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Resumen

En el presente trabajo se estudia el flujo a través de una valvula prostética de
pericardio de bovino aumentando la frecuencia en un rango de 0.66 Hz hasta 7.15 Hz en
las pulsaciones de flujo en las bombas pulsdtiles. Para simular el sistema circulatorio se
implemento el modelo de Windkessel el cual es un circuito hidraulico que consta de una
bomba pulsatil, un canal de visualizacién donde se tomaran las imagenes, una valvula
que simula la resistencia del cambio de didmetro en los vasos sanguineos, un tanque
de complianza cuyo contenido de aire y agua simula la elasticidad de los grandes vasos
sanguineos. Se emplearon dos bombas pulsatiles; la bomba Harvard de bajas frecuencias
y la bomba prototipo de CCADET de altas frecuencias.

La técnica PIV se utilizé para la obtencién de campos de velocidad y con estos se
obtuvo la rapidez de deformacion, esfuerzos viscosos y la vorticidad. Ademés se captu-
raron imagenes de la valvula en las diferentes frecuencias para encontrar que la valvula
deja de funcionar correctamente en la frecuencia de 5.65 Hz segun la escala utilizada
en el equipo experimental. Con los datos procesados se compararon las diferentes fre-
cuencias y los resultados mostraron un cambio en el comportamiento de las graficas, ya
que se tiene una zona donde funciona correctamente y observan aumentos paulatinos,
mientras que cuando falla se obserban grandes diferencias entre cada frecuencia.
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Capitulo 1

Introducciéon

1.1. Presentacion

El sistema circulatorio es una red compleja que cumple dos tareas principales: se
encarga de proporcionar oxigeno y nutrientes a todos los érganos del cuerpo y de
remover los desechos producto del metabolismo. Los componentes principales de este
sistema son el corazon y la red de venas y arterias que transportan la sangre a través
del cuerpo.

El corazén humano se divide en cuatro cdmaras conocidas como ventriculos. Los
muros de los ventriculos estdn hechos de tejido muscular llamado miocardio que es
capaz de contraerse de manera ritmica. Su funcionamiento se puede interpretar de
manera simplificada en dos bombas pulsétiles operando en sincronia. La funcién del
lado derecho del corazén es colectar sangre del cuerpo por la vena cava superior e
inferior sin oxigeno en el atrio derecho, y bombearlo mediante el ventriculo derecho a
los pulmones, donde la sangre se oxigena. El lado izquierdo del corazén colecta la sangre
oxigenada en el atrio izquierdo, la cual pasa al ventriculo izquierdo el cual la bombea
al cuerpo mediante la aorta (6).

La funcién de los ventriculos se logra gracias a que cada uno posee dos valvulas
cardiacas que se abren y cierran debido a estos gradientes de presién, controlando la
direccién del flujo de sangre en el corazén.

Existen 4 vélvulas en el corazén y se clasifican de la siguiente manera:

1. La valvula mitral. También conocida como la valvula bicispide debido a que
contiene dos valvas. Esta permite fluir la sangre de la auricula izquierda al ventricu-
lo izquierdo.

2. La valvula trictaspide. Recibe este nombre debido a que esté integrada por tres
valvas. Esta permite fluir la sangre de la auricula derecha al ventriculo derecho.

Las valvulas semilunares estdn localizadas en la base de la arteria pulmonar y la
aorta, estas son las arterias encargadas de tomar la sangre en los ventriculos y hacerla
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circular en todo el sistema. Las valvulas semilunares tienen la funcién principal de
prevenir el contraflujo de sangre de las arterias a los ventriculos.

s La valvula aortica. Es la valvula que esta entre el ventriculo izquierdo y la
aorta. Consta de tres valvas. Esta permite fluir la sangre del ventriculo izquierdo
a la aorta.

» La valvula pulmonar. Es la valvula que se encuentra el ventriculo derecho y la
arteria pulmonar y estd constituida tambi’en de tres valvas.

Las valvulas atrioventriculares son estructuralmente diferentes a las valvulas semi-
lunares. Cada valvula atrioventricular consiste de un anillo irregular de tejido membra-
noso que lo une a las paredes del corazon sobre una regién con forma de anillo llamada
anillo fibroso. Los bordes de las valvas estan atados por tendones delgados, las cuerdas
tendinosas a los musculos papilares ubicados en el interior de la pared del ventriculo,
mientras que las valvulas semilunares no poseen las cuerdas tendinosas, en su lugar
obtienen soporte de la geometria de la curva donde se acopla al vaso.

Una diferencia importante entre el lado izquierdo y derecho del corazén es que
el lado izquierdo tipicamente alcanza picos de presién en el ciclo cardiaco que son
aproximadamente seis veces mayores a los del lado derecho. En consecuencia, las dos
valvulas en el lado izquierdo del corazén estdn sujetas a solicitaciones mayores que
las del lado derecho. Por esta razén las valvulas del lado izquierdo (valvula mitral y
aortica) tienden a fallar con mayor frecuencia que las del lado derecho(7).

1.2. Mecanica del bombeo cardiaco

El sistema circulatorio mantiene su flujo constante de sangre debido a una serie de
eventos que ocurren en el corazon desde que se percibe el primer latido hasta el comienzo
del otro. El ciclo consiste de un periodo de relajacién llamado diastole, durante el cual
el corazon se llena de sangre, posteriormente viene el periodo de contraccion llamado
sistole.

A continuacién se describen los procesos del periodo del ciclo cardiaco (7).

Llenado atrial y ventricular (didstole tardia): El atrio derecho e izquierdo
se llenan de sangre y las valvulas atrioventriculares estan abiertas, por lo tanto los
atrios y los ventriculos estan conectados. Mientras que las valvulas semilunares estan
cerradas impidiendo que el flujo salga del corazon. Los musculos en el atrio comienzan
a contraerse hasta que la sangre ha pasado totalmente a los ventriculos.

Contraccién ventricular (sistole): Los musculos de los ventriculos se comienzan
a contraer. El volumen disminuye y la presiéon ventricular aumenta. Cuando la presién
ventricular aumenta es mayor que la presion de los atrios, las valvulas atrioventriculares
se cierran, con esto se produce el primer sonido del corazén. Ahora todas las valvulas
estan cerradas pero la contraccién muscular contintia. Dado que la sangre es incompre-
sible, en esta etapa el volumen permanece constante mejor conocida como contraccién
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isométrica. Cuando la presiéon ventricular es mayor que la presién de la arteria pulmo-
nar o aortica, las valvulas semilunares se abren y permiten el flujo fuera del corazén.
Efectuado esto, los ventriculos se relajan lentamente y la presién en estos comienza
a disminuir. Cuando la presiéon ventricular es menor que la presién de las arterias las
valvulas semilunares se cierran de nuevo y producen el segundo sonido del corazén.

Relajacién ventricular (didstole temprana): Las musculos de los ventriculos
comienzan a relajarse a volumen constante. La presion ventricular desciende rapida-
mente, este proceso se conoce como relajacién isométrica. En el momento en que la
presion en los atrios las valvulas atrioventriculares se abren y el ciclo comienza otra vez
con el llenado de los atrios.
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(a) Entrada de sangre al (b) Cierre de las vdlvulas (c) Apertura de Ilas

ventriculo derecho (RV) e e incremento de presion valvulas semilunares y

izquierdo (LV) a través de en los ventriculos flujo de sangre hacia el
las vdlvulas atrioventricu- cuerpo
lares

(d) Caida de presién en (e) Comienzo de un nue-

los ventriculos y aumen- vo ciclo cardiaco
to de prsion en los atrios
(RA atrio derecho y LA

atrio izquierdo)

Figura 1.1: Ciclo cardiaco completo

1.3. Problemas con las valvulas cardiacas

Las vélvulas cardiacas pueden tener tres tipos de problemas: Regurgitacién, este-
nosis y atresia.
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Regurgitacién, o flujo inverso, ocurre cuando la valvula no es capaz de cerrar
herméticamente. La sangre se fuga de regreso en las camaras en lugar de continuar
su flujo a través del corazén o en la arteria. La estenosis ocurre cuando la valvula no
puede abrirse completamente, esto puede ser debido a que las valvas son demasiado
gruesas, muy suaves o estan unidas entre si. Esto tiene como consecuencia que no fluye
suficiente sangre a través de la véalvula. La atresia es una condicién médica donde la
valvula carece de su orifico natural por donde tiene que pasar la sangre.

Algunas personas nacen con este tipo de padecimientos en las valvulas cardiacas,
mientras que otros son adquiridos en el desarrollo de su vida. Cuando la enfermedad se
desarrollé antes del nacimiento se le llama congénita. En varios casos los defectos en las
valvulas cardiacas no presentan sintomas y la persona puede llevar su vida sin presentar
ningin problema. Mientras que para otros los padecimientos empeoran a medida que se
avanza la enfermedad hasta que causa fallas en el corazén, infartos, coagulos sanguineos
que pueden causar la muerte.(3)

Uno de los problemas que se han encontrado es que en frecuencias elevadas las
prétesis de vélvulas cardiacas no logran completar de manera satisfactoria su ciclo de
apertura y cierre, lo cual provoca el fenémeno de regurgitacion en la vélvula y afectando
con esto el flujo a través de la valvula.

El corazén humano en un estado saludable y condiciones normales presenta una
frecuencia de pulso de entre 1 a 1.667 Hz (60 a 100 pulsaciones por minuto). Se considera
bradicardia cuando la frecuencia cardiaca es menor a 1 Hz y taquicardia cuando la
frecuencia es mayor a 1.667 Hz. Existen diferentes variantes de la taquicardia en las
que varia el valor maximo que puede alcanzar la frecuencia cardiaca llegando a valores
méaximos de 3.666 Hz.

Actualmente, no existe medicina que pueda curar estas enfermedades valvulares. A
causa de esto el paciente debe cambiar su estilo de vida y tomar medicinas permanen-
temente para superar los sintomas. Eventualmente el 6rgano se seguird danando hasta
que sea necesaria una intervenciéon quirirgica.

Las intervenciones quirtrgicas consisten en reparar o remplazar la valvula danada
por una proétesis de la misma. Posteriormente a la operacién la calidad de vida del
paciente se ve afectada, ya que se ve limitado a hacer actividades que no exijan un alto
rendimiento del flujo cardiaco y el paciente estarda sometido a tomar medicamentos y
revisiones médicas de por vida.
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Figura 1.2: Implante de una vélvula cardiaca en una operacién a corazon abierto

1.4. Valvulas cardiacas artificiales

Las valvulas artificiales se dividen en dos grupos principalmente, mecénicas y biologicas.(8)

1.4.1. VaAalvulas mecanicas

El primer reemplazo de valvula cardiaca fue llevado a cabo en 1952 por el Dr.
Hufnagel, con la llamada valvula de bola y jaula. Esta consistia en un en un cilindro de
acrilico, el cual contenia una esfera mévil de silicona que operaba a manera de valvula
con el principio de bola en jaula.

Figura 1.3: Vélvula de bola y jaula

El desarrollo de las valvulas fue impulsado por la invencién de la maquina bypass
cardiopulmonar, la cual es una técnica utilizada para suplantar temporalmente la fun-
cion del corazon y los pulmones durante una cirugia, manteniendo la circulacién de la
sangre y la presencia de oxigeno en el cuerpo. El uso de la valvula de bola y jaula se
volvié obsoleto con la introduccién de la valvula Starr-Edwards, la cual estaba consti-
tuida por una jaula de material prototipo de plastico y una bola oclusora de goma de
silicona mantenida en su posicién por el arnés plastico que se sujetaba a un anillo. En
esta estructura la bola se desplaza libre y pasivamente desde el anillo, en su posicién de
cierre, hasta el extremo de la jaula en su posicién de apertura, permitiendo el pasaje de
sangre a su alrededor y entre ella y la jaula y la pared aértica o ventricular, de acuerdo
con su posicién adrtica o mitral.
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Figura 1.4: Valvula Starr-Edwards

Posteriormente, a mediado de 1960 se introdujo al mercado las valvulas de disco-
jaula el cual mantenia todavia su caracteristica de flujo lateral. En este modelo el
elemento mévil que participaba en el cierre y apertura era un disco que era de carbono
pirolitico, sin embargo como no representaba una variante con ventajas significativas
respecto del modelo jaula-bola poco a poco dejo de usarse.

Estos dos disenos presentaban dos principales desventajas, un perfil demasiado gran-
de y la esfera o disco ocasionaba un efecto obstructor en el centro del torrente sanguineo
provocando una excesiva turbulencia en el flujo a través y después de la valvula. El
avance mas significativo en las valvulas cardiacas mecédnicas ocurrié en 1969 y 1970 con
la introduccién de las valvulas de disco oscilante disenadas por Bjork-Shiley y Lillehei-
Kaster, las cuales utilizan un disco circular montado sobre un pivote y unido a un anillo
metalico que actiia como oclusor. El disco puede rotar durante su funcién normal, esto
evita que se tenga un desgaste excesivo en alguna zona particular del disco. Las futu-
ras mejoras al diseno de las vélvulas de disco oscilante se han enfocado en el sistema
de retencién del disco, los materiales del que esta elaborado el mismo, el dngulo de
oscilacion durante las fases de apertura y cierre y la geometria del disco.

Figura 1.5: Valvula de disco

Los disenos de valvulas cardiacas mecanicas mas recientes se basan en prétesis de
disco lenticular bivalvo o de dos discos, introducida en el mercado en 1978 por St Jude
Medical Inc. Esta véalvula presenta mejores condiciones de flujo dado que mantiene
un flujo central. El funcionamiento de esta valvula es el siguiente. Las hojas pivotean
durante la apertura, creando 3 areas del flujo, 1 central y 2 periféricos. El anillo es
metdlico y las dos valvas o discos son de carbono grafito, impregnados de tungsteno
recubiertos por carbono pirolitico, lo que disminuye su capacidad trombogénica. Como
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los discos no poseen sutura las posibilidades de fractura son menores .El angulo de
apertura es de 85 grados, lo que permite que adquiera una posicién casi paralela al
flujo sanguineo, con la delimitacién de dos orificios mayores y un orificio menor.

Figura 1.6: Valvula Starr-Edwards

Desde la introduccién de la valvula lenticular bivalvo SJM se han tenido otros inten-
tos por mejorar el diseno. Por ejemplo la proétesis bivalva CarboMedics, la cual obtuvo
su aprobacién en 1993 por el departamento de administracién de comida y medicina
de los Estados Unidos o FDA por sus siglas en inglés (Food and Drug Administration),
difiere de la vélvula SMJ por el dangulo de apertura de sus valvas y la forma de la regién
que alberga la bisagra, que es mas afilada que la SJM. La valvula ATS de pivote abierto
(Minneapolis, MN, USA), aprobada en el ano 2000, también propone un cambio en el
diseno del pivote. Este disefio invierte el mecanismo tradicional de pivote, expone al
pivote al empuje del flujo entrante y utiliza una bisagra sobresaliente en lugar de un
disenio de bisagra empotrado. La valvula On-X, patentada por el Medical Carbon Re-
search Institute (Austin, Tx, USA), es la vdlvula mecénica més reciente. Se caracteriza
por tener una relacién entre longitud y didmetro cercano a las valvulas naturales, un
pivote que permite a las valvas abrirse a un angulo de 90° relativo a la cabida de la
véalvula y un mecanismo de dos puntos para el cierre de la vélvula.

1.4.2. Valvulas biolégicas

A pesar del amplio uso de las valvulas mecanicas, estas tienen dos problemas prin-
cipales; el primero es la necesidad de un tratamiento de anticoagulantes de por vida
y los problemas de flujo de sangre. Una alternativa que surgié como solucién a estos
problemas fue usar valvulas cardiacas bioldgicas. Los primeros procedimientos que se
realizaron para tratar la valvulopatias fueron los homoinjertos fueron utilizadas al prin-
cipio del decenio de 1960, estan constituidas por valvulas adérticas humanas preservadas
que fueron extraidas de donantes cadavéricos, pacientes con muerte cerebral o de re-
ceptores de trasplante cardiaco. Con ella se alcanza un perfil hemodinamico excelente
y tiene trombogenicidad baja, por lo que no hay necesidad de anticoagulacién. Las
desventajas son que se requiere una cirugia técnicamente mas exigente, y por otro lado
la baja disponibilidad del homoinjerto.
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Posteriormente se desarrollé la técnica de los autoinjertos, llevados a cabo en el
ano de 1967. Los autoinjertos consisten en un autotransplante de la valvula pulmonar
hacia la posiciéon adrtica; y en la posicién pulmonar se reemplaza por un homoinjerto
o heteroinjerto de aorta o pulmonar, este procedimiento involucra un doble reemplazo.
Las primeras dificultades que presento este procedimiento fue que en el tratamiento
pre-quirirgico se disolvian las fibras de coldgeno de las valvas y presentaban disfuncién
tardia y la otra gran dificultad es que se necesitan donantes para este procedimiento,
creando una dificultad de obtenerlas en nimero suficiente. En 1969 se produjo uno de
los mayores avances en el campo con el desarrollo del procedimiento de fijacién al teji-
do usando glutaraldehido, esto resulto en el incremento de la estabilidad del tejido y a
combatir la biodegradaciéon. Este avance impulso el diseno de nuevas valvulas biologicas
combinando tejido bioldgico y estructuras mecénicas. Las valvulas eran valvulas aorti-
cas porcinas tratadas con glutaraldehido montadas en un marco rigido como soporte.
Este soporte rigido después se cambié por un anillo rigido con pivotes flexibles, esto
fue puesto en el mercado como la valvula porcina Hancock en 1970. Posteriormente
en 1976 los laboratorios Edwards (Edwards Lifesciences, Irvine, CA, USA) creo una
vélvula porcina montada en un soporte completamente flexible capaz de adaptarse a
las paredes cardiacas.

Figura 1.7: Valvula Starr-Edwards

El uso de véalvulas porcinas intactas como protesis facilité la produccién del proceso
de trasplante debido a que mitigé la necesidad de manufacturar valvulas individuales o
esperar a un donante apropiado. A pesar de esto, las desventajas que se tienen es que
se necesita revisar una gran cantidad de valvulas porcinas para obtener el remplazo
apropiado en medidas y calidad. El siguiente avance en las védlvulas biolégicas se pre-
senté en el uso de pericardio bobino. Con el pericardio de los bovinos como material, las
valvulas pericardicas son adaptadas y suturadas en una configuracion valvular sobre un
marco de soporte (stent), lo que hace que este tipo de vélvula abra més ampliamente
que una valvula porcina, con mejor hemodinamica. La mayor durabilidad también es
lograda porque hay tejido adicional que permite la contraccién y un porcentaje més
alto del colageno disponible que se reticularda durante la fijacion. El primer diseno de
valvula de pericardio bobino fue puesto en el mercado en 1976 pero presento diversas
fallas en su desempeno y fue retirada del mercado en 1980. En 1991 entra al mercado
la valvula pericardial Carpentier-Edwards la cual presenté una hemodindmica superior
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que sus predecesoras y una mayor durabilidad. La tltima vélvula pericardial aprobada
es la vélvula Mitroflow disenada por Sorin Group Canada Inc. (Burnaby, BC, Cana-
da). Un cambio reciente en las vélvulas biolégicas es la introduccién de bioprotesis sin
soporte. Las valvulas sin soporte presentan ventajas debido a que la raiz aortica distri-
buye los esfuerzos al tejido adrtico en lugar de concentrarlos en el tejido de las valvas
cerca de los soportes en las bioprotesis tradicionales. La primera valvula cardiaca sin
soporte fue aprobada en 1997. Y se han aprobado dos disenios para ser implantados: La
vélvula Medtronic Freestyle (Medtronic Inc.); y la valvula Edwards Prima (Edwards
Lifesciences).

1.5. Validacion de las valvulas prostéticas

Para poder comercializar e implantar una proétesis de valvula cardiaca, ya sea
mecdanica o bioldgica, se deben cumplir una serie de requisitos marcados por la norma-
tiva internacional UNI EN ISO 5840 “Implantes cardiovasculares — Protesis de vélvulas
cardiacas”. La norma dicta los parametros y pruebas que deben realizarse y pasar de
manera satisfactoria cualquier protesis cardiaca. Entre estos parametros deben reali-
zarse analisis de riesgo en los que incluyen identificacién de posibles peligros, modos de
falla, estimacién de riesgos. La norma también supervisa los pardmetros de la valvula
propuesta; implantacién, técnicas de sutura, material de las valvas, dimensiones gene-
rales de apertura y cierre, descripcién del mecanismo, recubrimientos y tratamientos
de esterilizacion. Dentro de la norma vienen indicadas las pruebas in vivo necesarias y
el registro de datos de la hemodindmica, del desempeno del material, picos y bajas de
presion, etc. De la misma forma se menciona la obligacion de hacer pruebas in vitro
entre las cuales se encuentra la prueba de desgaste acelerado (Accelerated wear testing)
para probar la durabilidad de las valvulas, y es esta prueba en la que se enfoca el pre-
sente trabajo. La norma menciona que la prueba debe cumplir los siguientes requisitos;
la vélvula debe ser probada en un flujo pulsatil durante 600 millones de ciclos si es de
un material rigido y 200 millones de ciclos en caso de que sea de material flexible y la
presién debe estar entre 125 y 150 mmHg. Hoy en dia la prueba de desgaste acelerado
se efectiia en equipos enfocados en cumplir la cantidad de ciclos requeridos en el menor
tiempo posible, pero estudios actuales han demostrado que las valvulas cardiacas no
suelen cumplir su ciclo de apertura y cierre a la totalidad al ser probadas a frecuencias
muy elevadas. La razén precisa del porque la véalvula no cumple su ciclo totalmente
no ha sido establecida hasta el momento ya que existen diversos factores que influyen
en el desempeno de la valvula durante cada ciclo. Utilizando técnicas de PIV (Particle
Image Velocimetry) este trabajo buscara dar una explicacién o una posible alternativa
para el problema que se presenta.
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1.6 Antecedentes

1.6. Antecedentes

En el laboratorio de reologia de la UNAM se cuenta con diferentes estudios previos
para entender el comportamiento del flujo a través de valvulas y se tienen experimentos
donde se modela el flujo pulsante y su interaccién con las valvas. Los primeros estudios
se basaron en la visualizacién de los parametros de flujo en un canal simple con la
oposicién de dos valvas elaboradas de materiales flexibles (5). El resultado de esta
primera aproximacién fue determinar el rango de valores que un arreglo simple de valvas
presenta en flujo pulsdtil (14). Posteriormente se enfocaron los esfuerzos en tener un
modelo capaz de caracterizar el comportamiento de estas valvas. Entre los resultados
obtenidos se tiene el modelo propuesto por Rene Ledesma (2) (11) que caracteriza la
interacciéon de dos valvas simples en un flujo pulsante y con dicho modelo se puede
predecir la falla segin las condiciones de flujo. Este modelo queda limitado y no es
posible emplearlo en este trabajo debido a su simplificacién en dos valvas, mientras
que la valvula analizada se compone de tres valvas. Finalmente se tiene el trabajo
de Adriana Zazueta (13) (1) en el cual se obtiene la medicién de pardmetros de flujo
aplicado en valvulas cardiacas prostéticas pero en una sola frecuencia y comparando la
valvula pericardial con una valvula mecanica de disco oscilante, los resultados muestran
la superioridad de la valvula biolégica al tener mejores valores en los diferentes valores
de flujo. Este trabajo es una continuacién de los experimentos anteriores y se busca
estudiar el desempeno de las véalvulas pericardiales en diferentes frecuencias, ya que
como se explico en el capitulo anterior existen diferentes enfermedades cardiacas que
alteran el ritmo del corazén por lo que es importante conocer su comportamiento en
diferente frecuencia de pulsos.
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Capitulo 2

Descripcion del experimento

En este capitulo se describen las series experimentales y como se procesaron los
datos obtenidos. Inicialmente se describira el modelo y el equipo utilizado para simular
el sistema cardiaco en condiciones in vitro controladas, posteriormente se describira la
técnica de velocimetria de imagenes y también se explicara la forma en que se utilizé y el
equipo de visualizacion. Finalmente se mostraran los parametros en los que se llevaron
a cabo las series experimentales.

2.1. Modelo de Windkessel

El arreglo experimental que se empleé se basa en el modelo de Windkessel. El mo-
delo de Windkessel es una representacion simplificada del sistema circulatorio humano.
El modelo se compone por un elemento resistivo y uno capacitivo. El modelo simula
las distintas funciones de los vasos sanguineos dependiendo de su didmetro: las arte-
rias poseen una alta capacidad para deformarse eldsticamente por lo que presentan
propiedades de almacenamiento de energia; mientras que los vasos con menores didme-
tros son menos flexibles y sus paredes son sumamente delgadas, presentan una elevada
resistencia al flujo por lo que se representan como elementos disipativos.

El modelo de Winkessel propone implementar un elemento de complianza que re-
presentara la elasticidad y distensibilidad de las arterias y un elemento resistivo que
simule la resistencia de la sangre al fluir por el arbol arterial.(9)

Figura X. Esquema del diagrama de windkessel con sus principales componenets.

2.2. Equipo experimental

El equipo experimental en donde se realizaron las pruebas consta de una canal
de visualizacion en donde fue montada y observada la vélvula estudiada, las bombas
pulsatiles de baja y alta frecuencia especializadas para simular el corazén y controlar
la frecuencia de bombeo, el elemento de complianza representado por el tanque de
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2. DESCRIPCION DEL EXPERIMENTO

complianza y la valvula que opone resistencia al flujo. El equipo fue manufacturado en
el taller del Instituto de Investigacién de Materiales de la UNAM.
Estos elementos se describiran a detalle a continuacion.

2.2.1. Bombas pulsatiles

La bomba pulsitil es una maquina de desplazamiento positivo que se encarga de
simular las pulsaciones en el sistema circulatorio. Las series experimentales realizadas
en el presente trabajo se elaboraron utilizando dos tipos de bombas con diferentes
caracteristicas de frecuencia y flujo. En la parte experimental a baja frecuencia se
utiliz6 una bomba “Harvard Pulsatile Blood Pump” modelo 55-3305, especializada en
simular el flujo de sangre de mamiferos grandes. La cual permitia controlar casi en su
totalidad los parametros de flujo en cada pulsacién. Esta bomba consiste de un pistén
el cual puede variar su carrera para controlar el volumen desplazado y también controla
la frecuencia del bombeo (4).

Figura 2.1: Bomba Harvard especializada en flujo sanguineo de mamiferos grandes

La otra bomba utilizada para las frecuencias altas, fue una bomba elaborada en el
CCADET especificamente para este tipo de pruebas. La caracteristica mas apreciable de
la bomba es que al motor se le integro un variador de frecuencia de la marca Varispeed
con el que es posible cambiar la frecuencia de giro del motor y con esto las pulsaciones
en el sistema. Sin embargo las limitaciones mecénicas del sistema hacen que solo sea
posible utilizar minimo frecuencias no menores de 3.9 Hz ni mayores de 6.15 Hz para
poder tener resultados satisfactorios y constantes. El funcionamiento ideal de la bomba
se lleva a cabo de la siguiente manera: si la cdAmara de agua y la tuberia de aspiracién
e impulsién estan llenas de agua, en la carrera de avance, el émbolo dejara libre el
volumen de la seccién del embolo segin el avance de su carrera, la cual corresponde
al desplazamiento del vastago seguidor de la leva. Debido a la incompresibilidad del
agua, cuando se inicia el movimiento del émbolo desciende la presiéon en la camara,de
modo que desaparece el estado de equilibrio entre la presién en la camara, la columna
de aspiracién y la presién atmosférica que actia sobre el nivel del agua del depdsito.
Esto ocasiona que la valvula de aspiracion se abra, con lo cual penetra en la cdmara la
cantidad de agua correspondiente al espacio que ha dejado libre el émbolo. Cuando el
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2.2 Equipo experimental

émbolo llega a su punto muerto inferior, la valvula de aspiracion se cierra. Este proceso
es conocido como aspiracién de la bomba.

Figura 2.2: Bomba prototipo de CCADET especializada en simular frecuencias altas

Al retroceder el émbolo, se abre la vélvula de impulsién. En este momento, el embolo
impulsa el volumen de agua contenido en la caAmara por el tubo de impulsién, y sale
a través de la valvula de impulsiéon. Cuando el émbolo llega a su posicién de maxima
comprension, se cierra la valvula de impulsién. Este proceso se llama impulsién de la
bomba. La figura 2.3 muestra una vista isométrica del sistema pulsatil de la bomba ?77.

El siguiente esquema ilustra el sistema de la bomba con sus componentes principales.

Cimars
Gkt Membrons

Compuerts
de succiin

\ Aechs

Compuerts

de impulsiin Base

probader

Figura 2.3: Sistema y componentes principales de la bomba CCADET

2.2.2. Canal de visualizacion

La visualizacion de las valvulas cardiacas se realizé montandolas en un canal cilindri-
co de acrilico. Un juego de discos de acrilico atornillados aseguraba la valvula al canal
sin limitar su desempeno. Para evitar efectos opticos no deseados, se colocd el canal
dentro de un prisma de acrilico inundado con agua.

El canal se colocé de manera vertical para facilitar la utilizacién del rayo ldser
necesario para la técnica de PIV.

En la parte superior del canal se incorporé un sistema de laminizacién del flujo.
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2. DESCRIPCION DEL EXPERIMENTO

Esta parte fue hecha mediante un arreglo de “Honey comb” elaborado con popotes.
Esto con el fin de garantizar que la entrada de flujo sea laminar.

Figura 2.4: Isométrico del canal de visualizacion

El canal tiene un diametro interno D, de 50.8 mm, una distancia aguas arriba D,
de 104 mm, una distancia aguas debajo de 167.23 mm y las pruebas se efectuaron en
un area de visualizaciéon A, de 113.30 mm.

d

Y Y
1

N

®

Figura 2.5: Dimensiones generales del canal de visualizacién

2.2.3. Tanque de complianza

El tanque de compensacién tiene la funcién de garantizar la presencia constan-
te de fluido en el sistema. Ademas también, segiun el modelo de Windkessel, el aire
comprimido en su interior simula la elasticidad de los vasos sanguineos. El tanque de
compensacién fue elaborado de acrilico en su totalidad y se le instalo un manometro
en su parte superior para tener conocimiento de la presién que se lleva en su interior.
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Figura 2.6: Tanque de complianza

2.2.4. Valvula prostética estudiada

Se estudid una proétesis valvula cardiaca biolégica de tres valvas hecha de pericardio
bobino. El modelo de la valvula pericardica es el Carpentier-Edwards. La valvula es-
tudiada fue una donacién del Instituto Nacional de Cardiologia de México. La valvula
utilizada posee las siguientes dimensiones D,, = 0.00034m y H, = 0.00014m

(a) Vista superior de la vdlvula (b) Vista lateral de la vidlvula

prostética cardiaca prostética cardiaca

Figura 2.7: Viélvula prostética cardiaca utilizada en el experimento

2.3. Equipo de medicién

2.3.1. Mediciéon de campos de velocidad

El campo velocidades se obtuvo utilizando la técnica PIV, las mediciones se reali-
zaron a diferentes frecuencias para conocer la evolucion del flujo y su comportamiento
en razon de dicha frecuencia. La técnica PIV por sus siglas en inglés Particle Image
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2. DESCRIPCION DEL EXPERIMENTO

Velocimetry, es una técnica de medicion éptica por ladser no intrusiva. Esta técnica sir-
ve principalmente para obtener la velocidad instantanea en la seccién de un flujo. La
técnica consiste en inyectar el flujo con particulas trazadoras suficientemente pequenas
para asegurar que seguiran el flujo. El flujo es iluminado en el area de interés con una
hoja de luz emitida por un laser de pulsos. Camaras de alta velocidad sincronizadas
con el laser captan cada pulso de luz en imédgenes diferentes. Una vez que una secuencia
de dos pulsos de luz es capturada, las imagenes son divididas en pequenas subsecciones
rectangulares llamadas areas de interrogacion. Estas subsecciones son relacionadas una
con otra, pixel por pixel en una correlacién cruzada. La cual compara la escala de grises
de ambas imagenes. Esta correlacién produce un pico en la senal, identificando el des-
plazamiento de la particula y sabiendo el tiempo al que se estdn tomando las fotografias
el programa obtiene la velocidad. Después de repetir esta correlacion en cada subsec-
cion en el area entera de interés se obtiene un mapa vectorial de velocidades listo para
su pos procesamiento. En el trabajo presente se tomaron 770 fotos por cada prueba con
intervalos de 0.002 segundos siendo un tiempo total de captura de 1.54 minutos.

2.3.2. Equipo de visualizacion PIV

Camara Para poder efectuar una técnica PIV se necesita de una camara capaz de
obtener imagenes en periodos cortos de tiempo. Por este motivo se utilizé una cadmara
de alta velocidad Phantom SpeedSense 9000 (1.3 MegaPixel @ 520 Hz frame rate) la
cual es capaz de obtener fotos con intervalos de micro segundos.

En la cdmara se ensamblo un lente Nikon 60mm f/2.8D AF Micro-Nikkor. A su vez
en el lente se monté un filtro naranja para filtrar la luz del laser y permitir establecer
un volumen de control.

Figura 2.8: Camara de alta velocidad.

Laser El laser empleando fue un DualPower TR de la marca Dantec Dynamics, el
cual puede dar un pulso de energia hasta 30 mJ y puede alcanzar una frecuencia de
repeticién de 10 kHz. Ademas que proporciona el haz de luz ideal para la prueba.
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Figura 2.9: Liser DualPower TR

Procesador de sincronizacién El procesador de sincronizacién se encarga de
sincronizar el disparo del haz del laser con el intervalo de capturas en la cidmara para
ser procesados correctamente por el software.

Particulas trazadoras La rodamina B fue utilizada como sustancia trazadora
debido a sus propiedades de fluorescencia y a adaptarse de manera adecuada a nuestra
sustancia de trabajo. De un didmetro medio de 10 m.

Figura 2.10: Muestra de las particulas reflejantes expuestas a un laser

2.4. Metodologia

Las pruebas fueron realizadas en el circuito hidraulico descrito en capitulos ante-
riores y el cual se muestra ensamblado en la siguiente figura 2.12. La hoja del laser
fue alineada cuidadosamente para que quedara paralela y centrada al canal de visua-
lizacién y de la valvula. La cdmara se colocd a una distancia de 400 mm de la pared
del canal de pruebas. La bomba implementada se colocé en un soporte separado para
que sus vibraciones no afectaran con la visualizaciéon. Para conectar los componentes
se utiliz6 una tuberia ordinaria de poliestireno de 12.5 mm de didmetro.

En este estudio se realizaron dos series experimentales principales; la primera con
la bomba Harvard que nos brinda un mayor control en los parametros pulsatiles y
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la segunda utilizando la bomba CCADET que nos permite alcanzar frecuencias de
pulso mayores pero con el defecto de que necesitd ser caracterizada para conocer sus
parametros de flujo. Para fines practicos llamaremos a la prueba a frecuencias bajas a
la prueba realizada con la bomba Harvard y prueba a frecuencias altas a la realizada
con la bomba CCADET. Los parametros que se mantuvieron constantes de la siguiente
manera, la relacion sistole/didstole S/D = 35/65 %, la fraccién de gas en el tanque de
complianza de 35 % en relacién con la de agua en su interior.

Durante la parte de bajas frecuencias la bomba Harvard se mantuvo con un volumen
constante de 60000mm?/ciclo. Los incrementos de frecuencia fueron de 0.1667 Hz que
equivalen a 10 pulsos por minuto. Lo que nos permitié tener un rango de frecuencias de
0.6666 Hz hasta 1.6666 Hz. En la experimentacion con frecuencias altas la bomba no
permitia el control del flujo por pulsacién por lo que se obtuvo una curva de calibra-
cién basada en el promedio del flujo desplazado en cada frecuencia. El incremento de
estd bomba se aumenté a 0.25 Hz entre cada frecuencia lo que al final serfa un rango
de frecuencias de 3.65 hasta 7.15 Hz.

La gréfica de la figura 2.11 muestra la curva caracteristica del caudal de la bomba
CCADET en funcién de la frecuencia utilizada.

Flujo bomba CCADET
006__ .......... SR R .......... EC SR RS f

0.05

0.04

Flujo [I/s]
o
o
(2]
|

3.5 4 4.5 5 5.5 6 6.5 7 7.5
f[Hz]

Figura 2.11: Gréfica de el cambio de flujo desplazado en la bomba CCADET.

Fluido de trabajo En las series experimentales se decidié utilizar agua como fluido
de trabajo dado que en la escala en que se midié el fenémeno, las propiedades de la
sangre pueden ser idealizadas con las del agua.

Adquisicion de imagenes Como se menciond anteriormente, la técnica utilizada
para la visualizacién del flujo fue la velocimetria por imédgenes de particulas (PIV).
Las imagenes fueron tomadas con la cdmara de alta velocidad sincronizadas a la misma
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frecuencia del haz de luz emitido por el ldser. Posteriormente pasan a ser procesadas por
el software DynamicStudio. En el cual se utilizan diferentes tipos de filtros que discrepan
los errores obtenidos por diversos factores durante la obtencién de las imégenes. Se
obtuvieron capturas de la valvula realizando su ciclo de apertura y cierre en cada
frecuencia analizada con el fin de detectar la frecuencia en donde la valvula no sea
capaz de completar su ciclo para posteriormente comparar los parametros y detectar si
es el comportamiento del flujo a través de la véalvula es el causante de la falla.

Camara rapida

Canal de

" visualizacion
Tangue de

complianza &

‘~ 7 bl Bomba pulsatil

Figura 2.12: Esquema representativo del modelo de Windkessel con las partes ensambla-

das.

Con el fin de tener imagenes del fallo de la valvula se tomo la captura de fotos
por debajo del canal de visualizacién a una velocidad de 500 fotos por segundo, para
lograr observar la valvula de manera satisfactoria y sin cambiar la configuracién del
experimento se colocd un espejo en la parte inferior del canal de tal forma que el canal
y la cdmara rapida formen un dngulo de 90° como se observa en la figura 2.13.

Figura 2.13: Arreglo formado por el canal de visualizacién y la camara.

21



2. DESCRIPCION DEL EXPERIMENTO

2.4.1. Analisis de datos

Los datos fueron procesados utilizando el software Matlab. Como se menciond, con
la técnica de PIV se obtuvieron los valores de velocidad de las particulas de rodamina
inyectadas en cada intervalo de fotos. Teniendo esos datos de posicién y velocidad de
las particulas el software es capaz de mostrar el campo de velocidad del flujo. Sabiendo
el campo de velocidad o se pueden calcular otros parametros caracteristicos del flujo.

El primer pardametro que se calculé fue el gradiente de velocidad

81}2'
= 2.1
v o, (2.1)

De dicho tensor es posible descomponerlo en su parte simétrica y anti simétrica.
VT =5+W (2.2)

Donde la parte simétrica S es el tensor de rapidez de deformacion el cual se describe
de la siguiente forma.

?:;V7+W7m (2.3)
1 8%’ 81;]-
Sij = 5(8% axi) 24)

Y la parte anti simétrica W es el tensor de rapidez de rotacion y se expresa de la
siguiente manera.

W %(V? (VT (2.5)
1, 0v; Ov
Wij = 2(8:1:j a &m) (26)

Con el fin de establecer los valores numéricos de los tensores en el ciclo completo
de cada frecuencia estudiada se calculé también las magnitudes de los tensores.

|S|=V5:S (2.7)
(W= \W W (2.8)

Los campos de vorticidad se obtuvieron con el rotacional de la velocidad aplicado
a los valores del campo de velocidad.
w=Vx1U (2.9)

Los esfuerzos viscosos se calcularon sabiendo la viscosidad del agua y el gradiente
de velocidad.
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8112' a’Uj
TU N M(axj 8.2?1)

Los esfuerzos viscosos elevados se consideran responsables de la activacién de pla-
quetas en el flujo sanguineo y en el dano de los glébulos en la sangre. Para cada
magnitud de los parametros mencionado se obtuvieron los campos y las graficas de
valores maximos en cada frecuencia.

(2.10)
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Capitulo 3

Resultados y discusion

En este capitulo se presentaran las fotos donde se detecta la falla de las valvulas, los
campos de velocidad obtenidos de la experimentacién en PIV y el pos procesamiento
de los datos para obtener la velocidad maxima en cada intervalo de fotos, el tensor de
rapidez de deformacion y la vorticidad. Se mostraran las graficas comparativas de los
valores que presentaron a las diferentes frecuencias y la caracterizacién del flujo en la
bomba de alta frecuencia.

3.1. Fotos de alta velocidad

Las fotos tomadas a alta velocidad por la parte inferior del sistema sirvieron para
saber en cual frecuencia la valvula falla y con esto tener las bases para prestar mayor
atencién con los datos en las frecuencias criticas. En las siguientes imagenes se aprecia
el 6ptimo desempeno de la valvula, posteriormente se muestran las imagenes donde se
empieza apreciar el fallo de la védlvula y finalmente el fallo total de la valvula. Con
el fin de tener mejor control del tiempo y de las etapas del ciclo de la valvula se
adimencionalizo el tiempo de captura de las fotos segin su respectivo periodo.

=z (3.1)

Siendo el t* = 0 el inicio de un ciclo, t* = 0.35 el momento en que la valvula se
encuentra completamente abierta debido a la fraccion sistélica elegida y t* = 1 el fin
del mismo y el comienzo de uno nuevo.

En las imagenes se puede apreciar las diferencias en el funcionamiento de la véalvula.
Principalmente se observa que el drea de apertura de la valvula es amorfa y diferente
en cada frecuencia. En la frecuencia de 1.3333 Hz la véalvula puede completar su ciclo
completamente en cada pulsaciéon de la bomba, abriendo y cerrando sus valvas sin
problema. Mientras que en la frecuencia de 5.9 Hz la valvula comienza a mostrar los
primeros indicios de falla en donde en algunos pulso la valvula logra completar su ciclo
de manera parcial y en otros pulsos falla. En la frecuencia de 6.15 Hz es evidente el
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3. RESULTADOS Y DISCUSION

(a) Cierre de la védlvula (b) Apertura de Ia

valvula

Figura 3.1: Fases de la valvula durante un ciclo completo a una frecuencia de 1.3333 Hz

(a) Cierre de la védlvula (b) Cierre de la vdlvula

Figura 3.2: Fases de la valvula durante un ciclo completo a una frecuencia de 5.9 Hz

fallo de la véalvula ya que en ningun pulso logra completar su ciclo. Por esta razén en
las secciones siguientes se mostrara principal interés a las frecuencias de 1.3333 Hz ya
que es la frecuencia promedio en la que late un corazén, 5.9 Hz que es donde la véalvula
empezo a fallar, a la frecuencia de 6.15 Hz que es donde es evidente la falla de la valvula
en cada ciclo y la frecuencia de 7.15 Hz por ser la frecuencia méxima de este estudio.

El ntimero de Reynolds se calculd en las 21 frecuencias analizadas de la siguiente
manera:

_ pomD
I

Los resultados mostraron que en todos los casos Re < 21000 lo cual nos indica que
el flujo es principalmente turbulento aunque también podria haber zonas donde el flujo
se encuentra en una zona de transicién.

Re (3.2)
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3.2 Velocidad

3.2. Velocidad

3.2.1. Campos de velocidad

Los campos de velocidad se obtuvieron de los datos obtenidos por el PIV (Dynamic
Studio) y posteriormente fueron procesados segin su magnitud para tener una mejor
visualizacion de las velocidades en los instantes deseados. La escala se muestra en la
derecha de cada imagen y los colores calidos representan los valores altos, mientras que
los colores frios representan valores bajos. Los vectores indican la direccién y el sentido
de la velocidad. La Figura 3.3 muestra diferentes instantes del ciclo de la valvula a una
frecuencia de 1.3333 Hz. Las imagenes nos muestran la evolucién del flujo en el ciclo
pulsatil, se puede observar en el t* = 0 las velocidades casi nulas mientras la valvula se
encuentra cerrada y como a medida que esta se abre va aumentando hasta alcanzar su
valor maximo que se puede observar en t* = 0.35 y de nuevo se reduce la velocidad hasta
que se cierra completamente en aproximadamente el instante t* = 0.5 y el flujo continua
su camino por el canal. Se puede apreciar que los mayores valores de magnitud se
encuentran muy cerca de la salida de valvula. Ademas de que el flujo al salir de la valvula
tiende a dirigirse al extremo derecho del canal, esto es debido a las caracteristicas
amorfas de apertura de la vélvula. En las frecuencias altas se muestra la frecuencia de
5.65 Hz Figura 3.4 donde la valvula aun funciona correctamente, la principal diferencia
que se encuentra al compararla con las imégenes de la frecuencia de 1.3333 Hz es que
la velocidad se reduce considerablemente una vez que la valvula comienza a cerrar en
el instante t* = 0.45 y en ese instante el flujo principal no sigue su trayectoria como
se pudo observar en las imagenes de la frecuencia de 1.3333 Hz. Esto se debe a la
rapida apertura y cierre de la valvula que limita el flujo a cantidades muy pequenas.
Noétese que la velocidad conserva valores similares a los de la frecuencia de 1.3333 Hz.
En la Figura 3.5 que corresponde a los campos de velocidad de la frecuencia de 5.9
Hz donde la véalvula comienza su comportamiento erratico, los campos de velocidad
nos muestran un comportamiento bastante similar al de la frecuencia de 5.65 Hz solo
que ahora con un aumento en la magnitud de la velocidad. Este comportamiento se
observa intensificado en la frecuencia de 7.15 Hz (figura 3.6) donde la magnitud de la
velocidad ha alcanzado valores muy altos en comparacion de las frecuencias donde la
valvula funciona correctamente.
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Figura 3.3: Campos de velocidades de un ciclo completo a una frecuencia de 1.3333 Hz
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Figura 3.4: Campos de velocidades de un ciclo completo a una frecuencia de 5.65 Hz
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Figura 3.5: Campos de velocidades de un ciclo completo a una frecuencia de 5.9 Hz
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Figura 3.6: Campos de velocidades de un ciclo completo a una frecuencia de 7.15 Hz
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3. RESULTADOS Y DISCUSION

3.2.2. Magnitud de la velocidad

Se obtuvieron los valores de velocidad reportados por el PIV en cada intervalo de
tiempo del ciclo de pulsacién. Esto fue con el fin de observar los cambios de velocidad
en el desarrollo del flujo y detectar en qué momento se presentan los valores maximos
de la magnitud del vector de velocidad.

El campo de velocidades se obtuvo de la técnica PIV. Del campo vectorial se to-
maron en cuenta Unicamente dos componentes por lo que el campo de velocidades se
representa de la siguiente forma v = (u, v). Los componentes u y v varian en el espacio
y el tiempo por lo que se expresan de la siguiente manera u = f(u,v;t) y v = g(u,v;t).

La velocidad méaxima del flujo se midié en la zona aguas debajo de la valvula
considerando:

Vinaz(t) = Maz | v |= Maz\/ u? + v? (3.3)

Una vez obtenidos estos datos se procedié a adimencionalizarlos esto con el fin de
globalizar los datos obtenidos y poder comparar los resultados de manera adecuada.
Partiendo de la velocidad que nos da el PIV, se logra adimensionalizar esta cantidad
dividiéndola con la velocidad promedio del flujo. Las ecuaciones siguientes muestran
cémo se adimensionalizaron las graficas de velocidad.

Q
va’Om = Ai,U (34)
v
* — 3.5
Y Uprom ( )

Donde

v* es la velocidad adimensional. v es la magnitud de la velocidad obtenida del PIV.
Uprom €s la velocidad promedio del flujo

La figura 3.7 (a) muestra los valores de velocidad méximos de cada instante captado
por el PIV como funcién del tiempo en todas las frecuencias bajas de pulsacion. Se
observa que cada curva es asimétrica, mostrando un rapido ascenso cerca de t* = (0.2
y un paulatino descenso posterior al pico de velocidad. Ademads se puede apreciar que
al inicio de cada ciclo se encuentra un maximo local que se atribuye a la forma en
que la véalvula abre al comienzo del ciclo. Otra observacién importante es que en todas
las frecuencias el flujo tiene una duracién de aproximadamente t* = 0.5 y el resto del
ciclo es un estado de baja velocidad. De la misma forma la figura 3.7 (b) muestra a
todas las frecuencias altas. En la figura se graficaron con una linea los datos que se les
presto més atencién y que son comparados en el presente estudio. La grafica muestra un
comportamiento bastante parecido para todas las frecuencias donde la valvula funciona
correctamente y un aumento de la velocidad en las frecuencias donde la valvula falla.
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Velocidad maxima
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(a) Gréfica de velocidad en bajas frecuencias
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(b) Gréfica de velocidad en altas frecuencias
Figura 3.7: Comparacion de la velocidad maxima durante un ciclo completo en todas las

frecuencias

Las figuras 3.7 se muestran los comportamiento de las velocidades maximas en las
frecuencias bajas y altas empleadas en una gréafica.
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3. RESULTADOS Y DISCUSION

Los valores adimensionalizados de la velocidad nos muestran con mayor claridad
un patrén en el comportamiento de la valvula. Estos resultados muestran que en las
frecuencias bajas la véalvula el comportamiento de la vélvula tiende a aumentar los
valores de velocidad de manera suave hasta que en la frecuencia de 1 Hz se estabiliza
y presenta valores similares en las frecuencias posteriores. La grafica adimensional de
la velocidad a altas frecuencias nos muestra en la primera etapa de la misma un com-
portamiento estable hasta la frecuencia de 5.65 Hz la cual es la ultima frecuencia en
donde se observé el correcto funcionamiento de la valvula. Posteriormente se encuentra
una zona donde la velocidad difiere notablemente en cada punto. Este comportamiento
se le contribuye a que en estas frecuencias la apertura de la vélvula es total por lo
que no representa gran resistencia al flujo impulsado por la bomba como en los casos
anteriores.
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Figura 3.8: La figura (a) muestra los valores méximos de velocidad registrados en las

frecuencias bajas y la figura (b) en altas frecuencias
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3. RESULTADOS Y DISCUSION

3.3. Rapidez de deformacion

3.3.1. Campos de rapidez de deformacion

En las figuras siguientes se mostraran los campos de deformacion de esfuerzos adi-
mencionalizados para las frecuencias que comparamos. La escala de colores se mantuvo
igual que en la velocidad, siendo los colores calidos los valores elevados de la magnitud
del tensor de deformacion de esfuerzos y los colores frios los valores bajos.

En primer lugar se puede observar a la figura 3.9 que corresponde a la frecuencia
de 1.3333 Hz. En el instante t* = 0 la valvula se encuentra cerrada por lo que no hay
gran deformacion en el area de visualizacién, pero en el instante t* = 0.2, que es donde
la vélvula comienza abrir, se aprecia la primera aparicién de la magnitud de rapidez
de deformacién en la salida de la vélvula. En el instante t* = 0.25 se comienza a notar
la presencia de las capas limites de rapidez de deformacién formadas por las valvas de
la valvula. A medida que la valvula se va abriendo 0.2 < t* < 0.4 la magnitud y el
tamano de dichas capaz limites aumenta notablemente. La magnitud maxima del ciclo
se registra en el instante t* = 0.35 que es el momento aproximado de mayor apertura
de la valvula. Posteriormente conforme se va cerrando la vélvula las capas limites de
deformacién disminuyen su magnitud hasta que la vélvula se cierra completamente.

En las frecuencias altas el comportamiento general que se observa es que las capas
limites de rapidez de deformacion son de una mayor magnitud que en la frecuencia de
1.3333 Hz, pero su longitud es menor y su presencia en el ciclo es menor. La principal
diferencia en el comportamiento del flujo entre las frecuencias de 5.65 Hz y 5.9 Hz
es que durante la frecuencia de 5.9 Hz las area de deformacion son mayores y en la
apertura de la valvula, en el instante t* = 0.35 se nota que las capas limite se separan
en mayor medida que en las frecuencias donde la valvula funciona integramente. Es
importante notar es la presencia constante de un area de deformacién desde que la
vélvula comienza abrir (¢* = 0.2) hasta que cierra de nuevo (t* = 0.65), sin embargo
en las frecuencias donde falla esta drea solo se presenta en las etapas en que el flujo
pasa a través de la valvula. Esto se le contribuye que el cambio de area en la apertura
y cierre de la valva afecta en la deformacion del flujo, mientras que en las frecuencias
donde la valvula ha fallado este cambio de seccién no se presenta.
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Figura 3.9: Campos de rapidez de deformacién de un ciclo completo a una frecuencia de

1.3333 Hz
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(b) t* =0.35
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Figura 3.10: Campos de rapidez de deformacién de un ciclo completo a una frecuencia

de 5.65 Hz
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Figura 3.11: Campos de rapidez de deformacién de un ciclo completo a una frecuencia
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Figura 3.12: Campos de rapidez de deformacién de un ciclo completo a una frecuencia

de 7.15 Hz
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3.3 Rapidez de deformacién

3.3.2. Magnitudes de rapidez deformacién

En el procesamiento de los datos se obtuvieron los valores maximos del tensor
de rapidez de deformacién y se obtuvo el campo descriptivo del tensor en donde se
muestra cémo evoluciona la magnitud del tensor en el ciclo de apertura y cierre de la
valvula de manera grafica. Ademas se obtuvieron los valores maximos a lo largo de los
ciclos, de la misma forma que se hizo con la velocidad. La rapidez de deformacion se
adimensionalizo dividiéndola entre el valor caracteristico A que representa la rapidez
de deformacion promedio dada por un flujo de velocidad U,,q, a través de una seccién
de tamano D.. Su expresion se muestra a continuacién.

A= B, (3.6)
. 18]
s = (3.7)

Se utiliz6 la velocidad maxima de cada frecuencia y el didmetro de apertura de la
valvula como D,

La rapidez de deformacion es la principal caracteristica que estd relacionada con el
dano sanguineo a través de valvulas prostéticas segun la hipétesis Schneider (12). A
continuacién se presentan las magnitudes maximas del tensor de rapidez de deformacién
en cada instante registrado en el presente experimento. En la figura 3.13 (a) y 3.13 (b)
se muestran las magnitudes de un ciclo de cada frecuencia, este gréafico es para observar
el comportamiento general de cada frecuencia y sus similitudes o diferencias unos con
otros. Se puede observar que en la rapidez de deformacién el comportamiento es muy
parecido en todas las frecuencias. En general el flujo sufre los efectos de rapidez de
deformacion en la etapa de 0.2 < t* < 0.7. Los valores mayores de cada frecuencia una
vez més se observan alrededor del instante t*=0.35 que es donde la sistole alcanza su
plenitud y alrededor del instante t* = 0.45 comienza la fase diastélica que lleva al cierre
de la valvula.

En la grafica de las frecuencias bajas se observa que la deformacién aumenta a
medida que aumenta la frecuencia aunque es un aumento de la magnitud bastante
discreto en cada frecuencia. En las frecuencias altas el comportamiento es bastante
similar en cada frecuencia solo que en las frecuencias donde se registro el fallo de la
valvula se observan picos de rapidez de deformacion.
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Rapidez de deformacion maxima
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(b) Grafica de rapidez de deformacién en altas frecuencias
Figura 3.13: Comparacion de la velocidad maxima durante un ciclo completo en todas

las frecuencias

Los valores maximos de rapidez de deformacién en frecuencias bajas no registran
un comportamiento estable aunque varian muy poco en cada frecuencia.
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Rapidez de deformacidon adimensional maxima
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Figura 3.14: La figura (a) muestra los valores méximos de la rapidez de deformacién

registrados en las frecuencias bajas y la figura (b) en altas frecuencias

En las frecuencias altas se observa que mientras la valvula funciona correctamente
la rapidez de deformacion oscila entre los valores de S* = 4.2 y S* = 4.9 dando cambios
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muy leves en cada frecuencia, mientras que en la zona donde la valvula ha fallado las
diferencias aumentan y los picos se agudizan conforme aumenta la frecuencia. Es el
comportamiento que observamos en los campos de rapidez de deformacién donde se
observé cémo aumentaba la magnitud del tensor.

3.4. Vorticidad

3.4.1. Campos de vorticidad

Teniendo el campo de velocidades se realizo el calculo de la vorticidad en el flujo
agua adelante de la valvula mediante el cdlculo del rotacional de la velocidad del flujo.
Este parametro se representé en el campo de vorticidad y se obtuvieron las imégenes
del campo de vorticidad para cada frecuencia. En las siguientes imagenes los colores
calidos representaran los vértices en sentido anti horario y los colores frios los vértices
con sentido horario.

Es importante mencionar que este parametro se relaciona con la formacién de coagu-
los indeseados por lo cual es importante observar este parametro. El conjunto de image-
nes que se muestran en la figura 3.15 corresponden a la vorticidad de la frecuencia de
1.3333 Hz.
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3. RESULTADOS Y DISCUSION

Las imagenes muestran la evolucién del campo de vorticidad donde se aprecia cémo
se forman los vortices por la interaccién del flujo con la vélvula. Al comienzo de la aper-
tura de la valvula, en el instante t* = 0.2 los vortices se empiezan a formar notandose
el sentido horario del lado izquierdo y el anti horario del lado derecho. En el instan-
te t* = 0.25 se observa que los vértices se van difundiendo en las zonas aguas abajo.
Posteriormente en t* = 0.35 se notan diferentes dipolos ya desprendidos de las valvas
de la véalvula y que continian su trayectoria por el canal de visualizacién. Adema&s se
aprecia de manera mas clara como los vértices han afectado a las zonas de menor ve-
locidad ubicadas aguas abajo y se observa el comienzo de su interaccion donde sentido
horario sigue siendo predominante en la parte izquierda y el anti horario en la parte
derecha. El instante siguiente de t* = 0.4 la fase diastélica comienza por lo que la
valvula comienza su etapa de cierre. En t* = 0.5 los vértices comienzan a disminuir,
en el instante t* = 0.55 esta disminucién se hace més notoria. Hasta que finalmente en
t* = 0.6 la valvula se ha cerrado y los dipolos remanentes siguen su trayectoria en el
canal y el ciclo queda listo para comenzar de nuevo. En la frecuencia de 5.65 Hz de la
misma forma se aprecia en los instantes de 0 < t* < 0.25 la formacion de los vortices
en la salida de la valvula, sin embargo estos vortices son de menor magnitud que en la
frecuencia de 1.3333 Hz dado que la valvula permanece menos tiempo abierta. En el
instante t* = 0.65 los vortices han bajado considerablemente su magnitud a diferencia
de los instantes anteriores y para el instante t* = (.85 ya no se observa ningtn dipolo o
algin patrén en el comportamiento de los vortices a medida que el flujo avanza. El com-
portamiento de los vortices que se observa de la frecuencia 5.9 Hz es bastante similar al
de la frecuencia 5.65 Hz. En la frecuencia 7.15 Hz instante t* = 0.25 observamos que las
partes negativas y positiva del dipolo formado en la salida de la védlvula se encuentran
mas separadas que en las frecuencias anteriores. Esto se debe a que las valvas de la
véalvula se encuentran mas abiertas que en los casos anteriores. También se observa en
0.25 < t* < 0.85 de manera mas clara la evolucién de los vértices a través del canal.

46



3.4 Vorticidad

(b) t* =0.35

(a) t* = 0.25

Q
=3
n

i

Ve

P N e o

(d) t* =0.55

(c) t* = 0.45

(f) t* = 0.75

= 0.65

(e) t*

Campos de vorticidad de un ciclo completo a una frecuencia de 5.65 Hz

Figura 3.16

47



7

3. RESULTADOS Y DISCUSION

[sn] [sn]
z z

® ®
g 8 8 8 8 8 8 8 8 8 g 8 8 8 8 8 8 8 8 8
B ¥ 6 & - o S ¢ ® ¥ 9 B ¥ ® & « o T & @ ¥ 9

ey PR T T T O B ST ey = 2 o
48 e L Y B e e meaae s
b= o H = o ,hﬁ\}}\\wﬁ(‘i{f‘% =
e % TR e
= g2 3 o e
S e eeat 1 S
0. L L L T L e A A = 2 e S oY)
HE) =
° Il S Il
* *
-~ -~
o x o x
on) ~~
N N
= =
= o
o Q
? ?
N N
= o
Q =
< [s2] o™ -
© © o o
o o o o
K
SN
=
o 0 To}
N <
U= [es) =]
e
° I |
* *
-~ -~
O x >
~~ ~
« 0
- -
-
=
o
?
S N = = N
Saraesee SerTEEe T O TR cmesmen SRR
SN =] N e e 1]
< [se] N - [s2] o - [fe] <
= = = = =3 = =3 = <
o o o o (=] (=] (=] o o

A A

(f) t* =0.75

Campos de vorticidad de un ciclo completo a una frecuencia de 5.9 Hz
48

(e) t* = 0.65

Figura 3.17
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3.5. Esfuerzos viscosos

Los esfuerzos viscosos se estudian en el desempeno de las vdlvulas dado que mediante
la magnitud de estos se puede determinar el nivel del dafio sanguineo o la activacién de
las plaquetas (10). Los esfuerzos viscosos fueron adimencionalizados dividiendo la mag-
nitud del tensor entre la presién dindmica maxima de cada ciclo. La presion dindmica
se calcula de la siguiente manera.

C = 7P(Umax)2 (38)

(3.9)

El célculo del tensor de esfuerzos viscosos esta muy relacionado con la parte simétri-
ca del gradiente de velocidad por lo que se espera que su comportamiento sea muy
parecido al de rapidez de deformacion.

3.5.1. Campos de esfuerzos viscosos

Las figuras mostradas acontinuacién muestran el comportamiento de los esfuerzos
viscosos a lo largo de un ciclo en las frecuencias estudiadas. El comportamiento general
de los esfuerzos en las frecuencias es que se concentran en las cercanias de la salida de
la vélvula. En la primera figura correspondiente a la frecuencia de 1.3333 Hz, una vez
mas observamos el buen desempeiio de la prétesis valvular ya que los esfuerzos viscosos
son sumamente bajos y, como se menciond anteriormente, esta es una caracteristica
favorable por lo que en las frecuencias normales serd mas bajo que en las frecuencias
altas. Los esfuerzos se empiezan a presentar al comienzo de la apertura de la valvula
en t* = 0.2 y aumentan hasta que en el instante t* = 0.35 se encuentran los esfuerzos
mayores y van decreciendo hasta el fin del ciclo. La mayor concentracién de estos
esfuerzos se encuentra cerca de la salida de la vdlvula y van desapareciendo a medida que
el flujo avanza. La frecuencia de 5.65 Hz presenta la misma concentraciéon de esfuerzos
viscosos en la salida de la valvula solo que esta vez tienen mayor magnitud y en los
instantes entre 0.55 < t* < 0.65 se nota que recorren una mayor distancia aguas debajo
de la vélvula. La principal diferencia de la frecuencia de 5.65 y 5.9 Hz es que en la
salida de la valvula al pico de la sistole en t* = 0.35 la frecuencia de 5.9 Hz presenta
menores magnitudes de esfuerzos viscosos que en la frecuencia 5.65 Hz. Sin embargo
en la frecuencia 7.15 Hz las magnitudes altas se presentan desde t* = 0.2 siendo las
magnitudes més elevadas de esfuerzos viscosos.

3.5.2. Magnitud de los esfuerzos viscosos

A continuacién se reportaran los datos méximos de los esfuerzos viscosos para cada
frecuencia, asi como también las graficas comparativas de todas las frecuencias juntas
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en un ciclo completo de operacion.

Los valores méximos de los esfuerzos viscosos, como era de esperarse, presentan sus
valores méximos en el comienzo de la sistole en el instante t* = 0.35, En las figura 3.23
(a) las frecuencias bajas presentan un comportamiento estable a lo largo del ciclo. Los
esfuerzos viscosos son mayores en las frecuencias mas bajas y su valor va decreciendo
segun aumenta la frecuencia. Este comportamiento no se presenta en las frecuencias
altas dado que el grafico (Figura 3.23 (b)) muestra que todas las frecuencias rondan
entre 0.5 < t* < 1, exceptuando a las frecuencias donde la valvula falla en las cuales se
presentan picos que distorsionan el comportamiento del flujo en estas frecuencias.

Los datos de los valores maximos nos muestran una visién general en los esfuerzos
viscosos. En las frecuencias bajas los valores bajan paulatinamente hasta que en la fre-
cuencia de 1.3333 Hz se reporta el valor méas bajo de esfuerzos con 7* = 0.000405895 y
posteriormente vuelve a ascender. En las frecuencias altas se observa el mismo compor-
tamiento que en los pardmetros anteriores, en las frecuencias donde la valvula funciona
correctamente los esfuerzos aumentan de manera paulatina en relacion con la frecuencia
pero en cuanto se llega a la frecuencia de 5.9 Hz la grafica muestra un comportamien-
to mas cadtico que asciende y desciende de manera desigual en cada incremento de
frecuencia.
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. Esfuerzos viscosos maximos
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Capitulo 4

Conclusiones

Esta tesis se origin6é del interés por estudiar las condiciones de flujo en que las
valvulas cardiacas prostéticas dejan de funcionar de manera correcta; entendiendo como
manera correcta la nula formacién de codgulos sanguineos que ocasionan trombosis un
desempeno fallido en el proceso de abrir-cerrar ocasionando regurgitacién. Como se
menciono en el capitulo introductorio de este trabajo existen diversas condiciones que
afectan el desempeno de las valvulas prostéticas entre ellas el cambio de frecuencia.
Dicha frecuencia puede ser alterada por diferentes factores pero principalmente las
enfermedades como taquicardia y sus variaciones.

El objetivo principal de esta tesis fue visualizar y medir los parametros de flujo
a altas frecuencias al pasar a través de una vélvula cardiaca prostética. Se simulé el
sistema circulatorio humano mediante el modelo de Windkessel, dicho modelo resulto
ser de bastante utilidad ademas de que ya se contaba con el respaldo de estudios pasados
que utilizaron este modelo. Para las variaciones de frecuencia se utilizaron dos bombas
una comercial en bajas frecuencias y un prototipo disenado por el CCADET para la
parte del estudio en altas frecuencias.

Una vez establecido el sistema que se utilizaria se procedié aplicar la técnica de
PIV en el flujo que atravesé la valvula prostética empleada. Los resultados obteni-
dos con esta técnica de visualizacion se procesaron para obtener las caracteristicas del
flujo en cada frecuencia analizada. Los resultados mostraron que la valvula funciona
correctamente a frecuencias mas bajas de las que normalmente operan pero falla a una
frecuencia de 5.9 Hz lo cual es una frecuencia muy elevada para el limite fisiologico de
un corazon humano, sin embargo nos brinda una idea del limite de funcionalidad de
valvulas cuando son sometidas a pruebas de funcionamiento. La visualizacién de los
flujos en cada frecuencia nos sirvié para comprobar que la velocidad, deformacién y
vorticidad aumentan conforme se aumenta la frecuencia del flujo y que las magnitudes
de los pardmetros de flujo son mayores cerca de la salida de la valvula. Otro hecho
importante es que en frecuencias bajas se observa una mejor evolucién del ciclo con el
paso del tiempo, mientras que en las frecuencias altas este pareciera perder la mayor
parte de su efecto antes de terminar de viajar por el canal de visualizacion como se
observé en las figuras donde se mostraban los campos. Las gréficas de los valores méxi-
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mos de cada frecuencia presentan un comportamiento similar. Todas nos mostraron dos
fases en el comportamiento de la valvula, en la zona donde funciona correctamente pre-
senta un cambio paulatino entre cada frecuencia y posteriormente al fallo de la valvula
estos cambios se vuelven menos consistentes. El comportamiento variable se atribuye a
que la valvula al estar fuera de sus condiciones de operaciéon hace variable su area de
apertura y esto hace que los pardmetros cambien. En estudios relacionados con valvu-
las cardiacas es importante prestar especial atencion a la rapidez de deformacion y a
los esfuerzos viscosos dado que estos pardmetros se relacionan con el dano sanguineo.
Es importante remarcar que la magnitud de estos tensores es mayor segin aumentaba
la frecuencia lo cual nos senala que segin se aumente la frecuencia habrd mas dano
sanguineo ademas del fallo de la valvula. El estudio del flujo expuesto en este trabajo
logro contribuir en la comprension del flujo a través de las vélvulas cardiacas, pero ain
se recomienda seguir profundizando en estos estudios para lograr un entendimiento y
determinacién de los pardmetros de disenio de una valvula cardiaca. El siguiente paso
debe ser la visualizacién del flujo en 3D para apreciar el comportamiento completo
del flujo en las tres coordenadas. También se recomienda utilizar un fluido de trabajo
con propiedades lo més cercanamente posible a la sangre. Se debe practicar el mismo
analisis en diferentes valvulas cardiacas pericardiales con el fin de visualizar que no sea
un caso aislado y observar si las diferentes valvulas presentan el mismo comportamien-
to. Ademads, sera necesario aplicar el andlisis en valvulas mecédnicas que también son
actualmente implantadas y son las que mayor indice de trombosidad presentan.
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