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Resumen

Eliminar secreciones, líquidos o materiales extraños del cuerpo es esencial para la aten-
ción clínica. Para esto se utilizan sistemas de succión médica, los cuales generan un gradiente
de presión negativa para extraer dichos �uidos. No obstante, las máquinas de succión mé-
dica están expuestas a contaminación cruzada y daños internos causados por la entrada
accidental de �uidos. Esto representa un riesgo para la seguridad del paciente como para la
funcionalidad de los dispositivos. Para prevenir esto, es necesario utilizar �ltros bacterioló-
gicos hidrofóbicos desechables. Sin embargo, estos tienen un costo elevado lo cual conlleva
a poca disponibilidad en los hospitales de Guatemala. Estudios previos han demostrado la
viabilidad de fabricación local mediante tecnologías accesibles, como la impresión 3D, en
combinación con membranas de PTFE y PP, para lograr �ltración bacteriana y efecto anti-
rre�ujo. Esto abre la oportunidad para desarrollar soluciones de bajo costo que se adapten
a contextos de recursos limitados.

En este trabajo se diseñó y fabricó un �ltro bacteriológico hidrofóbico de bajo costo
mediante impresión 3D. Se desarrolló una carcasa reutilizable en PLA, compatible con man-
gueras de succión médica y se integraron membranas de PTFE de 0.20 µm con y sin soporte
de polipropileno. La funcionalidad se evaluó midiendo el caudal con el sensor YF-S201 a
70, 125 y 150 mmHg comparando contra �ltros comerciales. Se veri�có la hidrofobicidad
succionando agua y la retención bacteriana se respaldó con especi�caciones del fabricante
de membranas. El análisis económico estimó un costo unitario de Q22 y punto de equilibrio
de 111 unidades.

viii



Abstract

Removing secretions, �uids, or foreign materials from the body is essential for clini-
cal care. Medical suction systems are used for this purpose, generating a negative pressure
gradient to extract these �uids. However, medical suction machines are exposed to cross-
contamination and internal damage caused by accidental �uid ingress. This poses a risk to
patient safety and device functionality. To prevent this, disposable hydrophobic bacteriolo-
gical �lters must be used. However, these are expensive, which leads to low availability in
Guatemalan hospitals. Previous studies have demonstrated the feasibility of local manufac-
turing using accessible technologies, such as 3D printing, in combination with PTFE and
PP membranes, to achieve bacterial �ltration and an anti-re�ux e�ect. This opens up the
opportunity to develop low-cost solutions that are adapted to resource-limited contexts.

In this study, a low-cost hydrophobic bacteriological �lter was designed and manufactu-
red using 3D printing. A reusable PLA casing compatible with medical suction hoses was
developed, and 0.20 µm PTFE membranes with and without polypropylene support were
integrated. Functionality was evaluated by measuring �ow rate with the YF-S201 sensor at
70, 125, and 150 mmHg, comparing it to commercial �lters. Hydrophobicity was veri�ed by
suctioning water, and bacterial retention was supported by the membrane manufacturer's
speci�cations. The economic analysis estimated a unit cost of Q22 and a break-even point
of 111 units.
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CAPÍTULO 1

Introducción

La succión médica es un procedimiento clínico esencial para despejar vías aéreas, drenar
cavidades y mantener campos quirúrgicos libres de �uidos. La e�cacia de esta depende
de la integridad neumática del sistema interno y de evitar la contaminación cruzada y el
re�ujo hacia el mecanismo de generación de vacío. En Guatemala, los �ltros bacteriológicos
hidrofóbicos, responsables de la protección interna, presentan baja disponibilidad por su
costo. Esto deteriora el funcionamiento del mecanismo pistón biela de las máquinas de
succión, lo que impide alcanzar la presión negativa necesitada exponiendo al paciente a
riesgos.

En este trabajo se diseñó, fabricó y se validó preliminartmente un �ltro bacteriológico
hidrofóbico de bajo costo mediante impresión 3D, integrando membranas comerciales de PT-
FE. Para esto, se diseñaron dos carcasas reutilizables tomando como referencia geométrica y
dimensional �ltros comerciales disponibles en el mercado y permitiendo el alojamiento para
membranas de PTFE disponibles en el mercado. Se realizaron mediciones de caudal con el
sensor YF-S201 a 70, 125 y 150 mmHg comparando con �ltros comerciales. La función bac-
teriológica se comprobó con el tamaño del poro y las características hidrofóbicas del PTFE.
Finalmente, se estimaron costos unitarios y punto de equilibrio para evaluar la viabilidad
técnica y económica.

En el capítulo 2 se presentan los antecedentes sobre la succión en la práctica clínica y
membranas hidrofóbicas. En capítulo 3 se expone la justi�cación del proyecto recalcando la
importancia del uso de �ltros hidrofóbicos en hospitales. Posteriormente, en el capítulo 4 se
de�ne el objetivo generall y especí�cos, delimitando su alcance ténico y experimental en el
capítulo 5. En el capítulo 6 se desarrollan los fundamentos de succión médica, principios de
�ltración y consideración de materiales de manufactura. Por otro lado, el capítulo 7 describe
la metodología desde el diseño en CAD hasta las mediciones de caudal. Consecuentemente,
en el capítulo 8 se reportan los resultados y en los capítulos 9 y 10 se discuten y se concluyen
estos. Por úlimo, en el capítulo 11 se incluyen las recomendaciones y líneas de trabajo futuro.
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CAPÍTULO 2

Antecedentes

La succión es utilizada en la práctica clínica para la eliminación de secreciones, �uidos
o material del cuerpo extraño, con el objetivo de mantener vías aéreas despejadas, facilitar
procedimientos quirúrgicos o asistir el drenaje de cavidades corporales. En los sistemas de
succión médica, la presión negativa es generada mediante bombas de vacío. Sin embargo, si el
circuito que conecta la bomba al paciente se daña o se contamina, se ve afectada la generación
de presión negativa, lo que compromete la funcionalidad del sistema [1]. Para minimizar
riesgos de contaminación, se ha desarrollado el �ltro de membrana de poros pequeños, el
cual evita la contaminación bacteriana y viral, tanto del paciente al circuito como del circuito
al paciente [2]. Entre los materiales más destacados para la manufacturación de estos �ltros
se encuentran las membranas de politetra�uoroetileno (PTFE) y polietileno ultra poroso
(UPE). Las membranas de PTFE se integran en �ltros HEPA (high e�ciency particulate
air) y ULPA (ultra low penetration air) para salas limpias, así como en �ltros de ventilación
médica y de ostomía, debido a sus propiedades hidrofóbicas naturales y su alta resistencia
química y térmica [3].

Para la fabricación de estas membranas, se han desarrollado diversos métodos los cuales
permiten controlar tanto la porosidad como la estructura del material. Entre los más desta-
cados se encuentran la extrusión de pasta con estirado, la sinterización asistida por agentes
formadores de poros, el electrohilado y emulsión y de campo cercano, así como la técnica de
envoltura [4]. Cabe recalcar que, las membranas de UPE, debido a sus propiedades de esta-
bilidad a la radiación gamma, son utilizadas en aplicaciones desechables del sector médico y
biofarmacéutico [3]. Otro material prometedor para la �ltración de bacterias y micropartí-
culas de aire es el polipropileno (PP), el cual ha sido ampliamente utilizado en la fabricación
de �ltros de aire debido a sus propiedades físicas y químicas. El PP ha demostrado ser e�caz
en la retención de partículas mediante distintos métodos de fabricación, como el soplado en
fusión y el electrohilado, técnicas que permiten obtener membranas con alta e�ciencia de
�ltración [5].

El PP es utilizado particularmente en la fabricación de mascarillas desechables, las cua-
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les están compuestas por 3 capas de PP no tejido. A partir de estas puede obtenerse PP
reciclado, ya que se ha evidenciado que, luego de un proceso de descontaminación térmica y
extrusión, el PP mantiene su capacidad de �ltración, pudiendo ser reutilizado en distintas
aplicaciones [6]. Otro tipo de �ltro empleado en la industria médica es el basado en nano�-
bras, el cual permite una mayor e�ciencia en la retención de partículas ultra�nas [7]. Cabe
recalcar que, al aplicar nanorecubrimientos repelentes al agua y al aceite, se ha mejorado
el rendimiento de los productos de �ltración ya que, se proporciona una alta protección
contra líquidos sin comprometer el �ujo de aire [8]. Por esto mismo, este tipo de �ltros es
utilizado en sistemas de ventilación hospitalaria, donde la reducción de la caída de presión
y el mantenimiento del �ujo de aire son factores críticos.

Igualmente, los �ltros de membrana con soporte no tejido han demostrado bene�cios
adicionales al reducir el ensuciamiento de la membrana, lo que prolonga su vida útil y mejora
la estabilidad estructural del �ltro [9]. Por último, el uso de �ltros de múltiples capas, donde
una capa actúa como barrera principal y una o dos capas actúan como soporte para mejorar
la resistencia mecánica, han sido clave en la evolución de los sistemas de �ltración médicos.
Se ha demostrado que la integración de �ltros compuestos de nano�bras con sustratos de
spunbond y meltblown mejora la retención de microorganismos y partículas en suspensión
sin comprometer la transpirabilidad del material [10], [11].
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CAPÍTULO 3

Justi�cación

En 2019, las enfermedades respiratorias representaron tres de las diez causas principales
de muerte a nivel mundial, con más de 8 millones de muertes al año [12]. Entre estas
enfermedades destaca la enfermedad pulmonar obstructiva crónica (EPOC), la cual causa 3.2
millones de muertes anuales, ubicándose como la tercera causa de muerte a nivel mundial [13].
En el contexto de Guatemala, en el año 2022, las infecciones respiratorias fueron responsables
de 8,824 muertes en el país, lo que evidencia su impacto como una de las principales causas
de mortalidad. Cabe destacar que el asma, la EPOC y otras enfermedades respiratorias son
responsables de un 24.82 porciento de estas muertes en el país de Guatemala [14].

Uno de los dispositivos médicos fundamentales para el manejo de estas afecciones, espe-
cialmente la EPOC e infecciones respiratorias, son las máquinas de succión médica. Además
de su uso en el manejo de la EPOC, estas máquinas cumplen con diversidad de funciones en
el ámbito clínico, como su uso en situaciones de emergencia para despejar vías respiratorias,
durante la limpieza de sitios quirúrgicos, en el cuidado posoperatorio para drenar �uidos
y en el tratamiento de afecciones neurológicas. Donde se utilizan aspiradores quirúrgicos
ultrasónicos como el CUSA (cavitron ultrasonic surgical aspirator), el cual permite la resec-
ción segura y precisa de tumores y tejidos blandos sin dañar estructuras adyacentes [15].
Esto re�eja la relevancia de las máquinas de succión y la importancia de su funcionamiento
correcto para la seguridad y bienestar de los pacientes en la atención médica [1].

Sin embargo, debido a restricciones presupuestarias y logísticas, el acceso a equipo médico
adecuado en los hospitales públicos en Guatemala es limitado. Un problema recurrente en
estos hospitales es la falta de �ltros bacteriológicos hidrofóbicos en las máquinas de succión,
los cuales son instalados en la entrada del tubo de aspiración para proteger el sistema
interno del equipo (Figura 1). Estos �ltros son de vital importancia ya que, previenen la
contaminación y el re�ujo de �uidos hacia el mecanismo interno de la máquina. La falta de
estos causa la entrada de �uidos a componentes críticos del sistema, como el cigüeñal y la
biela del pistón, lo que ocasiona fallas mecánicas y afecta el rendimiento del equipo (Figura
2) [16].
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Figura 1. Diagrama de conexión de un sistema de succión médica Adaptado de [17]

Figura 2. Daño interno por corrosión en compresor de succión médica PrecisionMedical PM50
EasyComp Imagen tomada por el autor

La contaminación interna de las máquinas de succión médica provoca un deterioro pro-
gresivo y esto compromete la disponibilidad y el funcionamiento correcto del equipo. Cuando
el sistema de succión no alcanza el nivel de presión negativa adecuado, su precisión dismi-
nuye drásticamente lo que afecta la seguridad y el éxito de procedimientos médicos. La
precisión de estos equipos es de vital importancia ya que, distintos procedimientos y tipos
de paciente requieren niveles determinados de succión. Por ejemplo, en la aspiración de la
traqueostomía (donde se incorpora un sistema de succión cerrada, para la eliminación con-
tinua de secreciones traqueobronquiales en pacientes conectados a ventilación mecánica),
las presiones negativas varían según la edad. En neonatos se utilizan presiones de 60 a 80
mmHg, en lactantes de 80 a 100 mmH, en niños de 100 a 120 mmHg y en adultos de 100 a
150 mmHg. La presión negativa es necesaria para lograr generar un gradiente que permita
el �ujo de secreciones desde el cuerpo hacia el sistema recolector [18], [19]. Aplicar presiones
inadecuadas podría llegar a generar lesiones en la tráquea o aumentar el riesgo de infecciones
respiratorias [20]. Por lo que, mantener la funcionalidad de las máquinas de succión médicas
es de vital importancia ya que, la contaminación interna no solo compromete la e�cacia del
equipo, sino que aumenta el riesgo de fallos durante procedimientos críticos.
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Una solución para la contaminación interna de las máquinas de succión es el manteni-
miento preventivo y correctivo, pero, a debido a que las máquinas de succión operan de
manera continua esto no es viable. Otra opción es el reemplazo del equipo al momento que
esté presente fallos en la precisión de la presión negativa, no obstante, las máquinas de suc-
ción médica tienen un costo elevado, oscilando entre 100 a 400 dólares. Debido a los limitados
presupuestos asignados en el sector de salud en Guatemala esto no es una opción viable.
A pesar de que el Ministerio de Salud Pública y Asistencia Social (MSPAS) cuenta con un
presupuesto de Q14,000 millones, hospitales regionales reciben únicamente Q20 millones, lo
que di�culta la adquisición de equipos médicos de alto costo [21] .

Otra alternativa es adquirir estos �ltros importados desde otros países, sin embargo, los
costos de compra y envío pueden ser considerablemente elevados. Por ejemplo, un kit de
tres piezas de �ltros antibacterianos hidrofóbicos universales (marca Otica) tiene un costo
de Q389.57, sin incluir el envío Otra opción disponible es el �ltro marca Ag Industries el
cual tiene un precio estimado de Q77.50 por unidad. Aunque estas opciones podrían ser
más accesibles en comparación al reemplazo de las máquinas de succión, la dependencia de
importaciones, costo de envío y posibles retrasos en la entrega complican la disponibilidad
inmediata en hospitales y centros de salud.

Para el desarrollo de uno de estos �ltros, se deben considerar tanto los materiales a
utilizar en la membrana interna como el material de la carcasa externa. En el caso de la
carcasa se planea llevar a cabo la fabricación utilizando impresión 3D, debido al bajo costo,
variedad de técnicas y materiales disponibles para la manufactura. Para ejempli�car el bajo
costo de fabricación se realizó un cálculo estimado utilizando PLA (uno de los �lamentos
más comunes). Este �lamento (marca ESUN) tiene un costo de Q169 por kg, considerando
que la carcasa del �ltro tendría un peso aproximado de 1.45 onzas (41.10 g), el costo del
material para la impresión sería de Q6.95 por pieza. A pesar de que el precio puede variar
dependiendo del �lamento, la diferencia en el costo �nal es mínima. Por otro lado, en el caso
de la membrana interna se evaluarán diversos materiales que cumplan con una función de
�ltrado antibacteriano, tengan propiedades hidrofóbicas y alta resistencia química y térmica
[3].

Por último, el desarrollo de estos �ltros bacteriológicos hidrofóbicos de bajo costo podría
tener un impacto positivo signi�cativo en hospitales guatemaltecos ya que, esto ayudaría a
que el personal médico cuente con máquinas de succión en óptimas condiciones, garantizando
su disponibilidad en procedimientos quirúrgicos y en atención de pacientes con enfermedades
respiratorias. Además, estos �ltros no se limitan únicamente a máquinas de succión, sino
que también podrían llegar a adaptarse a otros equipos médicos que requieran �ltración de
aire. La fabricación local, reduciría los costos de producción y facilitaría la distribución a
hospitales y centros de salud en regiones con recursos limitados.
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CAPÍTULO 4

Objetivos

4.1. Objetivo general

Diseñar y fabricar un prototipo de bajo costo de un �ltro bacteriológico hidrofóbico
para evitar la contaminación cruzada de �uidos en máquinas de succión médica utilizando
técnicas de escaneo e impresión 3D.

4.2. Objetivos especí�cos

Desarrollar un prototipo funcional de un �ltro hidrofóbico mediante modelado e im-
presión 3D, seleccionando materiales poliméricos accesibles.

Validar y caracterizar la capacidad del �ltro desarrollado para �ltrar aire y líquidos,
así como sus propiedades antibacterianas, en condiciones controladas.

Evaluar la viabilidad técnica y económica del �ltro para su implementación en hospi-
tales nacionales con recursos limitados.
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CAPÍTULO 5

Alcance

El presente trabajo de graduación consiste en el diseño, fabricación y evaluación prelimi-
nar de un �ltro bacteriológico hidrofóbico de bajo costo para máquinas de succión médica.
Se enfoca en técnicas de modelado e impresión 3D para la carcasa del �ltro y como elemen-
to �ltrante se utilizan membranas comerciales de PTFE. Se utilizan �ltros comerciales de
referencia para parametrizar la geometría del diseño.

Para el desarrollo del �ltro se diseña una carcasa reutilizable roscada con espigas compa-
tibles con mangueras de succión médica de 0.25′′ a 0.50′′ de diámetro interno. Se espera que
que la rosca tenga un cierre completo con bajo par de apriete, sellado hermético y permita
el alojamiento de membranas de PTFE comerciales. No se utilizaron técnicas de escaneo
3D debido a que, la herramienta no ofrece resolución su�ciente para detalles milimétricos
de las piezas. Por esto mismo, se utilizan �ltros comerciales como referencia dimensional y
geométrica para el diseño. La fabricación se limita a tecnologías de modelado por deposición
fundida con polímeros accesibles.

La validación de la capacidad funcional del �ltro se evalúa comparando el comporta-
miento temporal y valores promedio del caudal frente a �ltros comerciales de referencia,
succionando únicamente agua como �uido de prueba a tres presiones de succión (70, 125 y
150 mmHg) representativas del rango clínico. No se realizan ensayos con secreciones humanas
ni en pacientes por falta de acceso a entornos clínicos. La capacidad de retención bacteria-
na se in�ere a partir del tamaño de poro y de la información técnica del fabricante de las
membranas PTFE utilizadas. No se incluyen cultivos microbiológicos debido a limitaciones
de insfraestructura de laboratorio.

Por último, se cuanti�ca el costo unitario de fabricación considerando materiales de
impresión y consumo eléctrico. Se realiza un análisis de punto de equilibrio en base a precios
de �ltros comerciales de referencia. No se incorporan presupuestos hospitalarios ni costos
logísticos, ya que varían según institución.

Con el desarrollo de este �ltro bacteriológico hidrofóbico impreso en 3D se espera un
prototipo funcional, que en el rango de succión clínica, demuestre compatibilidad mecánica
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con mangueras de succión médicas estándar, hermeticidad del cierre y un comportamiento
hidráulico comparable al de los �ltros comerciales de referencia. Se tiene previsto que las
propiedades antibacterianas las brinde la membrana de PTFE comercial utilizada. Se pro-
yecta que los costos de fabricación se adapten técnica y económicamente a hospitales con
recursos limitados.
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CAPÍTULO 6

Marco teórico

6.1. Máquinas de succión médica

6.1.1. De�nición y funcionamiento general

Las máquinas de succión médica (Figura 3) están diseñadas para generar presión nega-
tiva controlada con el propósito de extraer secreciones, �uidos corporales o materiales del
cuerpo humano. Esta succión es empleada en contextos clínicos en los cuales es indispensa-
ble despejar vías aéreas, drenar cavidades o, durante procedimientos invasivos, mantener un
campo quirúrgico libre de �uidos. Para generar la presión negativa requerida se realiza por
medio de una bomba, la cual puede ser eléctrica, manual o impulsada por gas comprimido.

Esta se conecta a un sistema de tuberías que �naliza en un catéter o una cánula, que
se inserta en donde se requiere la extracción del �uido. Al activar el mecanismo, la máqui-
na reduce la presión en el sistema, lo cual permite que los �uidos sean aspirados hacia un
recipiente colector. Para evitar el contacto de �uidos con el mecanismo interno se incluyen
válvulas antirre�ujo y �ltros [1]. La presión negativa generada se mide en mmHg y la in-
tensidad es regulada según el tipo de paciente y el procedimiento a realizar. Esto es crucial
para garantizar la e�cacia y seguridad del tratamiento [20].
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Figura 3. Variantes de equipos de succión médica: (a) unidad eléctrica portátil Vacutec 800 EV2,
(b) aspirador eléctrico VET-23B.I, (c) compresor eléctrico PrecisionMedical PM50
EasyComp, (d) dispositivo de succión manual tipo pistola VBM Medizintechnik GmbH,
(e) aspirador manual con pedal MKR-PS002, (f) broncoscopio con succión incorporada
Olympus EXERA II BF-P180

6.1.2. Aplicaciones de la succión médica

La succión médica tiene amplias aplicaciones dentro del ámbito hospitalario y puede
abarcar múltiples especialidades médicas. Una de las aplicaciones críticas, en donde se uti-
lizan máquinas de succión médica eléctricas especí�camente como la Vacutec 800 EV2,
VET-23B.I y PrecisionMedical PM50 EasyComp (Figura 3a, b y c), es en la aspiración
de vías respiratorias. Un ejemplo es el procedimiento de intubación y traqueostomía donde
se incorpora un sistema de succión cerrada (CSS) para eliminar secreciones bronquiales en
pacientes ventilados mecánicamente (Figura 4a). Esto evita la hipoxemia y contaminación
cruzada durante la ventilación mecánica [18], [19]. Otro procedimiento de alto impacto es la
broncoscopia en la cual se utilizan equipos de succión de alto �ujo integrados al broncoscopio
(Figura 3a), para facilitar la extracción de tapones mucosos y muestras de lavado bronco
alveolar (Figura 4b) [20].

Por otra parte, la succión también es utilizada en cirugías y procedimientos invasivos.
Un campo donde es indispensable es en la neurocirugía donde se utilizan aspiradores quirúr-
gicos ultrasónicos, como CUSA (cavitron ultrasonic surgical aspirator), para la aspiración y
extirpación de tumores y tejido (Figura 4c) [15]. Otra aplicación crítica es cardiotomía por
succión, en la cual se recupera sangre del campo quirúrgico para re-infusión (Figura 4d) [12].
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Figura 4. Procedimientos clínicos que emplean succión médica: (a) sistema de succión cerrada
(CSS) durante ventilación mecánica, (b) aspiración endobronquial mediante
broncoscopia, (c) uso de aspirador ultrasónico CUSA en neurocirugía, (d) circuito de
cardiotomía por succión en cirugía cardiovascular Adaptado de [20] [22] [23] [24]

Las máquinas de succión eléctricas (Figura 3a, b y c) son ampliamente utilizadas en
escenarios de primeros auxilios y atención prehospitalaria ya que, pueden despejar vías
aéreas obstruidas por vómito, sangre u otros �uidos. Lo cual es frecuente pacientes con
trauma craneoencefálico, convulsiones o que han perdido la conciencia [25]. Especí�camente
en salas de emergencia, estas máquinas contribuyen al control de sangrado activo y limpieza
de cavidades en casos de heridas abiertas. Esto con el propósito de mantener el campo visual
libre durante intubaciones y evitar aspiraciones pulmonares [26]. Además, en unidades de
cuidados intensivos neonatales (UCIN) estas desempeñan un papel crucial en el manejo
de secreciones excesivas en neonatos con síndromes de di�cultad respiratoria. Eliminar de
manera controlada las secreciones reduce el riesgo de colapso alveolar. Cabe recalcar que
la succión debe ser ajustada cuidadosamente con presiones inferiores de 80 mmHg, para
evitar traumatismos, en cuidado intensivos de neonatales [27]. Con esto se puede destacar
la importancia crítica de la presión y �ujo adecuado dependiendo de la aplicación. Esto
debido a que una presión insu�ciente puede di�cultar la evacuación de �uidos [28]. Los
parámetros con los que operan las máquinas de succión utilizados en distintos escenarios
clínicos evidencian como el correcto funcionamiento de la bomba, �ltros, válvulas y tuberías
es de vital importancia para la seguridad del sistema (Cuadro 1).

Cuadro 1. Rangos de presión negativa recomendada por tipo de aplicación
clínica [20], [27], [29], [30]

Aplicación clínica
Presión negativa

recomendada (mmHg)
Aspiración de vías respiratorias
(adultos) 100�150
Broncoscopia / lavado broncoalveolar 100�150
Succión quirúrgica en
procedimientos invasivos ≥ 450
Cuidados críticos en
UCI neonatal 60�80 (máx. 100)
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6.1.3. Componentes, funcionamiento, posibles fallos y mantenimiento de
máquinas de succión médica

Las máquinas de succión médica, para lograr generar succión, deben crear un gradiente
de presión entre dos puntos de un sistema tubular. En estas cuando un extremo del tubo
está abierto a la atmósfera y el otro conectado a una fuente de presión negativa, se genera un
gradiente de presión lo cual induce el �ujo de aire o �uido desde el punto de mayor presión
(atmosférica) hacia el de menor presión (vacío). Este principio permite la aspiración de
líquidos (como sangre y secreciones) hacia un recipiente recolector. La presión negativa puede
generarse mediante tres métodos fundamentales: bombas mecánicas, inyectores y sistemas
por gravedad (Figura 5).

Figura 5. Métodos de generación de succión: bombas, inyectores y gravedad Esquema elaborado
por el autor

Todas las bombas mecánicas, con fuente de energía eléctrica, operan por medio de un
motor eléctrico el cual se acciona con corriente alterna (AC) o continua (DC) para generar el
movimiento rotativo necesario. Las bombas rotativas, para generar vacío, utilizan un rotor
excéntrico que gira dentro de una cámara creando cavidades de volumen variable que generan
succión y descarga continua. Estas no requieren válvulas debido a su diseño unidireccional
inherente y requieren de menor mantenimiento por ausencia de partes que causan fricción
(Figura 6).

La bomba con el conjunto pistón biela transforma el movimiento rotativo del motor en
movimiento lineal alternativo generando ciclos de compresión y expansión en una cámara
sellada generando el vacío necesario (Figura 6b). Por otro lado, las bombas de diafragma
son accionadas por un solenoide o un motor pequeño que acciona como un pistón (Figu-
ra 6c). Además del mecanismo que genera el vacío las máquinas cuentan con una serie de
componentes complementarios los cuales permiten modular, controlar y direccionar el �ujo
de �uidos hacia el recipiente recolector. Inmediatamente después de la bomba de vacío se
encuentra el �ltro hidrofóbico bacteriológico el cual impide que partículas líquidas alcancen
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el mecanismo generador de vacío. También se encuentra el manómetro, el cual monitorea el
nivel de presión negativa generado en mmHg.

Figura 6. Tipos de bombas utilizadas para generar vacío en máquinas de succión médica: (a)
bomba rotativa, (b) bomba de pistón biela, (c) bomba de diafragma, (d) bombas
manuales Adaptado de [1]

Luego, se encuentra la válvula de retención o antirre�ujo que permite que el �ujo viaje
en una sola dirección. Finalmente, está el recipiente recolector con el tubo de entrega [1]
(Figura 7).

Figura 7. Componentes principales en una máquina de succión médica: bomba de vacío,
manómetro, �ltro hidrofóbico, válvula antirre�ujo y recipiente recolector [16]

Cabe destacar que uno de los mecanismos más comúnmente utilizados en las máquinas
de succión médica eléctricas es el sistema pistón biela. Este tipo de bomba, aunque sea
robusta y e�ciente el susceptible a fallos por contaminación de �uidos. Esto debido a que sus
componentes móviles están en contacto con el trayecto neumático del sistema. Para prevenir
el ingreso de �uidos al sistema se utiliza un �ltro hidrofóbico bacteriológico entre el recipiente
recolector y la válvula de ventilación. La ausencia o daño de este �ltro permite el re�ujo
de líquidos hacia el conjunto pistón biela, provocando corrosión, perdida de lubricación,
obstrucción del cigüeñal o daño del sellado de la cámara. Esto compromete la capacidad de
la máquina para generar presión negativa adecuada [2].

Además de fallos relacionados con el mecanismo pistón biela por contaminación existen
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otras fallas frecuentes que pueden afectar el rendimiento de las máquinas de succión eléctri-
cas. Una de las más comunes es la falta de estanqueidad del sistema. Esto es causado por
mala colocación de la tapa del recipiente recolector y conexiones mal acopladas entre tubos
lo que provoca perdida signi�cativa de presión negativa.

También se han documentado fallos mecánicos derivados del mal funcionamiento del sis-
tema de protección contra re�ujo ya que, si la bola �otante está ausente, atascada o mal
ensamblada la protección se pierde. Consecuentemente el líquido puede entrar al canal neu-
mático y contaminar el conjunto pistón biela provocando corrosión de los cojinetes, bloqueo
del cigüeñal, atasco completo del motor o ruptura del sello de la cámara de compresión.
Al hacer referencia al mantenimiento las recomendaciones enfatizan en que todas las partes
en contacto con �uido deben ser limpiadas y desinfectadas tras cada uso. Esto incluye el
recipiente recolector, la válvula de retención, el conector de tubo y las mangueras. El �ltro
hidrofóbico debe sustituirse tras cada paciente, o al menos cada dos semanas si se mantiene
para un solo paciente. Además, se debe inspeccionar el sistema para veri�car su movilidad
e integridad [16].

6.1.4. Indicaciones técnicas de uso de máquinas de succión médica

El uso correcto de las máquinas de succión médica, eléctricas y manuales, requiere el
cumplimiento de indicaciones técnicas especí�cas que garantizan el funcionamiento seguro,
e�caz y compatible con los requisitos del entorno hospitalario donde están siendo utilizadas.
Estas se derivan de manuales de operación de equipos comerciales y son vitales para asegurar
que todos los componentes del sistema funcionen de manera adecuada. Como primer punto
antes de iniciar la operación de la maquina se debe realizar una veri�cación del sistema
completo. Esto incluye inspección visual del frasco recolector, para asegurar que la tapa este
�rmemente colocada, veri�car que las conexiones de los tubos estén ajustadas sin fugas y
veri�car que el mecanismo de �ltrado este adecuadamente conectado entre el recolector y
la bomba de vacío. Omitir estos pasos podría comprometer la estanqueidad del sistema y
reducir la capacidad de generar presión negativa su�ciente [31].

En el caso de las máquinas eléctricas como la Vacutec 800 EV2 y el PM50 EasyComp,
su encendido se realiza por medio de un interruptor en el lado lateral. Una vez se activa,
se nivel de succión debe regularse utilizando un control giratorio o perilla y el valor de este
se debe monitorear utilizando el manómetro incorporado. Se recomienda que la regulación
de succión se realice sin conectar al paciente lo que permite que el sistema se estabilice
antes del procedimiento. Una característica relevante del modelo Vacutec 800 EV2 es el uso
del �ltro bacteriológico tipo HEPA (high e�ciency particulate air) con poro de 0.2 µm el
cual previene contaminación del sistema interno. Este debe ser reemplazado cuando haya
perdida de succión, evidencia de líquido en su interior o después de procedimientos con alto
contenido de secreciones. Su omisión puede dañar el mecanismo de vacío y anular la garantía
del fabricante.

Por otro lado, para ambas máquinas se recomienda que no operen en ambientes polvo-
rientos o húmedos para evitar sobrecalentamiento o daño por ingreso de líquidos. En cuanto
a los aspiradores manuales, como el MKR-PS002 (Figura 3e) no se requiere calibración
eléctrica, pero, se deben realizar veri�caciones de conexión en los tubos e incluir �ltros bac-
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teriológicos en la línea para proteger el dispositivo. Independientemente del tipo de equipo
se recomienda el uso de el �ltro bacteriológico que se reemplaza tras cada paciente, vaciar
el recolector inmediatamente al alcanzar el nivel máximo de capacidad, las mangueras, val-
vulas y tapas deben ser desinfectadas luego de cada uso y el manómetro debe ser revisado
periódicamente [32], [33].

6.1.5. Rol del �ltrado en máquinas de succión médica

El �ltrado en las máquinas de succión médica es un componente crítico para garantizar
la seguridad del paciente y mantener la integridad del equipo. Para esto, inmediatamente
después de la bomba de vacío se encuentra un �ltro hidrofóbico bacteriológico el cual actúa
como una barrera física que bloquea microorganismos, como bacterias y virus, y �uidos
corporales, como sangre, saliva o secreciones respiratorias (Figura 8). Con este �ltro se
evita que se contamine el circuito neumático y el mismo generador de vacío [1]. Esta función
es relevante en procedimientos de alto riesgo como intubaciones, broncoscopias o drenajes
quirúrgicos debido a que la exposición a patógenos es frecuente [18], [19].

Figura 8. Ejemplos de succionadores médicos y �ltro hidrofóbico: (a) succionador DFX-23A, (b)
aspirador de secreciones GOMCO modelo 430A, (c) aspirador portátil de secreciones
marca Apex, (d) �ltro bacteriológico para succión GOMCO

Los �ltros hidrofóbicos previenen la contaminación cruzada entre pacientes ya que, es-
tudios demuestran que en sistemas de succión cerrados reducen la transmisión de patógenos
como el virus hepatitis C y bacterias resistentes [2]. Además, cuentan con capacidad para
repeler líquidos lo que evita que �uidos alcancen la bomba de vacío, lo que podría causar
corrosión, obstrucción mecánica o fallos en sellos, por ejemplo, en el conjunto pistón biela
[1], [31].

Mantener un �ltrado en óptimas condiciones asegura que la máquina mantenga su pre-
sión negativa y �ujos adecuados. Por ejemplo, en aspiraciones aéreas (100-150 mmHg) o
neonatales (60-80 mmHg) la obstrucción o daño de un �ltro puede reducir la e�cacia de
succión lo que compromete la extracción de secreciones [20], [27]. La ausencia de este �ltro
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puede llegar a permitir el re�ujo de líquidos hacia componentes críticos (motores o válvulas)
lo que deriva a fallos [31]. Para maximizar su vida útil y e�cacia los �ltros deben reempla-
zarse tras cada paciente en procedimientos invasivos (intubación), cada dos semanas en uno
continuo y tras la exposición de �uidos viscosos o contaminantes [18], [19], [2], [31].

Según la norma ISO 8835-2:2022 los sistemas de evacuación y succión medica deben
incorporar dispositivos de �ltrado que eviten contaminación cruzada, protejan la integridad
del equipo y se reduzca el riesgo de exposición a patógenos. Esa establece que los �ltros
bacteriológicos deben ser colocados en puntos estratégicos del sistema para garantizar que
las partículas infeccionas o líquidos no alcancen componentes del equipo. Además, deben
de contar con e�ciencia minina de retención (como HEPA o equivalentes) y su inclusión es
obligatoria. Cumplir con su uso no solo afecta la seguridad el paciente, sino que asegura el
funcionamiento estable de succión [34].

6.2. Filtros en sistemas médicos

6.2.1. Funciones y aplicaciones en distintos sistemas

El �ltrado es un componente esencial para la protección de sistemas médicos ya que,
previene contaminación cruzada tanto desde el paciente hacia al equipo como en sentido
inverso. Su incorporación se extiende en diversas áreas clínicas lo que garantiza seguridad
en procedimientos invasivos y mantiene la integridad del sistema (Cuadro 2).

Cuadro 2. Aplicaciones clínicas de �ltros médicos [2], [3], [7], [35], [36], [37], [38], [39],
[40]

Aplicación clínica Uso del �ltro Tipo de �ltro
Traqueostomía y aspira-
ción endotraqueal

Prevenir contaminación del sistema de
succión y reinhalación de secreciones del
paciente.

Filtro bacteriológico
y HME (heat and
moisture exchan-
ger). [2], [3]

Cardiotomía por succión Reducir el riesgo de infección sistema al
reinfundir sangre al paciente.

Filtro leucorreduc-
tor y bacteriológico.
[36]

Ventilación mecánica Prevenir infecciones respiratorias asocia-
das al ventilador (ej: neumonía nosoco-
mial).

Filtro HEPA o
HMEF [35], [37].

Circuitos de anestesia Prevenir contaminación cruzada entre pa-
ciente y equipo.

Filtros HMEF o
antibacterianos. [2],
[38]

Hemodiálisis Protección contra bacterias en el aire del
sistema de diálisis.

Filtro de aire bacte-
riológico. [39]

Terapias intravenosas Prevenir bacteriemias al utilizar soluciones
intravenosas contaminadas.

Filtros en línea con
poros de 0.2 µm. [40]

El �ltrado bacteriológico, especí�camente, desempeña un papel clave en los sistemas que
involucran succión médica debido a que no solo deben retener microorganismos patógenos,
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sino que también deben soportar el paso de �uidos sin generar caídas signi�cativas de presión.
Este tipo de �ltros puede clasi�carse en función del �uido que deben �ltrar: líquido o gas.
En el caso de gases, el �ltro bacteriológico se utiliza principalmente en sistemas de succión
cerrada, ventilación mecánica y anestesia. Por ejemplo, los �ltros HEPA o los �ltros HMEF
(heat and moisture exchanging �lters) están diseñados para capturar partículas suspendidas
y microorganismos del aire exhalado por el paciente [35], [37],[38]. Estos �ltros deben tener
una alta e�ciencia retención bacteriana (>99.97 porciento) y baja resistencia al �ujo para
no alterar parámetros respiratorios [41].

Por otra parte, en aplicaciones donde se involucran líquidos, como la succión de secrecio-
nes bronquiales, sangre o �uidos quirúrgicos, se utilizan �ltros hidrofóbicos bacteriológicos.
Esto debido a que, no solo actúan como barrera microbiana, sino que también repelen el
ingreso de líquidos al sistema de vacío [31]. Por lo que, la elección del tipo de �ltro no solo
depende del nivel de protección requerido, sino que también el medio que debe �ltrar. Esto
es esencial en la selección del �ltro adecuado para sistemas de succión médica.

6.2.2. Diferencia entre �ltros para líquidos y gases

Los �ltros utilizados en dispositivos médicos son diseñados a partir del tipo de �uido
con el que deben tratar: gases o líquidos. La función general de estos es la misma, retener
partículas, microorganismos y proteger al paciente y el sistema. Sin embargo, di�ere la forma
en la que lo realizan. Esta diferencia es relevante en sistemas de succión médica ya que, el
uso de ambos tipos de �ltro depende del procedimiento clínico y equipo a utilizar.

Filtros para gases

Los �ltros bacteriológicos para gases son empleados principalmente en respiradores, ven-
tiladores mecánicos, sistemas de anestesia y succión cerrada. El mecanismo de acción de
estos �ltros se basa en tres maneras de retención:

Intercepción directa: las partículas más grandes entran en contacto con las �bras del
�ltro y quedan atrapadas en ellas (Figura 9a).

Sedimentación por impacto: la inercia de las partículas las hace impactar contra las
�bras en lugar de seguir el �ujo de aire (Figura 9b).

Difusión: las partículas más pequeñas se mueven de forma errática al colisionar con el
aire (movimiento browniano), consecuentemente aumenta la probabilidad que choquen con
las �bras y quedan atrapadas (Figura 9c) [42].
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Figura 9. Mecanismos de retención de partículas en �ltros para gases: (a) intercepción directa de
partículas >100 nm, (b) sedimentación por impacto de partículas >1 µm, (c) difusión
de partículas <0.1 µm Adaptado de [43]

Los más representativos son los �ltros HEPA (high e�ciency particulate air) y HMEF
(heat and moisture exchanging �lters with �ltration). Estos están diseñados para capturar
partículas de hasta 0.3 µm con e�ciencia mínima del 99.97 porciento según las directrices del
CDC (centers for disease control and prevention) [44]. La estructura de estos es altamente
porosa y se forma por medio de �bras aleatorias de vidrio borosilicato o polipropileno. El
tamaño y la distribución del poro, como el grosor de la capa �ltrante y el número de pliegues
determina su resistencia al �ujo y capacidad de carga [45]. Una resistencia alta puede alterar
la presión de ventilación, aumentar el trabajo respiratorio o inducir hipoventilación [35].

Filtros para líquidos

Los �ltros para líquidos en dispositivos médicos están diseñados para prevenir la entrada
de �uidos contaminantes en componentes del sistema (bombas de vacío, reguladores de pre-
sión, sensores internos, etc). La función principal de estos es actuar como una barrera física
la cual retiene microorganismos y partículas suspendidas en líquidos corporales, protegien-
do tanto al paciente como al equipo médico de contaminaciones cruzada y fallos mecánicos.
Pueden ser empleados en variedad de entornos clínicos como en máquinas de succión médica,
circuitos de drenaje quirúrgico, reinfusión de sangre, hemodiálisis, etc [15], [18], [19].

El mecanismo de acción de estos �ltros se basa varios mecanismos de separación. Uno de
los más predominantes es el bloqueo por tamaño de poro, también conocido como �ltración
por tamizado molecular (Figura 10a). Para esto las membranas de los �ltros tienen porosidad
controlada, entre 0.1 y 0.45 µ, lo que permite el paso de aire o gases, pero, bloquea el ingreso
de líquidos y partículas cuya dimensión exceda el diámetro del poro de la membrana. Otro
mecanismo es la interacción hidrofóbica entre la membrana y los componentes del líquido
(Figura 10b). Las membranas hidrofóbicas logran repeler el agua por su alto ángulo de
contacto (típicamente > 90°). Por esto mismo, el agua no se adhiere ni penetra le super�cie de
la membrana, sino que forma gotas esféricas minimizando el paso de líquido. Esto es posible
debido a la baja energía super�cial de materiales como el politetra�uoroetileno (PTFE), el
polietileno (PE) o el polipropileno (PP).

Por otro lado, otras membranas especializadas actúan por medio de mecanismos de
interacción electroestática (Figura 10c). En este mecanismo las cargas super�ciales atraen
o repelen partículas iónicas presentes en �uidos. Cabe recalcar que este mecanismo no es el
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principal en �ltros hidrofóbicos, pero, podría llegar a tener aplicaciones en membranas. Por
último, también pueden utilizar el mecanismo de adsorción de contaminantes (Figura 10d) en
donde, los compuestos orgánicos o inorgánicos se depositan en la super�cie de la membrana
formando una capa de fouling. Todos estos mecanismos (tamizado por tamaño, repulsión
hidrofóbica, interacción electroestática y adsorción super�cial) logran la separación e�caz
de �uidos en contextos clínicos como la succión médica (presiones entre 80 a 150 mmHg),
donde se requiere paso exclusivo de aire mientras se bloquean secreciones, sangre o soluciones
salinas [3], [4], [46].

Figura 10. Mecanismos de �ltración en membranas para líquidos: (a) exclusión por tamaño, (b)
interacción hidrofóbica o por enlaces de hidrógeno, (c) interacción electrostática con
super�cies cargadas, (d) formación de fouling por contaminantes
orgánicos/inorgánicos Adaptado de [46]

6.2.3. Diferencia �ltros hidrofóbicos e hidrofílicos

La diferencia principal entre las membranas hidrofóbicas e hidrofílicas radica en su a�-
nidad con el agua y su comportamiento frente a líquidos acuosos. Las membranas acuosas
(como las de PTFE o PP) repelen el agua lo que impide su paso a menos que se aplique una
presión que supere la presión de entrada de líquido. Esta característica las hace ideales para
aplicaciones de �ltración de aire y ventilación en las cuales se quiere evitar el paso de líquidos
contaminantes mientras se permite el �ujo de gases. Por otra parte, las membranas hidro-
fílicas tienen a�nidad con el agua y permiten su paso espontáneo sin requerir presurización
previa. Por esto mismo, son utilizadas en aplicaciones donde se requiere �ltración directa de
líquidos, como puri�cación de soluciones intravenosas o �ltración de medicamentos líquidos.

Lo que diferencia físicamente estas membranas son dos propiedades fundamentales: el
ángulo de contacto y la tensión super�cial crítica entre interfaces (Figura 11a). Si el ángulo
de contacto que forma una gota de agua sobre la super�cie es menor a 90°, la membrana es
hidrofílica (Figura 11b). Si el ángulo es mayor a 90° la membrana es hidrofóbica (Figura 11c).
Este ángulo de contacto depende de las tensiones interfaciales entre el líquido, el sólido
y el gas, por lo que, super�cies con baja tensión super�cial crítica (menor a 70 mN/m)
son consideradas hidrofóbicas. Mientras que, super�cies con alta tensión super�cial crítica
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(mayor a 70 mN/m) son consideradas hidrofílicas [47].

Figura 11. (a) Representación de las tensiones interfaciales en una gota sobre una super�cie
sólida. γLG: tensión super�cial entre líquido y gas, γSL: tensión super�cial entre sólido
y líquido, γSG: tensión super�cial entre sólido y gas, θ: ángulo de contacto, (b)
membrana hidrofílica (ángulo de contacto < 90◦), (c) membrana hidrofóbica (ángulo
de contacto > 90◦) Adaptado de [47], [48]

6.3. Materiales utilizados en �ltros médicos hidrofóbicos

6.3.1. Membranas porosas de politetra�uoroetileno (PTFE)

Propiedades físicas, químicas y estructurales

El PTFE es un polímero cristalino con una estructura lineal la cual se basa en enlaces
carbono-�úor. Esto hace que tenga una elevada estabilidad térmica, química e hidrofobici-
dad inherente. El politetra�uoroetileno tiene un ángulo de contacto superior a 110◦ y una
tensión super�cial menor a 20,mN/m. Estas propiedades lo hacen resistente a ácidos, bases
y disolventes orgánicos, ideal para aplicaciones médicas como la �ltración de gases y líquidos.
Tiene una densidad entre 2.2 y 2.3, g/cm3 y puede soportar temperaturas superiores a 300◦C
sin fundirse debido a su alta viscosidad de fusión. También tiene baja fricción super�cial lo
que evita la adhesión de partículas y favorece su uso en ambientes estériles.

Métodos de fabricación

El método industrial más común para su fabricación es la extrusión con posterior estira-
miento biaxial. Este proceso incluye la mezcla con un lubricante, extrusión, evaporación del
lubricante, estiramiento uniaxial o biaxial y sinterización. Esto resulta en membranas micro
porosas con estructuras �brilares interconectadas por nódulos lo cual genera alta porosidad
(hasta 74 porciento) y tamaños de poro entre 0.15 y 0.68 µm [4].
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6.3.2. Membranas porosas de polipropileno (PP)

Propiedades físicas, químicas y estructurales

El polipropileno es un polímero termoplástico semicristalino que se utiliza ampliamente
en la fabricación de membranas debido a su bajo costo, facilidad de procesamiento y resis-
tencia química. Este es un material hidrofóbico con buena resistencia térmica y mecánica.
Tiene baja densidad con un valor de ∼0.9,g/cm3 lo que facilita su manejo industrial. Cabe
recalcar que presenta menor resistencia química comparado con el PTFE, pero, tiene buena
compatibilidad con procedimientos térmicos y tiene capacidad de mantener su integridad
estructural.

Métodos de fabricación

Las membranas de PP son producidas principalmente por medio de técnicas de estira-
miento mecánico y separación por fases inducida térmicamente. En el método del estiramien-
to una película de PP es sometida a tracción uniaxial o biaxial, lo que genera una estructural
�brilar con nódulos conectados por nódulos. Por otra parte, el método de separación por
fases inducida consiste en disolver PP en un diluyente a alta temperatura y luego enfriar la
mezcla para inducir la separación de fases [5]. La diferencia entre ambos materiales (PTFE
Y PP) radica en sus propiedades estructurales, térmicas y de procesamiento. Esto de�ne su
selección en distintas aplicaciones clínicas (Cuadro 3).

6.3.3. Materiales para la carcasa externa de �ltros hidrofóbicos

Las carcasas de los �ltros médicos están comúnmente fabricadas por variedad de resi-
nas termoplásticas (Cuadro 4). Estas deben de cumplir varias propiedades generales como:
alta resistencia mecánica, compatibilidad química con �uidos y gases, esterilizabilidad, es-
tabilidad dimensional y térmica, transparencia (coloración que permita inspección visual) y
super�cies lisas. Estos materiales deben cumplir con requisitos de las normas ISO (como ISO
8638 e ISO 8536-4) ya que, deben tener resistencia a presiones clínicas (0.2 a 3.2 bar) y algu-
nos compatibilidad con esterilización por EtO, rayos gamma o e-beam. Los materiales más
utilizados en carcasas de �ltros bacteriológicos con membranas hidrofílicas e hidrofóbicas
son: PP, ABS, PE, PVC y PC (Figura 12).
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Cuadro 3. Comparación entre materiales utilizados en �ltros hidrofóbicos médicos [4],
[47], [5], [49]

PTFE PP
Tipo de polímero Cristalino Termoplástico semicristalino
Estructura Lineal con enlaces car-

bono��úor (C�F)
Lineal con grupos metilo

Hidrofobicidad Hidrofóbico Hidrofóbico
Ángulo de contacto Mayor a 110◦ ∼108◦
Tensión super�cial
(mN/m)

Menor a 20 ∼33

Densidad (g/cm3) 2.2�2.3 ∼0.9
Resistencia térmica Alta (superior a 300◦C) Buena (hasta 100�120◦C)
Resistencia química Muy alta Moderada
Compatibilidad con
procesamiento térmi-
co

Limitada (alta viscosidad de
fusión)

Alta

Aplicaciones típicas Filtración de gases y líquidos
en entornos estériles

Filtración de aire y líquidos
en dispositivos médicos dese-
chables

Métodos de fabrica-
ción

Extrusión con lubrican-
te, estiramiento (unia-
xial/biaxial) y sinterización

Estiramiento mecánico,
TIPS (thermally induced
phase separation), fundición
por disolución, electrohila-
do, fusión-elongación

Figura 12. Ejemplos carcasas de �ltros bacteriológicos médicos con membranas hidrofóbicas, (a)
�ltro de succión hidrofóbico ZF-181 transparente, material ABS, (b) �ltro de succión
hidrofóbico ZF-280 transparente, material ABS, (c) �ltro de succión hidrofóbico
ZF-010 transparente, material PP Adaptado de [50]
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Cuadro 4. Resinas termoplásticas utilizadas en �ltros médicos [47]

AbreviaturaNombre Propiedades Método de fabrica-
ción

ABS Acrilonitrilo-
butadieno-estireno

Alta resistencia al impacto y re-
sistencia química moderada.

Moldeo por inyección
y extrusión.

PA Poliamida de Nylon Buena resistencia química y al
desgaste, alta rigidez.

Extrusión, moldeo
por inyección.

PP Polipropileno Alta pureza, estabilidad térmica
y buena resistencia química.

Estiramiento mecáni-
co, separación por fa-
ses térmica (TIPS).

PE Polietileno (LD-
PE/HDPE)

Buena resistencia química, �exi-
bilidad y bajo costo.

Moldeo por inyección,
extrusión.

PVC Cloruro de polivini-
lo

Buena resistencia química, trans-
parencia y fácil procesamiento.

Extrusión, moldeo
por inyección.

PC Policarbonato Alta claridad óptica, resistencia
al impacto y a la temperatura.

Moldeo por inyección,
extrusión.

TPE Elastómero termo-
plástico

Elasticidad, resiliencia, resisten-
cia al desgaste y facilidad de pro-
cesamiento.

Moldeo por inyección,
extrusión, soplado.
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CAPÍTULO 7

Metodología

El presente capítulo describe los materiales y métodos utilizados para el desarrollo y
evaluación de un �ltro bacteriológico hidrofóbico destinado a ser utilizado en máquinas de
succión médica. Se describen las etapas de diseño y fabricación de carcasas, la preparación
de impresión 3D y los procedimientos experimentales de medición de caudal en dos fases
(pruebas preliminares por cronometraje y mediciones asistidas con sensor).

7.1. Diseño y fabricación de carcasas de �ltro

7.1.1. Requerimientos y referencias de diseño para compatibilidad con
mangueras médicas

Como primer paso, se aborda el diseño y la fabricación de las carcasas del �ltro. El
diseño de la carcasa del �ltro bacteriológico hidrofóbico busca asegurar la compatibilidad
mecánica con mangueras de succión médica de uso hospitalario. Para esto se seleccionaron
dos modelos comerciales de referencia los cuales son utilizados en variedad de máquinas de
succión en entornos clínicos. Para el primer �ltro de referencia, la geometría se basó en las
medidas del �ltro comercial DeVilbiss® hydrophobic �lter for 18600 Suction Machine (Drive
Medical Canada Inc., Canadá) (Figura 13), para asegurar compatibilidad dimensional con
conexiones de mangueras estándar de 0.25′′ (6.35 mm). Para parametrizar las restricciones
del modelo se midieron las dimensiones del �ltro comercial de referencia (Cuadro 5) con
vernier digital Workpro WP266001 (Hongzhou GreatStar Industrial Co., Ltd.).
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Figura 13. (a) Modelo real (�ltro hidrofóbico comercial de referencia DeVilbiss®), (b)
dimensiones del modelo real

Cuadro 5. Dimensiones del �ltro de referencia DeVilbiss® medidas con vernier digital

No en �gura 1 Parte medida Medida (mm)
1 Diámetro mayor de boquilla 9.0
2 Diámetro interno de espiga (paso) 6.5
3 Diámetro interno (asiento) 41.5
4 Diámetro externo 54.4
5 Diámetro de espiga (tramo cilíndrico) 8.5
6 Largo del cuerpo (sin espigas) 8.5
7 Largo total espiga a espiga 47.5
8 Largo de boquilla de espiga 5.5
9 Diámetro menor de boquilla 8.5

Para el segundo �ltro de referencia, la geometría se basó en el �ltro comercial AG In-
dustries® Suction Bacteria Filter.25 in to 0.5 in barb to barb (AG Industries LLC, USA)
(Figura 14). Esto con el propósito de asegurar compatibilidad el conector espiga-espiga com-
patible con mangueras de 0.25′′ a 0.50′′ (6.35 mm a 12.7 mm). Para parametrizar la espiga
y su transición con la carcasa se realizaron mediciones con vernier digital (Cuadro 6). Estos
valores se utilizaron como parámetros de diseño.
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Figura 14. (a) Modelo real (�ltro hidrofóbico comercial de referencia AG Industries®), (b)
dimensiones del modelo real

Cuadro 6. Dimensiones del �ltro de referencia AG Industries® medidas con vernier
digital

No en �gura2 Parte medida Medida (mm)
1 Diámetro mayor del conector (espiga) 11.5
2 Diámetro medio del conector (espiga) 9.5
3 Diámetro menor del conector (espiga) 8.0
4 Diámetro externo de la conexión 10.0
5 Diámetro conexión carcasa�espiga 10.0
6 Diámetro de inicio de espiga 10.0
7 Espesor del cuerpo central 7
8 Espesor del cuerpo total 20.5
9 Altura inicio de espiga 5.5
10 Altura zona espiga mayor 5.5
11 Altura zona espiga media 5.5
12 Altura zona espiga pequeña 5.5
13 Altura total de la espiga 16.5
14 Diámetro interno (paso) 6.5
15 Longitud plano de sellado carcasa 50.7
16 Longitud base carcasa 61.9

7.1.2. Diseño CAD de carcasas

Carcasa tipo DeVilbiss®

El diseño de la carcasa �tipo Devilbiss®� se realizó en el software Autodesk Inventor
(Autodesk Inc., SF, USA). Este se diseñó a partir de las mediciones de referencia las cuales
sirvieron para parametrizar la carcasa y la espiga para garantizar la compatibilidad con
mangueras de succión de 0.25′′. Por esto mismo, en la espiga se diseñó un per�l cónico
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escalonado de Ø9.50 a Ø8.5 mm en 5.5 mm de longitud (Figura 15). Las únicas dimensiones
que no se replicaron fueron el largo del cuerpo (sin espigas) y el largo total espiga a espiga ya
que, estas se incrementaron moderadamente para integrar el mecanismo de cierre previsto.

Figura 15. (a) Pieza superior de la carcasa reutilizable tipo DeVilbiss®, (b) pieza inferior de la
carcasa reutilizable tipo DeVilbiss®

Carcasa tipo AG Industries®

La carcasa �tipo AG Industries� se realizó a partir de las mediciones de la referencia AG
Industries®. Esto con el propósito de asegurar la compatibilidad con mangueras de 0.25′′ a
0.50′′. Se diseñó una espiga escalonada (barb to barb) con transición dimensional de Ø12.08
a Ø9.97 a Ø8.26 con tramos axiales conforme a los de referencia de 5.50 mm (Figura 16).
Para el diseño de la carcasa se utilizaron las mismas medidas que en el modelo V2 ya que,
ambos comparten el mismo mecanismo de cierre.
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Figura 16. (a) Pieza superior de la carcasa reutilizable tipo AG Industries®, (b) pieza inferior de
la carcasa reutilizable tipo AG Industries®

Diseño del mecanismo de cierre y alojamiento para la membrana hidrofóbica

Para poder lograr un cierre hermético el cual permitiera la apertura de la carcasa del
�ltro, la extracción de la membrana interna, esterilización, reemplazo de membrana y cierre
posterior se evaluaron dos opciones: cierre a presión (diseño cuadrado tipo AG Industries®)
y cierre roscado (diseño circular tipo DeVilbiss®). Luego de evaluaciones de diseño se se-
leccionó como mecanismo de�nitivo la rosca.

Selección de rosca para el mecanismo de cierre

En el primer diseño se realizó una rosca M42Ö1.5 con la herramienta de thread de
Fusion 360 (Autodesk Inc., SF, USA) tomando como referencia la carcasa DeVilbiss®. Se
eligió un diámetro de 42 mm para respetar el diámetro interno de 41.3 mm de la carcasa
comercial y se planteó utilizar membranas personalizables las cuales podrían ajustarse al
diámetro libre resultante de la rosca (40.536 mm). Para garantizar la impresión del paso de
1.5 mm se ajustó una holgura mínima de 0.05 mm en el modelado y se obtuvo en enroscado
correcto (Figura 17a). Posteriormente se de�nió el uso de membranas con un diámetro
de 47 mm por lo que, se modi�có la rosca a M50Ö2. Con esta rosca el diámetro libre fue
de 48.022 mm lo que proporcionó aproximadamente un margen de 1 mm para alojar la
membrana. Se mantuvo una holgura de 0.05 mm para la impresión y se obtuvo un roscado
�uido y ajustado (Figura 17b). Finalmente, para poder ampliar la compatibilidad se ajustó
el diseño manteniendo M50Ö2 pero aumentando el diámetro libre a 48.526 mm, de modo
que el alojamiento permitiera utilizar membranas personalizadas de Ø 48 mm además de
las de Ø 47 mm, manteniendo la holgura de 0.05 mm y un acople estable (Figura 17c).
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Figura 17. Selección del mecanismo de cierre del �ltro. (a) rosca M42×1.5 (diámetro libre 40.536
mm, holgura de impresión 0.05 mm), (b) rosca M50×2 para membranas ∅ 47 mm
(diámetro libre 48.022 mm, holgura 0.05 mm). (c) rosca M50×2 para membranas ∅ 47
mm (diámetro libre 48.526 mm, holgura 0.05 mm). Vistas en corte, lateral, isométricas
y pieza impresa en 3D

Alojamiento de la membrana

Luego de seleccionar la rosca y diseñar las espigas compatibles con mangueras médicas
se procedió a de�nir la profundidad de esta, la cual de�ne el espacio de alojamiento de la
membrana. Para evitar compresión excesiva en la membrana, en el primer diseño (Figura
18a) se realizó una profundidad de rosca de 6.5 mm y la contraparte roscada de 9 mm. Esto
dejando un espacio libre de 2.5 mm para el alojamiento, lo cual se consideró excesivo por
el riesgo de caída o movimiento durante la succión. Para evitar esto se decidió disminuir
el espacio de alojamiento considerando el espesor de la membrana a utilizar. Se midió el
espesor de la membrana con vernier digital lo cual resultó en alrededor de 100 µm. Además,
se investigó su altura con el proveedor, la cual se encuentra en un rango de 150�250 µm. En
base a esta información y las tolerancias de impresión se de�nió un espacio de alojamiento
para la membrana de 0.155 mm. Se realizó una profundidad de rosca de 7.0 mm y su
contraparte roscada de 7.155 mm de modo que quedó una rosca útil de 7 mm y un espacio
de 150 µm para alojar la membrana (Figura 18b).

Finalmente, para disminuir la resistencia que el �ltro introduce al sistema de la máquina
de succión, se redujo la profundidad de la rosca. El diseño �nal (Figura 18c) se con�guró
con una profundidad en la pieza roscada de 6.500 mm y 6.655 en su contraparte lo que
mantiene un alojamiento de 0.155 mm (155 µm) para la membrana. Esto permite tener una
rosca útil con cierre hermético que tiene menor recorrido y menor par de apriete. Esto último
contribuye a la reducción de pérdidas por fricción y la caída de presión sin comprometer el
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sellado.

Figura 18. De�nición de la profundidad de rosca y del espacio de alojamiento de la membrana.
(a) diseño inicial con profundidades de 9.00 y 6.50 mm (alojamiento de 2.5 mm), (b)
diseño ajustado con 7.155 y 7.000 mm (alojamiento de 155 µm), (c) diseño �nal con
6.655 y 6.500 mm (alojamiento de 155 µm)

Por otro lado, con el �n de asegurar el asiento de la membrana se evaluó el uso de nerva-
duras de soporte inspiradas en diseños comerciales. Debido a altura muy baja y delgadez la
impresora no pudo reproducir de manera adecuada las nervaduras (Figura 19a). Se recon-
sideró el soporte para la membrana y se decidió dejar una cruz de soporte incrementando la
altura y el espesor lo cual mejoró la impresión y el sostenimiento de la membrana (Figura
19b). Sin embargo, se observó que la cruz ubicada en el paso de presión podría llegar a
restringir el caudal por lo que, se eliminó la cruz en el diámetro de paso, manteniendo el
soporte donde no inter�ere con el �ujo. Este soporte tiene un espesor y altura de 1.50 mm
(Figura 19c).
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Figura 19. Re�namiento del soporte de la membrana: (a) nervaduras radiales delgadas, (b)
soporte en cruz con mayor altura y espesor, (c) versión �nal con cruz retirada del
diámetro de paso para evitar restricción del caudal

Por último, se agregó un rotulado en relieve con el texto �RECIPIENTE RECOLEC-
TOR� en la pieza superior, la cual se conecta al frasco recolector. Este relieve se de�nió con
una altura de 0.8 mm, lo que asegura la legibilidad y ofrece una referencia táctil y visual de
la orientación del �ltro (Figura 20).

Figura 20. Rotulado en relieve �RECIPIENTE RECOLECTOR� en pieza superior de la carcasa
tipo AG Industries®

7.1.3. Fabricación de carcasa

Preparación de archivos y parámetros de impresión 3D

Los modelos de ambas carcasas fueron exportados en formato 3MF ( 3D manufacturing
format ), el cual es compatible con los principales programas de impresión. Las piezas se
imprimieron con orientación invertida respecto al plano de la base, posicionando la espiga
en voladizo soportada por soportes rami�cados (tree ) (Figura 21). Esta orientación se
seleccionó para asegurar de�nición de la rosca M50x2 y los detalles internos del alojamiento
de la membrana.
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Figura 21. Con�guración de impresión en Bambu Studio (Bambu Lab, China)

Las piezas se imprimieron en una Bambu Lab X1C (Bambu Lab, China) con boquilla Ø
0.4 mm y �lamento eSun PLA+ Ø 1.75 mm (Shenzhen eSUN Industrial Co., Ltd., China)
utilizando parámetros de impresión los cuales equilibran el tiempo de fabricación reduci-
do, resistencia mecánica adecuada y resolución dimensional su�ciente para la rosca M50x2
(Cuadro 7).

Cuadro 7. Parámetros de impresión para Bambu Lab X1C

Parámetro Valor
Altura de capa 0.20 mm
In�ll (densidad) 15%
Patrón de in�ll Rectilinear
Soportes Orgánicos (tree)
Temperatura 210°C

Evaluación de viabilidad técnica y económica

Para evaluar la viabilidad técnica y económica de la fabricación de los �ltros, se calcularon
curvas de ahorro neto acumulado en función del número de unidades producidas n, para las
dos carcasas (CDV y CAG), con dos precios de referencia de �ltro comercial (Q175 y Q100
por unidad) y dos inversiones iniciales en impresoras 3D (Bambu Lab X1C = Q8574 y
Creality K1 = Q3060). Se utilizó el modelo:

A(n) = n
(
Preciocomercial − Costototal del �ltro

)
− Costoimpresora,

y el punto de equilibrio:

nBE =

⌈
Costoimpresora

Preciocomercial − Costototal del �ltro

⌉
.

Ensamble de carcasa reutilizable

Primero, debe colocarse la membrana en la pieza inferior con el lado hidrofóbico orientado
hacia arriba. Dependiendo de la aplicación se puede seleccionar la membrana PTFE 0.20 µm
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Ø 47 mm CHMLAB® (CHMLAB, Barcelona, España), la cual ya tiene el diámetro cortado,
o la membrana de PTFE Ø 48 mm con soporte de polipropileno Sterlitech® (Sterlitech
Corp., Kent, WA, EUA), la cuál es una lámina de 200 x 250 mm en la cual debe trazarse
un círculo con compás y recortar con tijera (Figura 22a). Luego, se debe sellar la rosca en
la pieza superior aplicando tres vueltas de cinta de PTFE (te�ón) 3/4′′ Ö 0.075 mm Ö 7 m,
marca HYDRO (The Chemours Company, Estados Unidos). Ese debe aplicarse en el mismo
sentido de roscado de la pieza superior para evitar que se desprenda durante el enroscado.
Por último, se enroscan las piezas hasta lograr un cierre hermético y se instala el �ltro en
el sistema orientando el lado rotulado con �RECIPIENTE RECOLECTOR� hacia el frasco
recolector y el extremo opuesto hacia la máquina de succión (Figura 22b).

Figura 22. (a) Membranas hidrofóbicas �ltrantes: discos PTFE Ø 47 mm CHMLAB® y corte de
lámina PTFE Ø 48 mm con soporte de polipropileno Sterlitech® (b) secuencia de
ensamble de la carcasa reutilizable y conexión al sistema de succión

7.2. Evaluación del desempeño de �ujo del �ltro

Esta sección presenta el procedimiento experimental para evaluar el desempeño de �ujo
de los �ltros. Primero, se realizan pruebas preliminares por cronometraje para estimar el
caudal a partir del tiempo requerido para succionar un volumen de�nido. Luego, se llevan
a cabo mediciones asistidas por un sensor de �ujo YF-S201, registrando señales de caudal
bajo condiciones de succión clínica y con réplicas por tipo de �ltro y tipo de membrana.

34



7.2.1. Pruebas preliminares mediante cronometraje

Con�guración del sistema de succión y condiciones de operación

Para la evaluación preliminar del caudal se implementó un sistema de succión en línea con
la siguiente secuencia de conexión: recipiente con 625 mL de agua, manguera de 0.50′′ (Drive
DeVilbiss Healthcare, Port Washington, NY, EUA), frasco recolector de 800 cc, manguera de
0.50′′, �ltro bacteriológico hidrofóbico (según condición: �ltro comercial DeVilbiss®, �ltro
comercial AG Industries®, �ltro impreso en 3D tipo DeVilbiss® con membrana PTFE
0.20 µm Ø 47 mm y �ltro impreso en 3D tipo AG Industries® con membrana de PTFE
0.20 µm Ø 47 mm, manguera de 0.50′′ y máquina de succión GOMCO® 6036 (Allied
Healthcare Products, St. Louis, MO, EUA) (Figura 23).

Figura 23. Esquema de conexión del sistema de succión para pruebas preliminares por
cronometraje

El protocolo de medición consistió en comenzar la succión y cronometrar el tiempo
requerido para succionar 625 mL de agua desde el recipiente hasta el frasco recolector. Cada
tipo de �ltro fue evaluado con 10 repeticiones y bajo dos presiones de succión: 90 y 150
mmHg. Estas presiones fueron seleccionadas ya que, corresponden a rangos utilizados en
entornos clínicos (Cuadro 1). El caudal para cada repetición se calculó mediante Q = V/t,
en L/min con V = 0.625 L y t el tiempo de succión registrado en minutos.
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7.2.2. Mediciones mediante sensor de �ujo YF-S201

Con�guración del sistema de succión con YF-S201 y condiciones de operación

Para la medición del caudal asistida por sensor se implementó un sistema de succión
en línea con la siguiente secuencia de conexión: recipiente con 800 mL de agua, manguera
de 0.50′′, adaptador hembra 0.50′′ NPT a 0.25′′ con manguera, sensor de �ujo YF-S201
(SEA DIJIANG®, Alibaba, China), adaptador hembra 0.50′′ NPT a 0.25′′ con manguera,
manguera de 0.50′′, frasco recolector de 800 cc, manguera de 0.50′′, �ltro bacteriológico hi-
drofóbico, manguera de 0.50′′ y máquina de succión GOMCO® 6036 (Figura 24). Para el
�ltro bacteriológico se realizaron dos condiciones de ensayo: según tipo de �ltro (�ltro co-
mercial DeVilbiss®, �ltro comercial AG Industries®, �ltro impreso en 3D tipo DeVilbiss®
y �ltro impreso en 3D tipo AG Industries® ambos con membrana PTFE 0.20 µm Ø 47 mm)
y según membrana con �ltro impreso en 3D tipo AG Industries® con membrana PTFE Ø
48 mm con soporte de polipropileno.

Figura 24. Esquema de conexión del sistema de succión para mediciones con sensor de �ujo
YF-S201

Para ambas condiciones de ensayo se realizaron las mediciones bajo tres presiones de suc-
ción: 70, 125 y 150 mmHg apegándose a los rangos habituales de succión clínica (Cuadro 1).
Se realizaron 5 repeticiones, registrando 90 segundos de señal mediante el sensor YF-S201.
Los datos del sensor se adquirieron con Arduino UNO (Arduino, MA, USA) conectando la
salida de pulsos del YF-S201 al pin digital 2 (D2) y su alimentación a 5 V con referencia
a GND (Figura 25). La lectura del caudal se procesó en Arduino IDE y los registros se
capturaron y almacenaron en tiempo real mediante PLX-DAQ para su análisis posterior.
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Figura 25. Con�guración del sensor de �ujo YF-S201
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CAPÍTULO 8

Resultados

8.1. Diseño y fabricación de carcasas de �ltro

8.1.1. Diseño CAD de carcasas

Prototipo CDV

La espiga para la carcasa tipo DeVilbiss®, o por su abreviatura CDV, se diseñó para ser
compatible con mangueras de succión médicas de 0.25′′ de diámetro interno (6.35�8 mm).
Debido a que aún no se contaba con �ltros comerciales de referencia se utilizaron como
referencia dimensiones reportadas para �ltros antibacterianos hidrofóbicos universales. Esto
con el propósito de asegurar el ajuste en el intervalo de 6.35�8.0 mm, buscando compatibi-
lidad con mangueras de succión médicas. Al conectar este primer prototipo (Figura 26a) a
mangueras comerciales para succión, no se obtuvo en encaje adecuado.

Al tener disponible un �ltro hidrofóbico marca DeVilbiss®, se realizaron mediciones a los
parámetros de diseño utilizados anteriormente. Al replicar estos valores en Autodesk Inventor
(Figura 26b) e imprimir se obtuvieron variaciones en intervalos de 0.05 a 0.5 mm, las cuales
se atribuyen a las tolerancias de manufactura. Considerando dichas variaciones se generó un
diseño �nal para mangueras de 0.25′′ (Figura 26c). Esto asumiendo que hubo pérdidas de
aproximadamente 0.5 mm por tolerancias globales de impresión. Con estas medidas se logró
obtener las mismas dimensiones que el �ltro de referencia y un acople correcto y hermético
a mangueras de succión médica con un diámetro interno de 0.25′′.
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Figura 26. Desarrollo del diseño de espiga para compatibilidad con mangueras médicas de 0.25′′

de diámetro interno. (a) V1.1, (b) V1.2, (c) V1.3

Prototipo CAG

Se diseñó una segunda espiga para la carcasa tipo AG Industries®, o por su abreviatura
CAG, compatible con mangueras de 0.25′′ a 0.50′′ (6.35�12.7 mm). En la variante inicial
(Figura 27a) se incrementaron las dimensiones respecto de la CDV para cubrir el rango am-
pliado. Por otro lado, con la referencia comercial de AG Industries® disponible se midieron
sus parámetros y se replicaron en CAD (Figura 27b), obteniéndose en la impresión 3D ligeras
variaciones en un rango de 0.05 a 0.5 mm atribuibles a tolerancias de manufactura. Tomando
esto en consideración se realizó una corrección dimensional y se imprimió la versión ajustada
�nal (Figura 27c), con la cual se obtuvieron exactamente las mismas medidas que el �ltro
de referencia. Con estos valores se logró un encaje perfecto y hermético con mangueras de
succión médica en el rango de 0.25′′�0.50′′.
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Figura 27. Desarrollo del diseño de espiga para compatibilidad con mangueras médicas de
0.25′′�0.50′′ de diámetro interno. (a) V2.1 (b) V2.2 (c) V2.3

Mecanismo de cierre y alojamiento para la membrana hidrofóbica

La rosca M50x2 fue impresa correctamente en ambas piezas con excelente de�nición y
ajuste dimensional (Figura 28a). La impresora Bambu Lab X1C logró reproducir el per�l
de la rosca sin irregularidades lo que garantizó un enrosque funcional y un acoplamiento
completo de esta, en donde ambas piezas enroscan de manera uniforme y sin holguras visibles.
Se obtuvieron tres hilos principales los cuales conforman la rosca, estos fueron su�cientes para
asegurar un cierre �rme manteniendo la profundidad reducida de 6.5 mm lo que permitió
tener hermeticidad, sin necesidad de un par de apriete elevado (Figura 28b). El diseño de
alojamiento permitió realizar el uso de membranas de 47 y 48 mm de diámetro ajustándose
dentro del cuerpo del �ltro. De igual manera, el soporte interno funcionó de manera correcta
ya que, sostiene la membrana en su posición sin obstruir el �ujo de succión ni incrementa la
resistencia al paso del aire (Figura 28c).
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Figura 28. (a) Piezas impresas en 3D del �ltro con rosca M50x2 (b) acoplamiento de piezas
impresas en 3D con rosca M50x2, cierre completo y tres hilos de enrosque (c)
alojamiento de membranas en el �ltro impreso en 3D con soporte interno tipo cruz

8.1.2. Fabricación de carcasa

Para la fabricación de CAG, Bambu Studio estimó un consumo total de 40.32 gramos
de �lamento (26.32 g de modelo y 14.00 g de soportes) y un tiempo de impresión de 2
horas y 6 minutos. Considerando un costo de Q175 por kilogramo de �lamento eSun PLA+
Ø 1.75 mm, el costo de material por carcasa es de Q7.06. Adicionalmente, la impresora
Bambu Lab X1C tiene un consumo aproximado de 0.1 kWh por hora de impresión. Para un
tiempo estimado de 2.1 horas, el consumo energético es de 0.21 kWh. Con una una tarifa
de Q1.47/kWh más el 12% de IVA, el costo de energía es de Q0.35. Por lo tanto, el costo
mínimo de fabricación por carcasa es de Q7.41. Por otro lado, para el caso de CDV, Bambu
Studio estimó un consumo total de 38.21 gramos de �lamento (25.44 g de modelo y 12.77 g)
y un tiempo de impresión de 2 horas y 1 minuto. Tomando el mismo costo de �lamento y
consumo eléctrico de la impresora el costo de material de esta carcasa es de Q6.69 y el costo
mínimo de fabricación considerando el tiempo de impresión y su consumo es de Q7.02.

Para la membrana hidrofóbica �ltrante, se evaluaron dos opciones comerciales para la
membrana de �ltración hidrofóbica utilizada en el prototipo. La membrana hidrofóbica de
PTFE Ø47 mm (CHMLab®) se encuentra disponible en presentación de 100 unidades con
un costo de 253.70 ¿. El costo unitario de cada membrana es de 2.54 ¿, lo cual equivale a
aproximadamente Q22.5 (para un tipo de cambio de Q8.87/¿). Por otro lado, la membrana
de PTFE con soporte de polipropileno (Sterlitech®), en presentación de 5 hojas de 200Ö 250
mm tiene un costo de US$191.68. Esta presentación permite obtener 20 discos de Ø48 mm por
hoja, por lo que, se pueden obtener 100 membranas por paquete. Con esto, el costo unitario
es de US$1.92 por membrana, equivalente a Q14.7 (para un tipo de cambio de Q7.67/ US$).
Cabe recalcar que estos cálculos no incluyen gastos de importación, envío internacional ni
aranceles asociados a la adquisición de las membranas desde España (CHMLab®) y Estados
Unidos (Sterlitech®).
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La opción más económica corresponde al �ltro CDV con membrana de PTFE con soporte
de polipropileno Sterlitech®, la cual fue cortada manualmente a partir de hojas de 200 Ö 250
mm. Esta representa un costo total de Q21.72 por �ltro, siendo la alternativa más rentable
en comparación con el �ltro CAG y la membrana pre cortada CHMLab® (Cuadro 8). Cabe
recalcar que, el costo del te�ón para el sellado no se incluyó en el costo total. Esto debido a
que, su in�uencia es marginal. Se utilizaron 3 vueltas de te�ón para la rosca con un diámetro
de 48 mm, el costo de del te�ón por metro es de Q0.371 y para sellar la carcasa se utilizaron
0.452 m. Esto resulta en un costo de Q0.17, el cual puede ser omitido.

Cuadro 8. Costo total y tiempo de impresión de la carcasa según el tipo de �ltro y
membrana utilizada

Tipo de car-
casa de �l-
tro

Tiempo de
impresión

Costo míni-
mo de fabri-
cación

Opción de
membrana

Costo
de
mem-
brana
(Q)

Costo
total
del �l-
tro (Q)

CAG 2 horas y 6
minutos

Q7.41 Membrana de PT-
FE (CHMLab®)

Q22.5 Q29.91

Membrana de PT-
FE con soporte
de polipropileno
(Sterlitech®)

Q14.7 Q22.11

CDV 2 horas y 1
minuto

Q7.02 Membrana de PT-
FE (CHMLab®)

Q22.5 Q29.52

Membrana de PT-
FE con soporte
de polipropileno
(Sterlitech®)

Q14.7 Q21.72

Haciendo referencia a los puntos de equilibrio, para la evaluación de viabilidad técnica
y económica, se obtuvo que para CDV, utilizando un costo total de �ltro de Q21.71, los
puntos de equilibrio de 20 y 56 �ltros frente a Q175 para Creality K1 y Bambu Lab X1C,
respectivamente, y 40 y 110 �ltros frente a Q100. Por otro lado, para CAG, utilizando un
costo total de �ltro de Q22.11, se obtuvieron los puntos de equilibrio de 21 y 57 �ltros frente
a Q175 para Creality K1 y Bambu Lab X1C, respectivamente, y 40 y 111 �ltros frente a
Q100 (Figura 29).
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Figura 29. Ahorro neto acumulado del �ltro reutilizable según número de unidades producidas.
Comparación por tipo de carcasa (a) CDV, (b) CAG, impresora (Bambu Lab X1C y
Creality K1) y precio de �ltro comercial de referencia (Q175 y Q100)

Por otro lado, para el ensamble de la carcasa, para evitar fugas de aire a través de
la rosca fue su�ciente aplicar tres vueltas de cinta de te�ón en la pieza superior antes de
realizar el enrosque. Esto permitió obtener un cierre completo y seguro sin comprometer
la integridad del te�ón y el PLA y sin requerir un par de apriete elevado (Figura 30).
La rosca M50x2 se cerró correctamente asegurando un sellado e�ciente y manteniendo la
funcionalidad reutilizable del diseño.

Figura 30. Ensamble de �ltro impreso reutilizable con sellado por medio de cinta de te�ón
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8.2. Evaluación del desempeño de �ujo del �ltro

8.2.1. Pruebas preliminares mediante cronometraje

Se realizaron 10 ensayos por condición a 90 y 150 mmHg registrando el caudal por medio
de cronometraje en �ltros comerciales (DeVilbiss® y AG Industries®) y en los prototipos
impresos en 3D con membrana PTFE 0.20 µm, ∅47 mm. Los �ltros comerciales a 90 mmHg
mostraron baja dispersión de datos y no presentan valores atípicos relevantes. El �ltro co-
mercial DeVilbiss® presentó un caudal promedio cercano a 1.5 L/min y el �ltro comercial
AG Industries® alcanzó un caudal en promedio de 1.65 L/min. Esto demuestra que el �ltro
comercial AG Industries® tiene menor resistencia al �ujo en su con�guración espiga car-
casa. En el caso de los prototipos impresos se observa una caída signi�cativa en el caudal
respecto a los �ltros comerciales. El prototipo CDV presentó valores cercanos a 1.0 L/min,
mientras que el prototipo CAG mostró el desempeño más bajo con 0.75 L/min y presencia
de múltiples valores atípicos (Figura 31a). Esto indica mayor variabilidad en el comporta-
miento hidráulico de ambos prototipos, lo cual puede estar relacionado a fugas en el sellado
y resistencia adicional en el paso de aire.

Por otro lado, a 150 mmHg se observa un incremento general del caudal en todos los �ltros
al aumentar la presión negativa. El �ltro comercial DeVilbiss® alcanzó valores cercanos a
2.4 L/min, mientras que AG Industries® superó los 2.6 L/min, lo que mantiene la tendencia
previamente observada de menor resistencia al �ujo. En los prototipos impresos se evidenció
una diferencia notable respecto a los comerciales. El prototipo CDV presentó un caudal
de aproximadamente 1.4 L/min y el CAG alcanzó únicamente 1.2 L/min con varios datos
atípicos (Figura 31b). Esto indica inestabilidad en el prototipo CAG y que es el que tiene
mayor resistencia al �ujo en ambas presiones de succión.

Haciendo referencia a la pérdida relativa entre los �ltros impresos y comerciales para
cada modelo, a 90 mmHg la reducción del caudal fue de aproximadamente 33% para CDV y
de aproximadamente 55% para el CAG. A 150 mmHg la disminución fue de 40% en el CDV
y de 54% en el tipo CAG. Esto demuestra que el prototipo CAG fue el de peor desempeño
ya que tuvo una mayor pérdida porcentual de caudal en ambas presiones de succión y una
dispersión más alta entre réplicas.
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Figura 31. Diagrama de caja y bigotes de caudal (L/min) medido por cronometraje.
Comparación de �ltros comerciales (DeVilbiss® y AG Industries®) y prototipos
impresos en 3D con membrana PTFE (0.20 µm, ∅47 mm) a distintas presiones de
succión: (a) 90 mmHg, (b) 150 mmHg (n = 10)

z

8.2.2. Mediciones mediante sensor de �ujo YF-S201

Comparación por tipo de �ltro

Para las pruebas de comparación de tipo de �ltro se utilizó el sensor YF-S201 y se re-
gistraron 90 s en todos los ensayos (n = 5). En todos los casos se adquirieron 5 s iniciales
sin caudal y la máquina de succión fue activada al segundo 6. Se observó que, de manera
consistente, hay un pico de caudal máximo en el segundo 6 al encender la máquina y este
es seguido por una caída transitoria, la cual se estabiliza alrededor del segundo 10. A partir
de esta estabilización el caudal se mantiene relativamente estable hasta terminar la succión.
A 70 mmHg (Figura 32a) el cierre de �ujo ocurre alrededor de 75�80 s, a 125 mmHg (Fi-
gura 32b) alrededor de 50�55 s y a 150 mmHg (Figura 32c)alrededor de 45�50 s. Tanto los
�ltros comerciales como los prototipos impresos presentan el mismo patrón temporal y los
resultados de caudal fueron próximos entre sí para cada presión evaluada.

Sin embargo, al comparar el comportamiento entre los prototipos impresos se observa que
el �ltro CAG impreso presentó un �ujo más estable y continuo durante el periodo de medición
en las tres presiones evaluadas (70, 125 y 150 mmHg). Luego del pico inicial, la curva tendió
a mantenerse constante con pocas oscilaciones; esto evidencia mayor regularidad en el �ujo y
menor variabilidad. Por el contrario, el prototipo CDV impreso demostró tener �uctuaciones
más notorias, especialmente en 70 y 125 mmHg, con caídas y recuperaciones a lo largo del
tiempo de succión. Esto indica menor estabilidad en el �ujo, lo cual podría estar asociado
a las diferencias geométricas de la espiga en este modelo. Al comparar ambos prototipos
con los �ltros comerciales, el �ltro CAG impreso presenta un comportamiento más similar
en forma y estabilidad al de los modelos comerciales. Por esto mismo, se puede a�rmar
que el diseño del prototipo CAG impreso reproduce con mayor precisión las características
hidráulicas de los �ltros comerciales.
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Figura 32. Caudal (L/min) respecto al tiempo (s) medido con sensor de �ujo YF-S201.
Comparación de �ltros comerciales (DeVilbiss® y AG Industries®) y prototipos
impresos en 3D con membrana PTFE (0.20 µm, ∅47 mm) a distintas presiones de
succión: (a) 70 mmHg, (b) 125 mmHg, (c) 150 mmHg (n = 5)

Se calcularon los promedios de caudal con su desviación estándar para cada �ltro y cada
presión de succión: 70, 125 y 150 mmHg (Figura 33) . Para esto, se seleccionaron intervalos
correspondientes al �ujo estable observados en la grá�ca temporal anterior, considerando
como referencia el inicio del pico de succión en el segundo 6 y el cierre del �ujo en los
siguientes tiempos: de 6 a 75 s para 70 mmHg, de 6 a 55 s para 125 mmHg y de 6 a 50 s para
150 mmHg. A una presión de 70 mmHg los �ltros impresos presentaron valores de caudal
promedio entre 1.4 y 1.5 L/min, mientras que los �ltros comerciales valores menores entre
0.9 y 1.1 L/min. Esto demuestra un incremento aproximado del 35% en el rendimiento de
los �ltros impresos con respecto a los comerciales, lo que evidencia una menor resistencia al
�ujo a presiones de succión bajas.

Por otro lado, ambos �ltros impresos mantuvieron un caudal promedio cercano a 1.5 L/min,
mientras que los �ltros comerciales registraron valores entre 1.4 y 1.5 L/min. En esta presión
de succión no se evidencian diferencias signi�cativas entre ambos tipos de �ltro. Esto indica
que los prototipos impresos tienen un comportamiento hidráulico que sigue una tendencia
equivalente a la de los �ltros comerciales en una presión de succión intermedia. Por otra
parte, a 150 mmHg los �ltros impresos tuvieron caudales promedio de aproximadamente
1.7 L/min, mientras que los comerciales en un rango de 1.7 a 1.8 L/min, lo que muestra una
diferencia mínima entre ambos. Estos resultados demuestran que los �ltros impresos superan
el rendimiento de los comerciales a bajas presiones de succión y, a presiones más altas, se
iguala, sin variaciones notables entre ambos grupos. Además, se evidencia que ambos tipos
de �ltro impresos tienen comportamientos similares, ya que mantienen caudales promedio
equivalentes a 125 y 150 mmHg y solo se diferencian en la presión de succión de 70 mmHg.
Esto indica que ambos prototipos impresos se comportan de manera estable a presiones
mayores. Por esto mismo, no puede establecerse una diferencia signi�cativa de desempeño
entre ellos.

Por último, haciendo referencia a la desviación estándar, se pueden apreciar barras ele-
vadas pero con magnitud comparable entre todos los tipos de �ltro y en las tres succiones de
presión. Esto sugiere que la variabilidad está relacionada con el propio método de medición
y no con un tipo de �ltro especí�co. A 70 mmHg el CAG impreso presentó la mayor desvia-
ción, mientras que el CDV impreso mostró menor variación en comparación. Sin embargo,
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a 125 y 150 mmHg el CDV impreso mostró mayor variabilidad. Esto indica que el CAG
impreso mantiene un comportamiento más constante a lo largo del rango de presiones. Cabe
destacar que, aunque las desviaciones estándar son altas en los prototipos impresos, también
lo son en los �ltros comerciales.

Figura 33. Caudal promedio (L/min) respecto a la presión de succión (mmHg) para �ltros
comerciales (DeVilbiss® y AG Industries®) y prototipos impresos en 3D con
membrana PTFE 0.20 µm (∅47 mm) (n = 5)

Comparación por tipo de membrana

Para las pruebas de comparación de membrana, de igual manera se utilizó el sensor
YF-S201 y se registraron 90 s en todos los ensayos (n = 5). En cada caso, se adquirieron
5 s iniciales sin caudal y la máquina de succión fue activada al segundo 6. Se utilizó el
�ltro CAG impreso con dos tipos de membrana: una membrana PTFE de 0.20 µm sin
soporte de polipropileno y otra PTFE de 0.20 µm con soporte de polipropileno. Ambas
membranas presentaron un comportamiento similar en las tres presiones de succión (70,
125 y 150 mmHg), manteniendo el mismo patrón de respuesta temporal (Figura 34). Sin
embargo, se observó que la membrana con soporte de polipropileno alcanzó un cierre de �ujo
antes que la membrana sin soporte en las presiones de 125 y 150 mmHg. Cabe recalcar que
esta membrana presentó mayores �uctuaciones en el caudal durante el periodo de medición,
lo que indica menor estabilidad de �ujo en comparación con la membrana sin soporte.

47



Figura 34. Caudal (L/min) respecto al tiempo (s) medido con sensor de �ujo YF-S201.
Comparación de diferentes tipos de membrana (membrana PTFE 0.20 µm ∅47 mm
CHMLAB® y membrana PTFE 0.20 µm ∅48 mm con soporte de polipropileno
Sterlitech®) a distintas presiones de succión: (a) 70 mmHg, (b) 125 mmHg, (c)
150 mmHg (n = 5)

Se calcularon los promedios de caudal con su desviación estándar para cada tipo de
membrana a tres presiones de succión distintas: 70, 125 y 150 mmHg (Figura 35). A una
presión de 70 mmHg, la membrana sin soporte de polipropileno presentó un caudal prome-
dio de 1.50 L/min, mientras que la membrana con soporte un valor cercano a 1.47 L/min.
A 125 mmHg, ambas membranas mostraron un caudal promedio similar de 1.76 L/min y,
a 150 mmHg, el caudal se mantuvo en 1.95 L/min. Esto evidencia un comportamiento hi-
dráulico equivalente de ambas membranas en las tres presiones de succión. Estas similitudes
indican que la presencia del soporte de polipropileno no genera variación signi�cativa en el
�ujo promedio.

Por otro lado, se observa que las membranas presentan valores altos de desviación es-
tándar, aunque con magnitud comparable entre sí a las tres presiones de succión. Eso indica
que la variabilidad está asociada al método de medición y no a las características de las
membranas. Sin embargo, se distingue una mayor dispersión en la membrana sin soporte a
70 mmHg, mientras que la membrana con soporte presenta mayor variabilidad a 150 mmHg.
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Figura 35. Caudal promedio (L/min) respecto a la presión de succión (mmHg) para diferentes
tipos de membrana (membrana PTFE 0.20 µm ∅47 mm CHMLAB® y membrana
PTFE 0.20 µm ∅48 mm con soporte de polipropileno Sterlitech®) (n = 5)
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CAPÍTULO 9

Discusión

La succión médica es vital en múltiples contextos clínicos, ya que, esta es utilizada de
forma crítica en la limpieza de la vía aérea (sistemas cerrados en traqueostomía), la aspiración
endobronquial durante broncoscopia y procedimientos intraoperatorios de neurocirugía y
cirugía cardiovascular [12], [18], [19], [20]. Debido a la importancia de estos procedimientos,
es fundamental que los equipos de succion médica y su �ltrado sean efectivos para prevenir
complicaciones y asegurar la seguridad del paciente. En Guatemala, por ejemplo, es limitado
el uso de �ltros bacteriológicos hidrofóbicos por su costo elevado, lo que puede aumentar el
riesgo de infecciones en pacientes por contaminación cruzada [12]. Además, la falta de uso
de estos �ltros puede comprometer el funcionamiento de los equipos de succión médica, ya
que la acumulación de �uidos y partículas puede obstruir los sistemas, reduciendo su e�cacia
y aumentando el riesgo de fallos mecánicos [16].

Debido a la importancia de estos �ltros, este estudio se centró en diseñar y fabricar un
�ltro bacteriológico hidrofóbico de bajo costo fabricado localmente en Guatemala, comparán-
dolo con �ltros comerciales disponibles en el mercado. Este �ltro fue diseñado para ser una
carcasa reutilizable impresa en 3D, con materiales poliméricos accesibles, y una membrana
�ltrante de alta e�ciencia (PTFE) reemplazable, que cumpla con los estándares interna-
cionales de �ltración. Además, este se diseñó para garantizar compatibilidad y un sellado
hermético con mangueras de succión médicas estándar utilizadas en entornos clínicos.

A partir del diseño CAD y la fabricación de las carcasas, el primer prototipo CDV
se dimensionó para mangueras de 0.25′′ de diámetro interno (6.35�8.0 mm) basándose en
dimensiones de �ltros hidrofóbicos para máquinas de succión medica universales, sin em-
bargo, en la V1.1 (Figura 26a) el acople inicial con mangueras comerciales tuvo un ajuste
inadecuado. Luego de realizar mediciones directas sobre un �ltro comercial DeVilbiss® y
corregir tolerancias de impresión de 0.5 mm se alcanzó la coincidencia dimensional en la
V1.3 (Figura 26c) y un acople adecuado con mangueras estándar con diámetro interno de
0.25′′.

Por otro lado, el segundo protrotipo CAG se diseñó para mangueras de 0.25′′ a 0.50′′

(6.35�12.7 mm) de diámetro interno siguiendo el mismo procedimiento de ajuste dimensio-
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nal. En la V1.1 (Figura 27a) se observó un ajuste inadecuado, pero, luego de corregir las
tolerancias de impresión se logró un acople adecuado en la V1.3 (Figura 27c). Para ambos
diseños (CDV y CAG impresos) se logró un encaje �rme y sellado �able con mangueras
de succión médicas estándar, lo que coincide con la conectividad de catéteres de succión
descrita en el estándar ISO 10079-1 [51].

Haciendo referencia al mecanismo de cierre y el alojamiento de la membrana hidrofóbica,
la rosca M50x2 se imprimió con buena de�ción (Figura 28a) y logró un cierre completo con
tres hilos de enrosque y bajo par de apriete (Figura 28b) asegurando la hermeticidad del
�ltro. Además, el diámetro libre de 48.526 mm permitió el alojamiento de membranas de Ø
47�48 mm (Figura 28c), las cuales son las dimensiones estándar de membranas hidrofóbicas
de PTFE disponibles comercialmente. El espacio de alojamiento de la membrana diseña-
do de 155 µm facilitó la correcta inserción y sellado de membranas de PTFE con grosores
comerciales los cuales varían entre 100 a 200 µm [52], [53], [54], [55]. También el soporte
interno tipo cruz (Figura 28c) brindó un soporte estructural adecuado manteniendo la mem-
brana en posición. Durante estas pruebas de ajuste no se evidenciaron fugas de aire o agua,
no obstante esto se evaluó en los ensayos de caudal. Tomando en consideración el material
de fabricación de las carcasas, se seleccionó eSun PLA+ en color transparente para poder
visualizar el estado interno del �ltro. Este material presenta resistencia a tracción de 60�65
MPa y temperaturas de distorsión térmica cercanas a 50�55 °C [56], [57] lo que garantiza su
resistencia estructural en el uso de succión médica.

Por otra parte, se evaluó si la carcasa reutilizable y la membrana reemplazable permiten
reducir el gasto frente a las alternativas comerciales de uso desechable. Las carcasas impre-
sas en 3D mostraron costos de material y energía muy bajos, con un valor de Q7.02 para el
modelo CDV y Q7.03 para el modelo CAG. La diferencia entre estas es mínima (Q0.39) ya
que, ambos diseños son equivalentes en consumo de material y tiempo de impresión, sola-
mente con una diferencia de 5 minutos. Al comparar las opciones de membrana hidrofóbica,
la membrana de PTFE con soporte de polipropileno (Sterlitech®, hojas 200 Ö 250 mm)
resultó ser la alternativa más económica con un costo de Q14.7 por disco de Ø 48 mm.
En contraste a la membrana precortada (CHMLab®), la cual tiene un costo de Q22.5 por
disco de Ø 47 mm. Combinando los costos del costo mínimo de fabricación por carcasa y
membrana reemplazable, el �ltro bacteriológico hidrofóbico impreso en 3D tiene un costo
total de Q29.52 (modelo CDV) y Q29.91 (modelo CAG) cuando se utiliza la membrana de
PTFE pre cortada sin soporte de polipropileno. En contraste al utilizar la membrana con
soporte de polipropileno, el costo total disminuye a Q21.72 (modelo CDV) y Q22.11 (modelo
CAG) (Cuadro 8).

Los resultados sugieren que, en términos de costo, ambas carcasas tienen un costo similar,
pero, la membrana con soporte de polipropileno reduce signi�cativamente el costo total
del �ltro. Comparando estos costos con los �ltros comerciales disponibles en el mercado
guatemalteco, los cuales tienen un precio promedio de Q100 a Q150 por unidad [58], [59],
[60] se observa que la carcasa del �ltro impreso en 3D, junto con la membrana reemplazable
representa un ahorro signi�cativo, reduciendo el costo hasta un 80%. Además, la reutilización
de la carcasa impresa en 3D reduce el costo recurrrente ya que, los fabricantes de equipos
de succión especi�can que los �ltros hidrofóbivos son de uso para un solo paciente y con
plazos máximos de uso [61], [62], [63]. Con una carcasa reutilizable el gasto se limita solo a
la sustitución periódica de la membrana �ltrante, con un costo de Q14 a Q22.
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Los resultados de las curvas de ahorro neto acumulado (Figura 29) demuestran que, la
diferencia de carcasa no modi�ca de manera relevante el número de unidades necesarias
para recuperar la inversión inicial de comprar una impresora 3D. Frente a un precio comer-
cial promedio de Q175 por �ltro, ambos diseños alcanzan el punto de equilirio después de
fabricar aproximadamente 21 unidades para la impresora de menor costo (Creality K1) y
57 unidades para la impresora de mayor costo (Lab X1C). Por otro lado, frente a un pre-
cio comercial de Q100 por �ltro, ambos diseños alcanzan el punto de equilibrio después de
fabricar aproximadamente 40 unidades para la impresora de menor costo (Creality K1) y
111 unidades para la impresora de mayor costo (Lab X1C). Estos resultados sugieren que,
independientemente del diseño de la carcasa, la inversión en impresión 3D se recupera con
volúmenes de producción relativamente bajos, aún invirtiendo en una impresora de mayor
costo inicial.

Al analizar el comportamiento del caudal en la evaluación preliminar de los �ltros, los
diagramas de caja y bigote (Figura 31), demuestran que los prototipos impresos en 3D
presentaron una reducción signi�cativa del caudal y mayor variabilidad en comparación
con los �ltros comerciales. Esta reducción del caudal puede deberse a pérdidas locales por
la geometía interna del prototipo, especialmente por la cruz de soporte del asiento de la
membrana incorporada en el primer diseño preliminar (Figura 19 b). Esta cruz al ubicarse
dentro del diámetro útil del �ujo reduce el área libre efectiva lo que genera contracciones
súbitas. En consecuencia, se eleva el coe�ciente de pérdida local K y aumenta la caída de
presión ∆p = K 1

2ρV
2, lo que disminuye el caudal [64].

Para mejorar el rendimiento del prototipo y la hermeticidad, se realizaron modi�caciones
en el diseño, eliminando la cruz de soporte y sellando la rosca con cinta PTFE (te�ón). Bajo
estas condiciones y utilizando el sensor YF-S201 para medir el caudal y veri�car nuevamente
el funcionamiento de los �ltros, ambos modelos impresos reprodujeron el mismo patrón
temporal del caudal que los �ltros comerciales (Figura 32). Se observó un pico de caudal al
segundo 6 luego de activar la succión, decaimiento progresivo y estabilización alrededor del
segundo 10, seguido por un caudal constante hasta el cierre de �ujo para los 4 tipos de �ltros
evaluados. Los resultados sugieren que se redujo el coe�ciente de pérdida local K, lo que
permitió que el comportamiento del caudal se asemejara más al de los �ltros comerciales.

Además, se observó que el prototipo CAG impreso tuvo menor �uctuación que el proto-
tipo CDV impreso. El prototipo CAG impreso mostró un comportamiento más estable del
caudal bajo las tres presiones de succión (70, 125 y 150 mmHg), lo que indica un mejor ajuste
geométrico de la espiga con mangueras clínicas estándar. Estos hallazgos pueden atribuirse
a que la espiga escalonada, con diámetros mayores, tiene un mejor ajuste con la manguera
lo que aumenta la presión de contacto circunferencial y la fricción de apriete, disminuyendo
las fugas [65].

Al comparar los promedios de caudal en las tres presiones de succión (Figura 33), se
observó que ambos prototipos impresos en 3D presentaron valores de caudal mayores frente
a los �ltros comerciales. A 70 mmHg los prototipos impresos tuvieron un caudal promedio
de 1.5 L/min y los �ltros comerciales un caudal promedio de 1 L/min, lo que demuestra
un incremento de 50% en el rendimiento de los �ltros impresos en comporación con los
comerciales. Mientras que, a 125 mmHg ambos tipos de �ltro, los prototipos impresos y los
comerciales, mantuvieron un caudal promedio de 1.4 - 1-5L/min , sin diferencias signi�cativas
entre ellos. De igual manera, a 150 mmHg se obtuvieron diferencias mínimas de caudal para
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los �ltros impresos y comerciales. Esto demuestra que mientas se aumenta la presión de
succión, las diferencia en el caudal entre los �ltros impresos y comerciales tiende a disminuir.

Este comportamiento puede explicarse con el marco de transporte en medios porosos
descrito por darcy�forchheimer. Según esta teoría, a bajos caudales domina el término lineal
viscoso, de modo que las pérdidas locales asociadas a la geometría de la carcasa (como
uniones, transiciones de área y holguras) modi�can de forma más apresiable la resistencia
hidráulica total del sistema. En contraste, a caudales más altos domina el término cuadrático
inercial (∝ U2) y la caída de presión de todo el �ltro se vuelve menos sensible a las pérdidas
locales y más sensible a la propia membrana �ltrante[66]. Por lo tanto, a mayores presiones
de succión, las diferencias en el caudal entre los �ltros impresos y comerciales tienden a
disminuir, ya que la resistencia hidráulica total del sistema se vuelve menos sensible a las
pérdidas locales (K ) y más dependiente de la membrana �ltrante.

Esto se ve reforzado por otros dos fenómenos adicionales. Primero, , la curva caracte-
rística de la bomba de la máquina de succión médica, impone el punto de operación como
la intersección entre la curva del equipo de succión y la curva del sistema. A medida que
aumenta la resistencia global (porque el término inercial crece con la velocidad super�cial),
el punto de operación se desplaza hacia un área de caudal semejante para distintas con�gu-
raciones de �ltro, lo que reduce la diferencia entre diseños [67]. Segundo, la microcompresión
de la membrana a mayores ∆p puede disminuir la porosidad efecctiva y el área abierta de
paso de la membrana, lo que incrementa los coe�cientes efectivos del medio poroso y se
homogeniza la respuesta de caudal entre distintos diseños de �ltro. Este comportamiento ha
sido reportado para membrana de PTFE y sustratos no tejidso de soporte [3], [4]. Por esto
mismo, la predominancia del término inercial en la membrana, el desplazamiento del punto
de operación sobre la curva de la bomba y la compresibilidad de la membrana a mayores
presiones de succión, explican por qué las diferencias en el caudal entre los �ltros impresos
y comerciales tienden a disminuir a mayores presiones de succión (125 y 150 mmHg).

En cuanto a la variabilidad, las barras de desviación estándar mostraron magnitudes
comparables entre grupos (Figura 33), estos resultados sugieren que, esta desviación se
debe al método de medición utilizado (sensor YF-S201) y no a diferencias entre los �ltros
evaluados. Sin embargo, se observó que a a 70 mmHg el prototipo CAG presentó la mayor
dispersión, mientras que a 125 y 150 mmHg exhibió menor desviación estándar y menor
�uctuación temporal que el CDV. Esto refuerza de que el diseño de espiga escalonada del
prototipo CAG proporciona un mejor sellado y ajuste con mangueras médicas estándar a
diferencia del diseño CDV, a presiones de succión más altas. Esto se atribuye a que, su
diseño promueve una mayor presión de contacto y fricción de apriete, reduciendo las fugas
y mejorando la estabilidad del caudal [65].

Los ensayos con el �ltro CAG impreso en 3D utilizando dos membranas de PTFE dife-
rentes (con y sin soporte de polipropileno) mostraron trayectorias temporales de caudal casi
indistinguibles a 70, 125 y 150 mmHg (Figura 34). Además, los promedios de caudal se man-
tuvieron en el mismo rango para ambas membranas, sin diferencias signi�cativas (Figura 35).
Por lo que, ambas membranas son candidatas equivalentes y viables para su uso en el �ltro
bacteriológico hidrofóbico impreso en 3D. Desde la teoría de medios porosos, esta similitud
es esperable ya que, con el mismo tamaño de poro (0.20 µm) y grosor similar (100�200 µm),
ambas membranas presentan coe�cientes de permeabilidad hidráulica comparables, lo que
resulta en un comportamiento de caudal similar bajo las mismas condiciones de presión de
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succión [3], [4]. Esto demuestra que, la diferencia introducida por el soporte de polipropileno
en la membrana Sterlitech ® no afecta signi�cativamente el rendimiento hidráulico del �ltro
en términos de caudal bajo las condiciones evaluadas.

Haciendo referencia a las propiedades de �ltración bacteriógica, la membrana PTFE
CHMLAB ® (sin soporte) esta indicada para esterilizar aire y gases (0.2 µm), con alta
compatibilidad química manteniendo caudales de aire acordes para �ltración de gas [68].
De igual manera, la membrana PTFE Sterlitech ® (con soporte de polipropileno) tiene el
respaldo del fabricante que documenta e�ciencias de retención bacteriológica superiores al
99.99% para partículas de 0.2 µm [69]. Estas especi�aciones cumplen con los requisitos para
sistemas de succión establecidos en la norma ISO 10079-1 [51]. Finalmente, considerando
las exigencias de hidrofobicidad de las membranas para su uso en succión médica, ambas
membranas de PTFE presentan puntos de burbuja mayores a 700 mmHg y presión de entrada
de agua (WEP) superior a 2000 mmHg. Esto las hace indicadas para aplicaciones de succión
médica, ya que superan ampliamente las presiones de succión típicas mencionadas en la
sección 6.1.2 del marco teórico (Cuadro 1).

Los resultados obtenidos demuestran que las carcasas de los �ltros impresos en 3D tie-
nen un desempeño estable en el rango de succiones de succión clínica recomendadas (60
- 150 mmHg). Además, la fabricación de una carcasa reutilizable y el uso de membranas
reemplazables permiten reducir costos hasta más de un 80% en comparación con los �ltros
comerciales desechables. También, el diseño propuesto se alinea con criterios normativos
como ISO 10079-1 ya que, logran reproducir el comportamiento hidráulico de los �ltros
comerciales, funcionan dentro de las presiones de succión clínica y utilizan membranas de
PTFE hidrofóbicas con propiedades bacteriológicas adecuadas.
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CAPÍTULO 10

Conclusiones

Se fabricaron dos carcasas de �ltro impresas en 3D con PLA, las cuales lograron
un acople �rme y hermético con mangueras de succión médica estándar, cumpliendo
con especi�caciones descritas por la normativa ISO 10079-1. El cierre roscado de estas
(M50x2) permitió un apriete completo con bajo par. Además, el diámetro libre interno
de 48.526 mm, admitió el uso de membranas hidrofóbicas comerciales de 47-48 mm de
diámetro, y el espacio de compresión diseñado de 155 µm aseguró un sellado adecuado
sin dañar las membranas.

Los �ltros impresos en 3D reprodujeron el patrón temporal del caudal observado en
los �ltros comerciales de referencia y mantuvieron caudales promedio equivalentes a
125 y 150 mmHg, con�rmando su capacidad hidráulica dentro del rango de succión
clínica. Las membranas de PTFE de 0.20 µm utilizadas en ambos �ltros, demostraron
una hidrofobicidad adecuada, evitando el paso de líquidos a través de ellas durante
las pruebas de succión, sin presentar fugas. Además, por su mismo tamaño de poro,
ambas membranas ofrecieron una barrera efectiva contra bacterias, cumpliendo con
los requisitos de �ltración bacteriana.

Se obtuvo un costo unitario mínimo de fabricación de Q21.72�Q22.11 por �ltro, lo que
representa un ahorro económico del 78-80% en comparación a precios comerciales de
referencia (Q100�Q150). El análisis de punto de equilibrio indicó que, en el escenario
más conservador y con menor diferencial de ahorro es su�ciente fabricar 111 unidades
para recuperar la inversión inicial. Considerando que la carcasa es reutilizable y que el
gasto se limita al reemplazo de la membrana (Q14.7), la implementación de estos �ltros
para un entorno hospitalario de bajo recursos es técnica y económicamente viable.

Se logró con�rmar la viabilidad técnica y económica de un �ltro bacteriológico hidro-
fóbico impreso en 3D con carcasa reutilizable y membrana reemplazable. Se obtuvo
un desempeño hidráulico estable en rangos de succión clínica, la hidrofobicidad de las
membranas PTFE evitó el paso de líquidos durante las pruebas y por su tamaño de
poro brindaron una barrera bacteriológica. Además, el análisis de costos y punto equi-
librio evidenció que la implementación en hospitales de recursos limitados es factible.
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No obstante, para llegar a la adopción clínica es necesario caracterizar la caída de pre-
sión de los �ltros en un rango más amplio de presiones de succión, evaluar materiales
poliméricos esterilizables para la carcasa y validar la función bacteriológica por medio
de cultivos.
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CAPÍTULO 11

Recomendaciones

Para aumentar la hermeticidad en el cierre de la rosca M50x2 y evitar el uso de te�ón se
recomienda incorporar un o-ring. El diseño debe incluir una ranura con compresión de
empaque controlada y con esto se puede mejorar la repetibilidad del sellado y reducir
fugas tras múltiples ciclos de apertura y cierre.

Se recomienda evaluar materiales poliméricos esterilizables para la carcasa reutilizable
como policarbonato, polisulfona y PEI. Esto para poder esterilizar la carcasa reuti-
lizable luego de su uso tras cada paciente. La selección del material puede validarse
frente a distintos métodos de esterilización como EtO, gamma, e-beam y vapor a baja
temperatura.

A futuro se busca escalar la producción mediante procesos industriales como moldeo
por inyección o moldeo por extrusión. Esto con el propósito de reducir el costo unitario
en la producción de cada �ltro.

Para comparar con normativas ISO de succión se recomienda caracterizar la curva
∆p�Q del sistema con un caudalímetro y un sensor de presión diferencial cubriendo
más presiones de succión (al menos 60-300 mmHg). Para esto, se recomienda medir
por separado la pérdida local de la carcasa, la pérdida a través de la membrana y por
último, el �ltro completo.

Para validar la función bacteriológica de las membranas reemplazables se recomienda
realizar ensayos con recuento y cultivos bajo condiciones controladas. Estos ensayon
deben realizarse tanto en la membrana montada en la carcasa como en el conjunto
del �ltro ensamblado. También deben de considerarse los ciclos de uso y esterilización
para evaluar el desempeño del �ltro.

Por último, para optimizar la geometría de la espiga, transiciones en la carcasa, el
asiento de la membrana y estudiar la compresión del o-ring se recomienda modelar
el �ujo interno y las tensiones mediante herramientas de simulación, por ejemplo,
ANSYS. También, realizar un análisis de ciclos de vida para identi�car el número de
ciclos que le toma a la rosca de cierre perder su hermeticidad.
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