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Aspectos técnicos y
generales de la asistencia
mecanica circulatoria.
Experiencia con el
proyecto BCM

Este trabajo tiene dos objetivos principales; el
primero de ellos realizar una introduccion sobre
los dispositivos de asistencia circulatoria (AMC),
y el segundo describir la experiencia en el disefio y
puesta a punto de un sistema de AMC desarrolla-
do por nuestro grupo en la década de 1990. En la
primera parte se describen los distintos tipos de
sistemas atendiendo a las diferentes clasificaciones
posibles: segiin la duracion prevista, segin la po-
sicion y el tipo de bomba utilizado. En la segunda
parte se describe el proceso de desarrollo del sis-
tema BCM considerando el desarrollo de los dife-
rentes prototipos de bombas y de consolas, las
pruebas en animales y en circuito de simulacion y
el ensayo clinico del dispositivo.
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Technical and general considerations about
mechanical circulatory support systems. Experience
with the BCM project

The present work has two main goals; the first
is to perform an introduction to mechanical circula-
tory support systems (MCSS), and the second to
describe the experience in the design and development
of one MCS device by our group in the 90’s. In the
first part the different systems are described,
regarding different possible classifications: expected
duration, pump positioning and pump mechanism
used. In the second part the development process of
the BCM system is described, taking into account the
development of the different pump and console
prototypes, the animal and mock circulation tests
and, finally, the device clinical assay.
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ASPECTOS GENERALES
DE LA ASISTENCIA MECANICA
CIRCULATORIA

Los sistemas de soporte circulatorio o sistemas de
asistencia mecdnica circulatoria (AMC) son sistemas me-
cdnicos de bombeo de sangre capaces de suplir la funcién
del corazén como bomba y, en este sentido, abarcan
desde los sistemas mecanicos de masaje cardiaco, pasan-
do por el balén intraadrtico de contrapulsacion (BIACP)
hasta los mds sofisticados corazones artificiales.
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El término «corazoén artificial» es una denominacion
poco precisa que propiamente se refiere a un dispositivo
mecdnico constituido por dos bombas de sangre, que se
coloca en lugar del corazén enfermo después de haberlo
extirpado. Los denominados «ventriculos artificiales»
(VA) son dispositivos que se colocan en paralelo con uno
o los dos ventriculos, capaces de suministrar un aporte
suficiente de sangre y que no requieren la extirpacion
del corazén. En caso de recuperacion funcional del ven-
triculo danado, los VA pueden ser retirados siguiendo un
procedimiento denominado de destete (weaning).
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En el caso de los corazones artificiales, el aporte de
sangre al aparato circulatorio depende tinicamente del
flujo aportado por las bombas. Sin embargo, en el caso
de los VA, el aporte total de sangre serd la suma del
gasto aportado por el ventriculo nativo mds el flujo apor-
tado por el sistema mecdnico, ya que ambas bombas
estdn conectadas en paralelo. Se establece asi una inter-
dependencia entre ambas bombas que deberemos tener
siempre presente.

Sea cual sea el tipo de bomba que se utilice, la pri-
mera premisa que deberemos tener en cuenta es que una
bomba nunca podra suministrar mas flujo del que recibe.
Los dispositivos de AMC, en principio, nunca tienen
problemas para vaciarse; el problema crucial es el llena-
do de los mismos. La segunda premisa que no debere-
mos olvidar es que la situacion circulatoria del paciente
va a depender de todas las bombas en funcionamiento,
entendiendo como tales los ventriculos nativos mds los
dispositivos artificiales que hayamos implantado. Es fun-
damental no olvidar, por ejemplo, que el llenado de un
dispositivo colocado en posicioén izquierda va a depender
del flujo que suministre el lado derecho, y que el llena-
do del lado derecho va a depender del retorno venoso y,
por lo tanto, en gran parte, del flujo que suministre el
lado izquierdo. El funcionamiento de todas las bombas
(naturales o artificiales) es interdependiente. Por lo tan-
to, el funcionamiento de un VA concreto dependerd del
balance de flujos entre el lado derecho e izquierdo y
del balance de flujos entre el ventriculo nativo al que
estd conectado y su propio flujo.

TIPOS DE DISPOSITIVOS
DE ASISTENCIA MECANICA
CIRCULATORIA

En una primera aproximacion clasificaremos los dis-
positivos de AMC en sencillos y complejos.

Consideraremos dispositivos sencillos a todos aque-
llos dispositivos de baja complejidad mecdnica como los
dispositivos de masaje cardiaco externo, o bien, dispo-
sitivos mecdnicamente complejos pero de uso habitual en
clinica, como el BIACP o los sistemas de circulacion
extracorpérea (CEC), incluyendo la oxigenacién de mem-
brana extracorpérea (ECMO).

Consideraremos dispositivos complejos a todos aque-
llos dispositivos de AMC que incluyen una bomba, un
sistema de control y un sistema de suministro de energia;
en este grupo incluimos los corazones artificiales y los
VA. En este trabajo nos limitaremos a estos dltimos.

La clasificacién de los sistemas complejos de AMC
no es una tarea sencilla; deberemos considerar primero
los dispositivos desde el punto de vista de la duracién

prevista del implante y desde el punto de vista de la
colocacion de la bomba.

CLASIFICACION SEGUN
LA DURACION PREVISTA
DEL IMPLANTE

Corta duracién: menos de 1 mes.

Media duracion: 1-6 meses.

— Larga duracién: de 6 meses a mas de 1 afo.
Permanentes.

CLASIFICACION SEGUN
LA POSICION DE LA BOMBA

Segtn la forma de colocacién del dispositivo de bom-

beo podemos distinguir tres tipos fundamentales:

— Implantables. La bomba se coloca en el interior
del paciente y la consola de mando y el sistema
de energia en el exterior. La bomba y la consola
pueden conectarse bien a través de cables y tu-
bos que atraviesan la piel por algin orificio, o
bien por medio de sistemas de transferencia de
energfa transcutdneos a través de la piel intacta;
en este Ultimo caso se requiere alglin sistema de
almacenamiento de energia en el interior para una
autonomia de al menos 30 min.

— Paracorpéreas. La bomba se coloca sobre el ab-
domen del paciente y se conecta con el corazén
por medio de dos cdnulas que atraviesan la pared
a través de sendos orificios.

— Bedside devices. Son dispositivos que se colocan
en un soporte cercano a la cama del paciente y
que se conectan con cdnulas de una cierta lon-
gitud; ejemplos de este tipo son el Abiomed®
BVS 5000 (Abiomed Inc, Danver, MA, USA) y
la mayor parte de las bombas centrifugas externas
como la Centrimag-Levitronix® (Levitronix LLC,
Waltham, MA, USA).

Las dos clasificaciones descritas se pueden aplicar a

cualquier tipo de dispositivo; clasificaremos ahora los dis-
positivos dependiendo del tipo de bomba que utilizan.

CLASIFICACION DE LOS
DISPOSITIVOS DE ASISTENCIA
MECANICA CIRCULATORIA
SEGUN EL TIPO DE BOMBA

Deben considerarse tres tipos fundamentales de bom-
bas: peristdlticas, rotativas y de desplazamiento.
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Figura 1. Esquema de una bomba centrifuga (A) y de una bomba axial (B).

115

— Bombas peristilticas. Su funcionamiento se basa

en la compresion progresiva de un tubo eldstico.
Las mds conocidas son las bombas de rodillos
utilizadas habitualmente en sistemas de CEC y
hemodidlisis. Su funcionamiento se basa en el
movimiento circular de un cabezal (accionado
por un motor eléctrico) provisto de dos o mads
rodillos que comprimen un tubo eldstico contra
una carcasa rigida impulsando la sangre que hay
en el interior del tubo. Su principal inconveniente,
ademds de su tamafio, es la hemdlisis que pro-
ducen, por lo que su utilizacién se limita a unas
horas. No se utilizan en sistemas de AMC.
Bombas rotativas. Su funcionamiento se basa en
el giro de un rotor, que es el que impulsa la san-
gre. Producen, por lo tanto, flujo continuo y, como
carecen de vélvulas, puede producirse reflujo de
sangre si se detienen. Existen dos tipos de bombas
rotativas: las centrifugas y las axiales (Fig. 1).
Las bombas centrifugas estan constituidas por una
cdmara de forma mas o menos cénica con un tubo
de salida tangencial y un tubo de entrada central,
en el interior de la cual se mueve un rotor que
hace que la sangre gire a gran velocidad y sea
impulsada, gracias a la fuerza centrifuga, por el
tubo de salida. El ejemplo tipico de bomba cen-
trifuga es la Biomedicus® (Medtronic Inc, Eden
Prairie, MN, USA).

En el caso de las bombas axiales el cuerpo de
la bomba es un tubo en cuyo interior se en-
cuentra un rotor provisto de una turbina cuyo
giro produce la impulsién de la sangre. En este
caso la sangre bafia el rotor en el sentido de su
eje de rotacion, y de ahi el nombre de axiales.
El Berlin Heart Incor® o el Impella® (Abiomed
Inc, Danver, MA, USA) son ejemplos tipicos de
bombas axiales.

El control de las bombas rotativas es muy sencillo,
y se limita a regular la velocidad de rotacién del
rotor; el flujo que suministra la bomba depende
de esta velocidad. Pueden ser de tamafio pequefio,
permitiendo su implantaciéon en pacientes con
poca superficie corporal, consumen poca ener-
gia y son silenciosas. Sin embargo, ademds del
problema del reflujo mencionado anteriormente,
el gasto que suministran es muy dependiente
de la precarga y la poscarga. Pueden generar
presiones negativas importantes en la cdnula
de aspiracién, con el consiguiente peligro de
colapso de las cdmaras aspiradas y de entrada
de aire por las suturas.

En estas bombas la posicién correcta del rotor se
consigue habitualmente por medio de cojinetes
o rodamientos (bearings), pero, como la veloci-
dad de giro es muy alta, estas zonas se calien-
tan y son fuentes de hemolisis. Para solucionar
este problema recientemente se ha introducido
el concepto de levitacion magnética en algunos
sistemas; bdsicamente se trata de conseguir que
el rotor se mantenga en su posicién por medio de
campos magnéticos adecuados, elimindndose asi
la necesidad de cojinetes y, por lo tanto, disminu-
yendo la hemdlisis producida. Ejemplos de estos
sistemas sin cojinetes son Centrimag-Levitronix®
(centrifuga) e Incor® (axial).

Bombas de desplazamiento. Tratan de imitar el
funcionamiento normal del corazén, producen
flujo pulsatil y estdn provistas de valvulas de
entrada y de salida. La cdmara sanguinea se dilata
y se comprime en cada latido, aspirando sangre
a través de la valvula de entrada e impulsdndola
hacia la vdlvula de salida. Son las que se desa-
rrollaron inicialmente y, por lo tanto, son las que
acumulan mayor experiencia.
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Existen multitud de tipos de bombas de despla-
zamiento, por lo que su clasificacién no es una
tarea sencilla; para su estudio consideraremos
los siguientes puntos: 1) forma de la cdmara
sanguinea y nimero de cdmaras; 2) mecanismo
de impulsién; 3) tipo de vdlvulas utilizadas; 3)
superficies de contacto con la sangre; 4) cdnulas,
y 5) consolas de control (pardmetros controlados y
modos de funcionamiento).

Forma de la camara sanguinea
y nimero de cAmaras

El volumen de la cdmara sanguinea en este tipo de
bombas tiene que variar en cada latido, es minimo al
final de la sistole y mdximo al final de la didstole. Esto
se consigue con tres tipos fundamentales de cdmaras: de
diafragma, saculares y tubulares.

Las bombas de diafragma estdn dotadas de un dia-
fragma aproximadamente hemisférico fabricado en un
material pldstico flexible. Este diafragma cierra por su
parte inferior una cdmara sanguinea de paredes rigidas
a la que estdn conectados los tractos de entrada y de
salida en los que se sitdan las valvulas. El diafragma se
mueve hacia la cdmara sanguinea durante la impulsién
y en sentido inverso durante la aspiracién. El movimien-
to del diafragma se efectiia de forma diferente depen-
diendo del mecanismo de la bomba; en el caso de las
bombas neumadticas el movimiento se realiza por aire a
presién durante la sistole y por medio de vacio en la
didstole. Un ejemplo tipico de este tipo de bombas es
Berlin Heart Excor®.

En las bombas saculares la cdmara sanguinea estd
formada por un saco de material plastico flexible, habi-
tualmente de forma circular, provista de los tractos de
entrada y salida que se conectan a las correspondientes
valvulas. Este saco se encuentra en el interior de una
cdmara rigida, y el mecanismo de impulsion actia sobre
ambas caras del saco comprimiéndolas o expandiéndo-
las; este tipo de cdmara es el que utiliza, por ejemplo,
Novacor®.

En las bombas tubulares la cdmara sanguinea es
aproximadamente tubular, o, més bien, fusiforme, aun-
que en algunos casos es casi una esfera. En este tipo de
bombas el tracto de salida se sitia en la zona opuesta al
de entrada, a diferencia de los otros tipos en los que los
tractos de entrada y de salida son paralelos; hasta ahora
las bombas tubulares son siempre neumadticas, y el ejem-
plo mds tipico es Abiomed® BVS 5000.

En todos los casos lo que tratan los disefiadores de las
bombas es minimizar las zonas de estancamiento de san-
gre, tratando que el flujo lave todos los rincones de la
cdmara en cada latido; estas comprobaciones las realizan

por medio de programas de simulacién en ordenador y
con técnicas de visualizacion de flujos en el interior de
las bombas, como la particle image velocimetry (PIV).

La mayor parte de los dispositivos tienen una unica
cdmara de impulsion, sin embargo, en algunos casos se
afiade una cdmara supletoria en la entrada que actda
como falsa auricula y que trata de facilitar el llenado de
la bomba. El Abiomed® BVS 5000 tiene una de estas
camaras de entrada que se llena por gravedad, y el BCM®
de Biomed tenia una cdmara de entrada que se llenaba
por la recuperacion eldstica de sus paredes.

Mecanismo de impulsion

Dependiendo del mecanismo utilizado para compri-
mir la cdmara sanguinea, los dispositivos pueden ser:
neumadticos o electromecdnicos.

Los dispositivos neumadticos son los mds habituales
y con los que se tiene mayor experiencia; en ellos, la
membrana, sea de la forma que sea (diafragma, sacular
o tubular), separa la propia cdmara sanguinea de una
cdmara neumdtica conectada a la consola de la bomba.
La compresion de la cdmara para producir la sistole se
realiza introduciendo aire a presion en la cdmara neu-
matica y la didstole, aspirando el aire aplicando vacio.

En los dispositivos electromecdnicos, la compresion
de la membrana se realiza por medio de placas, habitual-
mente circulares (pusher plates), movidas por algtn tipo
de sistema electromecdnico. En el caso de Novacor®, que
estd provisto de dos placas, el movimiento de las mismas
se realiza gracias a un potente electroimdn; en otros
casos el movimiento de la placa se consigue gracias a
un mecanismo movido por un motor eléctrico, como
ocurre en uno de los modelos de HeartMate® I.

Tipo de valvulas utilizadas

En los dispositivos de asistencia se han utilizado prac-
ticamente todos los tipos de vdlvulas disponibles, metali-
cas (monodisco y bivalvas), bioldgicas y de poliuretano.

El tipo de valvulas empleado en cada dispositivo
depende de muchos factores, sobre todo del tiempo pre-
visto de implantacion.

Los dispositivos mds antiguos utilizaban vélvulas me-
talicas monodisco; posteriormente también se han utili-
zado bivalvas. En algunos dispositivos de larga duracién
como Novacor® se han utilizado vélvulas bioldgicas.
Hace unos afios se introdujeron las vélvulas de poliure-
tano con el fin de reducir los costes de los dispositivos
con bastante buen resultado.

Recientemente nuestro grupo estd desarrollando un
dispositivo que utiliza vdlvulas de pinza activas sobre
las cdnulas que reducen drdsticamente los costes de
produccién.

116



Juan Francisco del Caiiizo: Aspectos técnicos y generales de la asistencia mecdnica circulatoria. Experiencia con el proyecto BCM 191

Superficies de contacto con la sangre

La superficie en contacto con la sangre es un proble-
ma crucial en cuanto a la produccién de codgulos en el
dispositivo y, por lo tanto, en la posibilidad de producir
embolias. Ademds, influye en los protocolos de anticoa-
gulacidon necesarios para su uso clinico. Para abordar
este problema existen dos tipos de aproximaciones: las
superficies lisas y las rugosas.

Cuando se utilizan superficies lisas lo que se trata es
de evitar que los componentes sanguineos se adhieran a
la superficie y no se produzca coagulacién. Con las
superficies rugosas se trata de crear una neointima que
funcione como nuevo endotelio y asi evitar la formacion
de codgulos. La mayor parte de los dispositivos utiliza
superficies lisas, y Unicamente los dispositivos pulsdtiles
HeartMate® utilizan superficies rugosas. No existe evi-
dencia de que uno de los sistemas sea superior al otro,
ya que, por ejemplo, Thoratec® comercializa dispositivos
de ambos tipos (Thoratec® y HeartMate®), y si hubiera
claras ventajas de una superficie sobre otra lo l6gico es
que todos sus dispositivos la incorporaran.

En cuanto a los materiales utilizados, los mas habitua-
les son los poliuretanos de grado biomédico por sus ex-
celentes caracteristicas mecédnicas y su biocompatibilidad.
En algunos casos se utilizan también metales como el
titanio o el acero. En muchos casos las superficies plds-
ticas se recubren con tratamientos que tratan de evitar la
coagulacién y la absorcién de proteinas.

Canulas

Existen multitud de cdnulas para la conexién de los
dispositivos al corazén. La mayor parte de las cdnulas
de salida estdn provistas de un extremo con una protesis
de dacrén para su anastomosis a la aorta. Las canulas de
entrada son diferentes dependiendo de que la canulacién
se realice por la auricula o por la punta del ventriculo.
En la actualidad existe una clara tendencia a realizar este
ultimo tipo de canulacién cuando se implantan disposi-
tivos izquierdos.

Consolas de control (parametros
controlados y modos de funcionamiento)

El funcionamiento de un sistema de AMC depende de
todos sus componentes, y muy particularmente de la con-
sola de control, sobre todo en los dispositivos pulsatiles.
De hecho, las diferentes caracteristicas de cada sistema
dependen muy particularmente de las posibilidades de su
consola de control. En principio, los parametros que pue-
de controlar la consola de un dispositivo pulsatil son:

— Frecuencia de bombeo: nimero de impulsiones

por minuto que produce la bomba.
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— Relacion sistole/didstole: tanto por ciento del
periodo que se utiliza para la sistole con respecto
al tanto por ciento utilizado para la didstole.

— Presién de impulsién (en dispositivos neumati-
cos): presion que se aplica a la cdmara neumética
durante la sistole del dispositivo.

— Nivel de vacio (en dispositivos neumaticos): nivel
de presién negativa que se aplica a la cdmara
neumdtica durante la didstole.

Ademds, las consolas pueden operar con tres modos

de funcionamiento:

— Asincrono: en este modo el usuario fija todos los
pardmetros de la consola (frecuencia, relacién
sistole/didstole, presion y vacio), independiente-
mente del latido del corazén del paciente.

— Sincrono: en este modo la sistole del dispositivo
se produce en sincronia con el electrocardiograma
(ECG) del paciente; el periodo depende entonces
de la frecuencia del ECG, y el usuario sélo pue-
de fijar la relacion sistole/didstole, la presién y
el vacio. En estos sistemas se puede ajustar el
retardo con el que se produce la sistole de la
bomba con respecto al QRS y si el disparo se
efectuard en cada latido, cada dos latidos o cada
tres (1:1, 2:1 o 3:1).

— Automdtico (full to empty): en este modo la
sistole de la bomba se realiza cuando el sistema
detecta que el dispositivo estd lleno. La frecuencia
depende del llenado de la bomba. Si la precarga es
alta y la bomba se llena facilmente, la frecuencia
aumenta y, por lo tanto, el flujo.

Cada modo de funcionamiento tiene sus ventajas y
sus inconvenientes; hay sistemas que admiten todos los
modos y otros que implementan sélo uno de ellos. Por
ejemplo, el Berlin Heart Excor® sélo permite el modo
asincrono, y el Abiomed® BVS 5000 sélo el automaético.
En algunos dispositivos como Abiomed® BVS 5000, la
presion de impulsion y el vacio aplicado a la cdma-
ra neumadtica estdn prefijados y el usuario no puede
modificarlos. Hay que tener en cuenta este dato, por-
que, si la presiéon de impulsién es constante, los
aumentos en la poscarga pueden disminuir el flujo
del dispositivo.

El manejo de los pardmetros de funcionamiento de
una bomba pulsitil requiere de cierta experiencia, ya que
son muy interdependientes; por ejemplo, si disminui-
mos el tanto por ciento de sistole acortando su dura-
cion, probablemente deberemos incrementar la presion
de mando sistdlica para no reducir el gasto. En los
dispositivos en los que puede verse el movimiento de
la membrana en funcionamiento debe observarse el
movimiento de la misma durante las modificaciones
de los pardmetros de la consola.
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EL PROYECTO BCM

El proyecto se inicia en 1983 cuando el jefe del
servicio de cirugia cardiovascular de nuestro hospital,
J. Duarte, solicita la colaboracién del grupo para iniciar
una linea de investigacién en sistemas de asistencia cir-
culatoria. Con un ventriculo canadiense y una primera
consola de control desarrollada en la unidad, se inician
las primeras experiencias en cerdos que resultan muy
alentadoras. Dados los altos precios que estos sistemas
tenfan en el mercado, llegamos a la conclusién de que
la dnica forma de continuar la linea de investigacién era
desarrollar totalmente el sistema en el hospital.

En 1985 entramos en contacto con la empresa Bio-
med, SA, que se muestra dispuesta a colaborar en el
proyecto y se comienza a estudiar la posibilidad de un
desarrollo propio. Después de evaluar las posibilidades
del hospital, llegamos a la conclusién de que necesita-
mos apoyo en dos campos: mecdnica de fluidos y tra-
tamiento de pldsticos. Por este motivo se formalizan
convenios con el Departamento de Fisica Fundamental
de la UNED, con el Instituto de Pldsticos y Caucho del
CSIC y con Biomed, SA'.

Primeros prototipos

En mayo de 1986, Biomed consigue adquirir cierta
cantidad de poliuretano de grado biomédico (Thyomer®)
a la compaiifa americana Thermedics® Inc (Cleveland,
Ohio, USA). En septiembre, con el asesoramiento del
Instituto de Plasticos y Caucho, se establecen los re-
querimientos que deben cumplir los moldes para la
realizacion del primer prototipo. Una vez conseguidos
los moldes, en octubre de 1986 se realizan las primeras
pruebas con Thyomer®, y a mediados de noviembre se
consigue finalizar la construccién del primer prototipo
que se prueba en circuito de simulacién y, posteriormen-
te, en una oveja con buenos resultados. Este primer
prototipo se designé como BCM 1.1.

El animal de experimentacion

Para la experimentacion in vivo se utilizaron inicial-
mente cerdos Large-White, ya que era el animal con el
que teniamos mds experiencia en nuestro laboratorio,
pero su agresividad impedia su utilizacién en las expe-
riencias crénicas, por lo que hubo que sustituirlo. Para
la sustitucién del cerdo existian dos posibilidades: la
ternera y la oveja. La ternera tenia varios inconvenientes:
fundamentalmente, su tamafio, que es un animal muy
joven en el momento de la implantacién y su disponibi-
lidad; por otro lado, la ventaja de tener un térax grande
no era importante para nosotros, ya que el dispositivo
era externo. Por lo tanto, la facilidad de obtencién de las

ovejas, que ademds es un animal mucho mds manejable,
nos hizo decidirnos por este dltimo?.

Segunda generacion de ventriculos

Los prototipos disefiados inicialmente mostraron una
cierta dificultad para el llenado de la cdmara ventricular.
Para resolver este problema se disefié un nuevo prototi-
po, en el cual el orificio de entrada era de mayor didme-
tro que el orificio de salida, y la cdnula auricular estaba
dotada de una dilatacién con un volumen aproximada-
mente igual al volumen de llenado del VA; por otro lado,
las paredes de esta cdnula eran flexibles. De esta forma,
cuando se produce el vacio en el ventriculo durante la
distole, la sangre almacenada en la cdnula auricular se
vacia en el interior del ventriculo y sus paredes se co-
lapsan. Durante la sistole la recuperacion eldstica de las
paredes de la cdnula hacen que ésta vuelva a llenarse
con sangre procedente de la auricula. De esta forma las
variaciones de presion en la auricula se amortiguan, y
ademds se aprovecha el periodo sistdlico para el llenado
de la cdnula®>.

Segunda generacion de consolas

La consola inicial era demasiado sencilla y tenia
inconvenientes; se desarrollé una nueva consola con las
siguientes especificaciones adicionales:

— Debia calcular el volumen de eyeccién del ven-

triculo y, por lo tanto, el volumen/min.

— Debia ser capaz de sincronizar su funcionamiento

con el ECG.

— Debia poder funcionar segin los siguientes

modos:

* Modo asincrono. La frecuencia y el volumen de
eyeccion se ajustan a valores prefijados.

* Modo sincrono. El inicio del ciclo se sincroniza
con la onda R del ECG, pudiéndose realizar un
disparo cada uno, dos, tres o cuatro latidos.

* Modo de retroalimentacién por volumen de lle-
nado. El disparo se produce cuando el ventricu-
lo se ha llenado con un volumen de sangre pre-
fijado.

El control de las electrovdlvulas, asi como el proce-
sado de las sefales de flujo y presién neumdtica, se
realizaba con un ordenador IBM PC con una tarjeta de
entrada/salida.

Tercera generacion de ventriculos

Por motivos de certificacion del poliuretano que
utilizdbamos hubo que cambiarlo a otro mds moderno
denominado Tecoflex® (Lubrizol Advanced Materials
Inc, Wickliffe, Ohio, USA), que tenia certificacién de
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la Food and Drug Administration (FDA). Se inicié la
fabricacion de una nueva serie de ventriculos (la serie 3)
con el nuevo poliuretano. En esta serie, los cuerpos de
los ventriculos se fabricaban por inyeccidn, lo que su-
ponia un ahorro muy importante de tiempo y evitaba el
contacto de los disolventes con la piezas de conexién
que se encastraban mediante unos rebajes en los orificios
del cuerpo; una vez ensambladas se bafiaba todo el in-
terior con Tecoflex®. Los prototipos de esta serie sufrieron
una serie de modificaciones menores, siendo el modelo
3.5 el que se consider6 definitivo y el que se utilizé para
el ensayo clinico'.

Tercera generacion de consolas

Las consolas de la primera y segunda generacion
seguian teniendo algunos problemas: el vacio que sumi-
nistraban era fijo, el compresor y la bomba de vacio que
utilizaban hacian mucho ruido y el control no era del
todo adecuado y, sobre todo, no disponian de sistemas
de seguridad ante fallos.

Por otro lado, se observd que en todas las unidades
de cuidados intensivos de los hospitales se disponia de
conexiones de aire comprimido, por lo tanto, el compre-
sor de la consola no era necesario y sélo necesitaba
disponer de una o dos botellas de aire comprimido para
emergencias y traslados.

Se consiguid, asi, el modelo definitivo de consola que
se denominé 3200. Esta consola estaba basada en dos
modulos independientes, cada uno de los cuales podia
manejar un ventriculo, colocados en un soporte en el que
estaban la unidad de alimentacién eléctrica con las ba-
terfas y dos botellas de aire comprimido que permitian
el funcionamiento auténomo de la consola durante pe-
riodos de 1 h (Fig. 2).

Pruebas del sistema

El sistema definitivo fue sometido a una serie de
pruebas para obtener la autorizacién del Ministerio de
Sanidad para el ensayo clinico. Se realizaron tres tipos
de pruebas:

— En circuito de simulacién.

— Experiencias agudas en ovejas.

— Experiencias crénicas en ovejas.

Las experiencias en circuito de simulacién se enca-
minaron, por un lado, a caracterizar el comportamien-
to hidrodindmico del ventriculo y, por otro, a realizar
pruebas de fatiga y durabilidad. Las experiencias agu-
das en animales se realizaron con los siguientes obje-
tivos:

— Poner a punto las técnicas de implantaciéon del

dispositivo asi como mantener entrenado al equi-
po de cirugia en las mismas.
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Figura 2. VA BCM 3.5 y consola BCM 3200.

— Estudiar el comportamiento del dispositivo en

diferentes situaciones.

— Ensayar diferentes modelos de insuficiencia ven-

tricular izquierda.

Se realizaron mds de 100 experiencias agudas en
animales desde su inicio, en 1985, hasta el inicio del
ensayo clinico, en 1989. Se realizaron experiencias
crénicas de 1 mes en ovejas, cinco de las cuales se
consideraron vélidas, con el fin de demostrar que la
implantacion crénica del sistema no producia alteracio-
nes significativas en el animal.

Ensayo clinico

Una vez superadas todas las pruebas se obtuvo el
permiso del Ministerio para iniciar el ensayo clinico
en 10 pacientes. La primera implantacién en humano
(Fig. 3) se realiz6 en un varén de 46 afios ingresado en
el Hospital de la Princesa 10 dias antes con diagndstico
de cardiomiopatia dilatada y arterias coronarias normales.
El estado del paciente fue empeorando progresivamente,
haciendo necesaria la implantacion de baldn intraadrtico.
A pesar de ello, los pardmetros respiratorios, hemodina-
micos y renales siguieron deteriordndose con hipotension,
acidosis respiratoria, urea 2,8 g/dl y creatinina 4 mg/dl,
siendo necesaria intubacién y respiracién asistida. Siete
dias después de la implantacién del balén desarrolld
isquemia en la pierna izquierda. El noveno presentd
hipertermia de 39 °C y vasoplejia y hemorragia gastrica
que se control6 con cimetidina. La radiografia de térax
mostraba edema agudo de pulmén y la funcién hepética
estaba alterada.

Dadas las condiciones del paciente, Duarte realiza la
implantacién el 1 de julio de 1989. La funcién respira-
toria mejord rdpidamente, la situacion hemodindmica
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Figura 3. Primera implantacion en humano (julio 1989).

requiri6 de la administracién de adrenalina para conseguir
normalizar las resistencias periféricas, se mantuvo al
paciente hemodindmicamente estable con la asistencia
durante 17 dias y 12 h, y se le traslada al Hospital Gre-
gorio Marafion para realizar el trasplante. El paciente fue
finalmente dado de alta en buenas condiciones®.

La tabla I muestra un resumen de las implantaciones
realizadas durante el ensayo clinico del sistema. Las
implantaciones se realizaron en tres hospitales de Ma-
drid. En el Hospital de la Princesa se realizaron siete,
dos en el Hospital Gregorio Marafién y una en la Clini-
ca Puerta de Hierro. Ocho implantaciones fueron mono-
ventriculares izquierdas y dos biventriculares.

En cuanto a la situacién previa de los enfermos, todos
ellos estaban intubados antes de la implantacién y nueve
tenfan un balén de contrapulsacion previo. El indice car-
diaco medio era de 1,78 1/min/m? y la presion capilar
pulmonar (PCP) de 33 mmHg. La duracién media de la
asistencia fue de 5,8 dias, detectandose diferencias en la
duracién de la asistencia de los enfermos que fallecieron
durante la misma (2,1 dias) frente a los que llegaron a
trasplantarse (7,5 dias). Estas diferencias reflejan el he-
cho de que los primeros dias de asistencia son cruciales

TABLA 1. RESUMEN DEL ENSAYO CLINICO

y que, una vez superados, el paciente suele estabilizarse
y las probabilidades de éxito aumentan.

Tres de los 10 pacientes fallecieron durante la asis-
tencia y siete consiguieron trasplantarse, dos de ellos
fallecieron después del trasplante y cinco se dieron de
alta considerdndose supervivientes a largo plazo.

Como en el Hospital de la Princesa no habia pro-
grama de trasplante cardiaco, cinco pacientes tuvieron
que trasladarse a otros hospitales en ambulancia con
el dispositivo en funcionamiento; ninguno de estos
traslados presentd problemas especiales para los pa-
cientes.

COMENTARIOS Y CONCLUSIONES

Una vez finalizado el ensayo clinico, en 1992, Bio-
med, SA obtuvo la autorizacion del Ministerio de Sani-
dad para la comercializacién del sistema. Este trabajo
fue el inicio de nuestra actividad en el campo de la
asistencia circulatoria; gracias a €l participamos en una
accion concertada de la Unién Europea denominada
Heart Assist and Replacement Technolgy (HEART), que
nos permitié contactar con todos los grupos europeos
relacionados con la AMC”®. Una vez finalizada la accién
concertada, las relaciones entre estos grupos se vehicu-
laron a través de la European Society for Artificial Or-
gans (ESAO) y, concretamente, por el grupo de trabajo
Heart Assist de la sociedad de la que este autor es coor-
dinador!.

Nuestra actividad en este campo ha sido ininterrum-
pida desde entonces, seguimos trabajando en el desarro-
llo de nuevos dispositivos y, en la actualidad, estamos
finalizando un prototipo de VA de bajo costo y corta
duracién en el que las vdlvulas convencionales se susti-
tuyen por vélvulas de clip activas externas.

Nuestra experiencia indica que la clave del éxito de un
programa de asistencia en un hospital es la consecucion

PACIENTE FECHA TIPO ASISTENCIA  HOSPITAL TRASPLANTE N.° DE HORAS
CRA. 1/07/89 M HP HGGM 432
JILV.C. 29/11/90 M HP * 7,92
JAV. 7/12/90 B HP * 12
M.G.M. 8/03/91 M HP PH 12
EES. 28/05/91 M HP PH 291,12
LR.M. 14/06/91 M HP PH 32,64
M.G.S. 23/06/91 M PH PH 24,48
D.J.G. 25/06/91 M HGGM HGGM 146
CS.JR. 2/12/91 M HGGM * 72
V.L.L. 10/12/91 B HP HGGM 120

*Fallecié durante la asistencia. M: monoventricular; B: biventricular; HP: Hospital de la Princesa; HGGM: Hospital General Gregorio Maraién; PH: Hospital Puerta de Hierro.
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de un equipo cohesionado y multidisciplinario perfecta-
mente entrenado en el manejo de estos sistemas, tanto
en el circuito de simulacién como en experiencias con
animales.
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