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Resumen. Un dispositivo de asistencia ventricular (DAV) es una bomba sanguinea que opera en
paralelo al corazon y se utiliza como asistencia ventricular mecanica en pacientes con insuficiencia
cardiaca durante la espera del trasplante cardiaco o como medio de prolongacion de la vida. La
simulacion computacional del flujo sanguineo en el interior de estos dispositivos es de gran interés
para el disefio y evaluacion del funcionamiento de los mismos. Es objetivo de este trabajo discernir
cual modelo de flujo turbulento es el mas conveniente para analizar computacionalmente el flujo en el
interior de un DAV, particularmente los esfuerzos cortantes, tanto en el interior del flujo como en las
inmediaciones de las paredes. Para ecllo se utiliza una representacion simplificada de un DAV
completo, consistente en una bomba pulsatil de doble efecto y cuatro valvulas activas. Para el analisis
se utiliza una geometria 3D de una de las camaras cilindricas y su conducto de salida, que presenta una
curva que cambia el sentido del flujo en 180 grados con una reduccion de seccion del 52%. En dicha
geometria se realiza la simulacion numérica del flujo sanguineo en condiciones estacionarias,
mediante cuatro modelos de flujo turbulentos, asumiendo la sangre como un fluido incompresible y
newtoniano. Los esfuerzos de corte se evaluan mediante un valor representativo, como propone una de
las alternativas mas utilizadas en la bibliografia. Los resultados muestran que mediante los modelos
con ley de pared se obtienen soluciones similares pero altamente dependientes de la energia cinética
turbulenta, ademas estos modelos no son capaces de evaluar -con una aproximacion razonable- los
esfuerzos que se desarrollan sobre las paredes a la vez que aumentan considerablemente el valor de
los esfuerzos de corte en el interior del flujo. Por otra parte los modelos Shear Stress Transport y
Spalart-Allmaras, son aptos para evaluar con buena aproximacion los esfuerzos cortantes cerca de las
paredes, prediciendo esfuerzos de corte menores en las zonas de recirculacion que se generan en el
codo de la curva. Esta mayor aptitud puede deberse a la mejor descripcion de la recirculacion del flujo
sanguineo respecto a otros modelos. En cuanto a los tiempos de simulacion, el modelo turbulento
Spalart-Allmaras mostré ser el mas eficiente, frente al Shear Stress Transport que insume mas del
doble de tiempo que el primero. Puede concluirse que ambos modelos serian adecuados para simular
el flujo sanguineo en el interior de un dispositivo de asistencia ventricular.

Copyright © 2016 Asociacion Argentina de Mecénica Computacional http://www.amcaonline.org.ar


mailto:efries@bioiingenieria.edu.ar

1116 E.R. FRIES, D.M. CAMPANA, J. DI PAOLO

1 INTRODUCCION

Cuando una persona padece insuficiencia cardiaca su corazén no puede proveer el flujo
sanguineo en condiciones adecuadas. Por ello el paciente debe ser tratado a través de
terapias farmacoldgicas, con técnicas de asistencia mecanica circulatoria (ACM), o
mediante un trasplante cardiaco. Es bien conocida la escasez de donantes para la cantidad
de personas que necesitan un trasplante, por lo que las técnicas de AMC cobran gran
importancia, ya sea como puente al trasplante o terapias de recuperacion de la funcién
cardiaca.

Actualmente, la AMC se puede llevar a cabo a través de dispositivos de asistencia
ventricular implantables o externos que bombean la sangre en paralelo con el corazén
(Mugianesi et al., 2007; Pagani et al., 2008). Los dispositivos deben provocar el menor
dafio posible a la sangre, tanto por hemalisis como por activacion plaquetaria, tal como lo
describen Behbahani et al. (2009) y Frazer et al. (2011). Uno de los puntos mas criticos del
disefio y desarrollo de los DA&SIograr mantener el dafio sanguineo en valores tolerables
por el organismo, en este contexto la simulacion computacional se trasforma en una
herramienta muy Util para predecir dicho dafio (Alemu y Bluestein,; 2004 et al.

2014).

Ciertos DAV, en particular los pulsétiles, al bombear la sangre generan un flujo que
tiene condiciones generalmente de transicion, entre flujo laminar y turbulento. En estas
condiciones es posible asumir que la sangre se comporta como un fluido incompresible y
newtoniano, pero la simulacion mediante modelos 3D de un flujo transitorio requiere un
alto costo computacional para resolver directamente las ecuaciones Navier-Stokes; por
ejemplo, para llegar a una Simulacién Numérica Directa (SND) como presenta De Tulio et
al. (2009). Otra estrategia posible es abordar modelos simplificados mediante una
geometria 2D simplificada como se realiza en trabajos anteriores (Di Paolo, 2014; Fries,
2015) y, la tercer manersy muy utilizada en la ingenieria- es resolver el problema 3D
utilizando un modelo de flujo turbulento para simular el flujo sanguineo. En esta ultima
opcién, no es sencillo decidir qué modelo utilizar para predecir correctamente el flujo
sanguineo y evaluar posteriormente el dafio sanguineo. Si bien existen varios ejemplos en
la literatura como se describe en el trabajo de Behbahani et al. (2009), el modelo de flujo
turbulento Optimo para la simulacion del flujo sanguineo en estas condiciones no esta
claramente definido.

Esta situacién se expone medianté@¢la 1 en la cual se presentan varios articulos
relacionados con la simulacion del flujo sanguineo: mediante modelos de flujo turbulentos
en condiciones de relativamente bajos Re (del orden e fdra flujo sanguineo en
vélvulas aorticas, YAV de flujo axial o centrifugo.

Por ello, en este trabajo se propone utilizar cuatro modelos turbulentos (MT) para
simular el flujo sanguineo en el interior de un DAV pulsatil, con el objetivo de evaluar las
diferencias, asi como las ventajas y desventajas de cada uno para condiciones de flujo
estacionario, en una geometria 3D que representa una parte del DAV descripto en un
trabajo anterior (Fries, 2015). Los cuatro modelos son el modelo turbulentbrkedelo
turbulento ke, el modelo turbulento Shear Stress Transport (STTp k¢ el modelo
turbulento Spalart-Allmaras (SA). Debido a que el dafio sanguineo se provoca
principalmente por los esfuerzos de corte que se generan en la sangre, a los cuales son
expuestos los globulos rojos y plaquetas, es que se realiza un andlisis en particular de la
prediccién de esta magnitud por parte de cada MT (Alemu y Bluestein, Béiiffahani et
al. 2009, Fraser et al. 2011).
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Autor/afio Modelo Re Simulaciéon numéricas de Software
turbulento | aproximado
Bluestein et al.,
2000 K- <10t Flujo sanguineo en vélvula FIDAP
® cardiaca mecanica (2D) CFD
i 1 CFX
Kameneva et al, ke 22005100 Flujo sang_ume(_)f_e_n Iuna
2004 estenosis artificial y FLUENT
Raz et al., 2007 Koo ) Flujo sanguineo en una GAMBIT para FEM
estenosis basado en solver CFC
Alemu y Bluestein, Ko 10t Flujo sanguineo en valvulg GAMBIT y TGrid con
2007 cardiaca mecénica FLUENT
Throckmorton y ke >10t DAV pedlat'rlco de flujo ANSYS CEX
Untaroiu,2008 axial
Siroisy Sun, 2010 ke 2500 Flujo sanguineo en una STAR-CCM
vélvula aortica
Wu et al., 2010 SST 3x10f DAV peo':)‘(tigfo de flujo ANSYS CFX
Claiborne et aJ. Ko 10t Flujo sanguineo en yalvula FLUENT
2013 cardiaca polimérica
Chiu et al.2014 k-0 <10t DAV de flujo axial FLUENT

Tabla 1: Modelos de flujo turbulentos aplicados a la simulacion del flujauseaetw

2 METODOLOGIA

La simulacion se realiza en una geometria 3D [fvgura ) que representa parte del DAV
simulado en anteriores trabajos (Di Paolo, 2014; Fries, 2015). Este disefio de un dispositivo
de impulsion sanguinea pulsatil, constituido por una bomba volumétrica de doble efecto
que posee un pistbn movido sin contacto (electromagnéticamente) y cuatro valvulas
activas. En laFigura 1(lzg.) se puede apreciar un esquema bidimensional del DAV
donde el movimiento del pistén hacia la izquierda impulsa sangre desde la camara izquierda
(CI) hacia la salida -en color rojo-, mientras la cdmara derecha (CD) recibe sangre desde la
entrada -en color azul-. En la imagen de la derecha [dgura 1 la valvula de entrada (Ve)
superior y lavdvula de salida \{s) inferior permanecen cerradas para asegurar el flujo
unidireccional. Cuando el piston (P) llega al extremo izquierdo se cierran la Ve inferior y la
Vs superior, es decir, por un breve momento todas las valvulas estan cerradas; luego se abren
la Ve superior y la Vs inferior para permitir que el movimiento del piston hacia la derecha
impulse la sangre desde la CD hacia la salida e ingrese desde la entrada a la CI.

En este caso, se simula una sola cAmara de impulsién, un conducto de salida con una curva
gue modifica la direccion del flujo en 180° y parte del conducto de entrada a 45°, que se
encuentra cerrado. La cdmara de impulsion es un cilindro de 25 mm de diametro y una
longitud de 38 mm; la superficie del embolo -en color rojo éndara 2 impulsa la sangrg
le imprime una velocidad de entrada de 0,27ent®da la seccion. Mientras que el conducto
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de salida esta representado por un conducto cilindrico de 12 mm de diametro, con una
curva que cambia la direccién del flujo en 180°. El conducto de entrada es un cilindro del
mismo diametro ubicado a 45°, en este conducto existe una valvula que para la simulacion
se asume totalmente cerraéen color verde en l&igura 2 y en el conducto de salida
existe otra valvula que se asume totalmente abieriacolor azul en I&igura 2, el resto

de las superficies representan paredes sin fugas.

Conducto de salida

= |
Salida l yA 20 %109

Y f(fl Superficie del piston

‘ »o
Entrada y
Ve 15.0 cm e

20 x107°

Conducto de entrada
-20 0 20 40 60 x107

Figura 1. (1zq.) Modelo 2D del DAV simulado en trabajos anteriores, con detalgdmde la porcion
que corresponde a la camara izquierda (Cl). (Der.) Vista lateral donde se indicanféndeiton de cada
conducto. Las coordenadas en el plano xy estan medidas en mm.

Se realizan cuatro simulaciones computacionales, una con cada MT en estado
estacionario, para la condicion de maximo caudal de la sangre cuando es expulsado de la
camara, el que corresponde a la velocidad maxima del pistébn del DAV considerado. Para
esta condicion de flujo, el nimero de Reynolde) (del conducto de salida es
aproximadamente de 4200, al considerar una velocidad media en laGalkital(,17 m/s,
el diametro del conducto de saliBade 0,012 m, la densidagd)(y viscosidad £) de la
sangre de 1050 kgfhy 0,0035 Pa.s respectivamente, por lo que el flujo es de transicién y
no presenta una turbulencia totalmente desarrollada.

Las simulaciones numéricas se realizan mediante la utilizacion del software cbmercia
COMSOL Multiphysics en su version 4.4, el cual utliza elementos finitos y las
definiciones de cada MT corresponden a los modelos por defecto del software que se
pueden consultar en el manual del mismo.

Por otro lado, la distancia adimensiondl) (gtel primer nodo se coloco a 40 um de la
pared, ya que’y1 corresponde a y = 40 um, este valor se obtienen mediante la Ec. (1),
considerando un factor de fricci¢f) de 0,04 obtenido como propone Pope (2000). De esta
manera, el espesor de la region de la pared es de aproximadamente 1,2 80) (y

y=il’r‘,donde u,=U\/§ (1)

2.1 Malla

La malla utilizada (veFigura 2 1zq.) para simulacion es la misma para todos los MT,
posee alrededor de 3,11XHementos, de los cuales 2,01%$6n tetraédricos y 1,10 X10
son prismas (de base triangular). Dicha malla se obtuvo con las opciones manuales del
software, fijando un tamano minimo de 500 pm y maximo de 1500 pum, el tamafio
corresponde a la longitud de la arista mayor del elemento (segun lo define el manual del
software); ademas se gener6 una capa limite de 10 elementos prismaticos cuyo nodo inicial
estd a 40 um de la pared. En la Figura 3 se puede apreciar la malla desde una vista
posterior y un detalle de la misma para la seccion de salida. En ambos casos se distinguen
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los tipos de elementos: sobre la capa limite los elementos prismaticos y en el centro los
elementos tetraédricos.
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Figura2. (Izq.) Geometria 3D utilizada para simulacidn, con la vista de la.r(ia#a.) Vista lateral con
dimensiones en mm, en color rojo seccion del embolo, en color azulavdty salida abierta y en color verde
vélvula de entrada cerrada.
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Figura 3. Malla con escala de colores para la calidad de los elementos. \fst@ipdsnde se apreciala
seccion de salida y del embolo o pist@ipajo-, con detalle de la seccion de sahaaiba-.

2.2 Condiciones de contorno, de dominio y resolucion

Los cuatro modelos resuelven el mismo problema, por lo que las condiciones de contorno
(CC) e iniciales son las mismas. EnTlabla 2se resumen las CC generales, comunes a los
cuatro MT, no se exponen las ecuaciones particulares porque cada MT asume diferentes
variables, que dependen de la intensidad turbulenta (It) y la longitud turbulenta (Lt)
consideradas en la seccion del piston, que para al problema definido se comporta como una
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“entrada”. En las paredes se adopta una condicién de no deslizamiento, en la seccion del

piston una de velocidad normal a la superficie con un médulo de 0,27 m/s y en la seccién
de salida se asume una presion constante e igual a 13,3 kPa (100 mHg) que corresponden a
la presion aortica media.

Seccion U=-Uon It =0.,05

de Embolo donde Y=-0,27 m/s Lt = 0,07*0,025 m
Seccion T.n=-pn

de Salida donde g =13,3 kPa
Paredes U.n=0

Tabla 2: Condiciones de contorno.

La discretizacion se realiza mediante elementos tetraédricos y prismaticos lineales -para
la velocidad y para la presion-, es decir corresponden al tipo P1-P1, se utiliza el resolvedor
MUMPS que calcula dos grupos segregados con una tolerancia relativa de 0,001. En el
caso particular de los MT SST y SA se utiliza un resolvedor con inicializacion, que
primero resuelve la distancia de la pared y luego inicia el calculo de las variables. Los
tiempos de resolucién del modelo estacionario propiamente dicho, para la malla dgscripta
en una PC con procesador Intel-Cofet471 de 3,5GHz y 32 GB de RAM, son los
siguientes: 44 min. para el MT&<43 min. para el MT k-o, 68 min. para el MT SST y 28
min. para el MT SA.

2.3 Calculo del esfuerzo de corte

Antes de definir el esfuerzo de corte representativo que actia sobre los elementos
formes de la sangre, es necesario definir una serie de magnitudes de las que depende dicho
esfuerzo, la energia cinética turbulenta, el tensor de la tasa de esfuerzos promedio y la
viscosidad cinematica turbulenta.

La energia cinética turbulenfid) es la media de la energia cinética por unidad de masa
(m?/s”) que se calcula como el promedio de las tensiones normales turbulentas (Pope,
2000) como se expone en la Ed. (

k=) = 1) + w?) + () @

A los fines de la comparacion es necesario resaltar que segun la hipétesis de Boussinesq
los esfuerzos de Reynolds se pueden expresar como g:Ec. (

(uiu]’) = _ZVTSL']' + %ké‘u (3)

Dondevr es la viscosidad cinemética turbulenta (en ingtésetic eddy viscosity™) que
se asume como una cantidad escalar isotropiGy,es el tensor de la tasa de esfuerzos
promedio (en ingléSmean strain-rate tensor”) que se define en la Ec.4), donde ladJ; son
las componentes de la velocidad media. En este trabajo es util definir la viscosidad
dinamica turbulentar, que es el producto de la densidad del flug@6r lavr.
s;=3(5+%52) (4)

ox;j dx;

Los MT k<, k-o y SST, son modelos de dos ecuaciones y utilizan hipétesis de
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Boussinesq para cerrar las ecuaciones. En el caso del madsémkume que la turbulencia

es isotropica y totalmente desarrollada -lo cual es cierto para altos Re-, ademéas la viscosidad
molecular es despreciable por lo que-ae calcula en funcidn dey la tasa de disipacion

(). En cambio, en el modelodda vt se calcula como la relacién #ey la vorticidad ),

como el modelo SST es una variante del modelg kvt se calcula con una funcién que
depende d& y w. Por otra parte, en el MT SA no se calcul& [Zel flujo y la ecuacion de

cierre se reduce al primer término de la derecha en |&3Ede esta manera las ecuaciones

de cierre en dicho modelo es la E9). (

(W) = —277. S (5)

El MT SA es un modelo de una solo ecuacion que resuelve una ecuacion de transporte para
la variable viscosidad;. En el caso de los modelosoky SST se resuelven las ecuaciones de
transporte para las variabley w, y en el caso del MT ke se resuelven dos ecuaciones de
transporte para las variables .

Por otro lado, en lo que respecta al comportamiento cercano a las paredes, los MT k-

o no resuelven lo que pasa cerca de ellas, sino que utilizan una ley o funcién de pared. En
cambio los MT SST y SA no utilizan ninguna ley de pared, estos modelos evaltuan lo que
sucede en la capa cercana a la pared, por lo cual es necesario refinar termcalide las
paredes.

En cuanto al dafio sanguineo, en la actualidad es conocido y aceptado que los glébulos
rojos y plaquetas se dafian en funcidén de la magnitud del esfuerzo de corte (“shear stress”) y
del tiempo de exposicion al mismo. El esfuerzo de corte es un tepyaue en el caso de
los modelos turbulentos, posee tres términos se exponen en #. Et.pfimer término es el
tensor de tensiones viscoso y los otros dos representan el tensor de tensiones de Reynolds. Por
la complejidad de esta magnitud, se hace necesario definir un valor comparable al de los
ensayos in vitro en los cuales existe una tension de corte principal, por lo que se define el
esfuerzo de corte representativeqaivalente (1) —una magnitud escalar del esfuerzo- que se
calcula como indica la Ecr)

_ 2 _ au; | 0U; 2 au; | 0U;
Ty = 2USij +5pkbij — 2prSi; = p (a—x]l + 6_xl> + 5Pkéy — ur (0_%! + B_xl) (6)
1
Teq = 7 7121 + T%z + 7323 — T11T22 — Tp2T33 — T11T33 + 3(7122 + 753 + 7121) (7)

Tal como exponen Alemu y Bluestein (2007) ésta es una representacién similar a las
tensiones de Von Mises pero para el caso de un esfuerzo de corte. Luego, las componentes del
tensor se pueden aproximar como se ejemplifica a continuacion mediante el grupasile Ec. (
dondesolo se exponen 111y T12. Para el caso de las tensiones junto a las paladession es
totalmente viscosa y los términos del esfuerzo de Reynolds se anulan.

T11 E.“(aﬂ'i'aﬂ)+ gpk— ‘uT(aﬂ-paﬂ)

0xq 0x1 dxq 0x1
NI auz) (au1 auz)
le - # (6x2 + 6x1 'LLT sz + ax1 (8)

3 RESULTADOS

En primer lugar, se compara la resolucién en la pared mediante la distancia en unidades
viscosas, que para los modelos con ley de pared debe ser menor o igual a 11,06 en toda la
superficie que corresponde a las paredes. En el caso de log ME-k-el valor obtenido es
de 11,06. En cambio en los MT SST y SA es menor igual a 1,33 (valor max.). Luego, se
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observa que para mallas mas refinadas se obtiene el mismo comportamiento sin modificar
sustancialmente la solucion. Por ultimo, se analizan los resultados para la velocidad, las
lineas de flujo, la presion y los esfuerzos de corte equivalentes, tanto en las paredes como
en el interior del flujo. Para ello, se seleccionan dos planos relevantes: el plano slg corte
(z=0) y el plano transversgt (x=0) (verFigura J.

El médulo de la velocidad media para el plano xy se puede apreciaFgnuia 4 la
velocidad media maximgpara todos los MT- alcanza un valor de alrededor den/8dén
el conducto de salida. Ademas, el flujo se acelera al entrar en la reduccién del diametro del
conducto de salida gnla curva se genera una zona de recirculacién con velocidades muy
bajas (verFigura 4 en color azul). Esta zona, de baja velocidad donde el flujo cambia el
sentido respecto del flujo principal se puede apreciar mejor Eiglaa 5 en la cual se
muestran las lineas de flujo para el mismo plano y la distribucion del campo de
velocidades medias a través dE\)). Se puede observar que la velocidad aumenta en la
zona superior del conducto de salida y es menor en la parte inferior, donde luego de la
curva se genera una zona de recirculacion.

— @

y I I

MT k-e MT k- \
H1

|
5 | !o's
g y 0.6
0.4
0.2

MT SST MT SA

Figura 4. Médulo de la velocidad media en m/s para el plano xy.

Los vortices que se forman en la zona de recirculacion en el conducto de salida pueden
observarse en laigura § donde se muestran las lineas de flujo y el campo de velocidades
medias {V,V) como vectores, para el plano de corte yz con detalle en el conducto de salida.
En ésta imagen se puede apreciar uno o dos vortices laterales, simétricos, a media que el
fluido asciende desde la zona inferior hacia la zona superior. En loseMTkks aparece
un vortice en cada lateral, en cambio en los MT SST y SA en cada lateral se aprecian dos
pares de vortices—-mas pequefos-, (vefFigura 6. Esto permite apreciar una clara
diferencia entre el flujo simulado por los dos primeros modelos y por el flujo simulado por
los dos ultimos.
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Figura 5 Lineas de flujo y vectores de velocidad para el pignoon detalle de la zona de recirculacion.
Las lineas de flujo estan representadas con una densidad inicial uniforme, ende balwaes se presenta el
madulo de la velocidad en m/s, indicando valores maximos y mininhas vgctores en negro representan la

direccion y sentido del campo de velocidades medjg)(

El campo de presidbn muestra que la presiéon en el pistén y la cAmara ronda los 15,5 kPa,
gue en la salida toma valores cercanos a 1B8 kasta alcanzar dicho valemque
corresponde al fijado en la seccion de salida come. ERiste también una zona de baja
presion en la parte interna de la curva que llega hasta los 12,3 kPa, que puedesebsdevar
Figura 7donde se muestra la distribucion de la presién en el plano de corte xy.

Los 1eq €N las paredes se presentan efidara § en la imagen se puede observar que la
zona de la reduccion del diametro -entre la camara y el conducto de salida- es el lugar donde
se concentran dichos esfuerzos y alcanzan un valor méximo de aproximadamente: 93 Pa para
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el MT k-g, 100 Pa para el MT k-, 68 Pa para el MT SST y 72 Pa para el MT SA. Otras

zonas de altos esfuerzos son las zonas laterales de la curva y el borde exterior al final de la
curva -zona de recirculacion-. En la zonas laterales a la curva de—&80¢tolor
verde/celeste ver figura 8e alcanzan teq €n el orden de los: 60-70 Pa para el Md, &6-

70, Pa para el MT ko, 40-45 Pa, para el MT SST y 43-Pa para el MT SA. Para el teq

obtenido sobre las paredes, se verifica que es igual al obtenido al solo considerar los
esfuerzos de corte, es decir considerando solo el primer término de 6 Eos(modelos

con ley de pared predicen g un 50 % mayor.

En el interiordel flujo se generan teq menores a los producidos sobre las paredes,
nuevamente aparecen grandes diferencias entre los dos primeros modelos y los dos
altimos. Los MT ke y k-o, predicen una zona de elevados esfuerzos en el interior de la
curva y en la zona de la recirculacion; en cambio los MT SST y SA predicen quela z
de altos esfuerzos es la de recirculacion y desde ella parte formando una estela turbulenta.
Para el caso de MT SA los valores del teq SOn comparables al simulado por dos primeros
modelos con ley de pared, enHaura 9se puede apreciar el teq para el plano xy. En el
plano xy los 1eq maximos en cada modelo son aproximadamente: 84 Pa para eE\N¥ k-

Pa para el MT ks, 64 Pa para ¢l MT SST y 66 Pa para el MT SA, algunas de estas
diferencias que se hacen mas evidentes en las siguientes figuras.

Para mayor detalle podemos observar efidara 10los teq €n el interior del flujo para
la zona de recirculacion sobre un plano de corte yz, los vortices generados por el flujo (ver
Figura § generan una zona de elevados esfuerzos de corte en la recirculacién al final de la
curva. Los modelos con funcion de pared predicen una gruesa zona de teq €levados en la
cercania a la pared -de entre 15 a 20 Pa-, mientras que, los MT SST y SA predicen una
zona de teq Mas delgada en la cercania de la pared. Ademas, slgsetenores los teq €N
el interior del flujo, es notable la diferencia entre el MT SST y SA figura 10, este
altimo genera una prediccion similar a los modelasykk-o. Para mostrar con mayor
detalle estas diferencias entre los modelos evaluados, se presentan 12 planos de corte
paralelos al yz (incluido) y equidistantes que permiten observar la diferencia de intensidad
para el 1¢q, a lo largo del conducto de salida (¥éyura 11)

7 \ “f = \ /\ " /\ F
{ I A AN\ N 2N -
\1 \ = S “ ‘\ -*/ \/  ‘ 12
\‘ \ ] | ]“ \ M'ﬁ(-é MT kTw
‘ ‘;‘L - 74 j T TN, e 0.8
//1 | l\ e N
‘ \ SR g ‘ I W (AN los
;y‘/‘ff AN \‘?.\f‘: A \ \!
\ il 1 e \/ Wi ol ‘ e
N 1K / \ b /
— / \‘;:0// 0.2
MT;; MT SA

Figura 6. Lineas de flujo y vectores de velocidad para en el plano yetadie sobre la zona de
recirculacion. Las lineas de flujo estan representadas con una densidad ueifidentggrra de colores se
presenta el médulo de la velocidad en m/s y los vectores en negro represeintéanitand sentido del
campo de velocidades medi&/ ).
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3,25
Figura 7. Presion en el plano xy, escala en multipldsotiea

100

c c .
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MT k-e |60

N ;so

‘: ‘:; 140
30

20

MT SST -

0

Figura 8. Vista lateral para &lqen las paredes, escala de colores de 0 a 100 Pa.
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80
70
60
MT k-e MT k-w 150

140
j30
20
MT SST MT SA 10
0

Figura 9 teqen el interior para el plano xy, escala de colores en Pa.

» e

MT k-e MT k-w

30

25

20

15

10

MT SST MT SA

Figura 10 Teqen el interior del conducto de salida para el plano yz (x=0), el, escala de colo@8@e 0
Pa.
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Figura 1L. Vista en perspectiva de 12 planos equidistantes paralelos-ialcyzido-, para eftegen el
interior, escala de colores de 0 a 30 Pa. Arriba (MTyk-o) y abajo (MT SST y SA).

4 DISCUSION

La comparacién expuesta en este trabajo para de la simulacion del flujo sanguineo, en
condicion estacionaria, mediante cuatro modelos de flujo turbulento, permite apreciar
diferencias relevantes entre ellos. La mas importante es la diferencia que existe entre los
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modelos con funcion o ley de pared y sin ella, es decir, entre los dWlkks por un lado

y los MT SST y SA por otro. A lo largo del trabajo se puede apreciar que los dos primeros
modelos presentan una prediccion del flujo muy similar entre ellos pero con algunas
diferencias entre los valores maximos y minindesla velocidad media y del teq EN
cambio, los dos ultimos MT presentan una prediccion del flujo diferente a los primeros
donde la diferencia mas notable, entre etfosl valor del 1eq €n la zona de recirculacion

(ver Figura 10.

Como exponen Alemu y Bluestein (2007) los gldbulos rojos pueden sufrir dafio por
hemolisis si se los expone a esfuerzos de corte del orden de los 150-250 Pa por mas de 100
s, mientras que las plaguetas se activan con valores entre 10e8GIPaismo periodo.
Aunque el proceso de activacion puede suceder de manera dinamica con valores inferiores
del esfuerzo de corte, como se describe en varios trabajos (Bluestein et al., 2000; Frazer et
al., 2011; Sheriff et al., 2013; Fries et al., 2014). Es posible afirmar que en la curvatura de
salida del DAV no se generara hemolisis, ya que en todos los casos los Teq €stan por debajo
de los 100 Pa. En cambio, los valores encontrados para del teq -en la zona de la
recirculacion y en las paredes- estan en el orden o por encima para la activacion
plaquetaria. Por ello, es necesario predecir con la mayor certeza posible cuales son los
esfuerzos de cortes en las zonas criticas, en el caso de estudio la zona de recirculacion,
zonas aledafas y las paredes de la curva.

Si bien la utilizacion del MT ks esta muy difundida en diversos trabajos como se
expuso en la’abla 1 en algunos de estos trabajos (Alemu y Bluestein, 2007 Bluestein,
2000) se realiza un tratamiento ingenieril y no se trata rigurosamente la comparacion entre
los resultados numeéricos y los experimentales del flujo sanguineo. Se calcula el flujo, para
luego calcular los esfuerzos de corte equivalentes que éste produce y finalmente estimar el
dafio sanguineo mediante un modelo de dafio acumulado. No obstante, se remarca la
dificultad de abordar la simulacion computacional de un flujo de transicion y pulsatil.

Kameneva et al. (2004) encuentran una buena correlacion entre los datos experimentales
y los simulados. Ellos utilizan el MT de dos ecuacionegpéra simular el flujo sanguineo
en un pequefio tubo capilar y luego estimar numéricamente la hemdlisis. Al contrgstarlos
compararlos con los ensayos in vitro, encuentran concordancia. Esto hace pensar que para
la prediccion de la hemoalisis, tal vekzoélculo de los 1eq NO debe ser necesariamente de
elevada precision. En cambio, para analizar la activacion plaquetaria si lo seria, ya que
sucede en un orden de magnitud menor al de la hemolisis y con gran dependencia del
tiempo de exposicion, como lo describen Sheriff et al. (2013).

El MT k-¢ esconsiderado por algunos autores como poco adecuado para simular el flujo
sanguineo, debido a su menor precisibn para bajos Re. Tanto, Frazer et al. (2010) y
Blueisten et al. (2000) remarcan las limitaciones de precision del Mpaka bajos Re,
tipicamente es un modelo para turbulencia totalmente desarrollada {Recrll® cualse
hace poco adecuado. En caml@bMT k-0 se comportaria mejor para bajos Re, en este
trabajo, para el caso particular de un Re de 4000 y para un flujo estacionario, las
diferencias entre ambos modelos son poco relevantes. Es posible que en un estado
transitorio—con flujo variable en el tiempo- se expongan las diferencias que remarcan
algunos autored?or ello, se hace necesaria una comparacién que abarque la variacion del
flujo en el tiempo.

Raz et al. (2007) asumen que el modelo &s capaz de representar mejor lo que le
sucede al flujo sanguineo a bajos Re, y en un articulo comparan los resultados numéricos y
experimentales durante el pico de la diastole para el flujo en una valvula caesitasa
resultados 2D a partir de los datos experimentales se contrastan con los datos numéricos
3D proyectando las trayectorias en planos idénticos, y los perfiles de velocidad axial
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muestran un buen acuerdo, excepto en la zona de recirculacion, en el que se observa una
diferencia de velocidad axial. Esto permite inferir que este modelo no es del todo preciso;
sobre todo cuando se observan las grandes diferencias entre las tasa del esfuerzo de corte
experimental y el simulado utilizando el MTak-

En este sentido, el uso de funciones de pared por parte de log MK-d&-convencionales
podria ser una desventaja, que hace que la prediccién de los esfuerzos de corte se eleve
considerablemente en las cercanias de las paredes.

Para bajos Re el MT SSTomo asumen algunos autorespotencialmente el mas preciso
(Wu et al., 2010, Menter et al., 2Q@Ralazar et al., 2008). En este caso de estudio, el modelo
predice Teq mucho menores, ya que los modelos con ley de pared predicen esfuerzos un 50%
mas elevados. Estos valores, entre 20-40 Pa sobre la superficie de la pared de la curva, son
consistentes con una simulacion 2D del DAV completo, realizados en un trabajo anterior
(Fries, 2014).

En cambio, en la zona de la recirculacion, excepto el MT SST, todos predicen una
elevacion considerable de los esfuerzos, esto podria explicarse en parte debido a que la
intensidad de la energia cinética turbulenta que predice el MT SST mucho menor a los dos
primeros modelos. Si bien la prediccion del MT SA es muy similar a la del MT SST, en la
zona de recirculacion es similar a los dos MT con funcion de pared. Por otra parte, el MT SST
es el mas costoso en tiempo de célculo y el MT SA el mas econdémico.

Es claro que las observaciones realizagtasste trabajo deben ser contrastadas con datos
experimentales o al menos con una SND, ambas cosas no disponibles en este momento. En el
mismo sentido, la simulacion debe ser ampliada al campo temporade el flujo se
modifiqgue desde un valor casi nulo hasta los 5,0 I/min 0 mas, que es el flujo que deben
proveer los DAV o el que circula a través de una vélvula cardiaca.

5 CONCLUSIONES

Se ha realizado la simulacion del flujo sanguineo en una geometria sencilla que representa
parte de un DAV, mediante el empleo de cuatro modelos de flujo turbulent®-¢k-Shear
Stress Transport &y Spalart-Allmaras). Se han comparado las velocidades medias, las
lineas de flujo, los campos de presion y los esfuerzos de corte equivalentes que predice cada
MT.

Del analisis surge una importante diferencia entre los modelos que usan la ley o funcién de
pared (ke y k-o) y los que no lo hacen (SST y SA). Sin contar con datos experimentales para
contrastar la simulacion, del analisis de los resultados es posible suponer que los modelos
SST y SA sean mas adecuados para simular el flujo sanguineo en las condiciones elegidas, tal
como sugieren algunos autores; no obstante, ésta es todavia una presunciéon. De lo realizado
se deprenden posibles trabajos a futuro: obtener datos experimentales in vitro que permitan
comparar, contrastar o verificar las simulacioyeampliar las observaciones al campo
temporal, donde el flujo se modifique desde un valor casi nulo hasta 5 I/min o mas, que es el
flujo que deben proveer los DAV o el que circula a través de una valvula cardiaca.
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