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Resumen

En la actualidad, las enfermedades cardiovasculares representan la principal causa de
muerte en el mundo, con un promedio de 17.9 millones de muertes al afio segun la
Organizacion Mundial de la Salud (OMS). En concreto, las patologias relacionadas con
las arterias coronarias se encuentran en la tercera posicién. Una de las alternativas
planteadas en el tratamiento de dichas patologias es la intervencidén coronaria
percutanea (ICP), que busca una revascularizaciéon de las ramas arteriales. En los
ultimos afios, el acceso transradial ha cobrado importancia en las intervenciones
percutaneas coronarias debido al menor riesgo de complicaciones hemorragicas y
otras ventajas que presentan respecto al acceso transfemoral.

Sin embargo, es posible observar que la eleccion del catéter guia puede suponer
un reto en el intervencionismo coronario. Hoy en dia, esta decision tiene una base
fundamentalmente cualitativa, ya que se basa Unicamente en angiografia y en una
eleccion subjetiva del operador. En algunas ocasiones, esta estrategia puede conllevar
un aumento en el riesgo de complicaciones o de la dificultad del procedimiento por un
escaso soporte. El desarrollo de los programas de simulacién computacional podria
constituir una alternativa no invasiva que limite la aparicién de complicaciones
derivadas de una optimizacién en la eleccion del catéter mediante el empleo de
modelos 3D adaptados a la anatomia de los pacientes.

El objetivo principal de este trabajo es simular el ajuste anatomico y
comportamiento de diferentes curvas de catéteres guia existentes basandose en
estudios de imagen cardiaca. Particularmente, se pretende proporcionar una base para
la seleccién Optima del catéter en una aproximacioén transradial en intervenciones
coronarias percutaneas, visualizando su comportamiento en la zona préxima a la
entrada de la arteria coronaria.

Para ello, se ha empleado el software SOLIDWORKS 2019®, un programa CAD
(Computer-Aided Design o de disefio asistido por ordenador), con el que se han
disefiado los catéteres con diversos tamafios de curva y dimensiones. De este modo,
utilizando la reconstruccion 3D de la aorta de un paciente y las medidas realizadas
sobre catéteres (en particular, catéteres con curvas Judkins) se han conseguido
modelos 3D de dichos dispositivos. Con este fin, los modelos realizados han
reproducido la morfologia de los catéteres introducidos desde la arteria radial derecha
en intervenciones sobre la arteria coronaria izquierda.



Posteriormente, mediante el programa de elementos finitos LS-DYNA® se ha
simulado el comportamiento de los catéteres sobre los modelos de la aorta. Con el
analisis de elementos finitos (AEF) se han estudiado las fuerzas y deformaciones
presentes en el movimiento del extremo distal del dispositivo, asi como su posicion. En
esta parte, cabe destacar que se han definido los mismos parametros de simulacién
para todos los modelos de catéteres disefiados.

Una vez se hubo realizado la simulacién, se procedi6 al analisis y comparacién
de los resultados de catéteres de distintas dimensiones y tamafios de curva. De esta
manera, a partir de las variables registradas, ha sido posible determinar el efecto que
supondria el cambio de las propiedades geométricas de los catéteres y, finalmente,
seleccionar las dimensiones dptimas para un determinado paciente.

Palabras clave: intervencidon coronaria percutanea; acceso transradial; analisis de
elementos finitos; catéteres guia; disefio 3D; simulacién 3D; comparacion catéteres



Abstract

Nowadays, cardiovascular diseases are the leading cause of death worldwide,
averaging 17.9 million deaths per year, according to the World Health Organization
(WHO). In particular, pathologies related to the coronary arteries are in the third
position. One of the alternatives proposed in treating these pathologies is percutaneous
coronary intervention (PCI), which aims to revascularize arterial branches. In recent
years, transradial access has gained importance in percutaneous coronary
interventions due to the lower risk of bleeding complications and other advantages
over transfemoral access.

However, the choice of guiding catheter can be a challenge in coronary
intervention. Today, this decision is mainly qualitative, and it is based on angiography
alone and the subjective choice of the operator. In some cases, this strategy can lead to
an increased risk of complications or increased procedure difficulty due to poor
support. The development of computer simulation software could constitute a non-
invasive alternative that may limit complications arising from an optimization of the
choice of the catheter by using 3D models adapted to the anatomy of the patients.

The main objective of this work is to simulate the anatomical fit and behavior of
different curves of existing guiding catheters based on cardiac imaging studies. It is
specifically intended to provide a basis for optimal catheter selection in a transradial
approach in percutaneous coronary interventions, visualizing its behavior in the area
close to the coronary artery entrance.

For this purpose, the software SOLIDWORKS 2019®, a CAD (Computer-Aided
Design) program, has been used to design catheters with various curve sizes and
dimensions. This process aims to produce 3D models of these devices using the 3D
reconstruction of the aortas of a patient and measurements taken on catheters (in
particular, Judkins catheters). To this end, the models reproduced the morphology of
catheters in cardiac catheterization via the right radial artery in interventions on the
left coronary artery.

Subsequently, the behavior of the catheters on the aortic models has been
simulated using the LS-DYNA® finite element program. The finite element analysis
(FEA) has been used to study the forces and deformations present in the movement of
the distal end of the device and its position. In this part, it should be noted that the same
simulation parameters have been defined for all catheter models which have been
designed.



Once the simulation had been carried out, the results of catheters of different
dimensions and curve sizes were analyzed and compared. In this way, based on the
variables recorded, it was possible to determine the effect of changing the geometric
properties of the catheters and, finally, select the optimal dimensions for a given
patient.

Keywords: percutaneous coronary intervention; transradial access; finite element
analysis; guiding catheters; 3D design; 3D simulation; catheter comparison



Resum

En l'actualitat, les malalties cardiovasculars representen la principal causa de mort en
el mon, amb una mitjana de 17.9 milions de morts a l'any segons 1'Organitzaciéo Mundial
de la Salut (OMS). En concret, les patologies relacionades amb les arteries coronaries
es troben en la tercera posicié. Una de les alternatives plantejades en el tractament
d'aquestes patologies és la intervencié coronaria percutania (ICP), que busca una
revascularitzacié de les branques arterials. En els ultims anys, 1'accés transradial ha
cobrat importancia en les intervencions percutanies coronaries a causa del menor risc
de complicacions hemorragiques i altres avantatges que presenten respecte a l'accés
transfemoral.

No obstant aix0, és possible observar que l'elecci6 del cateter guia pot suposar
un repte en l'intervencionisme coronari. Hui dia, aquesta decisi6 té una base
fonamentalment qualitativa, ja que es basa inicament en angiografia i en una elecci6
subjectiva de l'operador. En algunes ocasions, aquesta estrategia pot comportar un
augment en el risc de complicacions o de la dificultat del procediment per un escas
suport. El desenvolupament dels programes de simulaci6 computacional podria
constituir una alternativa no invasiva que limita lI'aparici6 de complicacions derivades
d'una optimitzaci6 en 1'eleccié del cateter mitjancant 1'ds de models 3D adaptats a
I'anatomia dels pacients.

L'objectiu principal d'aquest treball és simular I'ajust anatomic i comportament
de diferents corbes de cateters guia existents basant-se en estudis d'imatge cardiaca.
Particularment, es pretén proporcionar una base per a la seleccié optima del cateter en
una aproximacié transradial en intervencions coronaries percutanies, visualitzant el
seu comportament en la zona proxima a I'entrada de I'arteria coronaria

Per a aix0, s'ha emprat el programa SOLIDWORKS 2019®, un programa CAD
(Computer-Aided Design o de disseny assistit per ordinador), amb el qual s’han
dissenyat els cateters amb diverses grandaries de corba i dimensions. D'aquesta
manera, utilitzant la reconstruccié de l'aorta d'un pacient i les mesures realitzades
sobre catéeters (en particular, cateters amb corbes Judkins) s’han aconseguit models 3D
d'aquests dispositius. Amb aquesta finalitat, els models realitzats ha reproduit la
morfologia dels cateters introduits des de I'artéria radial dreta en intervencions sobre
|'arteria coronaria esquerra.

Posteriorment, mitjancant el programa d'elements finits LS-DYNA® s’ha
simulat el comportament dels cateters sobre els models de l'aorta. Amb I'analisi
d'elements finits (AEF) s’han estudiat les forces i deformacions presents en el
moviment de I'extrem distal del dispositiu, aixi com la seua posicié. En aquesta part, cal



destacar que s’han definit els mateixos parametres de simulaci6 per a tots els models
de cateters dissenyats.

Una vegada es va realitzar la simulacié, es va procedir a l'analisi i comparacid
dels resultats de catéters de diferents dimensions i grandaries de corba. D'aquesta
manera, a partir de les variables registrades, ha sigut possible determinar 1'efecte que
suposaria el canvi de les propietats geometriques dels cateters i, finalment, seleccionar
les dimensions optimes per a un determinat pacient.

Paraules clau: intervencid coronaria percutania; accés transradial; analisi d'elements
finits; catéters guia; disseny 3D; simulaci6 3D; comparacié catéters
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Capitulo 1

Antecedentes, motivaciony
justificacion

Segin los datos recogidos por la Organizacion Mundial de la Salud (OMS), las
enfermedades cardiovasculares representan la primera causa de muerte a nivel global.
Concretamente, en 2019, estas muertes supusieron el 32% del total, convirtiéndose asi
en uno de los focos de desarrollo de nuevas técnicas y dispositivos biomédicos
(Cardiovascular diseases (CVDs), n.d.). Dentro de estas, se encuentran las enfermedades
de las arterias coronarias (EAC), las cuales causan una alteracién en la irrigacién de
sangre al tejido cardiaco. En definitiva, comprometen el aporte de nutrientes y oxigeno
al corazon.

Esta alteracion producida por el estrechamiento u oclusion total o parcial de las
arterias acumula aproximadamente 610000 muertes al afio (Brown et al., 2021). Esta
cifra impulsa la implementacion de mejoras en los tratamientos actuales, haciendo uso
de los avances introducidos por las tecnologias desarrolladas a lo largo del ultimo siglo.
En este caso, una de las alternativas planteadas en el tratamiento de las EAC es la
intervencion coronaria percutanea (ICP), que tratara de recuperar el flujo sanguineo
fisioldgico y se explicara posteriormente.

En dicha intervenciéon se emplean lo que se denominan catéteres guia,
dispositivos tubulares que permiten acceder a las entradas de las arterias coronarias
siguiendo el sistema cardiovascular del paciente. Como se explicara a lo largo del
trabajo, existen diversos tipos de catéteres guia en funcidén de sus caracteristicas
geométricas, materiales y propiedades mecanicas. En las ICP, la manipulaciéon de
dichos dispositivos y la seleccion del modelo adecuado suponen los principales
aspectos que determinan el éxito de su implementacion.

En la actualidad, dicha selecciéon se basa en dos puntos: las conclusiones
obtenidas de las pruebas de angiografia, con las que se puede visualizar el arbol
coronario del paciente; y la consideracion subjetiva del operador. Por tanto, la eleccién
estd condicionada por factores cualitativos que pueden conducir a riesgos que
comprometen la seguridad del paciente, como puede ser la rotura de un vaso



sanguineo. Es por ello por lo que surge la necesidad de plantear un estudio previo que
permita una valoracién objetiva a la hora de tomar esta decision.

El presente trabajo esta destinado a aportar dicho apoyo a la decisién clinica
simulando el comportamiento de catéteres guia existentes en las ICP. Mediante el uso
de herramientas de modelado ha sido posible reproducir una coleccién de modelos 3D
de catéteres guia que fueron posteriormente exportados a un entorno de simulacién
por elementos finitos. De esta forma, partiendo del modelo 3D del sistema arterial del
paciente, se pretende reproducir el avance de los catéteres y obtener un analisis
comparativo de modelos con distintas dimensiones.

Concretamente, se ha tratado de replicar una intervenciéon coronaria
percutanea sobre la arteria coronaria izquierda (ACI). A la hora de realizar la
intervencion, surgen dos alternativas para acceder a la aorta. La primera se trata del
acceso transfemoral (ITF, Intervencion Transfemoral), en el que el catéter es
introducido en el sistema circulatorio del paciente a través de la arteria femoral. En
segundo lugar, el inicio de la ruta seguida por el catéter también puede encontrarse en
la arteria radial (ITR, Intervencién Transradial). En este caso, se ha escogido la
intervencion transradial debido a las ventajas que presenta con respecto ala ITF, como
un menor sangrado, un menor grado de complicaciones y menores indices de
mortalidad (Kolkailah et al., 2018).

Los instrumentos de modelado y simulacion se han visto empleados a lo largo
del ultimo siglo con el objetivo de estudiar el comportamiento de dispositivos y
estructuras anatémicas y reducir el riesgo y las complicaciones en intervenciones en el
ambito médico. Una de las areas en las que han sido utilizados es la odontologia donde
los métodos tradicionales, como puede ser la técnica de fotoelasticidad, estan siendo
desplazados por los modelos computacionales para estudiar el comportamiento ante
esfuerzo de los materiales empleados en implantes (“Finite Elem. Anal. - New Trends
Dev.,” 2012). De manera similar, su empleo también se ha extendido al testeo de las
protesis, intentando reproducir sus condiciones de uso para analizar el riesgo que
pueden aportar a la salud del paciente. En las protesis de cadera, por ejemplo, se ha
buscado medir el desgaste del inserto polimérico, el cual limita la vida de los
dispositivos (Pakhaliuk et al.,, 2015).

Para la reduccidon del riesgo, una de las aplicaciones en las que se ha utilizado
este procedimiento es el entrenamiento y planificacion médico-quirurgica. Esto se
debe a que proporcionan un ambiente seguro y aproximado a la realidad que permite
al cirujano o especialista estudiar y practicar las técnicas sin implicar al paciente
(Kneebone, 2003). Asimismo, esta alternativa permite reducir el coste de
entrenamiento.

Ya entrando en el ambito de las intervenciones sobre el sistema
cardiocirculatorio, los estudios preoperatorios basados en modelos computacionales



se ha visto empleados en la simulacidon de procedimientos rutinarios del servicio de
cardiologia como la incorporacién de “stents”, pudiendo analizar sus caracteristicas
mecanicas sin necesidad de intervenir de manera directa sobre el paciente, evitando
las complicaciones que podrian derivar de un ensayo directo sobre éste (Etave et al,
2001). Asi pues, la posible reconstruccién de un modelo digital personalizado en tres
dimensiones de las estructuras anatémicas de los pacientes ha dado lugar a una nueva
linea de avances en el sector biomédico.

En lo que respecta a las propiedades mecanicas del catéter, Ikary (Ikari et al.,
2009) profundizo6 en los diferentes factores que influyen a la fuerza de soporte, es decir,
la fuerza de avance que presentara un catéter a través de las arterias. Asimismo, en su
estudio se centraron en la comparacion de las propiedades mecanicas de los catéteres
mediante el analisis de fuerza de soporte y la relacién entre las posiciones del eje de la
entrada de la arteria coronaria y el extremo distal del catéter, valorando el grado de
coaxialidad entre ambos ejes.

Ikary realizé sus estudios sobre un modelo “in vitro” del sistema circulatorio.
No obstante, actualmente se ha presentado una alternativa que ha sido el foco de
atencion de los andlisis mecanicos a partir del afio 2000: el Analisis por Elementos
Finitos (Finite Elemente Analysis, FEA, en inglés). Esta técnica permite simular un
fenomeno empleando el Método de Elementos Finitos, método matematico que sirve
de referencia para la resolucién aproximada de ecuaciones diferenciales. En definitiva,
el uso del FEA ha posibilitado la creaciéon de programas de simulacién que intentan
predecir con la mayor exactitud posible el comportamiento mecanico y fisiolégico del
cuerpo humano y los materiales utilizados en el ambito sanitario.

Asi pues, en el campo de la cardiologia intervencionista, estos programas se han
utilizado para, entre otras aplicaciones, estudiar las propiedades mecdanicas de los
“stents” de diferentes marcas o materiales (Etave et al., 2001), su implantacién en el
sistema cardiovascular del paciente (Liang et al,, 2005) o, incluso, las propiedades
mecanicas de los catéteres en intervenciones transfemorales (Wang et al., 2019). Cabe
afiadir que todos estos dispositivos y softwares utilizados en el ambito clinico
usualmente han de actualizarse con el paso de tiempo para adecuarse a las técnicas y
practicas seguidas en el ambito clinico y los nuevos avances tecnologicos.

En conclusion, la creacion de modelos 3D y la simulacion de procedimientos
mediante herramientas computacionales han sufrido un importante desarrollo en el
mundo de la medicina, incluyendo el campo de la cardiologia intervencionista, que se
ha visto beneficiado por los tltimos avances tecnolégicos.



Capitulo 2

Introduccion

2.1. Descripcion del sistema cardiovascular

El sistema cardiovascular se compone del corazéon y los vasos sanguineos, que
constituyen un circuito cerrado a través del cual se va a producir la circulacién e
intercambio de oxigeno y nutrientes y la retirada de residuos generados.
Particularmente, los vasos sanguineos pueden clasificarse en arterias, que son las
encargadas de conducir la sangre desde el corazon hasta el resto del cuerpo; las venas,
que guian la sangre hasta el corazoén; y los capilares, que constituyen la conexion entre
los dos tipos de vasos anteriores.

Los vasos sanguineos se componen de tres capas. La capa mas externa, también
llamada tdnica externa o adventicia, estd constituida esencialmente por tejido
conectivo. En la capa media se pueden encontrar fibras del musculo liso que permitiran
la contraccion y dilatacién de los vasos ante la presencia de un estimulo. La capa mas
proxima a la sangre es la intima, que cuenta con tejido endotelial para aislar la
circulacion del fluido. No obstante, las arterias y las venas cuentan con una serie de
diferencias como el tamafio de su lumen o el espesor de sus paredes.

Abarcando el tema de interés de este estudio, una de las causas que puede llevar
a la obstruccion total o parcial del flujo sanguineo y, por tanto, a una ICP, puede ser la
formacién de placas ateroscleroticas en las paredes de las arterias que canalizan la
sangre al tejido cardiaco. Estas placas pueden endurecerse por la calcificacion y
reducen el lumen de las arterias, de manera que restringe el flujo sanguineo que pasa
através del vaso. Su origen radica en la inflamacién de una region de la arteria afectada,
donde se acumula el colesterol y las proteinas grasas (Drake et al., 2020). Las placas
también pueden desprenderse de las paredes de los vasos y dar lugar a trombos.

De manera especifica, las arterias que suministran sangre al corazon se
denominan arterias coronarias. Las dos ramas principales que se distinguen son la
arteria coronaria derecha (ACD) y la arteria coronaria izquierda (ACI). Ambas se
originan en los senos de Valsalva, que son dilataciones de la aorta en su parte
ascendente. Dentro de los senos de Valsalva, se distinguen el seno no coronario, el seno
coronario derecho, donde se encuentra el inicio de la arteria coronaria derecha; y el
izquierdo, donde confluye la arteria coronaria izquierda (Gonzalez et al., 2016). Ambas



arterias cuentan con ramificaciones que rodean la superficie cardiaca, como se puede
observar en la Figura 2.1.1.

La ACI cuenta con una ramificacion descendente que constituye la arteria
interventricular anterior y llega hasta el vértice del corazdn. Esta arteria también se
divide en su recorrido en ramas diagonales que cruzan el tejido cardiaco que cubre el
ventriculo izquierdo. Por otra parte, la ACI también presenta una rama circunfleja, que
discurre por el lateral izquierdo del corazén hasta alcanzar las proximidades del surco
intraventricular anterior y, en su parte distal, desemboca en la arteria marginal
izquierda (Drake et al., 2020).

La arteria coronaria derecha, por su parte, presenta tres ramificaciones
principales: marginal, auricular e interventricular posterior. La arteria auricular
atraviesa la superficie superior de la auricula derecha y su inicio se encuentra en la
region proximal de la ACD, dando lugar a la arteria del nodo sinoatrial. Seguidamente,
se encuentra la rama marginal que aborda el margen agudo del corazén y se encuentra
entre las otras dos ramificaciones. Por ultimo, en la regién distal, se encuentra la
ramificacion de la arteria intraventricular posterior, que avanza hacia la region
posterior cercana al vértice cardiaco.
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Figura 2.1.1. Boceto representativo del sistema arterial del corazén

Como se vera posteriormente, a la hora de elaborar el disefio de un catéter guia
no se ha de considerar iinicamente la anatomia de las arterias coronarias, sino la
totalidad de la ruta que va a seguir desde su via de acceso. Como consecuencia, de
manera previa a analizar las sucesivas ventajas y caracteristicas de la intervencion
percutanea transfemoral y radial, es necesario conocer las diferentes arterias a través
de las cuales se conducira el catéter para cada uno de los casos.



Partiendo de la intervencién transradial, existen dos posibilidades de acceso:
introducir el catéter desde una puncién sobre la arteria radial derecha o la izquierda.
La eleccién de la ruta se basa esencialmente en el criterio y experiencia del operador.
Tras atravesar la arteria radial derecha, el catéter desemboca en la arteria braquial en
el extremo distal del brazo. Posteriormente, a medida que el dispositivo avanza hacia
el torax, este es conducido por la arteria axilar hasta alcanzar la arteria subclavia. Dicha
arteria serd la encargada de guiar el catéter hasta el tronco braquiocefalico, que
conecta directamente con la aorta, la cual es responsable del aporte sanguineo de las
arterias coronarias.

Por otro lado, el abordaje iniciado por la arteria radial izquierda difiere en el
punto de entrada a la aorta: en lugar de acceder por el tronco braquiocefalico, se
introduce en la aorta por la arteria subclavia izquierda. Este punto de entrada se
encuentra mas alejado de la regién de la aorta ascendente que el acceso ofrecido por el
tronco braquiocefalico, lo cual ha de ser considerado a la hora de operar con el catéter,
pues el recorrido presenta una mayor longitud y el dispositivo va a apoyarse en
distintas superficies de la aorta.

En cuanto a la intervencién transfemoral, el procedimiento estdndar implica
una insercién localizada en la mitad superior del muslo, donde la arteria femoral
permanece conectada con la arteria iliaca externa, que proviene de la arteria iliaca
comun. A diferencia del acceso radial, el abordaje femoral no presenta diferencias
entre ambos lados del cuerpo humano, puesto que ambas arterias iliacas comunes,
tanto la derecha como la izquierda, conducen el catéter hasta la aorta abdominal. En
este punto, el operador sera el responsable de hacer avanzar el catéter hasta la entrada
de la arteria coronaria siguiendo el camino marcado por la aorta.

En definitiva, la importancia de conocer el sistema cardiovascular a la hora de
trabajar con catéteres radica en la necesidad de escoger un disefio que garantice un
optimo acoplamiento anatémico entre el dispositivo y las estructuras del cuerpo
humano con las que este va a interaccionar. De lo contrario, el paciente estaria expuesto
a una serie de complicaciones y riesgos, como en el caso de las hemorragias, que
podrian comprometer su salud.

2.2 Intervencion Coronaria Percutanea

Como se ha mencionado anteriormente, la intervencion coronaria percutanea se trata
de un procedimiento focalizado en recuperar el flujo de las arterias coronarias que
irrigan el corazén. Es por ello por lo que dicho método se ha extendido en el
tratamiento de cardiopatias isquémicas, donde una oclusién total o parcial de las
arterias coronarias impide que los nutrientes y el oxigeno alcancen el tejido cardiaco.
Cabe destacar que esta técnica fue introducida en 1977 y aparece indicada para
pacientes que cuentan con un sindrome coronario agudo, donde la pérdida de flujo



sanguineo ocurre en un reducido intervalo de tiempo (Serruys et al., 2009)(Gaur et al.,
2020).

Este procedimiento consiste en la combinaciéon de técnicas de angiografia
coronaria y de revascularizacion mediante la introduccidn del catéter guia hasta la
arteria coronaria obstruida. Para ello, en primer lugar, se realiza una puncién en la
arteria de acceso: la arteria braquial, femoral o radial (siendo mas comunes estas dos
ultimas). A través de esa puncion, se introduce un catéter guia con el que se va a llegar
al ostium coronario haciéndose valer de las imagenes obtenidas mediante la técnica de
angiografia coronaria con el empleo de un contraste yodado para visualizar las ramas
arteriales. Particularmente, el foco del estudio realizado en este escrito es el de simular
el avance de dicho catéter guia en la region proxima a la entrada de la arteria coronaria.

Una vez se ha situado el catéter guia a la entrada de la rama coronaria sobre la
que se va a intervenir, se conduce el alambre guia a través de él hasta llegar al punto
obstruido. El alambre guia presenta un didmetro que varia entre los 0.3556mm y
0.9652mm (entre las 0.014 y 0.038 pulgadas en el sistema inglés) (Singh et al., 2018)
con el fin de facilitar su desplazamiento por el canal formado por el didmetro interno
del catéter. Este diAmetro interno es variable en funcidon de la talla del catéter, como se
mencionard en el siguiente punto del escrito.

Durante la etapa de revascularizacidn, tras contar con la ruta marcada por el
alambre guia es preciso un cambio de catéter, manteniendo la posicion del alambre
guia. El procedimiento basico en ICP conlleva la introduccién de un catéter que cuenta
con un balén en su extremo distal de forma que, al llegar a su destino, este se hincha,
creando espacio suficiente en el lumen de la arteria para permitir el flujo de sangre
necesario para abastecer al tejido cardiaco. Por otra parte, es preciso afadir que este
procedimiento es compatible con la incorporacion de “stents”, estructuras que se
acoplan a las paredes vasculares para dificultar la obstruccién de la circulacién de la
sangre.

Como ya se ha mencionado, en funcién de la arteria de acceso del catéter al
sistema circulatorio, pueden distinguirse dos variantes principales: la intervencion
transfemoral (en inglés Transfemoral Invervention, TFI), que inicia el recorrido en la
arteria femoral; y la intervencidn transradial (Transradial Intervention, TRI), cuyo
inicio se situa en la arteria radial. A la hora de escoger una talla de catéter guia para la
intervencion, es preciso conocer el acceso que se va a seguir y las ventajas y desventajas
que presenta cada uno de ellos.

El acceso transfemoral ha sido utilizado desde los inicios de la ICP en los afios
setenta, por lo que los profesionales sanitarios cuentan con un mayor recorrido que en
el caso del acceso radial, que fue introducido por primera vez en angiografia en 1989
(Anjum et al.,, 2017)(Carnpeau, 1989). Asimismo, la ITF tiene una mayor facilidad de
acceso, ya que las dimensiones de la arteria femoral son superiores a la radial,



requiriendo pues una menor destreza en la localizacion de la via. Dichas dimensiones
también limitaran el tamafio del diAmetro externo del catéter guia.

La intervencion transradial ha cobrado importancia en los tltimos afios debido
al menor riesgo de complicaciones hemorragicas tras la intervencién y un menor
tiempo de hospitalizacién y recuperacién tras la misma y, a pesar de que implica un
mayor tiempo de intervencion, este método se ha ido incorporando progresivamente
en la practica médica debido a la menor tasa de complicaciones (Anjum et al.,, 2017).

ACCESO TRANSFEMORAL ACCESO TRANSRADIAL

Mayor experiencia (implantada Menor tasa de complicaciones

en 1977)
Mayor facilidad de acceso Menor tiempo de hospitalizacion
Requiere menor destreza Menores indices de mortalidad

Tabla 2.1.1. Principales ventajas del acceso transradial y transfemoral

Con esta introduccién se pretende dar una visién global de la naturaleza de la
intervencion coronaria percutanea que ha sido reproducida en el siguiente estudio y el
papel que representan los catéteres guia en ellas. Ademas, ha sido posible analizar las
ventajas que presenta el acceso transradial frente al tranfemoral que han llevado a su
progresiva introduccion en las intervenciones coronarias percutaneas. Sin embargo, en
ambas técnicas es posible observar que la manipulaciéon del catéter guia sigue
suponiendo un problema en este tipo de intervenciones, lo que conduce a una
busqueda de la mejora de las propiedades mecanicas de los catéteres.

2.3 Catéteres en ICP

Los catéteres son dispositivos de morfologia tubular que se emplean en intervenciones
coronarias percutaneas para canalizar sustancias e instrumentos hasta el vaso
sanguineo sobre el que se desea intervenir. De esta forma, como consecuencia de su
rigidez y propiedades mecdanicas, proporciona un apoyo mecanico con el que
garantizar su movimiento a pesar de la resistencia ofrecida por el flujo sanguineo y, en
principal medida, la morfologia sinuosa caracteristica del sistema circulatorio humano.

A diferencia de los catéteres puramente diagnosticos, compuestos por dos
estructuras tubulares concéntricas, los catéteres guia estan constituidos generalmente
de tres capas (Tharmaratnam et al., 2018a). La capa externa que entra en contacto con
la sangre y las paredes vasculares, precisa de un material que proporcione rigidez,
como es el caso del polietileno o el poliuretano. Por otra parte, la capa interna que
facilita el deslizamiento de los instrumentos o sustancias introducidas suele estar
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compuesta de tetrafluoroetileno, que se trata de un fluoropolimero sintético
biocompatible.

La capa intermedia, por el contrario, no estd compuesta por un material
polimérico. Concretamente, se trata de una estructura tubular mallada de acero
inoxidable que condicionara la fuerza de torque del dispositivo. Los hilos de acero se
encuentran trenzados de tal manera que presentan una angulacién con respecto al eje
del catéter. Este angulo también condiciona la rigidez del instrumento, de manera que
cuanto menor es el angulo de trenzado, mayor es su rigidez. Esta capa se denomina
también capa de refuerzo.

Ciertos parametros como el diametro externo aparecen estandarizados por
medio de escalas. Una de las escalas empleadas en el disefio de catéteres es la escala
French. El equivalente a una unidad de dicha escala es de 1/3mm y se emplea para
designar el didmetro externo del catéter. De esta manera, proporciona una orientaciéon
del calibre del dispositivo. Particularizando la interpretacién de esta escala al caso
sujeto a estudio, el catéter guia modelado se trata de un catéter Judkins 6Fr, es decir,
presenta un diametro externo de 2Zmm. Este calibre es usualmente empleado tanto en
intervenciones percutaneas femorales como radiales.

De manera previa a introducir la tipologia del catéter, es necesario definir los
segmentos principales que lo componen. A lo largo de su extension, los catéteres
presentan de manera general dos curvaturas destinadas a aportar el soporte y la
orientacién precisos para avanzar hacia la zona del dafio (Figura 2.3.1). En primer
lugar, se distingue una curva de radio menor en la region distal disefiada para lograr la
coaxialidad entre la punta del dispositivo y la region de entrada de la arteria coronaria.
Esta curva se denomina curva primaria. Por el contrario, la curva secundaria, situada
en una region mas proximal, esta definida por un radio mayor. A pesar de que también
contribuye al posicionamiento de la punta, su funcién principal es la de proporcionar
el soporte y la fuerza de avance necesaria para atravesar el circuito arterial.

4—{ Primary curve ‘ I Secondary curve }—“
“I Secondary curve ‘ I Primary curve ’_’

! Notertiary curve  t----- >

I Judkins right guiding catheter l I Judkins left guiding catheter

Figura 2.3.1. Modelos de catéteres con curvatura Judkins con sus correspondientes curvas
(Tharmaratnam et al., 2013)
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En algunos modelos también es posible encontrar una curva terciaria presente
en los casos en los que la configuracion y el punto de acceso lleven a una mayor
sinuosidad del recorrido, como puede ser en las intervenciones sobre la arteria
coronaria derecha con una insercion localizada en la arteria radial izquierda
(Tharmaratnam et al., 2018b). Por otra parte, es posible encontrar la region aliviadora
de deformaciones (o “strain relief”), que se encuentra en la regién proximal del
dispositivo.

Para designar la configuracion del catéter, la distancia entre las curvas primaria
y secundaria se ha establecido por convencién como referencia a la hora de realizar
una comparativa entre modelos. Esta distancia también es referenciada como tamafio
de curvatura. Asi pues, un catéter JR5 (es decir, un catéter Judkins para intervenir
sobre la arteria coronaria derecha) que presenta un tamafio de curvatura del nivel 5
equivale a 5 cm de distancia entre ambas curvas (Tharmaratnam et al., 2018a).

En cuanto a la tipologia de catéter, los operadores tienen la posibilidad de
escoger entre una gama de dispositivos cuyas dimensiones y propiedades mecanicas
se escogeran en funcién de la naturaleza y localizacion del dafio. De manera particular,
en ICP se utilizan predominantemente los catéteres Judkins, Amplatz y EBU. En
definitiva, se tratan de modelos de morfologia estandarizada que proporcionan
distintos niveles de soporte en su avance hacia el ostium coronario.

Los catéteres Judkins presentan un disefio simple con una curva secundaria y
otra primaria diferenciadas, como se puede ver en la Figura 2.3.1. Entre los tres tipos
de catéteres mencionados, los Judkins cuentan con el menor nivel de soporte y rigidez
por lo que, habitualmente, se emplean en angiografia diagndstica o procedimientos de
angioplastia en los que la lesion se situa en la region de la arteria coronaria proximal al
ostium. Se distinguen los dispositivos “Judkins Right” (JR) y “Judkins Left” (JL) en
funcién de si la intervencion se realiza sobre la arteria coronaria derecha o izquierda.

En segundo lugar, se encuentran los catéteres Amplatz. A diferencia de los
catéteres Judkins, el apoyo de la curvatura secundaria se realiza en el seno adrtico y
cuenta con un mayor grado de rigidez. Su aplicacién se focaliza a las intervenciones
angioplasticas con un acceso restringido en los que la localizacién de la obstruccion
precisa de un mayor nivel de soporte que en los casos de uso de los catéteres Judkins.
Al igual que en los Judkins, existe una distincion entre “Amplatz Right” (AR) y “Amplatz
Left” (AL) dependiente de la arteria coronaria abordada.

Por ultimo, los catéteres EBU son aquellos que proporcionan el mayor nivel de
soporte. Particularmente, la superficie de apoyo de la curva secundaria de este modelo
de catéter esta situada en la pared aodrtica. Esta caracteristica junto a su grado de
rigidez permite vencer la resistencia presente en el avance del dispositivo hacia
regiones distales de la arteria coronaria. No obstante, su uso esta limitado al
tratamiento de obstrucciones en la arteria coronaria izquierda.
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Asimismo, en la practica, también pueden apreciarse diferencias en lo que
respecta a la eleccidn de catéteres entre un abordaje desde la arteria radial derecha y
la izquierda. En el tratamiento de obstrucciones en la ACI, de manera orientativa, se
emplea una mayor curvatura al proceder desde la arteria radial izquierda que la
derecha; mientras que, para la ACD, la curvatura necesaria para posibilitar la
coaxialidad de la punta con el eje del ostium coronario es menor que en el caso de la
arteria radial derecha.

En lo que respecta a la designacion de los catéteres, de manera general existe
una nomenclatura comdn para definir sus caracteristicas geométricas. De manera
estandarizada, se designa en primer lugar el tipo de modelo, seguido del tamafio de
curvatura y, por dltimo, el calibre definido en la escala French (Fr). Asi pues, el catéter
JL 4.5 6Fr engloba aquellos catéteres que cumplen con los criterios definidos para el
modelo “Judkins Left” con un tamafio de curva de rango 4.5 y un didmetro externo de
2mm. Asimismo, en la nomenclatura también debe incluirse si dicho modelo cuenta
con variaciones destinadas a cumplir funciones especificas, como puede ser la
presencia de agujeros laterales, destinados a facilitar la liberacién de los agentes de
contraste.

Como se ha podido comprobar, los catéteres engloban a una amplia gama de
modelos con caracteristicas geométricas y mecanicas diferentes. Es por ello por lo que
la eleccién del dispositivo adecuado puede resultar compleja y requiere un grado de
experiencia y conocimiento necesario para evitar cualquier riesgo que se pueda
ocasionar al paciente. Una ayuda a esta decision clinica permitiria analizar en su
conjunto los diversos factores que garantizarian el éxito de la intervencion junto con
las propiedades de cada uno de ellos, facilitando esta etapa del proceso.
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Capitulo 3
Objetivos

El desarrollo del presente trabajo ha derivado del seguimiento de una serie de procesos
destinados a la consecucién de un objetivo especifico: la simulacién del
comportamiento y ajuste anatémico de diferentes curvas medidas de catéteres guia
existentes basados en estudios previos de imagen cardiaca. La idea planteada busca
ofrecer parametros objetivos que permitan facilitar el proceso de selecciéon de
catéteres guia en intervenciones percutdneas coronarias. Siguiendo este
planteamiento, se ha proporcionado un analisis personalizado del empleo de
diferentes modelos sobre un paciente para poder incorporar esta etapa en la fase
previa a la intervencion. Con el fin de alcanzar este objetivo, se ha establecido una serie
de puntos u objetivos especificos:

e Obtener una descripcién general del sistema cardiovascular, la intervencion
coronaria percutanea y los catéteres empleados en dicha intervencion. De
esta forma se pretende mostrar una vision general del ambito de aplicacion
de estos instrumentos, asi como las particularidades de la regién sobre la
que se va a intervenir.

e Incorporar modelos tridimensionales de tres catéteres con curvas
diferentes. Partiendo de las medidas realizadas sobre catéteres guia se ha
pretendido obtener modelos computacionales con los que fuera posible
realizar las simulaciones marcadas por el objetivo principal.

e Reproducir el acople e interaccion entre el sistema arterial de un paciente y
los tres modelos de catéteres guia disefiados. De manera particular, se ha
buscado replicar sus condiciones de uso en la region proximal del tronco
braquiocefalico a la aorta ascendente, la aorta y el area proximal de la ACI.

e Proporcionar un anadlisis comparativo de los modelos mediante los
parametros y resultados obtenidos de las simulaciones realizadas. En
consecuencia, se pretende obtener una valoracién objetiva en la etapa de
seleccion del catéter de forma personalizada.
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Capitulo 4

Diseiio de modelos computacionales
tridimensionales

4.1. Materiales y metodologia de disefio

En el presente trabajo, se van a crear los modelos computacionales de tres disefios
“Judkins Left” con diferente curvatura. De manera particular, se va a trabajar con los
modelos JL 3.5 6Fr, JL. 4 6Fr y JL 4.5 6Fr. En este caso, se ha decidido tomar el modelo
Judkins como base para el proceso de disefio por su uso extendido en procedimientos
diagndsticos y, particularmente, en el acceso a las lesiones en ICP. Asi pues, se ha
escogido un modelo destinado al abordaje de lesiones en la arteria coronaria izquierda
mediante un acceso desde la arteria radial derecha. Para poder realizar el analisis
comparativo, se ha definido un diametro externo comiin de 2Zmm para cada uno de los
tres modelos.

En primer lugar, se parten de las medidas realizadas sobre los catéteres de
empleados en el servicio de cardiologia intervencionista del Hospital Clinico
Universitario de Valencia. Dichas medidas se han realizado mediante el uso de una
regla milimetrada y un transportador de angulos con el fin de obtener unas
dimensiones orientativas de los modelos presentes en la actualidad en el mercado
biomédico. Con dichas medidas se ha procedido a realizar un boceto de cada uno de los
tres modelos con el fin de reproducir su morfologia en el disefio final (Figura 4.1.1,
Figura 4.1.2 y Figura 4.1.3).
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Figura 4.1.1. Boceto con los pardmetros geométricos represetativos del catéter JL3.5 empleados para el
disefio

Figura 4.1.2. Boceto con los pardmetros geométricos represetativos del catéter [L4 empleados para el
disefio
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Figura 4.1.1. Boceto con los pardmetros geométricos represetativos del catéter JL4.5 empleados para el
disefio

Mediante este proceso de toma de medidas se ha podido el disefio de los
catéteres guia y sus curvas, constituidas por tres circunferencias de centros C1, C2 y
C3. Asi pues, también ha sido posible establecer la relacién que guardan cada uno de
los segmentos que los constituyen, siendo la circunferencia de centro C3 tangente a las
otras dos y el segmento L3 tangente a la circunferencia de centro C1.

Asimismo, también se ha hecho uso de un modelo del sistema vascular de un
paciente que engloba la region de la aorta proxima al corazon, el inicio de la arteria
coronaria y la zona proximal de las tres arterias que confluyen con ella: la subclavia
izquierda, el tronco braquiocefalico y la arteria caroétida izquierda. Este modelo fue
obtenido a través de las imagenes resultantes de pruebas de Tomografia Axial
Computarizada.

En concreto, este modelo habia sido producto de la segmentacién realizada por
un profesional sanitario del servicio de cardiologia intervencionista del hospital
mediante el uso de la herramienta 3D Slicer. Dicha herramienta se trata de un software
de codigo abierto focalizado en el ambito biomédico que permite realizar una
segmentacion manual y, al mismo tiempo, obtener una reconstruccion de estructuras
anatomicas. El formato de archivo de salida con el que se ha trabajado es STL
(STereoLitography), el cual se trata del formato CAD estandarizado.

En lo relativo a la normativa ligada al uso de los datos anonimizados del
paciente, el siguiente estudio se ha regido por los principios normativos del
consentimiento informado regulado por la Ley 3/2001 de 28 de mayo que tiene por
objeto “regular el consentimiento informado de los pacientes asi como su historia
clinica, garantizando el acceso de aquéllos a la informacién contenida en la misma”
(BOE.es - BOE-A-2001-12770 Ley 3/2001, de 28 de mayo, reguladora del consentimiento
informado y de la historia clinica de los pacientes., n.d.) En base a este documento, el
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paciente ha cumplimentado el modelo de consentimiento informado empleado por el
Hospital Clinico Universitario de Valencia.

El software empleado para la creacion de los disefios es SOLIDWORKS 2019®
destinada a estudiantes. Se trata de un software de disefio CAD (“Computer-Aided
Design” o disefio asistido por ordenador) que permite la creacion de modelos
bidimensionales o tridimensionales. A pesar de que incluye una implementacion que
permite realizar simulaciones, esta opcién no ha sido utilizada en el presente trabajo
debido a las limitaciones que presenta para modelos complejos, como puede ser el
reducido abanico de analisis que ofrece al usuario.

No obstante, en lo relativo a la etapa de disefio, este software presenta una serie
de ventajas que justifican su uso en el modelado computacional. En primer lugar, se
trata de una herramienta intuitiva y que presenta facilidades para su empleo, como
puede ser su interfaz amigable y la presencia de recursos instructivos accesibles.
Asimismo, permite la creacion de modelos tridimensionales de calidad a partir de
dibujos basicos, contando con una diversidad de herramientas para ello. La posibilidad
de exportar dichos modelos a un formato genérico, como es el caso del formato STL,
posibilita su importacién a otros softwares de simulacién como puede ser el LS-
DYNA®, que sera descrito posteriormente.

La metodologia seguida en la creacion de los disefios se basa en la importacion
del modelo arterial obtenido del paciente al entorno de disefio de SOLIDWORKS
2019®. A continuacion, se define un nuevo plano oblicuo en base a tres puntos
definidos sobre el modelo arterial pertenecientes a las regiones de paso del catéter
guia. De manera particular, tratdndose de una intervencion sobre la ACI partiendo de
un acceso transradial derecho, estos puntos se han situado en la zona del ostium
coronario de la ACI, el area lateral de la aorta ascendente y un ultimo punto préximo al
punto de acceso del tronco braquiocefalico a la entrada de la aorta.

Sus coordenadas estan definidas sobre el sistema de referencia predefinido del
programa, en el que aparece establecido un sistema de referencia global de tres ejes
(X,Y,Z), siendo los dos primeros ejes perpendiculares contenidos en un mismo plano y
el tercer eje constituye la normal a dicho plano. En definitiva, las coordenadas
escogidas son las siguientes:

Punto 1 definido en el tronco braquiocefalico: (-14.0638,145,-107.15507) mm
Punto 2 definido en la aorta ascendente: (-18.48501, 120, -147.77296) mm
Punto 3 definido en la ACI: (8.61844, 145.2809, -168.6539) mm

Una vez se ha definido el plano que contiene dichos puntos, se hace uso de las
dimensiones obtenidas de cada uno de los tres modelos para reproducir la morfologia
de los dispositivos, situandolos en el espacio (Figura 4.1.1, Figura 4.1.2 y Figura 4.1.3).
Para cada uno de ellos, se ha desarrollado un modelo tridimensional a partir de dibujos
contenidos en un plano. Como punto de partida, se ha considerado que los catéteres se
encuentran en una posicién coaxial con respecto a la entrada de la arteria coronaria
izquierda.
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4.2 Desarrollo del modelo del catéter JL3.5

En lo que respecta al modelo de catéter JL3.5, es preciso considerar que presenta la
menor distancia entre ambas curvas de los tres modelos analizados. Ademas, como se
ha mencionado anteriormente, se ha definido una posiciéon de partida en la que el
extremo distal del dispositivo se encuentra contenido en el area proximal de la
coronaria. De esta forma, ha sido posible reproducir la morfologia del catéter en el
momento de acceso a la region de la ACI. El comportamiento del dispositivo en este
instante de entrada es aquel que va a reproducirse posteriormente en la etapa de
simulacién.

En primer lugar, se ha definido sobre el plano creado explicado en el anterior
apartado el segmento coaxial ala ACI correspondiente a la punta del catéter (designado
en la Figura 4.1.1 como L3). En este caso, dicho segmento consta de 4mm de longitud.
El inicio de dicho segmento sobre el que se van a plasmar las medidas recogidas en el
esquema se sitiia en las coordenadas (8.3289,144.52148,-169.46279) mm, de modo
que el extremo estd contenido en la ACI y presenta la misma orientacién.
Seguidamente, la region en la que estan contenidas la curvas primaria y secundaria se
define por medio de las 3 circunferencias descritas anteriormente en el boceto (Figura
4.1.1), de centros C1, C2 y C3.

No obstante, cabe mencionar que, al imponer la condicién de coaxialidad del
extremo distal, la curva secundaria ha debido de deformarse para poder apoyarse
sobre la pared de la aorta. Esta deformaciéon se ha reproducido mediante una
aproximacion de la trayectoria seguida por dicha curva en el tiempo (Figura 4.2.1).
Para ello, se ha seguido un procedimiento comun para los tres modelos.

En primer lugar, se hace una medida en milimetros de la longitud del catéter
que define la curvatura secundaria, es decir, los milimetros de catéter que dibujan la
curva secundaria. Esto puede realizarse conociendo la longitud del sector
comprendido entre los puntos de tangencia de la circunferencia de centro C2 que
define la curva secundaria con la circunferencia de centro C3 y el segmento rectilineo
(T2 y T3). Esta longitud ha podido conocerse con la siguiente ecuacion:

2*xT*Tr*a

L= 3602
(4.2.1)

Donde Alpha es el angulo del sector y r es el radio de la circunferencia a partir
de la cual se obtiene el sector. En este caso, el radio viene definido por la circunferencia
de centro C2 que delimita la curva secundaria del catéter. Por tanto, siendo el radio de
la circunferencia de 5,5mm y el angulo que delimita el sector de 154,29°, se obtiene una
longitud de 14.8108 mm. Esta longitud de curva secundaria ha de mantenerse alo largo
del recorrido.

Conociendo la longitud de dicho segmento, mediante la herramienta “Spline” de
SOLIDWORKS® se define la trayectoria que va a seguir el extremo proximal de la curva
secundaria (T3) en su deformacién y que aparece plasmada en la Figura 4.2.1. Para ello,
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previamente debian definirse tres puntos de paso del extremo de la curva. En este caso
particular, el primer punto corresponde a la posicion del extremo cuando la curva no
sufre deformacidn alguna. El segundo punto se atribuye a la posicién de dicho extremo
en el instante de maxima extension de la curva secundaria, es decir, en el momento en
el que la curva se estira hasta formar una recta de 14,8108 milimetros perpendicular a
la circunferencia que la definia. Dicha recta se denominara recta de referencia. El tercer
punto se obtiene mediante una relacién simétrica con el primer punto con respecto a
la recta de referencia.

Figura 4.2.1. Trayectoria del movimiento de la curva secundaria del modelo JL3.5 sobre el boceto
2D introducido en SOLIDWORKS 2019®

Una vez se conoce el recorrido de dicho extremo, es fundamental establecer un
criterio comun para los tres modelos que determine cual sera su posicion en el instante
de maxima coaxialidad. En este caso, se ha establecido que, en el momento de maxima
coaxialidad, el extremo proximal de la curva secundaria se situara en el punto de la
trayectoria cuya proyeccion sobre la recta de referencia sea igual a 2/3 de la longitud
total. Esta aproximacién se basa en la condicién de que la curva primaria se orientara
en la direccion en la que tenga una mayor superficie de apoyo. En este caso, dicha
proyeccion ha de ser de 9.8739 mm.

Finalmente, se disefia el extremo proximal del catéter en su recorrido desde el
extremo de la curva secundaria T3 hasta la region del tronco coronario. De manera
particular, el extremo de dicha curva enlaza con el acceso a la entrada del tronco
braquiocefalico mediante su unién con el punto localizado en (-12.29782, 147.99807,
-105.66692) mm.

Por tultimo, se define un nuevo plano perpendicular al segmento que define la
punta (L3) y que contiene el extremo distal. Mediante la definicién de este plano sera
posible definir la seccion que se desea que tenga el catéter. En este caso particular, el
catéter presenta una seccion en forma de anillo con un didmetro externo de 2Zmm y un
didmetro interno de 1.8mm. Mediante la herramienta de “barrido” se define el modelo
en las tres dimensiones. Cabe afladir que, en esta ocasidn, se va a emplear el color de la
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punta como indicador de su curva. Para el catéter JL 3.5 la punta se define en un color
grisaceo (Figura 4.2.2).

Figura 4.2.2 Modelo tridimensional del catéter Judkins Left 3.5 6Fr

Cabe destacar que estos modelos se tratan de aproximaciones fundamentadas
en medidas realizadas sobre catéteres guia existentes empleados en la actualidad en
los servicios de cardiologia intervencionista. Su posicion exacta con respecto a la aorta
y las arterias modeladas esta condicionada por una gran variedad de factores como
puede ser la interaccion del catéter a lo largo de su avance desde el punto de acceso, la
deformacion sufrida por el dispositivo de manera previa a su introduccién o la fuerza
ejercida por el operador en su avance.

Estas variables no son objeto de estudio del presente trabajo. Este aspecto se
presentara posteriormente como una de las limitaciones a las que va a estar sujeto el
estudio. No obstante, las medidas realizadas sobre los dispositivos aportan una
aproximacion adecuada para el estudio de su comportamiento y a lo largo del disefio,
se ha tenido en cuenta el diametro medio de la aorta ascendente (3.09 £ 0.41 cm) para
ajustar la longitud del catéter (Hager et al., 2002).

4.3 Desarrollo del modelo del catéter JL4

En segundo lugar, se procedio al disefio del modelo JL 4 6Fr, que consta de una
distancia entre curvas intermedia en comparacién con el resto de los modelos
disefiados. Al igual que en el caso del disefio anterior, la creacion del modelo se basa
en plasmar las medidas realizadas sobre el nuevo plano creado inicialmente y se parte
como base de una posicion inicial en la que la punta del catéter esta contenida en la
regiéon proximal de la ACI.

Asi pues, a la hora de crear el modelo, se comenzo con el disefio de la punta del
catéter. A pesar de tratarse de un modelo distinto, la longitud de la punta del catétery,
por tanto, la longitud del segmento L3 es de 4mm (plasmado en las medidas recogidas
en la Figura 4.1.2). Esta caracteristica comun se debe a que la punta del catéter va a
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condicionar el avance del dispositivo por la arteria coronaria. Por tanto, los modelos
escogidos presentan una longitud estandar que limita la profundidad de avance del
dispositivo. No obstante, cabe mencionar que existen otros modelos de punta larga
(“long tip”) que se emplean en caso de abordar lesiones situadas en regiones distales
de las arterias coronarias.

En este caso, el inicio del segmento, denominado punto de origen se sitiia en las
coordenadas (8.10768, 144, -169.95692) mm, garantizando que el eje del catéter esté
contenido en el lumen de la arteria. Posteriormente, se define la region en la que estan
definidas la curva primaria y secundaria. Este segmento presenta una curvatura
definida por las tres circunferencias plasmadas en el boceto (Figura 4.1.2). Como se
puede apreciar, la distancia del centro de la circunferencia de centro en C3 con respecto
al centro de la circunferencia que limita la curva secundaria ha aumentado en
comparacién con el modelo JL3.5.

La nueva distancia existente entre las dos curvas del catéter obliga a considerar de
nuevo la deformacién presente en el momento de maxima coaxialidad. El método
empleado para reproducir la trayectoria de dicha curva es el mismo que el empleado
para el modelo JL3.5. Asi pues, se ha comenzado determinando la longitud del catéter
que delimita la curvatura secundaria. Para ello, se ha medido el angulo del sector
constituido por la regiéon comprendida entre los dos extremos de la curva secundaria
(T2YT3).

Para el modelo JL4, el angulo del sector es de 205,94°. Este cambio puede
justificarse por la variacion de la distancia relativa entre los puntos de tangencia como
consecuencia del incremento de las distancias entre los centros de las circunferencias.
No obstante, cabe mencionar que para este dispositivo el radio de la curva secundaria
en su posicién no deformada se mantiene en 5,5 mm. Por tanto, a raiz de la Ecuacion
4.2.1 se obtiene que la longitud de la curva secundaria es de 19,7688 mm.

La disminucion de dicha longitud con respecto al dispositivo mencionado en el
apartado anterior va a reducir la superficie de interaccion entre la curva secundaria y
la pared de la aorta al mismo tiempo que limitara la trayectoria seguida por el punto
de tangencia T3 en el proceso de deformacion del catéter. Esta limitacion puede
visualizarse gracias a la herramienta “Spline” que permitira trazar dicha trayectoria
(Figura 4.3.1). Con este fin, se definen los mismos tres puntos de paso que en el modelo
anterior: la posicién en el instante en el que no se produce deformaciéon, aquella
presente en el punto de maxima extension y un tercer punto simétrico al primero. Para
este caso, la recta de referencia mide 19.7688mm de longitud

Conociendo la longitud de la recta de referencia, se aplica el mismo criterio
seguido anteriormente para localizar la posicion del extremo de la curva secundaria en
el momento de maxima coaxialidad entre la punta del catéter y la entrada a la arteria
coronaria. Asi pues, el punto de la curva en el que va a situarse el final de la curva
secundaria es aquel cuya proyeccién sobre el eje principal se sittia a 13,1792 mm del
punto de tangencia entre las dos circunferencias de radio mayor (T2). Tras haber
definido la localizacion precisa de este punto, es posible disefiar el segmento del catéter
comprendido entre la curva secundaria y el tronco braquiocefalico.
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Figura 4.3.1. Trayectoria del movimiento de la curva secundaria del modelo JL4 sobre el boceto 2D
introducido en SOLIDWORKS 2019®

Esto se logra mediante la union del final de la curva con un punto localizado en
la region proximal del tronco braquiocefalico con respecto a la entrada de la aorta. En
el sistema de coordenadas predeterminado de SOLIDWORKS®, este punto ocupa la
posicién (-12.22201,149.63972,-102.41249) mm. Como se ha mencionado
anteriormente, su localizacion se obtiene mediante una aproximacion al trazar la curva
sobre la recta contenida en el plano paralelo a la pared del tronco braquiocefalico que
contiene el extremo de la curva secundaria.

Finalmente, queda definir la seccidn del catéter. Para ello, al igual que en el caso
anterior, ha de crearse un nuevo plano perpendicular al segmento distal del catéter
(L3) que pase por el punto de origen. En este plano, se definen dos circunferencias que
delimitan el didmetro interno y externo del catéter. Al tratarse de un modelo 6Fr, el
didmetro externo es de 2Zmm y el interno de 1.8 mm. La herramienta “barrido”
permitira reproducir la morfologia tubular del dispositivo manteniendo la seccion
constante a lo largo de la trayectoria. Con el fin de identificar facilmente el modelo JL4,
se ha empleado el cédigo de colores mencionado anteriormente, adjudicando una
punta de color amarillo a esta distancia en particular (Figura 4.3.2)
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Figura 4.3.2 Modelo tridimensional del catéter Judkins Left 4 6Fr

Realizando una comparacién con respecto al diseiio anterior puede apreciarse
un cambio en la morfologia del catéter como consecuencia de la distancia entre curvas.
La importancia de reproducir esta morfologia radica en que este cambio no sélo
condicionara las superficies de interaccion entre la aorta y el catéter, sino que también
tendra repercusiones sobre las deformaciones presentes en el catéter y las presiones
en las regiones de contacto.

4.4 Desarrollo del modelo del catéter JL4.5

En ultimo lugar, se ha creado el modelo correspondiente al catéter JL4.5 6Fr,
que presenta la mayor de las distancias entre sus curvas primaria y secundaria. De
nuevo, la posicion inicial se establece en una orientacion coaxial entre la punta del
catéter y la ACI. Comenzando por la creacion de la punta del catéter, se define la recta
de 4mm de longitud que marca el segmento de catéter que atraviesa el ostium
coronario.

El punto de origen que marca el inicio del segmento se encuentra en las
coordenadas (8.10768, 144, -169.95692) mm al igual que en el caso anterior. A la hora
de definir las curvas primaria y secundaria se puede apreciar una distancia significativa
entre ellas en comparaciéon con los dos modelos anteriores. Como se ha visto, este
cambio implica un cambio en las dimensiones y posicion de la circunferencia de mayor
tamafio, que es tangente a las otras dos. Este hecho también va a provocar un cambio
de la posicion de los puntos de tangencia con respecto a los centros de las
circunferencias que definen las curvas primaria y secundaria.

A continuacidn, se reproducira la trayectoria que marca la deformacién del
catéter al tratar de adaptarse a la morfologia del canal vascular en su recorrido hacia

24



la ACIL. Mediante el uso del método empleado con anterioridad, se mide el angulo del
sector comprendido entre los dos extremos. Este angulo es de 132,89° y, aplicando la
Ecuacion 4.2.1, es posible obtener la longitud del segmento de catéter destinado a
definir la curva secundaria o, lo que es lo mismo, la longitud de la recta de referencia.
Para el modelo JL4.5, manteniendo un radio de 5,5mm, la longitud es de 12,7565mm.

Haciendo una comparativa entre los tres modelos, puede observarse como el
angulo del sector y, como consecuencia, la longitud del segmento varian en funcion de
la distancia entre ambas curvas. Esto se debe la variacion del radio de la circunferencia
tangente que une ambas curvas, debido al aumento de la distancia entre ellas. Esto
provoca un desplazamiento del punto de tangencia que limita el segmento asociado a
la curva secundaria.

Asimismo, la localizacion de las superficies del catéter y de la aorta que van a entrar
en contacto también presentan una variacidn, como se vera en la etapa de simulacidn.
La trayectoria sobre la que se va a marcar la posiciéon del extremo T3 se define
siguiendo el mismo criterio anterior, utilizando los mismos tres puntos de paso y
localizando las coordenadas del punto mediante su proyecciéon sobre la linea de
referencia.

Figura 4.4.1. Trayectoria del movimiento de la curva secundaria del modelo JL4.5 sobre el boceto 2D
introducido en SOLIDWORKS 2019®

La proyecciéon de este extremo sobre la recta de referencia se encuentra a
8,5043 mm del punto de tangencia T2. Con esta informacion, ya es posible conocer la
posicion relativa entre las curvas primaria y secundaria en un estado de coaxialidad
entre el extremo distal del catéter y la ACI. No obstante, queda definir la posicion del
segmento proximal al tronco braquiocefalico. A pesar de que, de manera previa a su
insercion en la arteria radial este segmento presenta un eje rectilineo, se va a tratar de
reproducir la deformacién que adopta en su avance por las arterias.

Con este propdsito, se utiliza la herramienta Spline con la que se indica la
conexion entre la curva secundaria y la region del tronco braquiocefalico por la que el
catéter va a desplazarse. Las coordenadas de dicho punto son: -12,36118 mm en el eje
X, 147,6613 mm en el eje Y; y -106, 20367 en el eje Z. Cabe recordar que el sistema de
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coordenadas escogido es aquel predefinido por el software. Por tultimo, se indica la
seccion del catéter mediante el nuevo plano creado con las mismas condiciones que en
los dos modelos anteriores. De esta forma, tras realizar un barrido, se obtiene un
catéter tubular de seccion constante, con un didmetro interno de 1.8mm y uno externo
de 2mm. A la hora de diferenciar el catéter guia JL 4.5 6Fr del resto de modelos
disenados, se le atribuye el color rojo a su punta, siguiendo el cédigo de colores
establecido.

Figura 4.4.2 Modelo tridimensional del catéter Judkins Left 4.5 6Fr

El resultado de esta etapa de disefio permite obtener un catalogo de tres
modelos de catéteres guia empleados en ICP con distintas distancias entre curvas. De
esta forma, el operador seria capaz de realizar un estudio previo con modelos
computacionales ya creados. Como se comentara posteriormente, una perspectiva de
futuro podria enfocarse en la incorporacion de un mayor nimero de modelos,
abarcando tipos de catéteres guia distintos al Judkins o, incluso, de distintos diametros,
de forma que contaria con un mayor nimero de alternativas.
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Capitulo 5

Simulacion

5.1 Etapa de preprocesamiento

Una vez se han disefiado los modelos de catéteres guia, se va a proceder a la
reproducciéon del comportamiento de dichos dispositivos en su desplazamiento a
través del sistema vascular, cubriendo la regién del tronco braquiocefdlico, la aorta
ascendente y el volumen de ACI préximo al ostium coronario. Con este propdsito, se ha
hecho uso de ANSYS LS-DYNA Student, que se trata de un software de simulacién
gratuito que incluye dos aplicaciones que permiten el preprocesado, resolucién y
ejecucion del modelo: LS-Prepost y LS-Run.

Durante la primera etapa, se ha trabajado con LS-Prepost para imponer las
condiciones en las que se va a producir la simulacién. Esta etapa, denominada etapa de
preprocesamiento, permite delimitar aspectos relativos al tipo de mallado, condiciones
de contorno y tipo de interaccion entre los elementos, entre otros, y constituye un
proceso comun para los tres catéteres guia disefiados. Para ello, ha sido necesario
importar los modelos de la aorta y catéteres guia en formato STL. Cabe destacar que, al
importar los modelos, con el fin de simplificar la simulacion, el programa los reconoce
como “Shell parts”, es decir, estructuras cuyo grosor presenta una longitud inferior con
respecto al resto de sus dimensiones.

La primera fase del proceso comienza con la definicion del tipo de mallado para
cada una de las partes. En este caso, se cuentan con dos partes: el modelo de aorta del
paciente y el catéter guia con una distancia de curva determinada. Asi pues, es preciso
definir el método mediante el cual se van a generar los elementos mediante la
herramienta “Element Generation” o “Generacién de Elementos”. De este modo,
seleccionando primero el catéter y, posteriormente, el modelo anatémico, se impone
que, a la hora de crear los elementos, el programa se base en las diferentes caras que
presenta el s6lido.

Tras definir el método de mallado, queda designar el tipo y tamafio de los
elementos. El software LS-DYNA cuenta con la opcion de “auto mallado”, 1a cual permite
volver a mallar los objetos imponiendo las condiciones deseadas por el usuario. No
obstante, también es capaz de calcular automaticamente el tamafio de elemento 6ptimo
en lo que respecta a tiempo de computacion y calidad de la simulacion. Haciendo uso
de esta opcion, e imponiendo la division de las partes en elementos triangulares, se
obtiene una malla con elementos de 1.376mm en el caso del catéter y 6.925mm para el
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sistema vascular. Seguidamente, se ha colocado el catéter de forma que su punta se
sitie en la entrada de la arteria coronaria izquierda (Figura 5.1.1).

LS-DYNA keyword d

Figura 5.1.1. Representacion modelo catéter JL4.5 colocado con su extremo en la entrada de la arteria
coronaria

Una vez se han mallado las partes y se han orientado adecuadamente en el
espacio, se ha procedido a definir sus propiedades mediante su secciéon (herramienta
SECTION). Definiendo la seccién es posible imponer el método de formulacion de los
elementos. La formulacion de los elementos se encarga de guiar los calculos
matematicos necesarios para deducir el movimiento que presentaran los elementos
(Okereke & Keates, 2018). Inicialmente, se ha partido de la formulacion Belytschko-
Tsay (BT) ya que es menos costosa computacionalmente que las otras formulaciones
para “shells” y proporciona resultados favorables para geometrias planas en
comparacion con otras opciones como BTM (Belytschko-Tsay membrane) (Galbraith
& Hallquist, 1995).

Sin embargo, esta formulacion puede dar problemas en el caso de geometrias
no planas por no incluir los términos de deformacion. Por ello, se emple6 finalmente la
formulacién Belytschko-Wong-Chiang, que permite trabajar con elementos que
cuenten con un espesor. Para considerar el espesor de los dos elementos
representados en la interfaz, LS-DYNA® ofrece la posibilidad de limitar el grosor de los
elementos para cada uno de sus nodos. En el caso del catéter, que cuenta con un radio
externo de Imm y un radio interno de 0.9mm, se ha definido un grosor de 0.1 mm para
todos los nodos. En la seccién de la aorta, se ha tenido en cuenta un grosor medio de
2.67mm sus paredes, obtenido de la literatura (Liu et al., 2015). Asimismo, a la hora de
considerar el espesor, mediante la opcién “NLOC” el programa considerara que el
grosor se expandira hacia el interior del canal del catéter y de la aorta.

Seguidamente, se ha procedido a definir los materiales de cada uno de los
componentes. Debido a la escasa deformacién que sufre la aorta durante el proceso, se
va a considerar un cuerpo rigido (Wang et al., 2019). El material de los catéteres, por
el contrario, se ha asociado a un modelo elastico. Para definir las propiedades
mecanicas de los elementos, es preciso conocer una serie de parametros minimos: el
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modulo de Young, el coeficiente de Poisson y la densidad de los materiales. Estos
valores se han escogido de la literatura (Tabla 5.1.1), generalizando las propiedades de
la ACI al total del sistema vascular (Wang et al., 2019). Junto a los valores de cada uno
de estos parametros, se van a emplear unidades consistentes recogidas en la Tabla
5.1.2. El tiempo de simulacién se medira en milisegundos.

Parte Densidad (g/mm?®)  Mddulo de Young Coeficiente de
(MPa) Poisson

Catéter guia | 5.28e-3 3.6e3 0.15

Modelo anatémico | 2.7e-3 1.75 0.499

Tabla 5.1.1. Valores de los pardmetros que definen las propiedades mecdnicas de los materiales
empleados en la simulacion

UNIDADES MASA LONGITUD TIEMPO FUERZA TENSION ENERGIA
Gramo(g)  Milimetro(mm) Milisegundo  Newton(N) Mega Newton-

(ms) Pascal milimetro

(MPa) (N-mm)

Tabla 5.1.2. Unidades utilizadas en la etapa de preprocesamiento

En apartados anteriores, se ha explicado que los catéteres estdn compuestos por
tres capas de materiales distintos, cada uno de ellos con sus propias propiedades
mecanicas. No obstante, con el fin de simplificar la simulacion y reducir el tiempo de
calculo por parte del software, se ha decidido contar con unas propiedades generales
del conjunto formado por esos tres componentes, en lugar de considerar cada uno de
los materiales de manera aislada.

Al definir las propiedades de las paredes arteriales, también se introducen las
constricciones de movimiento. Para el andlisis del desplazamiento del catéter y su
interaccion con el sistema vascular se van a restringir los movimientos de rotacion y
traslacion en las tres direcciones del espacio de acuerdo con el sistema de coordenadas
globales. Esto se justifica por la finalidad de este estudio: centrarse en las presiones y
posiciones del catéter con respecto ala curva de la aortay de la entrada de la coronaria.

A continuacion, se definieron el conjunto de nodos sobre los que se han aplicado
las restricciones y condiciones de movimiento. En primer lugar, se designaron los
nodos del extremo proximal del catéter situados en el tronco braquiocefalico. Sobre
este conjunto de nodos se aplicara el desplazamiento que se produce cuando el
operador fuerza el avance del dispositivo por el sistema arterial. Este proceso de
creacion de conjuntos de nodos se realiza con el comando “Crear entidades” (“Create
Entities” en inglés) (Figura 5.1.2.A).

En segundo lugar, se crean otros dos conjuntos de nodos. El primer conjunto de
nodos esta constituido por aquellos pertenecientes a la punta del catéter (excluyendo
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a los que definen la curva primaria). Estos nodos van a permanecer fijos en el espacio
y van a provocar que la punta del catéter permanezca estatica a lo largo del tiempo.
Imponiendo la condicién de coaxialidad. Esto logra simplificar el proceso de simulaciéon
y permite focalizar el estudio hacia el analisis de la interaccidn entre el catéter con la
pared de la aorta y, de manera afiadida, el tronco braquiocefalico. El tercer conjunto de
nodos esta constituido por aquellos que se encuentran en el extremo distal del catéter,
marcados en azul en la Figura 5.1.2.A. Este conjunto servira en los siguientes pasos para
verificar que la punta del catéter no ha sufrido movimiento alguno.

Con el mismo comando, se crearon los segmentos que delimitaran las
superficies de contacto (Figura 5.1.2.B). Estos segmentos ayudaran al programa a
reconocer las areas de la aorta y del catéter entre las que va a haber contacto. Asi pues,
se crearon cuatro segmentos principales:

Region de la aorta donde contactara el catéter

Region del tronco braquiocefalico donde contactara el catéter
Region del catéter que contactara con la aorta

Region del catéter que contactara con el tronco braquiocefalico

B w e

De manera afiadida, para verificar el cumplimiento de las restricciones impuestas
sobre la punta del catéter, se crearon otros cuatro segmentos complementarios. En la
etapa de preprocesado, estos segmentos permitiran comprobar que el catéter no ha
contactado en ningin momento con las paredes de la arteria coronaria:

5. Regidn superior de la ACI que no deberia de contactar con el catéter
6. Regidn inferior de la ACI que no deberia de contactar con el catéter
7. Region superior del catéter que no deberia de contactar con la ACI
8. Region inferior del catéter que no deberia de contactar con la ACI

Figura 5.1.2. A) Modelo tridimensional del catéter con los conjuntos de nodos creados B) Totalidad de
segmentos definidos situados con respecto al catéter

30



Durante el siguiente paso, se crearon las restricciones de movimiento y contacto
que condicionaran la simulacién, mediante el comando “Boundary Prescribe Motion
SET” o “Prescribir conjunto de movimiento”. Esta instruccién define la trayectoria que
va a seguir un conjunto de nodos en las tres direcciones del espacio. Este movimiento
impuesto va a ser distinto para cada uno de los catéteres. Por un lado, se impondra el
movimiento del extremo proximal del catéter que va a reproducir el movimiento
transmitido desde el punto de manipulacién por parte del operador.

Por tanto, para cada uno de los ejes del espacio se definira una restriccién de
movimiento, teniendo un total de tres restricciones. Para ello, es necesario escoger el
primer conjunto de nodos definido anteriormente y crear una curva que marcara el
desplazamiento de dichos nodos a lo largo del tiempo de simulacién. Este paso de
creacion de curvas se explicara posteriormente. Asimismo, se crearan otras tres
restricciones de movimiento que fijara los nodos de la punta del catéter (segundo
conjunto), impidiendo su movimiento de rotacién y traslacion en las tres direcciones
del espacio.

En lo que respecta a las curvas, estas van a depender del tiempo de simulacion.
Este tiempo indica el fin de resolucién del problema y no representa el tiempo real de
movimiento del catéter. Con el comando “CONTROL_TERMINATION” es posible
especificar el tiempo de simulacién deseado. La seleccién de este tiempo va a depender
de la complejidad del problema que se va a querer resolver. En otras palabras, cuanto
mas complejo es el problema mas tiempo real va a consumir el software en resolverlo
y, por tanto, va a convenir contar con tiempos de simulacion mas cortos. No obstante,
cabe afiadir que, a medida que se reduce el tiempo de simulacidn, se pierde precisiéon
en la reproducciéon del comportamiento del catéter y, llegado a un punto, las
velocidades de desplazamiento son tan elevadas que el programa es incapaz de
reproducirlo.

En concreto, se ha definido una velocidad de desplazamiento constante para
cada una de las direcciones restringidas. En el caso de los nodos de la punta del catéter,
se impone un desplazamiento nulo a lo largo del tiempo, imponiendo asi la posicion
coaxial. Para el primer conjunto de nodos, se han introducido diferentes trayectorias a
lo largo de todo el tiempo de simulacion plasmadas en las Tabla 5.1.3,5.1.4 y 5.1.5.

JL 35 Tiempo 0.0 ms 2.25 ms 4.5 ms
Desplazamiento 0.0 mm -5 mm -10 mm

JL 4 Tiempo 0.0 ms 7.5ms 15 ms
Desplazamiento 0.0 mm -0.015 ms -0.03 mm

JL 45 Tiempo 0.0 ms 0.1 ms 0.2 ms
Desplazamiento 0.0 mm -53 mm -106 mm

Tabla 5.1.3. Puntos empleados para definir la trayectoria del primer conjunto de nodos a lo largo del
tiempo de simulacién para cada uno de los modelos en el eje Z
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JL35 Tiempo 0.0 ms 2.25 ms 4.5 ms

Desplazamiento 0.0 mm 0.6 mm 0.12 mm
JL4 Tiempo 0.0 ms 7.5ms 15 ms

Desplazamiento 0.0 mm 0.015 mm 0.03 mm
JL 45 Tiempo 0.0 ms 0.1 ms 0.2 ms

Desplazamiento 0.0 mm -8 mm -16 mm

Tabla 5.1.3. Puntos empleados para definir la trayectoria del primer conjunto de nodos a lo largo del
tiempo de simulacién para cada uno de los modelos en los ejes Xe Y

Una vez definidas dichas restricciones de movimiento, se estableceran los tipos
de contacto que habria entre las superficies de los objetos si estos llegaran a
interaccionar. El tipo escogido es “CONTACT_AUTOMATIC_SURFACE_TO_SURFACE”
que puede traducirse como contacto automatico entre dos superficies. Este modo de
contacto permite la transmisiéon de cargas de compresién entre los segmentos
“esclavos” y los segmentos “master” En este caso, los segmentos master son aquellos
que realizarian el movimiento y que estdn definidos como regiones del catéter
(regiones 3, 4, 7 y 8). Por otro lado, los segmentos esclavos son aquellos que recibirian
el movimiento (regiones 1, 2, 5y 6).

Siguiendo esta metodologia, se cuenta con cuatro segmentos que definen la
interaccion entre el catéter y la aorta (que sera el principal objeto de estudio), entre el
catéter y el tronco braquiocefalico y el catéter con el area superior e inferior de la ACIL.
Estos contactos apareceran plasmados posteriormente en los resultados y permitira
estudiar los parametros resultantes de la interaccion entre ambas partes, como pueden
ser las fuerzas o deformaciones.

Por ultimo, cabe afiadir que se ha definido la duracion de los pasos de tiempo.
En definitiva, se ha establecido el intervalo de tiempo que ha de transcurrir entre una
solucion y la siguiente. Profundizando en este concepto, una vez resuelto el problema
en un instante concreto, el software dejara transcurrir un tiempo antes de tomar estos
valores obtenidos en la resolucion anterior para obtener la soluciéon en el nuevo
instante de tiempo. Escoger el apropiado tamano de tiempo es fundamental para evitar
inestabilidades debido a la acumulacion de errores durante la resolucion. Este valor se
ha definido con el factor de escala predeterminado de 0,9 en el caso de los modelos
JL3.5 y JL4.5. En el caso del modelo JL4, que trabaja con desplazamientos menores y
permite un margen menor de error, se ha trabajado con un factor de 0.6.

Como se ha podido comprobar, se ha seguido una metodologia comun para los
tres modelos disefiados de forma que los resultados puedan ser comparables entre
ellos. Sin embargo, cabe afiadir que existe la posibilidad de que se produzca un fallo en
la simulacion debido a la definicion incorrecta de un elemento de la aorta o catéter
mallado, especialmente en los casos en los que se malla de manera previa a importar
los modelos al entorno de preprocesado. Este error puede corregirse en la etapa de
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preprocesado, editando e incluso eliminando el elemento que provoca el fallo, pues en
la ventana de ejecucidn indica el elemento que ha causado el problema.

5.2 Etapa de posprocesamiento

De manera previa a ejecutar la simulacion, es necesario indicar los parametros
que se desearan analizar en los resultados. Para ello, estas variables visualizadas en la
etapa de posprocesamiento han de indicarse previamente a la resolucién de la
simulacién mediante la aplicacién LS-Prepost. Con el fin de realizar una comparacion
entre los distintos modelos, se analizaran los siguientes parametros: la fuerza de
reaccion derivada de la interaccion entre las partes, el desplazamiento de los nodos, la
energia cinética a lo largo del recorrido del catéter y las tensiones y deformaciones
presentes en las superficies de los componentes.

En primer lugar, la fuerza de reaccién proporciona una medida del soporte que
aporta un determinado catéter al aportar informacién sobre la fuerza de accién
transmitida. Este soporte puede entenderse como la fuerza de avance de un catéter a
través de las arterias y permite medir la facilidad con la que el catéter va a avanzar a
través de la arteria coronaria manteniendo una posicién coaxial (Figura 5.2.1). Este
concepto se abordara en el siguiente punto del estudio, donde se analizaran sus
implicaciones practicas en una ICP. En definitiva, es necesario indicar al programa la
resolucion de la fuerza de reaccion presente entre las superficies que interaccionan
entre ellas para analizar el soporte que cada modelo aporta.

LS-DYNA keyword deck by LS-PrePost
Time= 5625

Figura 5.2.1. Fuerza de avance del catéter guia en su posicién coaxial con la ACI

Esto es posible mediante el comando “DATABASE_ASCII_OPTION”, el cual
permite seleccionar las diversas salidas que van a obtenerse tras la ejecucion de la
simulacién. En concreto, mediante la opcién “RCFORC”, que otorga informacién sobre
las fuerzas resultantes derivadas del contacto entre interfaces. Cabe afiadir que para
cada una de las salidas va a tener que especificarse la frecuencia con la que se desea
que el programa muestre los resultados (Tabla 5.2.1). Esta frecuencia va a depender
del tiempo de simulacién definido en la etapa previa pues, ante tiempos mas cortos,
sera preciso aumentar la frecuencia para obtener el mismo nimero de datos de salida.
Se mide en nimero de salidas por milisegundo de simulacidn.
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Modelo JL 3.5 6Fr JL 4 6Fr JL 4.5 6Fr

Frecuencia 0.125 0.125 0.0019531
(salidas/ms)

Tabla 5.2.1. Frecuencia de salida de resultados para cada uno de los modelos de catéteres guia

Empleando el mismo comando, es posible conocer también la variaciéon de
energia alo largo de la simulacidn. Para ello, existen dos opciones: estudiar la variacion
de energia global o para cada una de las partes definidas. Estas salidas resultaran
fundamentales para entender la variacion de las fuerzas desde el momento de contacto
entre el catéter y el tronco braquiocefalico hasta el instante en el que el dispositivo
interacciona con la pared de la aorta. Asimismo, la variaciéon de energia cinética
proporciona informacién acerca del grado de aceleraciéon del catéter a lo largo del
tiempo simulado.

Por tanto, se selecciona la opcion “GLSTAT” para obtener los niveles de energia
globales mientras que, para conocer los valores de energia de catéter y el modelo
anatémico a lo largo de la simulacién, se escoge la opciéon “MATSUM”. Asimismo, no
solo proporcionan informacion acerca de la energia cinética, interna o total; sino que
también representa la evoluciéon de la velocidad global y particular a lo largo de la
trayectoria seguida. No obstante, estos valores no seran necesarios para comparar la
eficacia de los catéteres guia disefiados.

Por ultimo, también existe la posibilidad de conocer el desplazamiento de los
nodos del modelo de catéter. En este caso, esta salida resulta util para evaluar la fijacion
que se ha impuesto en la punta del catéter, pues sera preciso verificar si se han
cumplido las condiciones impuestas en la etapa de preprocesado. Esto se realiza
mediante la seleccion de la opcién “NODOUT” que indica al programa que proporcione
los datos de velocidad, aceleracion y desplazamiento de los nodos que definen las
partes.

No obstante, para conocer el desplazamiento es preciso indicar el conjunto de
nodos sobre el que se va a realizar el seguimiento. Es preciso recordar que, en la etapa
anterior, ya se defini6é un conjunto de nodos situados en la punta del catéter con el que
se realiza la simulacién. Asi pues, con el comando “DATABASE_HISTORY_NODE_SET”
se indica cual es el conjunto de nodos cuyo desplazamiento se pretende analizar siendo
en este caso los nodos de la punta.

De manera complementaria, existe la opcidn de escribir los resultados en una
base de datos binario. Esto permitira contar con un documento que recoja la totalidad
de los resultados escogidos y facilita la representacién grafica de los resultados
obtenidos. Tras la simulaciéon, se generara un documento afiadido con los datos de
salida que se podran visualizar desde la interfaz de salida. A pesar de que no es una
condicion necesaria para realizar el analisis, mejora la precision y la calidad de las
representaciones.
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A pesar de no recibir una indicacién explicita por parte del usuario, el software
LS-DYNA® obtiene una serie de variables de salida que son ttiles para comprender los
fenomenos acontecidos a lo largo de la simulacién. Mediante el uso de la herramienta
“Fringe Component” permite obtener un rango de variables de salida para la totalidad
de los puntos de integracion definidos. Los puntos de integracion designan los puntos
o coordenadas de cada elemento para los cuales se van a calcular las variables de salida.
En el caso de la formulacién Belytschko-Wong-Chiang, indicada en la etapa de
preprocesado, existe un punto de integracion central por elemento.

De manera previa a describir las salidas que puede ofrecer esta herramienta,
cabe mencionar que estas exigen que se defina una frecuencia de salida global para
todos los datos obtenidos tras ejecutar la simulacién. Para cada uno de los tres casos
simulados, se ha decidido que la frecuencia de salida global coincida con las frecuencias
de salida impuestas para la fuerza de reaccién, el desplazamiento de los nodos y los
valores de energia obtenidos. De esta forma, se obtiene la misma cantidad de
informacion y precision para todas las variables.

Asi pues, entre las variables que LS-DYNA® permite visualizar, es preciso
focalizarse en aquellas relativas a la tensién y la deformaciéon. Comenzando por las
tensiones, se van a someter un estudio comparativo la primera y tercera tensién
principal y la tensién de von Mises. Con el uso de la interfaz de LS-Prepost sera posible
visualizar los valores de tensiones y deformaciones en un mapa de colores en el que,
de manera afnadida, se indica el valor maximo para cada una de las variables y el
elemento que presenta dicha magnitud maxima.

La tensidn de von Mises es un valor tedrico representativo que proporciona un
valor promedio de las tensiones que actuan sobre un objeto. Este valor suele
compararse con los limites de elasticidad y la tensidn de rotura del material y permite
definir un factor de seguridad a la hora de implementar dicho material en el producto
o componente final. Este parametro proporcionara una vision general de las tensiones
a las que estara sometido el catéter a lo largo de su recorrido y vendra relacionado con
los valores de deformacién obtenidos.

Esta tensién de von Mises puede obtenerse a partir de las tensiones principales.
Estas tensiones principales permiten conocer el estado tensional de un solido y se
obtienen a partir de la descomposicidn de las tensiones en el sistema de coordenadas.
Por tanto, para un determinado punto, si se cambia la orientaciéon del sistema de
coordenadas llegara un momento en el que la descomposicion de dichas tensiones dé
como resultado una tensién cortante nula. En definitiva, el estado tensional del punto
vendria definido por las tensiones normales.

Estas tensiones normales reciben el nombre de tensiones principales. De
manera particular, en el presente estudio, son la primera y tercera tension principal las
que van a resultar de interés, ya que proporcionan informacién acerca de la tensién de
traccion y de compresion a la que van a estar sometidos los elementos. Por el contrario,
la segunda tension principal no se considerara significativa ya que no aporta
informacion relevante que condicionara la eleccion del catéter. Por tanto, mediante la
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herramienta “Fringe Component” se podran localizar las regiones de los catéteres que
sufren un mayor nivel de tension.

Por ultimo, queda indicar las deformaciones que sufren los elementos. En LS-
DYNA dicha deformacién se obtiene a partir del desplazamiento de los nodos. Para este
estudio, se ha procedido a analizar la deformacién infinitesimal presente en el catéter,
ya que refleja los cambios morfoldgicos a los que debe someterse para ajustarse a la
anatomia del paciente. La deformacion infinitesimal permitira ver la influencia de las
deformaciones producidas a una escala reducida en comparacién con las dimensiones
globales del dispositivo.

Al igual que en el caso de las tensiones, va a ser fundamental conocer la
deformacion causada por la primera tensién principal y la tercera tension principal,
pues aportara informacion de la deformacion ligada a las tensiones de compresion y
traccion. Asimismo, también seria posible obtener el valor de la tensiéon media para
obtener una visién general de las deformaciones presentes en el cuerpo con las
aportaciones de las tres deformaciones principales.

En conclusién, el software LS-DYNA® permite obtener los datos necesarios
para una valoraciéon de las fuerzas de reaccién, desplazamientos, variaciones de
energia, tensiones y deformaciones resultantes de la interacciéon. De manera general,
toda esta informacidn no sélo ayuda a caracterizar el comportamiento del catéter, sino
también su interacciéon con el modelo arterial y el ajuste anatémico entre ambos
elementos. No obstante, cabe mencionar que esto Unicamente es posible si los tres
modelos han sido sometidos a las mismas condiciones en la etapa de preprocesado.

Una variacion de dichas condiciones y restricciones, como puede ser el tipo de
elemento o de formulacion, daria como resultado simulaciones no comparables entre
si. No obstante, si se quisieran realizar comparaciones entre distintos tipos de modelos
(Judkins, Amplatz, EBU...) considerando diferentes diametros (6Fr, 7Fr, 5Fr...) los
parametros descritos anteriormente deberian de ajustarse para contar con la precision
adecuada y evitar tiempos de simulacidn excesivamente largos.
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Capitulo 6

Resultados y discusion

6.1 Simulacion del comportamiento del catéter JL3.5

A la hora de analizar el impacto que la eleccién de los catéteres guia puede
ocasionar en el paciente, se ha procedido a recoger los resultados relativos a la
interaccidn del catéter guia en su avance por la aorta. Para ello se analizaran algunas
de las variables obtenidas en el proceso de simulacion de cada uno de los catéteres,
comenzando con el modelo JL3.5.

En primer lugar, es preciso verificar que el extremo distal del catéter ha
mantenido su coaxialidad con el segmento arterial en contacto con el ostium coronario.
Con este fin, se estudié el movimiento en cada uno de los ejes y el movimiento
resultante de los nodos situados en el extremo distal del catéter a lo largo del tiempo.
Para los nodos del extremo distal, puede comprobarse que, a lo largo del tiempo de
simulacién, el movimiento resultante y, por ende, el movimiento en cada uno de los
ejes es nulo. Esto parece indicar que la punta del catéter ha mantenido la posicion
coaxial impuesta en la etapa de preprocesado.

Asimismo, una de las variables fundamentales a la hora de valorar el
acoplamiento entre ambos elementos simulados es la fuerza de reaccion resultante de
la interaccion del catéter con la pared de la aorta. En este caso, aplicando la Tercera Ley
de Newton como referente teérico, esta puede entenderse como la fuerza con la que la
pared de la aorta responde a la fuerza aplicada por el catéter en su movimiento
(denominada fuerza de accion). De manera teodrica, la fuerza de reaccion es de la misma
magnitud y de sentido opuesto que la fuerza de accion realizada por el catéter.

=n_Fuerza de reaccion de la aorta

ContactId

_A_Fuerza de reaccion X
40 B_Fuerza de reaccién Y
_C Fuerza de reaccion 2
| _D_Fuerza de reaccion resultante

Fuerza (N)

10

0-B_C D A B C D A B C D A B C

Tiempo (ms)
Figura 6.1.1. Fuerza de reaccién de la interaccidn entre el catéter y la pared de la aorta a lo largo del
tiempo de simulacion del modelo JL3.5
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En la Figura 6.1.1 pueden observarse las fuerzas de reaccion en cada uno de los
ejes y la fuerza de reaccién resultante en valor absoluto. La fuerza de reacciéon
resultante alcanza una magnitud de 41,3N a los 4,13ms de simulacién. Es decir, cuando
se ha producido un desplazamiento de -9.1778mm. Si se descompone esta fuerza
resultante en cada uno de los tres ejes puede comprobarse cémo es la fuerza de
reaccion en el eje X aquella que alcanza una mayor magnitud.

Esto viene justificado por la posicion relativa entre la superficie de la aorta y el
eje del catéter. Cuando se aplica una fuerza inclinada a una superficie, ésta se
descompone en los ejes X, Y, Z del espacio. No obstante, al descomponer la fuerza, es el
componente paralelo al vector normal de la superficie el que “empuja” el catéter hacia
la superficie de la aorta y condiciona la fuerza de reacciéon de la superficie de la aorta.
El resto de los componentes contribuyen al desplazamiento de la curva secundaria del
catéter guia

En definitiva, a los 4,13ms de simulacién la posiciéon del vector normal a la
superficie de contacto de la aorta y la direccién de la fuerza aplicada (marcada por el
eje del catéter) alcanzan un mayor paralelismo entre ellos. Ademas, partiendo de los
resultados obtenidos, puede deducirse que el vector unitario normal presenta una
orientacion preferente hacia el eje X. Este hecho puede constatarse al representar los
vectores normales de los elementos que constituyen la superficie de contacto en el
instante de maxima fuerza resultante (Figura 6.1.2).

\u\\“ "" ", "" ‘,{lf‘
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Figura 6.1.2. Direccion de los vectores normales de los elementos de la superficie de la aorta en contacto
con la curva secundaria del catéter en el momento de mdxima fuerza de reaccién del modelo JL3.5

Otro aspecto que es preciso tener en cuenta es la fuerza de reaccion en el tronco
braquiocefalico como consecuencia del apoyo del extremo proximal del catéter en sus
paredes, representado en la Figura 6.1.3. Como puede comprobarse en la Figura 6.1.3,
esta variable alcanza un valor de 49.9N a los 1,63 ms de simulacién. En otras palabras,
cuando el extremo proximal del catéter se ha movido en -3.6222mm.
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Figura 6.1.3. Fuerza de reaccién de la interaccién entre el catéter y el tronco braquiocefdlico a lo largo
del tiempo de simulacion del modelo JL3.5

El primer aspecto que destaca de esta fuerza de reaccion si se compara con
aquella derivada de la interaccién con la pared de la aorta, es que alcanza un valor
superior. A pesar de que en condiciones de equilibro dichas fuerzas deberian de
igualarse, existe una variacion de energia que impide que estas condiciones se
alcancen. Asi pues, si se analiza la energia cinética global y, de manera particular, la
energia cinética del catéter puede comprobarse que, a partir de los 3ms de tiempo de
simulacién, cuando existe un contacto entre la aorta y el catéter, se produce un
incremento acentuado de la energia cinética del catéter (Figura 6.1.4).
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Figura 6.1.4. Energia cinética del catéter a lo largo del tiempo de simulacién del modelo JL3.5

De manera especifica, en el instante de maxima fuerza de reaccion en la pared
de la aorta, la energia cinética del catéter alcanza un valor de 88,9 N*mm (que equivale
a 88,9*10-3 Julios). Por tanto, la inversion de energia derivada de la deformacién del
catéter limita la fuerza de acciéon y, por tanto, la fuerza de reaccién por parte de las
paredes arteriales. Este hecho ha de tenerse en consideracidn a la hora de valorar su
influencia en la fuerza de avance del catéter, ya que la fuerza de reaccidn presente en
los primeros tramos del recorrido del catéter puede no coincidir con la fuerza de la
aorta y, por tanto, el catéter puede mostrar un avance menos significativo del
considerado inicialmente.

No obstante, también es necesario considerar que la posicién y magnitud de
dicha fuerza de reaccién estd condicionada por la posicién del extremo proximal del
catéter, que ha variado al garantizar la coaxialidad entre la ACI y el catéter y se ha
establecido en la etapa de disefio. Por otro lado, esta fuerza proporciona una medida
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orientativa de la fuerza a la que esta sometida la entrada a la aorta, que puede alcanzar
unos valores similares e incluso superiores a los de la pared de la aorta.

Por otro lado, otros de los pardmetros que permiten obtener el software de
simulacién y que proporciona informacién relativa al acople anatémico entre el catéter
y la curva de la aorta son las tensiones principales. Particularmente, el software de
simulacion empleado permite analizar una evoluciéon temporal de las tensiones
presentes en el catéter en su movimiento a través del sistema circulatorio. Esto implica
que, en este caso, a causa de la flexibilidad del catéter, el dispositivo se ha doblado en
multiples zonas de su longitud, presentando tensiones de traccion y de compresion
entre los elementos en los que esta mallado.

La primera tension principal permite evaluar la tensién perpendicular al plano
donde la tension cortante es nula. Esta tension principal, que presenta el valor mas
elevado de las tres, va a resultar de utilidad para conocer la maxima tension de tracciéon
a la que va a estar sometida el catéter. La primera tension principal permite conocer
como se ajusta el tamafio de curvatura del catéter a la anatomia del paciente. Para
determinados tamafios de catéteres existira una mayor tension de traccion y
compresion en las regiones de la primera y segunda curvatura del catéter, donde el
catéter tendra que someterse a esfuerzos que modifiquen la forma del material.

En el momento de maxima fuerza de reacciéon de la superficie de la aorta en
contacto con el catéter, existe una primera tensién principal maxima de 1214,07MPay
se encuentra a la altura de la curva primaria, habiendo definido previamente un
modulo elastico de 3600 MPa (Figura 6.1.5). Si se analiza la posicion del catéter en ese
instante de la simulacidn, es posible observar que la curva secundaria ha descendido
en el eje Z de modo que el segmento comprendido entre ambas curvaturas tiende a
alinearse en la direccién de la arteria coronaria izquierda en su parte proximal. Esto
implica que la curva primaria esta sometida a esfuerzos de traccién con el fin de
facilitar este alineamiento y permitir el avance del catéter gracias al soporte aportado
por el apoyo de la curva secundaria en la aorta.

Max Prin Deviatoric Stress
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Figura 6.1.5. Representacion de los niveles de primera tension principal en el catéter en el momento de
mdxima fuerza de reaccion en la aorta del modelo JL3.5

Este planteamiento se apoya en los resultados obtenidos al analizar la tercera
tension principal (Figura 6.1.6). Esta presenta el menor valor de las tensiones
principales y aporta informacién sobre la compresiéon a la que estd sometido el
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dispositivo tubular. Cabe destacar que los valores maximos de compresion se
representan como valores negativos. A los 4,13ms de simulacién, con la maxima fuerza
de reaccion, esta presidn alcanza un valor de -576,5MPa. Esta presion puede localizarse
también a nivel de la curva primaria. En definitiva, al buscar una posicion coaxial de la
punta, la curva primaria se somete a una deformacién que genera en unas caras una
elevada tensi6on de traccion y en otras caras complementarias una tensiéon de
compresion.
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Figura 6.1.6. Representacion de los niveles de tercera tension principal en el catéter en el momento de
mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL3.5

Complementariamente, el andlisis de tensiones puede completarse con un
estudio de la tension de Von Mises que ofrece un valor escalar representativo de las
tensiones a las que esta sometido un cuerpo (Figura 6.1.7). La tensidon de von Mises
proporciona una vision del comportamiento del material y es empleado para predecir
su deformacion y rotura. Para el catéter JL3.5 6Fr existe una maxima tensiéon de von
Mises de 1675.77MPa que se asocia a un elemento situado a nivel de la curva primaria.
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Figura 6.1.7. Representacion de los niveles de tensién de von Mises principal en el catéter en el momento
de mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL3.5

En este caso, es coherente el hecho de que la tensién de von Mises maxima se
encuentre en la misma regién en la que se encuentran los maximos valores de la
primera y tercera tension principal. Esto se debe a que, como se ha mencionado
anteriormente, la tension de von Mises se obtiene a partir de las tensiones principales,
por lo que los resultados obtenidos de estas Ultimas van a tener un impacto directo en
dicha tension.
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En dltimo lugar, va a analizarse la deformacién presentada por el catéter que,
en cierta medida, también guarda relacion con las tensiones a las que estd sometido.
Con este fin, se abordaran las tensiones debidas a la primera y tercera tensidn principal.
Atendiendo a la deformacién media infinitesimal debida a la primera tension principal
puede comprobarse coémo se alcanza un valor maximo de 0.403024mm/mm en el nivel
de la curvatura primaria en el instante de maximo soporte (Figura 6.1.8). Esto coincide
con los resultados obtenidos en las pruebas de la tensién principal primaria.
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Figura 6.1.8. Representacion de los niveles de deformacion infinitesimal derivados de la primera
tension principal en el instante de mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL3.5

Asimismo, la deformacion derivada de la tercera tension principal tiene un valor
de -1.05mm/mm a nivel de la curva primaria en el momento de maxima fuerza de
avance (Figura 6.1.9). Para valorar la diferencia entre los valores de deformacion
causados por la primera y tercera tension principal es preciso considerar que se esta
tratando con tensiones de deformacion infinitesimales y que el catéter cuenta con
propiedades anisotropas derivadas de sus caracteristicas geométricas y composicion.
Por tanto, a nivel de la curva primaria el catéter presenta una mayor resistencia a la
deformacion al aplicarse cargas de traccion que de compresion.
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Figura 6.1.9. Representacion de los niveles de deformacion infinitesimal derivados de la tercera
tension principal en el instante de mdxima fuerza de reaccion en la aorta del modelo JL3.5

Se ha podido comprobar cémo los datos obtenidos proporcionan informacién
acerca del comportamiento del catéter y las deformaciones a las que debe estar
sometido para adecuarse al recorrido del sistema arterial. Esta informacién se
empleard para realizar una comparativa entre los modelos disefiados y realizar una
eleccion Optima a la hora de realizar una intervencion coronaria percutanea. No
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obstante, de manera afiadida, estos datos podrian emplearse también en el disefio de
nuevos catéteres guia.

6.2 Simulacion del comportamiento del catéter JL4

En segundo lugar, se simulé el comportamiento del catéter JL4, con una
distancia entre curvas intermedia con respecto a los otros dos modelos comparados.
Como se ha observado tras su colocacion, la colocacidn del catéter en una posicién de
coaxialidad con la ACI desplaza la curva secundaria a una posicién de mayor
proximidad con la pared de la aorta. Este hecho va a repercutir en los resultados
obtenidos.

En primer lugar, se ha verificado el mantenimiento de esa posiciéon de
coaxialidad definida en la etapa de preprocesamiento. Para ello, se ha evaluado el
movimiento de la punta del catéter, confirmando que se mantienen fijos (con un
desplazamiento de 0 mm) en los tres ejes del espacio. Estos resultados también pueden
justificarse por la presencia de una fuerza de reacciéon nula entre el catéter y las
paredes de la arteria coronaria.

Posteriormente, se ha realizado un estudio de los resultados obtenidos de la
fuerza de reaccion resultante de la interaccion entre el catéter en movimiento y la aorta
como medida del soporte y la fuerza de avance del dispositivo tubular. Estos resultados
se recogen en la Figura 6.2.1. Con esta representacion de la evolucion de la fuerza
permite comprobar que existe un maximo de 3,9 N a los 13,6 ms de simulacién. No
obstante, esta fuerza traza un patrén oscilatorio del que se hablara posteriormente.

,_Fuerza de reaccion de la aorta
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Figura 6.2.1. Fuerza de reaccion de la interaccion entre el catéter y la pared de la aorta a lo largo
del tiempo de simulacién del modelo JL4

De manera previa a esta explicacion, es preciso saber que, en este caso, la fuerza
de reaccidn en la zona proximal a la aorta del tronco braquiocefalico es nula a lo largo
del tiempo de simulacién. Como ya se ha mencionado, esta fuerza es dependiente de la
posicion inicial por lo que no aporta una medida directa del soporte. Sin embargo, al
limitar el desplazamiento por la reducida distancia inicial entre la curva secundaria y
el catéter (entre otros factores que se explicaran posteriormente), no se alcanza a
lograr dicho contacto. Asi pues, en este instante de la simulacidon puede deducirse que
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existiria un contacto en una region distal del tronco braquiocefalico, no abarcada con
la longitud del catéter sometida a estudio.

Con toda esta informacion ya se puede justificar el patrén oscilatorio mostrado
en la Figura 7.2.1. Este patrén oscilatorio puede justificarse por las propiedades
elasticas del material, la imposicidn de la coaxialidad y la posicién inicial definida. Al
no producirse el contacto del catéter con la region del tronco braquiocefalico proxima
a la aorta, existe un menor componente normal a la superficie de la aorta de la fuerza
de avance transmitida por el catéter. Esto ocasiona un menor acople entre los dos
elementos de forma que, en su avance por el eje Z, la curva secundaria se separe de la
superficie.

Asimismo, la elasticidad del segmento comprendido entre las curvas primaria y
secundaria y el bloqueo existente en la punta del catéter ocasionan este movimiento
oscilante. Cabe afnadir que, este movimiento oscilante, el tipo de contacto que ocasiona
entre la superficie “slave” y “master” y la reducida distancia inicial entre la curva
secundaria y la aorta provocan que el software de simulacién sea incapaz de tratar con
mayores longitudes de desplazamiento. Es por ese motivo por lo que se ha limitado la
simulacion al desplazamiento ligado a la maxima fuerza de reaccidn que el software es
capaz de obtener a partir de este tipo de contacto.

Volviendo a la fuerza de contacto de la aorta, analizando su descomposicién en
el instante de maxima amplitud puede deducirse que el vector unitario normal a la
superficie de contacto presenta una orientacion preferente hacia el eje Y. Sin embargo,
cabe destacar que la diferencia con respecto al resto de componentes no es
significativa. La fuerza de reaccion en valor absoluto en el eje Y en ese instante es de
2,55N mientras que alcanza un valor de 2,36 N en el eje Xy 1,78 N en el eje Z. Para
visualizar dicha orientacion, se ha representado los vectores normales a la superficie
de contacto de la aorta (Figura 6.2.2).

LS-DYNA keyword deck by Ls-PrePost A
Time= 13.625 it

Figura 6.2.2. Direccidn de los vectores normales de los elementos de la superficie de la aorta en contacto
con la curva secundaria del catéter en el momento de mdxima fuerza de reaccion del modelo JL4

Seguidamente, también se ha obtenido la energia cinética del presente en el
instante de maxima fuerza de reaccion. A los 13,6ms de simulacion se alcanza un valor
de 0.668 N*mm (o lo que es lo mismo, 6.68*10-4 Julios), como puede observarse en la
Figura 6.2.3. Este valor, representa la energia invertida en el movimiento del catétery,
junto con el valor de la maxima fuerza de reaccién en la interacciéon con la aorta,
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proporcionan una estimacion de la fuerza de reaccién que estaria presente en la
interaccion del catéter con la region del tronco braquiocefalico alejado de la aorta.

._Energia cinética del catéter
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Figura 6.2.3. Energia cinética del catéter a lo largo del tiempo de simulacion del modelo JL4

Posteriormente, se han analizado los resultados relativos a las tensiones y
deformaciones presentes en el catéter en su avance por el sistema arterial.
Comenzando con la primera tension principal, esta adquiere un valor de 84,8199MPa
en el momento de maxima fuerza de reaccion en la aorta (Figura 6.2.4). Esta magnitud
se alcanza a nivel de la curva primaria. En definitiva, este punto se caracteriza por sus
altos niveles de tension de traccion .
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Figura 6.2.4. Representacion de los niveles de primera tension principal en el catéter en el momento de
mdxima fuerza de reaccion en la aorta del modelo JL4

Asimismo, también se ha tenido en cuenta la magnitud de la tercera tension
principal, que aporta informacién acerca de los niveles de compresion a los que estan
sometidos los elementos del modelo (Figura 6.2.5). Como se ha explicado
anteriormente, debido al sentido de los vectores de tension, se expresa en valores
negativos. A los 13,6 ms de simulacion, cuando existe una fuerza de reaccion maxima
en la aorta, se obtiene una tension de -25,6661MPa, que constituye el maximo valor
absoluto presente en el catéter guia y aparece a nivel de la curva secundaria.
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Figura 6.2.5. Representacion de los niveles de tercera tension principal en el catéter en el momento de
mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4

La diferencia entre las localizaciones de ambas tensiones mdaximas viene
justificada por la posicion relativa del catéter con respecto a las paredes arteriales. Al
producirse un descenso del catéter en el eje Z y permanecer la punta fija, la curva
primaria sufrird un estiramiento que la sometera a esfuerzos de tracciéon. En este
momento, el segmento comprendido entre ambas curvas tendera a alinearse con el eje
de la ACI. Por otro lado, la curva secundaria entra en contacto con la pared de la aorta
lo que la sometera a esfuerzos de compresidn.

La tension de von Mises, que se deriva de las dos tensiones anteriores, alcanza
un valor maximo de 131,331MPa y esta localizado en la curva primaria (Figura 6.2.6).
Esto puede justificarse por el hecho de que los niveles maximos de la primera tensién
principal son superiores a los de la tercera tension principal (superando tres veces su
valor). Esto respalda el hecho de que la maxima tensién de von Mises se sitle en la
region de la curva primaria, donde existe una mayor contribuciéon a los niveles de
tension por parte de la primera tension principal.
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Figura 6.2.6. Representacion de los niveles de tension de von Mises principal en el catéter en el momento
de mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4

Por ultimo, es preciso relacionar estos niveles de tensién con la deformacién
provocada por dichos esfuerzos. Por ello, al igual que en el caso anterior, se han
analizado los resultados obtenidos de la deformacién media infinitesimal derivada de
la primera tensién principal con el fin de conocer las alteraciones sufridas por el catéter
como consecuencia de los esfuerzos tensiles aplicados sobre el material del que estan

46



constituidos. Esta deformacion, en el instante de maxima fuerza de reaccion presenta
un valor de 0.013021 y se encuentra a nivel de la curva secundaria (Figura 6.2.7). Esta
inconcordancia con respecto a la zona de maxima tension puede ser debida a la falta de
precision presente en la zona al tratar con deformaciones infinitesimales en un region
sometida a movimientos de rotacion. A los 13,6ms, en el momento de maxima fuerza
de reaccién, el desplazamiento de los nodos ocasionados por dicho movimiento
alcanzé los 0,286 milimetros.
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Figura 6.2.7. Representacion de los niveles de deformacion infinitesimal derivados de la primera
tension principal en el catéter en el instante de mdxima fuerza de reaccion en la aorta del modelo JL3.5

Por otra parte, se encuentra la deformacién provocada por la tercera tension
principal (Figura 6.1.8). Esta deformacion alcanza los -0.0142684 en el momento de
maxima fuerza de reaccion en la aorta, presentando un valor negativo por el sentido de
dicha deformacion debida al esfuerzo de compresion. Esta deformacién se produce a
nivel de la curva secundaria donde, como se habia mencionado anteriormente, se
encuentra la region sometida a los mayores esfuerzos de compresion.
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Figura 6.2.8. Representacion de los niveles de deformacién infinitesimal derivados de la tercera
tensiéon principal en el catéter en el instante de mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4

Con este analisis ya se cuenta con la informacion necesaria para poder comparar
el modelo JL4 con el resto de catéteres guia. En esta ocasién, como se comentard en el
capitulo 8, al haber restringido la zona de estudio a la regiéon proximal del tronco
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coronario se han debido de restringir el movimiento del extremo proximal del catéter
y no se han podido considerar la totalidad de los factores que influyen en el soporte.

6.3 Simulacion del comportamiento del catéter JL4.5

Por ultimo, se procedié a reproducir el comportamiento de un catéter “Judkins Left”
con un tamafno de curvatura de 4,5. Este modelo presenta la mayor distancia entre la
curva primaria y secundaria entre los tres dispositivos comparados. Esta caracteristica
no so6lo ha supuesto un cambio en lo que respecta a la posiciéon relativa entre el catéter
y la aorta, sino que también ha repercutido en la forma en la que ambos interaccionan.
Asi pues, al igual que en los casos anteriores, se ha realizado un estudio de la posicion
de la punta del catéter con respecto a la entrada de la ACI, la fuerza de reaccién del
segmento aortico en el punto de contacto con el catéter, la fuerza de reaccién en la
region del tronco braquiocefalico y las tensiones y deformaciones presentes a nivel de
elemento.

Al igual que en los casos anteriores, el primer paso ha consistido en comprobar
que la punta del catéter permanece en la posicion fija que se la ha impuesto en la etapa
de preprocesamiento. Atendiendo al estudio del desplazamiento para cada uno de los
tres ejes y el desplazamiento resultante de los nodos de la punta, se verifica que el
movimiento de la punta del catéter es nulo a lo largo del tiempo de simulacién y se
mantiene la posiciéon coaxial definida. Como consecuencia, no se producird una
interaccion entre el extremo distal del dispositivo y las paredes de la ACI, hecho que
puede comprobarse al analizar la fuera de reaccion, que es nula para la region de la
arteria coronaria.

En segundo lugar, se valora la fuerza de reaccion resultante de la interaccion del
dispositivo con la pared de la aorta ascendente. La variacién de la fuerza de reaccion
afecta de manera directa al avance del dispositivo. Esta fuerza resultante se
descompone en los tres ejes del sistema de coordenadas definido en LS-DYNA®), lo que
ha permitido conocer su direccién, conservando un sentido opuesto a la fuerza de
accion ejercida por el catéter en su interaccion.

A partir de los resultados representados en la Figura 6.3.1 es posible
caracterizar la naturaleza de dicha interacciéon. El momento de maximo soporte
aparece indicado en la fuerza resultante a los 0.172 ms de simulacién, cuando se
alcanza un valor de 196 N. En este momento de la simulacién existe una mayor
aportacion del componente del eje Y, que presenta un valor de 155N. En definitiva, la
mayor parte de la fuerza de reaccidn viene derivada de una aportacion de fuerza en la
direccidn del eje Y.
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Figura 6.3.1. Fuerza de reaccion de la interaccién entre el catéter y la pared de la aorta a lo largo
del tiempo de simulacion del modelo JL4.5

En este caso, existe un cambio en la posicién relativa entre la superficie de la
aorta y el eje del catéter. En este aspecto, puede deducirse que los vectores unitarios
normales de los elementos que delimitan la superficie de interaccion entre el catéter y
la aorta presentan una orientacidn preferente hacia el eje Y. Esta particularidad puede
constatarse mediante la representacion de los vectores normales de la superficie de
contacto, que aparecen representados en la Figura 6.3.2.

Figura 6.3.2. Direccidn de los vectores normales de los elementos de la superficie de la aorta en contacto
con la curva secundaria del catéter en el momento de mdxima fuerza de reaccién del modelo JL4.5

El componente paralelo al vector normal buscara la presion del catéter contra
la superficie de la aorta mientras que el resto de los componentes contribuira al
movimiento de la curva secundaria. Al realizar la simulacion con el mismo sistema de
coordenadas para los tres modelos y situando el modelo anatémico con la misma
orientacién sera posible valorar posteriormente las diferencias presentes entre ellos
como consecuencia de los cambios en la superficie de contacto.

A pesar de que no proporcione una informacion tan directa en lo relativo al
soporte del catéter, también resulta util conocer la evolucion de la fuerza resultante de
la interaccion entre el catéter y el tronco braquiocefalico. Cabe reiterar que esta fuerza
va a venir condicionada por las condiciones iniciales de la simulacién, como puede ser
la posicion de inicio del extremo proximal del catéter. Por tanto, no va a aportar unos
resultados de referencia tan robustos a la hora de valorar el soporte del catéter. No
obstante, si se compara con la fuerza de reaccion presente en la pared de la aorta,
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aporta informaciéon complementaria acerca de la variaciéon del comportamiento del
catéter en los distintos puntos de su recorrido.

Para el modelo JL4.5 se alcanza un maximo de fuerza de reaccion de 68.9 N a los
0.121ms de simulacién, cuando la curva secundaria todavia no ha entrado en contacto
con la pared de la aorta ascendente (Figura 6.3.3). En este caso, se cuenta con unos
niveles inferiores a aquellos presentados por la pared de la aorta. Esto puede deberse
a multiples factores entre los que se incluye la posicion relativa del extremo con la
pared de la aorta, el desplazamiento recorrido en ese instante y, de manera afiadida, la
energia cinética invertida en el movimiento del catéter.
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Figura 6.3.3. Fuerza de reaccion de la interaccién entre el catéter y el tronco braquiocefdlico a lo largo
del tiempo de simulacion del modelo JL4.5

Si se valora el rango de tiempo en el que existe una fuerza de reaccion en el
contacto entre el tronco braquiocefalico puede comprobarse que supera los 1150
N*mm (1,15 Julios) durante el tiempo de contacto entre las superficies, siendo de 570
N*mm (0,57 Julios) en el instante de maxima fuerza de reaccién en el tronco
braquiocefalico (Figura 6.3.4). Por tanto, esta inversion de energia va a afectar a la
magnitud de dicha fuerza. Ademas, cabe destacar que la trayectoria definida por este
segmento del catéter presenta un nivel de paralelismo que va a reducir el contacto
entre ambas superficies.
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Figura 6.3.4. Energia cinética del catéter a lo largo del tiempo de simulacidn del modelo JL4.5

Tras analizar las fuerzas presentes en dichos contactos, se van a estudiar las
variables globales que ofrece el software LS-DYNA®. En particular, se ahondara en las
presiones y deformaciones presentes en el catéter. En cuanto a dichos parametros, van
a tener una dependencia directa de sus propiedades fisicas y mecanicas, habiendo
quedado definidos anteriormente por medio de las caracteristicas del material elastico
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introducidas en la etapa de preprocesamiento. Esto puede ejemplificarse con el caso de
la deformacion, que se trata de una variable dependiente del médulo de Young.

Quedando clara la relacién entre las condiciones establecidas en la etapa de
preprocesamiento y los resultados obtenidos, se van a abordar las tensiones presentes
en el momento de maxima fuerza de reaccion en la pared de la aorta. Considerando los
planos de tension cortante nula, se comenzara por el analisis de la primera tension
principal para conocer cudles han sido los esfuerzos de traccién presentes en ese
instante. Como se muestra en la Figura 6.3.5 el modelo JL4.5 presenta una primera
tensién principal de 908.45MPa en el momento de maxima fuerza de reaccidn.
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Figura 6.3.5. Representacion de los niveles de primera tension principal en el catéter en el momento de
mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4.5

Este nivel de tension aparece en la curva secundaria. Concretamente, aparece
en la region donde existe una deformacion del catéter como consecuencia de su
interaccion con la aorta. Esto puede justificarse por la posicion del dispositivo cuando
se obtiene el maximo soporte. En el momento de maximo soporte, el segmento
comprendido entre la primera y segunda curva presenta una trayectoria oblicua
tomando como referencia el eje de la ACI.

Por tanto, la curva primaria no ha estado sometida a tensiones significativas que
la hayan llevado a deformarse para lograr que este segmento logre una linealidad con
el eje de la arteria coronaria. Por el contrario, la curva secundaria, que se encuentra en
un nivel superior a la ACI con respecto al eje Z, esta sometida a estos esfuerzos con el
fin de transmitir la fuerza de avance a través de su interaccion con la pared de la aorta
ascendente.

Para respaldar dicho planteamiento, se ha analizado la tercera tension principal
presente en el momento de maxima fuerza de avance. La magnitud de dicha variable
complementara el andlisis realizado con informacién acerca de la compresién que
sufre el catéter guia. Expresandose en valores negativos, la tercera tension principal
alcanza los -475,463 MPa a los 0,172ms de simulacion (Figura 6.3.6). Esta tension es
menor a la maxima tensién principal presente en ese instante. No obstante, también se
encuentra a nivel de la curva secundaria, lo que coincide con el planteamiento expuesto
anteriormente. En este caso, es la curva secundaria la que estd sometida a un mayor
nivel de tensidn, ajustandose a la forma de la aorta ascendente para lograr el avance de
su punta por la arteria coronaria.

51



LS-DYNA keyword decHiphi L8
Time= 0.17187 Minimum Principal Stress

Contours of Minimum Prin 7 { AN = 7.105e-14
max P. value .

min=-476.463, at elem# 1791941 | 111 5 / 4.766e+01
max=0, at elem# 81473 \ Y SV, ¢ N [\ 9.609¢+01 _|

N 14266402 _
19026402 _
23776402
2853002 |
33286402 =
-3.804e+02
uneoozjl
47550402

Figura 6.3.6. Representacion de los niveles de tercera tension principal en el catéter en el momento de
mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4.5

Continuando con el estudio de las tensiones, la tensiéon de Von Mises puede
constituir un parametro que permita la comparaciéon del comportamiento de los
catéteres guia disefiados, ya que deriva de las tensiones principales. Estudiando los
resultados obtenidos en el momento de maximo soporte, se ha comprobado que dicha
tension presenta un valor maximo de 1265 MPa y también estd presente a nivel de la
curva primaria, como se puede observar en la Figura 6.3.7. Concretamente, esta
magnitud puede localizarse en la region en contacto con la pared arterial. Asi pues, se
ha podido verificar que la maxima tensiéon de von Mises se encuentra en la misma
region donde se encuentran la primera y tercera tensién principal maximas.
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Figura 6.3.7. Representacion de los niveles de tension de von Mises principal en el catéter en el momento
de mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4.5

El altimo paso ha consistido en estudiar la deformacion presente a lo largo de la
estructura del catéter. Las tensiones a las que ha sido sometido este dispositivo tubular
han dado lugar a cambios en su morfologia en su intento de adaptarse al canal arterial
y garantizar el maximo soporte posible. Para comprender la magnitud del resultado de
las tensiones mencionadas anteriormente, se han revisado, en primer lugar, la
deformacion debida a la primera tension principal (Figura 6.3.8).

52



§
“\\.4 ‘N\\}“ '6\

)?
t

\ AN
'f"( \ t‘ ‘\Q\\ \q m ZZP «%y

Figura 6.3.8. Representacion de los niveles de deformacion infinitesimal derivados de la primera
tension principal en el catéter en el instante de mdxima fuerza de reaccion en la aorta del modelo JL4.5

La deformacién media infinitesimal debida a esta tensién presenta un valor
maximo de 0.3116 mm/mm y, respaldando el planteamiento anterior, se encuentra a
nivel de la curva primaria. Asimismo, la deformacién causada por la tercera tension
principal también encuentra su maximo a nivel de la curva primaria. En el instante de
maxima fuerza de avance, alcanza un valor de -1.42301 mm/mm (Figura 6.3.9). Al igual
que el valor de la tercera tension principal, se expresa con signo negativo.

1 % 3rd Principal Strain-nfinitesimal
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12816400
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Figura 6.3.9. Representacion de los niveles de deformacion infinitesimal derivados de la tercera
tensién principal en el catéter en el instante de mdxima fuerza de reaccién en la aorta del modelo JL4.5

En definitiva, los niveles maximos de tension y de deformacion se visualizan a
nivel de la curva secundaria que modifica su curvatura para proporcionar el soporte
necesario para avanzar por la ACI. El hecho de que la superficie de apoyo de dicha curva
se encuentre a un nivel superior en el eje Z en comparacién con el plano que contiene
el eje de la ACI ha condicionado al mismo tiempo las tensiones y deformaciones
presentes en la curva primaria, que no ha de cambiar su forma de manera significativa
para mantener la coaxialidad.
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6.4 Comparacion de los modelos

Con los resultados obtenidos de los apartados anteriores, es posible realizar un
analisis que permitira orientar la eleccion de la curvatura de catéteres adecuada para
intervenir al paciente del que se ha obtenido el modelo anatémico. Asi pues, se han
empleado las variables obtenidas anteriormente junto con las conclusiones obtenidas
de cada uno de ellos para estudiar las posibles repercusiones en lo que respecta al uso

de cada uno de los modelos (Tabla 6.4.1).

Modelo JL3.5
Instante de maxima fuerza de reaccion en la aorta (tf) 4,13 ms
Fuerza de reaccion maxima en la aorta 413N
Primera tension principal maxima en tf (1tp) 1214,07 MPa
Tercera tension principal maxima en tf (3tp) -576,5 MPa
Tension de von Mises maxima en tf 1675,77 MPa

Region de localizacion 1tp
Region de localizacion 3tp
Deformacién primera tension principal maxima en tf (1dp)
Deformacidn tercera tension principal maxima en tf (3dp) -1,05

Curva primaria
Curva primaria
0,403024

Region de localizacion 1dp
Region de localizacion 3dp

Curva primaria
Curva primaria

JLa
13,6 ms
39N
84,82 MPa
-25,67 MPa
131,331 MPa
Curva primaria
Curva secundaria
0,013021
-0,0142684
Curva secundaria
Curva secundaria

JL4.5
0,172 ms
196 N
908,45 MPa
-475,463 MPa
1265 MPa
Curva secundaria
Curva secundaria
0,3116
-1,42301
Curva primaria
Curva primaria

4

Tabla 6.4.1. Tabla resumen con los resultados obtenidos de las simulaciones

En primer lugar, la fuerza de reaccion de la pared de la aorta ha sido considerada
como pardametro principal para estimar la fuerza de avance que presentaria el
dispositivo. De los tres modelos comparados, puede observarse que es el modelo JL 4.5
6Fr el que genera una mayor fuerza de reaccién como consecuencia de su interaccion
con la pared de la aorta, otorgando un mayor soporte al movimiento de avance,
llegando a ser méas de diez veces superior a los valores maximos obtenidos para los
otros dos modelos.

Esto viene relacionado con la posicion relativa entre la superficie interna de la
aorta y el dispositivo, que difiere para los tres modelos. Esta diferencia puede
constatarse con la descomposicion de la fuerza de reaccion en los tres ejes y el estudio
de los vectores normales de las superficies de contacto. Asimismo, se puede verificar
visualmente en la Figura 6.4.1, donde se observa que el modelo JL4.5 es el que presenta
una superficie de apoyo mas alejada del ostium coronario. Analizando la orientacién
de los vectores junto con la descomposicion se puede comprobar como la direccion de
la fuerza de accion ejercida por el modelo JL4.5, que es la misma que la de la fuerza de
reaccion, presenta un mayor alineamiento con el vector normal a su superficie de
contacto en comparacion con los otros dos modelos.
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Figura 6.4.1. Posicion del catéter en el instante de maxima fuerza de reaccién para el modelo:
a)JL3.5 b)JL4 y c)JL4.5

Esta direccién va ligada a la orientacion del eje del extremo proximal del catéter
a través del cual se transmite el movimiento. Este alineamiento evita, ademas, que se
produzcan oscilaciones como es el caso del modelo JL4. No obstante, para otorgar una
mayor independencia con respecto a la superficie de contacto, es preciso estudiar los
niveles de tensidn en los instantes de maxima fuerza de avance de los catéteres guia.
En la Tabla 6.4.1 se muestra que el modelo JL4 presenta las menores magnitudes de
primera y tercera tension principal de los tres modelos, lo cual coincide con el hecho
de que presenta un valor de fuerza de reaccion inferior al catéter JL3.5 Y JL4.5.

Por otra parte, puede observarse que, a pesar de presentar un nivel de fuerza
mayor, el modelo JL4.5 presenta unos valores de tension inferiores a los del modelo
JL3.5 y los maximos se encuentran a nivel de la curva secundaria. El modelo JL3.5, por
el contrario, encuentra sus niveles maximos en la curva primaria, puesto que esta
sometida a grandes esfuerzos al alinearse el segmento comprendido entre ambas
curvas con la entrada de la ACIL.

El catéter JL4.5, sin embargo, no se ve forzado a someterse a dicho alineamiento
al posicionarse la superficie de contacto de la aorta mas alejada en el espacio de la
entrada de la ACI. Esto, junto con el area cubierta por dicha superficie, justifica que sus
niveles maximos de tension no se encuentren a nivel de la curva primaria y no superen
los valores del modelo disefiado de menor curvatura. En definitiva, el dispositivo esta
sometido a unos menores niveles de tensién maxima y ha adaptado la morfologia de la
curva secundaria con el fin de incrementar la superficie de contacto, lo que proporciona
indicios su acoplamiento anatémico con la pared de la aorta.

De manera afiadida, el estudio de la deformacion también respalda el cambio en
la morfologia del catéter. El modelo de menor curvatura presenta los mayores niveles
de deformacidén ligados a la primera tension principal. Esto puede comprenderse
debido a la traccion a la que estan sometidos los elementos presentes en la cara lateral
de la curva primaria al producirse el alineamiento mencionado anteriormente y que no
esta presente de manera significativa en el resto de los modelos.

Por otro lado, el catéter guia JL4.5 presenta un mayor grado de deformacién a
causa de la tercera tensiéon principal. Los esfuerzos de compresion existentes al
interaccionar el catéter guia con la aorta ascendente conducen a una deformacién a
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nivel de la curva secundaria con el fin de producir un acoplamiento con la pared
arterial. Esto se podria entender como el proceso de adaptacién de la morfologia del
catéter en su busqueda de una mayor superficie de contacto que disminuya los niveles
de presion al mismo tiempo que proporciona un acoplamiento anatémico que
proporcione un soporte adecuado.

Finalmente, se ha podido comprobar que para los tres modelos ha existido una
influencia de la energia cinética del catéter en la transmision de la fuerza a lo largo del
recorrido del catéter, destacando el caso del modelo JL4.5, donde la aceleracion
adquirida por el dispositivo a lo largo del movimiento como consecuencia de la
deformacion altera de manera significativa la transmision de la fuerza desde el punto
de interaccion con el punto braquiocefalico hasta el contacto con la pared de la aorta
ascendente.

En conclusién, cada uno de los tres modelos presenta un comportamiento
distinto como consecuencia de las diferencias de distancia entre la curva primaria y
secundaria. Esto afecta a las caracteristicas y localizacién del contacto entre el
dispositivo el catéter, siendo el modelo JL4.5 el que presenta la mayor de las distancias
entre dicha superficie y la entrada de la ACI. Asimismo, también tiene un efecto sobre
la eficacia y la fuerza de avance que determinaran el éxito de la ICP.

Los resultados obtenidos parecen indicar que el modelo JL4.5 6Fr supone el
catéter guia con el tamafio de curva dptimo a la hora de intervenir al paciente sometido
a estudio. Las dimensiones asociadas a este catéter guia no s6lo garantizan una mayor
fuerza de avance y soporte que el resto de las alternativas, sino que también busca un
acoplamiento con las paredes de la aorta, tratando de minimizar las presiones que
ejerce sobre ella. Todo esto se logra manteniendo la coaxialidad de la punta del catéter
con el eje de la region proxima a la ACI.
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Capitulo 7

Conclusiones

El objetivo del presente trabajo era el de simular el comportamiento y ajuste anatémico
de diferentes curvas medidas de catéteres guia existentes basados en estudios previos
de imagen cardiaca. Esta meta se ha llegado a alcanzar, pues se ha podido reproducir
su comportamiento con el software de simulaciéon LS-DYNA® y obtener variables
objetivas que han permitido realizar una comparacién entre tres modelos de catéteres
de diferente distancia entre curvas, como puede ser la fuerza de reaccion y las
tensiones y deformaciones presentes en el catéter en el drea proxima a la arteria
coronaria intervenida.

De la misma manera, se han ido siguiendo los objetivos secundarios marcados
al inicio del trabajo. En primer lugar, se han descrito las particularidades del sistema
coronario y sus principales ramificaciones al igual que se han introducido las claves de
la ICP y la gama de catéteres que se emplean principalmente en este tipo de
intervencion (Judkins, Amplatz y EBU). Con esta informacion acerca de estos
dispositivos ha sido posible crear una coleccién de tres modelos tridimensionales de
catéteres guia que han podido ser incorporados a un entorno de simulacion en el que
se ha replicado la interaccién y acople de cada uno de ellos con el sistema arterial del
paciente estudiado.

Siguiendo la consecucion de dichos objetivos se ha logrado realizar una
comparacién entre los modelos y, en base a ella, proponer el modelo JL4.5 como
eleccion 6ptima de catéter guia a la hora de intervenir sobre el paciente. Esta propuesta
se basa en dos aspectos principales. Por un lado, proporciona el mayor nivel de soporte
de los tres modelos comparados. Esto se traduce en una mayor fuerza de avance que
facilita el acceso a la zona lesionada. Asimismo, este modelo se adapta a la morfologia
de las paredes arteriales con el mantenimiento de la coaxialidad de su punta con la
arteria coronaria intervenida.

Se ha podido comprobar que el presente trabajo puede ofrecer una serie de
ventajas mediante su incorporacion como apoyo a la decision clinica realizada por los
profesionales sanitarios de manera previa a realizar una intervenciéon coronaria
percutanea. En primer lugar, permite evitar intervenciones y pruebas innecesarias
dedicadas a la eleccién del tamafio del catéter, disminuyendo el riesgo y el dafio que
pueden ocasionar al paciente. En segundo lugar, permite probar una mayor variedad
de modelos independientemente de los catéteres fisicos de los que dispone el centro
sanitario en el que se va a realizar la intervencion. Asimismo, proporciona un estudio
personalizado para cada paciente de forma que puede adaptarse a cualquier anomalia
anatomica que puedan presentar sin suponer un coste significativo para el centro sanitario.
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Capitulo 8

Limitaciones y propuestas a futuro

Alahora de llevar a cabo el proyecto, se han considerado una serie de limitaciones que
han condicionado los resultados obtenidos. Particularmente, es preciso tener en cuenta
las aproximaciones que se han realizado tanto en las mediciones de los catéteres guia
empleados como en la etapa de disefio, donde, debido a la multitud de factores que
influencian la trayectoria del catéter, se ha reproducido una aproximacién de la
morfologia de los catéteres en su posicion coaxial basandose en la anatomia del
paciente. Asi pues, estas aproximaciones que involucran el inicio del catéter guia en el
tronco braquiocefalico también han repercutido sobre las soluciones obtenidas en las
simulaciones.

Asi pues, en la etapa de simulacién también se han generalizado ciertas
caracteristicas al atribuir las mismas propiedades a la arteria coronaria que a la pared
de la aorta con el fin de simplificar el proceso y considerar el catéter un componente
elastico con propiedades is6tropas sin incluir las tres capas de materiales de los que
esta compuesto, de la misma manera que se ha considerado el sistema arterial como
un modelo rigido. Por ultimo, cabe considerar que se trata de un proceso altamente
personalizado, lo que conlleva una inversién de tiempo que impide su incorporacién
en casos de urgencia.

No obstante, estas limitaciones marcan el camino para posibles vias de trabajo.
Asipues, para representar con mayor fidelidad el comportamiento de los catéteres guia
existe la posibilidad de incluir una mayor extension del recorrido del catéter, de forma
que puedan evitarse oscilaciones y contactos como los obtenidos en la simulacion del
modelo JL4. Por otro lado, otra alternativa podria focalizarse en el estudio de la
coaxialidad entre los diferentes modelos de catéteres con las arterias coronarias sin
imponer la condicién de coaxialidad en la etapa de preprocesamiento, aspecto que
permitiria una reproduccién mas fiel de la ICP.

Por ultimo, existe la posibilidad de ampliar el catdlogo de catéteres guia
disefiados e introducir una interfaz que, contando con dicho catalogo, permita agilizar
la etapa de simulacién y hacer este procedimiento mas accesible a los profesionales
sanitarios. De esta forma, se podria ofrecer unos resultados mas directos acerca de la
eleccion optima del dispositivo. En definitiva, la simulacién del comportamiento de
estos dispositivos presenta un campo de trabajo con multitud de oportunidades y
ventajas que resulta en una herramienta de apoyo a la decision clinica de utilidad en
los servicios de cardiologia intervencionista.
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Capitulo 10
Presupuestos

En el presente documento se exponen los costes y gastos asociados al desarrollo y
ejecucion del proyecto, asi como los recursos necesarios para llevarlo a cabo. Cabe
destacar que para su elaboracion se ha empleado el software de gestién Arquimedes
Version Estudiantes, el cual se trata de un programa que permite elaborar
presupuestos y definir mediciones partiendo de la descomposicién de precios.

10.1 Cuadro de precios de mano de obra

En este apartado se describe el salario del personal involucrado en el presente trabajo.
Para esta ocasion, se ha realizado una estimacion del sueldo de un ingeniero biomédico
estudiante y el salario del profesor tutor que realiza el seguimiento del proyecto. El
profesor tutor pertenece al grupo de Personal Docente e Investigador de la Universidad
Politécnica de Valencia (UPV). Por tanto, se han empleado los datos compartidos por el
Servicio de Recursos Humanos de la UPV para obtener el salario cobrado por el tutor.
Estos datos incluyen las retribuciones del profesorado funcionario en base a la Ley de
Presupuestos para el ejercicio del presente afio, por lo que el salario asciende a 20,34€
por hora trabajada.

En cuanto al ingeniero biomédico estudiante, se la ha atribuido su salario en
base al sueldo recibido por parte de un ayudante, resultando un salario de 11,79€/h
Para realizar la estimacidn, se ha considerado el total de la retribucién anual junto con
el afladido de los trienios mensuales. Asimismo, se ha partido de un total de 1696 horas
de trabajo anuales. Con esto se alcanza un total de 437, 31€ de costes asociados al
profesor tutor, mientras que la mano de obra del estudiante se aproxima a los 5370€,
suponiendo un coste total de 5807€.

Cuadro de mano de obra Pagina 1

Mam. Cédigo Dencminacién de la mano de cbra Precio Horas Total

MO.02 Ma de obra del profesor tutor 20,34 21,500 h 437,31

2 MO.01 Ma e obra aportada por el 11,79 455,500 h 5.370,35
Ingeniero Biomédico estudiante

Total mano de obra: 5.807,66

Tabla 10.1.1 Cuadro de precios de mano de obra
10.2 Cuadro de precios de materiales

A continuacion, se presenta el precio de los materiales empleados. Aqui se incluye el
hardware y software que han sido necesarios para lograr los resultados obtenidos. En
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primer lugar, se ha hecho uso de un ordenador portatil de uso personal por parte del
ingeniero biomédico estudiante. Para este caso particular, el coste total del ordenador
alcanza los 825€ considerando un periodo de amortizacion de 66 meses, o lo que es lo
mismo, 5 afios y medio. Esto constituye un gasto de 12,5€ al mes.

Asimismo, se consideraran los programas utilizados en todas las fases del
proyecto. Por ello, es preciso conocer el precio de las licencias de cada uno de ellos. En
primer lugar, se ha precisado de una licencia de Microsoft Office para la redaccién de
documentos y la elaboracion de presentaciones. Para ello, se estima un coste de 18,90€
de licencia anual, 1,575€ mensuales. Es preciso tener en cuenta que el periodo de
tiempo de uso estimado es de 6 meses para todos los recursos descritos, presentando
las licencias anuales un factor de amortizacién 6/12.

En segundo lugar, se hizo uso de la herramienta Solidworks empleando la
licencia de estudiante, con una estimaciéon de 60€ anuales. Esto supone un gasto de 5€
mensuales. Por su parte, el software LS-DYNA cuenta con una licencia de estudiante
gratuita que, a pesar de que cuente con ciertas limitaciones en comparativa con la
licencia profesional, cuenta con las herramientas suficientes para el desarrollo del
trabajo. Por ultimo, se empled la versiéon de estudiantes del software Arquimedes de
CYPE, que es completamente gratuita y permite su uso en el dmbito docente y
académico.

Por ultimo, se van a incluir los costes asociados a la compra de tres catéteres
guia. Cada uno de ellos tiene un precio asociado de 80€. Todos estos materiales
necesarios para la obtencién de resultados suponen un coste total de 354,46€.

Cuadro de materiales Pagina 1
Nim. Cédigo Denominacién del material Pracio Cantidad Total
1 MAT.O03 Catéter guia a0, 00 3,000u 240,00
2 MAT.O1 1ador Portaril personal 75,00 1,000u 75,00
3 MAT.0Z2 ia de estudiantes de 30,00 1,000u 30,00
arks
4 MAT._OS ncia de Microsoft Office 9,45 1,000u 9,48
5 MAT.04 ia software de simulacién 0,00 1,000u 0,00
r:y
& MAT.O& ia herramienta de ge 0,00 1,000u 0,00
imedes versién estudiantes
Total materiales: 354,46

Tabla 10.2.1 Cuadro de precios de materiales

10.3 Cuadro de precios de maquinaria

Para el desarrollo y ejecucion del presente proyecto no se ha precisado del uso de
maquinaria que requiera la formacion del personal o la contratacién de un especialista
externo. Como se ha mencionado anteriormente, los recursos materiales empleados
se tratan de programas informaticos y un ordenador de uso personal, que no requiere
la intervencién de un experto.
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10.4 Cuadro de precios unitarios

A continuacién, se describe de manera particular cada unidad de obra junto con su
precio, el cual se obtiene a partir de los precios descompuestos. Para este caso, se ha
expuesto el precio de cada unidad de obra en letra y en namero. En la tabla 10.4.1,
donde se recogen los resultados, puede comprobarse como la unidad de obra que
supone un coste mayor es la etapa de redaccién, debido al coste derivado de la mano
de obra.

1 Estudio previo
Ochenta y tres euros con
cincuenta y cuatro

1.1 u Definicién inicial del proyecto 83,54 céntimos
Cuarenta y nueve euros
1.2 u Planificacion del proyecto 49,05 con cinco céntimos

Ochocientos ochenta y
cuatro euros con ochenta y
1.3 u Investigacion del problema 884,83 tres céntimos

2 Desarrollo de modelos

Ochocientos veinticuatro
2.1 u Aprendizaje software de disefio 824,30 euros con treinta céntimos

Cuatrocientos cuarenta y
cinco euros con setenta y
2.2 u Mediciones sobre los catéteres Judkins 445,79 nueve céntimos
Trescientos veintinueve
euros con noventa y cuatro

2.3 u Modelado de catéteres 329,94 céntimos
Treinta y tres euros con
2.4 u Reuniones de control 33,42 cuarenta y dos céntimos
3 Simulacién

3.1 Preprocesamiento
Ochocientos setenta euros
3.1.1 u Aprendizaje software de simulacién 870,01 con un céntimo
Seiscientos cuarenta y
cinco euros con cuarenta
3.1.2 u Definicién de cargas, constricciones y condiciones 645,40 céntimos

3.2 Posprocesamiento

Ciento noventa y un euros
3.2.1 u Definir variables de salida 191,72 con setenta y dos céntimos

Doscientos siete euros con

3.2.2 u Ejecucidn de las simulaciones 207,89 ochenta y nueve céntimos
Trenta y tres euros con
3.2.3 u Reuniones de control 33,42 cuarentay dos céntimos

4. Presentacion e interpretacion de resultados
Quinientos trenta y nueve
euros con cincuenta y un

4.1 u Obtencidn y andlisis de resultados 539,51 céntimos
Trenta y tres euros con
4.2 u Reuniones de control 33,42 cuarenta y dos céntimos

5 Redaccion de documentos

Ochocientos noventa y
cinco euros con cincuenta

5.1 u Redaccién de la memoria y el presupuesto 895,55 y cinco céntimos
Ciento seis euros con

5.2 u Preparacion de la defensa oral 106,91 noventa y un céntimos
Trenta y tres euros con

5.3 u Reuniones de control 33,42 cuarentay dos céntimos |

Tabla 10.4.1. Cuadro de precios unitarios
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10.5 Cuadro de precios descompuestos

En esta parte del presupuesto se especifican los materiales, mano de obra y maquinaria
necesarios para obtener cada una de las unidades de obra. De este modo, incluyendo
esta justificacion, pueden comprenderse los costes introducidos en el apartado
anterior. Cabe destacar que se ha incluido en cada unidad de obra un coste indirecto de
presupuesto del 4%, que engloba aquellos costes necesarios para la ejecucién del
proyecto y que no se han incluido de manera directa, como puede ser el material de
oficina.

Asimismo, se considera que, tanto las licencias como el coste asociado al uso del
ordenador, se dividen en funcién del tiempo de empleo para cada una de las unidades
de obra. No obstante, es preciso tener en cuenta que, para su empleo es preciso adquirir
una unidad completa (que serd amortizada segun las especificaciones marcadas en el
cuadro de precios de materiales). Ademas, cabe destacar que se ha considerado una
duracién de una hora por cada reuniéon de control realizada entre el ingeniero
biomédico estudiante y el profesor tutor.

Se comienza por la descomposicion de los precios de aquellas unidades de obra
englobadas por el primer capitulo, donde el mayor coste esta constituido por la etapa
de investigacién (Tabla 10.5.1). Por el contrario, para el segundo y el tercer capitulo
(Tabla 10.5.2 y Tabla 10.5.3), el mayor importe va asociado a las etapas de aprendizaje
de software debido, principalmente, al tiempo de trabajo del estudiante. Asimismo, la
obtencidn y analisis de los resultados y la redaccion de la memoria y el presupuesto
constituyen las unidades de obra de mayor coste de los ultimos dos capitulos (Tabla
10.5.4 y Tabla 10.5.5).

1 Estudio previo

1.1 01.01 u Definicién inicial del proyecto
MO0.01 2,500 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 29,48
MO0.02 2,500 h Profesor tutor 20,34 50,85
4,000% Costes indirectos 80,33 3,21
Precio total POr U....mssssssssssssssases 83,54
1.2 01.02 u Planificacion de proyecto
MO0.01 4,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 47,16
4,000% Costes indirectos 47,16 1,89
Precio total POr U.....cssssssssssssssses 49,05
1.3 01.03 u Investigacion del problema
MO0.01 56,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 660,24
MO0.02 9,000 h Profesor tutor 20,34 183,06
MAT.01 0,100 u Ordenador 75,00 7,50
4,000% Costes indirectos 850,8 34,03
Precio total por u 884,83,

Tabla 10.5.1. Cuadro de precios descompuestos del capitulo 1

66



Importe por unidad

de recurso (en Total (en
Unidades Descripcién euros) euros)
2.Desarrollo de modelos
2.1 02.01 u Aprendizaje software de disefio
MO.01 65,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 766,35
MAT.01 0,150 u Ordenador 75,00 11,25
MAT.02 0,500 u Licencia de Solidworks 30,00 15,00
4,000% Costes indirectos 792,60 31,70
Precio total POr U.....sssssssussses 824,30
2.2 02.03 u Mediciones sobre los catéteres Judkins
MAT.03 3,000u Catéter guia 80,00 240,00
MO0.01 16,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 188,64
4,000% Costes indirectos 428,64 17,15
Precio total POr U....mssmsssssusseses 445,79
2.3 02.04 u Modelado de catéteres
MAT.01 0,100 u Ordenador 75,00 7,50
MO0.01 25,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 294,75
MAT.02 0,500 u Licencia de Solidworks 30,00 15,00
4,000% Costes indirectos 317,15 12,69
Precio total por u 329,94
2.4 02.05 u Reuniones de control
MO0.01 1,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 11,79
MO0.02 1,000 h Profesor tutor 20,34 20,34
4,000% Costes indirectos 32,13 1,29
AT 0T 1 1o T P—— 33,42,

Tabla 10.5.2. Cuadro de precios descompuestos del capitulo 2

Importe por unidad

de recurso (en Total (en
Unidades Descripcién euros) euros)
3. Simulacién
3.1 Preprocesamiento

3.1.1 03.01.01 u Aprendizaje software de simulacion
MO0.01 70,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 825,3
MAT.01 0,150 u Ordenador 75,00 11,25
4,000% Costes indirectos 836,55 33,46
Precio total por u 870,01
Definicion de cargas, constricciones y
3.1.2 03.01.02 u condiciones
MAT.01 0,100 u Ordenador 75,00 7,50
MO0.01 52,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 613,08
4,000% Costes indirectos 620,58 24,82
Precio total por u 645,40
3.2 Posprocesamiento
3.2.1  03.02.01 u Definir variables de salida
MAT.01 0,100 u Ordenador 75,00 7,50
MO0.01 15,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 176,85
4,000% Costes indirectos 184,35 7,37
Precio total por u 191,72
3.2.2  03.02.02 u Ejecucion de las simulaciones
MO.01 16,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 188,64
MAT.01 0,150 u Ordenador 75,00 11,25
4,000% Costes indirectos 199,89 8,00
Precio total POr U....ocssscssssssssssases 207,89
3.23 02.05 u Reuniones de control
MO0.01 1,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 11,79
MO0.02 1,000 h Profesor tutor 20,34 20,34
4,000% Costes indirectos 32,13 1,29
D AL (R (0 0] ) T P — 33,42,

Tabla 10.5.3. Cuadro de precios descompuestos del capitulo 3



Importe por unidad

de recurso (en Total (en
Cédigo Unidades Descripcion euros) euros)
4. Presentacion e interpretacion de
resultados
41 04.01 u Obtencion y analisis de resultados
MO0.01 44,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 518,76
4,000% Costes indirectos 518,76 20,75
Precio total POr U....sssssssssssssaes 539,51
4.2 02.05 u Reuniones de control
MO0.01 1,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 11,79
MO0.02 1,000 h Profesor tutor 20,34 20,34
4,000% Costes indirectos 32,13 1,29
Precio total por u. 33,42,

Tabla 10.5.4. Cuadro de precios descompuestos del capitulo 4

Importe por unidad

de recurso (en Total (en
Unidades Descripcién euros) euros)
5. Redaccion de la memoria y
presupuesto
Redaccion de l1a memoria y el
5.1 05.01 u presupuesto
MO0.01 72,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 848,88
MAT.01 0,100 u Ordenador 75,00 7,50
MAT.05 0,500 u Licencia Office 9,45 4,73
4,000% Costes indirectos 861,11 34,44
Precio total POr U....msssssusses 895,55
52 05.02 u Preparacion de la defensa oral
MO0.01 8,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 94,32
MAT.01 0,050 u Ordenador 75,00 3,75
MAT.05 0,500 u Licencia Office 9,45 4,73
4,000% Costes indirectos 102,80 4,11
Precio total POr U.....ssssssssssssssases 106,91
53 02.05 u Reuniones de control
MO0.01 1,000 h Ingeniero biomédico estudiante 11,79 11,79
MO0.02 1,000 h Profesor tutor 20,34 20,34
4,000% Costes indirectos 32,13 1,29
Precio total POr U...ssssssssssssssssssssees 33,42,

Tabla 10.5.5. Cuadro de precios descompuestos del capitulo 5

10.6 Mediciones

De manera afiadida a la descomposicion realizada en el subcapitulo anterior, es
necesario desarrollar la cantidad de unidades de obra necesarias para completar cada

fase marcada por un capitulo.
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1. Estudio previo

Descripcion Medicion
1.1 U Definicidn inicial del proyecto Total u: 1,00
1.2 U Planificacion Total u: 1,00
1.3 U Investigacion del problema Total u: 1,00 ,
2. Desarrollo de modelos
Descripcion Medicion
2.1 U Aprendizaje software de disefio Total u: 1,00
2.2 U Mediciones sobre catéteres Total u: 1,00
2.3 U Modelado de catéteres Total u: 1,00
2.4 U Reuniones de control Total u: 2,00 ,
3. Simulacién
e ud Descripcion Medicién
3.1 U Aprendizaje software de simulacion Total u: 1,00
3.2 U Definicidn de cargas constricciones y condiciones Total u: 1,00
3.3 U Definir las salidas Total u: 1,00
3.4 U Ejecucion de las simulaciones Total u: 1,00
3.5 U Reuniones de control Total u: 4,00 ,
4. Presentacion e interpretacion de resultados
Descripcion Medicién
4.1 U Obtencion y analisis de resultados Total u: 1,00
4.2 U Reuniones de control Total u: 2,00
5. Redaccion de documentos
Descripcion Medicion
5.1 U Redaccién de la memoria y el presupuesto Total u: 1,00
5.2 U Preparacién de la presentacion Total u: 1,00
5.3 U Reuniones de control Total u: 2,00 |

Tabla 10.6.1. Mediciones

Como se puede comprobar en la tabla 10.6.1, la fase de simulacién es la etapa
que consume un mayor numero de unidades de obra, estando divididas en las fases de
preprocesamiento y posprocesamiento. Sin embargo, serd en la obtencién de los
presupuestos parciales cuando se podra visualizar qué capitulo ha asumido un mayor
coste debido a la cantidad de recursos invertidos en cada una de sus unidades de obra.

10.7. Presupuestos parciales

En los presupuestos parciales aparecen retratadas las cantidades de cada
unidad de obra necesarias para la realizacién de cada capitulo, asi como el importe
asociado a cada uno de ellas y el precio total por cada fase del proyecto (Tabla 10.7.1).
A partir de los presupuestos parciales, se ha podido comprobar que es la etapa de
simulacién aquella que conlleva un importe mayor, alcanzando un importe de
2048,7€ . Esta informacidn se justifica principalmente por la cantidad de horas
invertidas por el ingeniero biomédico estudiante.
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Descripcion Medicion Precio Importe

1.1 V] Definicidn inicial del proyecto Total u: 1,00 83,54 83,54
1.2 u Planificacion Total u: 1,00 49,05 49,05
1.3 U Investigacién del problema Total u: 1,00 884,83 884,83
Total Presupuesto parcial n21 Estudio previo: 1017,42

Descripcion Medicion Precio Importe
2.1 U Aprendizaje software de disefio Total u: 1,00 824,30 824,30
2.2 u Mediciones sobre catéteres Total u: 1,00 445,79 445,79
2.3 V] Modelado de catéteres Total u: 1,00 329,94 329,94
2.4 U Reuniones de control Total u: 2,00 33,42 66,84,
Total Presupuesto parcial n22 Desarrollo de modelos: 1666,87

Descripciéon Medicién Precio Importe
3.1 V] Aprendizaje software de simulacion Total u: 1,00 870,01 870,01
3.2 V] Definicion de cargas constricciones y Total u: 1,00 645,40 645,40
3.3 V] Definir las salidas Total u: 1,00 191,72 191,72
3.4 U Ejecucidn de las simulaciones Total u: 1,00 207,89 207,89
3.5 V] Reuniones de control Total u: 4,00 33,42 133,68
Total Presupuesto parcial n23 Simulacion: 2048,70,

Descripcion Medicion Precio Importe
4.1 V] Obtencion y analisis de resultados  Total u: 1,00 539,51 539,51
4.2 U Reuniones de control Total u: 2,00 33,42 66,84
Total Presupuesto parcial n24 Presentacion e interpretacion de resultados: 606,35,
- ud - Descripcion - Medicién - Precio - Importe -
5.1 U Redaccion de la memoria y el presug Total u: 1,00 895,55 895,55
5.2 U Preparacion de la presentacion Total u: 1,00 106,91 106,91
5.3 U Reuniones de control Total u: 2,00 33,42 66,84
Total Presupuesto parcial n25 Redaccion de doc to 1069,30,

Tabla 10.7.1. Presupuestos parciales

10.8 Presupuesto de ejecucion por contrata

En este caso, a la hora de crear el proyecto con el programa Arquimedes, se ha definido
como un trabajo destinado al &mbito de la Administracién Publica. Por tanto, primero
se ha obtenido el presupuesto de ejecucién material, que incluye la suma de los
presupuestos parciales definidos anteriormente. A este importe, se le afiade el 13% de
dicha suma atribuido a los gastos generales y un 6% de beneficio industrial.

Estos datos son necesarios para la obtencién del presupuesto de ejecuciéon por
contrata el cual proporciona una estimacion acerca del importe necesario para llevar a
cabo la idea planteada (Tabla 10.8.1). Por ultimo, para obtener el presupuesto de
ejecucidon por contrata, se le afiade el 21% de este importe con el fin de incluir el
Impuesto sobre el Valor Afiadido.
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Proyecto: Desarrollo del presupuesto del Trabajo Final de Grado

Capitulo Importe
1 Estudio Preavio ... .. .iiiteuntinansararoransarassisasaassnsansasssssnnssa 1.017,42
2 Desarrcllo de MOdelos .. ...t vnneansessnessssssnsssnsssnssssssasssnssna 1.666,87
3 Simulacion
3.1 Preprocesamiento . ...iuui i ernsss it atasa it aaas s aa s anee o 1.515,41
3.2 POSprocesamiento ... uu it ieernsae it ssasa it aa st a s tanae o 533,29
Total 3 Simulacién ..........: 2.048,70
4 Presentacidn e interpretaciéon de resultadoS ............iieunnnnnnrnnnnnan 606,35
5 Redaccion de doCUMEBNEOS ... vt v v e ot ontnnonesoseessnssssssnssnsssssssnnssssm 1.069,30
Presupuesto de ejecucidén material 6.408, 64
13% de gastos generales 833,12
6% de beneficio industrial 384,52
Suma 7.626,28
21% IVA 1.601,52
Presupuesto de ejecucién por contrata 9.227,80

Asciende el presupuesto de ejecucidén por contrata a la expresada cantidad de NUEVE MIL DOSCIENTOS
VEINTISIETE EUROS CON OCHENTA CENTIMOS.

Valencia, Mayo 2022
Grado en Ingenieria Biomédica

Mar Alonso Chornet

Tabla 10.8.1 Descomposicion Presupuesto de ejecucién por contrata

El presupuesto de ejecucion por contrata expresa una estimacién del total de
costos y gastos del proyecto. Para el presente trabajo, se estima un presupuesto de
nueve mil doscientos veintisiete euros con ochenta céntimos. Es preciso considerar que
este importe esta condicionado por la ausencia de maquinaria especializada y el uso de
licencias gratuitas.
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