
UNIVERSIDAD DON BOSCO 
FACULTAD DE INGENIERIA 

CONSTRUCCION DE UN PROTOTIPO DE 
MAQUINA DE HEMODIALISIS. 

"DISEÑO Y MONTAJE DE SU SISTEMA 
ELECTRONICO DE CONTROL. 

TRABAJO DE GRADUACION ELABORADO 
PARA OPTAR AL TITULO DE: 

"INGENIERO EN BIOMEDICA" 

PRESENTADO POR: 

KA TYA VERONICA SANDOV AL ROD~GUEZ 

SOYAPANGO 1995 



UNIVERSIDAD DON BOSCO 
FACULTAD DE INGENIERÍA 

INGENIERIA BIOHEDICA 

TRABAJO DE GRADUACION: 

CONSTRUCCION DE UN PROTOTIPO DE HAOUINA DE HEHODIALISIS. 
DISEÑO Y HONTAJE DE SU SISTEHA ELECTRONICO DE CONTROL. 

ING. 

ING. SAL 'ADOR JUAREZ 
JURADO 

JURADO EVALUADOR: 

ING. LUIS ALBERTO ESCOBAR 
JURADO 



UNIVERSIDAD DON BOSCO 

AUTORIDADES 

Pbro. Lic. Salvador Cafarelli, sdb 
PRESIDENTE 

Pbro. Lic. Pierre Muyshondt, sdb 
SECRETARIO GENERAL 

Ing. Federico Miguel Huguet 
RECTOR 

Ing. José Miguel Hernández 
DECANO FACULTAD DE INGENIERIA 

Ing. José Roberto Guzmán 
VICEDECANO FACULTAD DE INGENIERIA 



PROLOGO 

El Area de Hemodiálisis constituye ciertamente un tema muy 

interesante en el campo de la Biomédica, sin embargo su conoci­

miento, aún a la fecha, está muy poco difundido; éste ha sido en 

gran parte el reto para la elaboración del presente trabajo, el 

cual pretende ser una herramienta para la enseñanza de esta área, 
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INTRODUCCION 

El Sistema Urinario se define como el principal sistema excretor 

del cuerpo humano y de muchos animales. La formación de la orina 

es el medio fundamental a través del cual, son recogidos y ex-

pulsados del organismo gran cantidad de los desechos que dia-

riamente se producen en el cuerpo, derivados de los diversos 

procesos del metabolismo. 

Si por alguna causa el organismo es privado de esta función, es 

lógico esperar que en corto tiempo se manifiesten una serie de 

fallas en diversas funciones corporales, ya que al faltar una via .. 
de excresión tan importante, la alteración que sufre la estabili­

dad del medio interno es fuerte y demanda una pronta corrección, 

si no se desean secuelas graves. 

Existen algunas enfermedades renales que no son manifiestas s i no 

has ta su etapa termina 1, como suele ser el caso d .e qui enes pade­

cen insuficiencia renal crónica; pero aún cuando la función renal 

ya no es recuperable, existen medios alternativos de tratamiento, 

como las máquinas de hemodiálisis que al sustituir la función de 

los riñones, ayudan a los pacientes a prolongar su vida en 

condiciones considerablemente normales. 

A pesar de que muchas personas padecen de insuficiencia renal, y 

han sido tratadas con hemodiálisis, la mayor parte conocen muy 

poco acerca del tratamiento, y en general el conocimiento sobre 

la función que desarrolla el sistema urinario, no ha sido hasta 

la vez un tema muy difundido. 
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La elaboración de un estudio sobre la fisiología renal y el de­

sarrollo de un prototipo de máquina de hemodiálisis didáctica, 

pueden ser un medio que facilite la difusión del conocimiento 

sobre esta área y permita que ,las personas más relacionadas a 

este tipo de equipos, ya sea en calidad de estudiantes, operado­

res, técnicos o pacientes, comprendan más a fondo todo el trabajo 

que se realiza en las máquinas, a fin de que posteriormente la 

calidad del área de hemodiálisis en el país pueda ser favorecida. 

La construcción del prototipo didáctico de máquina de hemodiáli­

sis requiere del diseño teórico previo de lo que será el sistema 

total, y este proceso depende en gran parte del recurso disponi­

ble en cuanto a componentes útiles para el prototipo. 

La selección de aquellos componentes que se consideran indispen­

sables o cuando menos importantes en la conformación de un equipo 

de hemodiálisis didáctico, constituye la base a partir de la cual 

se establecen ciertos criterios de diseño para el sistema 

electrónico de control; asimismo cabe esperarse que los circuitos 

de dicho control sean lo menos complicado posible a fin de que no 

se dificulte su comprensión y se optimize el recurso económico 

sin dejar de obtenerse el funcionamiento esperado. 

El diseño de los circuitos que controlarán a cada componente del 

prototipo, inicia a partir de la función teórica que se espera 

que este desempeñe; luego, se evalúan brevemente algunas alterna­

tivas que cumplan con los requisitos o criterios de diseño 

adoptados, tomando en consideración las condiciones que en cada 

caso pudieran limitar la operación del dispositivo, y posterior­

mente se efectúan otros pasos como cálculos, selección de 

elementos, etc., necesarios para obtener finalmente el circuito 

ii 



de control. 

La función del prototipo de Máquina de Hemodiálisis consiste 

básicamente en simular el funcionamiento de las máquinas reales 

en la consecución del tratamiento de Hemodiálisis. Para ello 

cuenta con un sistema de control electrónico constituido por los 

circuitos que comandan la operación de todo el equipo; parte 

fundamental del control es el denominado sistema de seguridad, el 

cual consta de diversos sensores encargados de detectar cualquier 

anormalidad que se presente en el proceso, enviando señales a los 

circuitos de mando para que estos activen los mecanismos adecua­

dos. El prototipo cuenta con algunos sensores básicos que actúan 

bajo los mismos principios que los dispositivos reales • .. . 
Otro componente fundamental en las máquinas de hemodiálisis es el 

sistema hidráulico, compuesto principalmente por bombas que se 

encargan de la circulación de los fluidos que tendrán el inter­

cambio iónico en el filtro; dicho sistema en el prototipo, está 

representado por indicadores visuales que se activan en forma 

análoga a la operación de las bombas obteniéndose una representa­

ción bastante completa del trabajo realizado por las máquinas 

reales usadas en los hospitales. 
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OBJETIVOS 

OBJETIVOS GENERALES 

Proporcionar la información teórica básica sobre: la Anatomía y 

Fisiología del Sistema Renal, y los Componentes y Operación de la 

Máquina de Hemodiálisis. 

Describir el proceso de diseño de los circuitos que cbnforman el 

sistema electrónico de control del prototipo didáctico de máquina 

de hemodiálisis a construir. 

Describir el proceso de operación del .. prototipo didáctico de 

máquina de hemodiálisis. 

OBJETIVOS ESPECIFICOS 

Describir el funcionamiento normal del Sistema Renal y las 

fallas renales que requieren del uso de Máquinas de Hemodiá­

lisis. 

Describir en qué consiste el proceso de hemodiálisis. 

Definir los componentes básicos de una máquina de hemodiáli­

sis y su función. 

Describir los componentes que conforman las Máquinas de 

Hemodiálisis actuales. 

iv 



Definir los componentes que se han de incluir en los módulos 

de sangre y de fluidos del prototipo. 

Establecer los criterios p~ra el diseño de los distintos 

circuitos del sistema de control del prototipo. 

Presentar los diagramas obtenidos para los circuitos del 

sistema de control, real izados previamente los cálculos 

pertinentes y selección de elementos. 

Presentar una breve descripción de la estructura física que 

conforma el prototipo. 

Definir el procedimiento a seguir, a .. · través de una secuencia 

de pasos, para la operación del prototipo y sus distintos 

componentes. 

Establecer ciertos valores de voltaje (obtenidos en los 

puntos de prueba definidos) como parámetro para determinar 

el buen funcionamiento del equipo. 
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CAPITULO I 

SISTEMA RENAL 

1.1 INTRODUCCI ON. 

En el hombre, los riñones junto a otros órganos relacionados 

conforman el llamado sistema urinario o sistema renal, el cual 

desempeña un papel muy importante para la conservación de la 

vida, ya que se encarga de desalojar los productos de desecho que 

resultan del metabolismo corporal, ev1~tando con ello que el 

organismo se autointoxique y le sobrevenga rápidamente . la muerte. 

Aproximadamente 20% del gasto cardiaco circula por los riñones 

cada minutd; allí, la sangre es limpiada de los desechos y sus­

tancias tóxicas que porta, y estos posteriormente son eliminados 

del cuerpo mediante la formación y excresión de· la orina. Esto 

convierte a los riñones en los principales órganos excretores del 

organismo pues se encargan de desalojar cerca del 75% de los 

productos de desecho y exceso de fluidos. La eliminación del 

resto de los desechos la llevan a cabo los pulmones, mediante la 

respiración; la piel mediante la transpiración; y el tracto di­

gestivo mediante la defecación. 

Cuando se produce una falla renal, el balance hidrico corporal y 

la estabilidad del medio interno se ven grandemente afectados, 

por lo que dicha anormalidad debe ser aliviada con prontitud para 

1 Ganong r., Fisiología Médica 



evitar consecuencias graves. 

1.1.1 DEFINICIONES BASICAS. 

Para comprender la forma en que actúa el sistema renal al desa­

rrollar sus funciones en el organismo, es necesario tener en 

cuenta algunos conceptos básicos de fisiología, los cuales se 

exponen a continuación. 

1.1.1.1 HECANISHOS DE HOVIHIENTO DE LAS SUSTANCIAS CORPORALES. 

Los diversos sistemas en el cuerpo huma~o están constituidos a 

base de células. Estas viven en un medio acuoso que se denomina 

Liquido Extracelular, en el cual puede diferenciarse el Plasma 

sanguíneo que fluye en los vasos del sistema circulatorio y el 

Liquido Intersticial que baña las células y queda fuera de los 

vasos. De este último, la célula toma el oxigeno y sustancias 

nutritivas, y en el descarga sus productos metabólicos de dese­

cho. El interior de la célula está constituido por otro liquido 

llamado Intracelular. 

Los diversos fluidos corporales, difieren en composición debido 

principalmente al tipo de barreras o membranas que los separan. 

Los procesos básicos por medio de los cuales se produce el movi­

miento del agua y de las pequeñas moléculas que forman los flui­

dos corporales, a través de las barreras que los separan, son: la 

difusión, la filtración, la ósmosis, el transporte activo, la 

difusión facilitada y otros. A continuación se menciona breve-
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mente la forma en que se lleva a cabo cada proceso. 

1. DIFUSION: Es el proceso por el cual se expande una sustancia 

en solución, debido al movimiento caótico de sus partículas 

para ocupar todo el volumen disponible y, depende directa­

mente de la diferencia de concentraciones entre dos áreas 

(gradiente de concentración o gradiente químico) y de la 

sección transversal a través de la cual se ha de realizar la 

difusión; también depende de la permeabilidad de la barrera, 

si se lleva a cabo entre dos compartimientos separados. 

2. FILTRACION: Es el proceso por el cual una sustancia es for­

zada a pasar a través de una membrana, debido a la dife­

rencia de presión entre los dos la~os. La cantidad de sus­

táncia filtrada depende del gradiente de presión como de la 

permeabilidad de la barrera. 

3. OSHOSIS: Se refiere a la difusión de moléculas de solvente, 

generalmente agua, a través de una membrana y se efectúa 

desde la zona de mayor concentración de solvente (menor 

concentración química) hacia aquella que tiene menos sol­

vente es decir mayor cantidad de partículas de soluto. 

4. TRANSPORTE ACTIVO: Por lo general los iones y moléculas más 

grandes que no pueden pasar libremente a través de una ba­

rrera, son transportados por moléculas portadoras en las 

membranas. Si el transporte se produce en una zona de mayor 

concentración de la molécula transportada a otra de menor 

concentración, no se requiere energía y el proceso se conoce 

como DIFUSION FACILITADA; mientras que se denomina TRANSPOR­

TE ACTIVO propiamente, cuando éste requiere de energía, 
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puesto que se efectúa en contra del gradiente de concentra­

ción (desde un área de menor a otra de mayor concentración). 

Dicha energía es proporcionada por el metabolismo de lis 

células portadoras de la membrana. 

Existen otros mecanismos para el movimiento e intercambio de 

sustancias, pero el papel que juegan en el sistema urinario es de 

menor relevancia que el de los mencionados, no así en otras 

funciones del cuerpo. 

1.2 ANATOHIA Y FISIOLOGIA DEL SISTEMA RENAL. 

1.2.1 ESTRUCTURA ANATOHICA DEL SISTEMA RENAL. 

El sistema urinario o sistema renal está compuesto esencialmente 

de los riñones, dos en número, los cuales están ubicados sobre 

una masa densa de grasa contra la pared dorsal del abdomen, a 

cada lado de la columna vertebral, justo arriba de la cintura 

(Fig. 1.1). Ambos están sostenidos por el tejido conectivo que 

rodea las estructuras. 

Cada riñón tiene la forma de un frijol pero de mayor tamaño, en 

el adulto miden aproximadamente 12 cm de longitud, 6 cm de ancho 

y 2.5 cm de grosor. El riñón derecho colocado inmediatamente 

abajo del hígado es ligeramente reducido con respecto al izquier­

do. 
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VISTA POST'ERIOR 

Hilio 

Vena cava --~­
in!enof 

""'.Al~~,...~~:P-vena renal 
~.,;;§jp~~!::!!'~-An!ria rm 

Jlf,.::,.-.:::,..,¡~~,-1--l'lllvil reul 

'.'!!o!---, ..... -~ 

~---!Mtm 

Fig. 1.1 
Disposición Anatómica de los 
riñones en el cuerpo humano. 

La concavidad que presenta en su parte media se llama hilio y es 

el sitio al que llegan los principales vasos sanguíneos, linfáti­

cos y nervios. También del hilio emerge el uréter, tubo de 30 a 

35 cm de longitud y de 0.5 cm de diámetro que desciende hasta la 

superficie dorsal de la vejiga urinaria. La parte superior del 

uréter donde se une con el riñón, es un poco ensanchada y recibe 

el nombre de pelvis renal. 
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Al observar un corte longitudinal del riñón (Fig. 1.2) pueden 

notarse dos regiones principales, una externa oscura llamada 

éorteza y otra interna considerablemente más gruesa llamada 

Médula, cuya parte media presenta el tejido en forma de pequeñas 

pirámides. La cavidad central es la ya mencionada Pelvis Renal. 

Otro elemento del sistema renal es la vejiga urinaria, la cual 

consiste en una bolsa constituida por tres capas de tejido 

muscular diverso que proporcionan gran elasticidad, pudiendo 

contraerse y expanderse considerablemente, variando su capacidad 

entre los individuos. 

Fig. 1.2 
Corte Longitudinal del riñón que 

muestra su estructura interna. 

6 



En el sitio de entrada de cada uréter a la vejiga existe un 

pliegue de tejido epitelial, que actúa como válvula, impidiendo 

él retroceso de la orina que llega del riñón a la vejiga. Desde 

ahí la orina es transportada al exterior por un conducto llamado 

uretra. En la unión de ésta con la vejiga, existe el esfinter 

interno formado por fibras musculares lisas. La parte más externa 

de 1 a uretra que se abre a 1 exterior, está con trol ada por 

músculos estriados que constituyen el esfínter externo. 

1.2.2 ESTRUCTURA HICROSCOPICA DEL RIÑON. 

La unidad funcional del riñón es el nefrón también llamado 

nefrona o túbulo renal, que mide entre 3'5 y 65 mm y consiste de 

varias regiones diferenciadas que presentan características 

estructurales y funcionales especificas. 

Cada riñón humano posee aproximadamente 1.3 millones de nefrones 

y esta cantidad es la que determina en gran parte el tamaño del 

riñón. 

Cada nefrón comprende las siguientes partes fFig. 1.3): 

a) EL GLOHERULO: Está formado por una madeja de capilares en un 

extremo del nefrón; este conjunto de capilares tiene 

apróximadamente 2@0 µm de diámetro y es introducido por una 

arteriola aferente al ramificarse ésta. Las arteriolas 

aferentes introducen la sangre hasta cada nefrón; luego de 

pasar la sangre por el glomérulo, lo abandona por medio de 

arteriolas eferentes, las cuales se forman al unirse de 

nuevo los capilares glomerulares de cada nefrón. 
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bJ LA CAPSULA DE BOtfHAN: Es una cavidad en forma de embudo, 

dentro de la cual se ubica el glomerulo, compuesta por una 

estructura de varias capas de tejido pero hueca en su 

interior, similar al resto del nefrón. En forma colectiva se 

denomina Corpúsculo Renal al conjunto formado por una 

cápsula y su glomérulo. 

cJ TUBO CONTORNEADO PROXIMAL: Es la porción del túbulo renal, 

con forma convoluta, que se extiende desde la cápsula de 

1ªowman, midiendo cerca de 15 mm de longitud y 55 µm de 

diámetro. 

d) ASA DE HENLE: Es la región siguiente al túbulo proximal y 

consta de una rama descendente recta seguida de la porción 

en forma de horquilla, de menor grosor, f2 a 14 mm de 

longitud ambas partes) que regresa mediante · la rama ascen­

dente recta (12 mm de longitud) hasta unirse a la siguiente 

parte del nefrón. 

eJ TUBO CONTORNEADO DISTAL: Este mide 5 mm de longitud e inicia 

desde su unión con 1 a rama ascendente gruesa del Asa de 

Henle; tiene una estructura convoluta similar a la porción 

proximal. Los túbulos distales de todos los nefrones se unen 

formando túbulos más grandes llamados colectores._ 

fJ TUBOS COLECTORES: En ellos desembocan los tubos distales de 

todos los nefrones. Tienen cerca de 20 mm de longitud y 

descienden hasta la pelvis renal, transportando la orina 

desde el nefrón has ta 1 a pelvis, para que 1 uego pase a 1 

uréter. 
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Fig. 1.3 
Estructura microscópica de un nefrón 

o túbulo renal 

Cortm 

Los nefrones cuyo glomérulo se encuentra en la corteza (nefrones 

corticales) poseen asas de Henle cortas que llegan hasta la 

médula pero no profundizan. Mientras aquéllos con glomérulos en 

regiones más interiores como la unión de la corteza y la médula 

( nefrones yuxtamedul ares J poseen asas de Henl e más 1 argas que 
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llegan hasta las pirámides medulares. En el hombre existe más del 

85% de nefrones corticales por lo cual la descripción de todos 

los procesos se refiere principalmente a este tipo de nefrones. 

1.2.3 CIRCULACION RENAL. 

En un adulto en reposo, el riñón recibe 1.2 a 1.3 Lt. de sangre 

por minuto, osea entre el 20 y 25% del gasto cardiaco2 • 

La sangre arterial penetra al riñón por la arteria renal, que 

proviene de la aorta abdominal, y se subdivide sucesivamente en 

arterias más y más pequeñas hasta formar finalmente las arterio-... 
las aferentes. Cada una de éstas, desemboca en los capilares de 

un glomérulo. De toda la sangre que penetra al riñón 9/1@ pasan 

a través de los glomérulos y la restante irriga los tejidos 

anexos. 

La sangre drena los capilares de cada glomérulo _por medio de un 

solo y estrecho vaso sanguíneo llamado arteriola eferente que 

luego de un tramo vuelve a ramificarse en una red capilar que 

rodea las porciones convolutas del túbulo y el asa de Henle 

(capilares peritubulares}. Estos capilares se van uniendo hasta 

constituir las venas renales que regresan la sangre a la circula­

ción general mediante la vena cava inferior. 

2El flujo sanguíneo renal puede ser medido con reómetros electromagnéticos o por el Principio 
de Fick que consiste en medir la cantidad de una sustancia administrada excretada en la orina por 
unidad de tiempo, dividiéndose luego este valor entre la diferencia de su concentración en el plasma 
arterial y en el renal venoso, siempre que dicha sustancia no sea metabolizada, almacenada o 
producida en el riñón. 
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Debido a que la mayor parte de glomérulos se encuentran a nivel 

de la corteza del riñón, el flujo sanguíneo por gramo de tejido 

en la unidad de tiempo es mucho mayor en la corteza que en la 

médula (4 a 5 ml/gm/min en la corteza y 0.2 a 0.(!)3 ml/gm/min en 

las regiones externa e interna de la médula); igualmente la 

presión en los capilares glomerulares es cercana al 50% (cerca de 

60 mmHgJ de la presión arterial de la circulación general 

(presión sistólica aproximadamente 120 mmHgJ mientras que en los 

capilares peritubulares es menor (cerca de 15 mmHgJ. (Esta alta 

presián se debe a que las arteriolas · eferentes presentan un 

didmetro menor al de las aferentes, ocasionando alta presión en 

la región de los capilares del gloméruloJ • 

... 
También es importante tener en cuenta que el riñón es en cierta 

medida capaz de mantener constante su presión y flujo sanguíneo, 

pues posee un sistema de autorregulación que se supone se basa 

principalmente en el estiramiento y contracción del músculo liso 

de las arteriolas aferentes, variando así la resistencia vascular 

de acuerdo a la presión con que la sangre es introducida en el 

riñón. Sin embargo, estas condiciones pueden ser afectadas por 

ciertas anormalidades de considerable importancia que se dan en 

el sistema circulatorio o en el organismo en general y por la 

secreción de ciertas sustancias. 

1.2. 4 INERVACION RENAL. 

A los riñones llegan ciertas ramificaciones nerviosas junto a los 

vasos sanguíneos, principalmente provenientes de algunos segmen­

tos que derivan de la médula espinal. Estas fibras nerviosas 

llegan a través de las paredes musculares de las arterias hasta 
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el nivel de las arteriolas aferentes y ocasionalmente alcanzan a 

los glomérulos disper~ándose en su superficie. No existen 

terminaciones nerviosas en el nefrón, dentro de los glomérulos o 

en las células epiteliales de los túbulos. 

La función de los nervios renales se traduce básicamente en 

efectos químicos, atribuyéndose a ellos la secreción de ciertas 

hormonas que regulan los procesos del riñón. Dichas hormonas 

pueden producir diversas reacciones como respuesta a alguna 

anormalidad o estimulo; entre ellas se pueden mencionar la 

Vasopresina que es un hormona antidiurética secretada por la 

hipófisis; la Aldosterona que regula la absorción de sodio y es 

secretada por la corteza suprarrenal, y otras . 
... 

Sin embargo no se puede asegurar que se conoce bien el papel 

fisiológico de los nervios renales, puesto que en pacientes con 

transplante renal la mayor parte de las funciones parecen ser 

normales, y para que el riñón transplantado adquiera una inerva­

ción funcional se toma un lapso considerable de tiempo. 

1.2.5 FORHACION Y EXCRESION DE LA ORINA. 

La formación de la orina en los riñones es resultado de tres 

procesos que acontecen en cada nefrón: Filtración glomerular, 

.reabsorción tubular y secreción tubular. Luego, la orina formada 

pasa a la pelvis renal, de ahí a la vejiga y posteriormente es 

expulsada al exterior por el proceso de la micción. 
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1.2.5.1 FILTRACION GLOHERULAR. 

El primer paso en la formación de la orina consiste primordial­

mente en la obtención de un liquido semejante al plasma sanguí­

neo, conocido como "Filtrado Glomerular", que es el resultado de 

la filtración de la sangre circulante, a través de las paredes 

capilares del glomérulo. Este filtrado obtenido, es colectado por 

el túbulo de la cápsula de Bowman. 

La no.J:.ablemente alta presión sanguínea en los capilares del 

glomérulo, es el factor principal que produce la filtración; y 

como ya se mencionó antes, esta alta presión se alcanza debido a 

que el diámetro de la arteriola eferente es considerablemente más ... 
reducido que el de la arteriola aferente, lo que significa . una 

mayor r.esistencia al paso de la sangre. 

Para que se de una filtración efectiva, debe establecerse un 

gradiente significativo entre la presión sa~guinea y la presión 

oncótica (resultado de las presiones osmótica e hidrostática del 

medio circundante) que se le opone en sentido inverso; dicho 

gradiente se establece gracias al contenido de proteínas de la 

sangre. 

Otro factor importante que afecta la filtración es la permeabili­

dad de las paredes capilares, que en el caso del glomérulo es 50 

veces mayor que la de los capilares del músculo esquelético; sin 

embargo todos los fi 1 tros por definición son selectivos. En 

general deja pasar las pequeñas moléculas (Aprox. de 4 a 7 nm de 

diámetro) y retiene las grandes; aunque éste proceso puede ser 

afectado por la carga eléctrica de las moléculas. 
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Por último la filtración también depende del área disponible para 

ello, que en total (2 millones de glomérulos en cada individuo) 

proporcionan una superficie de filtración de casi 5000 mm2• Sin 

embargo bajo ciertas circunstancias, algunas hormonas o enzimas 

pueden producir constricción en los capilares, reduciéndolos, y 

por tanto variando el área total e inclusive la permeabilidad de 

los mismos. 

El filtrado glomerular está constituido por gran cantidad de agua 

y cont..iene además azúcares, aminoácidos, sales, desechos nitroge­

nados y otras sustancias disueltas en una concentración similar 

a la de la sangre; sin embargo difiere de ella principalmente por 

la ausencia de elementos celulares (glóbulos rojos, blancos y 

plaquetas) y proteínas, que no son filtradas. 

El promedio de filtrado glomerular en un adulto normal es 

apróximadamente de 125 ml por minuto, osea 18@ Lt al día, lo que 

representa cerca del 10% de la sangre que pasa normalmente por el 

riñón (125@ ml/min). 

Es evidente que ~1 filtrado glomerular (18@ Lt/díaJ no es igual 

a la cantidad de orina excretada (1 a 2 Lt al día) pues si éste 

fuera el caso, el cuerpo pronto se deshidrataría. Por consiguien­

te, la mayor parte del volúmen de filtrado debe reabsorverse y 

regresar al torrente sanguíneo. En el cuadro 1 se presentan las 

concentraciones de algunos componentes en el plasma sanguíneo, 

filtrado y orina. 

En cuanto a los cambios significativos de la circulación general 

del individuo, éstos no se reflejan por cambios semejantes en la 

presión sanguínea del glomérulo, pues como se ha mencionado, el 
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riñón posee un mecanismo de autorregulación que mediante la 

contracción y relajamiento de los músculos lisos de las arterio­

las, mantienen la presión sanguinea renal más o menos constante 

permitiendo por consiguiente un ritmo constante de filtración. 

FILTRADO, DESPIIES 
DE PASAR POR LA 

CAPSULA DEL GLO- RESORBIDO tDEL 
SUBSTANCIAS PLASHA HERULO FILTRADO) ORINA 

Agua 188,868 188,868 178,881-179,888 1,888 - 2,188 
(188 litros} (188 litros) t178 - 179 litros) (1 - 2 litros} 

Proteínas 7,888-9,888 18 - 28 1' -28 8 
Cloruro (Cl-J 638 638 625 5 
Sodio (Ni J 548 548 537 3 
Bicarbonato (HCO3-, 388 . 388 299.7 8.3 
Glucosa 188 188 "" · 188 6 
Urea 53 53 28 25 
Potasio fK+J 28 28 24 4 
Acido Urico 8.5 8.5 7. 7 8.8 
Creatinina 1.4 1.4 8 1.4 

t Todos los valores, con excepción del agua, en g/2f h; se en111eran las substancias en orden decrececiente de 
concentración plasaática, 

CUADRO 1. Algunos componentes del plasma, filtrado y orina y su 
concentración en un periodo de 24- horas. (Todos los 
valores en gms., excepto el agua). 

1.2. 5-.2 REABSORCION TUBULAR. 

A medida que el filtrado glomerular pasa por el túbulo renal 

desde la cápsula de Bowman, gran cantidad de agua y parte de sus 

materiales disueltos son reabsorvidos continuamente a través de 

las paredes del túbulo hacia la sangre de los capilares circun­

dantes (capilares peritubularesJ. El proceso de reabsorción es 
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bastante selectivo ya que unas sustancias son reabsorvidas en 

mayor proporción que otras. 

La reabsorción se da en mayor medida en la porción proximal del 

tubo, mientras que en el asa de Henle y el tubo distal, parte del 

fi 1 trado remanente se reabsorve y a la vez se descargan los 

desechos. 

Sustancias como la glucosa, los aminoácidos, el bicarbonato, 

suelen teóricamente reabsorverse por completo; el agua es 

reabsorvida en un 9@ a 99% y otras sustancias como el Na y el Cl, 

son parcialmente reabsorvidas. 

La reabsorción del agua, que se da en un 75% a nivel del túbulo 

proximal, se efectúa básicamente por ósmosis. 

Los iones Na son reabsorvidos pasivamente en gran cantidad en el 

tubo proximal, mientras en el resto del tubo se reabsorven 

mediante un proceso de transporte activo al ig~al que el ácido 

úrico, ascórbico, sulfatos y probablemente una cantidad mínima de 

creatinina. 

La glucosa es reabsorvida totalmente por transporte activo 

secundario (difusión facilitada) al igual que los aminoácidos. 

La urea es reabsorvida, en cantidad mínima, parece ser que por 

difusión, puesto que su concentración aumenta en el filtrado, 

conforme el agua es reabsorvida. La concentración final de la 

urea en la orina es cerca de 6@ a 8@ veces mayor que en el plasma 

o en el filtrado glomerular. 
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EL K y el Cl están relacionados a la reabsorción de Na y su 

movimiento se da sobre todo en las porciones posteriores del 
~ 

túbulo. 

La porción distal del tubo y el asa de Henle también desempeñan 

las funciones de reabsorción, pero a diferencia del tubo proximal 

no se da en ellos una reabsorción masiva, sino que en menor 

grado y de forma más selectiva, de acuerdo a las necesidades del 

organismo; ya que, el asa y el tubo distal, están sujetos a 

diversos mecanismos hormonales de control que actúan como sistema 

regulador, afectando la reabsorción, como respuesta para ajustar 

los excesos o deficiencias en el medio interno. Así por ejemplo, 

la hormona antidiurética Vasopresina, altera la permeabilidad de ... 
los túbulos distales y colectores, provocando reabsorción de agua 

a esos niveles. Otros efectos reguladores incluyen la acción de 

varias hormonas esteroides como la aldosterona que altera la 

reabsorción del Na en el túbulo distal, etc. 

Si la concentración de alguna de las sustancias. en la sangre y 

por consiguiente en filtrado glomerular excediese un cierto nivel 

umbral, el mecanismo de la reabsorción del material dado no se 

completaría en el tiempo durante el cual el filtrado pasa por el 

túbulo y como resultado la sustancia aparecería en la orina. Pero 

ésto puede deberse principalmente a fallas en otros_ procesos 

corporales, y no a una falla renal, como es el caso de la 

enfermedad diabetes mel 1 i tus la cual ocasiona una presencia 

anormal de glucosa en la orina. 
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1.2.5.3 SECRECION TUBULAR. 

Este proceso consiste en que desde la sangre varias sustancias 

son transportadas hacia el fi 1 trado mediante un mecanismo de 

transporte activo efectuado por las células del túbulo, similar 

al de la reabsorción, excepto en la dirección y especifidad de 

los materiales transferidos. La secreción tubular contribuye a 

la función excretora del nefrón, al extraer de la sangre los 

productos de desecho, y también colabora directamente a la 

regulación del PH sanguineo (7.3 a 7.5). · 

Los cambios finales en la composición y volumen de la sangre, se 

efectúan principalmente en el asa de Henle y en el túbulo ... 
convoluto distal, al llevarse a cabo, según el sistema de 

control hormonal, una posterior reabsorción del agua del filtrado 

y de varias sustancias disueltas y, por otro lado mediante la 

secreción tubular hacia el filtrado, de ciertos materiales de 

desecho incluyendo iones Potasio e Hidrógeno, Amoniaco y algunos 

aniones débiles. 

En la Fig . . 1. 4 se presenta un esquema que resume el proceso de 

formación de la orina y los cambios de su osmolalidad (concentra­

ción) en las diversas partes del nefrón. El cuadro 1 presenta el 

manejo renal promedio de algunos componentes del filtrado. 

En efecto, son las células que componen las paredes del túbulo 

las responsables del doble tráfico entre el filtrado y la sangre 

de los capilares circundantes. Por un lado, la mayor parte del 

agua y de los materiales indispensables, son reabsorvidos desde 

el fluido tubular y reintegrados al torrente sanguineo. Por otro, . 

sustancias adicionales, la mayoria desechos, son removidos de la 
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sangre por la secreción tubular y agregados al filtrado concen­

trado el cual luego ha de ser convertido en orina. También hay 

sustancias que son excretadas al medio exterior entre los túbulos 

y los capilares peritubulares, pasando a formar parte del liquido 

intersticial. 

Túbulo proximal Túbulo distal 

Más 

/J' 
lso• hipo· 

osmolar osmo-o 
o lar 
"' 

l 3 
H20 o 

Na·c1· m ., 
Na• HCOj Hipo· 

osmo --- lar 1.a --cotte ---

t --
1 -~éó\l\a 1 

Na• 
H20 c1· 

!so-
osmo· Hiper· lar 

osmolar H
2
0 

Hiperosmolar 

Asa de Henle 
Conducto 
colector 

Fig. 1.4 
Cambios en la concentración de la 

orina, en diversas partes de 
la nefrona. 
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1.2.5.4 EXCRESION DE AGUA. 

El promedio de volumen urinario por día es aproximadamente 1.5 

Lt., sin embargo la misma carga de solutos puede ser excretada en 

un volumen de orina diario mucho menor, alrededor de 0.5 Lt., con 

una alta concentración de solutos; o bien, en un volumen mucho 

mayor que el promedio, hasta más de 20 Lt., con una concentración 

de solutos muy baja. Partiendo del conocimiento de que los 

glomérulos filtran diariamente alrededor de 180 Lt., se puede 

notar que por lo menos el 85% del agua filtrada es reabsorvida, 

aún cuando el volumen de orina sea de más de 20 L t. ( 20 L t. 

representa el 12% del filtrado obtenido diariamente), además, la 

reabsorción del resto del agua filtrada puede variar sin afectar 

la excresión total de solutos. Esto significa que cuando la orina 

es concentrada se retiene más agua que solutos, y cuando la orina 

es diluida, el cuerpo pierde o desecha gran cantidad de agua con 

relación a los solutos. Ambos hechos tienen gran importancia en 

la economía del organismo y en la regulación de la concentración 

de los fluidos corporales. 

La Fig. 1.4 puede servir de guia para comprender el proceso de 

excreción de agua en cada área y el consecuente cambio de 

osmolalidad que sufre el liquido tubular a lo largo del nefrón y 

tubo colector; proceso que a continuación se describe. _ 

1 J TUBULO PROXIMAL. 

Muchas sustancias son transportadas hacia afuera del 

filtrado en el túbulo proximal, por lo que el agua difunde 

pasivamente del túbulo a lo largo de gradientes osmóticos 
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creados por el transporte activo de los solutos, mantenién­

dose la isotonocidad del filtrado. Cuando éste alcanza el 

extremo del tóbulo proximal se asume que el 60 a 70% de 

solutos y el 70% de agua han sido sustraídos. 

2) ASA DE HENLE. HECANISHO DE CONTRACORRIENTE. 

El mecanismo de concentración de lo que luego será la orina, 

depende del mantenimiento de un gradiente de osmolaridad 

entre el filtrado tubular y el espacio intersticial. Este 

gradiente existe debido a que las asas de Henle operan como 

multiplicadores de contracorriente gracias a su disposición 

anatómica. Un sistema de contracorrrénte es un sistema en el 

cual el flujo de entrada corre paralelo a, en contra de, y 

en intima proximidad al flujo de sal ida por determinada 

distancia. 

El mecanismo de contracorriente que se lleva a cabo en el 

asa de Henle opera de la siguiente forma: cuando el filtrado 

llega a la porción descendente del asa, es isotónico 

respecto al plasma, esta rama descendente es relativamente 

impermeable a los solutos, pero muy permeable al agua, en 

consecuencia el agua se desplaza al intersticio y la 

concentraclón de solutos en el 1 iquido tubular aumenta 

notoriamente conforme este desciende, volviéndose hiperosmo­

lar. La rama ascendente delgada es relativamente impermeable 

al agua pero un poco permeable a los solutos, de los cuales 

difunden por gradiente de concentración principalmente Na y 

Cl hacia el 1 iquido intersticial. En la rama ascendente 

gruesa que es relativamente impermeable al agua y a los 
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solutos, un acarreador se encarga de transportar activamente 

Na y con el, difunde también el Cl, tornándose el filtrado 

cada vez más diluido, hasta que cuando alcanza el túbulo 

distal, es hipotónico con respecto al plasma. Este mecanismo 

puede resumirse en el hecho de que a pesar del notable 

incremento en la osmolaridad del filtrado conforme desciende 

en el asa, al regresar por la rama ascendente, va alcanzando 

de nuevo su concentración inicial hasta volverse hipotónico. 

Durante el paso del filtrado por el asa de Henle se extrae 

aproximadamente otro 15% del agua filtrada, con lo que casi 

el 2@% del filtrado inicial entra al túbulo distal. 

_. , 

3 J TUBULO DISTAL. 

El · túbulo distal es relativamente impermeable al agua pero 

no a los solutos y al extraerse cierta parte de éstos, por 

ejemplo Na, cuya reabsorción es variable y _regulada por la 

aldosterona, se diluye aún más el liquido tubular. 

La reabsorción de agua en este segmento se produce por 

intervención de una hormona antidiurética y generalmente se 

sustrae hasta un 5% del agua filtrada, conservándose siempre 

baja osmolaridad del filtrado. 

4J TUBULOS COLECTORES 

Los tubos colectores se extienden desde la corteza renal, en 

donde recogen a los túbulos distales de todos los nefrones, 
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y se internan en la región medular hasta la pelvis renal, 

conduciendo el 1 iquido tubular desde el nefrón hasta la 

pelvis (Fig. 1.3). 

La permeabilidad del agua de estos tubos, depende casi por 

completo de la cantidad de hormona antidiurética vasopresina 

que actúe sobre ellos. En presencia de suficiente vasopresi­

na el agua sale de la solución hipotónica que proviene de 

los túbulos distales, al intersticio de la corteza y por lo 

tanto el liquido tubular se hace isotónico. De esta forma se 

extrae hasta el 5% del agua filtrada. El liquido pasa a la 

parte de los tubos colectores que atraviesan la médula, en 

donde se reabsorve otro 4% o más del filtrado, produciendo 

una orina muy concentrada. En los h~manos la osmolalidad de 

la orina puede llegar a ser de 1400 mosm/Lt., casi 5 veces 

la osmolalidad del plasma, absorviéndose alrededor del 99% 

del agua filtrada, de la cual aparece menos del 1% en la 

orina. 

En ausencia de vasopresina, el epitelio del tubo colector es 

relativamente impermeable al agua, reabsorviéndose tan sólo 

alrededor del 2% del liquido filtrado. Por lo tanto, el 

liquido permanece hipotónico y fluyen grandes cantidades de 

él a la pelvis renal, causando una osmolaridad de la orina 

tan baja como 30 mosm/Lt. 

Es importante mencionar que la orina se está formando 

continuamente en las 24 horas, con un flujo aproximado de 

0.7 a 1 ml/min; simultáneamente está siendo transportada por 

los tubos colectores y posteriormente por el uréter hasta la 

vejiga en donde es almacenada por algunas horas, para ser 
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luego excretada. 

1.2.5.5 LLENADO DE LA VEJIGA. 

La orina en cada riñón, es transportada por los tubos colectores 

hasta la pelvis renal, en donde pasa al uréter. Este, mediante 

contracciones peristálticas constantes (1 a 5 veces por minuto) 

del músculo liso que lo forma, lleva la orina hasta la vejiga, 

donde entra en brotes sincrónicos con la onda peristáltica. Los 

uréteres provenientes uno de cada riñón, entran oblicuamente en 

la parte dorsal de la vejiga y aunque no existen propiamente 

esfinteres ureterales, su entrada oblicua forma un pliegue que 

actua como válvula, manteniéndolos cerrados, excepto durante las 

ondas peristálticas, impidiendo de esta forma el regreso de la 

orina desde la vejiga. 

1.2.5.6 HICCION. 

La vejiga está formada por músculo liso, el cual está dispuesto 

en forma de haces espirales, longitudinales y circulares. La 

configuración de este músculo, que se denomina músculo detrusor, 

es principalmente la responsable del vaciamiento de la vejiga 

durante la micción. 

A la vejiga llegan diversas fibras nerviosas, las cuales contro­

lan el momento en el que se ha de llevar a cabo la micción. La 

micción es fundamentalmente un reflejo espinal facilitado e 

inhibido por los centros cerebrales superiores y, como la 

defecación está sujeta a facilitación e inhibición voluntarias. 

24 



La orina entra a la vejiga sin producir mucho incremento en la 

presión vesical, además el músculo que la compone posee conside­

rable elasticidad, produciéndose apenas un ligero incremento en 

la presión hasta que la vejiga se llena. La primera necesidad de 

orinar, en un adulto, puede sentirse con un volumen de orina de 

15@ ml; cuando hay un volumen cercano a 3@@ ml se produce una 

contracción refleja pero la micción puede inhibirse voluntaria­

mente por cierto lapso de tiempo. Con aproximadamente 4@@ ml hay 

una sensación notable. de plenitud. 

Durante la micción, cierta parte de los músculos y el esfínter 

externo se relajan, el músculo detrusor se contrae y la orina 

sale a través de la uretra. 

En cuanto al inicio de la micción voluntaria, todavía no se 

conoce bien como se produce. 

1.2.6 SINTESIS DE LA FUNCION DEL SISTEMA RENAL. 

Junto al proceso general de formación y excresión de la orina se 

ven involucradas ciertas funciones importantes como: 

A. Regulación de los niveles de agua y fluidos corporales y su 

adecuada concentración. 

B. Regulación de los niveles de Na, K, Ca, Fosfatos, Sulfatos, 

Carbonatos, Proteínas, etc. en la sangre. 

C. Regulación del nivel de acidez fpHJ de la sangre y fluidos 

corporales fequi 1 ibrio ácido-base) pues no sólo excreta 
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iones hidrógeno y sales amoniacales; sino que primero el 

exceso de ácido es neutralizado en el mismo tejido renal. 

D. Funciones endocrinas, las cuales son 1 levadas a cabo por los 

riñones en combinación con el sistema nervioso, siendo 

responsables de la secresión de ciertas hormonas en la 

sangre: 

D.1. Producción de un factor eritropoyético renal que ayuda 

a la maduración de glóbulos rojos y cuya inhibición 

produce anemia. 

D.2. Producción de la enzima renina de la cual se genera 

angiotensina 11, que produce vasoconstricción aumentan­

do la tensión arterial. 

D.3. Producción de 1.25 dihidroxicolecalciferol que ayuda a 

la transformación de vitamina D, necesaria para la 

absorción de calcio; entre otras. 

1.2. 7 COHPOSICION DE LA ORINA. 

El volumen de orina producido y excretado por el adulto normal, 

va desde 75@ mi hasta 25@@ mi en 24 horas. El promedio considera­

do es de 15@@ mi. Su pH varia entre 4.6 y 8.0. La cantidad de 

orina formada y algunas de sus características están regidas por 

varios factores incluyendo consumo de agua, pérdida de ésta por 

otros medios (piel, 

actividad muscular 

notable en volumen 

pulmones, intestinos), dieta, metabolismo, 

y aún estados emocionales. La variación 

(y composición) de la orina, refleja una 
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amplio márgen en la capacidad del riñón para regular el volumen 

y composición de la sangre y otros fluidos corporales. 

La orina recién expulsada comunmente es clara, de color ámbar. Su 

color se debe a varios pigmentos en conjunto llamados urocromo 

que provienen de la desintegración de la hemoglobina. 

La orina consiste ordinariamente de 95% de agua y 5% de sólidos 

disueltos. Por cada litro de orina se encuentran aproximadamente 

unos 5flJ gramos de sólidos, de los cuales más de la mitad son 

componentes orgánicos y el resto sales inorgánicas. Normalmente 

no existen proteinas. 

... 
Entre los componentes orgánicos sólo la urea constituye la mitad 

de los sólidos aproximadamente 2flJ gm por litro de orina. A la 

urea le sigue la creatinina que proviene del metabolismo muscu­

lar; su concentración es de 1.5 gm por litro de orina. Otro 

componente principal es el ácido úrico que se encuentra en una 

cantidad de flJ. 5 gm por 1 i tro. También se hayan en pequeñas 

cantidades otras sustancias orgánicas incluyendo productos de la 

desintegración de la hemoglobina, vitaminas hidrosolubles y 

ciertas hormonas. 

La mayor parte de las sales inorgánicas son las inclujdas en la 

dieta como los cloruros de sodio y potasio, cuyas cantidades 

excretadas dependen de las ingeridas. El promedio de cloruro de 

sodio en la orina es de lflJ gm por litro y el de cloruro de 

potasio es de 3 gm por 1 i tro. También se pres en tan pequeñas 

cantidades de sulfato, fosfato, amoniaco, ca 1 cio y magnesio. 

Además Ia orina contiene ordinariamente residuos de cobre, 

cobalto, cinc, manganeso, yodo, fluor, plomo y mercurio. 
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1.3 TRANSTORNOS DE LA FUNCION RENAL. 

-
El conocimiento de aspectos básicos de la anatomía y fisiología 

del sistema renal, permite una mejor comprensión de ciertas 

anormalidades que pueden darse en el funcionamiento del mismo y 

sus efectos en el organismo. 

Las enfermedades de los riñones y de las vías urinarias son muy 

diversas; algunas enfermedades genéricas comunes son: 

a) La Glomerulonefritis: 

Se refiere en forma general a las inflamaciones renales que 

incluyen ataque a los glomérulos. Los glomérulos se inflaman 

y sus membranas se vuelven muy permeables, permitiendo que 

pasen al filtrado ciertas sustancias que no corresponden. Si 

esta alteración se vuelve permanente se dará una insuficien­

cia renal. 

b) La Nefrosis: 

Es un término referido a las enfermedades renales general­

mente degenerativas. En múltiples ocasiones causa acumula­

ción de agua y sales en el organismo provocando edema. Si es 

detectada a tiempo y se administran los fármacos adecuados, 

puede ser reversible, de lo contrario, el daño puede 

volverse permanente. 

Existen también otras enfermedades de tipo vascular, tubular, 

otras causadas por tóxicos, por anatomía patológica, etc. pero 

que no serán objeto del presente estudio. 
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1. 3.1 DIAGNOSTICO DE ENFERMEDADES RENALES. 

En muchas ocasiones los signos clínicos externos no bastan para 

poder diagnosticar con precisión el síndrome o la enfermedad 

renal que el paciente padece y por lo mismo no puede indicársele 

un tratamiento adecuado; entonces se vuelve necesario recurrir a 

métodos de estudio alternativos como los análisis clínicos de 

laboratorio, principalmente de orina y sangre, pruebas de 

ultrasonido (ecografía), radiografía abdominal, pielografía y 

biopsia, y llevar un minucioso historial del paciente. 

Cierto número de signos clínicos y hallazgos de laboratorio son 

comunes a muchas enfermedades renales. Es frecuente que en 

pacien·tes con padecimiento renal se presenten manifestaciones 

como: presencia de constituyen tes a norma 1 es en 1 a orina ta 1 es 

como proteínas, células sanguíneas, cálculos, etc.; pérdida de la 

facultad de concentrar o diluir la orina, retención de orina, 

producción reducida de orina, etc. 

Uno de los síndromes frecuentes e importantes que los pacientes 

con anormalidades renales pueden llegar a padecer es el de 

Insuficiencia Renal, que se define como un estado de grave 

deterioro de la función renal. 

1.4 INSUFICIENCIA RENAL. 

Existen dos tipos de insuficiencia renal: la Insuficiencia Renal 

Aguda, que es potencialmente reversible y la Insuficiencia Renal 

Crónica que se asocia a una reducción progresiva e irreversible 

de la función renal. 
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1.4.1 INSUFICIENCIA RENAL AGUDA. 

Ea insuficiencia renal aguda se define como un rápido deterioro 

de la función renal, suficiente como para producir una acumula­

ción de residuos nitrogenados (tóxicos) en el organismo; como ya 

se ha mencionado, es potencialmente reversible si se trata a 

tiempo y generalmente se manifiesta por una reducción transitoria 

del filtrado glomerular, la cual se produce casi siempre por una 

inflamación aguda pero temporal del glomérulo y en menor grado 

de los túbulos; además suele acompañarse de un aumento en el 

nitrógeno ureico y la concentración de creatinina en sangre. 

También es frecuente que se presente una excresión reducida de 

orina, condición llamada oliguria, sin embargo esto no es 

general. 
... 

Las causas de esta insuficiencia pueden ser diversas, entre las 

principales están: 

a) Disminución de la presión de perfusión renal, pudiera ser 

por insuficiencia o anomalía cardiovascular. 

bJ La obstrucción de las vias urinarias debido a la formación 

de cristales, cálculos, tumores, coágulos, etc. 

cJ Enfermedades e infecciones renales, 

nefrosis, etc. 

3t?J 

glomerulonefritis, 



1.4.2 INSUFICIENCIA RENAL CRONICA. 

En contraste con la destacada capacidad del riñón de recuperar su 

función tras las diversas formas de lesi6n renal aguda con el 

oportuno y adecuado tratamiento, las lesiones de naturaleza más 

mantenida o asociadas a la pérdida permanente de nefronas, suelen 

no ser reversibles, sino que progresan inexorablemente a insufi­

ciencia renal crónica. 

La reducción de la masa de nefronas es compensada por un aumento 

en la carga funcional de las nefronas que quedan. Esta "adapta­

ción" resulta en una maladaptación, puesto que la sobrecarga 

funcional las conduce en última instancia a su propia destruc­

ción. El impacto final de la reducción grave de la masa de 

nefronas es la pérdida total de la función renal y una alteración 

de la función de prácticamente todos los sistemas del organismo. 

El término que generalmente se aplica al síndrome el ínico de 

grave pérdida de la función renal es el de Uremja. Al inicio se 

dió este nombre debido a la presunción de que las anomalías que 

se ven en los pacientes con insuficiencia renal crónica eran el 

resultado de la retención en sangre de urea y de otros productos 

finales del metabolismo que normalmente se excretan en la orina. 

Sin embargo actualmente se sabe que el estado urémico no sólo 

implica la retención de los constituyentes normales de la orina 

en la sangre, sino que se ven alteradas además de la función 

excretora, muchas funciones metabólicas y endocrinas del organis­

mo apoyadas normalmente por el riñón. Por lo tanto el término 

Uremia se emplea para referirse en sentido general a todo el 

conjunto de signos y síntomas que se asocian a la Insuficiencia 

Renal Crónica. 
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Puede ser dificil diferenciar entre la insuficiencia renal aguda 

y la crónica, pues los sintomas y hallazgos de laboratorio 

generalmente son comunes, sin embargo la principal caracteristica 

de la insuficiencia renal crónica es la reducción del tamaño 

renal, que puede ser detectada por 

abdominal o pielografia; si el tamaño 

ecografía, radiografia 

de los riñones no se 

percibe reducido puede ser necesaria 

diagnóstico, además la insuficiencia 

avanzada da lugar a trastornos de 

órganos. 

la biopsia renal para el 

renal crónica en etapa 

la función de todos los 

No se pueden 

insuficiencia 

precisar todas 

renal crónica, 

las causas que llegan a producir 

pero pueden mencionarse algunas 

conocidas como: 

a) Enfermedades vasculares como la hipertensión. 

b) Enfermedades glomerulares continuas de origen inmunitario y 

muy difíciles de analizar. 

c) Transtornos tubulares hereditarios. 

d) Infecciones prolongadas de las vias urinarias. 

La uremia, 

organismo, 

como ya se mencionó, afecta a muchas funciones del 

inclusive desde las más básicas funciones celulares 

como es el transporte de iones a través de las membranas 

celulares, lo cual al volverse defectuoso, altera la integridad 

del volumen y la concentración de los fluidos corporales y 

células, y esto conlleva a que muchos procesos mayores también 

se vean afectados. 
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Entre los efectos de la uremia sobre la función total del 

organismo pueden mencionarse: 

a) Alteraciones en el balance hidrico, electrolítico y ácido­

básico, produciendo edema, hipocalcemia, etc. 

b) Alteraciones endocrinas y metabólicas como alteraciones del 

crecimiento y desarrollo, emfermedades óseas, esterilidad y 

disfunción sexual, entre otras. 

c) Alteraciones cardiovasculares y pulmonares como hipertensión 

arterial, edema pulmonar, etc. 

d) Alteraciones neuromusculares como fatiga, cefalea, paráli­

sis, letargia, calambres musculares, convulsiones, etc. 

e) Alteraciones hematológicas e inmunológicas, comunmente 

anemia, leucopenia, aumento de susceptibilidad a infeccio­

nes, etc. 

f) Alteraciones gastrointestinales como nauseas y vómito, 

gastroenteritis, úlcera péptica, hemorragia gastrointesti­

nal, hepatitis, etc. 

g) Alteraciones dermatológicas, entre ellas, palidez, prurito, 

escarcha urémica, etc. 

Aunque algunos trastornos son completamente irreversibles e 

inclusive no dejan de progresar, · en las últimas décadas la 

incidencia y gravedad de estos trastornos ha sido modificada 

mediante tratamientos modernos principalmente la aplicación de la 
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diálisis, ayudando en gran medida a que las manifestaciones 

evidentes y floridas de la uremia desaparezcan, y el paciente 

pueda prolongar su vida en mejores condiciones de salud. 

1.5 TRATAHIENTO DE LA INSUFICIENCIA RENAL. 

En las últimas décadas, la diálisis y el transplante se han 

convertido en formas eficaces de prolongar la vida de los 

pacientes con insuficiencia renal. El tratamiento a la insufi­

ciencia renal aguda varia respecto al dado a la insuficiencia 

renal crónica, debido a la naturaleza irreversible de esta 

última. 

El tratamiento de la insuficiencia renal debe iniciarse en el 

momento en que se detectan las primeras complicaciones y no hasta 

que el paciente este completamente grave. En lo posible se deben 

evitar las complicaciones avanzadas de la uremia mediante un 

tratamiento precoz. 

1.5.1 TRATAHIENTO CONVENCIONAL. 

Inicialmente se somete a los pacientes a tratamiento conservador, 

basado principalmente en la modificación de la dieta y el 

suministro de medicamentos adecuados que ayuden a controlar los 

síntomas, reducir al mínimo las complicaciones, impedir las 

secuelas de la uremia a largo plazo y detener el avance de la 

insuficiencia renal. 
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En los pacientes con insuficiencia renal aguda debe hacerse todos 

los esfuerzos por corregir cualquiera de las componentes reversi­

bles que agravan la alteración renal y en general es importante 

controlar la enfermedad a fin de evitar complicaciones que 

pudieran acelerar la pérdida de nefronas. 

Mientras se le proporcionan las medidas conservadoras, es 

necesario preparar al paciente con un programa educativo en el 

que se le explique las posibilidades de una posterior insuficien­

cia renal y las diversas formas de tratamiento de que se dispone. 

Cuanto más sepan los pacientes sobre la hemodiálisis, la diálisis 

peritoneal y el transplante, más adecuadas podrán ser sus 

decisiones y su aceptación. 

Casi siempre después de un tratamiento conservador, los pacientes 

necesitarán hemodiálisis, diálisis peritoneal y aquéllos que 

padecen de insufiencia renal crónica pueden requerir un trans­

plante de riñón a partir de un donante familiar o cadáver. 

1.5.2 DIALISIS. 

Aqui se agrupa a los tratamientos basados en la difusión de 

sustancias quimicas a través de una membrana semipermeable como 

método para remover los desechos del metabolismo y el exceso de 

fluidos del cuerpo del paciente . 

Existen dos tipos de diálisis: la hemodiálisis y la diálisis 

peritoneal. Ambos tratamientos suelen aplicarse por medio de 

sesiones periódicas. Con respecto a pacientes que padecen de 

insuficencia renal aguda, dada la naturaleza reversible de ella, 
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pueden requerir el apoyo de la diálisis al menos por una tempora­

da mientras recuperan su función renal. Pero los casos de 

insuficiencia renal crónica ya sean candidatos a un transplante 

renal o no, una vez que comienzan a ser tratados con diálisis, 

dependen de ella, unos mientras están en espera del transplante, 

los demás, de por vida. 

1.5.2.1 HEHODIALISIS. 

Este tipo de diálisis se basa en el filtrado de la sangre 

mediante un dispositivo extracorpóreo llamado riñón artificial o 

filtro dializador. A través de éste se hace pasar un flujo 

constante de sangre y al otro lado de la membrana semipermeable 

que posee, una solución limpiadora de diálisis, removiendo las 

sustancias indeseadas de la sangre en forma similar a la filtra­

ción glomerular. 

El acceso a la circulación del paciente se logra a través de una 

fistula arterio-venosa que se crea o se coloca previamente en el 

paciente y por la cual se extrae e introduce la sangre durante el 

tratamiento, formando un circuito cerrado. El equipo lo componen 

un sistema de bombeo de la sangre, el sistema de suministro de la 

solución de dializado y el filtro o riñón artificial donde se 

lleva a cabo la diálisis. 

La mayoría de los pacientes requieren de 9 a 12 horas de hemodiá­

lisis por semana, distribuidas uniformemente en varias sesiones. 
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1.5.2.2 DIALISIS PERITONEAL. 

Esta consiste en la inyección de solucion dializadora a través de 

una punción en la pared abdominal (peritoneo) del paciente, para 

lavar su cavidad peritoneal y extraer los tóxicos acumulados. 

Para llevar a cabo este tratamiento, en forma periódica permanen­

te, se requiere que al paciente le sea colocado un catéter 

peritoneal especial de manera fija, que facilite el acceso a la 

cavidad peritoneal. La retirada de liquido en este tipo de 

diálisis es a través de las capas del peritoneo y se logra 

mediante la utilizacion de una solucion de diálisis especial, de 

determinada concentración, como agente osmótico. 

Existen dos formas de diálisis peritoneal: la Diálisis Peritoneal 

Cíclica Continua fDPCCJ y la Diálisis Peritoneal Ambulatoria 

Continua fDPACJ. 

La primera, también llamada intermitente, se realiza en sesiones 

periódicas relativamente largas, cuya duración es de 24 a 36 

horas, tiempo durante el cual, manualmente o mediante un equipo 

ciclador, se le proporciona al paciente un dializado en ciclo 

continuo. 

La diálisis peritoneal ambulatoria continúa a diferencia de la 

cíclica continua, se lleva a cabo continuamente mientras los 

pacientes realizan su actividad ambulatoria normal. Para ello, el 

paciente se introduce liquido dializador en la cavidad perito­

neal, cierra el catéter, sigue sus actividades normales, y cada 

5-8 horas vacía su cavidad peritoneal y reemplazan la solución de 

dial izado. Este tipo de diálisis no se real iza por sesiones 
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periódicas, sino en forma continua y permanentemente. Para esta 

técnica se emplean pequeños contenedores de dializado, general­

mente de 2 litros, con lo que se obvia la necesidad de un equipo 

de diálisis. 

La diálisis peritoneal, al menos la modalidad cíclica, por 

requerir largos periodos de tiempo para el tratamiento, dificulta 

a los pacientes desarrollar sus actividades normales; por otra 

parte la de tipo ambulatorio, aunque supera esta dificultad, 

requiere de mucho cuidado y disciplina en la calidad de vida del 

paciente. En general, la diálisis peritoneal causa relativamen-

te mayor desgaste fisipo del paciente que la hemodiálisis, pues 

la retirada de liquido conlleva una pérdida considerable de 

proteínas; ademas, es frecuente que en estos pacientes se 

produzca peritonitis. Sin embargo, la diálisis peritoneal se 

suele utilizar en los casos de pacientes con problemas cardiacos 

u otros, para los cuales no es indicada la hemodiálisis. También 

muchos pacientes que no pueden se·r absorvidos en los programas de 

tratamiento de hemodiálisis suelen mantenerse con diálisis 

peritoneal, predominando el uso de la modalidad ambulatoria. 

En los pacientes que son tratados con cualquier tipo de diálisis 

es normal que se presenten ciertas complicaciones principalmente 

derivadas de situaciones urémicas que no revierten. 

1.5.3 TRANSPLANTE. 

El transplante representa la medida más adecuada de tratamiento 

para los pacientes crónicos; pero antes de adoptarla, debe 

hacerse un buen estudio acerca de los beneficios y los riesgos 
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que ello implicaría para el paciente en particular. 

Por una parte el transplante precoz, antes de que el paciente se 

agrave, suele contribuir al restablecimiento de la función renal 

normal, pero por otro lado, esta medida también puede considerar­

se como último recurso ante el fracaso del tratamiento conserva­

dor y cuando no hay ningún elemento recuperable de la función 

renal y la condición del paciente es tal, que no se le puede 

mantener confortable con otros métodos de tratamiento. Nunca debe 

optarse por el transplante como medida para intentar recuperar a 

los pacientes que han fracasado con la diálisis; más bien, es 

frecuente que los pacientes selecionados para transplante, sean 

tratados con diálisis mientras esperan que aparezca un donante 

adecuado. 

Para que 

receptor 

un transplante tenga mayor probabilidad de éxito, el 

debe estar libre de complicaciones extrarrenales 

peligrosas para su vida como el cáncer o enfermedades cerebro­

vasculares; además la edad fisiológica, más que la cronológica, 

suele ser una limitante, pues los riesgos de la operación y del 

tratamiento farmacológico posterior, son más altos en personas 

que pasan de 1 os 6@ años, por 1 o que son mejores candi da tos 

pacientes jóvenes, siendo absorvido el resto de ellos, general­

mente en los programas de diálisis, ya que ésta tiene menor 

morbilidad que el transplante en pacientes ancianos y en aquellos 

con las complicaciones médicas mencionadas. 

El riñón donado puede ser de un cadáver o de un donante volunta­

rio vivo relacionado sanguineamente con el receptor. Para la 

selección del donante es importante que si está vivo, se encuen­

tre en buenas condiciones de sa 1 ud y su órgano no presente 
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ninguna anormalidad, y si es un cadáver, que su órgano no 

presente neoplasias malignas, debido a la posible transmisión de 

cáncer al receptor. 

Antes de llevar a cabo un transplante es necesario realizar en el 

receptor una serie de pruebas de tipaje tisular, inmunológicas, 

etc. a fin de garantizar cierta compatibilidad y el grado de 

rechazo que pueda esperarse hacia el injerto. Además, los 

pacientes después de ser sometidos a un transplante, deben seguir 

fielmente un tratamiento farmacológico de tipo inmunosupresor 

para que el porcentaje de pérdida del injerto por rechazo, sea 

mínimo y el riñón funcione bien durante un periodo lo más largo 

posible. 
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CAP ITIJLO I I 

MAQUINA DE HEHODIALISIS 

2.1 INTRODUCCION. 

Desde las primeras décadas de éste siglo los problemas de 

insuficiencia renal así como otras enfermedades con alto grado de 

mortalidad, se han constituido en un reto para las ciencias 

médicas y la ingeniería. Gracias a esta preocupación y en 

consecuencia, al avance en la tecnología médica, han podido 

desarrollarse mejores técnicas de investigación clínica y equipos 

de tra tami en to, que en el caso de 1 as enfermedades rena 1 es 

crónicas han ayudado a prolongar la vida de los pacientes, 

manteniéndolos en condiciones considerablemente normales. 

En base a las funciones que llevan a cabo los riñones en la 

formación de la orina, como son la filtración, reabsorción y 

secresión. dadas gracias al establecimiento de gradientes de 

concentración a traves de las membranas tubulares, se comenzaron 

a desarrollar, alrededor de los años 5~, dispositivos con 

materiales y configuraciones especiales, que bajo ciertas 

condiciones de manejo creadas por equipo de apoyo, y el uso de 

soluciones especial es, pudieran efectuar funciones s imi 1 ares. 

Así, aparecieron los primeros modelos de riñones artificiales en 

los cuales se hacia pasar la sangre .en tubos especiales arrolla-
., 

dos en forma de bobina ( Fig. 2.1 J. Este se sumergía en un 

depósito dentro del cual un volumen fijo de solución de diálisis 
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lo bañaba, 1 levándose a cabo de esta forma un intercambio de 

iones con la sangre (Fig. 2.2). 

Fig. 2.1 
Riñón artificial de tubos, tipo bobina . 
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Fig. 2.2 
Sistema de baño del filtro con solución de diálisis. 
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Después de varios modelos apareció el riñón o fil tro de fibras ------- -
huecas, que es el más usado en la actualidad, en el que el -- ---- ---~----

material de la membrana semipermeable, está dispuesto en miles de 

fibras capilares a través de las cuales circula la sangre, 

mientras que el dializado circula por el exterior del grupo de 

fibras, realizándose a través de ellas el intercambio iónico con 

la sangre fFig. 2.3). 

Entrada de! 

Salida del 
liquido ~~~~ 
de diálisis 

-Cubierta 

Salida de sangre 

Fig. 2.3 
Filtro o Riñón Artificial de fibras huecas. 

Sentido de los flujos. 
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En cuanto a los sistemas y equipo que constituyen propiamente a 

la máquina de hemodiál isis, el más popular es el Sistema RSP, 

Recirculación de Un Solo Paso, en el que la solución de diálisis 

usada es continuamente desechada y sustituida por nueva; sistema 

que aún se utiliza. 

Los principios físicos utilizados en el filtro dializador {riñón 

artificial) y en el equipo auxiliar {máquina de hemodiálisisJ son 

los mismos desde el inicio, es el avance de la tecnología y su 

aplicación para el monitoreo y manejo de las condiciones en que 

debe efectuarse la diálisis, lo que ha contribuido a que el 

tratamiento sea más seguro y eficiente. 

2.2 TRATAMIENTO DE HEHODIALISIS. 

El tratamiento de hemodiálisis consiste, en términos generales, 

en la limpieza y regulación de electrolitos de la sangre. 

El proceso se basa en el acceso a la sangre del paciente por 

medio de una fistula arteriovenosa previamente colocada en éste. 

Para el tratamiento, se conecta a la fistula un set de tubos 

descartables especiales por los que ha de circular la sangre del 

paciente, la cual es extraída por la máquina con un cierto caudal 

(volumen por unidad de tiempo), 'generado por una bomba peristál­

tica. La circulación de la sangre a través del circuito cerrado 

formado por la tubería, permite que ésta no tenga contacto con el 

exterior evitando cualquier contaminación. 

Luego, la sangre circulante, se ha~e pasar a través del filtro 

dializador, llenando las múltiples y minúsculas fibras huecas 

44 



que conforman la cámara interna del dispositivo. Simultáneamente, 

1 a máquina se encarga de hacer 11 egar a 1 a denominada cámara 

externa, porción del filtro que rodea a las fibras huecas, 1 .. , 

solución de diálisis previamente preparada a partir del concen­

trado, y con la adecua.da temperatura y velocidad. Dentro del 

riñón artificial se produce el intercambio de iones entre la 

sangre y la solución de diálisis a través de la membrana semiper­

meable de las fibras huecas, gracias a que se establece un 

gradiente de concentración entre los electrolitos de la sangre y 

los del baño de diálisis, y a la aplicación de cierta presión al 

dializador. 

Como el paciente no es capaz de producir orina, y en consecuencia 

eliminar el exceso de fluidos, la mayoría de veces al ingerir 

líquidos y retenerlos, se produce un aumento en la hidratación de 

las células y con ello un aumento de peso, por lo que pese a la 

filtración de tóxicos que experimenta la sangre en el dializador, 

se vuelve necesario extraer además el exceso de liquido retenido. 

ésto, también puede 1 levarse a cabo en el fi 1 tro dializador 

mediante el proceso conocido como Ultrafiltración, que consiste 

prácticamente en la succión del exceso de líquidos de la sangre, 

creada por la aplicación de presión negativa al filtro. La 

función de ultrafiltración representa una modalidad opcional en 

el trabajo de la máquina y es monitoreada por un flujómetro. 

El proceso de la hemodiálisis se realiza continuamente con el 

volumen de sangre y de solución que se encuentran en el dializa­

dor en cada momento. A medida que la sangre va siendo dialisada, 

sale del filtro por la sección de la tubería que sirve de retorno 

al paciente y es devuelta a la circulación de éste mediante la 

fistula. Simultáneamente, la solución de diálisis "usada", va 
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saliendo del filtro para ser desechada a través del drenaje. 

2.2.1 DIAGRAMA DEL PROCESO. 

PACIENTE 
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MAQIÚINA 

ll>E 
HEMODIA~ISIS 

1 
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2.3 HAQUINA DE HEMODIALISIS BASICA: DIAGRAMA DE BLOQUES. 

En base al proceso de hemodiálisis descrito, pueden identificarse 

las funciones esenciales que la máquina ha de realizar mediante 

sus dos componentes básicos y el filtro dializador: 

1. MODULO SANGUINEO. 

Impulsa el flujo sanguíneo al sistema extracorpóreo en forma 

continua, desde el paciente hacia el fi 1 tro dializador y 

viceversa, a la vez que controla ciertos parámetros en el 

manejo de la sangre que brinden seguridad al paciente. 

2. MODULO DE FLUIDOS. 

Prepara la solución de diálisis en las condiciones adecuadas 

requeridas, a partir de la mezcla de concentrado de diálisis 

y agua, y la suministra en forma continua al filtro dializa­

dor, a la vez que desecha la solución usada hacia el 

drenaje. 

FILTRO DIALIZADOR. 

Dispositivo especial que actúa como riñón artificial, ya que 

gracias a su configuración y material, permite que se realice la 

diálisis de la sangre (hemodiálisisJ, en conjunto con la máquina. 

Las primeras máquinas de hemodiálisis que aparecieron, estaban 

formadas por unos pocos elementos con los que lograban efectuar 

el tratamiento, de forma considerablemente exitosa. En realidad, 

para realizar una hemodiálisis basta que los módulos sanguíneos 

y de fluidos cuenten al menos con una bomba de sangre, un sistema 

que prepare y caliente adecuadamente la solución de diálisis, y 

puede incluirse un sistema de presión; además, el filtro dializa-

47 



dor. Sin embargo es importante no sólo que el proceso pueda 

efectuarse, sino que sea eficiente y lo más seguro posible para 

el paciente, a fin de evitarle cualquier riesgo o complicación 

posterior debido al uso de máquina. Por ello es que se ha dado un 

constante desarrollo de nuevos modelos de máquinas, que han ido 

adicionando elementos importantes a sus sistemas,· hasta obtenerse 

equipos de hemodiálisis altamente sofisticados. 

Para 11 evar a cabo el tratamiento de hemodiálisis se requiere 

además de la máquina, de otros elementos externos complementarios 

como el filtro dializador, la solución de diálisis, el set de 

tubos descartable, la fistula arteriovenosa del paciente, asi 

como también un sistema de tratamiento, o al menos un proceso de 

fi 1 trado, del agua que se suministra a la máquina para su 

operación. 

MAQUINA DE MEMODIALISIS 

Modulo de san~e 

eomba 
de 5Qn~ 

Pot·1ente Modulo de Fluidos 

Fig. 2.4 
Diagrama de bloques de una Máquina de Hemodiálisis basica. 
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2.4 MODULO DE SANGRE DE LA MAQUINA DE HEHODIALISIS. 

El elemento básico de este módulo es la Bomba d~ ~a_ngre; sin 

embargo también es importante para la seguridad del paciente el 

sistema detector de burbujas en sangre, y es frecuente que el 

módulo este provisto de un monitor de presión sanguínea, princi­

palmente venosa. Otros elementos que se incluyen en este módulo 

son una válvula de cierre de la linea venosa y una bomba para la 

inyección de heparina. 

Para que la sangre sea conducida por la máquina hasta el filtro, 

se necesita de la fistula arteriovenosa del paciente, asi como 

del set de tubos descartable por los que ella ha de circular. A 

continuación se describen brevemente estos accesorios, complemen­

tarios al funcionamiento del módulo sanguíneo. 

aJ FISTU.f..,A _ARTERlOVENOSA. 

Consiste en un conducto protésico colocado subcutáneamente 

o creado quirúrgicamente, con el fin de unir un vaso 

sanguíneo principal arterial {usualmente la arteria radia en 

el antebrazo) con uno venoso cercano, para facilitar una 

amplia circulación de sangre del paciente en ese punto y 

alcanzar un nivel de presión al to, adecuado para poder 

impulsar la sangre a través del sistema {tubos y filtro) y 

poder realizar el proceso de hemodiálisis fFig. 2.5). 

bJ SET DESCARTABLE DE PACIENTE. 

Consiste en un set de tubería plástica especial descartable, 

que consta de dos partes: la secciono linea arterial, cuyos 

extremos se conectan uno a la fistula del paciente, y el 

otro a la entrada de sangre arterial del dializador, pasando 
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2.4.1 

----..... ------~--
uqµ¡ ~~~~~T 
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MJ'ERIA AAl)IAl., 

Fig. 2. 5 
Fistula Arteriovenosa artificial. 

previamente a través de la bomba de sangre. La otra sección 

del.set es la linea venosa, la cual es conectada a la salida 

de sangre del dializador; esta linea posee una recámara de 

goteo, que generalmente también la posee la linea arterial, 

la cual permite monitorear la presión sanguínea, para el 

caso la presión venosa. El otro extremo de la linea venosa 

es conectado a la fistula, constituyendo el camino de 

retorno para la sangre, desde el filtro dializador hasta el 

paciente. 

BOHBA DE SANGRE. 

La función principal de la Bomba de sangre es impulsar la sangre 

que se extrae del paciente, a través del circuito cerrado que 

forma la tubería, y regresarla nuevamente a él, manteniendo un 

flujo de sangre controlado y consistente. 
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La Bomba de sangre es una bomba de tipo peristáltico fpulsanteJ, 

cuyo diseño permite mover la sangre a través del sistema extra­

corpóreo en una forma segura y consistente. 

2.4.1.1 FUNCI ONAHI ENTO. 

La tubería que conduce la sangre se introduce en el cabezal de la 

bomba, el cual posee dos rodillos aplanadores opuestos que al 

moverse comprimen el tubo en forma sincrónica contra la pared de 

la extructura externa, empu_jando la sangre hacia la dirección 

deseada fFig. 2.6). Uno de los rodillos comienza a presionar el 

tubo antes de que el rodillo contrario termine su compresión de 

bombeo. Esto asegura un continuo movimiento de la sangre hacia 

adelante, y proporciona una suave pulsación al flujo de la misma. 

El volumen que se mantiene a través del sistema, tubos y filtro, 

es de aproximádamente 3@@ ce, el cual es continuamente desplazado 

gracias a la presión sanguínea dada por el paciente y al funcio­

namiento de la bomba. 

La oclusión de la tubería descartable sin que la sangre tenga 

contacto directo con las partes móviles de la bomba, protege la 

sangre de contaminación y a las células sanguíneas de sufrir daño 

mecánico. 

La velocidad de la bomba de sangre puede variarse conforme se 

varíe la alimentación elétrica de la misma. Usualmente se dispone 

de una escala de velocidades comprendida entre 1@@ a 4@@ ml/min, 

con variaciones de 25 a 5@ ml/min entre cada nivel de velocidad. 

Sin embargo el flujo sanguíneo deseado depende tanto de la 
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velocidad de la bomba como del diámetro de la tubería, por lo que 

los fabricantes recomiendan el uso de un tipo de set descartable 

standard, y además existe información sobre el uso de otros 

descartabl es. 

La bomba de sangre en la mayoría de los casos puede ser manejada 

en forma manual para retornar al paciente la sangre que pudiera 

haber quedado en el circuito, en el caso de que el tratamiento 

(el bombeo) haya sido interrumpido súbitamente al presentarse 

alguna anormalidad. 

2.4.1.2 CALIBRACION. 

En las máquinas modernas la bomba no requiere mayor ajuste de la 

oclusión del tubo, pues los rodillos están montados en una 

estructura que posee un resorte que les hace presión contra el 

marco en el que girarán (spring-loaded), entonces de acuerdo al 

diámetro del marco y al introducir la tubería, los rodillos 

comprimen el resorte cierta longitud, manteniendo el tubo 

ocluido. 

Si durante el bombeo la oclusión del tubo no es completa, se 

creará un flujo turbulento indeseable en ambas direcciones en el 

espacio del tubo que no está siendo completamente aplastado, y en 

consecuencia el flujo de sangre deseado no será exacto y puede 

haber daño en las células sanguíneas. Por otro lado, tampoco es 

conveniente una presión excesiva sobre la tubería. 
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llN~A PARA HEPARINA. 

Fig. 2.6 
Bomba de Sangre. 
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2.4.2 DETECTOR DE BURBUJAS. 

El detector de burbujas de aire es un mecanismo de seguridad en 

el sistema sanguíneo extracorpóreo. 

Ya que el corazón funciona en forma análoga a una bomba, impul­

sando la sangre a través del sistema circulatorio, no puede 

existir dentro del sistema espacio sin sangre, como lo es una 

burbuja, pues interferiría en el trabajo de bombeo y podría 

ocasionar serios daños cardiacos; por ello es importante en el 

tratamiento de hemodiálisis, que la sangre que va siendo retorna­

da al paciente después de ser dializada, no contenga ningún 

elemento de aire que pudiera haberse generado en el filtro. 

2.4.2.1 OPERACION. 

El - detector de burbujas de aire en sangre es usualmente de tipo 

óptico o de tipo ultrasónico, siendo este último el de mayor 

preferencia en la actualidad. 

En forma general el detector está conformado por un elemento 

emisor y otro · elemento sensor, y su operación se basa en que la 

linea venosa del set pasa a través de ellos al conducir la sangre 

hacia el paciente. 

En los detectores de tipo óptico, la señal generada es usualmente 

una emisión de luz infrarroja la cual atraviesa la sangre, y de 

acuerdo a que exista o no alguna burbuja, varia la cantidad de 

luz · recibida por el fotodetector. En los ultrasónicos, los 

transductores son cristales. El emisor, es hecho oscilar a alta 
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frecuencia emitiendo un haz de ultrasonido que se propagará a 

través de la sangre y será sensado por el otro cristal. Si hay 

aire presente en la sangre, la señal no se propagará, y no habrá 

recepción, produciéndose una alarma. 

El dispositivo detector de aire o burbujas en las·máquinas, suele 

estar ubicado en el recorrido de la linea venosa, permitiendo que 

pase a través de él la parte que sigue a la recámara de goteo de 

la tubería. Esta recámara sirve muchas veces como trampa de 

burbujas, lo cual ayuda a evitarlas, pero cuando alguna burbuja 

pasa la recámara sin ser atrapada, el detector se encarga de 

sensarla. 

El funcionamiento del detector además de sensar burbujas y 

producir una alarma audible y/o visual, suele actuar en sincronía 

con ciertos mecanismos de la máquina como el cierre de la válvula 

de la linea venosa, y el apagado automático de la bomba de 

sangre, con lo que se detiene por completo el tratamiento, para 

que la burbuja pueda ser eliminada y el proceso sea reestablecido 

de forma segura. 

Los elementos detectores de burbujas suelen ser de gran sensibi­

lidad, sin embargo las burbujas muy pequeñas, que no se conside­

ran de alto riesgo para el paciente, no alcanzan a ser sensadas. 

2.4.3 SISTEMA SENSOR DE PRESION SANGUINEA. 

Este sistema se encarga de sensar la presión sanguínea del 

paciente, venosa o arterial, presente en las recámaras de goteo 

de las lineas del set descartable; además suele poseer un 
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mecanismo de seguridad que activa una alarma y a la vez, inte­

rrumpe el tratamiento de diálisis al detener la bomba de sangre. 

En los primeros modelos sólo era sensada la presión venosa, 

mediante la conexión directa de un manómetro a la recámara de 

goteo. En máquinas recientes pueden sensarse, y presentarse, 

ambas presiones, venosa y arterial, medidas mediante transducto­

res de presión, a los cuales se conecta la linea de monitoreo 

que posee la recámara de goteo del set descartable. La señal 

obtenida del transductor es procesada y presentada en un indica­

dor de presión. 

El sistema sensor de presión sanguínea usualmente posee alarmas 

de baja y alta presión venosa y baja presión arterial como una 

protección al paciente, de sufrir daño en sus vasos sanguíneos; 

ya que dichas alarmas son activadas cuando hay una obstrucción o 

una desconexión en alguna parte del circuito sanguíneo. 

2.4.4 VALVULA DE CIERRE DE LA LINEA VENOSA. 

La válvula de cierre de la linea venosa, conocida también como 

válvula clamp, es una válvula de seguridad, tipo solenoide, que 

generalmente actúa en sincronía con el mecanismo de paro de la 

bomba de sangre, cerrando el paso a la sangre que retorna al 

paciente cuando se da una alarma. La válvula se abre manualmente 

para reestablecer el flujo. 

Puede haber válvulas clamp o también llamadas pinzas electromag­

néticas para ambas lineas sanguíneas; ubicadas, una, al inicio 

del trayecto de la linea arterial, después de que ésta sale del 
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paciente; y la de la linea venosa se ubica después del detector 

de burbujas, como último paso por donde pasa la tubería venosa 

antes de retornar al paciente. 

La tubería del set descartable debe fijarse dentro de la válvula 

y ésta debe permanecer abierta durante el proceso (Fig. 2.7). 

t>etech>r de 
6urhujos enSan~rt 

Valvula de c.'t,rre 
LuteQ Ve"'6SCL ------+-""""',,,,.. ..... 

Fig. 2.7 
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Válvula o Pinza para el cierre de la linea venosa. 

57 



2.4.5 BOMBA DE HEPARINA. 

La bomba de heparina es un accesorio que poseen las máquinas de 

hemodiálisis modernas, con el fin de ayudar a evitar la coagula­

ción de la sangre circulante a través del circuito de paciente. 

2.4.5.1 FUNCIONAMIENTO. 

La bomba de heparina permite la inyección controlada de heparina 

al flujo sanguino, después de que éste pasa por la bomba de 

sangre, a través de una linea que posee el descartable para ese 

fin. 

La bomba de heparina puede ser de tipo peristáltica, similar a la 

de sangre, o de tipo de infusión mediante el uso de una jeringa; 

pero en cualquier caso posee un control del flujo ajustable, en 

una escala de @.5 cc/hra (o ml/hra) a 5 cc/hra, acorde a la 

variación de la velocidad del motor. La operación de la bomba 

suele estar en sincronía con los mecanismos de alarma que 

desactivan a la bomba de sangre. 

La selección de una velocidad determinada de infusión de hepari­

na, depende en gran parte de los parámetros sanguíneos del 

paciente. Por otra parte cuando se usa la bomba de heparina, la 

cantidad del anticoagulante debe ser suficiente para todo el 

periodo de tiempo que dura el proceso, usualmente de 3 a 4 horas. 

La inyección de la heparina también puede hacerse manualmente, 

una cantidad suficiente antes de iniciar el proceso, obteniéndose 

efectos similares (composición de heparina, anexo 2BJ. 
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2.4.6 DIAGRAMA DE FLUJO DEL MODULO DE SANGRE. 
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2.5 HODULO DE FLUIDOS DE LA MAQUINA DE HEHODIALISIS. 

Los elementos básicos que conforman este módulo son un sistema de 

mezcla y suministro de solución de diálisis, un elemento 

calentador para la misma, y un sistema de control de presión 

negativa, para ayudar a que la diálisis se efectúe más eficiente­

mente-. 

Como elementos de seguridad importantes, es conveniente disponer 

de un monitor de temperatura, que generalmente actúa junto al 

calentador; un detector de fugas de sangre; y en el caso de que 

la solución la prepare automáticamente la máquina a través de 

bombas proporcionadoras, será adecuado un monitor de conductivi­

dad. 

2.5.1 SISTEHA DE HEZCLA Y SUHINISTRO DE LA SOLUCION. 

En cuanto a la preparación de la solución a partir de la combina­

ción de concentrado y agua, existen dos alternativas: 

a Un tanque reservorio en el que manualmente se hace la 

dilución del concentrado con el volumen adecuado de agua. 

b. Dos bombas, una que succiona agua en forma proporcional a la 

succión del concentrado que efectúa la otra bomba, para 

obtener continuamente una solución 

correcta, durante todo el proceso. 

6@ 
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a. TANQUE. 

Cuando se dispone de tanque 1 la mezcla de concentrado a partir 

del contenido de un envase1 en 34 partes iguales de agua3 (ver 

Anexo 2AJ se hace manualmente 1 lo que asegura una correcta 

concentración de la solución obtenida. Sin embargo 1 debido a la 

composición de la solución 1 que posee diversos · químicos 1 debe 

evitarse el asen tami en to de ellos por 1 o que se requiere una 

continua acción de mezclado1 que puede lograrse mediante un 

mecanismo de recirculación de la solución1 a través de una 

estrecha vía que retorna al tanque derivada de la tubería que 

conduce la solución desde el tanque hacia el filtro dializador. 

La solución es suministrada hasta el filtro dializador a través 

de la tubería mencionada por medio de una bomba impulsadora 1 que 

además puede utilizarce para la recirculación. La velocidad de 

suministro de la solución suele ser de 5@@ ml/min 1 valor fijo 

(recomendado por los fabricantes) que se considera adecuado para 

una efectiva diálisis de la sangre. 

b. BOMBAS DE AGUA Y CONCENTRADO. 

Cuando se dispone de bombas de succión para el concentrado y el 

agua 1 no se necesita ningún depósito de gran volumen para la 

mezcla. El concentrado es succionado directamente del envase 

original a cierta velocidad; mientras que la entrada de agua de 

la máquina se conecta al suministro de agua1 el cual la propor­

ciona con cierta presión y caudal1 parámetros que luego son 

regulados en el interior de la máquina para que la bomba de agua 

proporcione sólo el caudal requerido para la mezcla. 

3Proporción indicada por los fabricantes de concentrado de diálisis. 
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Generalmente las máquinas con bombas de agua y concentrado, no 

poseen otra bomba adicional para impulsar la solución hasta el 

filtro dializador, pues la acción de ambas proporciona la energía 

suficiente para hacerlo. 

En este sistema de mezclado, como la succión de.ambas bombas es 

proporcional para obtener la relación de mezcla de 34 a 1, es 

convenient~ verificar que se mantiene la concentración correcta 

de la solución mediante un monitor de conductividad. 

2.5.2 CALENTADOR. 

El elemento calentador se encarga de que la solución llegue al 

filtro dializador con la temperatura adecuada, usualmente 37ºC, 

lo que evita que la sangre se dañe y perjudique al paciente, 

también con ello se ayuda a que la diálisis se efectúe más 

rápido, debido al incremento de la actividad molecular con la 

temperatura, y en consecuencia se produzca una más rápida 

difusión en el filtro dializador. 

En las máquinas que poseen tanque para la mezcla, el calentador 

está situado en el trayecto que sigue la solución al salir del 

tanque con dirección hacia el dializador; así, la solución ya 

mezclada es calentada al pasar por el elemento calefactor. 

Si la solución es obtenida por la succión simultánea de las 

bombas, el calentador suele estar ubicado en la linea del agua, 

calentando a ésta antes de hacerse la mezcla. 
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2.5.2.1 OPERACION. 

El elemento calefactor es un calentador especial para fluidos, de 

gran potencia (usualmente entre 5fHJ y más de 1fHHJ watts), y 

trabaja junto a un transductor de con trol de tempera tura o en 
. ' 

ocasiones un termostato, el cual monitorea que el agua o solución 

que pasa por el calentador, alcanza la temperatura deseada, y 

ésta, pueda ser mantenida. La temperatura de trabajo es fija, 

calibrada aproximádamente a 37 grados C (98.6 grados FJ. 

Además del sensor que sirve para el control de la temperatura del 

calentador, es conveniente que otro sensor monitoree nuevamente 

la temperatura de la solµción antes de que ésta entre al filtro 

dializador, para asegurar que la diálisis se efectuará con 

solución a la temperatura adecuada, ya que en el trayecto desde 

el calentador pudo haber sufrido alguna variación. Este sistema 

de monitoreo consiste de otro transductor (generalmente termis­

torJ, localizado en el paso de la solución, cuya señal sensada es 

comparada con el nivel de temperatura nominal y si varia conside­

rablemente en un rango de± 3ºC, se activará una de las alarmas, 

de alta o baja temperatura, a la vez que se acciona un mecanismo 

que desvia el paso de la solución directamente hacia el drenaje, 

sin pasar por el dializador, lo que se conoce como By-pass. 

El elemento calefactor es desconectado solamente cuando la 

máquina detecta que no hay presencia de fluido, evitando con ello 

que dicho elemento se sobrecaliente y se queme. 
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2.5.3 SISTEMA DE PRESION NEGATIVA. 

Un elemento que contribuye a que la diálisis sea más eficiente es 

el sistema de presión negativa. Una cierta presión negativa 

generada usualmente por la succión de una bomba, es aplicada al 

dializador para ayudar a extraer de la sangre, p~incipalment~ el 

exceso de fluidos y con ello muchos tóxicos disueltos que 

difunden a través de la membrana. 

Normalmente, para un proceso de hemodiálisis no se requiere la 

aplicación de altas presiones negativas (valores más negativos 

que -1@@ mmHg), pues el principal responsable de que los tóxicos 

y los nutrientes difundan en la dirección esperada a través de la 

membrana, es el gradiente de concentración que se crea entre la 

solución de diálisis y la sangre. Sin embargo, con frecuencia 

los pacientes urémicos además de retener tóxicos acumulan 

fluidos en exceso, lo que se manifiesta en un incremento notable 

de · peso y en ocasiones, de volumen corporal, agravante que 

también debe ser contrarrestada con el tratamiento. En estas 

situaciones es en las que se vuelve particularmente útil el uso 

de una considerable presión negativa para succionar de la sangre 

el exceso de líquidos acumuladós y con ello los tóxicos disuel­

tos; modalidad de operación de la máquina denominada Ultrafiltra­

ción. 

A la presión total aplicada al filtro dializador se le conoce 

como Presión Transmembrana y corresponde a la suma de los valores 

absolutos de las presiones venosa, en el lado de la sangre 

(presión positiva, mayor de@ mmHg) y la presión aplicada en el 

lado del liquido de diálisis (presión negativa). El valor de la 

Presión Transmembrana suele conocerse como un valor de presión 
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negativa, generalmente entre 0 y -450 mmHg, pero en realidad 

representa que la presión en el lado de la solución es más baja 

que en el lado de sangre del dializador. 

Por ejemplo, si la presión venosa de un paciente es de +5@ mmHg 

y la presión negativa aplicada al liquido de diálisis es de ~15@ 

mmHg, la presión Transmembrana obtenida es -2@0 mmHg. 

2.5.3.1 CONTROL DE LA PRESION NEGATIVA. 

La presión negativa que se aplica al filtro dializador es 

generada a partir de la succ_i."ón de una bomba, succión que se 

combina con una entrada variable de aire para obtener mayor o 

menor presión negativa, así, para presión negativa mínima la 

entrada de aire es máxima y viceversa. Dicha entrada de aire es 

controlada por una válvula que se regula de acuerdo a una escala 

de-presiones negativas, usualmente entre 0 y -400 mmHg, a la cual 

tiene acceso el operador. 

Este sistema suele tener un sensor de presión que activa una 

alarma en el caso de que la presión aplicada real varíe de la 

seleccionada o se exceda de ciertos limites e incluso se vuelva 

positiva. 

2.5.4 DETECTOR DE FUGAS DE SANGRE. 

El detector de fugas de sangre en dialisate (solución de diálisis 

usada) es un mecanismo de seguridad que interrumpe la circula­

ción de la sangre a través del sistema extracorpóreo, deteniendo 

65 



la bomba de sangre, para evitar que el paciente pierda sangre a 

través de alguna fuga que pudo haberse creado en el filtro. 

Si por mala fabricación o defecto del filtro, se rompe alguna o 

varias de las fibras huecas por donde pasa la sangre, esta pasa 

a la solución y junto a ella sale del filtro, a ser drenada, 

causando una pérdida al paciente, pues ese volumen de sangre deja 

de retornarle. 

2.5.4.1 OPERACION. 

El detector de fugas de sangre, sensa la presencia de sangre en 

la solución de diálisis a través de un mecanismo optoelectrónico 

ubicado en el trayecto que sigue el dialisate al salir del 

filtro, y consiste en una fuente de luz (usualmente infrarroja) 

que emite un haz, el cual atraviesa la linea de solución que 

fl~ye hacia el drenaje, y llega hasta el fotosensor. Si el haz es 

interceptado por sangre, su intensidad disminuye y el sensor 

activa una alarma y un mecanismo de paro de la bomba de sangre, 

suspendiendo el tratamiento para que el filtro pueda ser susti­

tuido. 

2.5.5 MONITOR DE CONDUCTIVIDAD. 

Este sistema lo poseen las máquinas de hemodiálisis que preparan 

la solución mediante la succión de bombas de concentrado y agua. 

La función de este sistema monitor es medir la conductividad de 

la solución preparada que será enviada al filtro dializador, y 
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con ello asegurar que la concentración de la solución sea 

correcta. 

La conductividad de la solución se controla mediante la regula­

ción de la velocidad de la bomba de concentrado, la cual es 

normalmente calibrada para obtener la mezcla con las proporciones 

requeridas, 34 partes de agua por 1 parte de concentrado, lo que 

equivale a un valor de conductividad aproximádamente de 13.5 mS 

o milimhos. La conductividad de la solución también es afectada 

indirectamente por la temperatura. 

2.5.5.1 OPERACION. 

El monitor de conductividad debe estar ubicado en el trayecto de 

la solución de diálisis antes de que ésta entre al filtro. 

Consiste usualmente de una celda con varios electrodos, de los 

cuales dos o más proveen una señal através de la solución, 

mientras los demás sensan la variación debida a la conductancia 

de la solución y la comparan con la referencia; si el valor de la 

conductividad se excede de los limites del rango aceptable, 

usualmente 12 a 16 mS, se activa la alarma correspondiente de 

baja o alta conductividad y la máquina entra de inmediato en el 

modo ByPass desviando la solución al drenaje. 

2.5.6 ULTRAFILTRACION. 

La función de ultrafiltración es una forma opcional de trabajo de 

las máquinas de hemodiálisis que se utiliza cuando los pacientes 

a tratar, presentan exceso de peso y a veces aumento del volumen 
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de su cuerpo, como resultado de una acumulación de líquidos en su 

organismo, además de los tóxicos que normalmente retienen. 

El proceso de ultrafiltración se basa en la aplicación de una 

alta presión negativa al filtro dializador, por medio de la cual 

se extrae de 1 a sangre en una forma con trol adá, el exceso de 

líquidos y tóxicos en él disueltos, sin el uso de solución de 

diálisis. 

Al sustraerse del paciente el exceso de peso, debe hacerse en 

forma controlada, es decir con una velocidad constante durante 

todo el periodo de tratamiento. Para obtener la velocidad de 

desalojo adecuada (usualmente se dispone de una escala de flujo 

en el medidor entre @.2 y 5.@ kg/horaJ, debe aplicarse un cierto 

valor de presión negativa que se selecciona en el sistema de 

control de presión en base a tablas, <Anexo 1) y de acuerdo al 

peso que desea bajarse y al tiempo que durará el tratamiento. 

Cuando el operador selecciona la función de ultrafiltración, la 

máquina deja de suministrar solución al filtro dializador, 

mientras una presión negativa, es aplicada al compartimiento de 

solución de diálisis del filtro. El ultrafiltrado obtenido del 

paciente (exceso de fluidos y tóxicos removidos) fluye desde el 

dializador hacia el drenaje, pasando por un medidor de flujo que 

muestra la velocidad de desalojo y por el detector de fugas de 

sangre (Fig. 2.8). 

Ya que la ultrafiltración se lleva a cabo sin el uso de solución 

de diálisis, la máquina puede actuar de dos formas: 

al Interrumpiendo por completo la preparación de solución de 
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diálisis y desconectado el calentador, los sensores de 

temperatura, conductividad (cuando lo hay), y las alarmas 

pertinentes. 

bJ · Activando el modo ByPass, en el que la máquina prepara la 

solución de diálisis pero la manda directamente al drenaje. 

En el proceso de ultrafiltración las alarmas de temperatura y de 

concuctividad (si existe) no tienen efecto alguno. El resto de 

alarmas funcionan normalmente. 

_ ---~ 

F"LlJlO t>E 
SOI.UCION 

Ft.UJ0MaR0 

Fig. 2. B 

U LWA~I L TRA t>O 
( B'l'PASS) 

fa) Flujo de solución para hemodiálisis normal. 
fb) Paso del ultrafiltrado obtenido en la modalidad de 

ultrafiltración. La solución de diálisis es desviada 
(modo Bypass J. 
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2.5.7 HODO BYPASS. 

El modo ByPass es una modalidad de operación de la que disponen 

algunas máquinas recientes, que se activa automáticamente y cuya 

función principal es desviar la solución de diálisis de su paso 

por el filtro dializador, enviándola directamente hacia el 

drenaje, en respuesta a ciertas situaciones, usualmente de 

riesgo para el paciente, que pueden darse en la operación de la 

máquina: 

a) Cuando se sensa un valor de temperatura anormal en la 

solución de diálisis calentada y se activa la alarma 

correspondiente; de inmediato la máquina se pone en bypass 

y envia la solución al drenaje. 

b) Cuando se dá una alarma de conductividad. 

c) · Cuando se selecciona la función de ultrafiltración (no en 

todas las máquinas), la cual no requiere de solución en el 

filtro. 
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2.5.B 
DIAGRAMA DE FLUJO DEL MODULO DE FLUIDOS. 

1: 
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2.6 SOLUCION DE DIALISIS. 

Ya que el tratamiento de hemodiálisis se basa en el intercambio 

de químicos entre la sangre del paciente y la solución de 

diálisis, la eficiencia de este intercambio depende en parte- de 

que la solución de diálisis sea preparada cuidadosamente en las 

condiciones de concentración y temperatura adecuadas; condiciones 

que usualmente son alcanzadas por la máquina. Sin embargo la 

calidad de la solución de diálisis también depende de la calidad 

del concentrado y del agua, utilizados para la mezcla. 

Las fórmulas de concentrado de diálisis son preparadas por los 

fabricantes usando especial presición en la mezcla de los 

químicos, para cumplir con los requerimientos prescritos por los 

expertos, que cubren las necesidades de los pacientes urémicos 

(Anexo 2A J. 

La-solución o baño de diálisis está compuesto de ciertos químicos 

que posee el concentrado, mezclados con agua en cantidades 

especificas; esta composición precisa es la que permite que a la 

hora de la diálisis se efectúe una difusión de químicos a través 

de la membrana semipermeable del dializador. Algunos químicos son 

removidos de la sangre mientras que otros son agregados a ella. 

La dirección de la difusión de cada químico es desde donde hay 

alta concentración de él, hacia donde hay baja concentración. Por 

lo tanto aquellos químicos que han de ser removidos de la sangre 

tales. como la urea y creatinina, tienen una conc_entración muy 

baja o cero, en la solución de diálisis, y por el contrario, 

aquellos químicos que deben ser añadidos a la sangre poseen mayor 

concentración en la solución que en la sangre (Fig. 2.91. 
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Pero la difusión y la velocidad con que ésta se realice, dependen 

además del gradiente de concentración de otros factores, más 

relacionados con el fi 1 tro, como son el área de la superficie 

disponible para el intercambio, y la porosidad de la membrana, 

los cuales son controlados por el fabricante de manera que sean 

adecuados para la diálisis. 

(a) 

( b) 

Fig. 2.9 
(a) Sentido de la difusión de quimicos desde donde hay 

mayor concentración. 
{b) Difusión de quimicos hacia donde hay cero concentración 

de ellos, yno difusión cuando existen iguales concen­
traciones. 
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Con respecto al tamaño de los poros, éste debe ser tal que 

permita el paso de las moléculas de tóxicos, pero no el de 

sustancias como las proteínas y las células sanguíneas, pues 

éstas deben permanecer en la sangre sin importar que exista 

factor de concentración, y de la misma manera, sustancias 

indeseables como bacterias que pudiera contener la mezcla, no 

pasen al torrente sanguíneo. 

Las fórmulas de concentrado disponibles comercialmente poseen la 

cantidad de concentrado recomendada para un tratamiento (Aprox. 

3.43 LtJ, la cual debe diluirse con agua en una proporción de 34 

partes de agua por una de concentrado, 1 o que equi va 1 e a un 

volumen de solución de diálisis de aproximadamente 12@ Lt por 

tra tami en to. 

2. 6.1 AJUSTE DEL BALANCE QUIHICO. 

El proceso de diálisis, definido en forma genérica como la 

difusión de químicos disueltos en solución, a través de una 

membrana semipermeable, se da a nivel de todo el organismo entre 

la sangre y las diversas células. 

Las paredes de 1 os vasos sanguíneos y 1 as de 1 as células que 

forman los diversos tejidos corporales son membranas similares a 

la membrana del filtro dializador, así pues, los químicos 

producidos por un cierto tejido, éste los posee en altas concen-

traciones y a través de las paredes celulares pasan a la sangre 

donde hay menor concentración de ellos. Luego, la sangre 

circulante acarrea estas sustancias a través del cuerpo y éstos 

químicos difunden hacia otros tejidos o fluidos corporales, que 
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presentan menor concentración que la sang!e. 

Un proceso similar sucede dentro del filtro con la sangre y la 

solución. La sangre desecha los tóxicos en la solución y recibe 

algunos químicos importantes para el organismo. Luego, la sangre 

dializada retorna al paciente y está lista para dializar a los 

tejidos. 

El volumen de sangre en un adulto promedio es de 6 Lts. (6000 

mlJ; durante el tratamiento la sangre fluye hacia afuera del 

cuerpo y retorna a él a velocidades entre 100 y 400 ml/min; esto 

significa que en un periodo de 30 minutos y con una velocidad de 

2@0 ml/min todo el volumen sanguíneo habrá sido dializado. Es 

necesario pues, que la sangre sea dializada varias veces durante 

el tratamiento, puesto que al ir retornando al cuerpo va diali­

zando los tejidos, recogiendo grandes cantidades de químicos, los 

cuales serán finalmente removidos cuando la sangre vuelva a pasar 

por el filtro. 

2.6.2 COHPOSICION DE LA SOLUCION DE DIALISIS. 

Los principales químicos que constituyen la solución de diálisis 

son: Sodio, Cloruro, Potasio, Magnesio, Acetato, Calcio, Glucosa. 

De ellos, los primeros cuatro deben permanecer en la s_angre 

dentro de cierto rango controlado, extrayéndose el exceso durante 

el tratamiento. Otros, como el acetato y el calcio deben agregar­

se a la sangre en cantidades especificas; y finalmente la glucosa 

presente en la solución, sirve para mantener el balance osmótico. 
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La concentración de Sodio (Na} en la solución es de 125-135 

mEq/Lt, un poco menor que en sangre, para que el exceso difunda 

hacia afuera de ella. El sodio es el responsable directo del 

estado osmolar y volÚmen sanguineo corporal, además es el 

principal controlador de la sed; si se tiene un sodio bajo normal 

(120-130) habrá menos sed y menos ingestión de agua lo que 

significa menos retención de agua en el cuerpo evitando problemas 

de edema. 

Otro elemento importante es el Potasio, cuya concentración en la 

solución es de 0-3 mEq/Lt. Este quimico debe mantenerse en cierto 

nivel aunque es dificil de controlar; es el responsable del 

estado clínico general del paciente y es altamente letal ya que 

ocasiona un desequilibrio celular. 

El Calcio con una concentración en solución de 1-3 mEq/Lt debe 

agregarse a la sangre ya que forma parte de muchos procesos 

metabólicos, y los pacientes urémicos generalmente padecen de 

hipocalcemia, tomando el calcio que necesitan de los huesos, lo 

que les puede ocasionar una osteoporosis. 

El acetato con una concentración de 32-4@ mEq/Lt en solución se 

añade a la sangre para luego ser convertido por el hígado en 

bicarbonato, el cual ayuda a neutralizar los ácidos producidos 

por el cuerpo y que normalmente deberían ser desechados por los 

riñones. 

La glucosa se incluye en la solución de diálisis en concentracio­

nes de @-1@ mg/Lt principalmente por sus efectos osmóticos, 

protegiendo a las células sanguíneas de absorver agua en exceso 

y ayudando a remover el exceso de fluidos del cuerpo. 
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Componentes como Cloruro (Cl) se hayan en concentraciones de 95-

1@6 mEq/Lt y Magnesio fMg) 1-1.5 mEq/Lt. 

Cada tratamiento de hemodiálisis que se lleva a cabo consume 

generalmente el contenido completo de un envase de concentrado, 

pero aun cuando no se utilice todo el concentrado del envase, se 

recomienda no reutilizar dicho sobrante en otro tratamiento, 

principalmente como medida de higiene y para evitar cualquier 

riesgo en el caso de que el concentrado ya no estuviera en buenas 

condiciones. 

2.7 FILTRO DIALIZADOR. 

La membrana del dializador es el centro funcional del riñón 

artificial. Un cuidadoso control sobre su configuración, mate­

rial, y principalmente sobre su porosidad permiten que el 

intercambio de químicos sea efectivo. 

El filtro dializador posee varias partes (Fig. 2.10): 

a) El terminal de entrada para sangre arterial, ubicado en 

extremo del filtro, el cual es identificado con una marca de 

color rojo y es donde se conecta la linea arterial del set 

que conduce la sangre desde el paciente. 

b) La cámara interna, que está formada por el interior de todas 

las fibras y es por donde pasa la sangre para el intercam­

bio. 

c) El terminal de salida de sangre venosa, ubicado en el otro 
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extremo del filtro, e identificado por una marca de color 

azul; éste se conecta a la linea venosa del set para 

retornar al paciente la sangre dializada. 

Una vez que la sangre entra en el filtro pasa directa y únicamen­

te hacia el interior de las múltiples fibras, ya·que una capa de 

material plástico llamado Marmita que cubre transversalmente todo 

el diámetro del fi 1 tro, cierra el paso de la sangre hacia el 

compartimiento del baño de diálisis. En forma similar, el otro 

extremo de las fibras atraviesan la capa de marmita drenando la 

sangre hacia el flujo único de salida por el terminal arterial. 

d) El terminal de entrada de liquido de diálisis ubicado 

lateralmente, permitiendo una entrada de la solución en 

forma perpendicular al flujo de la sangre en las fibras. 

e) La cámara externa, constituida por todo el espacio que rodea 

a las fibras y por donde circula la solución de diálisis en 

el filtro. 

f) El terminal de salida de la solución, también ubicado en 

forma lateral, por donde drena la solución de diálisis 

usada. 
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Marmita _ 

'
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Fig. 2.10 
Estructura de un filtro dializador de fibras huecas. 
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El material de la cubierta del fitro es de tipo acrílico. Las 

fibras son de celusosa regenerada, polimetilmetacrilato, polia­

crilonitrilo, cuprafane o polisulfona; su longitud es de aproxi­

madamente 15 cm en algunos modelos, el diámetro de cada fibra es 

muy reducido (cerca de 225 µmJ, suficiente para que la sangre 

circule libremente y similar al de los capilares corporales, por 

lo que se le llama en ocasiones filtro capilar; el grosor de la 

pared de las fibras es cercano a los 30 µm. Aunque las fibras 

sean minúsculas, el fabricante calcula que la cantidad de ellas 

que contiene el filtro, alrededor de 11,@0@, proporcionen un área 

de intercambio adecuada. El tamaño promedio de los poros es entre 

4 y 7 nm, indicado para que difundan sólo las partículas desea­

das. 

Para que la diálisis se lleve a cabo eficazmente, es importante 

la colocación correcta del filtro. Este -se coloca verticalmente 

en el soporte que normalmente traen las máquinas o suspendido en 

la · estructura métalica para suero llamada IV POLO, con la 

conexión de entrada de sangre arterial (terminal rojo) hacia 

arriba y la salida de sangre venosa en lado inferior (terminal 

azul), produciéndose un flujo de sangre de arriba hacia abajo. La 

entrada de solución de diálisis se efectúa en el terminal lateral 

inferior, entrando perpendicularmente a la sangre, 

favorece a que se produzca cierta turbulencia en el 

liquido de diálisis, · el cual sale del filtro por el 

lo que 

flujo de 

terminal 

superior, produciéndose un flujo de abajo hacia arriba en sentido 

inverso al de la sangre, factor que también contribuye a la 

eficiencia del intercambio químico. 
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2.B PROCESO DE LIMPIEZA DE LA MAQUINA. 

Una de las funciones adicionales que poseen las máquinas de 

hemodiálisis modernas es la de limpieza del sistema, la cual es 

activada mediante un interruptor de control accesible al opera­

dor. 

Después de cada tratamiento la máquina debe someterse a un 

proceso de limpieza de todo el sistema por donde circula concen­

trado, solución de diálisis fresca y solución usada, a fin de 

evitar la acumulación de suciedad y una posible contaminación. En 
1 

cuanto a las lineas de sangre y el filtro dializador, deben ser 

desear ta dos. 

Existen dos tipos de procesos de limpieza (ver 2.5.8 Diagrama de 

Flujo de Módulo de Fluidos /Pag. 71): 

a )· Desinfección química, en la cual la linea de succión de 

concentrado se conecta a un recipiente de solución desinfec­

tante, para que una cantidad de ésta, la recomendada por el 

fabricante, pase por todo el trayecto que sigue normalmente 

la solución de diálisis. Los terminales que se conectan al 

filtro deben colocarse previamente en sus conectores 

originales (conexión que los puentea internamente) para que 

el desinfectante pase hasta la linea de drenaje. Posterior­

mente se hace pasar agua por todo el sistema durante varios 

minutos, para limpiar cualquier resto de desinfectante que 

pudiera haber quedado. Este proceso es el más frecuente del 

que disponen las máquinas. 

b) Desinfección calorífica, ésta se produce al hacer pasar agua 
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caliente a través de todo el sistema durante un lapso de 

tiempo recomendado por el fabricante. Para ello el agua es 

calentada a alta temperatura (alrededor de 90ºC) y es hecha 

circular a través de la máquina. 

Durante el proceso de limpieza es usual que se activen algunas 

alarmas, por lo que algunos equipos permiten la anulación de 

ellas y otros al menos, que puedan ser silenciadas. 

En los períodos que la máquina no se uti 1 iza y permanece en 

reposo, debe mantenerse con solución desinfectante, para evitar 

la formación de bacterias. 

Si empre que 1 a máquina vaya a ut i 1 izar se para un tra tami en to, 

debe hacersele previamente un enjuague con agua, para eliminar 

los restos de desinfectante. 

2.9 TRATAMIENTO DE AGUA. 

Para obtener una solución de diálisis de alta calidad, la cual 

proporcione mayor beneficio al paciente y cause el menor daño 

posible a los elementos y tubería del equipo, los expertos 

recomiendan que se use para 1 a di 1 uc i ón del concentrado, agua 

suavizada. 

Las principales razones por las que es conveniente utilizar agua 

tratada son: en primer lugar que el agua suministrada por la 

compañia de servicio público contiene pequeñas cantidades de 

químicos que pueden tener efectos importantes a corto plazo, en 

los pacientes de diálisis, ya que ellos a diferencia de una 
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persona sana que consume durante el año un máximo de 1000 Lts. de 

agua, son expuestos a aproximadamente 30,000 Lts. de agua en el 

mismo periodo; y por otro lado la dureza del agua va deteriorando 

más rápidamente las partes del equipo por donde ella circula, 

tales como filtros, elementos de monitoreo, tubería, etc. 

disminuyendo la vida útil de éstos y resultando en mayores costos 

de mantenimiento. 

El contenido químico del agua servida por el estado no siempre es 

el mismo, puede variar de un lugar a otro, dependiendo de donde 

es tomada para las plantas de tratamiento; también en un mismo 

lugar puede variar en las diferentes épocas del año o incluso 

durante el dia, por lo que, aunque el agua suministrada es 

potable o segura de beber, no es la adecuada para los tratamien-

tos de diálisis. 

Existen varios tipos de tratamiento de agua, algunos de ellos se 

describen brevemente a continuación. 

Los deionizadores, purifican el agua mediante un intercambio de 

iones no deseados o que están presentes en exceso, por otros que 

forman parte del agua. 

Existen también unidades de tratamiento de agua que se dedican a 

remover los contaminantes del agua al hacerla pasar varias veces, 

con cierta presión, a través de filtros de fibras o de membranas, 

de diferentes capacidades, proporcionando agua lo bastante pura 

para ser usada en las máquinas de hemodiálisis. 

También en la actualidad, aunque no se cuente con un sistema 

externo de tratamiento de agua, hay máquinas de hemodiálisis que 
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disponen de esta posibilidad, ya que incluyen cierto equipo 

especial o módulo auxiliar, que se encarga de purificar el agua 

que entra a la máquina y que va a ser usada en el tratamiento. En 

algunas máquinas éste módulo se conoce como Módulo de Osmosis 

inversa, ya que ocupan este principio para la purificación del 

agua. El flujo de agua se introduce a través de un elemento 

constituido por membranas semipermeables, al mismo tiempo se le 

aplica presión al agua para que pase al otro lado de la membrana 

dejando en ella los contaminantes, y saliendo agua pura que se 

inyecta a los demás componentes de la máquina. 

Considerando que es importante que el agua para diálisis sea al 

menos, más pura que la que puede obtenerse localmente, cuando no 

pueda contarse con ningún equipo especial de tratamiento, debe 

como minimo colocarse uno o varios filtros, preferentemente de 25 

micrones o menos, en el trayecto del agua, éntre el suministro y 

la máquina de hemodiálisis. 
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CAPITULO I I I 

PROTOTIPO DE MAQUINA DE HEHODIALISIS. 

DISEÑO DE SU SISTEMA DE CONTROL. 

3.1 INTRODUCCI ON. 

En el proceso de diseño del prototipo de máquina de hemodiálisis 

dos factores adquieren particular importancia: 

a) El uso que prentende dársele al prototipo, que como se ha 

establecido es para fines didácticos, implica que aquellas 

situaciones que en la realidad provienen . del paciente y de 

su flujo sanguineo, tendrán que ser simuladas o creadas 

artificialmente para que pueda observarse el funcionamiento 

de la máquina, sus distintos sensores y mecanismos de 

alarma. 

b) El tipo de componentes obtenidos, tales como bombas y 

sensores específicos, cuyas características en cuanto a 

diseño, construcción y funcionamiento, ya dadas por los 

distintos fabricantes, no dependen ni son alteradas con el 

presente trabajo, si no al contrario sirven de base en la 

determinación de algunos criterios para el diseño del 

prototipo. 

El prototipo de máquina de hemodiálisis a construir consta de los 

módulos de sangre y de fluidos, con los componentes y sus 
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respectivos circuitos de control, que se muestran en el diagrama 

a bloques de la Fig. 3.1. 

·solu­
cion 

Drenaje 

,_ ' 
Detec ar Sensor 
Burbujas Presion __________ ..... __ 

Modulo Fluidos 

Fig. 3.1 

Filtro 
Dializador 

SoluciónFres a 

Solucio'n usada 

Prototipo de Máquina de Hemodiálisis. 

Puede observarse que la entrada al módulo de sangre es una linea 

o flujo sanguineo, o en su caso un liquido sustituto, que es 

impulsado por la bomba de sangre hasta el filtro y luego de este 

pasa por el sensor de presión venosa y el detector de burbujas 

antes de retornar a su origen, que originalmente seria el 

paciente. 

En cuanto al módulo de fluidos, la linea de solución de diálisis 

es impulsada por la bomba respectiva, haciéndola pasar por el 

calentador y después por el filtro; al salir de éste, el flujo de 
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solución pasa por la bomba de presión fo también llamada bomba 

para UFRJ y finalmente por el detector de fugas de sangre, 

después del cual es enviado al drenaje. 

3.2 

3.2.1 

3.2.1.1 

DISEÑO DEL HODULO DE SANGRE. 

CONTROL DE LA BOHBA DE SANGRE. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO DE 

CONTROL DE LA BOHBA DE SANGRE. 

La bomba de sangre debe ser capaz de impulsar un cierto volúmen 

de sangre en un instante dado, aproximadamente 3@@ ce, a través 

de todo el circuito constituido por la tubería que atraviesa el 

módulo y el filtro. 

Esta capacidad de la bomba viene dada esencialmente por dos 

factores: la presión sanguínea que da el paciente, que en este 

caso sólo podrá simularse un cierto valor representativo (un 

tanto diferente a los valores reales que suelen situarse alrede­

dor de los 1@@ mmHgJ; y la velocidad de trabajo de la bomba, de 

la cual depende que el volumen sanguíneo se mueva más rápido o 

más lentamente y que se convierte en el factor más importante 

para el presente diseño. 

El diseño del circuito de control de la bomba parte de dos 

criterios básicos: el tipo de motor disponible, y el rango de 

velocidades de trabajo deseado para la bomba. 

87 



En cuanto a la velocidad o rango de velocidades de la bomba, 

éstas se expresan en términos de flujo, ml/min, que se obtiene de 

la relación entre el diámetro de la tubería y las revoluciones 

por minuto fRPMJ del motor. Asi de la información técnica de 

máquinas de hemodiálisis reales, para un diámetro standard (7 mm) 

y para el rango de velocidades usual se tiene: 

Velocidad 

ml/min RPM 

0 0 
100 12 
200 21 
300 31 
400 42 

En relación al motor del que se dispone, es de tipo shunt DC, con 

las siguientes características: 

V: 115 vdc 

I: 1.43 Amp 

P: 1/8 Hp 

RPM: 1725 

El motor posee además un reductor de velocidad, puesto que las 

RPM a las que gira el cabezal de la bomba, que son las dadas 

anteriormente, son bastantes bajas y por lo regular no existen 

motores que funcionen a velocidades tan bajas. 

Los motores de DC presentan la ventaja de que puede controlarse 

su velocidad en una forma bastante precisa y una forma práctica 

de hacerlo es mediante el control de su alimentación. 
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El circuito requerido para ello, puede definirse en varias 

etapas: 

AJ Etapa de potencia: 

La cual deberá controlar directamente la alimentación 

entregada al motor. Para motores DC, esto puede hacerse de 

varias formas, una de ellas es através de una resistencia 

variable en cualquiera de sus devanados; sin embargo si la 

resistencia se pone en el devanado de campo, ocasiona que 

disminuya la corriente y con ello la producción de torque; 

y si se coloca en el devanado de armadura, la resistencia 

debe manejar una corriente bastante grande, por lo que 

deberá ser físicamente grande y costosa para poder disipar 

una considerable cantidad de energía. 

Otra alternativa mucho más práctica, · es el uso de SCR 

(Rectificador Controlado de Si 1 icio), el cual además de 

rectificar, permite controlar, mediante un adecuado manejo 

de su disparo, la cantidad de corriente de alimentación a 

cualquiera de_ los devanados, comunmente al de armadura. 

El SCR ha seleccionarse deberá cumplir con los requerimien­

tos para la operación del motor, principalmente la corrien­

te, incluyendo un adecuado márgen de seguridad. En base a 

ello se selecciono el SCR ECG5465. 

Si el ángulo de disparo del SCR es pequeño, el promedio del 

voltaje y la corriente de armadura se incrementa, y el motor 

puede girar más rápido; si por el contrario el SCR se ceba 

con un ángulo · de disparo mayor, se reduce la alimentación y 

con ello la velocidad del motor.· 
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Para que el SCR opere de acuerdo a la forma deseada, se requiere 

de otra etapa que puede denominarse: 

BJ Etapa de control: 

La cua 1 con trol ará el disparo del SCR de acuerdo a 1 as 

condiciones de velocidad seleccionadas por 'el operador; un 

elemento comunmente utilizado para ello es el transistor 

unijuntura (UJTJ, el cual alcanza su estado de conducción 

a cierto valor de voltaje, proporcionando la corriente 

necesaria al terminal de compuerta (gate) del SRC, permi­

tiendo que éste conmute al estado de conducción. Existen 

también los transistores unijuntura programables, los cuales 

ofrecen adicionalmente la posibilidad de variar su voltaje 

de pico de conducción. 

El PUT seleccionado es el ECG64@2. 

Definidas ambas etapas pueden establecerse otras componentes 

importantes en los circuitos de control de velocidad de motores 

DC. 

Existen muchos diseños de circuitos de control de velocidad de 

motores DC eficientes los cuales incluyen estas etapas básicas. 

El circuito de control de velocidad de la bomba de sangre del 

prototipo ha tomado algunas ideas de ellos, con las modificacio­

nes acordes a las características del motor disponible y de 

acuerdo al control del sistema de seguridad de todo el equipo. 

Por otra parte, algunas pruebas del circuito han permitido el 

ajuste de ciertos componentes y la obtención de datos útiles para 
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la operación del mismo. 

En cuanto al devanado de campo del motor, este requiere voltaje 

fijo DC, para lo cual los 115 Vac de alimentación pueden ser 

recfificados a través de un puente rectificador y un filtro 

capacitor, para ello y en base a las características de corriente 

y voltaje del motor, se han seleccionado los diodos rectificado­

res ECG5806 y un capacitar de 100 µf para elevar el nivel de DC. 

Para la operación del circuito de control de alimentación al 

devanado de armadura es conveniente incluir un transformador que 

a la vez que sirva de aislamiento entre la alimentación de 115 V 

y el circuito de disparo, pueda reducir el voltaje a un valor 

manejable por dicho circuito, cuyo elemento básico será un PUT. 

El vol taje pico de PUT depende del vol taje de puerta f v0 ). 

Según la ecuación: 

El voltaje de puerta puede ser fijado por una combinación de 

resistencias: R525 y R535 tal que con un voltaje secundario de 9 V 

sea v0 < Vsec' escogiendo v0 = 3 V y R 535 = 10 K. 

El valor de R~
5

que se obtiene es aproximadamente 3 KQ. 

El capacitor c185 es el que controla la constante de tiempo de 

carga hasta el voltaje de puerta. 
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El voltaje que ha de proporcionar el PUT a la compuerta del SCR 

no debe exceder 2 V (en base a la información del fabricante)," 

por lo que el voltaje de anodo del PUT, el cual ha de variar con 

la velocidad que se seleccione, deberá ser comó máximo 2.7 V, 

disminuyendo conforme se aumente la velocidad. 

La resistencia R555 , R565 junto a R635 (perilla) deben elegirse de 

valor bastante al to (MQ) de manera que la Rresultante en serie con 

R545 permita reducir el voltaje de linea hasta el valor de Vanodo' 

lo que significa que en R54 y el arreglo serie debe producirse una 

caída cercana a 100 V. 

La constante de tiempo de carga del vol taje Vanodo del PUT, está 

determinada por R575 y c115 , pero a 1 canzar el vol taje Vanodo en un 

tiempo mayor o menor conforme se varia la velocidad en la perilla 

fR635 J depende del valor de vol taje de anodo correspondiente. 

Los voltajes en el anodo del PUT para cada velocidad serán: a 0 

ml/min, 2.12 V; a 100, 2 V; a 200 1.85 V; a 300 1. 78 V y a 400 

1. 6 v. 

El voltaje en el cátodo del PUT es el que activa al terminal de 

puerta del SCR, permitiendo que éste de paso a la alimentación 

del devanado de armadura. 

Finalmente es conveniente incluir un mecanismo de paro de la 

bomba por alarmas, el cual puede realizarce utilizando el 

contacto de un relé (energizando con las alarmas) para interrum­

pir la alimentación a la bomba. 
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Fig. 3.2 
Circuito de Control de la Bomba de Sangre 
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3.2.2 

3.2.2.1 

SENSOR DE PRESION SANGUINEA. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO SENSOR DE 

PRES ION VENOSA. 

La función del sensor de presión es normalmente llevada a cabo 

mediante el uso de transductores especiales para medir presión, 

dando como respuesta señales eléctricas que son posteriormente 

presentadas en un indicador adecuado. Sin embargo la función 

principal de este elemento, junto a la medición y presentación de 

la presión sanguínea, es la de proteger al paciente, de que sufra 

daño en sus vasos sanguíneos, cuando por alguna anormalidad su 

presión, principalmente venosa, se acerca a valores peligrosos. 

Ante estas situaciones el sensor debe ser capaz de activar una 

alarma y cortar la circulación de sangre a través del módulo. 

El .diseño del circuito del sensor de presión depende directamente 

del tipo de transductor a utilizar. En este caso no se dispone de 

ninguno especial para medir presión, y realizar el diseño de un 

transductor de este tipo ciertamente esta fuera de los objetivos 

del presente trabajo. Ante este incoveniente, se optó sustituir 

al transductor por un dispositivo que hace las veces de un sensor 

de presión, ya que aunque no proporciona la medida de la presión, 

es capaz de sensar cuando se produce un cambio en la misma y a 

partir de ello activar una alarma. 

Se trata de un microinterruptor (microswitchJ utilizado como 

interruptor de presión, cuya ubicación en la trayectoria de la 

tubería venosa permite que al darse un aumento en la presión de 

dicha linea, el interruptor pase de la posición normalmente 
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abierta a la posición cerrada, generando una alarma. 

Además, para poder llevar a cabo esta función, se han tomado en 

cuenta algunas consideraciones importantes, como el hecho de que 

la presión en la linea de sangre tendrá que ser simulada y 

probablemente en un valor menor que el real, lo que significa que 

teniendo un valor de presión considerablemente bajo, difícilmente 

podrá detectarse una disminución en el mismo, esto aunado a que 

tal reducción presenta algunos inconvenientes prácticos para 

efectuarse. No asi un aumento de presión en la linea venosa, el 

cual puede generarse obstruyendo externamente de alguna manera 

dicha tubería; además, asi como en los primeros modelos de las 

máquinas de hemodiálisis, se ha dado prioridad sobre la presión 

arterial a la presión venosa, y de ella a la condición de alta 

presión venosa, puesto que una baja en la misma, puede darse sólo 

en el caso de que la linea se desconecte del paciente, mientras 

que un aumento en la presión, debido generalmente a alguna 

obstrucción en la linea, puede llegar a dañar gravemente al 

paciente. 

El bloque sensor de presión debe al menos, a la vez de percibir 

el cambio en la presión, 

presión presente en 1 a 

indicar al operador cuando el nivel de 

1 inea es normal o seguro, o cuando es 

peligroso, esto puede hacerse mediante 

visuales tLEDsJ para ambas situaciones, 

el uso 

y en 

de 

el 

presión es conveniente incluir una alarma audible. 

Tres elementos básicos componen este bloque: 

1) El interruptor-sensor de presión 

2) Un indicador de presión normal 
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3) Un indicador-alarma de presión alta 

El circuito de control para este sensor requiere unicamente de un 

mecanismo que sea capaz de activar el indicador correspondiente 

a cada posición del interruptor, es decir la posición abierta 

equivale a presión normal y la posición cerrada que se alcanza al 

producirse el aumento de presión, generará la alarma de alta 

presión, la cual deberá permanecer activada o en memoria, aunque 

el aumento en la presión haya sido sólo momentáneo. Un elemento 

que se adapta perfectamente a estos requerimientos es el Fl ip 

Flop fFFJ, y de la variedad de estos se ha seleccionado el FF 

tipo D 7474, el cual posee una entrada de datos D y dos salidas 

Q y Q, las cuales pueden conectarse a ambos indicadores ya que 

siempre presentarán un nivel opuesto; además como el FF posee 

entradas de Reset (CLRJ y Preset (PREJ, éstas pueden conectarse 

convenientemente de manera que con un interruptor pueda resetear­

se o inicializarse nuevamente la operación del circuito. 

Conviene también que al encenderse el equipo el mecanismo sensor 

de presión se resetee automáticamente, eliminando cualquier 

condición de alarma que se haya dado anteriormente. Esto puede 

lograrse mediante una combinación de elementos RC que conectados 

a la entrada CLR del FF, producen un estado bajo activo momenta­

neo al encederse el equipo. 

De 1 a hoja de da tos del fabrican te del FF 74 74 ( Anexo 5 J se 

observa que tw CLR low = 3@ nseg mínimo por lo que para el 

reseteo inicial T = RC > 30 nseg. 

Si C = 1 µf y R = 1@ KQ 

T = ( 1 0 X 1 eÍ3) ( 1 X 1 0-6 ) 

T = 1@ mseg. 
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Fig. 3.3 
Circuito Sensor de Presión 

La corriente para encender: los lEDs de presión normal y alarma 

no debe excederse de la máxima corriente de salida de los FF en 

estado bajo (JOL = 16 mAJ y a la vez deberá ser la suficiente para 

encender adecuad amen te 1 os LED de Presión Norma 1 ( verde J Dl 

(ECG3@24) y de alta presión (rojo) D2 (ECG3@2@J. 

Ajustando la 1i.ED a 15 mA el valor de las resistencias limitadoras 

R4 y R5 puede obtenerse de: 
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Para D1 fVLED = 2.2 VJ 

Para D2 fVLED = 1.7 VJ 

La potencia será: 

V<X' - VLBZ) 
ILED'"' R 

S - 2 •2 • 186.670 
15 * 10-3 

S -l. 7 =-2200 
15 +E 10-l 

R5 = 2200 

P = I 2R = (15 N-:1:-8- mAJ 2 (220 QJ = 49.5 mll 

P = 0.25 ti 

Por otra parte, se ha pensado incluir un buffer (74126), cuya 

salida al cambiar de estado de bajo a alto, conforme éste se 

habilita al activar el sensor, o viceversa, sirve como transición 

de reloj para el Flip Flop. 

Para fijar los estados lógicos cero conviene utilizar a las 

entradas del FF resistencias a tierra de 1 KQ o menos. 
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La sal ida no invertida Q del FF se uti 1 iza para activar la alarma 

audible . cuando se presente un estado alto en dicho punto. 

3.2.3 

3.2.3.1 

DETECTOR DE BURBUJAS EN SANGRE. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO DETECTOR DE 

BURBUJAS DE SANGRE. 

La presencia de burbujas de aire en la sangre que retorna al 

paciente, es detectada a través de la variación que experimenta 

una señal, de tipo óptico o ultrasónico, que atraviesa la linea 

venosa. 

El circuito encargado de comandar este detector, se basa en el 

tipo de mecanismo emisor-receptor que se utilice para tal fin. 

Los de tipo ultrasónico aunque son altamente confiables por la 

facilidad de propagación e interrupción de la señal en los medios 

involucrados (sangre y aire), son escazas en el medio; mientras 

los de tipo óptico resultan más ventajosos en cuanto a que pueden 

construirse fácil y económicamente, y su manejo es más sencillo, 

por lo que se usará en el prototipo, un mecanismo detector de 

tipo óptico. 

Ya que teóricamente el liquido que circula en la linea venosa es 

sangre, sus características, principalmente el color, es muy 

importante en el mecanismo óptico de detección de las burbujas. 

Si se utilizara una fuente de luz visible, esta luz emitida, 

normalmente estarla siendo interrumpida por el paso de la sangre, 

y sólo al existir una burbuja, la luz podría llegar hasta el 
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receptor; pero en realidad la mayor parte de veces las burbujas 

no son lo bastante grandes como para ocupar todo el diámetro de 

la tubería, lo que ocasiona que el paso de la luz siga siendo 

obstaculizado sin poder alcanzar al receptor y no pueda diferen­

ciarse una situación de otra. A esto se debe que en los detecto­

res prácticos de tipo óptico no se use luz visible sino luz 

infrarroja, ya que además el color rojo de la sangre, al menos 

cuando no hay gran cantidad de ésta en la tubería por la presen­

cia de burbujas, ayuda a que el haz de 1 uz infrarroja pase 

parcialmente hacia el receptor; esto ocurre gracias a que la 

sangre actua de forma similar a los filtros ópticos de un solo 

color, como los utilizados en los equipos de laboratorio, que 

dejan pasar las ondas electromagnéticas correspondientes a su 

color, mientras los demás colores son absorvidos. Esto es útil 

para que haya un cambio notable en la intensidad de la señal que 

llega al receptor en ambos casos, cuando haya burbujas o no en la 

1 i nea venosa. 

Un elemento adecuado para la fuente de luz del detector puede ser 

un diodo emisor infrarrojo de los existentes a nivel comercial. 

Como sensor de la señal puede utilizarse un fotodetector de luz 

infrarroja tal como los fotodiodos o fototransistores, de los 

cuales los últimos ofrecen la ventaja de manejar niveles de 

corriente más altos que posteriormente pueden servir en el 

procesamiento de la señal. 

Los elementos seleccionados son: 

ECG3@17 

ECG3@37 

diodo emisor infrarrojo 

fototransistor detector 
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Un método sencillo de detectar una variación en la señal recibida 

debido a la existencia de burbujas, es mediante un comparador de 

niveles de voltaje, cuyo voltaje de referencia, equivalente a la 

condición normal en la 1 inea venosa, alimenta una entrada del 

comparador, y el nivel obtenido por el fototransistor a la otra. 

La respuesta del comparador servirá para activar un indicador de 

alarma en el caso de que existan burbujas en la tubería de sangre 

venosa. 

Existen en plaza comparadores de voltaje en circuitos integrados, 

o bien puede obtenerse esta función con un Amplificador Operacio­

nal (OPAMJ conectado según la configuración adecuada para ello. 

Los OPAMS pueden adquirirse fácilmente en plaza, y su costo 

resulta ligeramente menor que el de un comparador. 

Se - ha seleccionado el IC ECG 987 el cual posee cuatro OPAMS 

independientes que sólo requieren de un solo voltaje de alimenta­

ción positivo. 

También será necesario un elemento de "memoria" que mantenga la 

condición de alarma hasta que la situación de riesgo que la 

originó sea eliminada; para ello puede utilizarse al igual que en 

el circuito sensor de presión el Flip Flop D 7474, en este caso 

con el indicador de alarma por burbujas a la salida Q del FF. 

Para el Diodo Emisor Infrarrojo r IEDJ D3 (ECG 3@17 J se 

ti ene: 

Iaax = 150 mA, V= 1.7 V 
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Fig. 3.4 
Circuito Detector de Burbujas. 

Seleccionando una corriente que proporcione una adecuada 

intensidad, por ejemplo 25 mA, la resistencia limitadora R6 
se obtiene: 

5 - 1.7V = 1320 
25 mA 

La corriente IIED real es entonces IIED = 22 mA. 

La potencia: 

P = I 2R = (22 mAJ2 (150 QJ=0.073 Jf 

P = 0.25 Jf 
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Para el fototransistor 01 (EGC 3e37J: 

I caax = 58 .mA 

Se deberá seleccionar una corriente Je de saturación menor 

que se mA y además que sea lo bastante pequeña puesto que 

corresponde a una de las entradas del comparador. 

Escogiendo I csat = 1 mA 

Entonces: 

R, = 

Como VCE • e para la condición de saturación: 

,. sv • sxa 
1.mA 

R, =-5.6.KC 

La corriente Icsat real es entonces Icsat = 0.89 mA. 

La potencia será: 

P = r2R = (8.89 .mAJ 2 (5.6 K~) = 8.884 ~ 

P = 8.25 ~ 
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Como elemento de memoria se utilizará al igual que en el 

circuito sensor de presión un FF tipo D 7474; conectando el 

indicador de alarma visual por burbujas en sangre D4 fECG 

3020) a la salida Q del FF; además se requiere nuevamente un 

buffer (74126) para producir las transiciones de reloj que 

comandan al FF y finalmente una combinación de RC tR12 y c2J 

para reseteo inicial y un interruptor para reseteo manual. 

En la otra entrada del comparador que servirá como referen­

cia, debe circular una corriente mínima, algunos diseñadores 

de circuitos recomiendan aproximadamente 10 µA, entonces la 

suma de R 8 y R9 será: 

5V 
lOµA 

= 500.nl 

Si el vol taje de ret=erenci a en R9 se escoge VR9 = 3 V 

~ = V~ = 
I 

3V 
lOµA 

= 300.KC 

~ =- 270.KC 

El voltaje en R8 será: 

VRa = Vcc - VR, = 5 - 3 = 2V 

VRs = 2v 

V, 
R =~ = 

a I 
2V 

lOµA 
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3.3 

R3 = 180.KC 

La corriente real será entonces: 

Vcc I=----s 
Ra + R, 

sv 
(180K + 270.K) Q s llµA 

La potencia se obtiene: 

P = (11 µAJ 2 f1B0 KQJ = 0.02 mW 

P = 0.25 Jf 

P = (11 µAJ 2 (270 KQJ = 0.03 mW 

P = 0.25 Jf 

DISEÑO DEL MODULO DE FLUIDOS. 

Parte de la función de este módulo consiste en preparar la 

solución de diálisis en las condiciones adecuadas de temperatura 

y concentración. La selección del método de preparación de 

solución {manual o por bombas), se ha efectuado en base a los 

elementos disponibles para ello; asi, el método más factible de 

preparar la solució~ a la concentración adecuada, es el manual, 

mezclando el concentrado de diálisis con agua en una proporción 
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de 1 en 34. 

La selección de este mecanismo manual para obtener la solución, 

sirve de base, en parte, para el diseño del resto del sistema que 

conforma el módulo de fluidos. 

3.3.1 

3.3.1.1 

CONTROL DE LA BOHBA DE SOLUCION. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO DE CONTROL 

DE LA BOHBA DE SOLUCION. 

La solución de diálisis debe ser bombeada al filtro, con un flujo 

constante de 5flJllJ ml/min, lo que significa que la velocidad de 

trabajo del motor de la bomba de solución será fija. 

El ' circuito que controlará el trabajo de la bomba ha de consistir 

básicamente en un mecanismo que conecte o interrumpa un cierto 

voltaje fijo de alimentación al motor. 

Una alternativa sumamente sencilla de controlar la alimentación 

al motor es por medio de un relé, cuyos contactos, mediante la 

energización o desenergización de la bobina ubicada en un 

circuito de bajo voltaje, darán paso o cortarán la alimentación 

a los devanados del motor. La bobina puede ser manejada por un 

transistor que actúe como interruptor. 

Por otra parte, como la solución de diálisis se ha de preparar en 

un depósito, es conveniente considerar dos situaciones: 
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a) Cuando no haya suficiente solución en el depósito, ante lo 

cual la bomba debe detener su trabajo y a la vez generarse 

una alarma, esto puede lograrse mediante un mecanismo sensor 

de nivel. 

Ya que la solución de diálisis posee una característica de 

conductividad bien definida, cuyo valor considerando las 

peores circunstancias puede situarse en un rango entre los 

12 y los 16 mS o milimhos, tal parámetro puede servir para 

detectar cuando la solución se ha agotado, al medir la 

resistencia eléctrica (inversa a la conductividad o conduc­

tancia) entre dos electrodos que se sumergen en la solución, 

dicha resistencia varia notablemente para ambos casos; así, 

cuando hay solución, esta tendrá un valor entre 62.5 y 

83.3 Q; mientras que en el caso contrario, la resistencia 

tenderá al infinito o lo que equivale a un circuito abierto. 

Estas mediciones pueden servir de base para comandar el 

funcionamiento de la bomba sólo cuando se den las condicio­

nes adecuadas. 

b) El asentamiento de los químicos de la solución en el 

depósito, con lo cual se perdería su homogeneidad. ParL~ 

evitar esta situación es conveniente un sistema de agitación 

continua. Si se cuenta con una bomba, ésta puede ser usada 

para los dos propósitos, agitación y suministro, si se 

coloca de forma que una pequeña cantidad de solución de la 

que está siendo impulsada por la bomba hacia el ri 1 tro, 

retorne hacia el depósito a través de una pequeña 

derivación en la tubería, estableciéndose así un sistema de 

recirculación, con el cual se logra el erecto de mezclado 

que se desea. 
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Como ya se mencionó con anterioridad, para que la bomba de 

solución funcione, debe asegurarse la condición de que existe 

suficiente solución en el depósito; para ello el valor de 

resistencia proveniente del sensor de nivel, traducido en una 

caída de tensión que tomará un valor diferente en ambos casos, 

puede ser comparado contra un valor de tensión de referencia, de 

tal forma que si hay solución la respuesta o salida del compara­

dor sature al transistor que maneja la bobina del relé y se 

alimente al motor. Si las condiciones son contrarias la salida 

del comparador pondrá en condición de corte al transistor 

desenergizando al motor, a la vez que activará una alarma, la 

cual puede ser manejada mediante un Flip Flop que la mantendrá 

activada hasta que se corrija la condición del nivel de solución 

y el circuito sea reseteado. 

Algunos de los elementos básicos para el circuito, como el 

comparador, Flip Flop, transistor, led, etc. son comunes a otros 

circuitos del prototipo, y se han seleccionado precisamente por 

las ventajas que ofrecen en cuanto a su disponibilidad comer-

cial, bajo costo y principalmente que sus características se 

adaptan a las de operación de los circuitos. Los elementos 

básicos seleccionados son: 

Como comparador de voltaje, OPAM ECG987. 

Flip Flop D 7474 

Transistor ECG85 

LED ECG3@2@ 

La resistencia que ha de medirse entre los electrodos rR16J puede 

ser colocada en paralelo a otra resistencia rR15 J mayor que la de 

1 a solución, de manera que el vol taje que verá el comparador 
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cuando hay y no hay solución, será la caída que se produce en el 

paralelo de ambas resistencias. 

'Rl'-1 
$2\<.. 

/ 
/ 

, sv+ 

\/CC 

A.21 
/01<. 

Fig. 3.5 

¡2Vt I IOVAc 

RA --i1CA1 

Rs 
• e ·' , 

VER ADDENDUM 2 

Circuito de Control Bomba Solución y Bomba Ultrafiltración. 

Para que la corriente que ha de circular a través de las resis­

tencias que cor responden a 1 as entradas del comparador sea de 

aproximadamente 1@ µA las resistencias deberán ser: 
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sv 
1.01,1,A. 

= 500.KC 

Si el voltaje de referencia en R18 se escoge VR18 = 2.5 V R 18 será: 

R19 =- V~. • 2.SV = 250.KC 
I 10µA 

R18 = 270.KQ 

El volta_ie en R17 será también: 

V~, = Vcc - V Ru = 2 • 5 V 

Por divisor de tensión: 

y ya que VR17 = VR18 

"" 

R.i7 = R18 = 270C 

La corriente real que circulará por ambas resistencias será: 

I = 9.26 µA. 
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Para la otra entrada del comparador 

a) Cuando no hay solución Rsol = R16 • ~ 

El paralelo de ~ 5 y ~ 6 será aproximadamente el valor de ~ 5• 

La caída de voltaje que verá el comparador en el paralelo de 

R15 y R16 dependerá entonces del valor de R15 que se seleccio­

ne. 

Si se escoge VR15 = 4. 5 V 

R15 será: 

= VRis = 
I 

4.. S V = 4.SOKC 
lOµA 

El voltaje en R14 será entonces: 

Y R14 será: 

VRu = Vcc - VRi
5 

= 5 - 4.5 = O.SV 

= VRu = 
I 

O .sv = 50.KC 
lOµA 

La corriente real que circulará por R 14 y R15 queda: 

I = 9 .1 µA. 
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bJ Cuando hay solución 62.5 Q < Rsol = R16 < 83.3 Q 

obteniendo una R16 prom = 72.9 Q, la resistencia en paralelo 

de R15 y R16 será aproximadamente R16 (72. 9 Q). 

La corriente que circulará por ~ 4 y R16 será: 

Vcc 5 
I = Ri4+R16 = 82K + 72.9 =s 60.92p.A 

La caída de vol taje que ve el comparador en R16 cuando hay 

solución queda: 

VR16 = IR 16 = (66.92 1,.1AJ f72.9J = 8.864 V 

La salida del comparador servirá tanto para habilitar un buffer 

que proporcione la transición de reloj que activa al FF como 

entrada de datos del mismo FF. 

El indicador de alarma, conectado a la salida Q del FF, se 

activará con un estado bajo, de manera que en condiciones 

normales Q deberá permanecer en alto, lo cual puede aprovecharse 

para mantener energizada la bobina del relé fRAJ que se encargará 

de conectar la alimentación a las bombas de solución y ultrafil­

tración, mediante un transistor conectado también a Q, el cual 

normalmente permanecerá saturado. 

La corriente necesariapara energizar la bobina de RA es aproxima­

damente @.1 Amp. 
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La resistencia de base fR22 J del transistor a2 se seleccionará para 

que proporcione una corriente de base minima que produzca la 

corriente de colector necesaria para energizar a RA, sin que ésta 

exceda la lc~x del transistor. 

Para el transistor a2 fEGC 851 

lc~x = tíJ.4 Amp. 

Puede utilizarce una resistencia de base R22 = 1 KQ. 

3.3.2 

3.3.2.1 

CONTROL DE LA BOHBA PARA ULTRAFILTRACION. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO DE CONTROL 

DE LA BOHBA PARA ULTRAFILTRACION. 

La función de ultrafiltración que realizan las máquinas de 

hemodiálisis, con la cual se extrae de los pacientes el exceso de 

fluidos y tóxicos retenidos sin el uso de solución dializadora, 

es llevada a cabo mediante la succión controlada de una bomba o 

lo que equivale a la aplicación de una alta presión negativa al 

filtro. En el proceso de hemodiálisis normal, la succión de la 

bomba UFR . no es indispensable, puesto que los tóxicos de la 

sangre difunden hacia la solución debido principalmente a la 

diferencia de concentración entre ambas, gracias al trabajo de la 

bomba de solución que envia continuamente baño de diálisis; sin 

embargo puede aplicarse una succión o presión negativa minima y 

con ello se ayuda a que la diálisis sea más efectiva; además por 

facilidad en el diseño puede asumirse que tanto la solución de 

diálisis usada como el ultrafiltrado que saldrán del filtro 
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tendrán el mismo trayecto hacia el drenaje, pasando precisamente 

por la bomba de UFR, la cual ha de funcionar en ambos casos pero 

con distinta velocidad, es decir, que para hemodiálisis normal 

(con solución) la succión de la bomba UFR será mínima, mientras 

que para la función de ultrafiltración (sin solución) la succión 

de dicha bomba será máxima y la bomba de solución así como el 

calentador dejarán de funcionar. 

De acuerdo con lo anterior el circuito de control para la función 

de ultrafiltración requiere únicamente de un mecanismo que 

permita variar la alimentación del motor de la bomba UFR, 

variando asi su velocidad de trabajo. Para la función ultrafil­

tración el voltaje que ha de alimentar los terminales del motor 

ha de ser el nominal, obteniendo asi la velocidad de trabajo 

nominal; mientras que para diálisis normal el voltaje de alimen­

tación debe ser reducido, obteniendo una velocidad de succión 

menor que la nominal. Este mecanismo puede ser llevado a cabo por 

un . interruptor de dos posiciones, que conecte los terminales del 

motor al voltaje requerido para cada función según sea seleccio­

nada por el operador. La suspención del trabajo de la bomba de 

solución, el calentador y las alarmas de temperatura durante la 

ultrafiltración, puede lograrse fácilmente mediante la utiliza­

ción de un relé, cuya bobina se energice en la posición UFR del 

interruptor y cuyos contactos suspendan la alimentación a dichos 

dispositivos. 

114 



3.3.3 

3.3.3.1 

CONTROL DEL CALENTADOR. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO DE CONTROL 

DEL CALENTADOR Y HONITOR DE TEMPERATURA. 

La solución de diálisis debe ser calentada a una temperatura 

próxima a la de la sangre (37ºCJ para que la diálisis pueda 

llevarse a cabo eficazmente y sin causar daño alguno al pacien­

te; para ello deberá hacerse circular por un calentador y asi 

elevar su temperatura. 

Para el control de la temperatura del calentador puede utilizarce 

un termostato, el cual debe setearse a la temperatura deseada, 

sin embargo es recomendable seleccionar una temperatura levemente 

mayor a la que se desea que tenga la solución en el filtro, pues 

en el trayecto la temperatura normalmente podría disminuir. Puede 

escogerse una temperatura de 37.5ºC, la cual el termostato 

tratará de mantener, al interrumpir o conectar nuevamente la 

alimentación al calentador. 

Además del calentador y su control para mantener una temperatura 

constante, es usual que se utilice un elemento monitor de 

temperatura en el trayecto que sigue la solución hasta el filtro, 

con el fin de detectar si la temperatura de la solución no ha 

variado considerablemente respecto a la deseada, o de lo contra­

rio activar una alarma y suspender el flujo de solución al 

filtro. 
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Este sistema posterior de monitoreo de temperatura y sus limites 

de alarma, requiere de un elemento que seasensible a la misma o 

que funcione como transductor de temperatura. Elementos de este 

tipo se encuentran comunmente en plaza, tales como los termisto-

res, termocuplas, etc. de los cuales se ha seleccionado el 

termistor, que como resistencia variable con la temperatura, es 

un elemento versátil para desarrollar circuitos sencillos. Este 

debe ubicarse en el trayecto que sigue la solución antes de 

entrar al filtro. 

Para los limites de alarma de baja y alta temperatura, con el uso 

del termistor se obtendrán dos valores específicos de resisten­

cia, que alimentados por una fuente de voltaje se traducen en 

caídas de tensión, correspondiente a las temperaturas de alarma. 

Mientras la temperatura de la solución no alcance ninguno de 

estos limites, el funcionamiento del módulo de fluidos ha de ser 

normal. Este sistema monitor ha de estar interconectado con 
el 
circuito de alimentación del calentador, de tal forma que si por 

alguna razón la temperatura excede los valores de alarma, ésta 

deberá accionarse y con el lo activarse la medida adecuada de 

desconexión o reconexión del calentador. 

Un método que se considera sencillo y seguro para controlar esta 

función, es el uso de dos comparadores de vol ta je conectados 

ambos al termistor de monitoreo, y cuyos voltajes de referencia 

corresponden a cada límite de alarma. La salida de cada compara­

dor activar¿ la alarma adecuada a la situación que se de, y a la 

vez puede excitar a la base de un transistor interruptor que 

para baja temperatura se saturará, energizando la bobina de un 

relé, cuyos contactos en la linea de alimentación del calenta-

dor, se cerrarán o mantendrán cerrados; o en el caso de una alta 
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temperatura, el transistor se ponga en corte, la bobina se 

desenergice y la alimentación se interrumpa al abrirse los 

contactos del relé. 

Los elementos principales seleccionados son: 

Termistor de aproximadamente 12 KQ fNTCJ 

OPAM ECG987 como comparador de voltaje. 

LEDs ECG3@2@ para alarmas visuales de alta y baja temperatura. 

Flip Flop 7474 

Transistor ECG85 

Seleccionando para usar en el prototipo un valor de temperatura 

promedio de 38ºC y los limites para alarmas de baja y alta 

temperatura a 31 y 45ºC (en las máquinas reales usualmente son de 

34 y 4@ºC y la temperatura promedio de 37ºCJ, se obtuvo los 

siguientes valores de resistencia para el termistor rR34J: 

T R34 
(ºe; (KQJ 

31 13.28 
38 11.36 
45 9.4 

Si la resistencia serie con R 34 se escoge de un valor similar a R34 
por ejemplo R35 = 1@ KQ. 
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Fig. 3.6 
Circuito de Control del Calentador. 

La caída de voltaje en R35 será para cada valor de temperatura 

a 31º C 

= 5V 
(13.28 + 10).I<{l 

= 215µA 
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VR35 = IR35 = (215 µAJ (10 KS1J 

VR35 = 2.15 V 

a 38º e 

I= sv 
(11.36 + 10).KC = 234 J.LA 

VR35 = (234 µAJ ( 10 KSJJ 

VR35 = 2.34 V 

A 45ºC 

I= sv 
(9.4 + 10).KC = 258µ.A 

VR35 = (258 µAJ (10 KSJJ 

VR35 = 2.58 V 

Entonces para activar las alarmas (indicadores conectados a la 

salida de cada comparador), para la de baja temperatura la caída 

de voltaje en R37 debe fijarse a 2.15 V y para la de alta 

temperatura la caída en R39 debe ser de 2.58 V. Si la corriente en 

las ramas que corresponden a las entradas de los comparadores se 

ajusta a un valor similar a la que pasa por el termistor puede 

ser 1@@ µA, la resistencia en cada rama (suma de R36 + R37 y de R38 
+ R39 J será: 

R R R R sv = soun 
36 + 37 = 38 + 39 = AW 100µ.A 
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Los va 1 ores de R37 y R39 pueden obtenerse: 

R36 será en ton ces: 

R38 queda: 

= v~, = 
I 

2.15V 
1001,LA 

R37 .. 21.5.KC 

R36 =- 50.KC - ~ 7 "" (50 - 21.5).KC 

Js6 = 28.5.KC 

v~, 
= = 

I 
2.58V 
1001,LA 

Is, = 25. 8.KC 

R38 "" SOKC - R39 = (50 - 25. 8) KC 

R38 = 24 .2.KC 

Debido a que los voltajes deben ser bastantes precisos conviene 

utilizar potenciometros de ajuste fino para obtener los valores 

de resistencia calculados. 

Siempre que la temperatura sea más baja o se mantenga dentro del 
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rango que se considera normal, el elemento calentador deberá 

permanecer encendido. Esto puede lograrse mediante un arreglo de 

compuertas lógicas que permita saturar un transistor el cual 

energiza al rele Re que conecta la alimentación al calentador. 

Adoptando las salidas de los comparadores como variables lógicas 

puede obtenerse la función requerida denominada S. 

Si la salida del comparador para alta temperatura se denomina A 

y la de baja temperatura B, se tendrá para cada condición: 

A B 
Condición alarma alarma s 

(alta (baja 
TJ TJ 

Tempera tu-
ra @ @ 1 

Normal 

Baja 
Tempera tu- rí) 1 1 

ra 

Al ta 
Tempera tu- 1 @ rí) 

ra 

No 
existe 1 1 X 

La función resultante puede obtenerse por mapas de Karnaugh 

1 

1 
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S =- A + B 

Esta función permite que el calentador permanezca encendido 

cuando la temperatura sensada por el termistor sea menor que 31ºC 

o entre 31ºC y 45ºC; apagándolo a partir de los 45ºC. 

La función requiere de una compuerta OR con un inversor en la 

entrada que corresponde a alta temperatura, combinando ambas 
"S " 

salidas de los comparadores para obtener una sola señal que sirve 

tanto para alimentar el calentador como para activar la alarma 

audible, siempre y cuando los contactos de relé dependientes de 

la bomba de solución y de la función UFR (CA 3 y CB3 J permitan que 

dicha señal pase a través de las compuertas AND, de lo contrario 

sólo se encenderán los indicadores de alarma visuales. 

3.3.4 

3.3.4.1 

DETECTOR DE FUGAS DE SANGRE. 

CRITERIOS Y PROCESO DE DISEÑO DEL CIRCUITO DETEC­

TOR DE FUGAS DE SANGRE. 

Este detector, se encarga de sensar la presencia anormal de 

sangre en la solución de diálisis usada que sale del filtro hacia 

el drenaje, mediante un mecanismo óptico de detección, similar al 

detector de burbujas, y que consiste en un emisor de luz, cuya 

señal atraviesa la linea de solución y en condiciones normales 

llega al fotodetector con cierta intensidad que puede considerar­

se máxima, debido a que la solución es prácticamente incolora, 

pero al existir una fuga de sangre, producida generalmente en el 
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filtro, la cual se desplazará junto al flujo de solución, el haz 

de luz es interceptado, con lo que la respuesta sensada por el 

fotodetector variará notablemente y a partir de ello deberá 

generarse una alarma. 

Ya que el comportamiento de ambos fluidos (solución y sangre) 

ante un haz de luz, está definido a partir del color caracterís­

tico de cada uno, puede esperarse que la luz emitida atraviese 

sin ningún problema la solución debido a que está es prácticamen­

te transparente y por el contrario la sangre, debido a su color 

oscuro con respecto a la solución, obstaculizará notablemente el 

paso del haz de luz en relación a la primera. Esta diferencia 

notoria posibilita el que pueda utilizarse sin problema alguno, 

una señal o haz de luz visible en el detector, ya que tanto el 

emisor y fotosensor de luz visible resultan más económicos y más 

comunes en plaza, que los infrarrojos. Al igual que en el 

circuito detector de burbujas, la respuesta del fotosensor puede 

ser comparada con respecto a un nivel de voltaje de referencia, 

y según la salida que se obtenga del comparador, se activará o no 

la alarma. Esta deberá permanecer activa, puede ser mediante un 

Flip Flop, hasta que se corrija la situación de fuga de sangre, 

que usualmente equivale a sustituir el filtro. 

Los elementos básicos seleccionados son: 

LED ECG 3@2@, el cual emite luz roja de intensidad adecuada para 

el detector. 

Fototransistor ECG3@32 

Comparador OPAM ECG987 

Flip Flop 7474 

Buffer 74126 
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Otras consideraciones importantes para este circuito detector 

son, en primer lugar, que la presencia de sangre en la solución 

puede ser tan mínima y eventual, que se vuelve necesario asegurar 

de alguna manera, que realmente se trata de una fuga de sangre 

importante, pues de lo contrario se activaría la alarma muchas 

veces por fugas que pueden considerarse falsas. Una forma ya 

utilizada en algunas máquinas de hemodiá.lisis para regular la 

sensibilidad del detector, es un mecanismo de tiempo, el cual 

sirve para detectar si la fuga persiste durante un lapso de 

tiempo de varios segundos, soló después de lo cual la alarma es 

activa.da; para este circuito de tiempo puede ut i 1 i zarce el 

temporizador 555 en configuración monoestable a fin de obtener un 

pulso de la duración deseada para el retardo de la alarma. 

El led utilizado como emisor del detector de fugas, es del mismo 

tipo que los usados en las alarmas (ECG3@2@J, pero aquí conviene 

que la intensidad de la luz emitida sea mayor. Seleccionando ~m 
= 25 mA, la resistencia limitadora R24 puede obtenerse: 

= Vcc - Vum = 
ILED 

S - 1 • 7 = 1320 
25mA 

~, = 1500 

P = I 2R (25 mAJ 2 (150 QJ = 0.094 ~ 

P = 0.25 ~ 
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Circuito Detector de Fugas de Sangre. 
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La resistencia de colector a3 puede escogerse similar a la usada 

en el circuito detector de burbujas R7 = 5.6 K -quedando: 

R25 = 5. 6 K, P = 8.25 W 

Igualmente las resistencias R26 y R27 , cuya ca ida de vol taje sirve 

como referencia para el comparador de voltaje, puede seleccionar­

se del mismo valor que R8 y Rg del mencionado circuito. 

R26 = 180 K!l 

R27 = 278 K!l 

P = 0.25 W 

P = 0.25 W 

El pulso de retardo para la alarma por fugas de sangre ha de 

obtenerse a partir de un multivibrador, tal como el IC 555, en 

configuración monoestable, el cual se activa mediante un pequeño 

pulso negativo obtenido através de una combinación RC, en la cual 

si c4 = 1 µf y R29 = 1 KQ se tendrá una duración R29c4 = 1 mseg, a 

partir de ello el monoestable proporcionará un pulso positivo 

cuya duración se define: 

i;,n = 1.1 RC, donde R = R31 y C = c 5 

Si el retardo se escoge de 5 seg. y con un capacitor c5 de 10 µf, 

la resistencia será: 

To .. 
~o= ... 

1.1 C5 

= Sseg = 454. sKO 
1.1 • 101,Lf 

R30 = 454. 5 .KC 
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Para lo cual pueda utilizarce una resistencia variable de 

aproximadamente 5@@ KQ lo que permite además que posteriormente 

pueda modificarse la sensibilidad del detector al variar el 

retardo. 

La finalización del mismo pulso de retardo puede servir para 

activar al Flip Flop, utilizando un inversor que convierta dicha 

transición en positiva, y si el nivel en el comparador aun 

correspondiese al de alarma por fuga, la salida Q del Flip Flop 

encenderá al indicador y se activará simultáneamente la alarma 

audible. 

El monoestable debe ser inhibido para que una vez que se active 

la alarma, par-a q1::1e ésta. permanezca inalterada hasta que el 

circuito sea reseteado. Esto puede lograrse mediante un buffer 

(74126) que al ser deshabilitado por la salida Q del FF, ponga un 

esta.do bajo en el pin de Reset del 555. 

3.4 CIRCUITOS LOGICOS. 

Se denominan asi a los circuitos que constituidos principalmente 

por compuertas lógicas, realizan ciertas funciones de control 

secundarias, pero importantes para la operación total del 

prototipo. 

Tales funciones son: 

a) Alarma audible 

bJ Silenciador 

cJ Control del proceso de limpieza 

di Control del paro de la bomba. de sangre. 
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3.4.1 ALARMA AUDIBLE. 

Cuando se presenta una condición de alarma en alguna de las 

funciones del prototipo, se activa el indicador visual d e al a rma 

correspondiente, el cual está incluido en cada circuito de 

control; pero a la vez debe activarse la alarma audible general, 

que consta de una única bocina, a la cual llegan las señales de 

las diversas alarmas: 

Del módulo de sangre: 

a) Alarma por alta presión venosa. 

b) Alarma por burbujas en sangre. 

Del módulo de fluidos: 

c)' Alarma por escasez de solución. 

d) Alarma por alta o baja temperatura. 

e) Alarma por fuga de sangre. 

Siempre que cualquiera de estas señales se active, la alarma 

audible deberá sonar. Esta función puede llevarse a cabo 

mediante un arreglo de compuertas OR (7432) a las que llegan las 

distintas señales de alarma, obteniendo una única salida que 

activará la alarma audible. 

Por otra parte, como el sonido usualmente es pulsante, la bocina 

ha de ser excitada a través de un tren de pulsos generado por un 
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multivibrador en configuración astable. 

La señal de alarma obtenida de las compuertas OR junto al tren de 

pulsos se combinarán a través de una compuerta AND (7408) cuya 

salida alimentará a la bocina, de manera que ésta suene sólo 

cuando en la OR haya condición de alarma. Ya que la bocina podría 

requerir más corriente de la nominal que proporcionan las 

compuertas en estado al,to, puede conectarse a la sal ida de la 

compuerta final AND un transistor (Q5) como amplificador. El 

transistor seleccionado es el ECG85 ya utilizado en anteriores 

circuitos. 

Si la frecuencia del tren de pulsos se escoge bastante baja f = 
4 Hz, el periodo será: 

T = ~ = ! = 250 mseg 

Si se desea que el tiempo en alto (T
0
n) sea T

0
n = 65 % 

y el tiempo en bajo Toff = 35%, el ciclo de trabajo será: 

d.c. 1.86 

y si: 

d. c. 1. 86 

R47 = O . 86 R,8 
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Además si en la ecuación de la frecuencia se sustituye R41, se 

tendrá: 

1.44 = 1.44 = 4 Hz 
2.86 R48 C8 

escogiendo c8 = 220 µf 

1.44 
4 · 2 • 86 • 2 2 O 1.L f 

= s12.2 e 

R" = 572 Q 

entonces: 

3.4.1.1 SILENCIADOR. 

En muchas ocasiones cuando se activa una alarma, visual y 

audible, el corregir o normalizar la condición que generó tal 

alarma puede llevarse un lapso de tiempo de varios minutos, por 

lo que resulta conveniente poder silenciar la alarma audible 

durante cortos periodos, sin anular o afectar la condición 

riesgosa existente que la originó. Este mecanismo silenciador 

temporizado puede realizarse a partir de un circuito monoesta-

ble, el cual podrá ser activado al presionar 

' (pulsador) denominado silenciador. 

un interruptor 

El pulso de salida del monoestable, con una duración escogida de 
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aproximadamente 30 segundos, deberá ser invertido por una 

compuerta NOT (74@4) para obtener un pulso negativo, que si es 

combinado en una compuerta AND con la salida OR de todas las 

alarmas producirá un nivel bajo, el cual a través de otra 

compuerta AND ha de impedir el paso del tren de pulsos hacia la 

bocina. Una vez terminado el tiempo que dura el pulso del 

monoestable, la alarma ha de sonar nuevamente. 

El tiempo de duración del pulso generado por el monostable está 

definido por: 

¡;,n = 1 • 1 RC = 1 • 1 R 46 C 7 

Si T
0
n = 3@ seg y c7 = 220 µf 

1.1 C, 
= 30seg 

1.1 • 220 · 10-; 
= 123 .9 KC 

3.4.2 PROCESO DE LIMPIEZA. 

El Proceso de Limpieza o desinfección química de las máquinas de 

hemodiálisis, consiste en hacer circular a través del módulo de 

fluidos, una solución desinfectante y luego agua, para limpiar 

así el trayecto que ha seguido la solución de diálisis durante el 

tratamiento. 

Este proceso ha de efectuarse sólo en el módulo de fluidos, 
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puesto que en el módulo sanguíneo, la sangre circula a través del 

set de tubos descartables y el filtro, que luego del tratamiento 

son descartados, por lo que no se tiene contacto directo con la 

máquina. 

Para iniciar el proceso de limpieza, es necesario apagar previa 

y manualmente la bomba de sangre. Cuando se presiona el interrup­

tor "limpieza", el desinfectante ha de comenzar a ser impulsado 

al sistema por la bomba de solución, pero automática y simultá­

neamente debe desconectarse el ca 1 en tador e i nhabi 1 i tarse o 

silenciarse las alarmas. Estas desconexiones fácilmente pueden 

lograrse mediante un relé, que se energizará a través del 

mencionado interruptor y 

encargue de desconectar 

cuyos contactos (del relé), uno se 

el calentador, y otro silencie las 

alarmas, poniendo un nivel bajo en una entrada de una compuerta 

AND, para que en combinación con la resultante OR de todas las 

alarmas, proporcione una salida que impida la alimentación del 

tren de pulsos a la bocina de la alarma audible. 

(Por otra parte, el volumen de desinfectante con el que se limpia 

la máquina y el tiempo de circulación del mismo están relaciona­

dos. En los casos en que se dispone de tanque para la solución, 

es mucho más importan te conocer el volumen que con trol ar el 

tiempo a través de un circuito temporizador, puesto que como se 

conoce la velocidad de la bomba de solución, la circulación de un 

volumen determinado de desinfectante a través del módulo, durará 

el tiempo justo durante el cual los electrodos del depósito no 

sensen que dicha solución se ha agotado. Luego, habrá que colocar 

el volumen necesario de agua en el depósito, una o varias veces, 

para enjuagar el sistema, después de lo cual la máquina estará 

lista para un nuevo tratamiento de diálisis. Cuando los electro-
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dos sen sen que ya no hay 1 i qui do en el depósito, 1 a bomba de 

solución y la de ultrafiltración han de desconectarse automática­

mente, con lo que el proceso de limpieza habrá finalizado). 

3.4.3 MECANISMO DE PARO DE LA BOMBA DE SANGRE. 

Mientras el tratamiento de hemodiálisis se desarrolle en completa 

normalidad, la bomba de sangre deberá funcionar a la velocidad 

seleccionada. Sin embargo, ésta se desactivará cuando se presente 

cualquier condición de alarma que se considere riesgosa para el 

paciente. Tales alarmas_, provenientes tanto del módulo de sangre 

como del módulo de fluidos son: 

a) alarma de alta presión venosa 

b) alarma de burbujas en sangre 

c) alarmas de alta y baja temperatura 

d) alarma de fuga de sangre. 

Cualquiera de ellas debe detener el tratamiento al parar la bomba 

de sangre. Partiendo del hecho de que todas éstas señales llegan 

al circuito OR que activa a la alarma audible, si se agrupan de 

tal forma que la salida de una compuerta OR represente 1,_~ 

condición de todas el las, ésta sal ida puede uti 1 izarse para 

saturar un transistor que energice un relé (Re) cuyos contactos 

interrumpan la alimentación a la bomba de sangre, suspendiendo 

así el tratamiento hasta que el problema se suprima. El transis­

tor seleccionado es el mismo ECG85 usado en los anteriores 

circuitos. 
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3.5 FUENTE DE ALIHENTACION. 
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7 

VER ADDENDUM 2~B 2.C 

Los voltajes de alimentación requeridos para los circuitos de 

control diseñados son: 

5 V+ para circuitos integrados e indicadores de alarma. 

12 V+ para energizar bobinas de relé y para la bocina de alarma 

audible. 
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Estos voltajes pueden obtenerse a través de circuitos integrados 

reguladores de voltaje fijos de tales valores, que proporcionen 

suficiente corriente conforme lo demandan los circuitos. 

Debido a que la alimentación del equipo se tomará del voltaje de 

linea (115 VacJ, será necesario reducir y rectificar previamente 

este voltaje para luego poder obtener los voltajes mencionados. 

Los elementos seleccionados para el circuito de la fuente son: 

Un transformador reductor, 115 a 18 Vac, que suministre una 

corriente de aproximadamente 5 Amp. 

Un circuito rectificador puente 

IC ECG53@9 PRV2@@V 

Un filtro capacitar 

5@@ µf, 5@ V 

Un circuito regulador de voltaje de 12 V., 2 Amp. 

IC ECG1936 12 V, 2 Amp. 

Un circuito regulador de voltaje de 5 V, 3 Amp. 

En este caso pueden utilizarse 2 circuitos integrados 

reguladores de vol taje de 5 V, de menor corriente que 3 

Amp., de manera que la demanda de corriente se distribuya 

entre ambos. Se han seleccionado los siguientes reguladores: 

IC ECG1934 5V, 2 Amp. 

IC ECG96@ 5V, 1 Amp. 
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CAPITIJLO IV 

OPERACION DEL PROTOTIPO DE HAOUINA DE HEJIODIALISIS 

4.1 INTRODUCCI ON. 

A la elaboración de los circuitos impresos antecedieron dos 

etapas: la adquisición de elementos y la prueba de los circuitos 

teóricos en tarjetas de prueba (bredboard), después de lo cual se 

realizaron algunos ajustes y modificaciones necesarias a los 

circuitos originales, para luego continuar con el diseño y 

montaje definitivo de estos en tarjetas impresas. Finalmente se 

procedió a ensamblar las tarjetas y los demás componentes en una 

única estructura especial diseñada para ello y acorde al fin 

didáctico del equipo. 

En cuanto a la operación del prototipo, consiste básicamente en 

hacer funcionar a cada uno de los sensores que conforman el 

sistema de seguridad de la máquina_. simulando condiciones de 

alarma, con las cuales se afecta directamente el funcionamiento 

de los componentes del sistema que representan a los módulos de 

sangre y fluidos. 

También dentro de los circuitos impresos se han definido algunos 

puntos específicos en los cuales pueden hacerse mediciones, 

principalmente de voltaje, ·que al ser comparadas contra valores 

de referencia dados, sirven como parámetro para evaluar si el 

equipo funciona adecuadamente. 
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4.2 ESTRUCTURA FISICA DEL PROTOTIPO. 

4.2.1 DESCRIPCION GENERAL. 

El prototipo de Máquina de Hemodiálisis didáctico consta de un 

Módulo principal de Control, el cual alberga los circuitos 

impresos de mando y seguridad, y el panel de control y alarmas 

con sus interruptores e indicadores visuales. El equipo posee 

además una sección que corresponde al módulo de sangre, el cual 

representa el sistema de circulación de la sangre y está consti­

tuido esencialmente por la bomba de sangre y los sensores de 

presión y de burbujas; y una sección correspondiente al módulo de 

fluidos en donde están representados el sistema de bombas de 

solución, UFR y calentador, junto a los sensores de solución, 

temperatura y fugas de sangre. Las lineas de conexión y/o 

alimentación a los distintos elementos y sensores, derivan y 

convergen al Módulo Principal de Control. 

4.2.1.1 PANEL DE CONTROL Y ALARMAS. 

El panel de Control y Alarmas del prototipo está ubicado en la 

cara frontal del Módulo de Control y en él se encuentran los 

siguientes componentes: 

Interruptor principal para encendido del equipo. 

Indicador visual correspondiente al encendido del equipo. 

En la sección del pane·1 asignada al control del módulo de sangre 
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posee: 

Perilla de control de velocidad de la bomba de sangre, con 

la correspondiente escala de velocidades en ml/min. 

En relación a los fluidos: 

Interruptor para la función de Ultrafiltración. 

Interruptor para el proceso de Limpieza del módulo de 

fluidos, con su respectivo indicador visual de activado. 

En cuanto a las alarmas se tiene: 

Del módulo de sangre: 

Indicador de luz verde correspondiente a presión venosa 

normal. 

Indicador de luz roja, correspondiente a alarma de alta 

presión venosa. 

Interruptor de presión para reseteo de la alarma de alta 

presión. 

Indicador de luz roja, alarma de burbujas en sangre . 

Interruptor de presión {push bottonJ para reseteo de la 

alarma por burbujas. 
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Del módulo de fluidos: 

Indicador de luz roja, correspondiente a alarma de nivel de 

solución. 

Interruptor de presión para reseteo de la alarma de nivel de 

solución. 

Indicadores (dos) de luz roja correspondientes uno a alarma 

de baja temperatura (de la solución de diálisis) y el otro 

a alarma de alta temperatura. 

Indicador de luz roja correspondiente a alarma de fugas de 

sangre. 

Interruptor de presión para reseteo de la alarma de fugas de 

sangre. 

Interruptor de presión correspondiente al silenciador de la 

alarma audible. 

Fusible para protección, colocado en su portafusible. 

4.2.1.2 TARJETAS IMPRESAS. 

Las Tarjetas con los circuitos impresos se han ubicado en el 

Módulo de Control y son las siguientes: 

a J T1, TARJETA DE LA FUENTE DE ALIHENTACION: 

Está posee dos terminales de entrada de alimentación a los 
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que llega voltaje AC proveniente del Transformador (Aprox. 

15 Vac). Posee además un circuito integrado puente rectifi­

cador, un elemento filtro, circuitos integrados reguladores 

de voltaje de 12 y 5 Vdc y finalmente terminales de salida 

para 12 V+, 5 V+ y Tierra. 

b) T2, TARJETA PRINCIPAL: 

Se ha denominado asi ya que en ella se encuentran todos los 

circuitos integrados que controlan la operación del equipo 

(JC1-IC12). Es alimentada con 5 V+ y posee terminales para 

varios conectores múltiples que conducen lineas hacia otras 

tarjetas y hacia los sensores, según se indica a continua­

ción. 

Conector Cl: Lineas L1-L6, salen hacia el módulo de 

fluidos al sensor de fugas y de temperatura. 

Conector C2: Lineas L7-L2@, van hacia el conector C4 

en T3, y casi todas ellas conducen seña 1 es de 1 os 

diversos circuitos que controlan el módulo de fluidos; 

a excepción de las dos últimas lineas que están rela­

cionadas con los denominados circuitos lógicos (control 

de la alarma y el silenciador). 

Conector C3: Lineas L21-L35, relativas al módulo de 

sangre; las primeras cuatro conectan al sensor de 

burbujas en sangre, las siguientes van hacia el conec­

tor C5 en T3, y conducen señales de los circuitos 

sensor de presión y detector de burbujas. 

Conector C6: Lineas L36-L41, van hacia el conector C7 
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en T4 /Tarjeta de Reles) y conectan a los diferentes 

circuitos con los reles c~rrespondientes. 

Esta tarjeta fT2J posee también otros terminales individua­

les denominados t@1, t@2, t@3 y t@4 a los cuales llegan las 

líneas provenientes de los sensores de nivel de solución y 

de presión venosa. 

el T3, TARJETA DE ALARMAS: 

A ella llegan las señales de alarma resultantes de los 

circuitos de control de T2, a través de los conectores C4, 

con líneas L7 a L2@ y C5 con líneas L25 a L35, que corres­

ponden a los conectores C2 y C3 de T2. 

Esta tarjeta es alimentada con 5 V+ y de el 1 a sal en 1 as 

líneas que van a todos los indicadores visuales de alarma 

que se encuentran en el panel frontal del módulo de control; 

salen también hacia el mismo panel frontal, las líneas que 

conectan el interruptor silenciador. Adem¿s, se han ubicado 

en esta tarjeta los interruptores de presión que sirven para 

el reseteo de las distintas alarmas, y la bocina para la 

alarma audible. 

d J T4, TARJETA DE RELES: 

En T4 se han ubicado todos los reles que intervienen en la · 

operación del prototipo. Estos son: 

Relé A fRAJ, que es controlado por el circuito de la 

bomba de solución /contactos CA1, CA2 y CA3J. 

Relé B IRBJ. mismo circuito /contactos CB1, CB2. CB3J. 

141 



Relé C (RCJ, controlado por circuito de calentador 

(contacto CC1 J. 

Relé E (REJ, controlado por los circuitos lógicos 

(contacto CE1 J. 

Relé F fRF J, activado con el proceso de 1 impieza 

(contacto CF1, CF2, CF3J. 

La alimentación de esta tarjeta es de 12 y 5 V+; sin embargo 
/le3an 110 VAc t;jue 

a través de los otros , terminales que posee '" a través de 
de /os rele.r 

algunos con tactos .J.si rven para alimentar pr incipa lmen te a 1 os 

elementos de manejo de fluidos. 

Como ya se mencionó T4 posee varios terminales, uno de ellos 

corresponde al conector múltiple C7, que recoge las lineas 

L36 a L41, las cuales llegan de T2 a través del conector C6. 

Los demás terminales se han denominado t@5, t@6, hasta t15. 

Los primeros _9 conectan a los distintos elementos del módulo 

de fluidos. De los dos últimos terminales t14 y t15 salen 

las lineas que se encargan de interrumpir el funcionamiento 

de la bomba de sangre. 

e) T5, TARJETA DE CONTROL DE LA BOHBA DE SANGRE: 

Esta tarjeta contiene el circuito que controla la velocidad 

de la bomba de sangre, el cual posee elementos como tiristo­

res, diodos, resistores, y capacitores que en conjunto se 

encargan de con trol ar el vol ta je que será a 1 i mentado a 1 

motor. 

T5 posee varios terminales denominados t16s, t17s, hasta 
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t25s. De ellos: 

4.2.1.3 

t22s y t25s corresponden a la alimentación de la 

tarjeta a los cuales llegan 110 Vac. Este voltaje es ·en 

parte rectificado para alimentar a uno de los devanados 

del motor de la bomba a través de los terminales T16s 

y tl 7s . . 

Los terminales t23s y t24s corresponden · a :los t14 y t15 

de T4, que provienen del contacto CE1 del Rele E, el 

cual interrumpe la alimentación a T5 en · caso de alarma. 

Los terminales t20s y t21s conectan al circuito con la 

resistencia variable que actúa como selector de veloci­

dad de la bomba, en ·e1 panel de control. 

Finalmente t18s y t19s son los terminales a través de 

los cuales le llega la alimentación variable al otro 

devanado del motor. 

SENSORES. 

Los sensores o detectores con que cuenta el prototipo, son 

bastantes representativos de los usados en las máquinas de 

hemodiálisis reales, pues trabajan en base a los mismos princi­

pios de operación. Dichos sensores constituyen una parte funda­

mental en el equipo, puesto que a la vez que forman parte de los 

módulos de sangre y fluidos, son t~mbién los responsables del 

sistema de seguridad que finalmente comanda a los circuitos de 

control, generándose las respuesta adecuada. 
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Los sensores del prototipo son: 

En el sistema sanguíneo: 

Sensor de alta presión venosa., que consiste en un 

microinterruptor, el cual al ser presionada la pieza 

móvi 1 que posee, une las lineas que llegan a él, y 

que son las provenientes de los terminales t03 y t04 de 

T2. 

Detector de burbujas en sangre , consistente en un 

mecanismo optoelectrónico, formado por un diodo emisor 

infrarrojo D3 conectado a las 1 ineas L22 y L23 del 

conector C3 de T2, y un t=ototransistor 01, que al 

presentarse una burbuja se satura, y cuyos terminales 

colector y emisor se unen a las líneas L21 y L24 del 

mencionado conector. 

En el sistema de fluidos: 

Sensor de nivel de solución. que detecta cuando 1 a 

solución de diálisis se ha agotado {en lo que sería el 

depósito para suministro); este sensor consta de dos 

piezas conductoras {que actúan como electrodos) las 

cua 1 es conecta.das a los terminales t@l y t02 de T ,:, 
..:.. , 

quedan prácticamente unidas eléctricamente ante la 

presencia de solución {separadas por una baja resisten­
esTa 

ciaJ, o abiertas cuando'se agota. 

Sensor de temperatura, el cual consiste en un termistor 

{R34J, cuyos terminales están conectados a las líneas 
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L5 y L6 del conector Cl de T2. 

Detector de fugas, está basado al igual que el detector· 

de burbujas, en el mismo principio óptico, sólo que 

actúa de forma contraria al primero, puesto que el 

rototransistor Q3 conectado a las lineas L2 y L3 del 

conector C1 de T2, está normalmente saturado, y se pone 

en condición de -corte sólo al interponerse en el 

trayecto de la luz emitida por el diod~ emisor D6, al 

que se unen las lineas L1 y L4 del conector mencionado, 

una mancha que corresponden~ a una fuga de sangre. 

{El resto de elementos que intervienen en los sistemas de 

circulación de los fluidos de los módulos de sangre y de 

fluidos, tales como las bombas y el calentador, están sólo 

representados por indicadores visuales que como ya se 

mencionó, se activan bajo las mismas condiciones y en forma 

análoga a los motores de las bombas y demás elementos 

reales. Esta misma razón , implica que como no se usan 

fluidos ni tubería, las fallas en los sensores deberán ser 

simuladas manualmentet 

4.2.2 ESPECIFICACIONES TECNICAS. 

Dos datos importantes acerca de los requerimientos eléctricos del 

equipo son: 

Alimentación: 11@ Vac, 60 Hz. 

Corriente de consumo aproximada: 2.6 Amp. 
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Aunque la corriente es generada y consumida internamente, debe 

tenerse precaución como con cualquier equipo eléctrico, y 

especialmente porque se tiene acceso a las partes internas de 

éste, de no producir accidentalmente uniones o cortocircuitos 

que podrían dañar tanto al equipo como causar un electroshock a 

la persona que está en contacto con él. 

4.3 OPERACION DEL PROTOTIPO. 

4. 3.1 CONSIDERACIONES INICIALES. 

Antes de proceder a real izar las pruebas del prototipo debe 

tenerse en cuenta algunas consideraciones y/o limitaciones: 

Para que el equipo encienda en condiciones normales (sin 

alarmas), deberá verificarse previamente que: 

aJ El sensor de presión no se encuentre presionado. 

bJ Esté interrumpido el paso de luz en el detector de 

burbujas. 

cJ Los electrodos sensores del nivel de solución estén 

inmersos en 

ci ón J. 

un recipiente con suficiente agua tsolu-

d J El paso de 1 uz en el detector de fugas de sangre no 

este' interrumpido. 
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e} Una alarma de baja temperatura al encender el equipo se 

considera normal, puesto que el calentador en las 

máquinas reales se encontraría frío al inicio; pero 

esto dependerá de la temperatura del ambiente donde se 

encuentre el equipo y más específicamente el sensor. 

Si no se desea dicha alarma al encender el equipo, 

deberá controlarse la temperatura del medio próximo al 

sensor, la cual en el equipo se admite como normal 

entre los 31 y 45 grados C. 

f} Conviene también asegurarse de que la perilla de 

selección de velocidad de la bomba de sangre se 

encuentre en la posición cero. 

gJ Los interruptores de Ultrafiltración y proceso de 

limpieza deben estar en la posición de apagado. 

Como ya se mencionó, al encender el equipo generalmente se 

activará el indicador de alarma de baja temperatura , y 

momentos después comenzará a sonar la alarma audible, la 

cual puede enmudecerse, por aproximadamente 3@ segundos al 

presionar el interruptor silenciador; pero para que puedan 

iniciarse los procedimientos de operación de los distintos 

mecanismos del prototipo y observar sus efectos en el 

sistema, es necesario partir de condiciones normales, por lo 

cual deberá eliminarse dicha alarma inicial ( o cualquiera 

que exista}, ya que no podría apreciarse su función, puesto 

que algunos elementos estarían desactivados como consecuen­

cia de .tales alarmas. 
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Es conveniente que al encender el prototipo se espere un 

lapso de tiempo de al menos 45 segundos antes de activar 

cualquiera de sus elementos, igualmente entre cada prueba de 

los distintos sensores, para garantizar que el equipo se ha 

estabilizado. De igual forma si el equipo es apagado, debe 

dejarse transcurrir un periodo similar antes de encenderlo 

nuevamente. 

Con referencia a la nomenclatura usada en los circuitos cabe 

mencionarse que: 

Para la tarjeta de la Fuente de Alimentación todos los elementos 

utilizados se han enumerado con la letra "F" al final (que 

significa Fuente) tal como IC1F, C3F, etc. 

En las tarjetas impresas T2 a T4, se han enumerado corrientemente 

todos los componentes, como Rl, R2, C4, C7, JC2, DB, etc. En 

cuanto a los puntos de prueba, los que corresponden a los pines 

de alimentación de los circuitos integrados, se han nombrado con 

letras, tales como PA, PB, hasta PL; y los que corresponden a 

puntos de medición por ser entrada o salida de datos, se han 

especificado con números, Pl, P2, hasta P24. 

En el caso del circuito de la bomba de sangre (T5J, la nomencla-

tura de los elementos y de los puntos de prueba incluye una 

al final, como R52s, Dl@s, P25s, etc. 
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4.3.2 PROCEDIMIENTO DE OPERACION. 

El funcionamiento del prototipo se basa principalmente en al 

operación de los sensores, por lo que, aunque todo el sistema 

funcione combinada y simultáneamente, es conveniente definir por 

separado los procedimientos para la operación de cada mecanismo. 

EL paso inicial para poner a funcionar el equipo es conectar el 

cable de alimentación al receptáculo adecuado (11@ VacJ. Luego, 

después de verificar que los sensores se encuentran en condicio­

nes normales, puede encenderse el equipo a través del interruptor 

principal. Se deja transcurrir unos segundos y se procede a 

eliminar la alarma o alarmas que pudieran presentarse. Finaliza­

dos estos pasos se puede proseguir con los procedimientos que se 

detallan a continuación. 

Para las mediciones en los puntos de prueba que se especifican, 

bastará con utilizar un Tester (de preferencia digital) en las 

funciones de Voltímetro fAC y DCJ, Ohmetro y ocasionalmente como 

miliamperimetro. 

4.3.2.1 HODULO DE SANGRE. 

4.3.2.1.1 BOHBA DE SANGRE. 

El funcionamiento de la bomba de sangre es interrumpido por casi 

todas las alarmas, con excepción de la alarma que corresponde a 

falta de solución; por eso, para poder observar el funcionamiento 

de la bomba es necesario que ninguna de las restantes alarmas 
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esté activada. 

Los puntos de prueba definidos en el circuito de la bomba de 

sangre y los terminales correspondientes a los distintos puntos, 

se encuentran listados en el Anexo 6. 

A continuación se detalla el procedimiento a seguir para la 

operación de la bomba de sangre. 

1) Efectuados los pasos iniciales mencionados anteriormente, 

procédase a situar en cualquier velocidad la perilla de 

selección de velocidades de la bomba de sangre. 

Observar si el cabezal de la bomba comienza a girar (si no 

lo hace pasar al numeral 4. hasta el 7. y una vez soluciona­

do el problema retornar al paso 1.) 

2) Ir aumentando lentamente la velocidad en la perilla y 

observar si la rotación de la bomba se vuelve más rápida 

cada vez. 

3) Verificar si a cada velocidad seleccionada corresponde el 

número de revoluciones por minuto, en el lapso de un minuto, 

según la siguiente tabla: 

Velocidad RPM 
Seleccionada 

(ml/min) 
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4) Verificar si en los puntos de prueba P25s y P26s que 

corresponden a los terminales de alimentación de T5, t25s y 

t22s, se tiene un voltaje fijo de 110 Vac. 

(Si no existe tal voltaje, revisar si los cables que llegan 

a dichos terminales hacen buen contacto en ambos extremos y 

si es necesario revisar la alimentación del equipo, verifi­

cando además que el fusible se encuentre en buenas condicio­

nes). 

5) Verificar si los puntos P27s y P28s están unidos (a través 

del contacto de relé CEl en T4) midiendo el voltaje entre 

los puntos P26s y P27s, el cual deberá ser el mismo que en 

P26s y P25s o en P26s y P28s. (Si el equipo está operando en 

condiciones normales, sin las alarmas de presión, burbujas, 

temperatura o fugas, estos contactos deben permanecer unidos 

y la bomba trabajando. Si dichos contactos están abiertos se 

debe a una de las alarmas pero si no existe ninguna, 

conviene revisar el Relé RE(CEl 1,9) de T4). 

6) Verificar en los puntos de prueba P29s y P30s, si se tiene 

un voltaje fijo DC de aproximadamente 100 V de (t16s (+J y 

t17s (-)) para cualquier posición de la perilla de velocida­

des. Este voltaje rectificado alimenta al devanado de campo 

del motor de la bomba. 

7) Verificar en los puntos de prueba P31s y P32s la presencia 

de vol taje DC cuyo valor es variable de acuerdo a cada 

posición de la perilla selectora. Este voltaje es el que 

alimenta al devanado de armadura. 
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4.3.2.1.2 SENSOR DE PRESION. 

En condiciones normales de presión, debe estar encendido el 

indicador de Presión Normal Dl (verde). 

(Ver puntos de prueba correspondientes en Anexo 6J. 

1 J Para simular una falla de al ta presión detectada por el 

sensor, basta con presionar la parte móvil del interruptor 

de presión SW1, con lo cual encenderá el indicador de alarma 

de alta presión D2 y sonará la alarma audible, interrumpién­

dose la operación de la bomba de sangre. 

2) Presionar, el interruptor silenciador (SW6J con el cual la 

alarma se silenciará por aproximadamente 30 seg sin apagarse 

el indicador de alta presión. Dejar que transcurran los 30 

seg para que la alarma vuelva nuevamente a sonar. 

3) Presionar el interruptor de Reset correspondiente fSW2J, con 

lo cual cesará la alarma audible y se encenderá nuevamente 

el indicador de presión normal, siempre que el sensor de 

presión no esté siendo presionado. 

4) Simular nuevamente una falla de alta presión, presionando el 

sensor, activándose de nuevo la alarma. 

5) Mantener presionado el sensor de presión y al mismo tiempo 

res e tear varias veces 1 a a 1 arma; podrá observarse que se 

apaga la alarma sólo mientras se presiona reset, pero luego 

vuelve a activarse debido a que la condición de alta presión 

no ha sido eliminada. 
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6) Soltar el sensor de presión y posteriormente resetear. El 

equipo volverá a la condición de presión normal. 

En los circuitos pueden hacerse las siguientes mediciones: 

7) En los puntos de prueba PA y PB verificar que se tienen 

aproximadamente 5 V+, estos pines corresponden a alimenta­

ción de dichos circuitos integrados. 

8) En condiciones de presión normal, verificar que en el punto 

Pl se tiene un estado bajo o lo que se conoce como ncero 

lógico", al igual que en P2, pero no asi en P3 en donde 

existir un estado alto (uno lógico). 

Medir también el voltaje presente en P24 que deberá ser un 

nivel bajo. 

9) Presionar el sensor SW1, y mantenerlo ast mientras se mide 

en el punto Pl un nivel alto debido a que el interruptor al 

cerrarse conecta dicho pin a Vcc. Medir también en P2 y P3 

donde se tendrá un alto y un bajo respectivamente, que 

representa el caso contrario a la presión normal. 

1~) Soltra el sensor SWl y repetir las mediciones en Pl donde 

a hora se tendrá un bajo, y en P2 y P3 donde se seguirá 

manteniendo el estado alto y bajo medidos en el paso 

anterior, lo que significa que aunque la condición de alta 

presión desaparezca, 1 a a 1 arma se conserva has ta que se 

reseteada y ya no exista la falla que la generó. 

11) Manteniendo la alarma activada verificar que en P21 se tiene 
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un estado alto, como consecuencia de que existe una condi­

ción de alarma; igual voltaje se tendrá en P24 el cual es 

responsable de energizar al Relé RE, que abre su contacto 

CE1, cuyos terminales corresponden a los terminales t15s y 

t18s de T5, interrumpiendo la alimentación al circuito de la 

bomba que en consecuencia deja de funcionar. 
deson5re 

12) Siempre con la alrma sonando, colocar la punta de prueba en 

P22 y luego presionar el silenciador. Se observará el cambio 

de nivel bajo a alto, que durará aproximadamente 30 seg, 

tiempo en el cual la alarma audible permanece silenciada. 

Mantener la punta del medidor hasta que la alarma vuelva a 

sonar, cayendo el nivel de P22 nuevamente a bajo. 

13) Resetear la alarma de presión a través de SW2, con lo que se 

vuelve a condición normal de presión. 

14) Verificar que en P21 existe ahora un estado bajo, como 

consecuencia de que no se está dando ninguna alarma; y en 

P24 también existirá normalmente un bajo con lo que la 

operación de la bomba de sangre es normal. 

4.3.2.1.3 DETECTOR DE BURBUJAS. 

(Ver puntos de prueba en Anexo 6). 

1) Con el equipo sin ninguna alarma activada, extraer ·del 

detector de burbujas la pieza que obstacul iza el trayecto de 

la luz entre D3 (emisor infrarrojo) y Ql (fototransistorJ, 

permitiendo de esta forma que se active la alarma de 
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burbujas en sangre, visual y audible, y al mismo tiempo 

observese que la bomba de sangre deja de funcionar, al ser 

interrumpida su alimentación en t16s y t19s (P29s y P32sJ, 

como se explicó anteriormente. 

2) Dejar que la alarma audible suene unos instantes y después 

presionar el silenciador, esperando hasta que la alarma 

vuelva a sonar. 

3) Interrumpir nuevamente el paso de luz entre los elementos 

del detector y a continuación presionar el interruptor de 

Reset S'f/13, con lo que el equipo retorna a condiciones 

normales de operación. 

4) Nuevamente, simular la presencia de burbujas en la sangre, 

que teoricamente circularía por la tubería situada al 

interior del detector, quitando el obstáculo oscuro que se 

utiliza para representar la sangre; con lo cual vuelve a 

activarse la alarma. 

5) Presionar el interruptor de Reset (S'f/13 ) . Podrá observarse 

que la alarma sólo desaparece en el instante en que se 

mantiene presionado Reset, volviendo inmediatamente a 

activarse, ya que la condición de burbujas en sangre aun se 

mantiene, puesto que no se ha interrumpido el paso de luz en 

el sensor. Puede resetearse repetidas veces observándose el 

mismo efecto. 

6) Introducir de nuevo en el detector la pieza que sirve como 

barrera y resetear la alarma, consiguiendo esta vez que 

quede desactivada. 
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7) Remover el obstáculo (generándose la alarma) y luego 

introducirlo, repitiendo esta secuencia varias veces, lo 

cual no tiene efecto alguno en el equipo, puesto que una vez 

que ha sido activada la alarma, ésta no se quitara hasta que 

la condición de alarma ya no exista al momento en que el 

circuito sea reseteado. 

En los· circuitos pueden tomarse algunas mediciones: 

8) Medir que en los puntos PA, PB y PC, se tenga aproximadamen­

te 5 V+ lo que garantiza la adecuada alimentación de los 

circuitos integrados. 

9) Colocar la punta del medidor en P4 y tomar la medición 

cuando el equipo se encuentra en condiciones normales. 

Deberá tenerse un estado alto. 

1@) Medir el nivel presente en P5, el cual ha de ser correspon­

diente al estado bajo. 

11) Verificar que en P6 exista un alto. 

12) Colocar nuevamente el medidor en P4 y activar la alarma, 

pudiendo observarse que se da un cambio de nivel con 

respecto a la medición anterior, pasando el voltaje a un 

valor ba_io. 

13) Medir el voltaje en P5, donde ahora se tendrá un estado alto 

contrario al que se tenía en condiciones normales. 

14) Medir el estado lógico presente en P6, que siendo actualmen-
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te un nivel bajo, permite que el indicador visual de alarma 

se encienda. 

15) Tomar la medición de voltaje en P21, en donde siempre que 

exista una alarma, se tendrá un estado alto; medir también 

en P24 que presentará un alto cuando se dé cualquier alarma 

menos la de nivel de solución, y ello desconectará a la 

bomba de sangre. 

16) Colocando el medidor en P22, presione el silenciador (SW6J 

y se observará al igual que en el procedimiento anterior, 

(sensor de presión), 

mantiene el tiempo 

alarma. 

la presencia de un estado alto que 

justo que dura el si 1 ene i ado de 

se 

la 

17) Con la alarma sonando verifique el voltaje en P23 que para 

el caso deberá ser un alto. Manteniendo la punta de prueba 

en P23, presione el silenciador, notándose que tal nivel cae 

a bajo, lo que impide a la bocina ser excitada. 

18) Coloque de nuevo el obstáculo en el detector y posteriormen­

te resetee dicha alarma, retornando a la condición normal. 
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4.3.2.2 MODULO DE FLUIDOS. 

4.3.2.2.1 SENSOR DE NIVEL DE SOLUCION. 

Del circuito que controla el sensor de nivel de solución de 

diálisis, depende directamente el funcionamiento de lo que en la 

realidad serian las bombas de solución y ultrafiltración (UFRJ. 

Sin embargo la función especifica denominada ultrafiltración es 

activada mediante cierto procedimiento definido posteriormente. 

(Ver puntos de prueba de este circuito en Anexo 6). 

En condiciones normales los elementos conductores o electrodos, 

han de estar sumergidos en solución de diálisis (puede usarse 

agua), lo cual mantendrá operando a la bomba de solución repre­

sentada por el indicador IBS y a la bomba de UFR, ésta a menor 

potencia de la nominal, siendo representada por el indicador IUFR 

con una intensidad luminosa menor que el primero. 

1) Retirar del recipiente uno de los electrodos con lo cual las 

bombas ( IBS e IUFRJ dejan de funcionar, puesto que se corta 

su alimentación a través del contacto CA1 que se abre al 

desenergizarce RA cuando se da la alarma, lo mismo ocurre 

con el elemento calentador ICAL al abrirse CA2; activándo­

se al mismo tiempo el indicador de alarma correspondiente y 

la alarma audible. 

(Si el calentador se desconecta por falta de solución es 

lógico que no se de alarma de alta temperatura, pero después 

de unos instantes puede darse alarma de baja temperatura en 

el indicador, sin embargo el contacto CA3, al abrirse, 
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inhibe la alarma audible por temperatura, pero sólo ese tipo 

de alarma, las demás si sonarán al ser activadas. 

2J Con el electrodo siempre afuera, presionar Reset 5W4 varias 

veces, lo cual no desaparece la alarma puesto que la 

condición de falta de solución persiste. 

3) Silenciar la alarma y esperar que vuelva a sonar. 

4) Introducir nuevamente el electrodo en el recipiente con 

1 iquido y a continuación presionar Reset, con lo cual se 

retorna a la normalidad. 

Con relación a las medicione: 

5) Medir los voltajes de alimentación PB, PC, PD, · los cuales si 

ya fueron medidos en procedimientos anteriores ya no habrá 

necesidad de medirlos, si no, se sabe que deben ser de 

aproximadamente 5 V. 

6) Medir en P7 el voltaje cuando existe solución, se tiene un 

valor cercano a cero voltios. 

7) Medir, en las mismas condiciones, el voltaje en PB en donde 

se tiene también un bajo. 

8) Medir el voltaje en P9, donde se deberá tener normalmente 

un al to, con el cual se mantiene energizado a RA y las 

bombas funcionando. 

9) Medir el voltaje en P24 que será un nivel bajo, condición de 
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operación normal de la bomba de sangre. 

1@) Simular la condición de solución insuficiente y medir 

voltaje en P7 que ahora será un alto. 

1 

11) Tomar las mediciones de voltaje en PB, en donde se tendrá un 

alto y luego en P9 que ahora será bajo, con el que se activa 

el indicador de alarma visual y audible y a la vez se 

desenergiza RA. 

12) Medir a continuación el nivel lógico presente en P24, que 

deberá ser siempre un bajo, pues la bomba de sangre no es 

desactivada con esta alarma. 

13) Eliminar la condición causante de la alarma, introduciendo 

el electrodo al liquido y presionar el interruptor de Reset. 

4.3.2.2.2 SENSOR DE TEMPERATURA. 

Este circuito sensor de la temperatura de la solución de diáli-

sis, tiene prácticamente bajo su control la operación del 

calentador ICAL, pero a la vez, este, depende también aunque en 

forma indirecta, de la operación de las bombas y el sensor de 

nivel, siendo conectado y desconectado no sólo por temperatura, 

sino también por el nivel de solución que se tenga. 

Los pasos a seguir para la prueba del sensor de temperatura se 

describen a continuación: 

El rango de temperatura considerado como temperatura normal de la 
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solución, se ha seleccionado para el prototipo (diferente a las 

máquinas reales), entre 31 y 45 grados, con una temperatura 

promedio de 38ºC. Dichos limites corresponden a ciertos valores 

de voltaje dados como referencia, contra los que se compara la 

calda de voltaje que se da a través del sensor fTermistor R34J. 

Si se tiene condición normal de temperatura, lo que significa que 

la temperatura del sensor se encuentra entre los limites dados, 

puede notarse que el calentador ICAL se mantiene operando al 

estar encendido junto a las bombas. 

1) Para generar alarma por alta temperatura habrá que aumentar 

de alguna manera la temperatura en el sensor, lo cual puede 

hacerse acercando algún objeto que este más caliente que 

45ºC. La alarma entonces se activará y podrá observarse que 

el calentador fICALJ se apaga y la bomba de sangre deja de 

funcionar, esto como precaución, para evitar que en la 

realidad la sangre en el filtro, tuviese contacto con 

solución caliente lo cual podría causarle dafio. El trabajo 

de las bombas de solución fIBSJ y de ultra.filtración (JUFRJ 

no es suspendido, lo cual significa que la solución seguiría 

circulando por el filtro normalmente. 

2) Retirar el sensor del medio caliente y procurar que la 

temperatura de aquel baje nuevamente a niveles normales, 

pudiendo observarse que la alarma se apaga automáticamente 

y de nuevo comienzan a funcionar el calentador (JCALJ y la 

bomba de sangre. 

3) Producir ahora una alarma por baja temperatura, la tempera­

tura del sensor debe descender por debajo de 31ºC. Observar 
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en este caso que el calentador no se apaga, ni las bombas de 

solución y UFR, pero la bomba de sangre siempre deja de 

funcionar para evitar que en la realidad la sangre siga en 

contacto con un medio tan frio que pueda también ser 

perjudicial para ella y en consecuencia para el paciente. 

Las mediciones que pueden tomarse en el circuito son las siguien­

tes: 

4) En condiciones normales de temperatura medir voltajes de 

alimentación en los puntos PF, PG, PH y PI, y luego medir 

los voltajes de referencia para las alarmas de temperatura 

en P16 que será aproximadamente 2.15V correspondiendo al 

1 imite inferior, y en Pl 7 donde se obtendrá una lectura 

aproximada de 2.58V correspondiente al limite superior. 

5) Verificar que el voltaje en P15, que corresponde a la caída 

en el Termistor, está entre los limites de volta_ie obtenidos 

en el paso anterior, para la condición de temperatura 

normal. Medir también en los puntos P18 y P19 en los que se 

tendrá un bajo mientras ninguna de las alarmas se active. 

Verificar además que en P2@ existe un nivel lógico alto el 

cual mantiene operando normalmente al calentador y en P24 un 

bajo, que significa que la bomba de sangre está funcionan­

do. 

6 J Generar una a 1 arma por a 1 ta tempera t 1.1ra y medir nuevamente 

en P15 en donde se tendrá un voltaje mayor que 2.58V, valor 

presente en P17 como se verificó y que corresponde al límite 

superior de alarma. Luego medir en P19, donde ahora se 

tendrá un estado alto que activa tanto al indicador rojo de 
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alta temperatura como a la alarma audible. Tomar también el 

voltaje en P18, donde se mantendrá el estado bajo debido a 

que la condición presente en el sensor, no corresponde a una 

alarma por baja temperatura. 

7) Bajo la misma condición de alta temperatura, medir el 

voltaje en P20 en donde se tendrá ahora un bajo, que vendrá 

a desconectar el calentador; medir también en P24 donde se 

tendrá un nivel alto, que desactivará la bomba de sangre. 

8) Si se desea puede silenciarse la alarma y tomar mientras, la 

lectura de voltaje en P23 en donde mientras dure el silen­

ciador se tendrá un bajo. 

9) Puede esperarse hasta 

corregir la condición 

que la alarma suene de nuevo o sino 

de al ta temperatura antes de que 

termine el periodo de silenciado, con lo que se apagará el 

indicador D9 y la alarma ya no volverá a sonar. 

10) Generar ahora una alarma de baja temperatura y tomar las 

mediciones en los mismos puntos que para la anterior alarma 

en donde ahora se tendrá: 

En P15 un vol taje más bajo que 2.15V que es el vol taje de 

referencia medido en P16. 

En P18 un nivel alto puesto que para condiciones de alarma 

por baja tempera tura, es ese vol taje el responsable de 

activar la alarma visual y audible. Mientras en P19 se 

tendrá ahora un bajo. 
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En P2@ existirá un nivel alto que permitirá al calentador 

continuar operando y en P24 se tendrá al igual que en la 

alarma anterior, un nivel alto desactivando la bomba de 

sangre. 

11) Como pudo observarse, no existe Reset para estas alarmas, ya 

que desaparecen conforme la temperatura del sensor cae en el 

rango norma 1; para recuperar ta 1 condición habrá que 

aumentar 1 a tempera tura del sensor con respecto a 1 a que 

tenia en el paso anterior. 

4.3.2.2.3 DETECTOR DE FUGAS. 

El mecanismo para generar la alarma de fugas de sangre, es el 

inverso al usado para activar la alarma de burbujas en sangre, es 

decir que mientras la luz emitida por el LED D6 llegue al 

fototransistor Q3, se estará en condiciones normales, en otras 

palabras no habrá fuga de sangre en la solución de diálisis 

usada, la cual en las máquinas reales, al salir del filtro por la 

tubería de drenaje pasa a través del detector mencionado. 

Entonces para simular una 

habrá que interrumpir 

fuga de sangre y activar la alarma, 

el paso de la luz en el detector, 

introduciendo para ello algún objeto adecuado. 

1) Partiendo de condición normal, simular una fuga de sangre en 

el detector y mantener dicha condición. Se observará que 

transcurrirán unos segundos (aproximadamente 5) antes de que 

se activen la alarma visual y audible correspondiente. Esto 

se debe a que el circuito posee un mecanismo de retardo, 

para evitar que, si la fuga es despreciable y no permanece 
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o no reaparece en el lapso que dura el retardo, la alarma 

sea activada y el proceso se vea interrumpido. 

Sin embargo como la falla se mantuvo durante el retardo, la 

alarma será efectivamente activada y como en ocasiones 

anteriores, la operación de la bomba de sangre interrumpida; 

no así el calentador y las bombas del módulo de fluidos, ya 

que teóricamente, la solución de diálisis seguiría circulan­

do. 

2) Retirar el obstáculo del detector, lo cual no tiene efecto 

alguno, puesto que, como puede observarse la alarma sigue 

encendida y sonando; lo que como en casos anteriores 

significa, que una vez es activada la alarma, ésta se 

mantiene en memoria, hasta que Reset es presionado y la 

condición de fuga ya no existe. 

3) Para confirmar lo anterior, con el objeto que obstaculiza la 

luz fuera del detector, presionar Reset SW5. Se observará 

que efectivamente la alarma desaparece. 

4) Simular nuevamente una falla y mantenerla; pasado el tiempo 

de retardo se activará de nuevo la alarma. Presionar Reset. 

Nótese que la alarma es desactivada únicamente durante el 

tiempo que corresponde al retardo, luego de lo cual vuelve 

aparecer. Repítase nuevamente este paso, produciéndose el 

mismo efecto a causa de que la fuga de sangre no ha desapa­

recido. 

5) Retírese el obstáculo del detector y presiónese el interrup­

tor de Reset. La alarma desaparecerá. 
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6) De nuevo interrúmpase momentáneamente (por aproximadamente 

3 seg) el paso de luz en el detector y retírese luego el 

obstáculo. Espere varios segundos y observará que la alarma 

no se activa, debido a que la fuga de sangre fue leve. 

7) Interrúmpase nuevamente en forma breve y repetida la luz del 

detector, procurando hacerlo al menos dos veces en el lapso 

de retardo. Seguramente la alarma se activará ya que la 

ruga reapareció, lo cual significa que no es una situación 

despreciable. 

8) Retire el obstáculo del detector y presióne Reset, volviendo 

a la normalidad. 

En los circuitos pueden efectuarse algunas mediciones: 

9) En PB, PC, PD, PE, PF verificar si están presentes los 5 V 

de alimentación. 

1@) En condiciones normales, medir en los siguientes puntos: 

P1@, en donde habrá un nivel bajo debido a que fototran­

sistor está normalmente saturado. 

P11, en donde habrá un alto, contrario a P1@. 

P12, que estará usualmente en bajo, mientras no se active el 

retardo. 

P13 y P14 los cuales se encontrarán normalmente en alto. 
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P21 y P24 en bajo, por ausencia de alarmas y funcionamiento 

normal de la bomba de sangre respectivamente. 

11) Colocar la punta de prueba en P12 y a continuación simular 

una fuga de sangre, dejando el obstáculo en el detector. 

Obsérvese el cambio de nivel a al to, esperando hasta que 

éste regrese de nuevo al estado bajo inicial. 

El pulso observado, de aproximadamente 5 segundos, constitu­

ye el retardo del circuito en la activación de la alarma. 

Inicia a partir de la aparición de la falla en el detector 

y una vez emitido, no vuelve a sucederse hasta que el 

sistema se encuentra nuevamente en condiciones normales. 

Ello significa que una vez terminado el retardo ya no se 

admiten los cambios que pudieran ocurrir en el detector fP1@ 

y P11J. 

12) Siempre en condición de alarma, medir el voltaje en los 

puntos ya citados: 

Pl@ en donde ahora se tiene un nivel alto, a causa de la 

condición actual de corte del fototransistor. 

P11 que presenta un estado bajo contrario al de Pl@. 

P13 y P14 ahora con un nivel bajo. 

P24 con un estado alto y desactivada la bomba de sangre. 

P21 también con un alto a causa de que existe una condición 

de alarma que activa la bocina. 
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13) Retirar el obstáculo del detector y observar que en P1@ 

cambia el voltaje a bajo, lo contrario sucede en P11. 

Mientras en P12 y los restantes puntos los voltajes se 

mantienen aun cuando la condición de fuga ya no existe. 

14) Resetear la alarma. 

4.3.2.2.4 ULTRAFILTRACION. 

De la teoría se sabe que ésta es una función adicional que poseen 

los equipos de hemodiálisis, que consiste en la succión generada 

por una bomba como medio para extraer los desechos de la sangre 

que va circulando por el filtro. 

En el prototipo la bomba de UFR (indicador correspondiente IUFRJ, 

funciona también en el proceso normal de diálisis, en donde 

teóricamente realizaría una succión mínima (de la solución) en 

apoyo a la bomba que impulsa la solución de diálisis hacia el 

filtro. Este efecto para la diálisis normal se simula mediante 

una intensidad luminosa menor en el indicador IUFR con respecto 

a la intensidad de IBS. 

Para activar la función ULTRAFILTRACION será necesario verificar: 

1 ) Que se tenga un 

electrodos; que 

causas de falla; 

apagados, etc. 

nivel de solución mínimo para unir los 

los sensores no estén interferidos por 

que los interruptores de funciones estén 

2J Si el equipo está apagado proceder a encenderlo y esperar 

168 



que se estabilice, si ya estaba operando, cerciorarse de que 

no esté dando alarmas. 

3) Mover el interruptor SW7 a la posición UFR, con lo que se 

activa el proceso de ul trafi 1 traci ón, desconectándose 1 a 

bomba de solución y el calentador. 

La bomba de sangre opera normalmente; igualmente las alarmas 

de presión, burbujas y fugas. El indicador de alarma de baja 

temperatura puede permanecer encendido pero el proceso de 

activación de la bocina, para este caso es inhibido. 

La función de ultrafiltración podrá ser suspendida manual­

mente a través del interruptor UFR o automáticamente al 

darse una alarma de falta de solución. 

4) Con el proceso de UFR activado procédase a medir voltaje en 

P9 donde existirá. un nivel alto. 

5) Simular una falla de Falta de Solución, con lo que el 

indicador IUFR se apagará. lo que equivale a que la ultrafil­

tración se suspende, y mídase de nuevo el vol taje en P9, 

donde ahora se tendrá. un bajo. 

6) Corregir la falla de solución y resetear para que se 

restablezca el proceso de ultrafiltración. Observar que no 

haya ninguna alarma, excepto la de baja temperatura que 

puede estar encendía o no. Si no está. encendida, producir 

una falla de temperatura baja o alta para que se encienda el 

indicador de alarma respectivo y realizar la medición del 

voltaje presente en P24, el cual contrariamente al estado 

alto que se obtiene en un proceso de diálisis normal en el 
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que se desactivaría la bomba de sangre, presenta en este 

caso un estado bajo, como resultado de la inhibición de los 

efectos de dicha alarma. 

7J Puede finalizarsela ultrafiltración. 

4.3.2.2.5 PROCESO DE LIMPIEZA. 

Este se inicia al mover el interruptor de proceso de limpieza a 

la posición uencendidou. 

Como este proceso se realiza teóricamente sin paciente, ni 

filtro, no es necesario que la bomba de sangre este funcionando, 

por lo que conviene colocar previamente la perilla en la posición 

!J. 

En este proceso los electrodos están inmersos en lo que seria la 

solución desinfectante, por lo que la bomba de solución y UFR 

trabajarán normalmente. Por otra parte, el calentador es automá­

ticamente desconectado y las alarmas completamente silenciadas 

(en P23 hay un bajo en virtud de que el contacto CF1 del relé RF 

está abierto, aunque en P21 exista un al to), sin embargo en el 

panel pueden encenderse los indicadores de las diversas alarmas, 

pero estas no afectan al proceso, con excepción de la alarma por 

falta de solución, la cual causa la interrupción automática del 

mismo. Después de una alarma por falta de solución el proceso de 

limpieza puede ser restablecido si los electrodos vuelven a estar 

unidos por el liquido y se resetea dicha alarma. El proceso de 

Limpieza puede ahora ser finalizado por el interruptor. 
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4.4 

4-.4.1 

DIAGRAMAS DE CIRCUITOS. 
VER ADDENDUM 2 

CIRCUITO FUENTE DE ALIHENTACION. 

IC2F 
F.C&/'134 
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4.4.2 
CIRCUITO DE CONTROL SENSOR DE PRESION. 
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4.4.3 CIRCUITO DE CONTROL DETECTOR DE BURBUJAS EN SANGRE. 
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4.4.4 
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CIRCUITO DE CONTROL DE BOMBA SOLUCION, BOHBA UFR Y 

SENSOR DE NIVEL DE SOLUCION. 
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4.4.5 CIRCUITO DE CONTROL DETECTOR DE FUGAS DE SANGRE. 
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4.4.6 CIRCUITO DE CONTROL CALENTADOR Y SENSOR DE TEMPERATURA. 
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4.4.7 CIRCUITOS LOGICOS. 
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4.4.8 CIRCUITO DE CONTROL BOMBA DE SANGRE. 
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CONCLUSIONES. 

A partir de la realización del presente proyecto, pudieron 

formularse las conclusiones siguientes: 

La función del sistema Renal se constituye en un fuerte 

medio de excresión de desechos con que cuenta el organismo, 

contribuyendo a la. vez a mantener el balance hidrico 

corporal y finalmente la estabilidad del medio interno. Las 

fallas renales deben ser tratadas con prontitud puesto que 

suelen afectar a las demas funciones corporales, ocasionando 

molestas alteraciones que pueden convertirse en irreversi­

bles y hasta causar la muerte. 

Las Máquinas de Hemodiál isis constituyen un medio de soporte 

de capital importancia para los pacientes que padecen de 

insuficiencia renal crónica, ya que gracias a la aplicación 

de los tratamientos de Hemodiálisis dichos pacientes tienen 

la posibilidad de prolongar su tiempo de vida en condiciones 

considerablemente normales. 

El prototipo de Máquina de Hemodiálisis posee un sistema 

electrónico de control de fácil comprensión, el cual trabaja. 

en conjunto con los elementos del sistema de manejo de 

fluidos que están representados en el equipo, y cuya. 

operación en adición a un conocimiento teórico básico, puede 

ser una herramienta que ayude a un más completo aprendizaje 

sobre el área de hemodiálisis. 

Los Transductores en general, se convierten en un elemento 

de suma importancia en los equipos médicos ya sea de 
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diagnóstico o terapéuticos, como el caso de las máquinas de 

hemodiálisis, puesto que su capacidad de traducir un cierto 

fenómeno a términos usualmente eléctricos, permite que 

situaciones que se dan en la realidad, ajenas por completo 

a la electrónica, sean capaces de comandar el funcionamiento 

de los circuitos que controlan los equipos, permitiendo que 

estos respondan adecuadamente. 
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GLOSARIO 

ANTIDIURETICO: Sustancia que estimula la reabsorción de agua en 

los riñones, reduciendo el volumen de orina. 

BALANCE OSMOTICO: Iguales concentraciones de agua a los dos lados 

de una membrana semipermeable. 

BIOPSIA: Estudio histopatológico (al microscopio) de un tejido 

obtenido de cualquier parte del cuerpo, con fines diagnósticos. 

DIABETES INSIPIDA: Síndrome que se desarrolla por lesión o 

patología en el hipotálamo produciendo hiposecresión de hormona 

antidiurética que origina excresión de grandes cantidades de 

orina y consecuente sed. 

DIABETES MELLITUS: Síndrome que se desarrolla por la hiposecre­

sión de insulina debida a trastornos en el páncreas, resultando 

en una elevación de los niveles de glucosa en la sangre. 

DIALISIS: Difusión de material disuelto a través de una membrana 

semipermeable. 

DIALISATE: Solución de diálisis usada, que contiene las sustan­

cias que han sido removidas hacia afuera de la sangre. 

EDEMA: Acumulación anormal de líquidos en las células o tejidos 

corporales. 

ECOGRAFIA: Técnica de estudio clínico no invasiva a base de 

ultrasonido. 
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ESCARCHA UREHICA: Polvo blanco que presenta la piel, al evaporar­

se el alto contenido de urea que posee anormalmente el sudor. 

GASTROENTERITIS: Ulceraciones de la mucosa del aparato digestivo, 

que dan lugar a pérdidas de sangre. 

HIPOCALCEHIA: Bajo nivel de calcio en el organismo. 

HIPEROSHOLAR: Que posee una concentración química total y una 

presión osmótica mayor que la sangre. 

HIPOTONICO: Que posee una concentración química total y una 

presión osmótica menor que la sangre. 

INHUNOSUPRESOR: Sustancia que anula la acción de rechazo de las 

proteínas de los tejidos cuando detectan un cuerpo extra5o. 

ISOTONICO: Que tiene igual concentracion; teniendo la misma 

presión osmótica y concentración química total que la sangre. 

IV POLO: Estructura de metal para la conveniente suspensión de 

con tenedores de 1 í qui dos que son dados in tra venos amen te a un 

paciente. 

LETARGIA: Estado de somnolencia profunda y prolongada. 

LEUCOPENIA: Ba _jo nivel de 1 eucoc i tos. 

NEOPLASIA MALIGNA: Formación o proliferación anormal de células 

por lo general un tumor maligno. 
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OSHOL: Unidad que expresa el peso molecular de una sustancia ten 

gms.J dividido entre el número de partículas liberadas para cada 

molécula al disolverse. Cuando se habla de concentraciones de 

partículas osmóticamente activas las cantidades se expresan en 

osmoles. 

OSHOLALIDAD: Número de osmoles por litro en solución, expresada 

en osm/Lt. (de agua, en el caso de fluidos corporales). 

OSHOLARIDAD: Número de osmoles por kilogramo de solvente. 

PIELOGRAFIA fHIDROSTATICAJ: Radiografía de pelvis renal y 

uréteres, previa inyección de un medio de contraste. Existe otro 

tipo de pielografía que se basa en la inserción de una sonda. 

PRESION HIDROSTATICA: Fuerza que ejerce un líquido contra las 

barreras que lo rodean. 

PRESION OSHOTICA: Fuerza que surge en virtud del desplazamiento 

del agua (ósmosis) hacia una célula o te_fido e incrementar el 

volumen de éste. 

PRURITO: Sensación de picazón en la piel. 

ULCERA PEPTICA: Ulcera en el aparato gastrointestinal (duodeno) 

por un desequilibrio entre la secreción del ~cido pepsina y la 

resistencia de la mucosa. 
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ANEXO 1 

TABLA PARA ULTRAFILTRACION. 



e, 
z 
z 
~ 
~ 
w 
a: --.. 
w ~ 
~o -.e 
1- --

1/) 

¡¡; 
>-.... 
~ 
e 

775FPi.,...-ei2SZMA: t'iiPRl?%1Wfl iM 

ULTRAFILTRATION RATE CHART 
Dlrecllons for Use: 

rr·GIRlCl Pi?iYY 

1. Add desired patient weight loss to the anticipated patient intake during dialysis, both via mouth 
and IV, to determine the TOTAL WEIGHT LOSS. 

2. Read across the top of chart. selecting the column whose value is closest to the TOTAL WEIGHT 
LOSS calculated in Step 1. 

3. Read down this column to the row corresponding to the DIALYSIS TIME REMAINING shown on 
the left of the chart. The number appeélring at the intersection of this column and row is the UFR 
llow tube reading in kilograms/hour. 

TOTAL WEIGHT LOSS DESIRED 
POUNDS 

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 

8.0 .10 .15 '.25 .30 .35 .40 .45 .50 
\ 

.55 
7.5 .10 .20 .25 .30 .35 .40 .50 .55 .60 
7.0 .15 .20 .25 .30 .40 .45 .50 .60 .65 
6.5 .15 ·.20 .30 .35 .40 .50 .55 .65 .70 
6.0 .15 .25 .30 .40 .45 .55 .60 .7(l .75 
5.5 .15 .25 .35 .40 .so .60 .65 .75 .95 
5.0 .20 .25 .35 .45 .55 .65 .75 .80 .90 
4.5 .10 .20 .30 .40 .50 .60 .70 .80 .90 1.00 
4.0 .10 .25 .35 .45 .55 .70 .80 .90 1.00 .:1.10 
3.5 .15 .25 .40 .so .65 .80 .90 1.00 1.15 1.30 
3.0 .15 .30 .45 .60 .75 .90 1.00 1.20 1.35 
2.5 .20 .35 .SS .75 .90 1.00 1.30 
2.0 .25 .45 .70 .90 1.10 1.35 
1.5 .30 .60 .90 1.20 
1.0 ,45 .. 90 1.35 UFR READINGS 

EXAMPLE: Welghl Loss Deslred-6 Lbs. 
Dlelysls Time Remelnlng 5 Hrs. = UFR Settlng .SS 

HEPARIN PUMP RATE CONVERSION CHART 

. Actual Flow Rale (.:!:.10%) (cc/hr) 

PLASTIPAK Stylex Monoject Burron Jelco 
30cc 30cc 35cc 30cc 30cc 

3: 
o .5 .5 .6 .6 .7 .6 .... 
u. 1.0 1.0 1.1 1.2 1.3 1.1 
cW ._ 

1.5 1.5 1.7 1.8 2.0 1.7 w i- E 
1- <( u 2.0 2.0 2.2 2.4 2.6 2.2 
<( a: u 

2.5 2.5 2.8 3.1 3.3 2.8 (J 

e 3.0 3.0 3.3 3.7 4.0 3.3 
~ 3.5 3.5 3.9 4.3 4.6 3.9 

I · 



ANEXO 2 

A. COHPOSICION DE CONCENTRADO DE HEHODIALISIS. 

B. COHPOSICION DE HEPARINA. 



Ml!,.IEQUIVALENTES POR CONTENIDO 3.43 Lt. Cada 100 mi. contienen: 
LITRO 

Cloruro de Sodio USP 19.9 g. 
Cuando 3.43 Lt. se diluyen con 
agua purificada a 120 Lt.: 

CONCENTRADO PARA 
HEMODIALISIS 

Acetato de Sodio 
Hidratado USP 17 .4 g. 

Sodio (Na+ ) ......•.. 134 mEqllt. Dextrosa Anhidra USP 8.75 g. 
Potasio (K+ ) .......... 2.6 mEq/lt. Cloruro de Potasio USP 0.679g. 
Calcio (Ca+ + ) ..... 2.5 mEq/lt. PARA USARSE EN MAQUINAS DE 

HEMODIALISIS CON PROPORCION DE 
MEZCLA 34:1. 

Cloruro de Calcio USP 0.643 g. 
Magnesio (Mg + + )... 1.5 mEq/lt. Cloruro de Magnesio USP 0.534g. 
Cloruro (Ci-) ... ... . 104 mEq/lt. 
Acetato ........... ...... 36.6 mEq/lt. 

(34 PARTES DE AGUA Y UNA 
PARTE DE CONCENTRADO) · Dextrosa anhidra 2500 mg/lt. 

VENCE: 4.9 7 
ADVERTENCIA: 

NO ALMACENARSE ARRIBA DE 40°C. 
EL COLOR PUEDE VARIAR DE LIGERAMENTE 

AMARILLO A AMBAR; ESTO ES NORMAL 
Y NO Al:TERA SU EFICACIA 

. ATALOG NO. {18-83'64•5.' ·~tY· . ... ;:- -

3.43 LJTEfi . , 

~Erilyte® 8364120-~ \ 
~HEMODIALYSIS CQ,NCENTRATE 1 

FOR 120 LITER BATCH OR 34:1 PROPORTIONING SYSTEMS 

140 
2.0 

S0DIUM 
P0TASSIUM 
CALCIUM 3.0 
MAGNESIUM 1.5 
ACETATE 36.0 
CHL0RIDE 110.5 

mEq/1 

DEXTR0SE 2.0 gn 
•, 

1 

NATIONAL 
MEDICAL 
CARE 
Medica! Products Dlvlslon 
22 Paris Avenue 

~8f-~~1~~ ?lt-~f;~gg 
Fax: 201-767•9466 
USA Fax Orders: 800·7MPD•FAX 

Approxlmate concentratlon (mEq/1), when 
3.43 llters are dlluted with purilled water 
to 120 llters; or when 1 part is dlluted 
with 34 parts purlfled water. 

Each litar contains: 213 g. Sodium chloride; 
5.22 g. Potassium chloride; 7.72 g. Calcium 
chloride • 2H20 : 5.33 g. Magnesium chloride 
• 6H2O: 171 g. Sodium acetate • 3H2O: 
70.0 g. Dextrosa, USP. 

FOR USE ONLY IN ARTIFICIAL KIDNEY 
MACHINES UNDER DIRECTION OF A 
PHYSICIAN. NOT FOR PARENTERAL use. 

DIRECTIONS FOR USE 
FOR 120 LITER BATCH SYSTEMS: Add 
contents (3.43 liters) and dilute with purified 
water to 120 liters. 
FOR CONTINUOUS DILUTION SYSTEMS: 
Calibrate the machina to dilute each unit 
volume of concentrate with 34 volumes ol 
purified water. 
CONFIRM PROPER DILUTION BEFORE 
USE. As local water conditlons may vary, 
adjust pH to 7.2-7.5. if necessary. Use 
within 24 r.ours alter dilution. 

Do not use II seel Is broken. Keep tlghtly 
closed. Color may vary lrom light yellow to 
amber and will not alter elllcacy. Store at'Or 
below room temperature; avold freezingF 
temperaturas. t' 

Cautlon: Federal law (USA) restricts this 
device 10 sale by or on 1he arder ol a 
physician . 



Venta bato recata médica en 
establecimientos tipo A. 
Advertencia: No do¡ar aJ 
aJcance do los nillos. 
Indicaciones y dosis S'1)Ún 
p....,;pci6nm6dica. 
Administrar por via &ndovllnosa. 
Mantener a temperatura 
que no exceda los 25° C. 

Elaborado por SOLUCION INYECTABLE . 
. . IABORAlORIO CHILE u. 1 FRASCO-AMPOLLA t: __ Av. ~':"._~ 13.~5_Sa_~_- _ hile .>'----------

FORMULA 
Cada 1 mi do solución contient: 

,:_ ,.,,_ ...... 

r~t~lca) 5.000 U.1. • 
Vohltlllo c.s.p. 1 mi 
Cootient alcohol 8'na11to 

·." ' •. ~- ...... 

':;:j~ 
R!O., 1,SA N: 15?'!:~~le •• 
! 8-ina25.000U.IJ5n¡I 1 
' 1-903-8 

I'-



ANEXO 3 

ALGUNOS MODELOS DE MAQUINAS DE HEHODIALISIS. 



MODOS MONITOR MONITOR PANEL 

DE I SOLUCIONI I OPERA-
CION . 

SAl'lGUlNEO 11 MENSAJES 1 

o 

PANEL DE CONTROL 



.¡ 

i! 
;¡ 

// 
:/ 

• I 



® Centry2 _ 



ANEXO 4 

HOJA DE ANALISIS DE AGUA. 



,.. •·::ir:·.~. I'"- .. ~ .. - ~ :-~t~f- ~'. fF'·r:·"~' .. . , . 

~ :.,<~~!.:>~l 
@,~~~:EA NA~[~_··· --~-~-~-:=----__ 
,Jf .:··;;-- ,_. ·. 
·:·:1.ADDRESS ___ _ 

.. '.~0t1',:. ~ ~ · ,', ~ · 
\if c1TY si-ATE __________ _ 

-~~'.p ,: ' 

Water Analysi~ 

TEST NO·--------·---· ·:·· ··· -· ...•. - .... _ 

SAMPLE DESCRIPTION _ ---·---- · 

MACHINE SERIAL NO. ____ _ 

SAMPLING DATE ______ _ 

:~ '-·!_;:;:_P_A __ t_l_l:_N_T_N_A_M_E.::.::.:.:..::..::..::_-_-_::-_-_-_-_ -_ -_ -_ -_ -_ _.__ ~E_c_~.~v E D_I ~·-L_A_B ====--=---=--=--=-·.:..--:..-::..-:.-::...--:..--:..-::..-::..-::..-::..-::..--:..--:..-=-

standard Analysis ----- -~:rm:11!.;-"'.U:-;:on",m!lf'lili&iS~kl=..._-*,..· ---s----===-=------~ 
_ .. .,.,. AAMI STANDARD 

:lé~;.: -. 
\<; Na. (Sodium) ______ ---'-----
·1•" .l -~ ; -:;_ : • ;•• 

170) porn 
...,~~:=' p,- · !t-, • ...._ rf. , • 

~~:~(~.~-~~sium) ________ - __ 

lf"ta·Í~i;um) _______ -- ~---
(8) porn 

(2¡ pprr 

, ~~~t-~~:· }.; : . 
:~ Mg'(Magnesium) _________ _ (4i ppm 
·_.; -~;r \ .. 
,~ Cu ·(Copper) __________ _ 
\ : .... ;,; . .. 
.. :.-

(0.1 ¡ pprn 

.· Fe (lron '. ___________ _ INA) porr. 

. ~ .:• :. 
CI (Chloride) ______ -,-__ _ (NA¡ pprr; 

Hco
3 

(Bicarbonate) _______ _ (NA) ppm 

Cl
2 

(Chlorinei __________ _ (0.5) pprr. 

AAMI Sl '°'~' 1 üi 1 

NHCl2 (Chloramine) _____ __,_(0.1} pp,: 

CO3 (Carbonate) ____ INA) pµri 

SO~ (Sulfate) -----·--- ____ l,00¡ f'P' 

N03 (Nitrate) ____________ (2) pprr 

F ( Fluoride i ------- _____ (0.2) pprr 

pH --- ----. --·. -·- _N • . 

TDS (Total Dissolved Solids) _ ____ (NA; por· 

Total Hardness _ __________ _(l\lt..., PPT 

He avy ME' ta Is Ana I y sis ll!il&maic:1-••W:=<~~ ... lllli:aNCIIMii:lill,i ___ Z!lalDll:ll: _____ ltJl_lll.ldX!MSA.L.«IDI: ·=-

Pb (Lead) __________ _ (0.005) pprr, Cr (Chrornium) _ _____ ________ (0,014; pp · 

Al (Aluminium) ________ _ (0.01) pprn Ag (Silver) _ _______ _,__ ____ (0.005) µp, 

Cd (Cadmium) _____ _ (0.001) ppm Ba (Bariurn) ------ · .. ---·-·· ·••·-'º·11 pp1n 

Se (Sel-:riiurn) ___ _ (0.09) ppm Zn (Zinc) - · - . . ___ {Q.1) P¡:):''i 

Hg (Mercury) ___ . _______ _ (0.0002) ppm As (Arsenic) ____ -----·-- - . _ (0.005) IJ~·I 

· Key: <== lcH than . >= greater thar. 

NOTE: c1 2 and NHCl2 levels dimish with time and therefore should be verified with on•site tests. 

COMMENTS: ___ _ -------·--··· - .. 

-·· - ...... ----·- ·-- ·•·--- .. - ·-· · ··-·- ·•- · 

e~/'"'::)· .. ,~j r -: ~,. r). . .;;, .:a 
w ~.. ~ -- ·-' ·- ..... ,;:r 

Labora tr, · i;,~. lnc. 
1201 Oak S .:1:c; 
Lakewo,·--: {.,~•• Jrado 8021 f US.C. 

----------·-·---- ··-- ---•- ·-----.. -- ····-· 

A·,,;1~•~¡ ·••--· · ··-- ··-· · ..... . . . - .. ·- · · 

üau, ___ _ .. ····-•·-· .. - ·· . 



ANEXO 5 

INFORHACI ON TECNICA SOBRE ELEMENTOS. 



• Package Options lnclude Plastic "Small 
Outlíne" Packages, Ceramic Chip Carriers 
and Fla! Packages, and Plastic and Ceramic 
DIPs 

, • Oependable Texas lnstruments Qualíty and 
Reliability 

; description 

These devices contain six independent inverters. 

The SN5404, SN54LS04, and SN54S04 are 
characterized for operation over the full military 
ternperature range of - 55 ºC to 125 ºC. The 
SN7404, SN74LS04, and SN74S04 are 
characterized for operation from O ºC to 70 ºC. 

FUNCTION TABLE (each inv•rterl 

INPUTS OUTPUT 

A y 

H L 

L H 

logic symbol t 

I A IV 

2A 2Y 

JA lY 

4A 

5A 

6A 

IJhis symbol is 1n accorUdnCc wi lh ANSl;IEEE SuJ 91 -1 984 and 
IEC Publica11on 61 7 · 1 2. 

Pin numbers shown are far O, J. Jná N packdges. 

loglc diagram (positivo logic) 

1A--{::>o---1Y 

2A --{::>o-- 2Y 

. JA --{::>o-- 3Y 

4A --{::>o-- 4Y 

5A --{::>o-- 5 Y 

6A --{::>o-- 6Y 

y A 

SN5404, SN54LS04, SN54S04, 
SN7404, SN74LS04, SN74S04 

HEX INVERTERS 
OECEMBEA 1983 AEVISEO MAACH 1988 

SN5404 ... J PACKAGE 
SN54LS04. SN54S04 . . . J OR W PACKAGE 

SN7404 . .. N PACKAGE 

SN74LS04. SN74S04 ... D OR N PACKAGE 

(TOP VIEWI 

1A Vcc 
lY 6A 
2A 6Y 
2Y 5A 
JA 5Y 
JY 4A 

GND 4Y 

SN5404 ... W PACKAGE 

!TOP VIEWI 

lA IY 
2Y 6A 
2A 6Y 

vcc GND 
JA SY 
JY 5A 
4A 4Y 

SN54LS04. SN54S04 . . . FK PACKAGE 

!TOP VIEWI 

3 2 1 20 19 

2A 4 6Y 
NC 5 NC 
2Y 6 5A 
NC 7 NC 
JA a 5Y 

>- ~~ ~:} M 
(!) 

NC · No 111cr.,nid '-'Om1o,n.;1iu11 

,110DUCTION DATA documanlt con11i• intarmalion 
tlfrllt II el p111lllic1tioa d111. Prndwct1 contorm ta 
'flCiÍICltiua P• th, ttrffll ª' Ten, IHUUmlnfl 

:~:~~i;•t::1:~~ ~!!~:~•1:¡ :i~~=:::::"d'~~• nat 
•TEXAS"!> 

INSTRIJMEN rs 

"' 
1 

Q) 
o 
> 1 Q,) !I o 

..J li 
1- 1 1-

1 

1 
11 
!: 

il 
¡¡ 
I' ,1 
• I 
1 
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... -- .. r 
'1 
! ! SN5404, SN7404 
'. 

! 
HEX INVERTERS 

Jecommended operating conditions 

SN5404 SN7404 
UNIT 

MIN NOM MAX MIN NOM MAX 

Vcc Supply ...oltage 4.5 5 5 .5 4 .75 5 5.25 V 

ll1H H1gh•level inpul voltage 2 2 V 

Vil Low-le~I input ...oltage 08 0.8 V 

'OH H1gh•le~I outpul current - 0.4 - 0.4 mA 

10l Low-level ou1put curr~nt 16 16 mA 

r,_ Opera1ing free•c:m temp~raturt: - 55 125 o 70 ºe 

i 
ectrical characteristics over recommended operating free-air temperature range (unless otherwise noted) 

TEST CONOITIONS t 
SN5404 SN7404 

ARAMETER 
MIN TYP; MAX MIN TYP; 

V1K Vcc - MIN, I¡ - -12mA -1 .5 

VQH Vcc " MIN, V1L - 0.8 V, IQH O 
- 0.4 mA 2.4 3.4 2.4 3.4 

IIQL Vcc = MIN, V1H • 2V , IQL , 16 mA 0.2 0 .4 0 .2 

I¡ Vcc = MAX , V¡ - 5 .5V 1 

ltH 11cc = MAX, V¡ • 2.4V 40 

l¡L Vcc. MAX, V¡ • 0.4 V - 1.6 

I0s§ Vcc. MAX - 20 - 55 - 18 

tccH Vcc = MAX. V1 • O V 6 12 6 

ICCL Vcc. MAX , V¡ • 4.5V 18 33 18 

condilions shown as MIN o, MAX , use tha approp,iate valu e spt1cdu!d under recommenc.Jed opt1ra11n9 cond1t1ons. 

w~•cal values are at Vcc 5 V. TA · 25tlC. 
1 more than one ou1put should l>e shot!ed •t a tune. 

ching characteristics, Vcc = 5 V, TA= 25ºC (see note 21 

AMETER 
FROM TO TEST CONOITIONS 

IINPUTl IOUTPUTI 

1PLH 
A y AL • 400 !l, CL , 15 µF 

1PHL 

1
2: Load circuits and voltage waveforms are shown 10 St:ction 1. 

t 
i 
i 

i 

: 

' t 
[j 
¡ 

¡' 

TEXAS -lj} 
INSTRUMENTS 

POST OFFICE OOX 65~12 • DALLAS, 1Ei<,t,S 1b26!> 

MIN TYP 

12 

8 

UNIT 
MAX 

- 1.5 V 

V 

0 .4 V 

1 mA 

40 µA 

- 1.6 mA 

-- 55 mA 

12 mA 

33 mA 

MAX UNIT 

22 ns 

15 ns 

1 
¡_ 
li 
i 

11 
en 
Q) 

.S2 
:> 
Q) 

o 
...J ... ... 



898 Optlons lncluda Plastlc "Small 
na" Packagas, Caramlc Chip Carriars 
Flat Packagas, and Plastlc and Caramic 

ndabla Texas Instrumenta Ouallty and 
billty 

n 

e devices contain iour independent 2-input 
gates. 

SN5408, SN54LS08, and SN54S08 are 
racterized for operation over the full military 
perature range of - 55 ºC to 12 5 ºC. The 
408, SN74L508 and SN74508 are 

racterized for operation from O 0 to 70 ºC. 

FUNCTION TABLE (Nch gatol 

INPUTS OUTPUT 

A B y 

H H H 

L X L 

X L L 

mbolt 

1A 
111 & 

(2) 
131 1Y 

1B 

2A !61 2Y 

28 
(5) 

3A 181 
3

y 
3B 

(101 4A (12) 

(13) 
(111 

4
y 

4B 

bol is in accordance wi1h ANSI/IEEE Std 91-1984 and 
lica1ion 617- 12. 
ers shown are for O, J, N, and W packages. 

SN5408, SN54LS08, SN54S08, 
SN7408, SN74LS0B, SN74S08 

OUADRUPLE 2-INPUT POSITIVE-AND GATES 
DECEMBER 1983 - REVISED MARCH 1988 

SN5408, SN64LS08, SN64S08 . .. J OR W PACKAGE 
SN7408 ... J OR N PACKAGE 

SN74LS08. SN74508 ... D. J OR N PACKAGE 
(TOP VIEWl 

GND 

Vcc 
48 
4A 
4V 
38 

SN64LS08, SN54508 . . . FK PACKAGE 

(TOP VIEWI 

3 2 1 20 19 

tY 4 1B 4A 
NC 5 17 NC 
2A 6 16 4Y 
NC 7 15 NC 
28 B 14 38 

9 10 11 12 13 

>OU><t 
N Z Z MM 

t,:, 

NC - No internal connection 

logic diagram (positiva logic) 

1A==o- 1Y 
18 

2A~ 2Y 
2B 

JA~ JY 
3B 4A==o-4Y 
48 

Y=A · 8 ar Y=A+B 

CTIOI DATA documanta cont1in inl11m11i:,1 
t II of p1~1lc1tla• .tlace. Product• canlarm 11 
1tln1 ptr tbl tlfffll ., T111, ln1turn11Dtl 

~~¡;1¡~:I~,~ ~!:~:~•1:: :l~~::::::t:~~ Ht 
TEXAS~ 

)NSTRUMENTS 
POST OFFICl BOJC 6~t!Ol2 • 0.AUAS. JlXAS 1ta26~ 

-' 
1-
1-

.__, 



IIJffr·· 1~:¡: 
¡t:: 
1 

SN5408, SN7408 
OUADRUPLE 2-INPUT POSITIVE-ANO GATES 

!: rtcommended operating conditions 
¡ 

SN5408 SN7408 
UNIT 

MIN NOM MAX MIN NOM MAX 

vcc Suppfy voltage 4 .5 5 5.5 4.75 5 5.25 V 

V1H H1gh-level input voltage 2 2 V 

Vil Low-level input voltage 0.8 0.8 V 

IOH High-level ou1put current - 0.8 -0.8 mA 

10l Low-level output cuHent 16 16 mA 

TA Qperating free,air 1emperature - 55 125 o 70 ºe 

: electrical characteristics over recommended operating free-air temperature range (unless otherwise noted} 

SN5408 
PARAMETER TEST CONOITIONS t 

MIN TVPt MAX MIN 

V1K Vcc · MIN, l¡=-12mA - 1.5 

VoH Vcc = MIN, V¡H • 2 V, IQH • - 0 .8 mA 2.4 3.4 2.4 

Vol Vcc = MIN, V¡L•0.8V , IQL = 16 mA 02 0.4 

,, Vcc = MAX, V¡ • 5.5V 1 

l1H Vcc = MAX, V¡ = 2.4 V 40 

l¡l Vcc. MAX, V¡ •0.4 V - 1.6 

1os§ Vcc = MAX - 20 - 55 - 18 

1ccH Vcc· MAX, V¡•4 .5V 11 21 

1CCl Vcc. MAX, V¡ • O V 20 33 

· 1 Forconáitions shown H MIN o, MAX , uH trie appropr1ate valu1 1pec1tiecJ under recommencHcJ ope rat in¡¡ concJ1t10n~ . 
. · 1 AII 1ypic1I v1Ju11 are lt V CC "' 5 V, TA • 25ºC. 
· 1 Not more than one outpul should be shortea a1 • t1m• . 

switching characteristics, Vcc = 5 V, TA= 25ºC (see note 2) 

FROM TO 
PARAMETER TEST CONOITIONS 

(INPUT) (OUTPUTJ 

IPlH 
A or 8 V AL = 400 ll, 

1PHL 

¡ . 
· _NOTE 2: Load circuits and voltage waveforms are shown in Sect,on 1. 

¡¡ 
· J 

TEXAS ~ 
INSTRUMENTS 

CL • 15 pf 

MIN 

SN7408 
UNIT 

TVPt MAX 

- 1.5 V 

3.4 V 

0.2 0.4 V 

1 mA 

40 ¡,A 

-1.6 mA 

- 55 mA 

11 21 mA 

20 33 mA 

TVP MAX UNIT 

17.5 27 "' 
12 19 "' 

ti 
11) 
Q) 
o ·::: 
Q) 

e 
...J 
1-
1-

1 



• Package Optlons lnclude Plastic "Small 
Outlina" Packeges, Ceramic Chip Carriers 
and Flat Packages, and Plastic and Ceramic 
DIP1 

t Dependeble Texas lnstruments Quality and 

¡ .:: . Reliabllitv 

tllctfptlon 

'' These devices contain tour independent 2-input 
:i OR gates. 

The SN5432, SN54LS32 and SN54S32 are 
• characterized for operation over the full military 
. range of -55°C to 125°C. The SN7432, 

SN74LS32 and SN74S32 are characterized for 
·- oparation from O ºC to 70 ºC. 

FUNCTION TABLE leach gata) 

INPUTS OUTPUT 

A B y 

H X H 

X H H 

L L L 

"9Jc symbott 

1A 
111 ;,1 

131 1Y 
1B 

2A l61
2

y 

2B 
151 

JA IBI 
3

y 

38 
1101 

4A 1111 
4

y 

48 
1131 

1Ttvuymbol is ,n accordance w,rh ANSI.IEEE Std 91 1984 ana 
EC Pubflcauon 617 • 12. 

hlnumbers shown a,e far O. J. N. or W packages . 

SN5432, SN54LS32, SN54S32, 
SN7432, SN74LS32, SN74S32 

OUADRUPLE 2-INPUT POSITIVE-OR GATES 
DECEMBER 19B3 - RfVISfD MARCH 19B8 

SN6432, SN54LS32. SN64S32 , , , J OR W PACKAGE 
SN7432 ... N PACKAGE 

SN74LS32. SN74S32 . . . D OR N PACKAGE 

(TOP VIEWI 

Vcc 
1B 4B 

4A 
4Y 

2B 3B 
2Y 3A 

GND 

SN54LS32. SN54S32 , , . FK PACKAGE 

(TOP VIEWI 

lY 

NC 
2A 
NC 
2B 

u ce::~~~ 
3 2 1 20 19 

NC - No internai connection 

logic diagram 

1A D 1B 

2A D 2B 

JA D 3B 

4A D 48 

positive logic 

Y .,. A T Bar Y ¡;;. ¡¡ 

4A 
NC 
4Y 
NC 
3B 

1Y 

2Y 

JY 

4V 

11GDUCTIOI DATA 4oc1i11n1nt1 c111t1i• i11form1tiaa 
CWIHt II at p11~1ic1ti1• tlatl. Proluctl co•hir• ll 
.,.muti1111 pw t~, tarm, of T1111 l1111r1i1a1nt1 

=:~~¡;11~:1~1; ~!:~:~11
:; fií~:::::.:r~~• 811 
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SN5432, SN7432 
OUADRUPLE 2-INPUT POSITIVE-OR GATES 

a mmended operating conditions 

1 
SN5432 SN7432 

UNI T 
MIN NOM MAX M IN NOM MAX 

i vcc Supply volu1ge 4.5 5 5,5 4.75 5 5.25 V 

1 Y1 H Hgh•level inpul voltag~ 2 2 V 

1 V1 t I.Dw-level imput voltage 0,8 0 .8 V 

i 'oH High-level ou1put current - 0 .8 -0.8 mA 

l llt Low-level Output current 16 16 mA 

j IA Qperating tree-air temperature - 55 125 o 70 ºC 

ilctrical characteristics over recommended operating free-air temperature range (unless otherwise noted) 

TEST CONDITIONS t SN5432 SN7432 
IARAMETER 

TYP* MIN MAX MIN TYP* 

V1K Vcc . MIN, l¡ = -12mA - 1.5 

VoH Vcc . MIN , V1H • 2V. IQH - · 0 .8mA 2.4 3.4 2.4 3.4 

Vn, Vcc . MIN , VIL• 0 .8 V , IQL • 16mA 0 .2 04 0.2 

11 Vcc . MAX, V¡ = 5 .5 V l 

l1H Vcc. MAX, V¡•2.4V 40 

l1L Vcc. MAX, V¡" 0.4 V - 1.6 

los§ Vcc. MAX - 20 -55 - 18 

IccH Vcc . MAX, See Note 2 15 22 15 

ICCL Vcc . MAX, V¡ • O V 23 38 23 

rltr eondiliontthown as MIN or MAX, use th• approprnne vah.1• spee,l,ed under recommended oparating con<J1tion1 . 
. l&.ltypical v1h,e1 are at V CC _. 5 V. TA "' 25ºC . 
º1111ttmore th• n on• output shauld be shorted at • tima. 
_ l)TE 2: One input at 4 .5 V, all others a1 GND. 

llitching characteristics, Vcc = 5 V, TA= 25ºC (see note 3) 

l •ARAMETER 
FROM TO 

TEST CONDITIONS 
¡ !INPUT) IOUTPUT) 

' '1.H A ar 8 y AL• 400 11, CL • 15 pF 
"fHL 

1JfE 3: Load c1rcu1ts and volrnge waveforms are shown in S~c11on 1. 

TEXAS -lj} 
INSTRUMENTS 

PA<liT nif.1('f Ufl" HIOlt1' ~ 1 n111 • ._.,. t f • • •• H · •nU 

MIN TYP 

10 

14 

UNIT 
MAX 

- 1.5 V 

V 

0.4 V 

1 mA 

40 µA 

- 1.6 mA 

- 55 mA 

22 mA 

38 mA 

MAX UNIT 

15 ns 

22 ns 

1/f 
Q) 
(.) ·s: 
Q) 

e 
..J 
1-
1-



SN5474, SN54LS74A, SN54S74, 
SN7474, SN74LS74A, SN74S74 

DUAL D·TYPE POSITIVE-EDGE-TRIGGERED FLIP·FLOPS WITH PRESET ANO CLEAR 

• Package Options lnclude Plastic "Small 
Outline" Packages. Ceramic Chip Carriers 
and Flat Packages, and Plastic and Ceramic 
DIPs 

• Dependable Texas lnstruments Ouality and 
Reliability 

. description 

These devices con1ain 1wo independeni D·lype 
positive-edge-triggered flip-flops. A low level at 1he 

preser or clear ínputs sets or resers the ourputs 
regardless of the levels of the orher inpu1s. When prese1 
and clear are inactíve (highl, data at the D input meeting 
the setup time requiremems are transferred 10 rhe 
outputs on the positive-goíng edge of the clock pulse. 

Clock triggering occurs at a voltage level and is not 
directly related to the rise time of the clock pulse. 
Following rhe hold time interval. dala at the D input may 

be changed without affecting the levels at the ou1pu1s. 

The SN54' family is characterized for operation ove, the 

full military temperature range of -55°C 10 125°C. 
The SN74' family is characterized for operalion from 
OºC to 70ºC. 

FUNCTION TABLE 

INPUTS OUTPUTS 

PRE CLR CLK D a ª 
L H X X H L 

H L X X L H 

L L X X Ht H t 

H H r H H L 

H H r L L H 

H H L X Oo Ca 
t The output ievel-s ,n th,s <:unl1gu,a11on ,ue no1 Quar.inteed 

to meat \he m1nimu,n leve1, 1n V OH •• the low, .. , Lu.iisec 
and clear ar• nea, Vtl ma,.,1mum . Funhermore, th,, i;on · 
flQurauon •• nonuable , 1h01 ,,, 1t w1H flol ~•r11,1 wturo 

e,ther pres.tu or clear r,nurn, to ,u 1nact1ve (h,gh) lev<t:I. 

logic symbol i 

ISI 
10 

C1 

161 10 

191 
20 

181 20 

1Th1s svmbol 1s 1n accordance w1th ANSI/IEEE Std 91 · 1984 

ano IEC Pubhcauon 617• 12 . 
Pin numbers shown are for D. J. N , and W packayes. 

OECEMBER 1983 - REVISEO MARCH 1988 

SN5474 ... J PACKAGE 
SN54LS74A, SN54S74 . . . J OR W PACKAGE 

SN7474 ... N PACKAGE 
SN74LS74A, SN74S74 .. . O OR N PACKAGE 

(TOP VIEWI 

lCLA vcc 
1D 2CLA 

lCLK 2D 
lPRE 2CLK 

10 2PAE 
10 20 

GND 

SN5474 . . . W PACKAGE 

(TOP VIEWl 

lCLK lPAE 

1D 10 
lCLA 10 

Vcc GND 

2CLR 20 

2D 20 
2CLK 2PRE 

SN54LS74A, SN54S74 ... FK PACKAGE 

CTOP VIEWl 

lCLK 4 18 2D 
NC s 17 NC 

tPAE 6 16 2CLK 

NC IS NC 
10 B 14 2PAE 

9 'º 11 12 13 

10 O UIO O 
ZZNN 
(.!) 

NC • No intern.al connec11on 

logic diagram (positiva iogicl 

=- l J:b.1--n-r-a 
J~ 

-~ª CLK 

. 
o-=-

PR0DUCTI0N DATA documsnt1 cont1in intormatíH 
nrr,nt u ,t pwblication dat1. Producu conform 11 
spKifications per lh1 1erm1 of T1111 h11trun11111 

::::~~1~•¡1:;,~'1; ~!:~:~ti;•" :1~º;:~;;::,:,º,~' not 
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SN5474, SN7474 
DUAL D-TYPE POSITIVE-EDGE-TRIGGERED FLIP-FLOPS WITH PRESET AND CLEAR 

.;, 
'· ,, 
i~ 
,¡¡ . ;~¡ ... , ---------------------------------recommended operating conditions 

. 
SN5474 SN7474 

MIN NOM MAX MIN NOM 

vcc Supply voltage 4.S 5 5 .5 4.75 5 

V1H High-level inpul voltage 2 2 

VIL Low-level input voh age o.a 

IQH High-level output current - 0.4 

IQL Low-level output current 16 

1 CLK h1gh JO JO 

!w Pulse duration 1 CLK low 37 37 

r PRE or CLR low JO JO 

1su Input setup time before CLK r 20 20 

(h Input hold t ime-da ta alter CU< r s 5 

TA Operatíng free-air temperature - 55 125 o 

PARAMETER TEST CONOITIONSt 
SN5474 SN7474 

TYPl TYPi-MIN MAX MIN 

V1K Vcc. MIN, l1=-12mA - 1.5 

VQH 
Vcc = MIN, V1H = 2 V, VIL = 0.8 V. 

IOH • - 0.4 mA 
2.4 J.4 2.4 J.4 

VoL 
Vcc . MIN, V1H , 2 V. V 1L = o .a V, 

0.2 0.4 0.2 
IOL • 16 mA 

1, Vcc = MAX, V1 = 5.5 V 1 

o 40 

l1H CLR 120 

AII Other 
Vcc = MAX, V1 = 2.4 V 

80 

o - 1.6 

PRE! - 1.6 
l1L 

CLR! 
Vcc = MAX, V¡= 0.4 V 

-J.2 

CLK -J .2 

ios1 Vcc • MAX - 20 - 57 - 18 

1cc' Vcc = MIIX , SeP. No te 2 8.5 15 8.5 

f For cond it ions shown as MIN or MAX, use the acprnpr iatc value spec1fied under recommended operoting condit ions. 

t AII typical velues are at Vcc - 5 V. TA = 25 DC. 
tc1eer is tested with preset hrgh and preset is tested with clear high . 

1Not more than one outpu1 should be shown at a time . 

# Average per tlip-flop 

MAX 

5.25 

0.8 

-0.4 

16 

70 

MAX 
-1.5 

0.4 

1 

40 

120 

80 

-1.6 

-1.6 

-3.2 

-3.2 

- 57 

15 

l! 
1 

UNIT 
¡ 

i 
V ' 
V . . j 

V ·1 
mA • ·1 
mA .i 

' 

:1 

.. 
"' 
"' ;¡ 
'e 

Ullf 1 
V 

V 

V 
1 

mA 

"" l . . 

1 111A 

' 1 -
n,A ,! 
mA 

;! . . 
"" l l! J 

:· .¡1l 
:t 

•!1 •¡¡ 
NOTE 2: With nll output s open , 'ce is measured w ith the O and O ourouts high ,n turn . At the rime of meas urement . the dock iroll 1: ! 

grounded . 

switching charateristics, Vcc = 5 V, TA= 25ºC (see note 3) 

FROM TO 
PARAMETER TEST CONOITIONS 

IINPUTI IOUTPUTI 

'max 

'PLH PHf. cu C LA º º' a 
IPHL RL 400 !!, CL = 15pF 

'PLH CLK o º ' a 
IPHL 

NOTE J : Lo ad c i,cuits and voltagc w nveform s are s hown in Section 1. 

TEXAS lj} 
INSTRUMENTS 

POST OFFICE eox 655012 • OALLAS. TE XAS 75265 

MIN TYP MAX UISt ' 

15 25 -25 .. 
40 .. 

14 25 .. 
20 40 • 

,· 

d
,:; 

. 

' . 

' ' l ! ., 
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SN54125, SN54126, SN54LS125A, SN54LS126A, 
SN74125, SN74126, SN74LS125A, SN74LS126A 

OUADRUPLE BUS BUFFERS WITH 3-STATE OUTPUTS 

• Quad Bus Buffers 

• 3-State Outputs 

• Separata Control for Each Channel 

description 

These bus bulfors leature three-state outputs that, 
when enabled, have the low impedence characteristics 
ol a TTL output with additional drive capability at high 
logic levels 10 permit driving heavily loaded bus lines 
wirhour external pull-up resistors, when disabled, both 
ourput rransisrors are turned oH presenting a high• 
impedance srare to rhe bus so the output will act neither 
as a significan! load nor as a driver. The '125 and 
'LS125A outpurs are disabled when Gis high. The '126 
and 'LS126A outpurs are disabled when Gis low. 

logic diagram (each gate) 

positive logic Y " A 

logic symbols t 

'125 

.. 1 

'125, 'LS125A 

'126, LS126A 

2Y 

lY 

'LS125A 

IY 

,. 
JY 

DECEMBER 19B3 ·- REVISED MARCH 1988 

SN54125. SN54126, SN64LS125A. 
SN54LS126A . .. J OR W PACKAGE 
SN74125, SN74126 ... N PACKAGE 

SN74LS125A, SN74LS126A .. . D OR N PACKAGE 

ITOP VIEWI 

!G, 1G" vcc 
1A 4G, 4G" 
!Y 4A 

2G,2G" 4Y 
2A 3G, 3G" 
2Y 3A 

GND 3Y 

SN54LS125A. SN54LS126A ... FK PACKAGE 

JTOP VIEWI 

1Y 4 

NC 5 

2G, 2G" 6 

NC 7 

2A e 

lt!l ... u . 
U(!) 
> ... 

9 10 111213 

>-CU>-<{ 
NZZMM 

(!) 

4A 
NC 
4Y 
NC 
3G, 3G" 

•~ on '125 and 'LS125A; G on 126 and 'LS126A 

NC - No in,ernal connection 

'126 'LS126A 

EN 1 
!Y V 

,. 
lT 

t These symbols a,e in accordance with ANSI/IEEE Std. 91 · 1984 and IEC Publrcation 61 7-12. 
Pin numbers shown are for O, J, N. and W packages. 

PROOUCTION DATA docuni•nll cont1i• iafonHtioa 
curnnt II of putiilication dau. Producll coat,, .. 11 
specifiution1 ?tr th1 luma of T u:11 lnatru,r,1111I 

~~~~::~~,~·r~:,:'J; ~!:!~~ti:r !1iº::::::::.:,°:· nat 

TEXAS -lj} 
INSTRUMENTS 

POSJ OFFtc:E eox 6!1!1012 • CALLAS. 1E.ICA5 7~26b 

1 
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SN54125, SN54126, SN74125, SN74126 
QUADRUPLE BUS BUFFERS WITH 3-STATE OUTPUTS 

recommended operating conditions 
SN54125.SN54126 SN74125, SN74126 

UNIT 
MIN NOM MAX MIN NOM MAX 

Vcc Suppl y vollat;ic 4 .5 5 5.5 4.75 5 5.25 V 

V¡H H,gh-lr.v~I tnPUI volt;ige 2 2 V 

V1t Low-,evel inpuc vo11 ,1ge 0.8 0.8 V 

IQH High-levcl outnut cur rr.nt - 2 - 5.2 mA 

lot low•level output current 16 16 mA 

TA ÜPP. rt1t1ng fr e e •air t P.mo'!r ,1111,e · 55 125 o 70 e 

electrical characteristics over recommended operating free-air temperature range (unless otherwise noted) 

PARAMETER TEST CONOITIONS t 
SN54125 , SN54126 SN74125,SN74126 

MIN TYP* MAX MIN TVP* 

V1K Vcc = MIN. 11 .. - 12mA - 1.5 

Vcc = MIN. V¡H • 2V, 1 IQH = - 2 mA 2.4 3.J 
VoH 

V1t • 0 .8 V 1 I0H = -5. 2 mA 2.4 

Vot 
Vcc = M IN, 

IQt = 16 mA 

V¡H = 2V, V1t=0.8V, 
0 .4 

Vcc = MAX, V¡ff = 2 V . 1 Vo = 2.4 V 40 
1oz v,L • o.a v 1 VQ = 0 .4 V -40 

I¡ Vcc = MAX, V¡ = 5.5 V 1 

l1H Vcc = M A X . V¡ = 2.4 V 40 

I IL Vcc = M A X . V¡ = O 4 V - 1.6 

Ios§ Vcc = MA Y. ·- 30 -10 - 28 

Vcc = MAX. 1 ' 125 32 54 
•ce 

1 (see Note 21 ' 126 36 62 

t For conditions shown as MIN ar MAX. use the appropriate value soecified under"recommended operaling conditions. 
t AII typical values are at Vcc -= 5 V. TA = 25 º C. 
J Not more than one output should b e shorted at a time. 

NOTE 2: Data inputs = O.V; output control = 4 .5 V for '125 and O V for ' 126. 

switching characteristics, Vcc = 5 V, TA= 25 ' C (see note 3) 

J.1 

32 
36 

MAX 

- 1.5 

0 .4 

40 

- 40 

1 

40 

- 1.6 

- 10 

54 

62 

SN54/74125 SN54/74126 
PARAMETER TEST CONOITIONS 

IPLH 

IPHL 

'PZH 
RL · 400 1! . Ct ,. 50pF 

IPZL ------· IPHZ 
nl 4()() ! ! , Ct S pF 

IPLZ - · - -----•-···-- ·· - - . - -- ---·- · -- - ··- -- ------ ------- - -- · 
NOTE J : load circuir~ and \IOltügl? w;i v-? form s are shown in Se ct1on l. 

TEXAS -lj} 
)NSTRUMENTS 

-
MIN TYP 

8 

12 

11 

16 

5 --. 
7 

POST QFFIC[ RU>C 6 fi':i01 2 • DALL AS. f EXAS 752'65 

MAX MIN TYP MAX 

IJ 8 13 

18 12 18 

17 11 18 

25 16 25 

8 10 16 

12 12 18 
-----

UNIT 

V 

V 

V 

uA 

mA 

µ A 

mA 

rnA 

mA 

UNIT 

ns 

ns 

ns 

ns 

ns 

ns 



ECG® 
Semiconductors 

Features 

• Compatible with all forms of logic 

• Power drain suitable for battery 
operation 

• lnternally frequency compensated for 
unity gain 

• large DC voltage gain - 100 dB 

• Wide bandwidth (unity gainl - 1 MHz 
(temperature compensated) 

• Wide power supply range: 
Single supply 3 Voc to 30 Voc 
or dual supplies ± 1.5 Voc to ± 15 Voc 

• Very low supply current drain 1800 µAl 
- essentially independent of supply 
voltage (1 mW/op amp at +5 Vocl 

• Low input biasing current - 45 nAoc 
(temperature compensated) 

• Low input offset voltage 
and offset current 

2mVoc 
5nAoc 

• Input common-mode voltage range in­
eludes ground 

• Differential input voltage •ange equal 
to the power supply voltage 

• Large output voltage swing - O Voc to 
v+ -1 .5 Voc 

The ECG987 consists ot tour independent, 
high gain, internally frequency compensated 
operational amplitiers which were designed 
specifically to operate trom a single power 
supply over a w ide range of voltages. Opera­
tion from split power supplies is also possible 
and the low power supply current drain is in­
dependent of the magnitude of the power 
supply voltage. 

Application areas include transducer 
amplifiers, OC gain blocks .and ali the con­
ventional op amp circuits which now can be 
more easily implemented in single power sup­
ply systems. For example, the ECG987 can 

ECG987 

ECG987 
Quad Op Amplifier 

OUfPUY 1 ·••uT 1 • IIIPUT , • • 0 ,.,ut 2· ·••uT r OUffUJ 1 

ro, vn• 

be directly operated off the standard +5 Voc 
power supply voltage which is used in digital 
systems and will easily provide the required 
interface electronics without requiring the ad­
ditional ± 15 Voc power supplies. 

In the linear mode the input common-mode 
voltage range includes ground and the output 
voltage can also swing to ground, even 
though operated from only a single power 
supply voltage. 

The unit gain cross frequency and input bias 
current are temperature compensated. 



ECG 987 Cont. 
Circuit Schematic .. 

Absoluto Maximum Aatings 

Supply Voltage, V"'" . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32 Voc or ± 16 Voc 
Differential Input Voltage . .. ......... ... ..........•.. . .. 32 Voc 
Input Voltage. . . .. . . . . . . . . . . . • . . . . . . . . . . . -0.3 Voc to + 32 Voc 
Power Dissipation (Note 1) .... . . . , .... .. . ... ....... ... 570 mW 
Output Short-Circuit to GND (Note 2) . . . . . . . . . . . . . . . . Continuous 

V"'"~lS Voc and TA=25°C 
Operating Temperature Range ....... ... . .. .. . ... . 0ºC to + 70ºC 
Storage Temperature Range....... . . . . ... . . .. -65°C to + 150ºC 
Lead Temperature (Soldering, 10 sec) .. . ... . . ........ .. ... 300ºC 

Note 1: For operating at high temperatures, the ECG987 must be 
derated based on a + 125ºC maximum junction temperature and a 
thermal resistance of 175ºC/W which applies for the device 
soldered in a printed circuit board, operating in a still air ambient. 

Note 2: Short circuits from the output to V"'" can cause excessive 
heating and eventual destruction. The maximum output current is 
approximately 40 mA independent of the magnitude of V .. . At 
values of supply voltage in excess of + 15 Voc continuous short­
circuits can exceed the power dissipation ratings and cause even­
tual destruction. 

Electrical Characteristics ISupply Voltage (V• ) = 5 V. TA= 25ºC unless othe rw1se soecifiedl 

Characteristic Symbol Test Condition Min Typ Max 

Input Offset Voltage V,o Note 5 .. 2 7 

Output Voltage Swing VoPP RL=2 Q o .. v· -1.5 

Input Common-Mode 
V1cR Note 4, v· =30 v o .. v • -1.5 Voltage Range 

Input Offset Current lio 1,• - I, · .. 5 50 

Input Bias Curren! he 1,• or 1, - , Note 3 .. 45 250 

Output Curren! (Source) lo 
V,• =1 V, v,- =0V. 20 40 .. 
V • =15V 

v,· =0V, v,· =1 V, 10 20 .. 
Output Current (Sink) lo 

V• =15V 
V, • =0 V, V, · =1 V, 12 50 .. 
Vo=200mV 

Large Signal Voltage Gain A v 
RL;.2 kQ, V • = 15 V 88 100 .. 
(For large Vo swingl 

Common-Mode Rejection 
CMRR DC 65 70 ·-Ratio 

Power Supply Rejection 
PSRR DC 65 100 .. 

Ratio 

Amplifier-to-Amplifier f = 1 to 20 kHz (Input .. -120 .. 
Coupling referredl 

Unit 

mv 

V 

V 

nA 

nA 

mA 

mA 

µA 

dB 

dB 

dB 

<!B 



E:CG 987 Cent. 

TA=O to 70°C 

Input Offset Voltage Vio Note 5 .. .. 9 mV 

Temperature Coetficient of 
aV10 Rs=0 .. 7 - ¡NlºC Input Offset Voltage 

Input Offset Current 110 i.+ - 1¡- .. .. 150 nA 
Temperature Coetficient of 

al10 10 pA/ºC Input Offset Curren! -- .. 

Input Bias Current he 1¡+ or 11- .. .. 500 nA 

Supply Current I• RL = 00 On AII Amps .. o.a 2 mA 

Input Common-Mode 
V1cR V+ =30 V o v+-2 V Voltage Range 

.. 

Large-Signal Voltage 
A 

RL~2 kQ, V+= 15 V 
83 dB Gain (For large Vo Swing) 

.. .. 

Output Voltage Swing 

High-Level VoH 
RL2 kQ, V+ =30 V 26 .. .. 

V 
R1 = 10 kQ 27 28 .. 

Low-Level Vol RL= 10 kQ .. 5 20 mV 

Output Current 

Source lo 
V1+ = 1 Voc. v,- =0. 10 20 .. mA 
V+= 15 V 

Sink lo 
V1·=1 Voc. V1+=0. 

5 8 .. mA 
V+= 15 V 

Differential Input Voltage Note 4 .. .. v+ V 

Note 3: Due to the p-n-p input stage the direction of the input current is out of the IC. No 
loading change exists on the input lines because this curren! is essentially constant, independent 
of the state of the output. 

Note 4: The input signal voltages and the input common-mode voltage should not be allowed 
to go negatively by more than 0.3 V. The positive limit of the common-mode voltage range is 
V· - 1.5 V, but either or both inputs can go to + 32 V without damage. 

Note 5: Vo = 1 .4 Voc. Rs = O Q with V• from 5 V to 30 V; and over the full input common­
mode voltage range (O V to V• - 1.5 Vl. 

Typical Performance Characteristics 

tnput Volt.a,;11 Ranp Input Current vs Temperature Supply Current vs Voltage 
ti 
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V+ - Supply Voltage IV ccl 
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1 rans1stors í Maximum Ratings at Te= 25ºC Unless Otherwise Noted) 
Collector Collector Bese to Mex. Mex. Freq. Package 
To Bese To Emitter · Emitter Collector Device In Current 

Descriptlon end Volts Volts Volts Current Diss. Po MHz Gein Fig. 
ECG Type Appllcetion BVcao BVc1:o BVEBO lc Amps Watts ft hFE Cese No. 

ECG83 Dual NPN-Si, Hi Speed Sw, 60 30 5 .5 .2 250 180.typ T0-78P T13 
Gen Purp Amp (TA=25°C) 

·--- ... -- ·- --- -· - - ·- -
J:CG85 

i 
NPN-Si, Sw, Gen Purp Amp 70 70 (CES) 4 .4 .6 200 min 120 min T0-92 T16 

(TA=25ºC) 
-- .. -

ECG86 NPN-Si, Hi Gain OC Regulator, 200 150 6 5 50 15 400 min T0-3 T28 
Amp 

------- - ··-·- ------ ----·--·-• --···-----· -- ... , -------·-----·· . . - •· - --- ----- ·----·- ---- ---- ---
ECG87 NPN'.Si, Hi Pwr Linear Amp 250 250 (CEX) 5 10 200 3 20 min T0-3 T28 
ECG87MP• (Compl to ECG88) 

ECG88 PNP-Si, Hi Pwr Linear Amp 
ECG88MP• (Compl to ECG87) 
ECG88MCP Matched Compl Pair-Contains 250 250 (CEX) 5 10 200 3 2Q min T0-3 T28 

one each ECG87 (NPN) and 
ECG88 (PNP) 

---------- . -- --
ECG89 NPN-Si, Horiz Output with 1500 600 6 7 50 ... 5 min T0-3 T28 

Damper Diode - Page 1-78 
---------- ---· -· 

ECG90 NPN-Si, Hi Gain, Gen Purp 120 120 5 50 mA .75 350 400 min T0-92M T18 
Amp (Compl to ECG91) 1T A= 25ºCf 

-----· -
ECG91 PNP-Si, Hi Gair\, Gen Purp 120 120 5 50 mA .75 150 400 min T0-92M T18 

Amp (Compl to ECG90) (TA=25°C) 
- -----

ECG92 NPN-Si, Audio Pwr Amp, Hi 200 200 6 15 150 20 120 typ TB-35 T44-1 
Speed Sw (Compl to ECG93) 

--------·· · -------
ECG93 PNP-Si, Audio Pwr Amp, Hi 

Speed Sw (Compl to ECG92) 
ECG93MCP Matched Compl Pair-Contains 200 200 6 15 150 20 120 typ TB-35 T44-1 

one each ECG92 (NPN) and 
ECG93 (PNP) 

- ----- ----- ----- - ---·--- .. - -- ·· ·- . ·---- ·--- . ----- - ··· ·------ -- ----· 
ECG94 NPN-Si, Gen Purp Pwr OC 300 300 5 5 100 2.5 min 90 typ T0-3 T28 

Regulator 
. -------- ----------- --·---- --- - - ------ -

ECG95 NPN-Si, HV Amp, Sw, 250 250 6 3 70 40 90 min T0-59 T31 
)solated Stud tlsolatedl 

-- - ------ - -- . -·· -------···· -- ----- -------- --- ·---
ECG96 NPN-Si, Medium Pwr Amp, 100 100 6 7 60 30 min 60 min T0-59 T31 

Sw, lsolated Stud !lsolatedl 
-------- -----·-------- · .. - - ... ---- . -- . ---· ------- --- -- --·-. - .. -· -- - ---- ·- ---- ---- ·---
ECG97 NPN-Si, HV Darlington Pwr 500 400 8 10 150 --- 40 min T0-3 T28 

Amp, Fast Sw, tf = .5 ¡.isee 
. - · ----- - ·· --·--- - ---- .. -------- · . ---- --- ____ ,. --

ECG98 NPN-Si, HV Darlington Pwr 700 500 8 20 175 ... 40 min T0-3 T28 
Amp, Fast Sw, tf = .6 ¡.isee 

-- - ------ ·------- ---·-- - -- · ------ - --------· ---· --
ECG99 NPN-Si, HV Darlington Pwr 600 400 ·a 50 250 ... 25 min T0-3 T28 

Amp, Fast Sw, !f = 1 ¡.isee 
---------· ----------- ------· - •-- ·• 

ECG100 PNP-Ge, RF/IF Amp, Ose, 25 20 (CER) 20 .3 . 150 5# 40 typ at T0-5 T5 
Mix 1T A =25ºCl 455 KHz 

--------· -----------·. -- -- - ----- ···-- -- .. - · 
ECG101 NPN-Ge, RF/IF Amp, Ose, 25 20 ICER) 20 .3 .150 5# 40 typ at T0-5 T5 

Mix 1T A =25ºCl 455 KHz 
-- ------ ----------- -- -- ----· ---- - --· . - -- -------·---- --- -- ----- -- -- ---- ... -------· - -- ·- - -- --
ECG102 PNP-Ge, AF Driver, Preamp, 30 16 (CER) 20 .3 .150 2 90 typ T0-5 T5 

Pwr Output (Compl to ECG103) TA=25°C) 
- -------- ---- -------- - - ----------· -· ----- ----- ·- --· ---·-- ··-• . --- --
ECG102A PNP-Ge, AF Driver, Preamp, 32 32 (CES) 12 .5 .900 2.3 120 typ T0-1 T1 

Pwr Output (Compl to ECG103A) (TA= 25°CI 
------- - -------- --- -------------- ··----- -- -··---·- - ------- --- ---- ----- ------ - ----- · -
ECG103 NPN-Ge, AF Driver, Preamp, 30 16 ICER) 20 .250 .150 2# 90 typ at T0-5 T5 

Pwr Output (Compl to ECG102l ITA =25ºC) 1 KHz 
------ ---

ECG103A NPN-Ge, AF Driver, Preamp, 32 32 (CES) 10 .5 .340 2.5 105 typ T0-1 T1 

Pwr Output !Compl to ECG102Al ITA= 25ºCl 
·-· ------ -----· 

ECG104 PNP-Ge, AF Pwr Output 50 35 tCER) 20 7 90 10 KHz# 90 typ T0-3 T28 

ECG104MPº 
-- ---------· . 

ECG105 PNP-Ge. AF Pwr Output 50 35 (CER) 20 15 100 10 KHz# 90 typ T0-36 T29 
. ------------- --- ------- -----

ECG106 PNP-Si, RF/IF Amp, Ose, 35 15 1 75 mA .250 500 20 min T0-18 T2 

Mix ITA =25ºCl 

Notes:• MP - Matched pair Package Outlines - See Page 1-76 
# Frequency at which éommon emitter curren! is 70.0% of low frequency gain 
• When alternate packages are shown it indicates a change is in progress. Although on)y one package is available both packages will be shown as long as the obsolete 

nackage may be encountered in the field. 
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i•: Discrete LED lndicators 
! Max DC Maxlmum - Forward Reverse Forward Power 

ECG Vlewed Voltage Voltage Current Disa. 
Type Deacrlption/ Appllcetion ' Color Vf IVI VR (VI lf lmAI PolmW) 

ECG3000 Clear Red 1.65 5.0 40 80 

ECG3001 Flooded 1.65 5.0 40 80 lndicator Lights, Diagnostic and Panel Red 
Displays, Printed Circuit Board lndicators, 

Clear ECG3002 Miniatura Low Profile Package 
Yellow 2.10 5.0 35 105 

ECG3003 Clear 2.20 5.0 35 105 Green 

Diagnostic or lndicator Lights in Low-
ECG3004 Power/Low Current Environments, MOS Red 1.60 5.0 35 105 

Compatible 

ECG3007 Red 1.68 5.0 50 100 

ECG3008 Bright 2.00 5.0 35 105 Red 

ECG3009 General Purpose lndicators, Develop- Orange 2.00 5.0 35 105 mental Projects, Breadboards 

ECG3010 Green 2.20 5.0 35 105 

ECG3011 Yellow 2.10 5.0 35 105 

ECG3012A 
Diffused 2.20 4.0 25 70 Red 

ECG3013A Panel Circuit lndicators, Low Orive Clear Red 2.80 4.0 25 70 
Power, High lntensity Visible Emission Jewel 

ECG3014 Diffused 2.15 4.0 45 125 Green 

ECG3015 Clear Green 2.15 4.0 45 125 Jewel 

Red 
ECG3016 Two Color Panel Circuit lndicator or 2.10 4.0 25 75 

Green 

ECG3018 lnstruments, Printed Circuit Board Soft Red 1.65 5.0 100 180 

ECG3019 lndicators, Boardmounted Panel Display Soft Red 1.65 5.0 100 180 

:ecG302ol Flooded 1.70 5.0 100 180 
Computers, General Purpose lndicators, IOnA 

ECG3021 lnstruments, Test Systems, Mini- and Yellow 2.10 5.0 35 105 
Micro-Processors, Process Controlled 

ECG3022 
Industrial Systems, Sorting Machines, Bright 2.00 5.0 35 105 Assembly Equiment, Vending Machines, Red 

ECG3023 
Telephone Equipment, Backlight Panels. 

Orange 2.00 5.0 35 105 High lntensity lndicators in Four Colors 
-

IECG30241 Diffused 2.20 5.0 35 105 !Green 

ECG3025 lnstruments, Printed Circuit Board Red 1.80 5.0 100 180 
lndicators, Boardmounted Panel Display 

Polarity lndication Tri-State lndicator, Red 1.65 - R 70 - R 
ECG3026 Flow Direction Display, lnstruments, or -- 200 

Testar Oisplays, Educational Aids Green 2.20 - G 35 • G 

Flashing Red LEO with Integral IC. 
Flashing Max V 

ECG3030 Applications lnclude Status lndicators Applied' .4 20 --
and Warning Lights, Pulse Rata= 3 Hz Red 5.25 
Typ at 5 VOC 

Flashing Yellow LED.with Integral IC. Flashing Max V 
ECG3130 For Status lndicators and Warning Applied .4 20 .. 

Lights, Pulse Rata= 2.5 Hz Typ at 5 V 
Yellow 5.25 

Flashlng Green LEO with Integral IC. Flashing Max V 
ECG3131 For Status lndicators and Warning Applied .4 20 ·-

Lights, Pulse Rata= 2.5 Hz Typ at 5 V 
Green 5.25 

• Package includes 2 piece panel mounting grommets consisting of 1 lamp holder and 1 collar far each device. 

-

Typical Typical 
Vlewing Luminous 

Angla intensity 
Degreea MCD 

80 1.4 

80 1.0 

80 1.0 

80 1.0 

25 2.0 

70 2.5 

90 5.0 

90 5.0 

90 1.0 

90 3.0 

30 3.5 

30 3.5 

35 3.0 

25 1.8 

90 .6 

90 1.6 

60 3.0 

80 1.6 

65 6.0 

65 6.0 

65 6.0 

65 1.5 

40 .3.0 

.5 - G 
50 

1.5 - R 

40 1.2 

40 3 

40 2 

Qty 
Per 
Pkg 

4 

4 

2 

2 

2 

4 

2 

2 

2 

2 

4 

4 

2 

2 

2 

2 

2 

2• 

2• 

2• 

2• 

2• 

2• 

1• 

1 

1 

1 

Flg. 
No. 

Pl 

Pl 

P1 

P1 

P2 

P3 

P3 

P3 

P3 

P3 

P4A 

P5A 

P4 

P5 

P6 

P7 

P7 

P8 

P8 

P8 

P8 

P8 

P9 

P10 

P9A 

P9A 

P9A 

1 
1 



lnfrared Emitting Diodes 

ECG Type Descriptfon 

ECG3006 PN Gallium Arsenide 

tCG3017 . lnfrared Emitting 
Diode far TV Remate 
Control, 15 mW@ 
lf= 100 mA 

ECG3027 · · PN Gallium Arsenide 

ECG3028 PN Gallium Arsenide 

ECG3029A• PN Gallium Arsenide 

• 2 Per Pkg. 

Outlines 

Fig. P9 

ECG3017 

.340' 
.040' ( 8.64) 

~ .200' DIA . 
• ~1(5.08) 

Mln 
Power 
Output 

Po 

SOOµW 

15mW 

1mW 

200µW 

2mW 

(1.02)~ ···SEATING PLANE 

.100·-
(2.54) Tf 

Fig. P17 

ECG3028 

~O~Jtiit~¡S0. 
.oso"A 
(1 .27) , , 

'- .100' 
.100· '""\ (2.54) 
(2.54)_ \ 

. 2'30"01A~[ (5.84) FLAT . 
DENOTES 

:. + :: CATHOOE 

.186" 
(4.72) 

Mex 
Forward 
Voltaga 
VF (VI 

1.8 

1.7 

1.5 

1.5 

1.8 

Fig. P15 

ECG3006 

oc 
Reverse Forward 
Voltage Current 
VR (V) IF (mAI 

3 50 

5 150 

5 100 

3 150 

6 50 

BL ACK MA.RK .100• A~ 
''?,'85TES 12 5•1 I I 

1',5351-+=r\! \ 1, .5081 
e;,;, E l·'..:u~~-- 020" 

l~~l¡Jfr ... - ... o 
2tsº;~r ------~--~ ,oo• ~ ~-

NOTE : {2: ~41 t . 
CEkTERLINE OF ST\JO TO .2.~0 MIN 
CENTERLINE Of LEhS TIR .!: .OIO" lG J~l 

~~- g .IIY.I - U 031 
12 .67 1 / 

l_~L e:, . .'2 
~o• PI.ANE 

11 2. 7J . -- _ . • __ • 

r L___j ... MfHIS(:US 

Fig. P18A 

ECG3029A 

- \_ .~O" OtA. 
ti ~4) 

Peek 
Power Emission 
Diss. Wavelength 

P/Case lp 
(m/W) lnMI 

75 940 

210 950 

150 900 

200 900 

150 900 

Fig. P16 

ECG3027 

Beam 
Response Angle 

Time a HI Flg. 
lnSI (Degl No. 

500 10 P15 

400 60 P9 

100 15 P16 

50 15 P17 

1000 30 P18A 

CATHOOE 
---._ INOEX N0TCH 

.040" 
11.02) 

• 
1 



Phototransistor Detectors 
Max 

Collector Mex Derk Min 
to Base Collector Curren! Light 
Voltege • Current ID et 25ºC Current 

ECG Type Descrlptlon BVceo (VI le (mAl (nA) IL(mAl 

ECG3031 NPN, Si, Visible and IR 80 40 20 at VCE 5V 6 

tECG3032 t NPN, Si, Visible and IR 80 40 20 at VCE 5V 12 

ECG3034 NPN, Si, Visible and IR 60 100 100 at VCE 10V 2 

ECG3035A NPN, Si-Darlington Amp 60 100 100 at VCE 10V 5 
hfe = 2.0 K, Visible and IR 

ECG3036 NPN. Si-Darlington, Visible 40 250 100 at VCE 10V 12 
and IR 

IECG3037 U NPN, Si, Visible and IR 50 50 500 at VCE 30V 10 

ECG3038 NPN. Si-Darlington, Visible 25 
ami IR 

20 20 at VCE 10V 5 • 

ECG3120 NPN, Si, Visible and IR 20 (VCEQ) 20 500 at VCE 10V 1 

ECG3121 NPN, Si, Darlington Visible 20 (VCEOl 
and IR 

30 500 at VCE 10V .5 

Phototransistor Detector Outlines 
Fig. P18A 

ECG3035A 

.185" 7 (4.60) b .. 
,A, t~r.:t: ".::.:::. MAX. 1·3.301 MAX. 
i---- MAX. t 

055'" 1 1 ¡ f 
Íl,40)---!of- o .505"(12.83lMIN. 
MAX. __i_ 

1 _¡¡¡_.024"(.601 
.100"{2.54)--+--.:.i MAX. 

i--¡ci:n rtn¡-1. .125"{3.18) i- lf MAX. 

·º6º" .022"1 .561.=l~ 
{1. 5 2) MAX . 

PIN 1. EMITTEA 

Fig. P22 

ECG3036 

2. COLLECTOR 

1-E 
2--B 
3-C 

Fig. P19 

ECG3031 

.150" 
(3.8 I) 
DIE SEATING 
PLANE 

.210" 
(5.33) 

.seo" M1N. J--'=fiTfir"·.-''-
02.101 --ººº 'JL .02, .. 

,D18" (.533) 
(.457)TYP 

.040" / 040 

,i'~~:~f '.'.', 
Fig. P23 

ECG3037 

t E""ITTER 
2. BASE 

3 2 ;:~ 

Fig. P24 

ECG3038 

r 
.IIB''MIN 
( 3.00) 

3. COL LECTOR !CASE 1 

Fig. P20 

ECG3032 
.210"· 
(5.33) 

.065" 
R(l.6'51 

1 EMITTE,R 

2. COLLECTOR 

.150" DIE 
(3.81) SEATING 

PLANE 

1-E 
2-B 
3-C 

048" 
11 2 l 

L ·, 

o-o" 1 
¡j ; 7) 089" í 12 271 
121· 

i 3 071 

Mox 
Power Rise 

Dissipation Tima 
at 25ºC tr Fig. 
Pt (mWI (µSI No. 

200 2 Typ PH 

200 2 Typ P2C 

200 --- P21 

150 75 P18, 

250 

150 

50 

100 

100 

Fig. P21 

ECG3034 

40 Typ 

2 Typ 

1.5 Typ 

10 Max 

100 Typ 

r 
.210" 
15.33) 
MAX. 

WIN00W0N 
ROUND SIDE 

.205" 
~1521)--/ 
1 MAX. / 

+- ............... 

PZ 

P2i 

P2l 

P5, 

P5, 

.500" 
112.71 

L_ • •-0-¡¡~~;r 
1 2 3 
.135" 

-l13.43) 1--
1 MIN. 1 

{419) (p O 
MAX. 
~ 

,;;-~ 
PIN l EMITTER L_J_ .oso· 

2: COLLECTCR 
1
~:~• 

J. BASE 

Fig. P52 

ECG3120 
ECG3121 

177" 155" 
i,4.5)1 r{4.2)--

o -::t. .,fe/ 
(4.8) (3.51 

.Jl28l 1 
--t .504" 

,394" {12.6) 
,. 1101 MIN. 

.o,s ....../1.- n MIN. l 
(.

451 U U_.i•--L­

I--.J..-.10D"{2.54 l n .075"11.9) ~f IEMITTER 
2 C0LLECT0R 



-

I¡ • , 1 

K I• A 
f 

Industrial Rect ers Noto: Standard polarity is cathode to case. 

' • lndicates polarity is anode to case. 

Peak Reverse IQ. Average Rectified Forward Current (Ampsl 
Voltaga 

3A &A 6 A/22. A 12 A 15 A 16 A 20 A 25 A (PRV Voltsl 

50 ECG5800 ECG5830 ECG5850 ECG5870 ECG5940 ECG5892 ECG5912 

50 ECG5831 * ECG5851* ECG5871* l:CG5941" ECG5893* ECG5913* 

100 ECG5801 ECG5812 

200 ECG5802 ECG5834 ECG5854 ECG5874 ECG5944 ECG5896 ECG5916 

200 ECG5835* ECG5855* ECG5875* ECG5945* ECG5897* ECG5917* 

400 ECG5804 ECG5838 ECG5858 ECG5814 ECG5878 ECG5948 ECG5900 ECG5920 ECG5962 

400 ECG5839" ECG5859" ECG5879* ECG5949* ECG5901* ECG5921* ECG5963* 

600 1ECGS806 1 ECG5842 ECG5862 ECG5815 ECG5882 ECG5952 ECG5904 ECG5924 

600 ECG5843* ECG5863* ECG5883* ECG5953• ECG5905* ECG5925* 

800 ECG5808 ECG5846 ECG5866 ECG5886 ECG5908 ECG5928 ECG5966 

800 ' ECG5847* ECG5867* ECG5887* ECG5909º ECG5929* ECG5967* · 

1000 ECG5809 ECG5848 ECG5868 ECG5817 ECG5890 ECG5910 ECG5932 

1000 ECG5849* ECG5869* ECG5891* ECG5911 * ECG5933* 

IFM Surge 150 A 40 A 150 A 400 A 250 A 250 A 300A 400 A 300 A • 
Te at Rated + 105 (TU + 150 + 150 See II Note + 150 + 150 + 150 + 150 + 100 IO (ºC) Max 

VF at .9 V Typ .9 V Typ .9 V Typ .8 V Typ .9 V Typ .9 V Typ .9 V Typ · .9 V Typ .9 V Typ 
Rated IO 1.0 V Max 1.1 V Max 1.1 V Max .9 V Max 1.1 V Max 1.1 V Max 1.1 V Max 1.1 V Max 1. 1 V Max 

Fig. No. Z18A Z19 Z26 Z19 Z20 Z19 Z27 
-----

Package Axial 0 0-4 Axial 00-4 00-5 00-4 Press Fit 

íl íl 
·o 

~ 
o g o T ~ ~ + ¡,==a --- - 1 1 1 1 1 J 

íl ~ - ,:;;;, i i - -~ - -- -==- -,?- - ~ -

íl 
~ --

íl 
== ~ "= --"=- ~,,- -- . ----= 

l lo =6 A with PC Board Mtg., TA= 60°C; lo = 22 A, 1/8" Leads, TL = 60°C 

Fast Recovery Schottky Barrier Rectifiers 
Reverse Recovery Time, Trr= 200 Ns Max 

Peak Reverse 
lo, Average Rectified Forward Current (Amps) 

Peak Reverse lo (Ampsl Voltage 12 A* 30 A* 
Voltage 

12 A 40 A (PRV Volts) (6 A/Leg) (15 A/Leg) 35 A 60A 
IPRV Voltsl 

40 ECG6085 ... ... ... . .. 
200 ECG5818 ECG6006 

45 ... ECG6087 ECG6090 ECG6084 ECG6094 
200 ECG5819* ECG6007* 

400 ECG5820 ECG6008 IFM Surge (A) 140/Leg 150/Leg 200/Leg 600 800 
---

400 ECG5821* ECG6009* Te@ Rated + 120 + 130 + 105 95 95 

600 ECG5822 ECG6010 
10 (ºC) Max 

·------
ECG5823* ECG6011 º 

Forward 
600 Voltage Drop .65/Leg .73/Leg .72/Leg .60 .65 
IFM Surge 200 A 350 A @ Rated 10 , 

Te at Rated 
VF (V) 

IO (ºC) Max + 100 + 100 
Fig. No. 2418. Z41C Z19 Z20 

VF at .9 V Typ 1.0V Typ Package T0-220 T0-3P(T0-218l 00-4 00-5 
Rated IO 1. 1 V Max 1.4 V Max 

Fig. N. Z19 Z20 • 0 ~ ~ o~ 

Package 00-4 ,---

Available in 
Cathode to 1 1 1 1 
Case Only 

~V~ ri 
1 1 1 

i - 1 . ------

• Dual Rectifiers 



Special Purpose Devices 
Silicon Unijunction Transistors (UJT) 

~ RBBO (Kohmsl lnter- Package/ 
ECG 
Type 

lE Base Po IEO IV (Mini Outline 
mA Min Max Min Max Volts mW µ Amps mA No. 

ECG6400B 50 0.54 - 0.67 4 12 

ECG6401 50 0.56 · O. 75 4.7 9.1 

ECG6409 50 0.68 - 0.82 4.7 9.1 

ECG6410 50 0.70 - 0.85 4.0 9.1 

Fig. S1 TO-39 Fig. S2 

55 450 1 Max B 

35 300 0.05 Typ 4 

35 300 0.01 Typ B 

35 300 .005 Typ 4 

TO-18 

MAX. THIS LEAO 

f 
230°(5.841] 

- ÍGROUNDED 
--¡-- / ~ TO HOUSING 

1 "/_~- ...... \ q i;% ~ ta, a2"J) 
MAX. \ E / 

-+ ~ 
.500"ta2.7J 

• • •~ 
1 .,oo·· 1 
t-,2 54)1 

Programmable Unijunction 
Transistor ( PUT) 

Forward Gata 
ECG Anode Curren! Curren! BVGKF BVGKR VAKR Po 
Type -lrmA IG mA Volts Volts Volts mW 

ºCG6402 I 150 ±20 40 -5 ±40 300 
f? t, PI,\ 

Silicon Bilateral Switch (SBS) 

ECG IFM Rep IF Max vs IS Max IH Po 
Type Amps mA Volts µA mA mW 

ECG6403 1.0 175 6 Min 500 1.5 300 
10 Max 

Silicon Unilateral Switch (SUS) 

ECG 1 IFM Rep IF Max Vs IS Mex IH Po 
Type Amps mA Volts µA mA mW 

ECG6404 1.0 175 6 Min 500 1.5 300 
10 Max 

T0-39 
Fig. S1 

TO-18 
Fig. S2 

TO-18 
Fig. 52 

TO-92 
Fig. 53 

Fig. S3 

rJ1r1 ,J;"g 
(5.33) 
MAX. 

+-
50v"' 
027) 

T_OO • 
1 2 3 

m 
Package/ 

Outline 
No. 

Fig. S4 

~ 
Package/ 

Outline 
No. 

Fig. S5 

rn 
Package/ 

Outline 
No. 

Fig. S6 

.135" 
--!(343) ,~ 

1 MIN . .---8 165" 
,~.19) O O O 
MAX. 
~ 

r;1 MAX. 

~;r .265" 
(6.73) 
MAX. 

5~.7) 

a a a_!· 
-l ¡...048" 

(1.22) 

~,;~~.~, 
8"' IG.73) 

MAX . 

. :±.70) 

a a •--1:· --l ¡_..050" 
(1.27) 

mJ1IlT 
9"' (6 73) 

MAX • 

• :±70) a a a_:r· 
--l f.- .050" 

(1.27) 

TO-92 

ECG 1 2 J 

64D2 A G K 

6403 AJ G A2 

6404 A G e 
6405 KJ - K2 

6410 B¡ E 82 1 

Fig. S4 

Alt. Fig. S3 

Fig. S5 

Alt. Fig. 53 

Fig. S6 

Alt. Fig. S3 
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Phase Contror·..: SCR 
VORM 

OC or Pk Volts IT RMS · AII Conductlon Anglas 

10 A RMS 

6.2 A Av. 

50 ECG5461 

100 ECG5462 ECG5491 

200 ECG5417 ECG5463 ECG5492 

400 ECG5418 ECG5426 ll:CG5465 ECG5494 

600 ECG5419 ECG5466 ECG5496 

800 ECG5468 

IGT Min 15 mA 200 µA# 15 mA 15 mA 

VGT Max (V) 1.5 .8 1.5 2.0 

ISurge (Al 100 100 100 200 

IHold Min (mA) 30 3.0 20 20 

VGFM (VI 5.0 5.0 10 10 

VGRM (VI 5.0 5.0 5.0 10 

VF on Max (V) 1.6 1.6 1.8 2.5 

PG Av (WI 0.5 0.5 0.5 0.5 

Operating -40 to +110 -40 to + 100 
Temp. TjºC 

dv/dt (Typl 20 100 30 
V/µsec 

Fig. No. 241 241 249 

Package lsolated Tab T0-220 T0-48 
T0-220 

' 
• o 

1 [ 1 l 

1 

# Return Gata to Cathode through 1000 ohms minimum. 

12.'!; A 
RMS 

SAAv. 

ECG314 

40 mA 

2.0 

200 

50 

10 

5.0 

1.8 

0.5 

-40 to 
+ 100 

100 

243 

T0-3 

1 

IT Max Forward Currant (Ampsl 
IT Ave - Conductfon Angf• • 

16 A 20 A 411 
RMS RMS 25 A RMS 35 A RMS Al 

10AAv. 13AAv. 16 A Av. 22 A Av. 25, 

ECG5501 ECG5521 ECG5550 ECG5541 

ECG5502 ECG5522 ECG5542 

ECG5504 ECG5514 ECG5524 ECG5552 ECG5543 ECG5517 ECG5562 

ECG5507 ECG5515 ECG5527 ECG5554 ECG5545 ECG5518 ECG5564 

ECG5509 ECG5516 ECG5529 ECG5556 ECG5547 ECG5519 ECG5566 ECG 

ECG5531 ECG5558 ECG5548 

25 mA 15 mA 40 mA 40mA 40 mA 40 mA 40mA 50 r 

2.5 2.0 2.0 1.5 1.5 2.0 1.6 2.0 

125 200 150 300 325 350 350 440 

25 20 50 40 50 50 50 75 r 

10 10 10 10 10 10 10 10 

5.0 5.0 5.0 10 10 10 10 10 

2.5 2.4 2.0 1.8 1.5 1.8 1.4 1.8 

0.5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5 1 

-65 to -40 to -65 to -40 to -40 to + 100 -4{ 
+125 +100 +125 +125 +1~ 

30 50 30 50 50 500 

249 246 249 241 249 246 250 245i 

T0-48 1/2" T0-48 T0-220 T0-48 1/2" lsolated TO-: 
Press Fit Press Fit Stud Flan 

!sola 

' ' ' i 
• 

i ~ ~ 1 1 l f l T 7 f 1 1 l 
~ ~ ~ ~ ~ = t§§: 
1::5 e:= E= 

Package Outlines • See Page 



Bridge Rec 
Single-Phase 

~~ 
1P11k Rav• rae 
1 Volt• g• 

;¡ ·. IPRV Volts) 
;~: 
~ 100 .;¡ 
i 
í 

' r 
1 
i 

t 
¡ 

' 200 

+::o 

&XI 

~ 

100) 

' Peak Forward 
Surge Current 

. fAmpsl 

! Max. Forward 
r Voltage Per. 
¡ Element 
¡ VF (Volts) 

! TA at Rated 
¡ I0 lºCI Max 

; Fig. No. 

. 

,' 
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Voltage Reguli :>r. ..; •·. . ; , r~ -

Fixed Regulators . 
Output 
Voltage Input 

VouT lo Voltage 

IDCI ECG Type A V1N IDC) Po 
±5% Pos Neg IDCI Max Min Watts Case Style 

5 9n 1917 0.1 30 7 0.7 T0-92 : 

---
6.2 988 -· 0.1 35 8.2 0.7 Positiva Negatlve 

·--- -·---

~ Q ,.,ztp 8 981 -· 0.1 30 10 1.0 
-- - ---- V OUT _ 

9 1902 .. 0.1 30 11 0.7 

12 950 1903 0.1 35 14 0.7 
GNO VIN . V IN _ V OUT . 

·--_,_ Bonomv;ew 000 BonomV•~ 

is 951 1905 0.1 35 17 0.7 
1 2 3 

18 1906 1907 0.1 35 20 0.7 ...___ 
24 1908 1909 · 0.1 40 26 0.7 

5 960 961 !, 1.0 35 7 15 . T0-220 
--

6 962 963 1.0 35 8 15 Positiva ' Negativa 
-- Tab Common (;} 1. Ground 

8 964 965 1.0 35 10 15 to Pin 2 2. Input -- 1. Input 3. Output 
10 1932 ·- 1.0 35 12 20 2. Ground Tab Common . . '. -- 3. Output to Pin 2 

,·- · -
12 966 967 1.0 35 14 15 

-·-
15 968 969 1.0 35 17 15 

-- --
l --

18 958 959 1.0 35 20 15 
' ---- --- 1 2 3 
j 24 972 971 1.0 40 26 15 

T0-3PJ 

5 1934 -- 2 30 8 50 I ' 

Vo~ 
-- . . -· ---

12 1936 -- 2 35 15 501 o 
·- . -- -

1 1 

15 1938 -- 2 40 18 50 
1. Output 

--- ----- -- ---· 2. (Case) Input 
3. GND 

24 1940 -- 2 40 27 50 
1 2 3 

5 309K 1913 1.5 35 7.5 20 T0-3 
. 1· - ---- ---
! 5 931 ·- 3 20 7.5 30 

1 1 1--- -- ---- -- --
: : 5 932 -- 5 25 8.5 50 j 1 . u 1--- --· Positiva 

12 1914 1915 1.5 35 14.1 15 Negatíve 

---- ··----- ----- 1. Input .o 1. GND 
12 1912 -- 3 35 14.5 30 2. Output 2. Output 

--- --·- ------ ------·-- 3. GND 3. Input 
12 933 -- 5 30 14.6 50 3 

f--- - --- --- l(ASEI 

13.8 934 -- 5 35 16.4 50 02 
-- - -- - --·-·-· -·------ o o 15 1916 1919 1.5 40 17.4 20 
--- ----- - --- 01 

15 J918 -- 3.0 35 17.5 30 
---- ------- -----

18 1920 1923 1.5 35 20.5 20/15 
--- ------ --- Bonom V1ew 

24 1924 1925 1.5 40 26.4 20/15 



ANEXO 6 

LISTADO DE PUNTOS DE PRUEBA, TERMINALES 

Y LINEAS DE CONECTORES HULTIPLES. 



A continuación se presenta un listado de los distintos puntos de 

prueba y terminales que posee el prototipo, y su ubicación en los 

circuitos. 

Puntos que corresponden a la alimentación de los distintos 

circuitos integrados de T2 (JC1 a IC12J. 

Punto NQ NQ Circuitos 
Prueba Pin IC Correspondiente 

PA 14 IC1 7474 
PB 14(12, 9,5,2) IC2 74126 
PC 4 IC3 987 
PD 14 IC4 7474 
PE 8 IC5 555 
PF 14 IC6 74@4 
PG 4 IC7 987 
PH 14 IC8 7432 
PI 14 IC9 7408 
PJ 14 IC1@ 7432 
PK 14 IC11 74@8 
PL 14 (1@,4) IC12 556 



Cont. 

Punto NQ NQ Circuito 
Prueba Pin IC Correspondiente 

Pl 12 IC1 Circuito 
P2 9 IC1 Sensor 
P3 8 IC1 de Presión 

P4 13 IC13 Detector 
P5 14,2 IC13, IC1 de 
P6 6 IC1 Burbujas 

P7 5 IC3 Sensor 
PB 2, 7 IC4, IC3 Nivel de 
P9 6 IC4 Solución 

Pl@ 1@ IC3 Detector 
Pll 2, 12 IC6, IC4 de 
P12 3, 3 IC5, IC6 Fugas 
P13 9 IC4 de 
P14 8,4 IC2, IC5 Sangre 

P15 2, 12 IC7 
P16 3 IC7 
P17 13 IC7 Sensor 
P18 1 , 1 y 4 IC7, ICB de 
P19 14, 5, 5 IC7, IC6, ICB Temperatura 
P2@ 3 ICB 

P21 6, 9 IC1@, IC9 Circuitos 
P22 5, 9 IC12, IC6 Lógicos 
P23 11, 12 IC9, IC11 (Alarma y 
P24 1 1 , 5 IC1@ Silenciador 



Para la bomba de sangre (T5J: 

Punto Terminal 
Prueba Correspondiente 

P25s t25s 
P26s t22s 
P27s t23s 
P28s t24s 
P29s t16s 
P3@s tl 7s 
P31s t18s 
P32s tl 9s 

Lista de Terminales por Tarjeta: 

Terminales Tarjeta 

t@l - t@4 T2 
t@5 - t15 T4 

t16s - t25s T5 

Lista de Conectores Múltiples, Lineas correspondientes y tarjetas 
de ubicación:· 

Lineas Conector Tarjeta 

Ll - L6 Cl T2 
L7 - L2@ C2 T2 

C4 T3 
L21 - L24 C3 T2 
L25 - L35 C3 T2 

C5 T3 
L36 - L41 C6 T2 

C7 T4 



ANEXO 7 

LISTADO DE ELEMENTOS. 



R !2 c uf D ECG NQ QECG NQ IC CIRCUITO 

R1 1 K C1 1 D1 3024 IC1 7474 f Sensor 

Rz 220 D2 3020 IC2 74126 t de 

R3 10 K Presión 
R4 220 
R5 220 

R5 150 C2 1 D3 3017 ª1 3037 IC1 7474 2/2 Detector 
R7 5.6 K D4 3020 IC2 74126 4/4 de 
RB 180 K IC3 987 4/4 Burbujas 
R9 270 K 

R19 1 K 

R11 220 
R12 10 K 

R13 220 

R14 82 K Cj 1 Ds 3020 ª2 85 IC2 74126 2/4 Bombas 

R15 470 K IC3 987 2/4 Solución 

R16 Solución IC4 7474 f y UFR, 

R17 270 K Sensor de 

R18 270 K Nivel 

R19 1 K 

R20 220 

R21 10 K 

R22 1 K 
R23 220 

R24 150 C4 1 D5 3020 03 3032 IC2 74126 3/4 Detector 

R25 5.6 K ~ 10 u D7 3~20 I2 987 3/4 de 
R25 180 K 6 1 IJ I 4 7474 2/2 Fugas 

R27 270 K IC5 555 de 

R28 220 IC6 7404 1/6, 2/6 Sangre 

R29 1 K 

R30 454 K 
R31 10 K 
R32 1 K 
R-:i-:i 220 



R !J c uf D ECG NQ a ECG NQ IC CIRCUITO 

R34 Termistor DB 3020 04 85 IC6 7404 3/6 Control de 

R35 10 K D9 3028 IC7 987 f, 2/4 Calentador, 

R36 28.51( IC8 7432 t, 2/4 Sensor 

R37 21.5K IC9 7488 t, 2/4 de 

R39 24.2K Temperatura 

R39 25.SK 
R49 220 

R41 220 

R42 220 

R43 220 

R44 470 

R45 220 C7 220 05 85 IC6 7484 4/6 Circuitos 

R45 124 K CB 220 05 85 IC8 7432 3/4, 4/4 Lógicos 
R47 492 IC9 7408 314, 4/4 

R49 572 IC18 7432 ¡, 214, 4/4 

R49 1 K IC11 7408 4/4 

R53 1 K IC12 556 f, 2/2 

R51 220 

Rszs 2. 7 K C9s 100 D1g:s 5806 PUT 1 6402 Bomba 

R53·s 10 K c1,.s 10 D11;.r 5806 SCR 1 5465 de 

R5u 27 K c11s 8.22 D12.s 5806 Sangre 

R55s 20 H c12,S 300 D13.S 5806 

R55s 1.3 H D14S 5806 

R57s 100 K D15s 5806 

Rsas 1 K 

R59'J' 12 K 

R5u Perilla 

c1 F 508 IC1F 5309 Fuente 
Cz F 1 ICzF 1934 de 
c3 F 0.33 IC3F 960 Alimentación 
c4 F 1 IC/ 1936 
Cr; F 1 
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ANEXO B 

VISTA EXTERIOR DEL EQUIPO. 
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ADDENDUH 1 

Datos correspondientes a valores de operación y valores 11mites 

de alarma para diversos componentes de máquinas de hemodiálisis 

reales. 

Cap. JI, Apartados 2 .4.1 - 2.5.6 

1 . A BOMBA DE SANGRE r 2 . 4 . 1 P á g • 5 0 J 

Escala usua l de ve locidades: 0 a 400 ml/min 

resolució n : .;:·5 ml/min 

•i 

1 .B SENSOR DE PRESJON VENOSA 12 .4 .3 Pag. 55 i 

Presen tador de Presión Venosa 

Esca ja uFual de presion: -100 a +4@@mmHg 

resolución: 50mmHg 

A l armas de Presión Venosa: 

± 5@mmHg de l v alor de presi ór, venosa presentado por el 

paciente. 

1. C SENSOR DE PRESION ARTERIAL t2. 4. 3 Piiig. 55 J 

Presen ta dor de Presión Arterial 

Esca l a usual de presión: -2@@ a +100mmHg 

resolución: 50mmHg 

Alarma de Presión Arteria l: 

-50mmHg del valor de pres ión arteria. ) presentado por el 

pacien r e. 



1.D BOMBA DE HEPARINA 12.4.5 Pág. 58 ) 

Escala usual de velocidades: @ a 5.00 cc/hra. 

resolución: @.25 cc/hra. 

1.E BOMBA DE SOLUCION DE DIALISIS 12.5.1 Pág. ó@J 

Velocidad de bombeo de solución de diálisis al filtro 

dializador f ri~6n artificia l 1 

50@ mi / min. 

1. F MONITOR DE TEMPERATURA r 2. 5. 2 P2,y . 62 J 

Rango norma ! de temperatura: 37"C 

Alarmas de Temperatu~a: 

! 2.8ºC I ! SºF J 

+ @.5ºC ( 96.6ºF .:!:" 

Baja temperatura apr oximadamente : 34.2ºC 

Alta temperatura aproximadamente: 39.8º ~ 

1. 6 MONITOR DE CONDUCTIVIDAD , 2. 5. 5 Pag. 66 J 

1C. ;:' ; 
.J. • 

Valor n ormo.l de conductividad: 13.5 + 0 7 mmhos / cm • c-or :-eE­

pondienre a una concentración de l a so lución de di6l isi s de 

34 a 1 (partes de agua y concentrado/ ) . 

Alarmas de Conductividad: 

+ 1@% 

Baja conductividad aproximadamente: J? ~ mmhos 

Alta conductividad aproximadamente: 14.9 mmhos 

J.H CONTROL DE PRESION NEGATIVA r2.5.3 Pag. 64 J 

Esca l a usu~~l de presión negativa: t? o -4@@mmhc, 

resolución: 25 mmHg 



1.1 INDICADOR DE UFR (2. 5.6 Pág. 67 J 

Escala usual de velocidad del ultrafiltrado: @.2 - 2.@ 

Kg / hra 

resolución: 0.2 Kg / hra 

1. J DETECTOR DE FUGAS DE SANGRE r 2. 5. 4 Pag . ó5 ; 

Sensibili da d: 20 - 30 m9Hb/ lt.s0Juc i ón 

1 .f( OTROS. 

Intensidad de Alarma audible: 30 a 

mt. 

~,:;, .-1 p 
L.•-· u.;_,• 

Corri e nt e de fuga del Equipo: 50 uA a 120 Va c t' p,3 r a 

condiciones normales de temperatura ( 37ºC 1 v cond u cti­

vidad ( 13.5 mmhos J ) . 

REFERENCIA: 

Manua l es de Operación _v Servicio 

CENTRY 2 COBE Hemodial v sis Contro l Uni t 

RED Y 200@ Organon Teknika 

( ANSI "Standard t=or Hemo dia l;.,'Eis Systems " J 

f IEC 6@1-1, 62D. ''Hemodialysis Equipment-Pa rticu­

Jar Requirements for Safety" J 



ADDENDUH 2 

C:onsid<f?ra.ciones adicionales y correacciones relativas .~1 diseño de 

los circuitos del Sisteme d@ Control d<f?l Prototi_oa de Máauina do 

Hemodi~lisis y a los ccrr~spandi~ntes diapramas de circuitos. 

(:apitula JJJ, apartados 3.2.2 - 3.4.3 

Cap i tu 1 o l V, apartados 4.4.2 - 4.4. 7 

·• 2. A CIRCUITO SENSOR DE PRJ;.'SION t Pá.g . 94 FI g. 3. 3. Pag. J. 72 1 

ClRCllITO DETEC'rOR DE 13UREJUJA.S i Péio. ~q Fi a, 5". ,:¡.. Peu;;. ! ''/3 : 

ClRCU/TO CON1.r(OL BOMBAS SOLUCJON Y UFR rP;,a. ~' fl16 ~.1g. -:. L: 

CIRCUITO DFFECíOR DE FUGAS DE SANGRE r P,j¡,g. 

P6.9. 175) 

1~2 f'ig. - -a.J, ~ / • 

En redes cir~:ui-t.os, cuyé, c-.:infigu.raciór: in-::-.i.u_vc- i../f? FF ~~74 r . 
debo2 conect~ r.5e adicionalmente a la 

resistor de 22/lJ ohmios aterrizf1.dc, en su otrc t!?rmiri .. -=.i. 

f!,9 los dato¿, deJ fabricant'i! VIL.max :.:: 0.8 V e In WI = 3.2 mA 

Con R -= 220 Q 

V = 3 ~ . ~ mA 

V :=: i?1 ' 7{li4 

....... 22:! 

í/ , 

0.8 
3.2mA 

Q 

.e: 250Q "'220 O 



La conexión de esta resistencia garantiza que la entrada CLR no 

quede sin conexión, Jo que podría causar inestabilidad a las 

salidas, durante el cambio de posición del interruptor de RESET . 

colocándose en ese lapso un nivel bajo en dicha entrada 9 r acias 

a la resistencia a tierra. 

2.B CIRCUITO CONTROL BOHBAS SOLUCION Y UFR 1Pag. 106 Fia . 3. 5. 

Pág. 174 J 

CIRCUITO CONTROL DE CALENTADOR r Pag. 115 Fi g . . _-,.e-. Pc>g . 1 76; 

CIRCUITOS LOGJCOS / Pág. 127 Fig. 3.8, Pág. 177) 

En estos circuitos l as bobinas de los reles f RA. HC. RE J s o.n 

energizadas mediante la saturación de un transistor. Deber a 

conectarse adicionalmente un diodo en paralelo a l a bobina, 

como elemento de protección para el transistor, v a que e l 

diodo s i rve como camino de descarga de l a corriente de ' 1 <..~ 

bobina cuando el transistor es ll evado a la condición d e 

corte. 

El diodo de protección deberá seleccionarse tal que sus 

características de corriente I Jo max J y 1/ol taje Inverso 

I PRVrnax ) sean de mayor que 1 as de 1 a babi na ( 12 V, 5@ mA J, 

además puede considerarse importante la 

rápida conmutación. 

caracter1st:ica dé 

Un diodo acorde a los requerimien tos menc ionados es e l 

ECG519 l1N914 J, diodo de switcheo rápido, PRV=J @@ il. 

• -~ '"'" A •v·f - ' V 1 o max = .::v,om • rna>l - .,_ • 



2.C En l os circuitos relacionados con el aoartado anterior (2.BJ 

los transistores utilizados para energizar las bobinas de 

relé v la bocina de alarma audible. demandan una corriente 

de base ( JbJ para pasar a la condicion de saturación, mayor 

que la corriente nominal de salida en estado alto de las 

comouertas 7408. 7432 /] oh = ú .5 mA .i v los FF 7474 ( Joh = 
0 . 4 mA J , por io que aunque en ia practica dichas c onexiones 

funcionen. se est¿ acortando considerablemente l a vida úril 

de rales e l ementos. 

Lo:: transistores Q2 • c;,4, o5 ,v 06 cier,eran sustituirse por otros 

c uva corrienre de base de saturac ion sea menor que l as ioh 

mer;cionadas, pudien do o btenerse l as r esistencias de ~base 

ad2cuadas , R22 • R44 , R49 • Rse ,. a partir cie la e x pres 1· on: 

Un~"' posibi l iciad de selección es el r rans is tor ECGJ ::.:3AP 

(2/\/3 9@4 ) transistor amplificador para audio y radio :frecuen-

cia, driver, con gananc i a de: 40 - 100, Je ~x = 0.6 Amp, 

I b corte = 50 nA. 

2.D CIRCUITO CONTROL DE CALENTADOR i Paa. ~15 Fig. 3 . ó . P.s.a. 3.74 ; 

l.....~E resiEtores R35, F.137 .v Fr139 deber1an SUS!"w-· Luirse por :-es i :-

t en e i as f i j as . a un que e 1 va J o:- ci e es ta .s se a d j :fer e ,: i: e , · _ e 

reEi s t e nci a toral d e Je r ama var 1 e del valor e i eo i6~ ~ E 5 ~ 

Kohmios v con secuenc ia 1 8 corriente de rama no sea e x acta­

mer te de 5 6 üA como se deseaba. Es t a modifi c ~ cicn :fac i lit ar~ 

l a post e rior ca l ibraci6n de~ circuito a l reque rir 0 n icamente 



el ajuste de las resistenc ias R 36 y R38. 

2.E CJRClÍITO DETECTOR DE BURBUJAS (Pág. 99 Fig. 3.4 7 Pág. 173.J 

CIRCUITO CONTROL BOMBAS SOLUCION Y UFR fPág. 106 Fig. 3.5, 

Pág. 174 J 

CIRCUITO CONTROL DE CALENTADOR (Pág. 115 Fig. 3. 6, Pág. 1761 

CIRCUITO DETECTOR DE FUGAS DE SANGRE f Pág. 122 Fig. 3. 7, 

Pág. 1 75 J 

Para este tipo de circuitos en que los e l ementos sensores 

están conecta dos a 1 as entradas de comparadores, suele 

conectarse. principalmente cuando se trata de equipe m~dico. 

otro comparador adicional como detector de limite con un 

nivel de referencia ligeramente diferente al primero, de 

manera que si en algún momento la señal proveniente del 

sensor llegare a ser igual al nivel de referencia de un 

comparador, normalmente esto produciría cierta inestabilidad 

a la salida del mismo, sin embargo esa misma señal produce 

er: e l comparador .. '9.dicioná.1 una salida definida, a partir de 

la cual se genera la respuest~ adecuada del equipo. 



ADDENDUH 3 

RECOMENDACIONES 

En base al proceso de realización del presen t e Trabajo d e 

Oraduación se han formulado algunas observaciones y/o recomenda­

ciones: 

Debido al contenido del Trabajo. considerablemente amp lio , 

puesto que involucra una parte importante de investigación 

t eórica, una etapa de diseüo de circuitos. su posterior 

prueba, 

montaje 

lae modificaciones necesarias v fi n a l mente e ) 

de l .os circuitos y el equipo y la documentaci ón 

correspondiente, todo ello en combinación con algunas 

dificultades imprevist as que se han presentado y se prese~­

tan durante el desarrollo de los proyectos, son causa de q u e 

traba j os de esta 1ndole y magnitud djf'icilmenre puedan 

llevarse a cabo en periodos de tiempo menores de un afio. e 

inclusive puede considerarse conveniente que la reaiizaci cn 

de este tipo de -tra bajos se lleve a cabo por etapas distri -· 

buidas entre varios estudiantes. 

A pesar de que ciertas situaciones prá cticae pueden ser 

manejadas con circuitos bastant~ sencillos. cuando se trata 

de elaborar equipos que han de ser utilizados en pacientes. 

deben tenerse en cuenta muchos mas deta ll es no solo relat i ­

vos a l a eficiencia del equipo , sino principalmente que 

permitan brindar la m~xima seguridad al usuario, por lo c u e 

debe apegarse rigurosamente a las normas de seguridad 

estab l ecidas por las Instituciones competentes así como 



t amb i en ma n tener una estrecha asesoría médi c a y de pe: s o na l 

especializado . 

Aunque en l a práct i ca e l funcionamien t o de l ?ro~otipo s =: 

ha va dado c onforme se esperaba, l as observa ciones recop i~3-

das en e l ADDENDUM 2. as i como o t r as pes i b1' l i :::.a d es d e 

o p t imiza c i o n de dise5o de los circu itos que pud i era n darse. 

s o n i mportantes de cons iderar para futur os d iserlos. y a q u e 

observaciones como las mencionadas, garantizan no s ó lo un 

buen func i onamiento de los c i rcuitos, sino que adem¿s 

permiten prolongar /';l •, ida ütil de los elementos. 
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