la memdbmdel Jarvik. Esto permitiria usar ese dispositivo
pero con distintas frecuencias o incluso simulaad@mias, cosa que es imposible de lograr

empleando el ventilador artificial (Palmer) disgmaien el LAU.

3.7 SOFTWARE DE CONTROL

Mediante un software de Terminal de Consola Sgnavisto por el fabricante del motor
(Advanced Micro Systems) o bien escribiendo enudrip serial de la computadora usando por
ejemplo Matlab (ver seccié83.8, se pueden enviar comandos al Médulo de Contealiamte el
puerto USB/RS-422 (figuras 3.4 y 3.9) al cual seede por el conect@erial de su panel trasero
(figura 3.8).

Algunos comandos son ejecutados de inmediato pardeocomputadora que gobierna el motor
y otros permiten escribir en memoria RAM un progagoara ser luego ejecutado. El programa se
ejecuta desde la memora RAM que es veloz peroilvaatdecir que al apagar el médulo se borra
su contenido. Por ello se puede guardar el progeama memoria no volatil (2 KB NVRAM), para
gue cuando el sistema se encienda se copie autamatite a la RAM y se pueda volver a ejecutar

como si no se hubiese apagado el médulo.

De esta forma se puede almacenar un programa deyars&rico para ser usado con soélo

encender el modulo y oprimir el bot&tart del panel frontal (figura 3.7).

A continuacién mostramos algunos programas que f@wcrito en lenguaje de comando para
ilustrar las posibilidades de control deardiobot, explicando el significado de cada orden. Mas

adelante, en la secci@®3.9,veremos el resultado de la ejecucion de ellos.

Progl

Comando Descripcién

F 1000 Busca el origen a 1000 steps/s hacia arriba (positivo)

WO Espera hasta llegar al origen

00 Establece el indice de pasos a cero

R -500 Se mueve hacia abajo (negativo) 500 pasos. ( Direccion 10 de memoria)
WO Espera hasta llegar a los 500 pasos

RO Moverse hasta la posicién 0

WO Esperar hasta que termine la orden anterior

G 10 Hace un loop a la posicion 10 de memoria RAM
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Prog2

Comando Descripcién

F 1000 Busca el origen a 1000 steps/s hacia arriba (positivo)
WO Espera hasta llegar al origen

00 Establece el indice de pasos a cero

D10 Divide por 10 la velocidad actual (Direccion 10 de memoria)
R -500 Se mueve hacia abajo 500 pasos (negativo)

WO Espera hasta llegar a los 500 pasos

D 20 Divide por 20 la velocidad actual

RO Moverse hasta la posicion 0

WO Esperar hasta que termine la orden anterior

G 10 Hace un loop a la posicién 10 de memoria RAM

Prog3

Comando Descripcién

F 1000 Busca el origen a 1000 steps/s hacia arriba (positivo)
WO Espera hasta llegar al origen

00 Establece el indice de pasos a cero

D4 Divide por 4 la velocidad actual (Direccién 10 de memoria)
R -500 Se mueve hacia abajo 500 pasos (negativo)

WO Espera hasta llegar a los 500 pasos

D8 Divide por 8 la velocidad actual

RO Moverse hasta la posicién 0

WO Esperar hasta que termine la orden anterior

G 10 Hace un loop a la posicion 10 de memoria RAM

Prog4

Comando Descripcién

F 1000 Busca el origen a 1000 steps/s hacia arriba (positivo)
WO Espera hasta llegar al origen

00 Establece el indice de pasos a cero

R -500 Se mueve hacia abajo 500 pasos (negativo)

WO Espera hasta llegar a los 500 pasos

W 100 Espera 10*100ms=1000ms=1s

RO Moverse hasta la posicion 0

WO Esperar hasta que termine la orden anterior

W 100 Espera 10*100ms=1000ms=1s

G 10 Hace un loop a la posicién 10 de memoria RAM

Otros comandos

V n establece la velocidad media a la cual se dehevé@r el motor partiendo de la actual sea de
n pasos/s.

K p/q establece que el motor alcanzara la velocidad anedliincrementos (escalones) de aneho
pasos al acelerar y degpasos al frenar.

| x establece que la velocidad de la cual iniciam@imiento sera de pasos/s.
Cualquiera de estos programas se puede ejecutaistorios valores de los parametros anteriores y

veremos el resultado de ellos&h9.

3.8 INTERFAZ DEL USUARIO

Hemos desarrollado una interfaz en Matleérdiobot.m) con la cual comandar el autbmata o

bien generar y almacenar programas en su RAM pa@dnamiento autbnomo. En la figura 3.13
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se muestra la interfaz y la ventana de configuraciél puerto serial donde esta conectado el
Cardiobot Oprimiendo el boton “Port Setup” se configurgeérto y su velocidad. Por defecto, al
encender el Cardiobot ya tiene un programa almalceda tal forma que al oprimir el botén “Start”

en el mdédulo de control el sistema comienza a bambe

3.8.1 COMANDO MANUAL O AUTOMATIZADO

Oprimiendo el botén “Go Home” se logra que el piss& eleve hasta que detecte que llego al
limite impuesto por el fotodiodo “Home” (visto eecgion83.3.1)y luego se detenga. En ese punto
se puede establecer manualmente la presion deldidsiseada. Oprimiendo “Start Movement” se

logra que el piston se mueva segun los valoressdleampos “Velocity” y “Direction”.

Con el botén “MIC Signals” se lee la entrada de N@Ganales) donde se inyecta mediante un

amplificador y un oscilador, una onda portadorgacamplitud es proporcional a la presion.

Se puede asi ingresar dos canales a la vez, evitandr que usar un hardware digitalizador
(ADC tipo LabJack o National Instruments) aproveatala entrada de micr6fono que todos los
PCs incorporan.

Con el boton “Calibrate MIC” se determina facilmen& ecuacién de calibracion agregando

puntos a la grafica e ingresando el valor leidaremandémetro de mercurio.

1
08
= 0B
= Serial Port| CORT -
: | -]
0 | Baud Rate| 8600 -]
02 ‘[ Open port [ Close port ]
0 . . . ‘ .
0 0.2 0.4 0B 08 1
Time (sec.) 17224 mEtep? v1.10
oz
Velooty (stepsisi] 1000 Calkrate WIC Encoder 17101 v 111 Backup Bat=h
Direction| | N #
— koM o - W0 b= 503, I= 2001/ 4, ="100147 4, E= 100, ;1110th =4
Stepein 380 2000 3 e= 500, h= 2000, d= 12, r= 4, 1= 30, 5= 35, v= 50, w=
050

Figura 3.13Interfaz del usuario. Se puede comandar el moliem generar y almacenar un programa en memoria
a partir de un perfil dado de presion (izquier@®) .configura el puerto donde escuch@aeldiobot(derecha).

Usando las ecuaciones (3.9) a (3.13) escribimoslgoritmo frogramo.m) que genera en
forma automética el conjunto de comandos para ¢bmhas envia aCardiobotpara su ejecucion,

pudiendo variar el perfil de presion (figuras 3y13.15).
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Figura 3.14 Posicion del motor en pasos (izq.) para una pmesasal de 70 mmHg y un volumen eyectado de
10 cni. Presion en el ventriculo para cada posicién égbp (derecha), una frecuencia de 60 ppm y 25% de
sistole.
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Figura 3.15 Posicién del motor en pasos para una presién biesab mmHg y un volumen eyectado de 63 cm
(izq.). Presion en el ventriculo para cada posidéimiston (derecha), una frecuencia de 60 pp®% 8e sistole.

3.8.2 EMULACION DEL LATIDO DE UN PACIENTE

Presentamos aqui una aplicacion de la funcional@ildCardiobot de generar perfiles de

presién con distinta relacion sistole/diastole.

Se mide la presion arterial sistolica y diastolieh paciente empleando un esfigmo-manémetro
convencional. Simultdneamente se digitaliza un Héigara 3.16), donde se mide la frecuencia
cardiaca y el intervalo de tiempo entre el comiedeb complejo QRS y el fin de la onda T
(figura 1.10 fases 2, 3y 4). Ese intervalo esuk@adion de la sistole y la duracion de la diastsléa

diferencia respecto al periodo cardiaco.

Alternativamente, se puede digitalizar el sonidadige@o mediante un micréfono apropiado
(fonocardiografo), buscando los sonidasyS; en la sefial. El cierre de las valvulas AV resutta e
el primer ruido cardiaco (p Este sonido (~ 0.04 s) estd normalmente dividydogue el cierre de

la valvula mitral precede al cierre de la tricagpid
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Cuando las presiones intraventriculares bajanficisate, al final de la fase 4 (figura 1.10), las
valvulas pulmonar y adrtica se cierran bruscam@ataortica precede a la pulmonar) causando un

segundo ruido cardiaco4S/ el comienzo de relajacion isovolumétri€dabunde 2009

Una vez calculada la duracion de la sistole porlgoiera de los dos procedimientos
presentados, se puede construir el perfil comowsssira en las figuras 3.14 y 3.15, empleando las

presiones medidas del paciente como parametraagbeitmo.

T
-t Smm b |T

+—t
0.2 zec g mm

R D.ISImV
A | 11
' 1mm 0.04 sec i 1:mmID1ImV
(25 mmisec (10 mmimy )

PR, e 5-T T
o~ r?ﬁa%l segment ‘/ u
g . LA™
LIl
P-R+—HQ |’

interval
I + s-T »
s interal

[E QRS i

+ Q-T interval

Figura 3.16 Dibujo de un ECG con etiquetas de ondas intervalos para un latida P=onda P, PR=segmento
PR, QRS=complejo QRS, QT= intervalo QT, ST=segme®itp T=onda T, U=onda U. (Tomado de Ondas
componentes del ECG. [Internet] 2012. Disponiblesdée http://www. electrocardiografia.es/ondas_eag.h
[consultado 2012 Jul 12])

ki

3.9 MEDIDAS OBTENIDAS

Presentamos aqui algunas gréficas de presion dhtewon los programas mostrados en la

secciong3.7, ejecutados en €ardiobotcon distintos valores de los parametros K, |, M.y

Empleando un programa simétricBrg¢gl con los valores K=5/5 [=1000 V=6009 D=10) se
logra un perfil como el de la figura 3.17. Para trassel efecto de variar la presion en forma
manual, se abre un instante la valvula del esfigmaémetro y se logra que toda la grafica se
desplace verticalmente, manteniendo la misma difésede presion entre sistole y diastole.

También se puede insuflar aire para elevar todaalica sin detener el motor.
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Figura 3.17 Perfil de presion simétrico (usando Pl con los valores K=5/5 1=1000 V=6009 D=10), alawse
le baja la presién de diastole luego del tercer lato.

Con un programa asimétrico (Prog2 con K=10/5 [=28B210000), donde la velocidad de

bajada del piston es superior a la de subida sa logperfil como el de la figura 3.18. En esteocas

la sistole dura un tercio del periodo cardiaco.
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Figura 3.18 Perfil de presion asimétrico (usando Prg2 con K=10/5 1=2000 V=40000), muy similar al
fisiolégico pero a menor frecuencia.

Con un programa de tipo escalén o “Heaviside S{Epdg4 con K=5/5 V=10014 =200 D=5)
se logra una funcion de onda cuadrada (figura 349 puede ser empleada por ejemplo para
estudiar la funcion respuesta de la muestra. Cab&achr que esta sefial es imposible de generar

con el corazoén artificial Kolff-Jarvik disponible.
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Figura 3.19 Perfil de presion de onda cuadrada (usalo Prog4 con K=5/5 V=10014 |=200 D=5), imposiblesd
generar con el Jarvik.

En las figuras que siguen a continuacion mostrainaersos programas escritos en el lenguaje

de comandos y los perfiles de presion obtenidegaltarlos en aCardiobot
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Para cada caso se indica si el latidsiagetricoo asimétricq el volumen de liquido eyectado
Veyectado €l porcentaje del periodo cardiaEajue dura la sistole y la frecuencia cardiaga del

autémata.

También se muestran, al comienzo de cada proglamaalores de los pardmetri§s I/D y V
empleados en cada caso.

XO K:20/20, |:4004/4, Presion
V=20084/4, E=100, ' ‘ ' '
,1/10th n=A
Q0

0:K 30 30

3:1 3000 _

6:V 8000 f

9:F 1000+ €

12:wW o+

15:.0 0 =

19:D 4

21:R -500

25:W 0+

28:D 6

30:R 0 - -

34W 0+ Tiempo (seg.)

37:G 19+
Go 40 Latido Asimétrico

feare0.55HZz=33ppm, ;@ectado—-15.50rﬁ, Sistole=(4/4+6)*T=0.4*T

Figura 3.20Perfil de presion para un corazon pequefio a unabaayfrecuencia cardiaca, con una sistole del dél%
periodo cardiaco. En este caso se aplicd unaeesiatperiférica empleando una obstruccién comamdposa en la
tubuladura ubicada luego del sensor de presién,ya presion entre 10 y 135 mm Hg.

XO K=5/5, |=3002/4, Presion

V=8007/4, E=100, 180 ; ' ' ‘

,1/10th n=A T O O (VO O O

QO | | | |
0:K 30 30 B 1 SO S U 4 S 1 N 1 B G B R
3:1 3000 _ } ! ! |
6:V 8000 R L L
9:F 1000+ % | | | | |
12W o+ T SR R S S A TR B R
150 0 : RRANARRENNE
190 4 YRR
21:R -250 ] | | | | |
25W O+ SRR IR A TR YRR
28D 6 w0 1 1 1 1 1 1
gOR 00 0 05 1 _}_.5 o gz) 25 3 35
4:W + 1empo (seg.
37:G 19+ Latido Asimétrico
40 feare2HZ=120ppm, \(yectad58cnf’, Sistole=0.4T

G9

Figura 3.21 Perfil de presién para un corazén muy pequefio (3 ah20 ppm de frecuencia cardiaca, con una sistole
del 40% del periodo cardiaco y una presién entrng 480 mm Hg.
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X0 K=3/5, 1=3002/6,
V=16014/6, E=100,

,1/10th n=A

Qo0
0:K 30 30
3:1 3000
6:vV 8000
9:F 1000+
12:w 0+
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feare2HZ=120ppm, \{yectad0=15.50rﬁ, Sistole=0.4T

Figura 3.22Perfil de presién para un corazén de 15.8 ah20 ppm de frecuencia cardiaca, con una stibk0%
del periodo cardiaco, entre 10 y 230 mm Hg de qmesi

X0 K=5/5, 1=2001/1,
V=8007/1, E=100,

,1/10th n=A
Qo
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3:W 0+
6:0 0
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12:R -400
16:wW 0+
19:D 1
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25:W 0+
28:G 10+
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Figura 3.23Perfil de presién para un corazén de 125arB60 ppm de frecuencia cardiaca, con una si¢bB0%

del periodo cardiaco con una presion entre 0 yn280Hg.
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Figura 3.24Perfil de presion para un corazon de 12.8 ar240 ppm de frecuencia cardiaca, con una stibB0%
del periodo cardiaco, para una presion entre BDyn@n Hg.
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3.10 VENTAJAS COMPARATIVAS

» EI Cardiobot permite generar perfiles de onda normales y ndndates, como ondas

triangulares, cuadradas o deltiformes.

e Se puede variar la relacién entre el tiempo deolsisy de diastole, ademas de variar la

frecuencia cardiaca.

» Se pueden generar “arritmias” en forma sistemétiezjiendo que el programa salte a una

“rutina” distinta y luego regrese al ciclo normal €jecucion.

* Se pueden generar latidos donde el volumen eyeseadalistinto de los restantes, simulando

una disfuncion.

* Permite generar sefales de sincronismo (“triggem”yleterminados puntos de la ejecucion del
programa que pueden ser usadas por ejemplo pgaatisina sefial de US, activar un laser o

una camara CCD.

 Emplea tensiones de 12 a 80 VDC de bajo amperajesistema hidraulico esta aislado de la
estructura metdlica del autdbmata, por lo que edni@nte seguro para el operador, quien debe

en ocasiones trabajar con sus manos en una cldgude

* Permite ser usado con fluidos altamente viscosapigano hay partes que puedan romperse en
el sistema. A lo sumo el motor se detiene si neeti@erza suficiente para vencer la resistencia
hidraulica existente y dispone de protecciones it&enque desactivan la alimentacion del

bobinado al detectar una detencion forzosa evitgoudose queme.

* Puede usarse también comandando un Kolff-Jarvilleando aire en el cilindro en lugar de
liquido, permitiendo emplear ese dispositivo deestdndar, pero pudiendo variar su frecuencia
e incluso generar efectos arritmicos que seria sibf® lograr con un ventilador como el

empleado en el modo estandar.

Si bien no se midieron los niveles de ruido respdel sistema Ventilador-Jarvik, el Cardiobot

resulté bastante mas silencioso que aquel.

3.11 CONCLUSIONES

Se logré disefiar y construir un corazon artifigralvitro que tiene las siguientes caracteristicas

principales:
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» Auto-purgable: permite extraer facilmente el aire del circuiidrhulico, ya que el gas es
acumulado en el reservorio y en la cavidad veraicoon el funcionamiento del motor.

Ambos médulos disponen de una salida de purgarparaver todo el aire acumulado.

* Automatizado o Controlado manualmente el movimiento del piston puede ser controlado
tanto manualmente por un operador enviando comamatlomdodulo, como en forma

desatendida empleando un programa almacenadawmiaria no volatil.
» Circuito cerrado: el liquido no toma contacto con el aire exterior.

» Capaz de bombear aire o liqguidogon amplio rango de parametros hidraulicoscomo

se desprende de las figuras 3.17 a 3.24.

* Es un dispositivo robusto permite detenerse en caso de errores de la pnagrédn o de un
exceso de presion, evitando dafios en el motor.ifeegenerar elevadas presiones sistélicas
y altas frecuencias cardiacas, como se muestasdigliras 3.22 a 3.24.

» Es seqguro para el operadaremplea bajos voltajes y amperajes, estando aiséatlente
del circuito hidraulico.

El prototipo puede ser miniaturizado para lograrsistema portatil y de menor peso, con las

mismas caracteristicas funcionales.

Se cumplieron todos los requerimientos inicialmep®puestos por nuestro tutor, el

Dr. Negreira para nuestro trabajo de tesis y se@tog ademas otras mejoras no previstas:
e Permitir el comando de un dispositivo Kolff Jarukando la salida neumatica.
e Poder variar la duracion de la sistole y de latdiés
» Poder variar el caudal y el volumen total eyectado.

* Poder emular el funcionamiento de un corazén muu@go hasta el de un humano

adulto.

* Permitir emular ciertas patologias cardiacas.
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4. ALGORITMOS DISENADOS

Veremos aqui los algoritmos que debimos disefa jpader alcanzar la meta de poder graficar

en tiempo real y en condiciones hemodinamicasydaigables diametro-presion de una arteria por

ultrasonido.

4.1 ALGORITMO <X>

Si observamos con detenimiento el intervalo terpoorrespondiente a la pared distal del

tubo de latex empleado 82, obtenemos una grafica como la figura 4.1a. Vetoss‘paquetes de

ondas” separados por el ruido de fondo. El prineemwesponde a la pared interior mas lejana que

separa el agua (interior al tubo) del latex. Elupelp paquete corresponde a la intefase latex-agua

exterior. Si hacemos lo propio con una aorta déactenemos una grafica como la figura 4.1b.

AScan en tubo de latex
T T T

0.4

Amplitud (ua)

-0.8

.
35
x10°

. . .
33 34 345
Tiernpo (s)

L L L
32 325 33

Eco de una pared de aorta de cerdo
1500 T T

1000 speckle

de arteria
<>

500

agua agua

0

-500
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-1000
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-2000 L L L
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Figura 4.1a) Se muestra la sefial de ultrasonido obteniffigura 4.1b) Tercer y cuarto eco de uaarta de cerdoa

para la pared distal (ultimas dos interfasesydeubo
de latex sumergido en agua. El pico cercano a 32.
corresponde a la interfase agua-latex y el ceraa
34.0us a la interfase latex-agua. Casi no hay spe
acustico entre ambos ecos, por lo que el matevialiasi
homogéneo.

130 mm Hg de presion arterial, es decir la paresgtial mas
7 lejana al transductor. El pico en 375 corresponde a |
héeflexion en la intima de la arteria y el de de53%s a la
ckeflexion al salir de la adventicia y pasar al agHatre
ambos picos se aprecia el ‘“speckle” acus
correspondiente al interior del tejido.

ico

Ya presentamos €82 (ec. 2.21) un método de correlacion para detem@hdesplazamiento de

una parte de un tejido, que consiste en compasawventana temporal del un AScan con muchas

otras de un segundo AScan (un instante despued)reismo tejido. La desventaja del método de

correlacion mostrado es que, para determinar l@magjroximacion (o coincidencia), requiere de

decenas de iteraciones con 3N sumas de productoesdanuna de ellas. Segun pruebas efectuadas

en los PCs de laboratorio, el algoritmo de coriélacesulta lento para graficar en tiempo real el

rulo presion-diametro de una arteria en condicidgresodinamicas, donde se necesitan tiempos de

calculo de correlacion del orden de 1 ms.
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Ello motivé la busqueda de otro algoritmo capazrekolver la posicion de una interfase en
tiempos menores a 1 ms, para poder emplearlos esoftmare de elasticidad de uso médico. El
“paquete de ondas” de sefial de la figura 4.1 centhdo entre los 32 y 33.5us nos hace
recordar la funciéon de onda de una particula en la tecgidadmecanica cuantica. Intentaremos
encontrar alguna aplicacion de las herramientals eieecanica cuantica al calculo deplasicion
instantanea de cada interfase, imprescindible para graficaulel presion-deformacion en tiempo

real. Exponemos a continuacion los conceptos fuedsates de esa teoria.

4.1.1 FUNDAMENTOS DE MECANICA CUANTICA

Funcion de Onda

La hipétesis de De Broglie establece que a cad#cpk con moment@ le corresponde una

onda de frecuencia angulax2nv, vector de ondk y longitud:

A:Z_n:

! (4.1)
K

T

Por lo tanto podemos asociar a camaticula unafuncion de ondaw(r,t) compleja que
contiene toda la informacion que podemos extrada garticula y puede ser interpretada como su
amplitud de probabilidad de presendi@ohen et al. 19797

Ya que las posibles posiciones de la particuladorom continuo, la probabilidatP(r,t) de que
la particula esté en el instanten un volumen®r=dx.dy.dzcentrado en el punts(x,y,z) debe ser
infinitesimal y proporcional ar:

dP(r,t) =Cly(r,t) d’r (4.2)

dondeC es una constante de normalizaciédzpj(r,t)|2puede interpretarse como ldensidad de

probabilidad de presencide la particula. Dado que en el instanta particula debe estar en algun

punto del espacio, la probabilidaxtal debe ser 1:
de(r,t) =jc|¢/(r,t)|2d3r =1 (4.3)

como se integra en todo el espacio, la constantedmalizacién queda dada por:

é: [l pfasr (4.4)
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Esta condicion puede interpretarse como un requpsita las funciones de ondbeben ser de
cuadrado integrable, es decir que deben pertenecer al espacio vectariale las funciones de

cuadrado integrable&?) y que son suficientemente regularess un subespacio dé.

Se puede definir en elspacio vectorialF de las funciones de onda, mbducto escalar

entre dos element@sy w como el nimero complejo dado por:
(p.0)=[d* ¢' () @(r) (4.5)

Sedefineuna entidad matematica llamadperador lineal A, que a cada funcién de onda

Y(r,t)OF le asocia otra funciog'(r,t) JF en una correspondencia lineal
@ (r,t)=Ay(r,t) (4.6a)
AW, (0,8 + A4, (r,0)] = AAW, (1) + LAY, (1 1) (4.6b)
Este espacio vectorial permitio a Dirac asociaa@dag(r,t) un vector “ket"|z//> y la existencia

del producto escalar permite introducir los elerogrdel espacio dual o “bra§’¢| tal que el

producto escalar se puede escribir cagay) .

Operador de Posicion

Un caso particular de operador lineal esp#rador de posicion Xefinido en la representacion
de posicion por:

(X%, .2 = X1 (x, . )| (4.7)

Este operador tiene valores propios reales y sdeppeobar que sus vectores propios forman
una base del espaciB por lo que es umbservableLas reglas de cuantizaciéon asocian a la

posicion de la particul(x,y,z) el observabl&(X,Y,2).

La mecanica cuantica postula (6°postulado) quedaueidén temporal de la funcién de onda de
una particula de masasometida a un potencislr,t) esta dada por kecuacion de Schrodinger

0 n?
n—@rt)=———Ag(r,t) +V(r,t rt 4.8
D=2 AYE V)Y (4.8)
0  0° 0’
dondeA v +F +F es eloperador Laplaciancen coordenadas cartesianas.
X° 0y° 0z
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La ecuacion de Schrodinges lineal y homogénea eifr,t) por lo que existira uprincipio de
superposicionpara las particulas, que junto con la interprétadew(r,t) como una probabilidad,

dara origen a efectos ondulatorios: por ejemptiiftaccion de electrones en una red cristalina.

Consideremos unaarticula libre, es decir sometida a un potendaié@t,t)=0 6 constante en todo

el espacio, la ecuacion de Schrodinger queda:

ihiz/l(r t) = —h—zAw(r t) (4.9
o’ 2m ' '
y tiene soluciones del tipo “ondas planas”:

W(r,t) = AdKT- (4.10)

- hk®
con la condicion de que se cumplawzz—
m

Paquetes de Ondas

Como se cumple el principio de superposicion, wmakinacion lineal de ondas planas como la
ecuacion (4.11) sera también solucién. Tal sup@&idosse denominpaquete de ondague en una

dimensién se expresa:

wxt) :%Tg(k) eleeetor] gy (4.11)
Ent=0 sera:
1T
W (x,0) v j g(k) € dk (4.12)

y vemos qug(k) es simplemente [Aransformada de Fouriede w/(x,0):
ag(k) = 1 Tz/l(x 0) e ™™ dx (4.13)

Si por ejemplog(k) tiene la forma dada por la figura 4.2, con un gicanunciado ek=ky, con
un ancho a mitad de alturtk y consideramos la superposiciéon de tres ondasaplde vectores de
onda:ko, kot 4k y ko-4k con amplitudes relativas 1, Y2, ¥ la interferemda da el paquete de ondas

de la figura 4.3.
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Figura 4.2 Perfil del médulo de g(k) que es
el médulo de larransformada de Fourier
de w(x,0) que tomamos como ejemplo para
calcular la forma de un paquete.

Figura 4.3 Parte real de la superposicion de las tres ondas
planas de vectores de ond@; ky+4Kk y ky-4k. La curva
punteada es la envolvente del paquete.

4.1.2 ALGORITMO PROPUESTO

Estepaquetees muy similar a los ecos obtenidos en la figuiapbr lo que intentaremos
asociar a cada uno de ellos un paquete de ondampléud de probabilidad para luego calcular el

valor medio del operador posicion a cada uno.

A tales efectos hemos escrito un programa en Mé#atado ‘paquetesfilt_tubo2.m’que
dado un AScan de un tubo de latex nos devuelversienzo y fin decada paqueteen base a una
tolerancia que se calcula automéaticamente a pietiSNR 0 se le pasa por parametro. También

escribimos paquetesfilt_art2.m"que hace lo propio con ecos de arterias como lal filgura 4.1b.
Valor medio de un Observable

Se define elvalor medio de un observable A en el estadx,t) como el promedio de los
resultados obtenidos en un nimero grande N de aedidl observabld en sistemas que se
encuentran todos en el mismo estado,t). Se puede probar que en general, el valor medievi

dado en la notacion de Dirac por:

<A>w _(W|Aw) (4.14)

(wly)

Para calcular el valor medio del operador posiéi@mpleamos la representacién de posicion:

(%), =W@[Xw)= [ @[r){i]x|@) = [a'r ¢’ () xg(r) (4.15)
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4.1.3 RESULTADOS

Hemos escrito el algoritmtxmedio_gm.m” de Matlab (ve89.4.]), que aplicado a upaquete
calcula el valor medio d¥ usando la ecuacion (4.15), suponiendo que la farséonda es real y

ademas es nula fuera gelquete

El método ideado consiste en ubicar en la sefaltdiesonido el “paquete” correspondiente al
eco de cada interfase y luego calcularle a cadadenellos el valor medio del operador posicién
<X> empleandd xmedio_gm.m. Vemos por tanto que es necesario identificamesefial acustica
donde comienza y termina cada paquete, para lo delaimos disefiar otro algoritmo que

mostramos efg4.2.

Una vez identificado el paquete, el valor obterd@oaplicarle el algoritmeX> (ec. 4.15) lo
interpretaremoscomo la ubicacion de la interfase que produjocel ¥ lo compararemoson el

obtenido por el método de correlacion.

Para ello montamos en el banco de pruebas el tabétex y lo sometimos a 121 valores
descendentes de presiéon, desde 180 mm Hg hastalgnBEmpleando el transductor Panametrics
V312 (10 MHz de frecuencia central) con una frecieerle muestreo de 80MHz adquirimos un
AScan en cada escalon de presion y calculamososisignes de las paredes por el método de

correlaciony por elalgoritmo <X>con los resultados que se muestran en las figudas 4.6

Ascan de tubo de |dtex Perfil de presidn
180 T T

08r
06}
0.4r
0zr

R

o4

Amplitud (ua)
Presidn (mmHg)

0EF
08F

1 | 1 1 1 | . . . . .
200 400 Bo0 800 1000 1200 o 20 40 60 a0 100 120 140
N® muestra N® de escaldn

Figura 4.4 AScan del tubo de latex a la presioniahi Figura 4.5 Experimento donde se comparan ambos
P=173 mm Hg. El ancho de cada “paquete” es de m@todos. Se establecen 121 escalones de presion
muestras. descendentes y en cada uno se toma un AScan ded¢ub
latex.

Para procesar las 121 sefiales en un PC con unalr@&lCore 2 Duo @ 2.93GHz y 2GB
RAM, empleando Matlab 7.0 sobre Windows XP SP3dsemoré 1890 ms por el método de
correlacion y 141 ms por el método <X>. Es deairptomedio de 15.61 ms de correlacion versus
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1.17 ms del método <X>, demostrando asi la efit@ede este Ultimo. En la figura 4.6a y 4.6b se

muestran las posiciones de las paredes obtenidasrims métodos.

Posicidn de Paredes Arteriales (Usando <X=) Posicidn de Paredes Arteriales (Correlacidn)
T T T T T
0.035 b 0.035 e
-
0.034 - 1 0.034 F B
= = advent. proximal
5 Ooss - - 0033 intima proximal 7
E ] intima distal
-c'é 0032 F adwvent. proximal E 0.032 + advent. distal b
g intima proximal =z
x 003 b intima d\s.lal : 0o b i
o advent. distal o
c c
© ©
E 003f T 03 B
[l =]
0.02at 1 0.029 R
- —
[
0.028 | 0.028 B
0 20 40 60 60 100 120 140 ] 20 40 =i1] a0 100 120 140

Mo, Ascan Nro. Ascan

Figura 4.6a Posicion de las paredes del tubo de 14t Figura 4.6b Posicion de las paredes del tubo d& lat
obtenidas por el método <X>. obtenidas por el método de correlacion.

El error relativo del algoritmo <X> para el célculle la posicion respecto del método de
correlacion se muestra en la figura 4.7 para logsdde este experimento. Considerando las cuatro
interfases del tubo (figura 4.6), el valor maxineb érror relativo fue de tan solb55%, por lo que

resulta apropiado para graficar en tiempo realdambles presion-diametro.

w10 abs(<Xz-Com)/Carr

T T
advent. proximal
intima proximal
intima distal g
advent. distal

Error relativo
()

. . . . . . .
0 20 40 60 60 100 120 140 160 180
Presidn (mrmHug)

Figura 4.7 Error relativo del método <X> respecto al métodddbrrelacion, para cada interfase del tubo de& late
en las 121 medidas tomadas a presiones descendentes

Por otro lado, al intentar usar el método de Caciéh post-experimento (no en tiempo real)
observamos que en ocasiones, al llegar a la sigelpierde” la sefial, no siendo capaz dicho
algoritmo de encontrar la correspondencia entréd\Bsans. Esto ocurre debido a que el patrén del
speckle acustico cambia demasiado y el algoritmpugale encontrarlo en ninguna de las ventanas
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comparadas. Esto puede explicarse por el cambia posicion de los difusores del tejido, debido

por ejemplo al gran estrés creado al llegar a @neside mas de 120 mm Hg.

Sin embargogeste problema no lo presenta nuestro algoritmoya que no toma en cuenta la
forma interna del paquetsino que hace upromedio ponderado de su amplitud cuadraterael

interior del paquete, el cual se ajusta automatcdaena la duracion del eco.

Podriamos preguntarnos si tan buen resultado @etésmimacion de la posicion de la interfase
de nuestro algoritmo (error relativo menor0a&5% comparado con el método de correlacidn) es
“casual” o puede explicarse de alguna forma. Prepms la siguente interpretacion fisica, que fue
la que nos motivod a ensayar el algoritmo disefiata [@a determinacion de la posicion de la pared

arterial y se basa en las siguientes consideragione

* La funcion de onda compleja, asociada a la padienlla teoria cuantica es solucion de la
ecuacion de Schrodinger (ec. 4.8), que es muy aindl la ecuacidon de ondas del
ultrasonido. Para una particula libre la solucigartica tiene la forma de ondas planas (ec.
4.10).

» La forma del eco debido a una pared cuasi planaequeentra el pulso de ultrasonido es
muy similar al paquete de ondas que describe la asdciada a una particula en la teoria

cuantica (ver figuras 4.3y 4.4).

* La interpretacion cuantica del cuadrado de la dogplde la funcion de onda como la
densidad de probabilidad de presendmla particula puede correlacionarse con el hdeho
gue, a mayor cambio de impedancia acustica en e€iomenayor intensidad de onda

reflejada tendremos en el eco ultrasonico.

» Por otro lado, el “pulso” enviado por el transduats deltiforme pero tiene un ancho no
nulo (algunosus), por lo que existe una incertidumbre intrinsecal elemento con que se

“observa” el medio.

Por estos argumentos, nos parecio razonable iatarpia amplitud de la sefial del “paquete
eco” como una amplitud de probabilidad de presedeida interfase (p.ej.: agua-adventicia) y de
esta forma aplicarle el algoritmo cuantico del vatwedio del operador posicidbn <X> (ec.4.15) a
dicho paquete e interpretar su resultado como dsitgOn mas probable” de la interfase que da
origen al eco observado.
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4.2 ALGORITMOS DE SELECCION DE PAQUETES

Como vimos, es necesario detectar los “paquetesineScan, tanto para usar el método <X>
como el método de correlacién. Dependiendo de faralaza de la muestra (arteria o simil) se
emplean distintos algoritmos ya que en el casoiarexiste speckle.

PAQUETESFILT_ART2()

Para el caso de una arteria (por ejemplo una dertzerdo) sometida a distintas presiones, se
obtiene un AScan como el de la figura 4.8a. Se @wed el speckle acustico dentro y fuera de la
pared arterial.

El algoritmo disefiado (veg89.4.9 selecciona en forma automatica los cuatro pagquete
principales de cada Ascan, como se muestra emuaafi4.8b, teniendo en cuenta que existe un
speckle acustico entre ambas interfases pero e &g interfases interiores. Se muestra en

distintos colores cada paquete para mayor cladeatéctor.

Azcan NG de aorta de cerdo Hay 4 paguetes en eco NG
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Figura 4.8a Ascan N°6 de la misma aorta de cerdo.Figura 4.8b Paquetes detectados por el algoritneosgu
observa el specke dentro y fuera de la pared. muestran alternando el color.

PAQUETESFILT_TUBOS ()

Para el caso de un tubo homogéneo (por ejemple ¢htdx empleado) sometido a distintas
presiones, se obtiene un AScan como el de la fig@@para cada una de ellas.

En ese caso no se tiene speckle acustico y estetialg toma en cuenta este hecho G@#4.3
para seleccionar también los cuatro paquetes pdles, como se muestra en la figura 4.9b.

También se marcan en distintos colores cada papaetemayor claridad.
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Ascan N5 en tubo de latex Se seleccionaron 4 paguetes simetrizados en sefial 15
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Figura 4.9a Ascan N°15 del tubo de latex en |eFigura 4.9bPaquetes detectados por el algoritmo pard el
experimento.El speckle luego de la ultima interfasg tubo de latex.
debe a pequefias burbujas de aire adheridas aela. par

4.3 CONCLUSIONES

Inspirados en la Mecanica Cuantica hemos desatollm algoritmo mas rapido que el de
Correlacion, permitiéndonos generar graficas dmeiéo versus presion en tiempo real, lo cual era

imposible de lograr en condiciones dinamicas cdraafware disponible en el LAU.

El algoritmo <X> tiene un error relativo de tan®s0l55% respecto al de Correlacion, por lo
cual es igualmente preciso para la determinacida gesicion de la pared arterial y por lo tanto en
el célculo de la elasticidad.

Se disefiaron dos algoritmos capaces de detecfarnea automatica la presencia de las paredes
arteriales sin intervencion del operador, lo cuainpte obtener medidas libres de la subjetividad
del mismo, asi como la automatizacién de experiosemt intervalos regulares durante largos
periodos de tiempo. Estos algoritmos de filtradpaguetes tienen en cuenta el speckle acustico de
una arteria y el de un tubo homogéneo.

Finalmente, combinando ambos tipos de algoritmesgntados, se puede medir la elasticidad
arterialadn cuando falle el método de Correlagignor ejemplo debido a un cambio brusco en el
speckle acustico, ya que nuestro algoritmo <X>nsserisible a ese hecho.
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5. DUAL ASCAN

En el calculo de la elasticidad arterial dado @& écuaciones (2.16) y (2.17) empledbamos
hasta ahora un Unico transductor, supuestamerpeniicular al eje arterial, detectando los cuatro
ecos principales del pulso de ultrasonido al asavel tejido, como se muestra en la figura 5.1.
Dicho calculo se basa en la determinacion del deaptiento radial de las paredes al ser sometido a
distintas presiones arteriales, para lo cual se determinar el radio del cilindro en cada AScan.

Suponiamos entonces que el haz ultrasonoro pasale eje del cilindro y era normal a éste,
pero no podiamos asegurar que asi fuese. Por ethmd disefiado un dispositivo que llamamos
“Dual AScan”, que emplea dos transductores sinslamntados apropiadamente y permitiendo el
calculo geométrico del centro del cilindro, aunra@ninguno de los haces pase por el gje.

Con este dispositivo se midio el radio de un im@aarterial, mejorando en mas de un 2% los

resultados de la medida por el método de un Urscsductor.

Eco del tubo a P=20mmHgy
T T T

600 T ; T T T T ; T T
\ 400k ..... _
Transductor | A R
o 1 eco =) :
adventitia T e 2% eco T O M
'\-\.-.\___:\-\.7’_ //_ — :; f’w
2 | N\ :\ g
[ [ agual| P.., || aguaP =or
| [ g int | ! g ext
P _..---"'W\ / )." : : : : : : :
intima-— \ \ / ) AL : L : P
S 3" eco E R
Ateria~— " "“4°eco | . .
s 0e 07 0.a 0.9 1 1.1 1.2 1.3 1.4 1.5
‘FA_Scan Tiempo (seq.) % 10°

Figura 5.1 Montaje de un solo transductor y ecoshdenidos en el AScan.

Los cuatro ecos indican cada una de las cuatrofases tejido-agua (o fantoma-agua).
Empleando el algoritmo de deteccion de paquetegrgsentado en este trabajo, se calculan las
posiciones de cada interfase teniendo en cuentglasidades de propagacion en el agua y dentro
del cilindro.

5.1 DISENO DEL DISPOSITIVO

El dispositivo disefiado presenta la novedad de leanpdos transductores similares
conectadosn paralelo a ununico generador de ecogp.ej.. USBox) y son montados en un

soporte como el de la figura 5.2.
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Los transductores se encuentran por lo tanto emismo plano, en soportes que se fijan al
plano base (vertical), el cual posee orificios patdtiples alineaciones. El plano base tiene permit
se puede orientar de modo que los transductoreteqgue0°, 45°, 60° y 90° respecto a la horizontal

y a la derecha presenta un semicirculo donde seatd muestra a estudiar.

T00.0mm

orificios
para

torillos

N h 11.0
o 12.5
15.0
14.5
25.0
_
T 1 T40
resca | . -
o =} <
RN 125 | l
10.0 il
rosca__ 4.0 34.0
1 [ e |
B I — . " Varila de
159 |\ < 30.0 Vista 'W acere 1 mm
\ L Superior
N - Figura 5.2 b) Calibrador para
, , 159 el DualAScan.Consiste en una
Vista . . pieza acrilica con una varilla de
Superior Vista acero inoxidable, que al ser
Lateral acoplada rapidamente al plano

35.0
J1 .5 | Vista

Frontal

-
.
~

AN pernos de
acople rapido

. . . vertical (gracias a dos pernos)
Figura 5.2 a) Soporte del Dual AscanEl montaje permite fijar los transductoreaeja a la varilla en el centro

en los soportes de los extremos mientras que errt&oge la cara opuesta permitﬁeométrico de ambos transduc.
fijar el plano en un montaje XY como el mostradolarfigura 2.9. Nétese 10555 Esto permite calibrar una
distintos orificios que permiten ubicar facilmentes soportes en distintg

- Stnica vez el montaje previo a l4
posiciones: a 45°, 60° o 90° entre ellos.

medida sobre la arteria.

Para que no se solapen las sefiales temporales,deet8s disefiado la ubicacion del soporte
para el transductor horizontal de tal forma quesullegue luego del ultimo eco producido por el

transductor vertical en la adventicia inferior datteria.

Empleando este montaje y conectando en paralelmsartrhnsductores, se logra que ellos
emitan pulsos simultaneos y se registneuna sola digitalizacionla interaccion de ambos pulsos
con el objeto colocado en la interseccion de leefiaHemos disefiado una pieza calibradora que se
puede colocar y quitar facilmente en el centrordbas haces, con el objetivo de medir la distancia

de cada transductor a ese punto (figura 5.2b).
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Al adosar el calibrador mediante los pernos sujeciapida (figura 5.3), fijando los
transductores a los soportes (por ejemplo a 9@Ynyergiendo el montaje en agua se obtiene un
AScan cortres picos como se muestra en la figura 5.4. El primer giebAScan corresponde al
rebote del pulso disparado por el transductor caren la varilla de acero ubicada en el centro de
ambos haces (calibrador). El tercer pico es eltesll®l pulso disparado por el transductor

horizontal sobre la varilla central.

100.0mm
|
orificios
nara
tornillos =
!‘. -\\. ‘\\.‘w B !0 ‘:‘\‘/ /‘0
Q‘ 9 \\\o %5.01 9
\_\‘ 5 =) ﬁjl_“ “‘M’(’S‘,\ )
[N - e BTG
g T 35.0 .
Fer o |lgs | Vista
i " a0 R 7 ST N .
Yo o o o oo oo ol e Frontal
10.0 125radio |
l O —— |—" pernos de
acaple rapido
12.5
14.5
—
11.0
12.5
L 1 }4.0
| 4.0

—
14.0

Vista
34.0 Superior

Tvarilla da

e acero 1 mm

Figura 5.3 Soporte del Dual AscanDiagrama constructivo visto de frente con calibraddosado (superior).
Diagrama con calibrador adosado visto de arribatfog Foto de frente con calibrador adosado (iofeizq.).
Foto de frente con el calibrador desmontado (iofeterecha)Al colocar el calibrador la varilla queda ubicaada e
el centro geométrico de ambos haces ultrasénindgpendientemente de la posicién de los transcagcien el
plano vertical.

El pico central es el eco del pulso disparado ptraesductor vertical producido por la varilla
de acero y que llega al transductor horizontalsagtee vuelva el eco de su propio pulso. Veremos a
continuacion que esta afirmacioén se verifica expentalmente a partir del AScan. En efecto,
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empleando el algoritmo de seleccion de paquetesnyétdo<X> visto en84.1, el algoritmo
dualascan_tubo.mcalcula (sin intervencion del operador) las copatdias espaciales de cada eco

(figura 5.5). El programa selecciona los “paquefeshas coloreadas en figura 5.5) y luego calcula
la posicién de cada uno usando <X>.

Calibracidn del dispositivo "DualAScan”
4500 T T T T T T

4000 -

3500

3000

2500

Arnplitud

2000 F

1500

1000

500

Tiempo (seq)

Figura 5.4 Ecos al colocar el calibrador en el DuaAScan.El primer pico es el eco vertical de la varilla itah
(calibrador). El tercer pico es el eco horizon®lal varilla central.

Empleando la ecuacion de localizacion ultrasonitd9) se determina la distancéa del
transductor vertical al centro y la distanbidel transductor vertical al centro. La distan@aplco

central resulta ser la suma de ambas, en nuestoodea
a=0.01884070122858 m b=0.05215975978715 m
c=0.07094451650124 m

(at+b-g/(a+b)=7.88e-4 Error relativo derespecto a la suma

Paguetes de los 3 picos principales (paguetesfilttubo3.m)

o
w
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Figura 5.5 Seleccion automéatica de paquetes y céaloudel valor medio <X>. El algoritmo selecciona sin

intervencion del operador los “paquetes” que luego usados en el agoritmo <X> para determinar $cgm de
la interfase.
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Esto corrobora nuestra interpretacion del segummgomo el pulso enviado por el transductor
vertical que llega al transductor horizontal lueigorebotar en la varilla del calibrador. Por latdan

se debera excluir esta zona en el estudio de assdieun tubo o arteria.

Una vez que se adquiri6 la sefial de calibracidgilniénte se quita el calibrador y se coloca la
arteria o tubo a medir de tal forma que ambos ha@@sados en el dispositivo pasen por el centro
del tubo o arteria.

Se obtuvo asi una sefial como la mostrada en leafiy®, en la que se pueden dece ecos
los cuatro ecos del transductor vertical, luegedaa central a excluir (40-63) y finalmente los

cuatro ecos debidos al pulso del transductor hotdo

Ecos del tubo en el dispositivo "DualAScan”
4500 ! ! ! ! ! ! ! j

Aok ......... ......... .......... ......... .......... ........ i
=10 1) R ......... ......... ......... ......... ........ ......... ......... ..........
3000

2500

2000

Arnplitud

1500

1000 k- ......... ......... ......... ......... ....... ......... ......... ..........

B0k ......... ......... ......... ........ .......... ......... .........

1 2 3 4 5 B 7 8 9 10
Tiempo (seq) 8
Figura 5.6 Ecos detectados por ambos transductores paralelo.Los cuatro primeros y los 4 Ultimos son los de

interés. Notese que como los transductores empesaio de distinta frecuencia central se detectaplitaies
diferentes.

El plano de los transductores determina una seeri@nial, que sera un circulo si este plano es
perpendicular a la arteria o una elipse en casdraxam Veremos luego el problema de la
perpendicularidad del plano.

5.2 CALCULO DEL RADIO

Con la ayuda de la figura 5.7 podemos calcular geecamente el radio a partir de la distancia
de uno cualquiera de los transductores al cemat@lf). Supongamos el caso mas general donde
ninguno de los haces pasa por el centro P de la artenqaesta cilindrica y que el plano de los

haces es perpendicular a su eje.
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Figura 5.7. Diagrama del montaje DualAScan para edélculo geométrico de los radios.
Dondec; es la velocidad del sonido en el aguayyla velocidad del sonido en el tejido o
material del tubo a medir.

En el triangulo rectd,QP tenemos:

Ri=(AQP+(PQP  donde: AQ="Y  po=P-go ()
—BO-BB =bh- s =G - )+ Ot -
Blo - BO BB.I. b 2 BlB4 2 (tG t5 +t8 t7)+ 2 (t7 tG)
AA, _52( —L L, _t3)+;l(t3 _tz)
En el triangulo rectd,QP tenemos:
R, =(AQP+(PQP  con: AQ="23=%(, 1) 52)

De modo que, del AScan obtenemos todos los tienmgaesarios (figura 5.7) y de la
calibracion se obtienen los parametoosa.
El parametromaxdiam que se le pasa al algoritmo desarrollado, espacdi maximo
didmetro arterial a medir. Con ese dato el algarigxcluye automaticamente la zona central (zona
espuria) y determina en forma automaticadoatro paquetesde cada transductor que se deben

considerar, como se ven en la figura 5.8a) y 5.8b).
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Figura 5.8 a)Seleccion automatica de los 4 ecos del | Figura 5.8 b) Seleccion automatica de los 4 ecos del
transductor vertical. transductor horizontal.

5.3 RESULTADOS OBTENIDOS

Se estudié con Dual AScan un tubo de goma del ¢ippleado en implantes arteriales,
obteniendo los siguientes resultados:

Simbolo| Referencia Resultado Error relativo

Radio externo medido con calibre. 3.5+£0.1 mm
Radio interno medido con calibre. 3.0£0.1 mm
Distancia vertical determinada por US. 18.8 £ 0r@d N

b Distancia horizontal determinada por US. 52.2 M
Radio externo calculado con ecos en |la 3.51+0.04 mnm 0.29%
vertical.
Radio externo calculado con ecos en |la 3.58+0.08 mnm 2.29%
horizontal.

Rext | Radio externo calculado con la ecuacion (5.1). 2808 mm| 0.57%

Radio interno calculado con ecos en la vertical. 982 0.04 mm 0.66%

Radio interno calculado con ecos en |[la 3.07+0.10 mm 2.33%
horizontal.

Rint | Radio interno calculado con la ecuacion (5.2). 2.99+0.05mnm 0.33%

Es decir que si se toma el radio (interno o exfeoomo la semi-cuerda, se comete un error
relativo a la medida no ultrasénica del 0.29% 8% 3mientras que al usar este método se obtiene

un error relativo del 0.33% al 0.57%. Por lo tamiométodo propuesto mejora las medidas de los
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radios y por lo tanto el calculo de la elasticiddal las arterias sin requerir equipamiento de

ultrasonido multicanal.

El supuesto de la perpendicularidad del plano de ttansductores al eje arterial puede
determinarse empleando €korema de la Potencia del Circulque establece la igualdad del
producto de distancias de dos cuerdas cualesgguerase cortan. En nuestro caso, si la seccion

transversal es efectivamente un circulo se debglautuie:

AOxOA, = BOxOB, (5.3)

Las medidas ultrasonicas tomadas en este expednraitan que la diferencia entre ambos
términos presenta ugrror relativo de 9x10'7, lo cual indica que la alineacion efectuada esaue
Este método permite entonces determinar cuantratwte lacalidad de la alineaciony
empleando la ecuacion (5.3) se puede calcular@l en tiempo real, para minimizarlo basculando
el plano del Dual AScan con posicionadores angsilaoeno los usados en el capitulo 2 hasta que

guede efectivamente vertical.

El método solo requiere una calibracion iniciale @n caso de no moverse los transductores
puede incluso omitirse de un experimento a otroservando los valoresy b obtenidos la primera
vez que se usa el calibrador. Cabe destacar geenésbdo no requiere de un hardware multicanal,
sino que emplea ehismo hardware que el usado en el capitulo 2 para determindatdieidad de

la arteria, por lo que representa una mejora abdoenonocanal alli presentado.

5.4 CONCLUSIONES

Hemos observado al medir arterias bajo intervatoplias de presion (ej.: 20 a 150 mm Hg)
gue al llegar a la diastole en ocasiones la musstdesplaza levemente hacia alguno de sus lados.
Esto puede deberse probablemente a pequefas apiasten su estructura parietal que resultan
evidentes solo al estirarse todas sus fibras. destplazamiento implica que, cuando se emplea un

solo transductor, el haz de ultrasonidopase siemprgor el centro geométrico de la muestra.

Concluimos entonces que es recomendable el us@uk AScan para minimizar el error
cometido en los radios instantaneos (y por lo tamida elasticidad) al emplear un solo canal de

ultrasonido.

Los resultados de este trabajo fueron presentadtas“82nd Anual Internacional Conference of
the IEEE, Engineering in Medical and Biology Sogietn Buenos Aires, Argentina, 2010 (ver
seccion810.1.3.
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6. MEDIDAS DE ELASTICIDAD ARTERIAL

Uno de los objetivos de nuestro trabajo de tesiseede crear una herramienta dguoiegrase
todo el estado del arte alcanzadde uso amigable para un investigador que necewtdr la
elasticidad de una muestra cilindrica (implanteter&), empleando un sistema de bombeo y una

electrénica monocanal de ultrasonido como los rades en los capitulos previos.

Este objetivo obedece a la meta de poder medinfénte la elasticidad de implantes o tejidos
en el propio quiréfano (o banco de érganos), adeegfectuar la sutura. Seria deseable incluso
poder determinar la elasticidad de una arteriasati¢ecortarla y emplearla en el mismo paciente

como sustituto de un vaso enfermo.

6.1 SOFTWARE DE ELASTICIDAD

Para cumplir con el objetivo, en base al modeiodipresentado, el software debe ser capaz de
calcular el lumen, los radios interiores y extaen condiciones estaticas y dinamicas, mostrar un
BScan dinamico, graficar el rulo Presion-Didmetnof@ma dindmica y calcular la elasticidad en

tiempo real.

Mostramos aqui el softwardelasticidad Arterial V1.2” (usbox_gb.nm) que hemos escrito en
Matlab y que reune todos los elementos presentateste trabajo, tomando como ejemplo un tubo
de latex por el cual circula un flujo controlada gbCardiobotcon un programa asimétrico. Por
simplicidad y para testear todo el sistema, en @sitaera version 1.2 no se usa el método Dual

AScan, el cual se integrara en una futura version.

Invocando el programausbox_gb.ni se muestra la pantalla principal del softwargufa 6.1)
donde se muestra el AScan y un conjunto de botppesametros de entrada. Cuando se ejecuta el
programa, antes de mostrar la pantalla inicialprionero que se verifica es la conexion con el
hardware monocanal de ultrasonido (USBOX S1, Lec@dectronics, France) que obtiene los
AScans y con el conversor A/D (LabJack U3, LabJaaiporation, US) que mide la presion, dando
un error en consola si alguno de estos dispositioase detecta.

6.1.1 CONFIGURACION DEL SISTEMA

A continuacion explicamos el significado de losgpaetros que se piden en la figura 6.1.

Freq.Muestreoes la frecuencia a la que se desea muestreas deadtrasonido (80,40,20 MHz).
N° de Puntoses la cantidad de muestras que se desea registcada AScan.
Gananciaes la ganancia de amplificacion que se le quiareada sefal.
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Retentividad. Antes de mostrar el AScan el software toma l@nteriores AScans y los suma
punto a punto con el ultimo para luego dividirla pel. Es decir que se promedia en tiempo real.

Delay son los micro-segundos que el ADC espera paramzane digitalizar luego de enviado el
pulso de US. Permite seleccionar la “profundidatii que se registran los ecos.

Onda. La sefial de ultrasonido se puede rectificar ¢dim €e facilitar su andlisis; esta operacién se
puede realizar por tres formas diferentBgctificada: cortar la parte negativa de la sefal, y
afadirlo a la parte positiva (rectificacion de a@obalternancia)Positiva: retirar la parte negativa (la
rectificacion simple alternancialNegativa: retirar la parte positiva y no representan maslgse
semiondas negativas (rectificacion simple alterizanegativo).

-} Elasticidad Arterial V1.2 M(=1E3
b’

File Edit Wiew Insert Taools Desktop  MWindow  Help
AScan
00 F—=—----- P CEEEEEEE - T - o - ]
2600 fF------1- Rl ' ' ' T i '
= : : : I
E 1 1 1 1
2 2000 M . 3 . : '
< : : : : :
1800 -t
i i i i i i i
1.4 16 18 2 2.2 2.4 26 2.8
tiempo [seq.] w10
Freq. Muestreo | on pqqz ‘j Aftura Pulso (10 & 2304 230
M® de Puntos 1200 Ancho Pulza (0a 233) 10
anancia [0 a 30cB) a5 % Modo de medida | paavidn ’j
Fetentividad 3 Freq.Rep Pulzo (KHzZ) 1
Delay (microzed.) 14 0 ecoz en R
Onda | Rectificacs j Ecrrar R Salvar R
Filtra | 5 pgrz ‘j Leer a RAM | Detener AScan
Tipa de eco e 2
Leer Config. Guardar Config. Calibrar Presion Fulo PyDiztn.
Config. Narmal Sl Elasticidad

Figura 6.1 Pantalla principal del software de Elastidad Arterial V1.2 (usbox_gb.m) escrito en Matlab

Filtro: Las opciones para este caso son: 1.25 MHz, 2.5 MHAHz, 10 MHz y Banda Ancha.
Estos son filtros electronicos RLC, de factor dikded 1 y ancho de banda igual a la frecuencia
central del filtro. Por ejemplo, para 5 MHz se t&@ndn frecuencia de corte un poco menor a 3 MHz
y un poco mayor a 8 MHz. Los mejores resultadasbsevieron con un filtro de 5 MHz.
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Altura de Pulso es la amplitud en volts del pulso inicial de dbmaido que genera los ecos en el
medio.

Ancho Pulsoes la duracion en segundos del pulso inicial.

Modo de Medidaes como se mide. Puede B&flexion (un solo transductor) ©ransmision (dos
transductores).

Freq. Rep. Pulsoes la frecuencia de repeticion del pulso en KHz.
SNR es la relacion sefial/ruido calculada para el ASGatdal. (no se puede modificar)

N ecos en RAMindica que hay N AScans y N presiones correspoteiealmacenadas en memoria
RAM.

6.1.2 CONTROLES DE LA INTERFAZ GRAFICA

Presentamos aqui el significado delosonesque se muestran en la interfaz con el usuario de
la figura 6.1:

Leer Config. Lee un archivo “.mat” con la configuracion de todios parametros y calibraciones
efectuadas hasta el momento.

Config. Normal establece una configuracién por defecto para tmoparametros pero no cambia
la calibracion existente.

Guardar Config. pregunta un nombre de archivo para guardar lodnpetros y calibraciones
actuales.

Borrar RAM borra todos los AScans y presiones almacenadB#\kh

Leer a RAM pide gque se seleccione un archivo que contengaopes y AScans y lo carga en
memoria. Esto es para poder efectuar calculos sdllosecomo si hubiesen sido adquiridos.

Abrir Presion / Cerrar Presién abre o cierra una ventana donde se muestra l@aydd presion
instantanea (figura 6.3) y de los ultimos 200 psnta presion es digitalizada por un conversor
A/D (Labjack U3) conectado al puerto USB del PCceal lee en su canal CHO la salida del
amplificador instrumental del sensor de presiorc{@e Dickinson DTX Plus DT-6012).

Calibrar Presion abre una ventana donde se muestra la calibractoalay se puede borrar para
generar otro ajuste, agregando puntos (ver seg€idng.

Lumen, Espesorcalcula el lumen y el espesor de la muestra emgeahalgoritmo de seleccion
de paquetes seguido del algoritr¥>. Estas medidas no se permite tomarlas si la pre=so
superior a 20 mm Hg. El AScan se almacena en marR#&M.

Anadir Eco almacena el ultimo AScan tomado en memoria RAMimkién registra la presion
instantanea.

Iniciar Ascan / Detener AScancomienza a tomar AScans con los parametros astpal® no se
almacenan. Sélo se muestran en la grafica supggita ventana. Si se vuelve a oprimir se detiene
el muestreo.

Salvar RAM pide un nombre de archivo “.mat” y guarda en gldoos y la configuracion actual.
Elasticidad Empleando los ecos en RAM calcula y muestra lstieldad (ver secci686.2).
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6.1.3 CALIBRACION DEL SENSOR DE PRESION

Antes de calcular la elasticidad, es recomendadiibrar el sensor de presion y el amplificador
de seial que hemos disefiado (ver sec8idh? al menos una vez en cada serie de experimentos.
Para ello se usa un manometro de mercurio cone@adogar del mandmetro aneroide de la

figura 3.4, ya que éste tiene un offset movil gaka con su tuerca inferior.

OprimiendoCalibrar Presion en la pantalla inicial (figura 6.1) se abre lateea ‘Calibrar P”
(figura 6.2), que muestra la calibracion actual distema. Se puede re-calibar en cualquier

momento oprimiend@orrar Calibracion .

Luego se sube la presién al maximo y se van agdegpresiones ingresando el valor en el
campoPresion, oprimiendo el botérAgregar Presion. El resultado se muestra en la figura 6.2,
donde se calcula ebeficiente de correlaciog la ecuacion de la rectgue mejor ajusta los datos

ingresados. Cuando se guardan los ecos se alm@aoebign la calibracion en el mismo archivo.

-) Calibrar P =3

File Edit Wiew Insert Tools Desktop Window Help k'l

7 Presiones | Borrar Calibracidn

Presidn (mm Hg) i

Agregar Presion
Calibracion; ¥=,95.5911+0.92923*X + (-0.56492+1.3971)

Correlacion; r=0.99977

Calibracian del Sensar de Presidn
300 ! ! : :

e s

Presian (mm Hg)

] SRR NN Do ot S S—

0 ]
0 0.5

1 15 2 25
Sefial CHO Valts)

Figura 6.2 Ventana para calibrar el sensor de presion. Agufgestra la calibracion lograda con 8 puntos.

6.2 MEDIDA DE ELASTICIDAD POR METODO ESTATICO

Con el Cardiobot detenido y efectuada la calibracié presion, se baja ésta a un valor inferior a
20 mm Hg y se oprime el bothmumen,Espesor Si la presion medida en ese instante es supgerior
dicho valor, se le advierte al operador que la bags aun, para poder medir el lumen

correctamente.

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 107



Empleando el algoritmo de filtrado de paquetes ggdu el algoritmo<X> se determina
automaticamente la posicion de las paredes, laesaxkterno e interno y finalmente el lumen y

espesor de la muestra, que se despliegan en lalaaesMatlab.

Luego se eleva la presion manualmente hasta llegam valor cercano a los 200 mm Hg
(figura 6.3) y se esperan unos segundos a quetaeglies alli. Finalmente se abre lentamente la
valvula para que baje lentamente la presion y senepunas cuantas veces el botfiidir eco
para almacenar distintas presiones descendentesecss.

} Figure 14 2 E‘E

File Edit ‘iew Insert Tools Deskbop Window Help o

Ded& h RO ® | ¥ 0E =0
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0 20 40 B0 a0 100 1200 140 160 180 200
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Figura 6.3 Grafica de la Presion en tiempo real par las Ultimas 200 muestras tomadas con una
frecuencia de 50Hz.En este caso se aumentd la presién dentro delvoege con el Cardiobot detenido,
empleando la pera del esfigmomandmetro. Obséreaspi¢os en cada escalon debido a la pulsatiligalh d
goma.

Hecho esto se pueden almacenar los ecos para tanigosso oprimiend&alvar RAM. En la
figura 6.1 se ve un texto que indica la cantidaega®s almacenados en memoHara cada eco se

almacena la presién a la cual se toma.

Al oprimir Elasticidad se calcula el médulo de Young con el lumen y mssealmacenados en
la RAM. El resultado se muestra en una grafica ctarfggura 6.4. En ella se muestran los puntos
obtenidos para cada una de las interfases superijpegedes proximales) y la recta que ajusta
linealmente a los datos. También se calcula el hoode Young y su error en base al error en la
determinacién de la posicién y las ecuaciones dpgwacion de errores vistas en la secgd®.

De igual forma se calcula el médulo de Young pasgplaredes distales.
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Figura 6.4 Ventana con el resultado del calculo de Elasticilddrial por el método estatico.

Cabe destacar que el software permite cargar en RAdS de otro experimento y volver a

procesar los datos, oprimiendo el bot@er a RAM y seleccionando el archivo de datos.

6.3 MEDIDAS DINAMICAS

A continuacion mostramos las posibilidades quedarita herramienta desarrollada para las
medidas dinamicas con arterias. Un modo usual slektacion es el BSCAN vy otro es la grafica
presion/diametro de la arteria en tiempo real. Bata ultima, veremos la utilidad de los algoritmos

desarrollados.

6.3.1 MODO BSCAN

Al oprimir el botonAbrir BScan de la interfaz (figura 6.1) se muestra una ventaora los
ultimos 200 Ascans, pero vistos desde “arriba”’desir puestos en forma de columna donde la
parte mas cercana al transductor es el borde supkyila grafica y en la vertical se muestran los

ecos en profundidad, en escala temporal (figura 6.5

El barrido comienza nuevamente al llegar a los 86ans, sobrescribiendo los anteriores y se

indica el ultimo obtenido con una linea blanca.l&figura 6.5 se ve la muestra sometida a una
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fluctuacién de la presion dada por la figura 6.8sesvandose como aumenta el lumen con la
presion y vuelve a su valor inicial al bajar la més

J | Figure 2 IZ]@“E
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Figura 6.5Bscan de los ultimos 200 ecos de ultrasonido tomddda muestr&e ve como al aumentar
manualmente la presion (AScans 60 a 150) se madifitumen y luego recupera su valor al bajar ¢sipn.

6.3.2 MEDIDA DEL RULO PRESION-DIAMETRO

Para obtener una grafica en tiempo real entredaiqm y el diametro arterial se enciende el
CardiobotoprimiendoStart en el Médulo de Control (figura 3.5) y se opridderir Presion en la
interfaz del software (figura 6.1). Luego se esteblmanualmente la presion basal empleando la
pera de goma (figura 3.5). El programa almacenada memoria no volatil se ejecutara y generara
un perfil de presion como el mostrado a la dereiehka figura 6.6.

Luego se oprimdRulo P/Diam. en la pantalla inicial (figura 6.1) y el prograrmmamienza a
adquirir AScans. Para cada uno se calcula el riadtantaneo (interior y exterior) y se mide la
presion. De esta forma se grafica una variableradat otra, para los Ultimos N AScans. Estos
puntos son cargados en RAM para ser almacenadotardassi se lo desea (N=46 en este caso).
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Figura 6.6 Rulo P/Diam,; calculado en tiempo real y el perfil de presi@stablecido por élardiobotsobre la
muestra medida por US, empleando el filtrado deiptes y <X>.

Se obtiene una curva dinamica que va alternandwlde: rojo indica que se esta en la sistole y
azul indica que estamos viendo la diastole, como diglaa 6.6. Alli vemos simultdneamente el
perfil de presion (derecha) y el rulo R/D(centro). Notese que esta grafica solo es podiblser
construida empleando el algoritmo <X> visto endec#dn84.1ya que la Correlacion es muy lenta

para emplearse en tiempo real.

Al bajar la presion de diastole sin deteneCaldiobot el rulo se desplaza hacia la izquierda
como vemos en la figura 6.7a y se aumenta el reldesplaza hacia la derecha, como en la
figura 6.7b. NoOtese que en este caso el dametmri@xtvaria60um entre diastole y sistole.
Ademas puede verse como se forma un rulo mas peagureél extremo superior de ambas graficas,
debido al pico existente en la presion entre dgislss consecutivas, como se ve en la grafica de la

presion a la derecha de la figura 6.6.
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Figura 6.7 a) Rulo P/Dian,, calculado en tiempo real para una presion basabdnm Hg (izquierda)
b) Rulo para una presion basal de 70 mm Hg (deyecha

En la figura 6.8 se muestran los espesores pasesalperior e inferior (proximal y distal) en
funcidn de la presion interna. Se observa que fledpsuperior presenta una histéresis mayor que la

pared inferior.
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Figura 6.8 Rulo P/Espesor parietal para ambas pareg, que se obtiene al oprimir el boton
Elasticidad.

En la figura 6.9 se observa el desplazamientosledatro paredes de la muestra respecto a cada
AScan empleando el algoritmo <X>. Las paredes sestran por su proximidad al transductor, es
decir que la superior en la grafica (celeste) gsale@d que esta mas lejos del mismo, es decir la

pared inferior en la muestra (adventicia distal).
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Figura 6.9 Posicion de las paredes en cada AScan.

6.4 CONCLUSIONES

Se logrd integrar todos los elementos desarrollaio®l presente trabajo de tesis en una
herramienta capaz de generar gréaficas en tiempp deamedir el lumen, espesor y elasticidad

arterial en forma sencilla y sin tener que indeeall software la posicion inicial de las paredes.

El software de Elasticidad desarrollado permiteeranttuar con el software de control del

Cardiobot permitiendo por ejemplo, efectuar series de needitesatendidas.

El algoritmo <X> resultdé apropiado para generaffigad de Presion/Diametro que solo eran
posibles en forma diferida (post-experimento) o lemapdo un hardware como el System 6 que
emplea cristales suturados a las paredes de lanaues

De esta forma, se pudo obtener en fonmanvasiveel rulo caracteristico P/D en tiempo real.

También se pudo medir la elasticidad en forma ieat&émpleando el modelo fisico presentado

en la seccidén 82.1 obteniendo en forma automaticenen y el espesor parietal inicial.

La herramienta permite ademas el calibrado del csedg presidon en forma sencilla,
determinando el error cometido y permitiendo almacetanto su calibracion como todos los

AScans obtenidos en un experimento junto con Isigumey el instante en el cual se tomaron.
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7. CONCLUSIONES GENERALES

* Se desarrollaron algoritmos capaces de detectdorema automética los ecos de las
interfases de la arteria, tanto para una muestreogénea (simil arterial) como para un
tejido arterial. Estos permiten el calculo de éta&ddd en forma desatendida del
operador, pero entendemos que deben ser mejoradesaim para poder abarcar
cualquier tipo de arteria, incluso con tejido caoipo exterior, lo que dificulta la

determinacion de la adventicia.

e El valor maximo del error relativo en el método <Kre de0.55%, por lo que resulta
apropiado para graficar en tiempo real las vargplesion-diametro y es ademas un
orden de magnitud mas rapido que el método de laoibe, pudiéndose usar para

medidas en tiempo real.

* El método Dual Ascan propuesto mejora las medidasod radios y por lo tanto el
calculo de la elasticidad de las arterias, en émlpecando la arteria se desplaza
lateralmente debido al flujo dinamico interno o regones elevadas. De esta forma,
siempre podréa calcularse el radio aun cuando nmgeros dos haces pase por el centro

de la muestra.

» El corazon artificialin vitro disefiado y construido, denomina@ardiobot, resulté de
utilidad para el LAU cumpliendo con los requerimi@nque se habian solicitado y con
algunas ventajas adicionales que lo hacen un etemateresante para cualquier

laboratorio de investigacion cardiovascular.

* Se logr6 integrar todo el “estado del arte” alcdiozen una sola interfaz con el usuario,
la cual resulta sencilla y muestra todos los datmsse requieren, permitiendo calibrar y

almacenar datos para futuros usos.

* El uso de valvulas de retencion del tipo pistoromes es desaconsejado pues se

incorporan frecuencias de resonancia en la présiah
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8. TRABAJOS FUTUROS

A continuacion exponemos las lineas de trabajongpsehemos propuesto desarrollar en el corto

y mediano plazo:

» Ajustar en el método DualAScan los puntogA481B4 a la ecuacion de una elipse y
comparar su excentricidad con la del circulo, petarminar asi el &ngulo de inclinacién

entre el plano de los haces y el eje de la arteria.
» Integrar el DualAScan a la version del softwardtiesticidad Arterial.

o Sustituir el DualAScan por el uso de un transdutpmr “array”, empleando el sistema

Open de Lecoeur.

* Mejora de los algoritmos de control del Cardiolit)uyendo la inyeccion de una sefal
de ECG como entrada al sistema.

» Disefar y construir un tubo tipo Venturi para meglircaudal y a la vez la presion,
agregando otro sensor de presion a la electréridsgftware de Elasticidad Arterial. Se

podrian calibrar ambos sensores en el mismo prodeako.

e Incorporar en una nueva version del software dsti€ldad Arterial, un algoritmo que
varie la presion empleando el Cardiobot y calcalelasticidad en forma automatizada,
sin intervencion humana. Pudiendo repetir el progesalcular la elasticidad en tramos

de presion, para tener en cuenta fendmenos nddmea

* Evaluar el Registro o Patente del sistema desadwlly eventualmente fabricarlo a

pedido de otros laboratorios de investigacion cqarerhanifestado interés en él.

o Otimizar el prototipo y minimizar su disefio paragrer un sistema facilmente

transportable y esterilizable, que pueda ser usadpiréfanos o bancos de tejidos.

* Desarrollo de un software que permita analizar ydefer en 3D las sefales
electrocardiogréficas.

e Desarrollo de un software para graficar en 3D uasdtma in vivo, con placa de
ateroma, medida por ultrasonido no invasivamenteleando correlacion y una técnica

ideada a tales efectos, con el objetivo de mediamafio y su elasticidad.

» Estudio de la elasticidad por ultrasonido del midica teniendo en cuenta la teoria de la

Banda Miocardica Ventricular de F.Torrent-Guasp.
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10. ANEXOS

10.1 APORTES CIENTIFICOS EN EL MARCO DEL TRABAJO DE TESIS

10.1.1 ARTICULOS PUBLICADOS EN REVISTAS ARBITRADAS

Brum J, Bia D, Benech NBalay G Armentano R, Negreira C. Set up of a
cardiovascular simulator: application to the evatra of the dynamical behavior of

atheroma plaques in human arteries. Physics Pa¢edernet]. 2010; 3(1):1095-1101.

ISSN/ISBN: 1875-3892.

Brum J,Balay G Bia D, Benech N, Ramos A, Armentano R, Negreirdn@brovement
of young modulus estimation by ultrasound usingjsf@essure steps. Physics Procedia
[Internet]. 2010; 3(1): 1087-1094. ISSN/ISBN: 183892

Brum J,Balay G Arzua A, Nufiez |, Negreira C. Estimation of vietastic surface wave
parameters using a low cost optical deflection methPhysics Procedia [Internet].
2010; 3(1): 755-760. ISSN/ISBN: 1875-3892

10.1.2 TRABAJOS COMPLETOS EN ANALES DE EVENTOS

Balay G Brum J, Bia D, Armentano R, Negreira C. Improvemef artery radii
determination with single ultra sound channel hand& in vitro artificial heart system.
Paper presented at: International ConferenckeofEEE EMBS (EMBC). Proceedings
of the 32nd Annual International Conference of HEEE EMBS; 2010; Buenos Aires,
Argentina.

Bia D, Brum J, Pessana F, ZocaloBalay G Negreira C, Armentano C. Changes in
wall viscosity and filtering as determinant of dalcand femoral atherosclerotic plaque
vulnerability: theoretical analysis. Paper presérde International Conference of the
IEEE EMBS (EMBC). Proceedings of the 32nd Annuaéinational Conference of the
IEEE EMBS; 2010; Buenos Aires, Argentina.

Brum J, Bia D, Benech NBalay G Armentano R, Negreira C. Set up of a
cardiovascular simulator: application to the evatmof the dynamical behaviour of
atheroma plaques in human arteries. Paper presentebhternational Congress on
Ultrasonics. Proceedings of the International CesgrOn Ultrasonics (ICU); 2009,
Santiago de Chile, Chile.

Brum J, Balay G Bia D, Armentano R, Negreira C. Feasibility of t@nsient
elastography technique for in vitro arterial eleityi assessment. Paper presented at:
International Conference of the IEEE EMBS (EMBCjodgedings of the 32nd Annual
International Conference of the IEEE EMBS; 2010eBaos Aires, Argentina.

Brum J, Bia D, Benech NBalay G, Armentano R, Negreira C. Medicion de diametros
arteriales utilizando ultrasonido de alta resolocigalidacion in vitro. Paper presented
at: V Congreso Latinoamericano de Ingenieria Bido@dCLAIB2011); 2011; La
Habana, Cuba.
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10.1.3 RESUMENES SIMPLES EN ANALES DE EVENTOS

* Brum J,Balay G Bia D, Armentano R, Negreira C. Accuracy measuntnoé the arterial
wall elasticity using an ultrasonic speckle coriela technique. Poster presented at:
6th International Conference of Biological Physi2z807; Montevideo, Uruguay.

« Balay G Brum J, Bia D, Armentano R, Negreira C. Improvemef artery radii
determination with single ultra sound channel hand& in vitro artificial heart system.
Poster presented at: 32nd International Confereftke IEEE EMBS (EMBC); 2010;
Buenos Aires, Argentina.

10.1.4 OTROS DATOS RELEVANTES

PREMIO “R.W.B STEPHENS PRIZE, ELSEVIER”

Por el trabajo “SET UP OF A CARDIOVASCULAR SIMULATRY APPLICATION TO THE EVALUATION
OF THE DYNAMICAL BEHAVIOUR OF ATHEROMA PLAQUES IN HUMAN ARTERIES” presentado en
ICU 2009 en Santiago, a uno de los mejores tralveglzado por estudiantes.

10.2 SENSOR DE PRESION

Uno de los desafios que debimos superar al mongentomenzar este trabajo era la medida de
la presion dentro de la arteria, ya que no contélsamon ningun instrumental en el LAU a tales

efectos.

Fue necesario encontrar un transductor apropiatiogpsto accesible. Optamos por emplear los
transductores descartables que se usan en loso€eadrTratamiento Intensivo, por ejemplo, el
DTX Plus DT-6012. Aungue estos sensores son deaswin, al ser empleados con instrumental
médico del propio fabricante no encontramos infaigrasobrecomoextraer del sensor la sefial de
presién. Debimos entonces investigar su respuéstiriea, suponiendo que se basa en un puente

de Wheatstone.

Luego de varias medidas entre sus cuatro cabégmnios a la conclusién de que, si llamamos
(E+ E-) a las terminales dé&xcitacion del puente y %+ S) a las terminales d&alidg el

transductor empleado tiene un cableado (E-, S-E$),como se ve en la figura 10.2.1.

Para amplificar correctamente este puente, disesi@ntnces el circuito de la figura 10.2.3,
gue emplea un circuito operacional (Texas Instrusjebow Noise J-Fet Single Operational
Amplifier TLO71CN) como el de la figura 9.2.2.

Los resultados obtenidos fueron satisfactoriosot@or la posibilidad de ajustar la ganancia

como el Offset de la sefial, asi como su bajo nigeblido (figura 6.3).
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Figura 10.2.1Sensor DTX Plus DT-6012 de presion empleado efelgronica desarrollada en este trabajo de
tesis, necesaria para medir la presion arteriataBleado interno es E-, S-, S+, E+ visto de ahidmaa abajo.

1- Offset null 1

\_/ 2 - Inverting input

3 - Non-inverting input
h

4-Vee
Figura 10.2.2 Diagrama de conexiones del amplificador operacidoh@l71CN empleado.

==
o

5 - Offset null 2
6 - Output
7-Veo©
8-N.C.

(SR ]
[=2]

=

(1110

o

LI T

-Vee
Cable del 63K O
sensor —
—_
E+ S+ S- E- -Vce

‘ 3900 | 5. \

-Vee 3900

3+ 5

ORI
| —
| S |
|
=
(%]
O
0K
I 1
L T

Power Vout

ON
— 0.1uF

:_ -Vee

5600
—

Ll
| §

Figura 10.2.3Circuito disefiado para el amplificador de la s@fialeniente del sensor de presion.
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10.3 LECOEUR USBOX

El objetivo de este anexo es describir el equipacnanal de emision-recepcion de ultrasonido
USBOX S(1) de Lecoeur Electronique, Chuelles, Feagcie hemos usado en todas las medidas

ultrasonicas que se presentan en este trabajesequelestra en la figura 10.3.1.

Figura 10.3.1 Foto del equipo monocanal de ultrasisio empleado en este trabajo de tesis, modelo
USBOX S(1).

El USBOX esta disefiado para trabajar exclusivamemteel software Labview 6.1 y (luego de
tratativas) obtuvimos del fabricante las biblioedamamicas (DLL’S) necesarias para utilizarlo con
Matlab.

CARACTERISTICAS DEL EQUIPO

El equipo esta formado por un receptor de ganatei@ a 80 dB, con filtros de 0.5 MHz, 1
MHz, 2 MHZ, 5 MHz y 10 MHz y adquisicion de bandaha. El ancho de banda es de 0.5 MHz a
25 MHz. Es capaz de generar pulsos de 10 a 23@o¥o#l ancho del pulso inicial va desde los 50
ns a los dus con tiempo de caida menor a 10 ns. El digitatizagd de 12 bits con una frecuencia

de muestreo maxima de 80 MHz. La interfase es USB@ una velocidad de 480 Mbps.

Tiene dos conectores de tipo BNEEes donde se conecta el transductor emigdeyg donde se
conecta el transductor receptor. Se puede usarnéansbequipo en modo reflexién, con un solo

transductor conectado en E, tal como se hizodméste trabajo de tesis.
PROCEDIMIENTO DE INSTALACION DEL USBOX
Para la instalaciéon del equipo USBOX hay que sdgsisiguientes pasos:

1) Instalar el software Matlab 7.

2) Instalar el software Labview version 6.1. Es imaonté mencionar que otra version de este
software no es compatible.

3) ElI USBOX trae consigo dos “mini” CD de instalacidnstalar el mini CD que tiene como
nombre USBOX SX 2006. Este CD instala ademas délvae que permite visualizar las
sefiales en Labview sin poder tener acceso a lo®s,datina carpeta llamada
“C:\driver_usb_lecoeur”.

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 125



4) A continuacion se coloca el CD “USBOX SX Matlab B0CEste mini CD contiene una carpeta
con el nombre “Fichier a copier sur le ...”. Se deopiar el contenido de esta carpeta a
“C:\MATLAB7/work”.

5) Reiniciar la PC.

6) Conectar el US BOX al puerto USB. Windows XP debédsdtectar el dispositivo y pedir por los
controladores. Se de elegir la opcion “Buscarlamamo en el PC” y seleccionar la carpeta
“C:\driver_usb_lecoeur”.

7) Si todo esta en orden el software en Labview 6skfdido por Lecoeur deberia funcionar
correctamente. Este se ejecuta a partir de un idenacceso directo en el escritorio con el
nombre de USBOX. Para mayor seguridad se sugietspicon un transductor sumergido en
agua e intentar observar el eco del fondo.

8) Lecoeur nos envio las DLL’s para la utilizacion dguipo con Matlab. Estas se encuentran en
un CD grabable junto con los mini cd, con el nombid. MATLAB. Este CD contiene la
carpeta “Matlab_dIl”. Esta carpeta contiene, entres el archivo “Ordre dIl matlab rev 2.doc”
y una subcarpeta llamada “Installer”. Esta carpetaopia al PC.

9) Ejecutar desde esa carpeta copiada “setup.exes@@acuentra en la carpeta “Installer”. Este
sugerird instalar el software en C:\work aceptdna egpcion. Una vez instalado copiar el
contenido de esa carpeta a “C:\Matlab\work”.

INTERFAZ CON MATLAB (Ordre Matlab rev2.doc)

Functi on Dat a i nput Exanpl e
Init usb LecoeurUS('Init usb’)
load configuration LecoeurUS(load configuration®)
Gain 0<g<80 LecoeurUS('Gain',40)
scale delay Delay in us LecoeurUS('scale delay',40) ;
Prf Frequency in Khz LecoeurUS('Prf',0.5);
Filter/mode filter,reflexion/transmission
LecoeurUS('Filter/mode’,1,1);

Wave 0 double alternance,

1 negative, 2 positive LecoeurUS('Wave',1)
Ascan (4 param) HF/Ascan,

retentivity display,

nbr samples, ascanwave LecoeurUS(‘Ascan',0,1,4000, 0)
Getcounter N° codeur LecoeurUS(‘getcounter’,1)
Setcounter N° codeur LecoeurUS('setcounter’,0)
Resetcounter N° codeur LecoeurUS(‘resetcounter’,0)
Pulser delay Pulse delay in ps LecoeurUS('pulser de lay',10)
Voltage Power in V LecoeurUS('voltage'’,150);
Width O<w < 255 LecoeurUS(‘width',15)
samplingFregqmode  0=160,1=80,2=40 ... LecoeurUS(‘samp lingfregqmode’',4,0)
counter divider N° codeur and divider LecoeurUS('co unter divider',0,1)
gate position N° gate, position LecoeurUS(‘'gate pos ition',0,10)
gate width N° gate, width LecoeurUS('gate width',0, 10)
gate hight N° gate, hight LecoeurUS('gate hight',0, 10)
alarm filter N°gate, value LecoeurUS(‘alarm filter' ,0,10)
relays measures gate(alarm on/off on gate) LecoeurU S(‘relays',0)

Tesis de Maestria en Fisica — Guillermo Balay 126



10.4 CODIGO FUENTE DE ALGORITMOS

10.4.1 ALGORITMO <X>
Archivo: xmedio_gm.m

function xmedio = xmedio_gm(fi,x)

%XMEDIO_QM(Fi,X)

% Calcula el valor medio del Operador Cuéntico dsid®n: <Fi(x)[X]|Fi(x)>
% para la funcion de ondas dada por Fi(x) aso@ddd particula”.

% Ejemplo: xm=xmedio_gm(x,t);

% Devuelve: XMEDIO=posicién media de la "particupresada en unidades
% de X.

% Autor: G.Bala

%n * *kk * *% * *kk * *% * * *kkkkkkkkkkkk
dt=x(2)-x(1);

fi=fi."2;

m=max(fi);

a=sum( fi.*x.*dt);

b=sum( fi.*dt );

xmedio=a/b;

%n * *%k%k * *% * *k%k * *% * * kkkkkhkkhhkkhkkkx

10.4.2 FILTRADO DE PAQUETES EN ARTERIAS
Archivo: paquetesfilt_art2.m

function [desde, hasta, nPaq]=paquetesfilt_art@¢va,ver)
%PAQUETESFILT_ART2(X,TOL,VER)

% Recorre el vector S buscando "paquetes de orglaslares a las soluciones de

% la Ec. de Schrddinger para una particula libmeymarando S con la tolerancia TOL.
% ANCHO es la cantidad de muestras de la mitacudgho de un pico principal.

% Si VER=1 se plotean los datos con los paqudtesdios, VER=2 todos los encontrados.
% En el proceso se descarta el paquetes con ihtagrer que la del siguiente.

% Ejemplo: [desde hasta n]=paquetesfilt_art2(0055,1);

% Devuelve: DESDE vector con indices de inicio déacpaquete.

% HASTA vector con indices de fin de cpdguete.

% NPAQ cantidad de paquetes detectados.

% Autor: G.Bala

%n * *%k%k * *% * *k%k * *% * * * *% * *%k%k *

s=detrend(s,'constant’);

s=s./max(s);
s=abs(hilbert(s)); %envolvente
S=8.12;
X=S;
%figure(1),plot(s), pause
m=[;
%ancho=60 ; %ancho en muestras tipico del pico
for i=1:4,
[val ind]=max(x);
m=[m ind];
x(ind-ancho:ind+ancho)=0;
end

%figure(1),plot(x),pause
[pico,q]=sort(m);
anchol=pico(2)-pico(1);
desde(1)=pico(1)-anchol;
hasta(1)=pico(1)+floor(0.25*anchol);
desde(2)=pico(2)-floor(0.25*anchol);
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hasta(2)=pico(2)+anchol;

ancho2=pico(4)-pico(3);
desde(3)=pico(3)-ancho?2;
hasta(3)=pico(3)+floor(0.25*ancho?2);
desde(4)=pico(4)-floor(0.25*ancho2);
hasta(4)=pico(4)+ancho2;
N=length(x);
nPag=Ilength(desde);
if ver % muestro los paquetes
figure(1), clf;
hold on
plot((1:N),s(1:N),'k")
%plot( (d(1):h(2)),s(d(1):h(2)),'k")
if nPag>0
¢=0 ; % alterno color
for i=1:nPaq,
if c==
color="r";
else
color="b";
end
plot(desde(i):hasta(i), s(desde(i):a@ptcolor)
if c==0

end

titte('Paquetes grandes detectados en la §edigletesfiltart2.m)")
ylabel('Amplitud (ua)’)

xlabel('Indice de la muestra’),grid

hold off

end
q@ *%x%kk * *% * *% * *k*%

10.4.3 FILTRADO DE PAQUETES EN TUBO DE LATEX
Archivo: paquetesfilt_tubo5.m

function [desde, hasta, nPag]=paquetesfilt_tubtgsyer,nroeco)
%paquetesfilt_tubo5(s,tol,ver)

% nroeco es el numero de eco para mostrar en MBE&>0

% Una vez filtrados los 4 paquetes tomo la medtee las 2 priemeras

% paredesy las 2 ultimas.

% Recorre el vector S buscando "paquetes de orglaslares a las soluciones de

% la Ec. de Schrddinger para una particula libmeymarando S con la tolerancia TOL.
% Si TOL=0 la calcula el ruido a partir de los peims 50 datos.

% Si VER=1 se plotean los datos con los paqudtesdios, VER=2 todos los encontrados.
% En el proceso se descarta el paquetes con ihtagrer que la del siguiente.

% Ejemplo: [desde hasta n]=paquetesfilt_tubo5{gofverpaq,i);

% Devuelve: DESDE vector con indices de inicio deacpaquete.

% HASTA vector con indices de fin de cpdguete.

% NPAQ cantidad de paquetes detectados.

% Autor: G.Balay Ult.mod.:2/11/2011
96************************************************** kkkkkkkkhkhkkkhkkkkkkkkkkkkkk
s=detrend(s,'constant’);

s=abs(s);

s=s./max(s);
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x=abs(hilbert(s)); %envolvente
% %figure(1),plot(abs(s)),hold on ,plot(x,'r"), badff,pause
S=s."2;
X=X."2;
%figure,plot(s),hold on ,plot(x,'r"), hold off, pse
if tol==0
%tol=max(s(1:50))*1 % por las dudas la aumento
tol=max(s)*0.025;
end
%figure(1)
if ver==2 % muestro
figure (6),
plot(t,s), hold on,
plot(t,tol+0*x,'r"), plot(t,x,'m"), hold off,

title(['Sefial, Envolvente y Tolerancia en séfimlm2str(nroeco)]),grid

drawnow
pause
end
N=length(x);
nPaqg=0; % Nro de paquetes encontrados
d=[]; %desde
h=[]; %hasta
afuera=1; %estoy fuera de un paquete
for i=1:N-3,
loop=0;
if afuera
% if abs(x(i))>=tol & abs(x(i+1))>=tol & abs(x(i2>=tol
if abs(s(i))>=tol & abs(s(i+1))>=tol & abs(s(ij2rtol
nPag=nPaqg+1; %entro al paquete
if i>2
d=[d i-2];
else
d=[d i;
end
afuera=0;
loop=1;
end
else %estoy dentro de un paquete
%  if abs(x(i))<tol & abs(x(i+1))<=tol & abs(i¥(2))<tol
if abs(s(i))<tol & abs(s(i+1))<=tol & abs(sf))<tol
if i+2<=N
h=[h i+2];
else
h=[h NJ;
end
afuera=1;
loop=1;
end
end
end
if length(h)<length(d)
h=[h NJ;
end
if ver==2 % muestro los paquetes detectados
figure(7), hold on
%plot((1:N),s(1:N),'k’)
plot(t(1:N),s(1:N),'’k")
if nPag>0
c=0 ; % alterno color
for i=1:nPaq,
if c==
color="r";
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else
color="b";
end
%plot(d(i):h(i), s(d(i):h(i)),color)
plot(t(d(i):h(i)), s(d(i):h(i)),color)
if c==
c=1,
else
c=0;
end
end
end
title(['Se detectaron ' num2str(length(d)) gpetes en sefal ' num2str(nroeco) ])
ylabel('Amplitud")
xlabel('Tiempo (seg.)),grid
%xlabel('Indice de la muestra'),grid
hold off
drawnow
pause
end
desde=[]; hasta=[J;
area=[];
for i=1:nPaq, %calculo el area de cada paqueteidete
area=[area sum(abs( x(d(i):h(i)) ))]; % asurtwldy calculo la integral abs(x)dt!
end
areaorden=sort(area,'descend");
%plot(areaorden,™"), title('‘Areas’), pause
for i=1:nPaq,
if area(i)>=areaorden(4) %s0lo si tiene &agerior a las 4 mayores lo agrego.
desde=[desde d(i)];
hasta=[hasta h(i)];
end
end
nPag=Ilength(desde);
if ver==3 % muestro los paquetes filtrados porgreat
figure(8), clf;
hold on
%plot((1:N),s(1:N),'k")
plot(t(1:N),s(1:N),'k")
if nPag>0
¢=0 ; % alterno color
for i=1:nPaq,
if c==
color="r";
else
color="b";
end
plot(t(desde(i):hasta(i)), s(desdeéikta(i)),color)
%plot(desde(i):hasta(i), s(desde(i)th@y,color)
if c==
c=1,
else
c=0;
end
end
end
title(['Se seleccionaron ' num2str(nPaq) ' pdes grandes en sefial ' num2str(nroeco) ])
ylabel('Amplitud ")
xlabel('Tiempo (seg.)),grid
hold off
drawnow
pause
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end
% ****** |9 que sigue simetriza considera los maxas de los paquetes y
% toma el promedio de ordenada para luego darela paquete la mitad que
% le corresponde.
simetrizo=1,
if simetrizo==1

for j=1:4

maxpadq(j)=(hasta(j)+desde(j))/2;

end

hasta(1)=round((maxpaq(2)+maxpaq(1))/2);

desde(1l)=maxpaq(l)- (hasta(1l)-maxpaq(l));

desde(2)=hasta(1);

hasta(2)=maxpaq(2)+ (maxpaq(2)-desde(2));

hasta(3)=round((maxpaq(4)+maxpaq(3))/2);

desde(3)=maxpaq(3)- (hasta(3)-maxpaq(3));
desde(4)=hasta(3);

hasta(4)=maxpaq(4)+ (maxpaq(4)-desde(4));

if ver>0 % muestro los paquetes filtrados mbegral
figure(9), clf;
hold on
%plot((1:N),s(1:N),'k")
plot(t(1:N),s(1:N),'k")
if nPag>0
¢=0 ; % alterno color
for i=1:nPaq,
if c==0
color="r";
else
color="b’;
end
plot(t(desde(i):hasta(i)), s(desdedsta(i)),color)
%plot(desde(i):hasta(i), s(desdegidta(i)),color)
if c==
c=1,
else
c=0;
end
end
end
title(['Se seleccionaron ' num2str(nPgggduetes simetrizados en sefial ' num2str(nroeco) ])
ylabel('Amplitud )
xlabel('Tiempo (seg.)"),grid
hold off
drawnow
pause
end

end
% khkkkkkkkkkhkkkkhhkhhhhhhhhkhhhhhhhrhihixk
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