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Resumen: En anteriores trabajos de nuestro grupo de investigacidn, se propuso un nuevo dispositivo
de asistencia ventricular pulsatil que depende de cuatro valvulas para su correcto funcionamiento (dos
de entrada y dos de salida). La bomba consta de un pistén de doble efecto que puede bombear 4 I/min
funcionando con una frecuencia de 4,25 Hz.

En este trabajo se estudia por separado la interaccion fluido estructura de la sangre que pasa a través
de las dos valvulas de salida del dispositivo. Debido a que las valvulas deben trabajar a una frecuencia
bastante alta, es necesario que las mismas sean electromecéanicas y su movimiento dependa solo de la
velocidad de cierre. Se escogieron valvulas tipo cizallas que abren y cierran en escasos milisegundos
sin considerar posibles efectos de rebote.

Por simplicidad, el modelo construido supone que el flujo en el dispositivo es plano y que la sangre se
comporta como un fluido Newtoniano. Las condiciones de contorno consideran el desplazamiento de
las partes mdviles del dispositivo. Para resolver el sistema de ecuaciones resultante, se utiliza un
software comercial (COMSOL Multiphysics 3.3) basado en elementos finitos. Mediante el
procesamiento del campo de flujo obtenido, se determinan las zonas de elevado esfuerzo cortante que
pueden provocar hemélisis y activacion plaguetaria. Teniendo en cuenta la magnitud y el tiempo de
aplicacién de los esfuerzos de corte que son capaces de soportar las células sanguineas, se delimitan
regiones donde se podria producir hemdlisis y se calcula el indice normalizado de hemolisis. Las
zonas de activacion plaquetaria se calculan utilizando un rango de esfuerzos cortantes sobre los que se
conoce que las plaquetas se activarian. Por otro lado, mediante el campo de presiones se estudia la
posibilidad de que exista cavitacion.

Los resultados nos permiten inferir que el dispositivo provoca un dafio sanguineo minimo, ya que el
indice normalizado de hemolisis se mantuvo por debajo de los valores admisibles, y los valores de
esfuerzo de corte encontrados hacen poco probable la activacion plaguetaria. Aunque, es probable que
se produzca cavitacion, mientras se alcancen picos de presion negativos como los observados.
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1. INTRODUCCION

Actualmente se implantan anualmente aproximadamente 250.000 protesis valvulares por
aflo en todo el mundo (Jhohansen, 2004; Govindarajan, 2009), en pacientes con fallas de
valvulas cardiacas. Las mismas se pueden clasificar como protesis cardiacas mecénicas o
biologicas. Las protesis valvulares mecanicas (PVM) pueden ser del tipo bola, disco pivotante
y doble hemidisco; y las protesis valvulares bilogicas (PVB) pueden ser de tipo heteroinjerto
(tejido de animales) y homoinjerto (tejido humano).

La principal diferencia entre las valvulas mecanicas y las bioldgicas son que las primeras
requieren necesariamente un tratamiento anticoagulante, en cambio las PVB no lo necesitan
pero se deterioran mas rapido, haciendo necesario una nueva intervencion quirdrgica (algo no
deseable en personas jovenes), mientras que las PVM de mayor durabilidad en el tiempo,
presentan un elevado porcentaje de complicaciones trombogénicas producto de la hemolisis o
activacion plaquetaria (Dasi, 2009).

El estudio del funcionamiento valvular se considera crucial para explicar, predecir y
corregir fallas. En los Gltimos afios, se han desarrollado numerosos estudios y simulaciones
computacionales del comportamiento fluido dinamico de la sangre y la interaccion fluido-
estructura de este tipo de protesis y otros dispositivos (Giurgea, 2006; Govindarajan, 2009;
Behbahani, 2009; De Tulio, 2009; Bluestein, 2010).

En un trabajo anterior del Grupo de Biomecanica Computacional (GBC) de la FI-UNER,
se propuso un nuevo DAV pulsatil que depende de cuatro valvulas para su funcionamiento,
dos entradas y dos salidas (Di Paolo, 2010). Este mecanismo consta de un piston de doble
efecto que puede bombear 4 I/min funcionando con una frecuencia de 4,25 Hz, un esquema
del mismo se puede apreciar en la figura 1.a. Por el principio de funcionamiento y la
velocidad de operacion es necesario que las valvulas sean activas y operadas por un actuador
electromagnético. En la figura 1.b se muestra en operacion un dispositivo de asistencia
ventricular (DAV), con el piston desplazandose de izquierda a derecha, la valvula de salida
inferior abierta (ver recuadro en rojo) y la valvula superior cerrada.

El principal inconveniente o efecto no deseado sobre el organismo, que producen los DAV,
las PVM vy otros dispositivos es el dafio sanguineo. Este se puede deber a hemodlisis,
activacion plaquetaria, cavitacion o una combinacion de ellas que desencadena una trombosis.

La hemolisis o lisis de los glébulos rojos (GR) y la activacion plaquetaria son las
principales medidas del desempefio de estos dispositivos (Gaurav, 2008), las mismas deben
mantenerse lo mas bajas posible. Ambas son fendmenos adn en estudio, dependen de muchos
factores fisicos y fisioldgicos. Actualmente existen modelos (Giersiepen, 1990; Grigioni,
2005; Alemu, 2007; Govindarajan, 2009; Behbahani, 2009) que predicen sus niveles en
funcion de las tensiones de corte aplicadas a las células sanguineas. Ambos fendmenos
pueden desatar la cascada de coagulacion produciendo tromboembolismo.

Los GR poseen una membrana plasmatica bastante flexible, que le permite soportar cierto
nivel de esfuerzo de corte, mientras que las plaquetas en comparacion a los primeros, poseen
membranas mas rigidas por lo que experimentan mayores tensiones en sus membranas. Un
GR puede soportar 150 a 250 Pa durante 102 s antes de experimentar hemolisis, mientras que
las plaquetas se activan si son sometidas entre 10 a 30 Pa en ese rango de tiempo (Alemu,
2007).

La cavitacion es un fendmeno por el que se forman burbujas (o cavidades) de gas o vapor
dentro de un fluido que es sometido a una disminucion local de la presion a temperatura
practicamente constante. Generalmente se produce en los pequefios huelgos donde un fluido
circula a elevada velocidad, por efecto Venturi su presion disminuye abruptamente; o al pasar
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por una superficie que se mueve a alta velocidad, como un alabe de una turbina. Este
fendmeno es un problema comun en las PVM, y eleva la posibilidad de generar un trombo
(Giurgea, 2006; Johansen, 2004) ya que produce la hemdlisis o activacion plaquetaria al
colapsar las burbujas. Cada burbuja generada implota produciendo un chorro de fluido que se
mueve a muy alta velocidad.
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Figura 1. DAV en estudio. (a) Geometria con dimensiones en mm de un dispositivo de impulsidn pulsatil de
doble efecto en una configuracion plana. (b) Esquema de funcionamiento, con detalle del problema a abordar.

Este trabajo presenta un tipo de valvula electrocomandada, cuya clasificacion podria ser de
PVM por su funcionamiento. Aprovechando los avances en el estudio de este tipo de protesis,
se aborda un analisis computacional preliminar en una geometria bidimensional (2D) del
sistema de valvulas de salida de un prototipo de DAV. Se evalla el desempefio de las dos
valvulas de salida del dispositivo, considerando una geometria plana como la detallada en la
figura 2.a. Para estudiar por separado la interaccién fluido estructura de la sangre que pasa a
través de cada valvula del dispositivo; ambas salidas (desde ahora entradas) se unen en un
tnico conducto. La longitud de los conductos de entrada y salida analizados en el modelo es
mayor a la observada en la figura 1.b a fin de permitir desarrollo suficiente del perfil de
velocidades que permita verificar las condiciones de contorno.

El objetivo del trabajo fue realizar una simulacion computacional solamente del sistema de
valvulas de salida, ya que esta parte es realmente critica en el desempefio del DAV. La
simulacion permitié obtener el campo de velocidad y de presién. Y a partir de estos resultados
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se realizo un analisis del desempefio de este tipo de valvulas, se calcularon las tensiones de
corte locales, se analizd la posibilidad de cavitacion y de dafio sanguineo por hemolisis o
agregacion plaguetaria. Se estudia la posibilidad de que se genere cavitacion durante el
funcionamiento de las valvulas, al estudiar la presion minima que se genera en el fluido
sanguineo y compararla con la presion de cavitacion del agua.

2. METODOLOGIA

Se estudio el comportamiento del flujo sanguineo a través de una valvula mecanica
perteneciente a un DAV mediante un analisis por el método de elementos finitos, utilizando
un software comercial (COMSOL Multiphysics 3.3). El cual permitié obtener el campo de
velocidades y presiones. EI modelo considera que el flujo, el cual interactda con las paredes
moviles del dispositivo, es newtoniano e incompresible.

Se estudio el fendmeno de cavitacion a través del analisis del campo de presiones que se
produce por el particular funcionamiento del DAV. Ademas, se localizaron las zonas de
elevado esfuerzo cortante que pueden provocar hemolisis y activacion plaguetaria.

Posteriormente, se realizo un andlisis del desempefio de este tipo de valvula, analizando la
posibilidad de dafio sanguineo. Para esto se utilizo un modelo de hemolisis en funcion del
esfuerzo de corte y del tiempo que actla sobre los globulos rojos; este considera la historia del
dafio sobre estas células y la trayectoria que siguen en el flujo. Mediante un analisis
Lagrangiano simplificado se evalian 20 trayectorias particulares, 10 para cada rama de
entrada.

Los célculos de las trayectorias descriptas por los GR, de los esfuerzos de corte a los que se
exponen y la evaluacion del el indice normalizado de hemdlisis (NIH, por sus siglas en ingles
normalized index of haemolysis), se realizaron utilizando la interfase de COMSOL con
MATLAB, empleando la solucion generada por el primero.

2.1. Simulacién Computacional

Debido a que las valvulas deben trabajar a una frecuencia relativamente alta, deberian ser
electrocomandadas. Su movimiento no depende del flujo, sino del movimiento de un actuador
que controla la frecuencia de cierre y reapertura. Las valvulas son tipo cizallas que abren y
cierran en escasos milisegundos; no se considero la posibilidad de rebote en el momento de
apretura o de cierre. En este trabajo se realizé un analisis 2D del dispositivo.

En la figura 2.a se presenta la geometria del problema abordado. En el instante que la
valvula superior (VS) se encuentra cerrada y la valvula inferior (V1) abierta. Ambas, al igual
que las entradas y la salida, poseen un diametro de 1,20 cm.

En arterias donde el caudal es superiores a los 0,050 I/min en arterias de pequefio a
mediano tamarfio en adelante (Di Paolo, 2006) la aproximacion de fluido newtoniano que se
realiza adecuada. EI modelo de flujo se representa mediante las ecuaciones de Navier—Stokes
y continuidad.

Las condiciones de contorno (CC) adoptadas para la simulacion computacional fueron las
siguientes: en las paredes se asumié velocidad nula, en la salida traccién normal cero, para
cada entrada se adopto un valor de velocidad del flujo con un perfil plano, y en las paredes
moviles de las valvulas se fijo las velocidades en funcion de la velocidad de cierre. Las CC se
adoptaron teniendo en cuenta las consideraciones que se describen a continuacion.

El DAV pulsatil posee un movimiento sinusoidal con un pistén de doble efecto, es decir
que en cada avance o retroceso se impulsa sangre por una de las valvulas de salida, mientras
la otra permanece cerrada. La apertura y cierre de ambas valvulas se realiza utilizando mayas
moviles, con funciones apropiadas que permiten cerrar y abrir una valvula en el momento que
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el piston comienza a impulsar la sangre. El tiempo de apertura o cierre adoptado es de 10
milisegundos, determinado por la velocidad de avance de la pared de la valvula uy,.

El modulo de la velocidad de cierre uy, se definié mediante la derivada de una sigmoidea,
centrada en el momento de cierre o reapertura. Esto se puede apreciar en la figura 3.a, donde
uw es la velocidad del apice o vértice, de la pared inferior de la VS; de manera que la
velocidad del apice de la pared superior de la VS es -uy. En el caso de la VI las funciones son
idénticas pero cambiadas de signo. Estas velocidades corresponden al apice de cada valvula,
cada borde lateral se comportaba en forma lineal, velocidad nula en el vértice de la pared fija
y maxima en el apice, ver figura 3.b.

11,0 20,0 40,0
VS
o
=i ENTRADA 1
- RAMA SUPERIOR
o o
SALIDA i
& 50,0 o
Q
o~ ENTRADA 2 RAMA INFERIOR
i
110.0
a)
0.01
0
-0.01
-0.02
-0.03
0.04 0.03 0.02 0.01 0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08
b)

Figura 2. a) Esquema de las vélvulas de salida, con las dimensiones en mm. b) Malla utilizada, los ejes tienen
dimensiones expresadas en m, se observan ambas valvulas semiabiertas.

En un trabajo previo se obtuvo un caudal que variaba en forma sinusoidal con un valor
maximo de 130 cm?s y un valor medio de 66 cm?/s (esto es por unidad de ancho en la
direccion transversal al plano del flujo) cuando el piston se movia a una frecuencia f de 4,25
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Hz (Di Paolo, 2010). Teniendo en cuenta la longitud de las ramas de salida del DAV
(entradas en nuestro analisis) y los valor encontrados podemos considerar que el flujo se
desarrolla completamente, con un perfil casi plano. Entonces, se puede adoptar como
condicion de contorno en las entradas un valor de velocidad (modulo) con un perfil plano.
Por otro lado, la condicion de salida se adoptd como traccion normal nula con presion de
referencia cero.
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Figura 3. Condiciones de contorno. (a) Modulo de la velocidad del apice (u,) del borde de la pared inferior
de la VS. (b) Esquema con las CC. Se indican las CC para VS, para la VI son opuestas, ya que una cierra
mientras la otra se abre. (¢c) Modulo de la velocidad en la entrada 1 en funcién del tiempo (Ve,). (d) Modulo de
la velocidad en la entrada 2 en funcion del tiempo (Vey).

Teniendo en cuenta que el piston del DAV presenta un movimiento sinusoidal, resulta
apropiado variar el modulo de la velocidad de entrada con una funcion senoidal, ver ecuacion
1. La velocidad del movimiento del piston es Vp = 2nfAsen (2mft) , donde A=2,00 cm es la
amplitud de su movimiento.

Ademas, el diametro del cilindro que contiene el piston es 2,50 cm y los conductos de
entrada (salidas del DAV) poseen un diametro de 1,20 cm, utilizando la ecuacion de
continuidad, se relaciona la velocidad en cada entrada con la del pistén. De manera que el
modulo de la velocidad en una entrada abierta esta definido como en la ecuacion 1 y cuando
estd cerrada es nulo. En la figura 3.c y 3.d se pueden apreciar el modulo de la velocidad en
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funcion del tiempo correspondiente a cada entrada, para la entrada 1 es Ve, y para la entrada 2
es Ve,, y las ecuaciones correspondientes son:

—Vesi sen(2nft) < 0} Ve, = {O si sen(2mft) < 0}
, =

Ve = { 0 sisen(2xft) >0 Ve si sen(27tft) > 0

donde Ve = %ZHfAsen (2nft) 1)

Para fijar un perfil de entrada plano, es necesario dejar unos pequefios huelgos en cada
esquina de la entrada. Para no fijar una velocidad distinta de cero sobre el nodo de cada
esquina, se dejo un espacio de 10 um entre la entrada y la pared.

La simulacion se realizé con un modelo de flujo laminar en su totalidad, debido a que la
velocidad de entrada alcanza un valor méximo de 1,11m/s por lo que el niumero de Reynold
para los conductos tiene un valor aproximado de 4000. Esto solo ocurre por un breve
momento, cuando la velocidad de entrada es maxima.

Sobre la geometria de la figura 2.a se generd una malla con 29.220 elementos triangulares
tipo P,P3, ver figura 2.b, se utilizd una formulacion mixta estandar de Galerkin, con
estabilizacion mediante las lineas de corriente y difusion lateral del 5%. Todo el sistema de
ecuaciones se resolvié de manera simultanea, es decir mediante un esquema monolitico.

Para la simulacion, se adopté un intervalo de tiempo hasta los 0,350 s con pasos de tiempo
variables (maximo paso 2 milisegundos), que corresponden a 1,5 ciclos del piston. Utilizando
el resolvedor lineal directo Pardiso, se resolvieron las ecuaciones en una PC con un
procesador Intel Core i5 2500K de 3.3 GHz con 16 GB de memoria RAM, en un tiempo de
aproximadamente 3hs.

2.2.  Indice normalizado de hemélisis

A fin de evaluar cuantitativamente la cantidad de hemolisis de la sangre dentro de una
prueba simulada, diferentes indices clinicos se han definido. Particularmente, el NIH se ha
convertido en el patron de la Sociedad Americana para Pruebas y Materiales (ASTM).

EI NIH es una medida de la cantidad de dafio causado en sangre por los esfuerzos cortantes
a los que se somete a los GR en determinadas condiciones de flujo. EI NIH en
unidades de g /100 litros, se cuantifica de acuerdo a la ecuacion 2 (Behbahani, 2009; Segalova
2012):

NIH = 10052 (1 — Het)x 2)

donde AHb /Hb es el cambio relativo en el contenido de hemoglobina de la sangre, Hct es

el hematocrito (45% persona promedio), y k es el nivel de hemoglobina contenido de sangre

(1,5 g/100L persona promedio). La tabla 1 presenta la clasificacion de cada nivel del NIH y

los resultados clinicos aplicables a pruebas clinicas o experimentales, donde PfHb es la
hemoglobina libre en plasma (Segalova, 2012).

NIH Resultado clinico

>0,06 Aumenta el nivel de PfHb

>0,04 No incrementa PfHb pero requiere transfusion sanguinea
<0,04 Fisiologicamente aceptable

<0,02 Clinicamente aceptable

<0,01 Objetivo del disefio

Tabla 1. Niveles del NIH. ASTM Standard F1841-97/F1830-97.
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Hay varios modelos para evaluar el cambio del contenido hemoglobina causado por el
dafo debido a los esfuerzos de corte en el flujo sanguineo; para este trabajo se adopta el
modelo propuesto por Giersipien y col. (1990), el cual es un modelo empirico. Este modelo
propone la siguiente correlacion para AHb/Hb:

AHb
E =C Tatle) (3)
donde t es la magnitud del esfuerzo cortante y t. es la cantidad de tiempo que una célula
sanguinea experimenta dicho esfuerzo. Las constantes de la ecuacion 3 son C=3,62.1077,
a=2,416 y b=0,785. Aunque se trate de una funcion de dos variables, es posible considerar
gue en un pequefio intervalo de tiempo el esfuerzo se mantiene constante.

La expresion (2) debe evaluarse a lo largo de las trayectorias que siguen las células
sanguineas; mediante un proceso de integracion se obtiene el dafio acumulado al que se
exponen los GR. La integracion numérica de AHb/Hb o indice de dafio sanguineo (BDI, por
sus siglas en ingles) es un célculo de importancia cuya metodologia se discute en el trabajo
de Grigioni y col. (2005) y es utilizada en el trabajo de De Tulio y col (2009). En el presente
trabajo se realiza de la forma propuesta por este Gltimo, mediante el uso de la ecuacién 4,
donde el dafo inicial Dy se considera nulo.

BDI = YV, Ca[Si_y(z(6)* 46 + D) w(t)"/* A, (4)

Finalmente, se evalta el NIH para cada una de las trayectorias, generadas como se expone
a continuacion.

2.3.  Trayectorias de los Globulos Rojos

Las células siguen trayectorias complejas en el flujo sanguineo, aun asi es posible asumir
que la mayoria de ellas tendera a seguir predominantemente el patron del flujo. Existen
diversas aproximaciones (Chen, 1999; Bluestein, 2004; Govindarajan, 2009) para calcular
mediante un analisis Lagrangiano las trayectorias particulares. Es posible considerar la
densidad, el volumen, incluso el arrastre de Stokes a través de la ecuacién de Khan y
Richardson (Coulson and Richardson, 2002). En la mayoria de los desarrollos no se
consideran las interacciones célula-célula, lo que elevaria considerablemente la complejidad
del modelo.

Para este desarrollo se plantea una aproximacion simplificada. Se modelizan las
trayectorias Xx(t) de los GR, como particulas ideales (sin masa) que verifican que x(t)=u(t),
donde u(t) es el campo de velocidades. La razon de la eleccion radica en considerar que si
dejamos de lado las interacciones particula-particula en un volumen en cual
aproximadamente es 45% son GR, los mismos tendran una trayectoria promedio similar al
flujo sanguineo (De Tullio, 2009).

El calculo de cada trayectoria particular, constituye un problema de valores iniciales que
se resuelve a numéricamente. Se utiliza el método de Runge Kutta de segundo orden para
aproximar las trayectorias. Sobre cada una de las mismas se evalla la evolucion del esfuerzo
cortante local maximo t.

2.4. Esfuerzo cortante

Las componentes del tensor de esfuerzos viscosos T; para un fluido Newtoniano e
incompresible estan dadas por:

du; du;
T =4 (E + af) (%)
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Consideraremos el esfuerzo cortante local maximo t, el cual es un escalar que depende de
las tensiones principales del tensor de tensiones viscosas.

En un analisis 3D se obtiene a un t escalar similar al del criterio del Von Mises (Alemu,
2007; Bluestein, 2007; Behbahani, 2009; De Tulio, 2009; Segava 2012). En el caso 2D, puede
ser evaluado de manera sencilla considerando que el tensor de tensiones es simétrico de
manera que el esfuerzo de corte maximo puede ser expresado como en la ecuacion 6, donde
T1y T, son las tensiones principales (Lai, 1996).

I = |T1;T2| — \/(T11—T222)2+4(T12 )? (6)

Remplazando las expresiones de las componentes dadas por la ecuacion (5), se obtiene a:

1 du v 2 u v 2
T—E\/(Z#a—zﬂg) +alu(G+3)] )
Esta forma de evaluar el esfuerzo de corte local maximo para estimar la hemolisis es valida
cuando el campo de flujo muestra una componente predominante sobre las otras dos, como en

nuestro caso en la direccion axial. De otra manera seria necesario un analisis tridimensional
para no perder parte del esfuerzo que depende de la tercera dimensién (De Tulio, 2009).

2.5.  Activacion plagquetaria

El parametro de activacion plaquetaria puede ser evaluado de forma similar a la hemolisis,
considerando la historia de los esfuerzos sobre una trayectoria particular, tal como en los
trabajos de Alemu (2007), Bluestein (2007) y Govindarajan (2009).

Dado que: la activacion plaquetaria se produce a valores menores del esfuerzo cortante y
en menores intervalos de tiempo, que éste es un analisis 2D, y que se trata de un anélisis
preliminar. Los alcances de este trabajo no contemplan predecir la activacion plaquetaria
mediante un modelo como los propuestos en los trabajos mencionados.

Entonces, se propone realizar un analisis de la activacion plaquetaria mediante el rango de
esfuerzos sobre el que se conoce que las plaquetas se activarian. Es posible considerar las
zonas donde el esfuerzo de corte supera los 10 Pa como zonas de posible activacion
plaquetaria.

3. RESULTADOS

El campo de flujo es obtenido mediante la simulacion, en las imagenes de la figura 4, se
muestra el modulo de del vector velocidad, para cuatro instantes de tiempo. Las figuras 4.a 'y
4.c corresponden el momento en que se desarrolla la velocidad maxima en la entrada, la figura
4.b corresponde al momento en el que se cierra la valvula inferior y se abre la superior, y la
figura 4.d al momento en el que se cierra la valvula superior y se abre la inferior.

Se puede observar la presencia de vortices sobre la interseccion de las ramas. Al evaluar el
caudal de salida del dispositivo, este coincide aproximadamente con el de la bomba: 4 I/min.

En las imagenes se puede apreciar que en la zona curva de la interseccion el flujo alcanza
la velocidad méxima de 1,77 m/s, mientras sobre las ramas de entrada se mantiene la
velocidad de entrada de 1,11 m/s (ver figuras 3.c y 3.d). En los momentos de cierre y
reapertura de las valvulas, ver figuras 4.b y 4.d, se observa la presencia de dos vortices.

En la figura 5 se detalla la figura 4.d, con un grafico vectorial de la velocidad y una
superficie coloreada para el modulo de velocidades. Se puede apreciar que la alta velocidad de
cierre de la VS, no acelera demasiado al flujo en el eje vertical, se aprecia un pequefio reflujo
generado sobre las paredes de la rama correspondiente. También se ve claramente, como
ambos vértices giran en contrasentido y son producto del chorro principal que bajaba de la
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rama superior.

Maximo: 1.77
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Figura 4. Campo velocidades del flujo sanguineo. (a) t=0,0700s. (b) t=0,1176s. (c) t=0,1702s. (d) t=0,2351s.
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Figura 5. Campo velocidades del flujo sanguineo expresado vectorialmente y en términos del médulo, para
t=0,2351s momento en que se cierra la VS y se abre la VI.

Las presiones producto de la accion del piston y el funcionamiento de las valvulas se puede
observar en las figuras 6 y 7. El gradiente de presion entre la entrada y la salida coinciden con
el esperado para las velocidades observadas.

Los picos positivos y negativos se deben a la apertura y cierre de las valvulas. Cuando una
valvula se cierra provoca un descenso de la presion respecto de la referencia en la salida, en la
figura 6.b se observa para el cierre de la VI y en la figura 6.d, para el cierre de la VS. En ese
momento, se alcanza un valor pico de alrededor de -6150 Pa en la zona de la entrada y de -
4000 Pa en la zona de la valvula respectiva, ver figura 7. En cambio, cuando se abre una
valvula provoca por escasos milisegundos un aumento abrupto de la presion sobre la rama que
alcanza valores mayores a 2000 Pa, con un valor maximo de 5550 Pa.
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Figura 6. Campo de presiones para los instantes correspondientes a la figura 4. (a) t=0,0700s. (b) t=0,1176s.
(c) t=0,1702s. (d) t=0,2351s.
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Figura 7. Variacion de la presién respecto al tiempo en los puntos indicados en el esquema de la derecha

En la figura 7 se puede apreciar codmo evoluciona la presion en funcion del tiempo, en este
caso en la rama superior, se expone la presion en tres puntos de interés. El primero es un
punto de la entrada, en color azul (1), el segundo es un punto sobre el apice superior de la VS,
en color rojo (2) y el Galtimo un punto sobre la salida en anaranjado (3), coincide con la
referencia en dicho color. Se puede apreciar que se genera un pico positivo en el momento de
apertura y un pico negativo en el momento del cierre. Es util volver a observar la figura 3.c,
para apreciar que el intervalo de apertura de la rama superior es de 0,11 a 0,23 s
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aproximadamente.

3.1. Prediccién de cavitacion

Teniendo en cuenta que podemos asumir que la sangre se comporta como el agua, puede
producirse el fendbmeno de cavitacién a una temperatura de 37°C (temperatura corporal
interna) con presiones iguales o inferiores a 6300 Pa (47 mmHg).

Debe tenerse en cuenta que la presion de referencia en la salida depende del sistema
circulatorio: es la presion en el cayado adrtico y depende del momento del ciclo cardiaco. Esta
puede tomar valores de referencia entre 16080 y 10720 Pa (120 y 80 mmHg), generalmente se
considera 13400 Pa (100 mmHg) como la presién arterial media, en un individuo normal. No
obstante, debemos considerar el hecho que el paciente implantado con un DAV, no
necesariamente presenta estos valores. Se aprecia en la figura 7 que la menor presion es de -
6150 Pa aproximadamente, que corresponde a un pico muy breve, producto del rapido cierre
de la valvula.

Aun asi, se puede definir un limite de la presion diastolica por debajo del cual no se
presentaria el fendmeno de cavitacion. Si la presion diastolica no desciende por debajo de
cierto limite, el que se calcula como la suma de la presion de cavitacion mas el pico de
presion (6300 + 6150 Pa), entonces no existira posibilidad de que se produzca cavitacion.
Como se menciono, es normal que la presion en el cayado adrtico puede caer por debajo de
12470 Pa (93 mmHg). Si en ese instante coincide con el de cierre de una vélvula existe la
posibilidad que se produzca cavitacion en la valvula.

También, se analizaron los vortices generados (ver figura 4 y 5), en el centro de cada uno
de ellos se genera una importante depresion, pero la misma alcanza valores no comparables a
los picos negativos generados por las valvulas, por lo cual es poco probable que en ellos se
produzca el fenébmeno.

3.2.  Zonas de esfuerzos de corte elevados

Al analizar el esfuerzo de corte (ver ecuacion 7), encontramos que en la zona de las
valvulas, en el momento de cierre se alcanzan valores muy elevados. Ello se puede apreciar en
las figura 8, donde se puede observar como evoluciona el esfuerzo de corte local méximo en
funcion del tiempo, en puntos (p) seleccionados. En la figura 8.a, se presentan dos curvas
correspondientes a dos puntos situados en los bordes superior (p 1) e inferior (p 2) (en color
azul y rojo respectivamente) de la VS; la ubicacion de estos puntos se indica en el esquema
de la figura 9.b. En la figura 8.b, se presentan dos curvas analogas a las de la figura anterior,
para dos puntos situados en los bordes superior (p 3) e inferior (p 4) (en azul y rojo
respectivamente) de la VI.

También, se puede observar como el esfuerzo cortante se eleva a medida que aumenta el
flujo por cada valvula, alcanzando valores no superiores a los 5 Pa en los puntos analizados,
incluso en el momento de mayor caudal en cada rama (ver figuras 3.a y 3.b). Se ve claramente
que los picos de esfuerzo se producen durante el cierre de cada valvula, es claro que este
momento es critico de la dindmica valvular, ya que a los elevados esfuerzos se le suma la
posibilidad de que se puede producir cavitacion. Aun asi, los valores maximos de t hallados
en este trabajo estan en el orden de los soportados por los GR, y su duracion es del orden de
los 10 s lo que no es demasiado significativo para provocar hemolisis.
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Figura 8. Esfuerzo de corte local maximo en Pa en funcion del tiempo para dos localizaciones. (a). p 1(en
azul) y p 2 (enrojo) sobre la VS. (b). p 3 (enazul) yp 4 (enrojo) sobre la VI.

Por otro lado, en los bordes de la union de las ramas (p 5, 6 y 7) se alcanza valores
cercanos a 20 Pa, en el momento de mayor caudal. En el resto del dominio del modelo
analizado los valores de t estdn por debajo de 20 Pa, como los tres puntos tienen un
comportamiento similar, solo presentamos el punto 5 (ver figura 9.b) en la figura 9.a. Otros
graficos de valores de t(t) se presentan en la siguiente seccion, correspondientes a cada
trayectoria.

3.3.  Hemodlisis

Para cada rama se evaluaron 10 trayectorias y se calculd el NIH en cada una de ellas. Se
obtuvo un maximo NIH de 1,1.10° practicamente un orden por debajo del valor aceptable,
dicho valor fue computado para la trayectoria N°8. Se puede observar en la tabla 2, los valores
hallados estan algunos érdenes por debajo de objetivo (0,01 ver tabla 1) lo que permite inferir
que este sistema de valvulas no produciria hemolisis por esfuerzos de corte sobre los GR.
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Rama superior Rama inferior

N° | Posicion inicial: x, y NIH N° | Posicion inicial: x, y NIH

1 -0.0300, 0.0058 4,0.10° | 1 -0.0300,-0.0150 8,5.10"
2 -0.0300, 0.0055 2,6.10° | 2 -0.0300,-0.0160 4,6.10°
3 -0.0310, 0.0050 79.10" | 3 -0.0310,-0.0170 3,4.10°
4 -0.0310, 0.0030 53.10° | 4 -0.0310,-0.0180 1,0.10°
5 -0.0320, 0.0010 2,5.10° | 5 -0.0320,-0.0190 9,0.10°°
6 -0.0320,-0.0010 92107 | 6 -0.0320,-0.0200 1,3.10°
7 -0.0330,-0.0030 3,7.10° | 7 -0.0330,-0.0210 2,2.10°
8 -0.0330,-0.0050 1,1.10° | 8 -0.0330,-0.0220 3,3.10°
9 -0.0340,-0.0055 3710 | 9 -0.0340,-0.0230 5,1.107
10 -0.0340,-0.0058 1,6.10° | 10 -0.0340,-0.0240 4,2.10"

Taba 2. Valores predichos para el NIH. Las coordenadas estan expresadas en m.

Tau (Pa)

0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 0.35

@ ©

Figura 9. Esfuerzo de corte local méximo en Pa en funcion del tiempo. (2). Para p 5, borde sobre la interseccion.
(b). Esquema con la localizacidn de los puntos analizados.

Los resultados del NIH para cada trayectoria particular se exponen en la tabla 2. Cada
trayectoria fue calculada en funcién de la posicion inicial (X, y), ver figura 2, y tomando el
tiempo inicial al momento de inicio de la simulacion.

Se presentan los graficos donde se puede apreciar los resultados para la rama superior en
las figuras 10 y los resultados para la rama inferior en las figuras 11, se muestran dos
trayectorias particulares para cada rama, el esfuerzo de corte sobre la trayectoria y el BDI
acumulado en funcién del tiempo.

La razon de la ubicacién de los puntos iniciales responde a que tal como podemos observar
en los resultados de la tabla 2, el NIH aumenta para las trayectorias cuyas posiciones iniciales
son cercanas a los bordes de las paredes. Ademas, las trayectorias que describen éstas
particulas les permiten permanecer mas tiempo dentro del dispositivo, antes de salir
impulsada por la velocidad del fluido (ver figuras 10.a, 10.b y 11.a).

Podemos observar en las figura 10.a, 10.b, 11.a y 11.b que una célula sanguinea puede
escaparse con el flujo o quedar sometida a girar dentro de un vértice o una combinacién de
ambas situaciones. En las figuras 10.a y 10.b la célula sanguinea queda atrapada en los
vortices que se generan, en la figura 11.a también es atrapada pero logra salir con el siguiente
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pulso del flujo y en la figura 11.b a pesar de recorrer el vortice, esta sale en el primer pulso,
por lo que esta menos tiempo (ver el tiempo en la figura 11.d).

Posicion (m)

Esfuerzo de corte (Pa)

x A0

4 L I I L I
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Figura 10. Trayectorias evaluadas en la rama superior. (a). Trayectoria N° 2. (b). Trayectoria N° 8. (c y d)
Esfuerzo cortante local maximo sobre las trayectorias N° 2 y N° 8 respectivamente. (e y f). Indice de dafio
sanguineo correspondientes a las trayectorias N° 2 y N° 8 respectivamente.

También se aprecia el hecho de que para posiciones iniciales cercanas al centro de cada
entrada, donde las celulas sanguineas tienen una gran velocidad, también poseen el menor

tiempo de permanencia, como se aprecia en la figura 11.b (ver el tiempo en la figura 11.d).

Los valores bajos de NIH guardan estrecha relacion con esfuerzos de corte muy por debajo
de los valores maximos que pueden tolerar los GR. Esto se puede observar en las figuras 10.c,
10.d, 11.c y 11.d. En ningln caso t es mayor a 3,5 Pa.
El BDI se puede observar en las figuras 10.e, 10.f, 11.e y 11.f. En todos los casos el mayor
aumento del indice se da al momento que se eleva el esfuerzo de corte, ya que con cada
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aumento del esfuerzo de corte incrementa la posibilidad de dafio.
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Figura 11. Trayectorias evaluadas en la rama superior. (a). Trayectoria N° 1. (b). Trayectoria N° 10. (c y d)
Esfuerzo cortante local maximo sobre las trayectorias N° 1 y N° 10 respectivamente. (e y f). Indice de dafio
sanguineo correspondientes a las trayectorias N° 1 y N° 10 respectivamente.

3.4.  Activacion plaquetaria

Teniendo en cuenta lo que hemos expuesto hasta ahora, existen s6lo dos zonas donde los
esfuerzos de corte pueden superar los 10 Pa, esas zonas corresponden al borde las valvulas en
el momento de cierre (ver figura 8.a y 8.b) y los bordes de la interseccién de las ramas (ver
figura 9.a).

En el caso de las valvulas, t es alto por un lapso de apenas 10 milisegundos con valores por
encima del valor tolerable por las plaquetas. En cambio en la zona de la union el esfuerzo se
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mantiene por mas tiempo, ver figura 9.a, pero con valores dentro de los limites admisibles.
Ello permite inferir que ambas zonas pueden provocar la activacion plaquetaria.

4. DISCUSION

En este trabajo se realizo un anélisis 2D del dispositivo, donde es mas sencillo y menos
costoso simular el cierre y reapertura de las valvulas, para ganar conocimientos que permitan
una simulacion mas completa y realista en el espacio 3D o 2D del DAV completo, en
posteriores trabajos.

El modelo de valvula para las ramas de salida del DAV pulsatil de doble efecto a
frecuencias mayores a la fisioldgica, presenta un nivel de dafio sanguineo muy bajo aungue es
probable que se produzca cavitacion.

Los bajos niveles del NIH indican la ausencia de hemolisis y los esfuerzos de corte, bajos
exceptuando las zonas sefialadas en las secciones 3.2, permiten suponer que no -habria o seria
leve- la activacion plaquetaria en el flujo sanguineo.

Por otro lado, es importante remarcar que los bordes influyen sobre una pequefia porcion
del flujo y que probablemente se activara un numero muy pequefio de plaquetas, en
comparacion con todo el volumen.

Si realizamos un analisis global de los esfuerzos que experimentan estas células
sanguineas, t se mantiene por debajo del valor tolerable (Alemu, 2007), ver figuras 10.c, 10.d,
11.c y 11.d, lo que resulta alentador para el DAV en estudio. Es posible pensar con estos
resultados que la activacion plaquetaria es muy baja, aunque siendo conservadores lo
adecuado para llegar a una conclusién mas precisa es realizar un analisis pormenorizado de la
activacion plaquetaria (Bluestein, 2007).

No obstante, es necesario remarcar las limitaciones del modelo, en el mismo no se pueden
apreciar los esfuerzos que aporta la componente tridimensional, es esperable que los mismos
aumenten el valor de t y del NIH; aun asi los valores muy por debajo del la norma indican un
comportamiento aceptable en cuanto al indice normalizado de hemolisis del sistema de
valvulas de salida.

Por otro lado, es probable que como se observé en este modelo, el elevado descenso de la
presion produzca el fendmeno de cavitacion en la sangre que circula por las valvulas. Sobre
todo en el momento de cierre de las mismas (Giurgea, 2006). Sin embargo, existen algunas
variables para corregir este fendmeno no deseado, como disminuir la velocidad de cierre de
las valvulas que tambien redundaria en menores esfuerzos de corte al momento del cierre de
cada vélvula.

Por otro lado, a partir de este estudio surgen varios trabajos a futuro, dos de los cuales tiene
mayor relevancia. Primero, acoplar el sistema de valvulas a la bomba, para simular el DAV
pulsatil de manera completa en una geometria 2D; segundo, simular este modelo con CC de
contornos mas realistas en un modelo de flujo turbulento 3D, que permita mejorar el calculo
de los esfuerzos de corte locales y evaluar si aportan de manera significativa al aumento del
NIH.

5. CONCLUSIONES

En este trabajo se ha simulado en una geometria 2D el conjunto de valvulas de salida para
un DAV pulsatil de doble efecto a frecuencias mayores a la fisioldgica, habiendo obtenido
resultados aceptables en cuanto a las velocidades y las presiones alcanzadas.

En cuanto al analisis del dafio sanguineo, los resultados son alentadores ya que el indice
normalizado de hemdlisis se mantuvo muy por debajo de los valores maximos admisibles.
Ademas, los valores de esfuerzo de corte encontrados hacen poco probable la activacion
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plaguetaria. Aunque es muy probable que se produzca cavitacion, mientras se alcance picos
de presion negativos como los observados en los resultados.
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