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Justificacion

Este proyecto surge del gran interés personal que siento por el area de la bioingenieria, estoy
seguro de que la complejidad y sinuosa perfeccion que ofrecen los sistemas bioldogicos han sido
siempre fuente de inspiracion e interés para la humanidad. En este sentir y con la intencién de
generar tecnologia que pueda contribuir a mejorar los equipos que existen y probablemente también
aportar en la construccion de nueva tecnologia es que llevo a cabo esta propuesta de bomba de
membrana aplicada directamente al flujo sanguineo.

Segun datos de la secretaria de salud en México del total de defunciones en el afio 2017 en
el pais el 20.23% fueron por enfermedades del corazon (Secretaria de salud, 2019), es decir, 1 de
cada 5 mexicanos muere en M¢éxico por patologias asociadas al corazon. Esto se deriva
directamente del problema de salud publica mas grave en México, por sus costos econdémicos y
sociales, me refiero al problema de la diabetes. Bajo esta problematica es mas que razonable dirigir
lineas de investigacion que puedan ayudar a generar tecnologia en beneficio de la sociedad. La
bomba propuesta en esta tesis se justifica en gran medida por esta problematica.

Para acotar este trabajo consulté a médicos y especialistas. Ellos me comentaron que
efectivamente se realizan cirugias con mucha frecuencia para tratar una multiple variedad de
enfermedades cardiacas, y uno de los equipos mas importantes al atender a los pacientes que sufren
de patologias cardiacas es el equipo de CEC (circulacién extracorpérea) o BCP (Bypass
cardiopulmonar), ellos postulan que los equipos CEC no funcionan de forma adecuada, aunque
cumplen su proposito de suplir la funcion del corazoén, la forma en que llevan a cabo esta tarea no
es la mejor. Uno de los aspectos que ellos resaltaron es el empleo de plaquetas después de la
operacion para reparar el dafio que causan estos equipos a la sangre.

Debido a la deficiencia en estas bombas se tiene la necesidad de promover nuevos disefios
o mecanismos que mejoren dichos dispositivos, los equipos que actualmente se utilizan en la
mayoria de los hospitales publicos de México no cuentan con sistemas de monitoreo que permita
al operador tener un control adecuado del sistema, ademas las bombas centrifugas y peristélticas
empleadas ampliamente en los sistemas CEC no han sufrido modificaciones desde su primer disefio
exitoso desde hace 70 afios, a excepcion de la mejora en los sistemas de control.

Objetivo

Analizar y proponer un disefio de bomba para disminuir los problemas asociados con el
bombeo de la sangre principalmente la hemdlisis, simular la geometria propuesta y realizar una
evaluacion de lo obtenido.

Este es un proyecto que involucra fluidos bioldgicos y desafortunadamente no se puede
experimentar accesiblemente con ellos. No es uno de los objetivos de este trabajo llevar a cabo un
estudio experimental del comportamiento del equipo (validacion experimental). En este trabajo
explotaré el uso de la simulacion asistida por computadora CFD (Computational Fluids Dynamics).



Objetivos particulares

Analizar las deficiencias en los equipos de bombeo extracorporeo usados para operaciones
a corazon abierto en México con la finalidad de remediar y disminuir estas deficiencias.

A partir de la investigacion realizada proponer el disefio de una bomba para mejorar las
deficiencias que presenta el equipo analizado.

Con el disefio propuesto realizar una simulaciéon donde se observe el funcionamiento de
dicho disefio.

Introduccion

En este trabajo se analizard la simulacion computacional de una bomba, con la finalidad de
determinar las caracteristicas del flujo cuando este es bombeado. Para esta bomba particular el
fluido de trabajo es la sangre. A continuacion, se describen las etapas que se llevaron a cabo durante
este trabajo.

Inicialmente se realiz6 una investigacion documental sobre los equipos de bombeo
empleados en los sistemas de bombeo sanguineo en lo que se puede denominar el estado del arte
de las bombas de circulacion sanguinea. El resumen de esta investigacion se presenta a lo largo
del capitulo I y es una evolucioén cronologica de estos equipos hasta nuestros dias.

El modelo de bomba se definié a partir de realizar una comparacion entre las diferentes
modelos de bombas empleadas actualmente para CEC (circulacion extracorporea). Después de
definir el modelo se investigd en trabajos relacionados con la hemolisis con la finalidad de que este
fuera el punto de partida del dimensionamiento del equipo. A lo largo del capitulo II se definieron
también las propiedades reologicas del fluido y el marco tedrico necesario para desarrollar el
analisis computacional de la bomba.

La siguiente etapa se encuentra en el capitulo III, éste se desarrollo a partir de la informacion
de los capitulos I y II. En esta etapa se defini6 la geometria de la bomba, las condiciones de frontera
y condiciones iniciales del fluido necesarias para realizar la simulacién computacional.

Una de las partes fundamentales de esta tesis es la evaluacion de los resultados obtenidos

durante la simulacion, en el capitulo IV, se evalian los resultados arrojados durante la evaluacion
del flujo.

Finalmente, el ultimo capitulo realiza una evaluacion general del trabajo respecto de los
objetivos planteados y establece ademas las prospectivas derivadas del mismo.



Capitulo I: Estado del arte

Sobre los dispositivos de bombeo extracorporeo

(Porque la necesidad del bombeo extracorporeo?

En el siglo XX Muchas patologias asociadas al corazon eran tratadas sin la necesidad de
interrumpir el funcionamiento del corazon, pero existian patologias que no podian ser tratadas ya
que requerian detener o aislar al corazon del cuerpo. La cirugia cardiaca existié6 muchos afios antes
que se inventara la circulacion extracorpérea (CEC), y eso era de esperarse ya que la humanidad
nunca se ha visto limitada por la falta de tecnologia. En muchos aspectos la humanidad ha logrado
sobreponerse a las limitaciones tecnologicas.

Los problemas a los que se enfrentaron los primeros cirujanos fueron realmente complejos.
El principal problema es que el corazén cumple dos funciones indispensables; la de oxigenar y la
de llevar nutrientes al cuerpo, es decir mantener el aporte de oxigeno a los 6rganos y perfusionar
el cuerpo. Los cirujanos debian mantener activa la circulacién sanguinea durante las
intervenciones. Las intervenciones quirtirgicas se realizaban con el corazon latiendo y muchas de
estas operaciones se hicieron a ciegas, introduciendo objetos dentro del corazoén que aun estaba
palpitando.

La circulacion extracorporea permitio efectuar intervenciones con el corazon inmdvil, libre
de sangre y con el corazén expuesto a la mirada del cirujano. La maquina de circulacion
extracorporea fue creada para sustituir el funcionamiento del corazon y poder tratar patologias
cardiologicas que de otra forma no seria posible tratar, también junto al nacimiento de la circulacion
extracorporea, se dio paso al nacimiento de muchas otras disciplinas dentro de la cirugia cardiaca.

Antecedentes historicos de los equipos de bombeo extracorporeo

Es necesario hacer una revision a los equipos de bombeo que dieron paso a los equipos
actuales. En este capitulo se relataran los origenes de la circulacion extracorpérea (CEC) y como
esta permiti6 llegar a los circuitos de CEC modernos.

Todos los sistemas usados para bypass cardiopulmonar (BCP), también conocidos como
maquinas cardiopulmonares o circuitos extracorporeos estan constituidos basicamente por un
sistema de retorno venoso, un intercambiador de gases, una bomba de sangre, un intercambiador
de calor, una trampa de burbujas y una unidad de control (Cooley, 1987). Para completar estos
sistemas fue necesario que cada uno de sus elementos fuera probado, mejorado y estudiado con
base en las aportaciones de un gran numero de cientificos. Asi fue posible que los circuitos
extracorporeos se convirtieran en una herramienta fundamental de la cirugia cardiaca
contemporanea.

Primeros trabajos en perfusion y bombas de trasfusion de sangre.

En 1812 Julien-Jean Le Gallois un fisidlogo y médico francés fue el primero en exponer la
posibilidad de que los 6rganos fueran separados del cuerpo y preservados mediante perfusion. Asi



fue como empezaron los primeros experimentos de perfusion en el siglo XIX. Estos experimentos
fueron realizados por médicos y fisidlogos quienes estudiaron la perfusion de 6rganos (Galletti,
1993). La perfusion se puede definir como el mecanismo que permite a las células y por lo tanto
los 6rganos ser oxigenados y nutridos a través de la sangre. Por lo tanto, fue necesario desarrollar
por un lado los mecanismos para impulsar la sangre (bombas) y por otro lado los necesarios para
oxigenar la sangre (oxigenadores). Para los primeros experimentos primitivos de perfusion se uséd
la gravedad como fuerza impulsora y con el tiempo estos sistemas de perfusion mejoraron, siendo
presurizados utilizando columnas de agua, mercurio, etc.

Maximillian von Frey y Max Gruber fueron dos fisidlogos de la universidad de Leipzig que
en 1885 desarrollaron el primer sistema de oxigenacion de sangre fuera de un pulmén de forma
continua. Es evidente que fue necesario el uso de dispositivos de bombeo con la encomienda de
impulsar la sangre a través del oxigenador hacia el 6rgano a perfusionar, aunque no es posible
determinar la bomba que emplearon, se cree que los primeros equipos de bombeo sanguineo por
proximidad fueron las bombas de piston.

El primer dispositivo de bombeo sin valvulas fue una rudimentaria bomba peristaltica mejor
conocida como, bomba de rodillos, debido a que empleaba un rodillo para desplazar el fluido a
través de la camara. La primera patente de una bomba de rodillos fue de Porter and Bradley el 17
de abril de 1855. Entre la amplia lista de aplicaciones que incluia la patente de esta bomba, se
encontraban algunos usos como: bomba de estdbmago, bomba para limpiar excusados y como un
aparato para inyecciones. Esta bomba fue el precedente moderno de las bombas peristélticas, y
durante mas de 170 afios apenas ha sufrido modificaciones. La figural, muestra un esquema de
esta bomba.

Figura 1. Bomba de rodillos de Porter y Bradley 1855, Fuente: (Cooley, 1987)

En un principio la bomba de rodillos fue usada para realizar transfusiones de sangre y como
ya se menciond en experimentos de perfusion, al no tener valvulas su funcionamiento era muy
practico, ademas se accionaba manualmente. El 21 de junio de 1887 Mr. E. E. Allen patentd su
bomba para transfusiones y tuvo mucho éxito. Esta bomba funcionaba con un rodillo que
progresivamente exprimia la sangre contenida en un tubo resiliente enrollado en un contenedor



circular, de esta forma impulsaba la columna de sangre contenida enfrente del rodillo y la expulsaba
de la bomba. Ver figura 2.

Figura 2. Bomba de rodillos de Allen, patentada en 1887. Fuente (Wolfgang Boettcher, 2003)

Dos afios mas tarde en 1889 se presentd un dispositivo de bombeo de flujo pulsatil
elaborado por un médico de nombre Gustav Hammel. A este dispositivo se le asocié con una
reduccion en el edema tisular debido al caracter del flujo, este fue un factor diferencial para que se
evaluaran las ventajas del flujo sanguineo pulsatil.

Bombas de perfusion en aplicaciones de circulacion sanguinea y primeros
circuitos de perfusion.
En el ao de 1890, Carl Jacobj farmacologo y médico alemén uso un baldén de caucho que

se comprimia de forma alternativa con el propdsito de generar un flujo pulsatil al bombear la
sangre. Esta idea fue utilizada mas adelante por otros investigadores. Véase la figura 3.

Figura 3. Circuito extracorporeo de Carl Jacobj 1890 Alemania. Fuente: Wikipedia:
https://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/thumb/f/f6/Jacobj Apparat Zeichnung.jpg/1920px-
Jacobj Apparat Zeichnung jpg


https://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/thumb/f/f6/Jacobj_Apparat_Zeichnung.jpg/1920px-Jacobj_Apparat_Zeichnung.jpg
https://de.wikipedia.org/wiki/Carl_Jacobj
https://de.wikipedia.org/wiki/Carl_Jacobj
https://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/thumb/f/f6/Jacobj_Apparat_Zeichnung.jpg/1920px-Jacobj_Apparat_Zeichnung.jpg
https://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/thumb/f/f6/Jacobj_Apparat_Zeichnung.jpg/1920px-Jacobj_Apparat_Zeichnung.jpg

Las aportaciones en el campo de medicina se realizaron paralelamente en América,
particularmente en USA, donde se patentaron y fabricaron diferentes equipos para bombeo
sanguineo.

En el ano de 1891 Charles Truax un fabricante de instrumentos quirurgicos de Chicago
realiz6 unas modificaciones a la bomba de Allen las cuales estan descritas en el manual de
instrumentos quirurgicos del mismo autor.

La bomba de Truax fue patentada el 8 de septiembre de 1891, fue conocida como “Surgical
Pump”. Esta bomba consistia en un armazén con la forma de una herradura de caballo y en la parte
interior de este armazon se encontraba una manguera que se ajustaba con abrazaderas.

La bomba tenia una manivela con la cual se accionaba. Estaba conectada a un arbol rotatorio
que tenia dos rodillos y estos rodillos eran conectados al centro del arbol mediante una barra con
un doble carrete. Ademas, los rodillos estaban conectados con una rueda dentada, de forma que
mediante el giro de esta pequeia rueda se obtenia un rango de oclusion en la manguera de caucho.
Véase la figura 4.

Durante el funcionamiento los rodillos descansaban sobre la manguera, realizando la
funcion de valvulas. Probablemente esta es la primera descripcion de una bomba de doble rodillo,
ademds de que contaba con la fina modificacion para la oclusion, como se usa hoy en dia en las
maquinas modernas corazon-pulmon, la unica diferencia es basicamente la forma de accionarla.

Figura 4. "Truax's Surgical Pump", patentada en 189. Fuente: (Wolfgang Boettcher, 2003)

Desafortunadamente los avances fueron notoriamente afectados por la primera guerra
mundial ya que fue hasta el afio de 1924 cuando el aleman Alfred Beck present6 una mejora en su
bomba de transfusiones de un solo rodillo. Su bomba fue capaz de producir flujo continuo, y
ademas era capaz de medir con exactitud el volumen de sangre. Un afio después Beck present6 una
mejora en su dispositivo, una bomba de tres rodillos la cual fue extensamente conocida en
Alemania como el molino de Beck. La bomba de Beck fue considerada afios mas tarde por otro
investigador, debido a la disminucion en la trombosis.

En 1927 fue construida una bomba primitiva de rodillos por von Issekuts, en el instituto de
farmacologia en Szeged de la Universidad Real de Hungria. La bomba no trabajaba con sangre
sino con aire que después se mezclaba con sangre y era empleada para realizar experimentos de
perfusion. La bomba consistia de cuatro tambores de ebonita que se movian a lo largo de un tubo
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de caucho que estaba sobre un trasportador de curva ajustable. Para bombear la sangre se empleaba
una bomba de émbolo.

En 1928 Byliss y Miiller de Alemania desarrollaron una modificacion de la bomba de
rodillos en la cual usaban 11 rodillos para el transporte de liquidos o gases con solo dos rodillos
comprimian un tubo al mismo tiempo. Ademas, elaboraron un grafico donde mostraban la relacion
entre las revoluciones y el flujo.

La bomba pulsatil de membrana para bombear sangre fue presentada por Dale y Schuster
en 1928 (véase la figura 5), esta bomba fue usada después de severas modificaciones en un bypass
cardiopulmonar, desafortunadamente la bomba de membrana necesitaba valvulas adicionales para
direccionar el flujo de la sangre de la perfusion. Debido precisamente a las ventajas que ofrecia la
bomba de rodillos sobre la bomba de diafragma es que se descontinud el uso. El control de la
bomba pulsatil de membrana era mucho mas complejo.

Figura 5. Bomba de membrana pulsatil, de Dale y Schuster en 1928. Fuente DOI: 10.1113/jphysiol. 1928.sp002446

Michael F. DeBakey un cirujano estadounidense modific6 la bomba de rodillos en 1934
mediante la integracion de un reborde en el exterior de la circunferencia del tubo de caucho. Este
reborde fue una mejora muy relevante evitando que se presentara algiin deslizamiento indeseable
del tubo.

En 1935, por primera vez Fleisch un investigador, empleé una bomba de doble rodillo en
un aparato de perfusion para el transporte de sangre, ademas esta bomba era accionada por un
motor eléctrico. Entre las ventajas descritas por Fleisch, la bomba no necesitaba valvulas y el
volumen de preparacion de la bomba era minimo, permitiendo usar sangre concentrada de animal
en los equipos. Fleisch afirmaba que el registro de sangre no se consider6 en las investigaciones
anteriores, en la suya si.

La llegada de las maquinas para bypass cardiopulmonar.

En 1937 John Heysham Gibbon Jr. quien es considerado el pionero en Bypass
Cardiopulmonar (BCP), uso inicialmente una modificacion de la bomba de membrana de Dale. Sin
embargo, en 1939 Gibbon también estuvo trabajando con bombas de rodillos para la perfusion
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durante sus experimentos en gatos con oclusion temporal de arteria. Gibbon uso una modificacion
de la bomba de rodillos que fue propuesta en 1939 por Melrose DG, esta modificacion consistia en
usar rodillos acanalados y cojinetes guia para mantener el tubo fijo mientras el tubo pasa sobre ¢€l.

Una gran cantidad de cientificos estudiaron durante muchos afios el comportamiento del
cuerpo y verificaron mediante experimentos en animales todas las teorias de circulacion sanguinea,
pasando de las primeras definiciones del sistema circulatorio, hasta la produccion de los farmacos
necesarios para evitar la coagulacion de sangre, lograron sentirse preparados para dar paso a lo que
es probablemente la base de la cirugia cardiovascular. Fue justamente a mediados del siglo XX
cuando la cirugia cardiaca apareci® por primera vez, empleando la técnica de circulacion
extracorporea.

Aunque la primera operacion a corazon abierto no fue un éxito rotundo fue muy importante
para el inicio de la cirugia cardiaca, ya que demostr6 que era posible mantener a una persona con
vida mientras su corazon era inmovilizado. Estd operacion fue llevada a cabo el 5 de abril de 1951
por Dennis Clarence, ¢l empled una bomba de membrana como la de Dale-Schuster con algunas
modificaciones. Esta bomba tenia una membrana de caucho, y era accionada con agua que provenia
de un fuelle que oscilaba mediante un arbol de levas. La bomba tenia valvulas que le permitian dar
direccion al flujo.

Es importante mencionar que la bomba de Dennis Clarence se comportd de forma admirable
durante la operacion, pero el paciente de todas formas fallecié debido a factores ajenos a la bomba.
En cierta forma el fallecimiento del paciente se debi6 a lo prematuro que era la técnica con la que
se contaba en ese momento, inclusive las operaciones a corazon abierto que se practican hoy en dia
conllevan alto riesgo de muerte.

La que se considera la primera operacion exitosa de corazdn abierto fue la que realizo el
famoso cirujano John Heysham Gibbon en una mujer de 18 afios de edad con un defecto cardiaco
congénito en el septo interauricular. Gibbon llevaba muchos afos perfeccionando la técnica del
bypass cardiopulmonar, pero fue hasta 1953 que con ayuda de ingenieros de la compainia IBM
pudo desarrollar un equipo completo de BCP. La configuracion del sistema extracorpdreo constaba
de cuatro bombas: una bomba arterial, una bomba de recirculacidon, ademas contaba con dos
bombas venosas rotativas de DeBakey. La misma configuracion fue empleada mas adelante por el
equipo Kirklin en el sistema Mayo-Gibbon y también en la unidad de bombeo Mark-DeBakey una
version comercial desarrollada por la compaiiia Mark.

La llegada de la circulacion extracorpérea se volvid muy relevante para la medicina, y
muchos otros pioneros se sumaron al desarrollo y perfeccionamiento de la circulacion
extracorporea, para los primeros casos clinicos la bomba pulsatil de membrana de Dale-Schuster
fue ampliamente utilizada, en la misma linea otros cientificos comenzaron a trabajar con bombas
de desplazamiento positivo: la bomba de Army Woodwards (de Harry Diamond Laboratories,
Washington, DC.), la bomba de Brunswick (de Brunswick Manufacturing Company, MA.) y la
bomba corazén de Davol (Davol Rubber Co., Providence, RI.) que operaba neuméaticamente y se
accionaba de forma hidraulica con valvulas pasivas, véase la figura 6.
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Figura 6. Bomba de Davol.

Fala -

Se construyeron también las muy populares bombas de compresion de tubos, que como su
nombre lo indica consistian en un tubo de material flexible el cual se accionaba (comprimia) usando
agua o aire y empleando valvulas se daba direccion al flujo, que son también bombas de
desplazamiento positivo.

Fue precisamente con una bomba de tubos compresibles que el 16 de junio de 1954 se
realizo la segunda operacion a corazon abierto de forma exitosa en el mundo y la primera operacion
europea. La bomba que se usé fue la bomba de Bjork y Crafoord de Estocolmo, esta bomba
consistia en un cilindro de metal que contenia a su vez una bolsa de caucho, el tubo de caucho
pasaba a través del centro de esta bolsa entre dos valvulas, las valvulas estaban hechas de una
delgada banda de caucho con soporte metalico.

Una bomba muy peculiar que se empled durante los inicios de la cirugia cardiovascular en
correcciones intracardiacas fue la famosa Fingerpump (fabricada por Sigmamotor Inc. Middleport,
NY. véase la figura 7), su nombre describe muy bien la forma de operacion de la bomba,
basicamente consistia en un tubo flexible que era aplastado por una serie de dedos que comprimian
a este segmento de tubo de forma sinusoidal de esta manera hacian la funcion de valvulas y a su
vez desplazaban el flujo a través del tubo.

LYY

o KOS

o A i ot LY
Figura 7. Fingerpump. Fuente: (Passaroni, 2015)
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Bombas de rodillos

Después de que se dio a conocer el éxito que se tuvo en las primeras operaciones a corazon
abierto usando maquinas de bypass cardiopulmonar, se comenzé también a experimentar con la
técnica recién desarrollada del bypass cardiopulmonar, y por supuesto se volvio toda una industria
muy lucrativa. Fue asi como inici6 la produccion de estos equipos para su comercializacion, y en
los inicios las bombas peristalticas de flujo pulsatil fueron las preferidas, no fue solamente por su
buen desempefio, también debido a la multiple variedad de usos en los cuales podia ser empleada,
algunos de estos eran: como bomba de ultrafiltracion, bomba para infusion cardiologica y como
bomba para infusion selectiva cerebral.

La bomba peristaltica o de rodillos tiene muchas ventajas respecto a otros equipos de
bombeo, por ejemplo, la sangre se encuentra aislada del dispositivo de bombeo permitiendo de esta
manera que el manejo sea mas estéril reduciendo cualquier tipo de contaminacién y evitando el uso
de sellos, ya que se encuentra dentro de un tubo estéril, ademés la bomba pude ser accionada
manualmente en caso de que el motor falle o se pierda la fuente de energia. Si la bomba se ajusta
de forma muy oclusiva, los rodillos realizan la funcién de vélvulas y se puede estimar de forma
certera el volumen de trabajo.

En los afios 70s se llevaron a cabo estudios en los que se determinaron los beneficios que
ofrecia el flujo pulsatil sobre el flujo no pulsatil producido por las bombas centrifugas. Ademas, se
integraron a estas estaciones de bypass cardiopulmonar sistemas de control que permitian manejar,
la presion del circuito, la frecuencia del pulso y el gasto del equipo ofrecido por el sistema.

En los afnos 90s se trabajo con una configuracion especial de la bomba de rodillos, esta
configuracion es conocida como no oclusiva, el principio de funcionamiento de la bomba es el
mismo, pero difiere en el empleo de un sistema que asegura que exista siempre una presion positiva
en el reservorio venoso, este sistema incluye una cadmara presurizada y ademas el material de los
tubos esta disefiado para permitir que éstos estén colapsados. El sistema funciona si la presion que
se tiene a la entrada de la bomba es menor o igual que la presion atmosférica el tubo colapsa,
impidiendo que entre aire al circuito y que se genere un efecto de vacio en la entrada asegurando
asi que no se dafna la sangre. En condiciones normales deberia de existir una columna minima en
el reservorio para que el sistema funcione de forma adecuada. En la figura 8 se puede observar el
principio de funcionamiento.
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Section E-E:

Vista general de la bomba Seccion transversal cuande la
A sangre es suministrada es mayor
a la presion ambiente

L/

Section F-F:

La camara de la bomba colapsa cuande la
B presion no es mayor a la presion atmosferica

Presién adecuada de llenado- Presion no adecuada de
c Flujo adecuado. Nivel de sangre llenado- No existe flujo.
sequro en el reservorio

Figura 8. Configuracion no oclusiva de una bomba peristaltica. Fuente: (Glenn P. Gravlee, 2008)

La introduccion de los equipos de flujo continuo a la industria de la circulacion
extracorporea.

En los comienzos del bypass cardiopulmonar los resultados obtenidos en experimentos
realizados con bombas centrifugas fueron muy desalentadores, debido a que se observé un muy
marcado dafio en los componentes de la sangre, literalmente los equipos centrifugos licuaban la
sangre. Fue hasta que se requirid que los dispositivos realizaran la tarea del corazén no como
maquinas de bombeo extracorporeo, si no como corazones artificiales dentro del cuerpo que se
comenzd a mejorar y producir bombas centrifugas para el manejo de sangre.

La gran ventaja de las bombas centrifugas es que pueden manejar un mayor flujo que las
bombas de desplazamiento positivo para el mismo volumen de trabajo (Michael E. DeBakey,
2004). Fue precisamente la introduccion de los dispositivos de asistencia ventricular (VAD) en los
afios 70s que les permitieron a las bombas centrifugas entrar al mercado.

En 1964 buscando desarrollar la tecnologia para corazon artificial se definidé que la mejor
opcidn era una bomba centrifuga, y en colaboracion con la Universidad de Minnesota comenz6 el
desarrollo de una bomba centrifuga trasplantable. La subsecuente colaboracion con la Universidad
de California en San Diego y Medtronic Inc. (Minneapolis, MN) llevo al desarrollo de una bomba
centrifuga acoplada magnéticamente. Inicialmente la alta relacion de hemolisis pudo ser reducida
con el Modelo 1861 el cual fue manufacturado por la division de Hemadyne de Medtronics.

Los desarrollos y mejoras en los equipos centrifugos continuaron, en 1968 Rafferty cred
una bomba que era capaz de manejar la sangre sin dafiarla y aunque este dispositivo fue pensado
para ser usado como un corazon artificial, él propuso que podia ser empleado también en sistemas
extracorporeos. La empresa Bio-Medicus Inc. (Eden Prairie, MN) present6 en colaboracion con el
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Instituto Nacional de Salud de Estados Unidos el modelo de bomba centrifuga 600. En 1975 este
modelo fue usado en experimentos con animales por Bernstein, y el 21 de agosto de 1978 Golding
empled el modelo 1861 de Medtronics en casos clinicos como soporte para un paciente después de
una cirugia cardiaca correctiva. En julio de 1980 la firma BioMedicus present6 la primera bomba
centrifuga recubierta con heparina y subsecuentemente una gran variedad de fabricantes
desarrollaron bombas de sangre centrifugas de una gran variedad de disefios.

Las bombas centrifugas disminuyen el desgaste y la liberacion de particulas que se presenta
de forma muy marcada en los tubos flexibles de las bombas peristalticas, la gran desventaja que
presentaba la bomba centrifuga es la generacion de burbujas de aire que pueden provocar trombosis
en el cuerpo. Aunque inicialmente fueron pensadas para ser solo bombas de soporte cardiaco o
dispositivos de asistencia ventricular, las bombas centrifugas se convirtieron en una herramienta
mas para los sistemas de bypass cardiopulmonar hoy en dia representa una alternativa muy usual
en las operaciones a corazon abierto.

La actualidad del bombeo extracorporeo

El principio de bombeo de sangre empleado en las bombas de rodillos tiene mas de 100
afios y han pasado ya 70 afos desde que John Gibbon realizo la primera operacion a corazon abierto
de forma exitosa empleando una bomba peristéltica, y esta bomba no ha sufrido modificaciones
reales, la bomba peristaltica es probablemente la bomba mas usada en el bypass cardiopulmonar.
Se siguen teniendo problemas con el manejo de la sangre tanto en los equipos centrifugos como en
los pulsatiles y actualmente un gran nimero de investigadores alrededor del mundo trabajan para
poder reducir el dafio que se le provoca a la sangre cuando se bombea.

Ambos modos de flujo, pulsatil y no pulsatil, han sido usados para bypass cardiopulmonar
y soportes de circulacion extracorpdrea. No existe un criterio que nos permita establecer que un
tipo de flujo es mejor que otro, pero es muy importante resaltar que hay estudios que demuestran
que el flujo pulsétil ofrece mas beneficios en la perfusion de organos y menos problemas
posoperatorios, la realidad es que durante estos 70 anos de desarrollo de la técnica quirtirgica ha
permitido reducir el nimero de fallecimientos y hoy las personas que son tratadas quirGrgicamente
con bombeo extracorporeo sufren un menor tiempo de recuperacion.

También es cierto que la hemdlisis en los equipos de CEC se debe en gran medida a los
mecanismos de reaccion que tiene el cuerpo, cuando la sangre se encuentra en contacto con un
medio ajeno. El desarrollo de biomateriales mas compatibles con la sangre y que promuevan un
mejor funcionamiento del CEC es en la actualidad un campo de estudio de mucho potencial.

Los dispositivos de asistencia ventricular

Dentro del bombeo sanguineo existe un area de oportunidad que ha tenido un enorme
desarrollo los ultimos afios, los dispositivos de asistencia ventricular probablemente se encuentran
dentro de los aparatos que mas se comercializaran y producirdn dentro de unos afios, estos
dispositivos pueden ser extracorpdreos u operar dentro del cuerpo, y es un negocio muy lucrativo,
los dispositivos de asistencia ventricular proporcionan un soporte para personas que requieren
inevitablemente un nuevo corazon, es decir, estos dispositivos le permiten a las personas que sufren
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una falla cardiaca crénica permanecer con vida mientras se encuentran a la espera de un corazén
en la lista de trasplantes.

Algunos de los dispositivos actuales de asistencia ventricular de flujo pulsétil son: el
Thoratec (fabricado por Thoratec Laboratories Corp., Berkeley, CA.), The Heart Berlin (fabricado
por Berlin Heart, Berlin, Germany), el Medos (Medos, Stolberg, Germany), o la Abiomed
extracorporea BVS 5000 (fabricado por Abiomed, Danvers, MA). También existen dispositivos de
asistencia ventricular que emplean valvulas biologicas como el Novacor LVAS (fabricado por
World Heart, Oakland, CA) o el Hear Mate VE (fabricado por Thermo Cardiosystems Inc. Woburn,
MA). Otros disefios como el LionHeart (fabricado por Arrow, Reading, PA.) son totalmente
implantables dentro del cuerpo sin conductores transcutaneos y usan valvulas mecénicas.

Los dispositivos de asistencia ventricular implantables de tipo no pulsatil son comunmente
construidas usando una bomba centrifuga de flujo axial, algunas son: la DeBakey MicroMed
(fabricada por MicroMed, Houston, TX), la Jarvik 2000 (fabricada por Jarvick Heart Inc., NY),
Heart Mate 11, o Berlin Heart Incor I, estan actualmente comenzando a evaluarse.

También en esta categoria se encuentran los dispositivos de asistencia cardiaca totales, es
decir corazones artificiales, que sin dudarlo son todo un portento cientifico, se tiene que especificar
que estos dispositivos son de larga duracion y que los pacientes se mantienen bajo estricta
observacion médica, ademas de que se le suministran anticoagulantes, en muchos casos cuando los
equipos se conectan a una fuente externa fuera del cuerpo existen problemas con infecciones.

Finalmente resta decir que cuando menos una de cada tres personas en el mundo sufre de
enfermedades asociadas al corazon y todos los indicadores muestran que la tendencia es alarmante,
en México sin dudarlo el area de oportunidad es enorme y en este pais se tiene que dar solucion a
estos problemas, comenzar a generar tecnologia que nos permita hacerle frente a esta problematica
de salud publica que en los afios que vienen nos afectaran de forma dramatica. En México se podria
empezar a producir este tipo de tecnologia y de forma similar comenzar a generar tecnologia que
permita mejorar el funcionamiento de estos dispositivos como es el caso de este trabajo.
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Capitulo II: Marco Teorico

Las maquinas de Bypass Cardiopulmonar

B e i A L e e e e

Figura 9. Equipo moderno de bypass cardiopulmonar Fuente: https://www.klinikum.uni-heidelberg.de/Die-Herz-

Lungen-Maschine.136521.0.html

Los equipos de circulacion extracorporea también conocidos como maquinas corazon-
pulmoén o equipos de bypass cardiopulmonar (BCP, véase la figura 9) realizan la perfusion de los
organos y tejidos del cuerpo mientras el corazéon se encuentra inmovilizado. Hoy en dia las
maquinas de bypass cardiopulmonar se emplean principalmente en el tratamiento de enfermedades
cardiacas adquiridas a diferencia de los inicios de la técnica cuando se trataban enfermedades
congénitas. La técnica de BCP se vuelve necesaria cuando los farmacos o las intervenciones de
minima invasion no ofrecen una solucion.

Una maquina de bypass cardiopulmonar se compone principalmente por los siguientes
componentes que se pueden observar en la figura 10.

1.

2.
3.
4

Bombas de sangre

Oxigenador

Sistema de tuberias

Filtros de sangre con diferentes funciones

18



5. Deposito o banco de sangre (Reservorio venoso)
6. Intercambiador de calor
Sistema de control

Temperatura

Linea de flujo sistemico ~=f== Linea de solucitn cardioplejica
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Figura 10. Sistema de bypass cardiopulmonar, en él se muestran todos los elementos que lo
conforman. Fuente: (Bassin L, 2016)

El funcionamiento del sistema de BCP

e El recorrido de la sangre inicia en el Reservorio venoso, la sangre que regresa
después de perfusionar el cuerpo del paciente se almacena aqui. La conexion al
paciente se realiza comunmente a través de una canula en la vena cava o en la
auricula derecha.

e La sangre que se encuentra en el reservorio se bombea de manera que la sangre
entra al oxigenador y después sale ya oxigenada. Dentro del oxigenador se
encuentra un intercambiador de calor que mantiene la temperatura adecuada de la
sangre.

e Antes de entrar al cuerpo por la aorta pasa por un filtro burbujas. Después de
perfusionar los 6rganos del cuerpo regresa para volver a completar el circuito.

Los demads subsistemas son complementos muy importantes de BCP, pero no seran tratados
en este trabajo.
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Los equipos y técnicas de circulacion extracorporea

i) ' i
Figura 11. Se muestran los instrumentos que se emplean durante una operacion a corazon abierto, tambien el personal
que realiza la intervencion quirurgica

La circulacion extracorporea

Antes de realizar la técnica de BCP se lleva a cabo una revision del equipo y se realizan
pruebas de su funcionamiento, para comenzar la operacion el cirujano tiene que aplicar una
solucion cardioplégica al corazon y conectar las canulas en la aorta y vena cava. Se tiene que inhibir
la coagulacion de la sangre, asi que se ingresan al cuerpo de 300-350 [IU/kg] de heparina.

Durante la perfusion

En el inicio de la perfusion se tiene que realizar simultdneamente lo siguiente:

e El perfusionista, el cirujano cardidlogo y el anestesidlogo inician el procedimiento,
permitiendo que la sangre que proviene de la linea venosa ingrese al equipo de BCP
hacia el reservorio venoso ayudandose solo por la diferencia de presion que posee
el cuerpo humano.

e La bomba arterial se arranca y el flujo comienza a pasar a través del BCP, el flujo
se regula hasta que la entrada y salida se balanceen.

e Se ingresa al oxigenador una mezcla de aire, 0, y gas anestésico que depende del
gasto sanguineo.

¢ Elintercambiador del calor dentro del oxigenador regula la temperatura del sistema.

Mientras se lleva a cabo la perfusion se tienen que monitorear y regular:

e El gasto o flujo de perfusion
o Se realiza un célculo para determinar el gasto de perfusion en la
microcirculacion requerido para cada persona, para esto se realiza el
producto:
Qperfusion = Area superficial x Indice
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Este indice depende de muchos factores como: la temperatura, los hematocritos, el
porcentaje de grasa en el cuerpo y la profundidad de la anestesia. El valor de este
indice va de 2.4 a 3.01 [[/m?] .

e Temperatura
o Latemperatura en las lineas de flujo arterial y venoso.
o Configurar y actualizar las temperaturas en el intercambiador de calor.
o La temperatura en la solucion cardioplégica.
e La presion en todo el sistema de tuberias.
o La presion se mide antes y después del oxigenador, y después del filtro de
burbujas, antes de la canula.
e Tiempos de perfusion.
o Tiempo total de perfusion.
o Tiempo de reperfusion.
o Tiempo de hemofiltracion.
o Tiempo total de perfusion y tiempo de paro circulatorio.
e Niveles del reservorio venoso.
e Nivel de burbujas en el sistema.
e Presion vacuométrica generada por el equipo de cardiologia.

La coagulacion

Durante la circulacion extracorporea es necesario que se inhiba la respuesta coaguladora de
la sangre y para esto se administra heparina, durante el procedimiento se tiene que cuidar que el
tiempo de coagulacion no sea menor de 400 [s]. Para anular los efectos de la heparina al final del
BCP se suministra protamina hasta que el tiempo de coagulacion sea igual a 130 [s].

La hipotermia

El bypass cardiopulmonar se puede realizar en un amplio rango de configuraciones, y para
cada tipo de paciente ya sea adulto o nifio es importante tener en cuenta los cambios en el
metabolismo. Precisamente el metabolismo juega un papel muy importante durante la técnica de
BCP, se ha demostrado que, si se reduce la temperatura del cuerpo la cantidad de recursos
necesarios, es decir el oxigeno y nutrientes también se reducen, esta es la razon por la que durante
el BCP se disminuye la temperatura del cuerpo llevando el cuerpo a un estado hipotérmico. Se
tienen cominmente los rangos de trabajo que se muestran en la tabla 1.

Tabla 1. Grados de hipotermia que se manejan segun la temperatura rectal del cuerpo. Fuente (Riidiger Kramme,

2011)
Grado de hipotermia Temperatura [°C]
Ligera 37-32
Moderada 32-28
Alta 28-18
Profunda 18-4
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Las maquinas de desplazamiento positivo

Las maquinas de desplazamiento positivo ocupan un lugar muy importante para el bombeo
extracorporeo, durante los primeros afios del BCP y en la actualidad. Probablemente esta
preponderancia se debe a que el corazon es naturalmente una bomba de desplazamiento positivo.

Las maquinas de desplazamiento positivo ofrecen caracteristicas que resultan favorables
para el manejo de sangre y por supuesto entre sus principales ventajas se encuentra la naturaleza
pulsatil del flujo, y ademas las bombas de desplazamiento positivo no necesitan ser cebadas para
su funcionamiento inicial. La gran versatilidad que ofrece el principio de desplazamiento positivo
le ha permitido formar parte de la industria que esta detras del BCP ya que se han empleado una
gran variedad de equipos, como bombas peristalticas, bombas de membrana, bombas de piston y
bombas de l6bulos.

Principio de desplazamiento positivo

A diferencia de las bombas rotodindmicas, las bombas de desplazamiento positivo
funcionan con base en lo que se denomina el principio de desplazamiento positivo. Este principio
es realmente diferencial y se puede resumir como: e/ movimiento de un fluido producido por la
disminucion del volumen de la camara (desplazamiento), es decir que el bombeo se produce por
el desplazamiento de las paredes de la camara.

Para ilustrar el principio proponemos el arreglo del cilindro piston que se muestra a
continuacion, en el cual el movimiento del embolo se realiza a velocidad constante V010 En el
interior del cilindro existe un fluido que se encuentra a una presion Piyerior-- Consideramos que el
cilindro y el embolo son perfectamente rigidos e indeformables.
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Figura 12. . Cilindro de una bomba de desplazamiento positivo. Fuente: (Zubicaray, 1977)

Se define la fuerza F, como la fuerza aplicada para mover el embolo. Segiin se desplaza el
émbolo a través de la camara expulsa fluido por el orificio a una velocidad constante. La cantidad
de fluido que sale de la camara serd el gasto Q. El volumen desplazado es también equivalente a
Q = A * [, donde [ es igual al desplazamiento del embolo en un tiempo determinado y A es el area
transversal del embolo.

Potencia = P = FVembolo = interiorAVembolo = interiorQ

Usos y aplicaciones de las bombas de desplazamiento positivo

Por la naturaleza de las bombas de desplazamiento positivo se emplean usualmente con
altas presiones y bajos gastos. Tienen la ventaja de ser autocebantes y no requerir un llenado inicial
de la camara. Cominmente se requiere un mayor mantenimiento en las bombas de desplazamiento
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positivo que para las bombas rotodinamicas, esto se debe a la cantidad de partes méviles que
normalmente involucra sellos y valvulas.

A continuacion, se muestra un diagrama (figura 13) carga-gasto H-Q. Es muy notable la
diferencia de funcionamiento entre las bombas rotodindmicas y las bombas desplazamiento
positivo. Una bomba de desplazamiento positivo ofreceria para un gasto determinado una presion
infinita, sin embargo, esta presion estd limitada por la resistencia del sistema y la energia
suministrada por el motor.

Presion de la valvula de j
alivio T T =

Alta viscosidad

B_aja . Alta viscosidad
viscosidad

Bomba de

desplazamiento
positivo

!

Incremento
de presién
o carga

Bomba rotodinamica

Alta viscosidad

0

Gasto ——

Figura 13. Comparativa de desempeiio entre las bombas rotodinamicas y las bombas de desplazamiento positivo.
Fuente: (M.Frank, 2009)

Bomba de diafragma

Las bombas de membrana o de diafragma son bombas de desplazamiento positivo y como
lo indica el nombre estan constituidas por un diafragma flexible que divide a la bomba en dos
camaras, una es la cdmara de accionamiento y otra es la camara de bombeo. En la figura 14 se
muestra un ejemplo de una bomba de diafragma.

La camara de bombeo se encuentra en contacto con el fluido de trabajo, la camara de
accionamiento se encuentra en contacto con el mecanismo actuador, este actuador ha variado con
el paso de los afios, desde la primera bomba de diafragma de Dale-Schuster, actualmente para
accionar estos dispositivos se emplean actuadores magnéticos.

Como se relatd en capitulo anterior hoy en dia los equipos de soporte cardiaco totales de
las empresas Novacor y Thoratec utilizan bombas de membrana. Estos corazones artificiales entre
sus ventajas ofrecen la cualidad de un efectivo vaciado de la cdmara de bombeo junto con un
posible volumen de estancamiento, realizando un bombeo muy similar al del corazon.

Desafortunadamente la principal desventaja con la que cuentan estos equipos es que el flujo
entre y sale de la bomba pasando a través de valvulas las cuales provocan un alto esfuerzo cortante.
Corregir el funcionamiento de estas valvulas es probablemente la tarea mas importante que tiene
el disefiador. (Pal, 2014)

23



Figura 14. La imagen muestra una bomba de diafragma, usada para bombear sangre una vista de seccion, marcada
con el numero 13 se encuentra la membrana, con el numero 21y 22 la salida y la entrada del flujo respectivamente. La camara
de bombeo se encuentra marcada con el numero 14y la de accionamiento 15. Fuente: (USA Patente n® US54584684, 1994)

La continua disyuntiva entre flujo pulsatil y no pulsatil

Existe un gran nimero de cirujanos y perfusionistas que prefieren los equipos de bypass
cardiopulmonar con bombas de tipo continuo, es decir, bombas centrifugas en vez de los equipos
de flujo pulsatil. Durante los primeros afios de la técnica de BCP todos los equipos trababan con
flujo pulsatil. Después de algunos afios y de mucha investigacion se lograron introducir equipos de
BCP centrifugos a las maquinas de BCP y fue justo aqui cuando comenz¢ la disputa entre establecer
las ventajas del flujo continuo sobre el flujo pulsatil.

Se ha demostrado ampliamente y ademas de que muchos casos clinicos dan evidencia de
que el flujo pulsatil ofrece una mejor perfusion sanguinea a los 6rganos que el flujo de las bombas
centrifugas. Ademas de reducir los problemas posoperatorios

Taylor Kenneth (Philip Hornick, 1997) un especialista en el tema ha publicado trabajos
donde hace un estudio detallado de los efectos que tienen las dos variantes de flujo durante los
procedimientos quiriirgicos, a continuacion, se muestran sus resultados.

e La vasoconstriccion: es un efecto inevitable de los equipos de circulacion
extracorporea, este estrechamiento de los vasos se asocia a un mecanismo de
respuesta endocrino neuronal en el cuerpo y provoca que el paciente sufra efectos
adversos inmediatos y posoperatorios. Debido al cambio entre flujo pulsatil a flujo
continuo el cuerpo tiene un Indice de Resistencia Vascular Periférica (Peripherical
Vascular Resistant Index, PVRI) méas elevado como se muestra en la figura 15.
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Figura 15. La grafica muestra el aumento del indice de resistencia vascular periférica cuando se emplea un flujo
continuo en el tratamiento, y muestra la respuesta normal del PVRI para un flujo pulsatil, en funcion del tiempo de perfusion.

Fuente: (Philip Hornick, 1997)

Baja perfusion: Ademas, el estrechamiento de los vasos sanguineos provoca que
se tenga una menor absorcion de oxigeno que a su vez provoca un incremento en la
acidosis metabolica de los tejidos periféricos. Para disminuir este efecto asociado al
bombeo continuo se recomienda usar un incremento en el flujo de 110 [mL/kg/min].
Existe un consenso en que se puede evitar esta alteracion en el metabolismo celular
si se emplea flujo pulsatil.

Anormalidades neurologicas: Durante un gran nimero de casos clinicos se ha
observado una variedad de anormalidades neuropsicolégicas después del BCP, y se
han realizado experimentos en animales en donde se ha demostrado que el flujo
pulsatil no produce perturbaciones en la hemodindmica y el metabolismo del
cerebro.

o Mayor gasto cerebral a menor presion: En flujo pulsatil se presenta un
mayor flujo sanguineo para la perfusion cerebral comparado con un flujo
continuo, ademas la perfusion se lleva acabo con presiones menores de 50
[mmHg].

o Secreciéon anormal: Durante la perfusion con flujo continuo se presenta una

secrecion anormal de la funcion adrenal en la glandula pituitaria anterior,
esta secrecion regresa a la normalidad después de 30 minutos de haber
terminado el BCP.
Las observaciones en casos clinicos sugieren que debido a la reducida
perfusion cerebral se presenta una funcion cerebral anormal en la secrecion
hormonal. Como se muestra en la figura 16, donde se realiz6 un estudio con
los mismos regimenes de gasto y presion para las dos configuraciones de
flujo. En la grafica 1 (izquierda) se observa una regiéon en gris con la
respuesta normal para la hormona liberadora de tirotropina (TRH). Para los
niveles de secrecion de cortisol durante BCP, en la grafica 2 (derecha) se
muestra como el flujo pulsatil mantiene los niveles de cortisol durante la
circulacion extracorporea.
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Figura 16. La figura muestra a la grafica 1 (Secrecion de Tirotropina/mU/L]-Tiempo[min]) y la grafica 2 (Secrecion de

cortisol[nmol/l]- Tiempo[hrs]. Fuente: (Philip Hornick, 1997)

o Reduccion de daiio isquémico: Se ha observado que el empleo de un flujo
pulsatil para la perfusion durante el BCP usando hipotermia profunda puede
reducir en dafo hipdxico o isquemia en el cerebro. En el contexto de la
resucitacion, mientras que el corazon es resucitado después del BCP, el
cerebro nunca deja de funcionar y se tiene que recuperar del tratamiento, es
muy importante nunca olvidar este punto.

Disfuncion del higado: Es también una repercusion del tratamiento por BCP las
anormalidades en las enzimas hepdticas. En estudios realizados en la hemodindmica
y consumo de oxigeno del higado se observo que el flujo pulsatil genera una menor
resistencia en el flujo hepatico total. Esto estd asociado como ya se mencion6 al
efecto de la vasoconstriccion. Se encontrd un mejor consumo de oxigeno durante y
después de la perfusion.

Isquemia pancreatica: Es también una repercusion comin del BCP que se le
atribuye comunmente al bajo flujo cardiaco después de la operacion la isquemia
producida en el pancreas. Estudios aislados indican que en pacientes que fueron
sometidos a BCP con flujo continuo presentan un marcado incremento en el
indicador de amilasa creatinina (ACCR) inclusive 48 horas después del bypass. Este
indicador es el mas sensible para definir la funciéon pancreatica.

Complicaciones intraabdominales: También se han reportado gran nimero de
complicaciones intraabdominales como resultado de casos clinicos aun después del
bypass cardiopulmonar. Estudios mostraron que pacientes que emplearon BCP con
flujo continuo presentaron una marcada reduccion en la perfusion de la mucosa
gastrica, esto se manifestd en un decremento en el pH de la mucosa gastrica que es
independiente de las variaciones el pH arterial. Esta alteracion estd asociada de
nueva cuenta con un suministro no adecuado de oxigeno en la mucosa géstrica lo
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que provoca un incremento en la acidosis y puede tener implicaciones en el
desarrollo de enfermedades intraabdominales infecciosas posoperatorias.

Es muy importante tener en cuenta que todos estos efectos son el resultado de BCP con flujo
continuo y que los pacientes que han sido sometidos a estos tratamientos tienen que ser vigilados
durante su recuperacion que regularmente dura tan solo 48 horas. Desafortunadamente si no se
tienen en cuenta todos estos efectos y no se realiza un seguimiento correcto estos involucran efectos
de alto riesgo para la salud del paciente. Pueden desembocar en fallas inevitables de los 6rganos o
inclusive progresar hasta un estado critico y provocar el deceso del paciente.

La hemodinamica de la sangre

Los componentes de la sangre y el sistema circulatorio

La sangre realiza la funcion de perfusion en el cuerpo como una de sus tareas principales,
pero no solo se limita a ésta. También realiza tareas de transporte y la de la respuesta inmunolégica
de nuestro cuerpo. La circulacion sanguinea se realiza en dos circuitos: el circuito de circulacion
pulmonar que lleva la sangre del corazon a los pulmones y el circuito de circulacion sistéemica en
el que la sangre se transporta del corazon a los otros 6rganos y tejidos del cuerpo. En ambos
sistemas la sangre dentro de la red circulatoria es transportada debido al gradiente de presion
generado por el corazon pasando a través de las siguientes subdivisiones que se pueden observar
en la figura 17: Arterias, arteriolas, capilares, vénulas y venas y de regreso al corazon.

Arteria

Vena
'

Artericlas Capilares Vénulas

A

Figura 17. Vasos sanguineos que forman parte de la red circulatoria, en rojo se muestra el flujo oxigenado que
provienen del corazon y en azul el flujo no oxigenado que va hacia el corazon. Fuente:
http://www.biografiasyvidas.com/tema/aparato_circulatorio.htm

El volumen cardiaco total en una persona es 80 a 85 [ml/kg] (kg peso corporal), lo que
representa un 8% del peso total del cuerpo humano. La sangre estd compuesta por dos componentes
los que se llaman elementos formes y una porcion liquida que se llama plasma. El plasma representa
alrededor de 55% del volumen total y el porcentaje de los elementos formes constituye el otro 45%.
El plasma se constituye de agua y solutos disueltos, entre los principales solutos se encuentran Na™*
y muchos otros iones.

Los elementos formes son los globulos rojos (eritrocitos) que son los encargados de realizar
el transporte de oxigeno, los globulos blancos (leucocitos) que son los encargados del realizar
tareas muy importantes en el sistema inmunologico y las plaquetas (trombocitos) que tienen como
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funcion principal la coagulacion de la sangre. En la tabla 2 se encuentran los rangos aproximados
que contienen una muestra de sangre y el tiempo de vida para cada tipo de elemento forme.

Tabla 2. Elementos formes de la sangre, se muestran las principales funciones de los tres elementos formes de la

sangre.
Elemento Tiempo de . ~ 2
forme vida Numero presente Tamarfio y forma [um] Funcién
Glébulos rojos | 100 a 120 dias 4 a 6 millones/mm3 Disco bicéncavo 8 Transportar oxigeno y
dioxido de carbono.
Globulos 12ha 3 dias 5 @ 10 mil/mm® Esférico 7-22 Sistema inmune.
blancos
Plaquetas 5a9 dias 130 a 400 mil/mm3 Oval 2-4 Permiten la coagulacién

El flujo cardiaco: presion y gasto cardiaco

El funcionamiento del corazén al ser una bomba de desplazamiento positivo realiza un ciclo
de trabajo que se conoce como ciclo cardiaco, el ciclo cardiaco esta compuesto por dos eventos, la
didstole (del griego dwaotoln = dilatar) es el periodo durante el cual los ventriculos del corazon
son llenados de sangre y la sistole (del griego custoAr = contraer o reducir) es el periodo durante
el cual los ventriculos se contraen y la sangre es bombeada fuera del corazon. (Realmente en las
cuatro cavidades cardiacas existe una diferencia entre la sistole y didstole ventriculares y las que
se presenta en la sistole y didstole auriculares ya que se presentan en momentos diferentes)

A una frecuencia cardiaca tipica de 75 latidos por minuto cada ciclo de trabajo en el corazéon
dura 0.8 s, se invierten 0.5s en la didstole y 0.3s en la sistole en un adulto en condiciones de flujo
en reposo, el volumen desplazado por cada ciclo es 2/3 partes del volumen total contenido en el
ventriculo izquierdo que son 80 [ml/ciclo], quedando dentro del ventriculo 40 [ml].
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Figura 18. Ciclo cardiaco, se muestran los dos eventos que estan presentes durante el funcionamiento del corazon la
sistole y la diastole. Fuente: (Fox, 2011)
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Nos interesa para este trabajo el flujo y presion que maneja el ventriculo izquierdo, que se
bombea al circuito sistémico. El circuito que forma la circulacion pulmonar es también muy
importante (rango de presion de 8 — 25 mm|[Hg]), pero en una maquina de BCP nos interesa la
presion que se maneja en el circuito de circulacion sistémica. En la Fig. 18 se puede observar una
descripcion detallada del ciclo cardiaco presente en el ventriculo izquierdo.

En la figura 19, se puede observar como el ventriculo izquierdo tiene una presion de 0 —
120 [mmHg] durante la didstole o llenado, pero en las arterias principales dentro del cuerpo
humano se tiene un rango de trabajo de 80 — 120 [mmHg], es decir, el rango de trabajo que se
requiere en condiciones de un metabolismo normal, por convencion se toma un valor promedio de
100 [mmHg].

Arterias
Arterias | de pequeiio Venas
Mentriculo| de gran calibre y de gran
izquierdo| calibre arteriolas | Capilares | Vénulas | calibre

120
100
80 -

60

20 H \
. ~

Vasos de  Vasos de Vasos de
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l< »le

| [ [ >

Figura 19. Rango de presion manejada dentro de los diferentes componentes del sistema circulatorio Fuente (Fox,
2011)

Presion (mm Hg)

El gasto cardiaco en un estado de reposo es aproximadamente 5.8 [L/min], el gasto cardiaco
dependera de las condiciones que requiera el metabolismo y de un término que se ha estudiado
antes, el indice de resistencia periférica total. Este depende de la vasoconstriccion y la
vasodilatacion que se presente. A continuacion, se muestran en la figura 20, dos diferentes
regimenes de gasto, uno en reposo y otro durante el ejercicio. Es muy importante observar cémo
es la distribucion en los drganos, la cual es diferente para los dos regimenes de gasto.
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Figura 20. La imagen muestra los gastos cardiacos para un estado en reposo y otro durante el ejercicio, se puede
observar como el volumen de flujo compensa las necesidades fisicas. (Fox, 2011)

Reologia sanguinea

Como ya se menciond, la sangre es una mezcla de muiltiples componentes debido a esto
tiene caracteristicas reoldgicas complejas. La reologia que se dedica al estudio de los medios
continuos centrandose en la deformacion y flujo de la materia sometida a cargas ha determinado
mediante el estudio de las propiedades mecanicas de la sangre que se comporta como un fluido
No-Newtoniano.

La sangre se conforma por una parte liquida (plasma) 55% y los elementos formes 45%, de
estos elementos formes un 90% son glébulos rojos con una geometria de disco biconcavo con 8.5
um de didmetro y 2.5 de espesor, la figura 21 muestra la geometria descrita.
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Figura 21. Se muestra la geometria de los globulos rojos.
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Se ha determinado que la sangre se comporta para muy bajas velocidades de corte (10 s™1)
como un solido viscoeldstico, ya que los globulos rojos se agrupan hasta formar grandes
aglomerados llamados rouleaux y si la velocidad de corte disminuye més (y = 1 s™1) los rouleaux
logran formar estructuras en forma de columnas mas grandes. Este fendmeno de agrupacion no se
ha terminado de comprender por completo, pero se asocia al incremento de globulina y fibrindgeno
como se muestra en la figura 22. Es evidente que los rouleaux afectan de forma drastica el
comportamiento de la sangre, en particular modifican la viscosidad. El efecto de la viscoelasticidad
se pierde cuando se incrementa la velocidad de corte.

Figura 22. Agrupacion de los globulos rojos sometidos a relaciones de corte bajas. Fuente
https://es.pinterest.com/gygq/blood-cell/

Si la velocidad de corte se incrementa lo suficiente hasta lograr romper con las formaciones
de rouleaux, los glébulos rojos se deforman y se alinean al campo de flujo, ademas tienden a
deslizar entre el plasma esto conlleva una reduccion de la viscosidad de la sangre. Estas
caracteristicas de deformacion, agrupacion y orientacion de la sangre la reconfiguran ahora como
un fluido adelgazante (shear-thinning). Los fluidos adelgazantes son conocidos también como
fluidos pseudoplasticos, en estos fluidos al aumentar la velocidad de corte la viscosidad disminuye
provocando una reduccion en el esfuerzo (Adélia Sequeira, 2007).

La viscosidad se puede definir como la resistencia del fluido a fluir, mas concretamente se
define como la velocidad de corte de un fluido que se genera por la aplicacion de un esfuerzo
cortante dado (M.Frank, 2009), es una medida de la friccion interna de las particulas que conforman
al fluido y la relacion que se escribird a continuacion fue postulada por Sir. Isaac Newton en 1687,
esta relacion define a la viscosidad como:

du .
T=po =W

En esta relacion se puede observar que el esfuerzo cortante T es igual a la viscosidad u
multiplicada por la velocidad de corte y, para la sangre la viscosidad no es constante debido a los
fendmenos que ya se explicaron antes, ademds la viscosidad de un fluido tiene una fuerte
dependencia de la temperatura, regularmente la viscosidad disminuye cuando la temperatura del
fluido aumenta.

En resumen, la viscosidad es un pardmetro que nos permitira describir el comportamiento
de la sangre cuando ésta se encuentra sometida a un esfuerzo cortante y dependera de la velocidad
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de corte, la concentracion de globulos rojos (hematocritos), la temperatura y el didmetro del
conducto, en una relacion funcional se puede expresar: Usgngre = f (¥, %Hct, T, ® ), en la figura
23 se puede observar como varia la viscosidad en funcion de la concentracién de globulos rojos y

de la velocidad de corte.
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Figura 23. Se muestra la dependencia de la viscosidad en la sangre respecto a la concentracion de globulos rojos

(Hct). Fuente: (Rubenstein, 2012).

Numerosos estudios han demostrado que la sangre se comporta como fluido newtoniano
después de superar una velocidad de corte igual a 100 [s~1] a 37°C como se observa en la figura
24, esto se presenta solamente en las arterias mayores. La velocidad es funcion del didmetro del
conducto por el que circula, este es un fenomeno conocido como el efecto Fahaerus-Lindqvist
publicado en The Journal of Physiology en 1931 y consiste en una reduccion de la viscosidad
aparente cuando el fluido circula a través de didmetros menores a 1.5 [mm]. Véase la figura 25, en
este trabajo no se empleara este importante fendmeno para la microcirculacion.

Esfuerzo cortante

T yield

U =constante

Velocidad de corte
100/s

Figura 24. Se muestra la relacion de la viscosidad en funcion de la velocidad de corte y el esfuerzo cortante para un
niimero de hematocritos dado. La viscosidad es constante al superar una velocidad de corte igual a 100 [s™*] a 37[°C]. Fuente:

(Lee Waite Ph.D, 2007)
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Viscosidad relativa
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Figura 25. La figura muestra la dependencia de la viscosidad de la sangre respecto al diametro donde circula Fuente:
(Lee Waite Ph.D, 2007)

En nuestro caso los dispositivos de bombeo manejan velocidades de corte mayores a 100
[s71], buscando favorecer el comportamiento newtoniano del flujo. Es decir, en un porcentaje
normal de hematocritos en la sangre (45%) la viscosidad de la sangre es una constante con un valor
que comunmente se toma de u = 4 X 1072[dinas - s/cm?] 6 4 x 1073[Pa - s]. (Myer, 2009).

Flujo laminar o fisiologico

De la mecanica de fluidos probablemente el niimero adimensional més relevante es el
numero de Reynolds, Re. Su importancia se debe a que permite caracterizar un flujo como:

¢ Flujo laminar
¢ Flujo de transicion
¢ Flujo turbulento

El nimero de Reynolds es un nimero adimensional, ademas es la relacion entre las fuerzas
inerciales y las fuerzas viscosas que se presentan en el flujo. Para un fluido que corre dentro de una
tuberia, se define como:

pVL
U

Donde p es la densidad, u es la viscosidad, V y L son la velocidad y longitud caracteristica
del flujo.

Re

La hemodinamica de la sangre

La solucion de Poiseuille para el flujo dentro de una tuberia es un modelo que se usa con
regularidad para estimar el flujo dentro de los conductos sanguineos del cuerpo. El modelo de
Hagen-Poiseuille es una solucion analitica para las ecuaciones de Navier-Stokes considerando flujo
permamente, incompresible y laminar, despreciando los efectos de la gravedad. Entonces es comun
encontrar en los fluidos biologicos la ecuacion:
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Flyi __APr'm
ujo sanguineo = — w

Donde:

AP = La diferencia de presion

r = El radio del conducto

L = Longitud del conducto sanguineo
u = Viscosidad de la sangre

Aunque la solucién de Poiseuille no considera la naturaleza pulsatil del flujo, es un modelo
que nos permite estimar el gasto cardiaco en funciéon de pardmetros muy féciles de medir. Un
modelo mas acertado del comportamiento de la sangre es el de Casson que considera el efecto de
los rouleaux (efectos de agrupacion de globulos rojos a bajas velocidades de corte).

T=T0+k2]'/+2k\/r_0\/7

Es muy importante considerar que las propiedades eldsticas de los conductos sanguineos,
en este caso las arterias presentan propiedades de capacitancia vascular (hemodinamica o
hidraulica), ya que logran almacenar sangre durante el bombeo pulsétil que genera el corazon. Las
venas y capilares tienen una mayor capacitancia que las arteriolas. A la edad de 20 afios una persona
presenta la elasticidad mas grande en la aorta. La relacion linear de la capacitancia en las venas y
arterias esta dada por la siguiente relacion.
dv
~ dP
El flujo dentro de las venas y arteria induce un esfuerzo a las paredes de los conductos
sanguineos, el esfuerzo en las paredes depende de la presion ejercida dentro de los conductos

sanguineos y del didmetro como lo indica la Ley de Laplace. Existen patologias que afectan la
elasticidad, provocando un aumento muy grande en la presion y esto podria dafiar 6rganos y tejidos.

C

La interaccion de la sangre con materiales externos y la hemocompatibilidad.

Cuando la sangre se encuentra en contacto con un material diferente de la pared endotelial
de los conductos sanguineos (arterias, venas, arteriolas, capilares), se produce un fendémeno
complejo e interdependiente que provoca coagulacion, la formacion de codgulos, la activacion y
adhesion de plaquetas y trombosis. Este es un complejo mecanismo de defensa disefiado para
prevenir la pérdida de sangre cuando alguno de estos conductos sanguineos es dafiado.
Desafortunadamente esta interaccién puede desencadenar consecuencias letales. (Narayan, 2009)

Determinar la hemocompatibilidad de los materiales es muy complejo, entre los
investigadores existe una disputa importante por el uso de animales para recabar datos
experimentales, al realizar pruebas en dispositivos que se encuentran en contacto con sangre.

Existe una norma que debe ser usada para medir la hemocompatibilidad, la norma es la ISO
10993-4. Hay tres diferentes aproximaciones para medir la hemocompatibilidad:

a) In vivo: Pruebas realizadas en animales

b) Ex vivo: Pruebas que se realizan en una camara de pruebas afuera del cuerpo de la
persona o animal, con una porcion de sangre.

¢) Invitro: Pruebas que se realizan con muestras frescas bajo condiciones controladas,
regularmente estas pruebas se realizan con sangre tratada con anticoagulantes.
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Las pruebas in vivo permiten observar la interaccion que tiene la sangre con el material sin
hacer énfasis en ninglin pardmetro, entregan un resultado general del comportamiento del material.
Las pruebas in vitro permiten observar detalladamente el comportamiento de un simple factor de
la hemocompatibilidad, ambas pruebas son muy relevantes en el estudio de la hemocompatibilidad.

La hemocompatibilidad esté clasificada en cinco categorias diferentes, dentro de éstas se
encuentra la hemdlisis que es el tema central de este trabajo. Las categorias son:

1) Tromboeosis: La trombosis es un fendmeno que se presenta in vivo, provocando una
oclusion parcial o completa de los conductos sanguineos o dispositivos junto a la
coagulacion sanguinea. Siun coagulo se mueve dentro de los pulmones o el cerebro
puede provocar afectaciones graves. Los materiales que no inducen la adhesion de
trombocitos a la superficie del material, que regularmente es provocado por la
absorcion de proteinas a la superficie del material, se conocen como materiales
notromboticos.

2) Coagulacion: Una forma simple de determinar la hemocompatibilidad de un
material es realizando una prueba de coagulacion, la prueba consiste en determinar
el tiempo de coagulacion, es decir, es tiempo de coagulacion determina si el material
impide o activa la coagulacion. Existen diferentes pardmetros que se producen en
cadena durante la coagulacion, medirlos de forma in vitro permite estimar también
la coagulacion de la sangre.

3) Plaquetas: La activacion de plaquetas puede ser determinada a partir del numero
de plaquetas que se adhieren al material y el grado de rapidez con que lo hacen.

4) Hemodlisis: La prueba de hemolisis permite cuantificar la fragilidad que presentan
los glébulos rojos cuando se encuentran en contacto con algiin material. La prueba
se realiza con sangre que no se coagula, para limitar los efectos que pueda producir
la coagulacion, lo siguiente es introducir el material junto con extractos de sangre
en una prueba in vitro. Después de un tiempo de incubacion a 37°C lo que se hace
es analizar estereoscOpicamente a 540 nm para determinar la liberacion de la
hemoglobina.

5) Inmunologia: Existe un complemento de la respuesta inmunoldgica del cuerpo
consiste en aproximadamente 25 proteinas que trabajan junto con el sistema
inmunologico para activar los anticuerpos en la destruccion de bacterias o algin
agente dafiino. Desafortunadamente la activacion de este complemento del sistema
inmune se puede dar al estar en contacto con algiin material, desencadenando un
problema cronico, la activacion se presenta como una reaccion en cadena con tan
solo la activacion de un elemento.

La hemdlisis durante el Bypass Cardiopulmonar y modelos de daiio
sanguineo

En esta seccion se busca definir los conceptos mas relevantes sobre el dafio mecanico que
provocan los equipos de circulacion extracorporea a la sangre y sus efectos, ademas de dar un
vistazo a los modelos de estudio que existen, para estimar el dafio provocado a la sangre.

Durante el bypass cardiopulmonar se presentan una serie de problemdticas que no son
mortales, pero si resultan en un perjuicio al usuario del BCP, y son de suma importancia en
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pacientes pediatricos. Entre las complicaciones que se presentan durante la circulacion asistida
estan:

Trombosis

Patologias asociadas a la coagulacion de la sangre

Sangrado posoperativo

Susceptibilidad a la infeccion e inflamacion.

Dafios en la microcirculacion (circulacion a través de capilares)
Dafios neurologicos

Se puede observar que estas complicaciones se encuentran estrechamente relacionadas al
contacto con un material externo como se present6 en la seccion anterior.

Hace méas de 70 afios que la circulacion asistida surgi6é y muchos investigadores alrededor
del mundo se han dado a la tarea de definir un modelo que describa de forma aceptable la manera
en que la sangre se ve perjudicada por la circulacion asistida. Aun no existe un algoritmo que le
permita al disefiador minimizar el dafio sanguineo, probablemente esto se debe a que muchos de
estos fendmenos no se encuentran completamente comprendidos y a su vez son fendémenos
complejos.

Durante el BCP se presenta condiciones de flujo fisiologicamente anormales, estas

condiciones y fendmenos provocan dafios en los componentes de la sangre (leucocitos, eritrocitos
y monotrocitos), estas condiciones anormales son:

Grandes esfuerzos cortantes

Flujo turbulento

Cavitacion (Excesivas presiones vacuométricas en el llenado de las cdmaras.)
Contacto con superficies extrafias (Problemas de biocompatibilidad)

Golpe de ariete en las valvulas

Como ya se establecio en secciones anteriores la sangre estd compuesta principalmente por
globulos rojos, es la razoén principal por la que cuando se habla de dafio sanguineo se considera
unicamente la hemdlisis, pero el dafio sanguineo también provoca el dafio y la activacion de otros
componentes sanguineos no exclusivamente globulos rojos. Entonces, el dafio sanguineo activa
una reaccion en cadena en los componentes de la sangre que se encuentran interrelacionados y no
es posible separar estos fendmenos completamente. Probablemente esta es la razon principal por
la que no se cuenta con un modelo confiable.

La hemolisis es el principal efecto que resulta del dafio sanguineo y se puede definir como
la destruccion o el recambio antes de concluir su ciclo de vida normal que va de 90-120 dias. Este
es un evento indeseable ya que es producto de un dafio mecdnico o de una deficiencia en el
metabolismo (Anemia principalmente). Un globulo rojo no es capaz de repararse a si mismo, por
lo tanto, su vida depende del medio que lo rodea.

Bajo condiciones normales los globulos rojos se destruyen sin liberacion de hemoglobina,
esto en un 80-90% de los casos. Esta destruccion se cree que se lleva a cabo en los macrofagos del
bazo y en menor cantidad en el higado y la médula, es decir, solo de un 10-20% de la destruccion
se realiza en los conductos sanguineos. Esta es la razon principal por la que la hemoglobina liberada
en la sangre es la forma en la que se puede estimar la hemolisis que se presenta.

En condiciones normales la sangre contiene un total de 12 — 16[g/dL] de hemoglobina en
la sangre. La propiedades mecanicas y fisicoquimicas de los globulos rojos cambian dependiendo
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del proceso celular, conforme la vida del globulo rojo avanza, se vuelve mas fragil menos
deformable.

La amplia variedad de pacientes, la variacion en el procedimiento de muestreo hace que
exista un amplio rango de valores de hemoglobina libre en la sangre. La concentracion promedio
de hemoglobina libre en el plasma sanguineo en un adulto normal es de 5 [mg/dL]. Pero es un
valor que puede variar mucho dependiendo del laboratorio que realiza la muestra. La
hemoglobinuria es la filtracion de hemoglobina libre en los rifiones y ocurre después de que la
concentraciéon de hemoglobina supera el valor de 100 [mg/dL]. El dafio renal se produce cuando
la concentracion de la hemoglobina supera los 300[mg/dL].

La hemdlisis provocada por dafio mecanico es el tema central de este trabajo y es importante
establecer una forma en la que se pueda cuantificar, el concepto de esfuerzo cortante maximo o un
umbral en el que los globulos rojos son dafiados. No existe ningin modelo confiable y es por esta
razon que buscaremos determinar que los esfuerzos cortantes sean lo més bajo posibles.

La mecanica de fluidos computacional en la mecanica
cardiovascular.

Un fluido se puede definir como aquella porcion de materia que bajo un esfuerzo cortante
fluye. Los fluidos tienen un sinfin de aplicaciones en la ingenieria, y es necesario contar con una
descripcion precisa de los fendmenos en los que se ven implicados.

En general la comprension fisica de los fluidos se debe realizar durante el proceso de disefio
como en este trabajo, la descripcion fisica se realiza generalmente de tres formas diferentes.

e Analitica
e Experimental
e Numérica

La descripcion de los fluidos estd dada por las leyes fisicas fundamentales de conservacion
de masa, momentum, energia, etc. Estas son ecuaciones que resultan de modelar a la materia como
continua, usando la teoria de medios continuos. La teoria proporciona una descripcion del
comportamiento de los fluidos. Desafortunadamente los modelos de flujo son ecuaciones
diferenciales parciales no lineales conocidas como las ecuaciones de Navier-Stokes, estas
ecuaciones pueden ser resueltas analiticamente inicamente bajo simplificaciones muy restrictivas.

El campo de aplicacion de la mecanica de fluidos requiere soluciones para geometrias y
fendmenos fisicos mas complejos que los que resultan de las simplificaciones de las ecuaciones.
Entonces es necesario hacer uso del andlisis numérico para poder resolver las ecuaciones con un
margen de aproximacion aceptable. Hoy en dia gracias al aumento en la potencia de calculo en los
procesadores es posible explotar esta técnica llamada Mecanica de Fluidos Computacional o en
inglés Computational Fluids Dynamics (CFD).

La mecénica de fluidos computacional es una rama de las Ciencias de la Computacion y a
su vez de la Mecanica de Computacional que comprende el andlisis fisico de los fluidos, y como
ya se dijo el niicleo de esta técnica es la solucion de las ecuaciones de Navier-Stokes, como es de

37



esperarse se encuentra inexorablemente relacionada con la teoria de métodos numéricos para el
andlisis de ecuaciones diferenciales parciales. (Pulliam, 2014)

En nuestro caso muy particular nos interesa describir el flujo de la sangre a través de nuestro
dispositivo de bombeo y estimar el dafio que se puede generar en la sangre. La técnica de CFD
proporciona una herramienta para el disefio, pero no puede remplazar el proceso de
experimentacion, no se debe olvidar que es solo una técnica de aproximacion y que esta técnica
permite alcanzar una comprension de cierto fendmeno de interés particular.

Entonces para realizar un estudio de disefio que involucre interacciones con flujo es
necesario encontrar y definir un camino a seguir ya sea de forma experimental o de forma numérica,
cada una con sus ventajas y desventajas.

La principal ventaja del CFD es cominmente el costo y la velocidad con la que se pueden
obtener los primeros resultados, la forma experimental por su parte proporciona en principio una
muestra tangible de las interacciones del flujo en la realidad. En contra parte, la principal desventaja
del CFD es que proporciona una aproximacion, esta aproximacion estd en funcién del modelo y
los recursos de computo con los que se cuente, una buena aproximacion requiere una desmedida
cantidad de recursos de computo. La forma experimental por su parte involucra mas tiempo de
preparacion y artefactos de instrumentacion que pueden llegar a ser muy sofisticados y costosos.

El flujo sanguineo en el sistema cardiovascular es muy complejo, existen aproximaciones
analiticas para modelar y lograr definir los fendmenos que se presentan en el complicado arreglo
cardiovascular, pero son simplificaciones que comtiinmente tratan los fendmenos de forma aislada
y que se encuentran alejados de los resultados précticos. Es por eso que recientemente la inmersion
de la técnica de CFD en el disefio e investigacion biomédica resulta una forma muy eficiente y
capaz de entregar conclusiones de aplicacion directa en el tratamiento, diagndstico y estudio de
enfermedades.

La técnica requiere que se realicen ciertas tareas para lograr obtener una solucion adecuada
en la descripcion del flujo:

1. Definicion de la geometria y los fendmenos fisicos involucrados (turbulencia, ondas
de choque, etc.)

2. Discretizacion espacial del dominio (Mallado)

3. Solucién numérica de las ecuaciones diferenciales espaciales que gobiernan al
fendmeno.

4. Post-procesamiento e interpretacion de los resultados.

Es muy importante que antes de iniciar se tenga bien definido el problema, es decir,
geométricamente y definir los eventos que suceden durante el andlisis, las caracteristicas del fluido
que en este caso es la sangre y como se comporta, para establecer el modelo matematico que se
resolvera.
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Capitulo II1: Desarrollo

Definicion del problema

El principal objetivo de este trabajo es proponer un dispositivo de bombeo sanguineo que
disminuya el dafio provocado en las células durante el bombeo extracorporeo. Como se ha
mencionado con anterioridad la tarea no es sencilla, porque la naturaleza del fendmeno se presenta
como un flujo incompresible, en estado no estacionario y con fronteras moviles, fronteras que
ademas sufren deformaciones no lineales. Aunado a todo esto existe una multiple variedad de
factores biologicos involucrados.

En este trabajo no se busca resolver esa compleja red de factores bioldgicos que se activan
y afectan a la sangre durante su manipulacion, se centrard solamente en estudiar los fendémenos
fisicos. En otras palabras, lo que se busca es un analisis que solo considere los efectos del flujo,
descartando posibles efectos de cavitacion, pero considerando un modelo que involucra los efectos
viscosos del fluido como vorticidad y turbulencia, pues para la hemolisis de la sangre los efectos
de la velocidad son mas perjudiciales que los efectos de aumento o disminucion de la presion.

Es conveniente establecer en un diagrama de flujo (figura 26) para resumir coémo opera la
técnica de andlisis computacional, cuando menos los pasos que se siguieron para obtener los
resultados del siguiente capitulo. De esta forma es un poco mas visual la forma en que se realiza el
analisis del modelo.

e|dentificar el dominio
eDefinir objetivos del
analisis

Definir los
alcances del
modelo

eDefinicién de la geometria

eRealizar el mallado

Preparacion del eConsiderar los fenomenos fisicos presentes

modelo . . o0
eConfigurar los parametros de solucion

(esquemas, paso de tiempo, toleranciay

constantes)

¢ Monitorear la
solucién y
evaluar mejoras

Resolucién del
modelo con el
software

Revisién de
resultados

Figura 26. Diagrama de flujo
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Como se puede observar es un proceso iterativo que permite siempre que se concluye
evaluar los resultados y realizar modificaciones en la geometria o la configuracion en caso de que
se busque una mejora. En este capitulo se desarrollara esta secuencia de pasos. Comenzando por
definir los objetivos del analisis, geometria y modelos de analisis numérico que el programa ejecuta
para resolver el modelo.

Queda fuera del alcance de este trabajo determinar la forma en la que las ecuaciones de
balance son resueltas por Fluent™, aunque se hace una revision somera en los modelos que se
emplearon para resolver el problema no se revisan a profundidad ni con la suficiente forma. Este
trabajo emplea Fluent™ solo como una herramienta.

Desafortunadamente no es posible mostrar todas y cada una de las configuraciones que
ofrece ANSYS Fluent™, a pesar de eso se hace una revision de las configuraciones que se
emplearon durante la solucion del modelo.

Requerimientos técnicos

De la investigacion expuesta en los capitulos anteriores se determinaron los requerimientos
de funcionamiento del equipo, es decir las especificaciones técnicas de nuestra bomba.
Condiciones de flujo.

e Se emplearan los regimenes de gasto, presion y temperatura en un metabolismo normal como
valores de referencia y se muestran en la tabla 3.

Tabla 3: Valores de gasto y presion para un metabolismo normal.

Variable Requerimiento
Gasto de 75 latidos por minuto Q = 5.8 [lt/min]
Presion del sistema Prango = 120 — 0 [mmH g]
Temperatura T = 37[°C]

Las condiciones de flujo como gasto, presion y temperatura dependen de los requerimientos
metabolicos. Normalmente un equipo de bombeo de circulacion extracorpdrea es utilizado en un
procedimiento de hipotermia, lo que disminuye el gasto de perfusion. Esta es la razon por la que
se utilizaran los valores de un metabolismo normal, porque si el dispositivo de bombeo opera de
forma correcta en el régimen de flujo de un metabolismo normal podré también operar con un
régimen menor.

Propiedades del fluido de trabajo.

Las propiedades de la sangre como la viscosidad y densidad son valores que dependen de
factores metabolicos propios de cada persona. Pero para cuestiones de disefio se emplearan los
siguientes valores promedio.

o Fluido de trabajo: Sangre

o Tipo de fluido: Incompresible.

o Propiedades de la sangre composicion normal (Plasma: 55% y Elementos formes: 45%).
o

Viscosidad: u =4 x 1072 [dinas ﬁ] a37°C
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o Densidad: p = 1060 |2

Como se establecid en el capitulo anterior la sangre se puede modelar como un fluido
Newtoniano cuando el didmetro del conducto por donde circula es mayor a 1.5[mm] y las
velocidades de corte son mayores a 100[s™1].

Definicion del tipo de bomba y flujo.

El flujo pulsatil tiene beneficios para el usuario de la circulacion extracorpdrea y es muy
importante puntualizar que el corazén es una bomba de desplazamiento positivo y produce un flujo
pulsatil, por lo tanto, si se desea emular el patron de flujo que produce el corazon es importante
emplear una bomba de desplazamiento positivo.

La bomba peristaltica es un dispositivo que se ha utilizado y se utiliza ampliamente en el
campo de la medicina, ofrece sin dudarlo muchos beneficios, ademas se ha demostrado que en su
aplicacion practica ejerce un dafio similar a las bombas centrifugas en la sangre. Por su parte las
bombas de diafragma también han sido empleadas en el bombeo sanguineo y probablemente estos
equipos tienen la ventaja de emular sobre cualquier otro equipo el patron de flujo que genera el
corazon.

o Tipo de bomba: Bomba de desplazamiento positivo.

o Bomba de diafragma.

o Elvolumen desplazado en cada ciclo de trabajo en el corazon a régimen de metabolismo
normal es de V; = 80 [ml].

Geometria

Para definir nuestra geometria emplearemos como referencia la patente US5458468 de una
bomba de sangre del afio 1995, esta patente tiene una tarifa caducada y se realizard una
modificacion en la entrada del flujo propuesta por Chun-Xia Ye, segun el creador el dispositivo
muestra una reduccion en el indice de Hemolisis.

.00 35.00 70.00 (mm)
I 20

17.50 52.50

Figura 27. A la izquierda en amarillo se encuentra el diseiio propuesto en este trabajo, a la izquierda se encuentra una
vista exterior de la patente US5458468. Notense las diferencias.
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El disefio que se propone en esta tesis es diferente al de la patente en dimensiones y

configuracidon como se puede apreciar en la figura 27.

La primera diferencia son las canulas de entrada, en nuestro equipo tenemos dos entradas

de flujo en vez de una, esta modificacion tiene varias ventajas que seran mencionadas a
continuacion.

Favorece el llenado de la bomba y disminuye la presiéon vacuométrica en la camara interior de
la bomba. Es decir, al tener dos conexiones al reservorio venoso la velocidad de llenado se
reduce a la mitad. Ademas, las entradas estdn orientadas de forma que las descargas se
encuentran, la razén es favorecer el amortiguamiento de los flujos al chocar entre ellos. Es
decir, durante el llenado los flujos del ciclo de trabajo anterior y del nuevo ciclo de trabajo se
mezclan.

Favorece la simplificacion de la simulacion por un plano simétrico, establecer de forma
prematura que nuestro dispositivo presenta un plano simétrico o que el flujo presenta una
simplificacion debido a la geometria puede ser un error. Afortunadamente después de realizar
varias pruebas con la geometria el flujo resulto tener un plano simétrico. Aqui es importante
acotar que las herramientas de Fluent™ nos permiten sacar ventajas de esta simplificacion en
la geometria porque los recursos de computo necesarios se reducen. Por esta razon resulta ser
una ventaja para el modelo la configuracion elegida.

La siguiente ventaja que desafortunadamente no podremos evaluar en este trabajo es la
reduccion en las fuerzas inerciales que se presentan en las valvulas de entrada y salida de la
bomba. Es decir, el conocido golpe de ariete que tendra que disminuir en funcién de cuantas
entradas y salidas tenga nuestro dispositivo.

En la figura 28 se presenta una imagen donde se describen las partes que son relevantes en

la simulacion. Adicionalmente se puede apreciar la simetria mencionada con anterioridad.

Salida

Carcasa
Entrada

Membrana

Figura 28. Componentes del equipo en vista isométrica del plano simétrico.
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Dimensionamiento de la membrana y el piston.

Los requerimientos de la geometria se encuentran limitados solamente por el volumen de
la cdmara y las medidas de las cdnulas de entrada y salida de diametro d,.qnyiq = 12.5 [mm]
estandarizadas para estos equipos, ademas de la disposicion de las valvulas. Para favorecer el flujo
el creador propone una configuracion peculiar con las entradas orientadas de forma tangencial a la
carcasa y en un angulo de 45° respecto de la base. En este trabajo se propone una bomba con las
entradas orientadas a 0°.

Para la geometria de nuestro modelo se empleara una carcasa con la forma de medio
hiperboloide con la salida orienta de tal manera que el flujo expulsado por la membrana salga de
la cdmara de la manera més ordenada y direccionada, evitando la generacion de zonas de
estancamiento o efectos de recirculacion. Es decir, que la geometria de la cdmara favorezca un
flujo lo més laminar posible.

Para determinar las dimensiones geométricas se emplearan conceptos de maquinas de
desplazamiento positivo.

Como primer requisito de disefio se requiere un volumen desplazado V,; por cada ciclo de
trabajo de:

Vrq = 0.00008 [m3] = 80 [ml]

Considerando una bomba simplex de cilindro piston. Es posible estimar las dimensiones
que requiere nuestro equipo, teniendo siempre en cuenta: la deformaciéon de la membrana y la
configuracion del equipo.

Para desarrollar este trabajo, se plantea una bomba de diafragma que serd accionada
mediante un piston, ésta es la configuracion tipica para estos dispositivos. Es posible estimar dos
regiones de volumen desplazado.

Estimaremos el volumen del equipo como la suma del volumen desplazado por el piston
(Vpistsn)> mas el volumen desplazado por la deformacion de la membrana (Vipemprana)-

VTd = Vpist(’)n + Vmembrana
V.

pistéon — hmaxApistén
_ 2
Apist(’)n - 7Trpist(’)n
En el caso del volumen de la membrana se puede obtener una buena aproximacion
considerando que:
1

Vmembrana = EhmaxAmembrana

— 2 2
Amembrana - 7T(rmembrana - rpist(’)n)
Es decir, considerando solo la mitad del volumen formado por el aro de deformacion de la
membrana.

Donde h, 4y , €s el recorrido de la membrana, conocido también como la carrera del piston
o desplazamiento que esta en funcion del tipo de material elegido, y las caracteristicas como grosor,
temperatura de operacion, etc.
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En una primera aproximacion del modelo se establece un recorrido de la membrana de 20
[mm], considerando que las deformaciones pueden ser bien soportadas por este material y que las
deformaciones dentro del modelo, considerando la malla dindmica son lo suficientemente bajas
para no aumentar considerablemente la complejidad del modelo, y evitar problemas de
convergencia en la simulacion.

himax = 0.02[m]
Ademas, para evitar la formacion de zonas de recirculacion dentro del equipo y evitar
problemas de vorticidad definiriamos 7y, emprana COMO:

Tmembrana = pistén + Ol[m]
Finalmente, el volumen desplazado esta en funcion solamente del radio del piston, como
se puede constatar en la siguiente ecuacion.

VTd = Vpist(’)n + Vmembrana

VTd = hmaxApistén + EhmaxAmembrana

1
Vig = hmax <ﬂr§istén + Eﬂ(rrglembrana - rz?istén))
Simplificando obtenemos una ecuacion de segundo orden:
2 2
VTd =T <Erpi5tén + 1000 rpiSl'()‘l’l + 200000
Resolviendo y tomando la solucion positiva 1y;5¢6n, = 0.03033

) = 0.00008 [m3]

Para fines practicos 7p;5¢6n = 0.03[m] por lo tanto 7emprana = 0.04[m]

Tomando como modelo la patente citada y considerando una geometria simplificada del dominio
de la bomba se tiene geometria de la figura 29. La propuesta es funcion de los célculos
preliminares realizados y ademas se busca favorecer la descarga y el llenado del equipo.
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Figura 29. Muestra la vista lateral del modelo, con la tabla de dimensiones en [mm].

La membrana que se empleara en la bomba de diafragma serd de un polimero
hemocompatible, la deformacion de estos materiales tiene efectos no lineales y resulta muy
complejo establecer un modelo de como se deforma. Afortunadamente se puede usar una
simplificacion de la geometria ya que las membranas fabricadas con estos materiales cominmente

se ofrecen en una gran variedad de geometrias. Se muestra la geometria de la membrana en la
figura 30.

[ 002 (m)
—

Figura 30. A laizquierda en amarillo se muestra la geometria de la membrana de forma fisica. A la izquierda en gris
se muestra la region del dominio deformado por el movimiento de la membrana.
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Dominio y discretizacion de la geometria

Los softwares de mecanica de fluidos computacional CFD emplean herramientas de analisis
numeérico para lograr obtener soluciones numéricas a las ecuaciones de Navier-Stokes, la ecuacion
de la energia, etc., por lo tanto, es necesario que el dominio del modelo sea discretizado, es decir
el dominio sea dividido en pequefos elementos, donde aplicando la teoria de volimenes finitos es
posible obtener soluciones a estas ecuaciones.

La calidad de la solucion numérica que se obtenga al usar cualquier CFD, esté directamente
relacionada con el detalle de la discretizacion realizada. En nuestro caso se esta empleando la
herramienta de mallado que incluye ANSYS Fluent™.

Para simplificar la solucion de la bomba con base en simulaciones previas el andlisis se hizo
en una geometria usando un plano simétrico. Adicionalmente el cuerpo se divide en tres zonas
(véase la figura 31) para realizar diferentes restricciones de malla.

' — ."'_“.4 e

Figura 31. De izquierda a derecha se muestra resaltado en color amarillo: Camara de mezclado (incluye la seccion de
entrada del flujo), region de salida o canula y finalmente la region de bombeo que sufre deformacion durante la simulacion.

Para cada seccion se realizé un mallado diferente empleando la herramienta de ANSYS.
Como se puede observar en la figura 32, la generacion de las celdas es diferente para las tres zonas
del dominio.
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Figura 32. Celdas de mallado para el dominio computacional.

Las propiedades de grano fueron acotadas tanto en tamafio como en calidad en funcion de
la geometria y la rapidez en la solucion. Es decir, las funciones de ANSYS estan disponibles solo
para una configuracion determinada de malla. Como se revisara en otro apartado, es necesario que
la malla cumpla con determinado tipo de elemento y calidad. Desafortunadamente el tiempo que
toma la solucion esté estrechamente relacionada con el tamafio de celda.

Tabla 4. Se muestra la configu

Details of "Mesh"

- Display

[EGIEVRS M Lise Geometry Setting

=I| Defaults
Physics Pr...

Solver Pre...
Element ...
Eleme...
Export Fo...
Export Pre...
Sizing
Use Adap...
Growt..,
Max Size
Mesh Def...
Defeat...
Capture C...
Curvat...

Curvat...
Capture P...
Bounding...
Average S..
Minimum ...

=l Quality
Check Me..

Target ...
Smoothing
Mesh Met..,

Min

Max

Average

Standa..,

+| Inflation

CFD
Fluent
Linear
1.2-003 m
Standard
No

No

Default (1.2)
Default (2.e-003 m)
Yes

Default (5.e-006 m)
Yes

Default (1.2-005 m)
Default (18,09

No

0.13038 m
1.0023e-003 m*
1.25e-002 m

.| Yes, Errors

Default {0.200000)
Medium
Skewness
2.5466e-006
0.9745

0.22432

0.11677

+ | Assembly Meshing

+ Advanced

| Statistics
Modes
Eleme...

56364
285976

acion de la malla.

Las caracteristicas de la malla se

pueden ver en la tabla 4.

Tamafio de celdas: Se ha establecido un
tamafio de elementos 1x1073[m] . Los
elementos son relativamente grandes para
este modelo que tiene dimensiones no
mayores 1x1071[m] . La razon se debe al
excesivo tiempo de simulacién que
requiere.

Se configuraron las zonas de forma que
los elementos que se encuentran en las
caras en contacto se encuentren
conectados. Lo que se denomina una
malla conforme.

Se establecidé un parametro de Skewness
que para el programa es muy relevante. A
groso modo este factor mide la calidad de
los elementos. Este factor se encuentra
entre 0 y 1. Para un valor cercano a 0 los
elementos tienen la calidad 6ptima y para
un valor de 1 la calidad es la mas baja.
Importante mencionar que los elementos
generados por el programa tienen un valor
promedio de Average = 0.2248.
Numero total de elementos: 285,976.
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En el Apéndice II se puede consultar informacion mas detallada de la discretizacion y la
informacioén geométrica.

Deformacion del dominio en el tiempo. Mallado dinamico

La bomba opera en funcidon de un diafragma que se deforma en el tiempo y es necesario por
lo tanto establecer como se lleva a cabo esta deformacion. Dentro de las caracteristicas de Fluent™
es posible elegir un Mallado Dindmico, este mallado puede realizarse de diferentes formas. En
funcion del tipo de material, el tipo de celda elegida durante la discretizacion y factores que
dependen de modelo empleado en la solucion numérica, es necesario determinar parametros para
la deformacion del dominio. A continuacion, se analiza la configuracion elegida para establecer
una mallado dinamico.

Inicialmente debemos contemplar la forma en que sera resuelto el modelo y los valores que
nos interesan conocer del mismo. Es importante mencionar que la configuracion expuesta es la que
resulto mas aceptable para la solucion del problema y se realizaron muchas pruebas antes de
obtener un resultado aceptable.

Método de suavizado (Smoothing).

El método de suavizado consiste en el movimiento de las fronteras y los nodos interiores
para absorber el movimiento de alguna frontera mévil o deformable.

Una de las caracteristicas de este método es que el nimero de nodos y la conectividad no
cambia, ademds estd disponible para los diferentes tipos de nodos. (tetraedros, hexagonales o
poligonales). También esté disponible para modelos 2D 6 3D.

El método de suavizado funciona de la siguiente forma:

e Los bordes entre dos nodos son idealizados como una red de resortes.

e Eldesplazamiento en la frontera del nodo genera una fuerza en el resorte

e Se usa la ley de Hook para establecer la fuerza en un nodo i. Esta fuerza se puede expresar
como:

ni
J

Donde AX; y Ax, son los desplazamientos del nodo i y su vecino j, n; es el nimero de nodos
conectados a i y k;; es la constante del resorte.
k
fac
% — x]|
El valor de kgg es el que se debe ingresar en el programa y debe ser un valor entre 0 y 1.

e Un valor cercano a 0 har4 que la malla se deforme lejos de la membrana
e Un valor cercano a 1 hara que la malla se deforme cerca de la membrana

El programa se encargara de resolver la red de resortes, de tal forma que la fuerza neta en
el nodo i debe ser igual a cero. Esto es, una solucion iterativa de toda la red de forma que en un
valor de convergencia determinado por el usuario la posicion de los nodos se actualiza.
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Para nuestro modelo se emplearon los valores de convergencia mostrados en la figura 33
y se establecio en 5000 el nimero maximo de iteraciones para que la solucion convergiera y una
tolerancia de 0.00001.

) r
(=S - =
Smoothing Layering Remeshing | Spring Constant Factor |0.8
b b g
| Method ! Convergence Tolerance le-035
| (® spring/Laplace/Boundary Layer 7 | Maximum Number of Tterations | 4999 =
| Diffusion 4 Elements
{ Linearly Elastic Solid : Tet in Tet Zones
| [h| | Tet in Mixed Zones
| |Advanced...| o Al
m [Cancel | [Help | | Laplace Node Relaxation 0.7
| Verbosity | 1 -
5 = P —
ming m [Cancel| [Help|
rming ' o )
y L

Figura 33. Valores empleados para la configuracion del método de suavizado (smoothing).

Es importante mencionar que el efecto de k4 decrece conforme el método de suavizado
converge.

Remallado (Remeshing).

El método de remallado permite simular problemas con un movimiento relativamente
grande de las fronteras. El método de remallado funciona de la siguiente forma.

Las celdas del dominio son remalladas cuando se han deformado demasiado y superan
ciertos limites que fija el usuario. Es una excelente combinacion usar los métodos de suavizado y
remallado porque ambos permiten una buena calidad de malla.

Los limites empleados en este proyecto se puede observar en la figura 34.
T — _

Smoothing Layering Remeshing

|

| Remeshing Methods Sizing Options

| ! Local Cell Sizing Function
V! Local Face Resolution | 1 =

+| Region Face
CutCell Zone

2.5D

Variation | 5.663
Rate |0.7

Default

Parameters
Minimum Length Scale (m) |0.0001
Maximum Length Scale (m) |0.003
Maximum Cell Skewness |0.95
Maximum Face Skewness 0.9

Y
-

Size Remeshing Interval | 1

[Mesh Scale Info...] [Default]

B (concel] (]

Figura 34. Configuracion empleada en el remallado
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En nuestra bomba de diafragma la deformacion de las fronteras no es extrema, pero se
realizaron varias pruebas con los pardmetros mostrados y el resultado de la deformacion es bastante
aceptable.

Condiciones de frontera y condiciones iniciales

Para que el modelo se encuentre perfectamente definido es necesario establecer las
condiciones en que opera, es decir, definir para cada elemento del dominio sus condiciones fisicas
de forma que al evaluar el modelo de volimenes finitos tengamos un sistema de ecuaciones
determinado, y de esta forma tener una solucion.

Las condiciones de frontera y condiciones iniciales son valores de las propiedades fisicas
del dominio que se presentan durante la operacion del equipo y que son necesarias para lograr
resolver el modelo de ecuaciones diferenciales parciales que representan las ecuaciones de Navier-
Stokes.

La solucion que alcance el modelo se encuentra directamente relacionada con la calidad de
las condiciones de frontera e iniciales asignadas. Es conveniente que sean lo mas realistas posibles,
obtenerlas de forma experimental es la mejor opcion, esto le permitira al software alcanzar la
convergencia en la solucidon de una mejor manera.

Descripcion del funcionamiento del equipo.

Después de haber planteado la necesidad de certidumbre de nuestras condiciones de
frontera e iniciales, procederemos a hacer la descripcion del funcionamiento del equipo.

El ciclo de trabajo que describe el funcionamiento del equipo dura 0.8[s]. Es decir, cada
0.8[s] se completa un ciclo. Como se puede recordar es el mismo tiempo en el que se realiza un
ciclo de trabajo del corazéon. Considerando condiciones normales de operacion.

Este ciclo de trabajo se compone de dos etapas las cuales se describirdn a continuacion:
Etapa de descarga ¢ desalojo.

La primera etapa es la etapa de descarga o desalojo y se presenta una vez que la bomba se
encuentra completamente llena de fluido el piston se desplaza desde el extremo inferior hasta el
punto maximo superior.

Este movimiento se ha idealizado tratando de emular el ciclo cardiaco y sigue la
descripcion de la grafica de la figura 37 . La etapa tiene una duracion de 0.4 [s]. El intervalo de
tiempo para esta etapa va desde 0.0 [s] hasta 0.4 [s].
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Figura 35. Estado inicial del dispositivo en la etapa de descarga en t=0.0 [s]. Después de haber realizado la carrera
de succion o llenado de la bomba (plano de simetria XZ, Y=0).

Etapa de llenado o succion.

La segunda etapa es la etapa de succion o llenado de la camara de bombeo. Esta se presenta
justo después de haber finalizado la etapa de desalojo. La etapa de succion tiene una duracion de
0.4 [s] el intervalo de tiempo va desde 0.4 [s] hasta 0.8 [s].

ANSYS

2020 R2
ACADEMIC

fe
@)—A

Figura 36. Estado inicial del dispositivo en la etapa de llenado en t= 0.4 [s]. Después de haber realizado la carrera de
desalojo o descarga de la bomba (plano de simetria XZ, Y=0).
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Condiciones de frontera
Condicion de frontera en el piston: movil y rigido

El funcionamiento de la bomba se encuentra estrechamente relacionado con el movimiento
de la membrana. La bomba es accionada por un piston que se encuentra en contacto con la
membrana, la razon de haber elegido esta configuracion es por la simplicidad que existe al obtener
la curva de comportamiento y el ingreso de esta informacion al programa.

Como se ha mencionado, es necesario definir el desplazamiento de todos los elementos que
se encuentran en el piston. Para esto se han resuelto las ecuaciones de movimiento de un mecanismo
manivela corredera. Esta informacion se ha ingresado al programa como una secuencia de puntos
y se muestran en la grafica de la figura 37. El desplazamiento del piston es en funcion del tiempo,
es decir la altura en direccion Z es funcion del tiempo.

e Para la etapa de desalojo el piston realiza un desplazamiento como se muestra en la
grafica de la figura 37. Y es un movimiento que va desde el punto z,_q = —0.1[m]
en el paso de tiempo t = 0.0 [s] y logra su velocidad méxima en t = 0.1871 [s]

e Para la etapa de succion el piston realiza un desplazamiento como se muestra en la
grafica de la figura 37. Y es un movimiento que va desde el punto z;_¢4 = 0.1[m]
en el paso de tiempo t = 0.4 [s] hasta z,_og = —0.1 [m] en el paso de tiempo t =
0.8 [s] y logra su velocidad maxima en t = 0.6124 [s]

0.010
0.005
0.000

-0.005

Altura en direccion Z [m]

Succion

-0.010

00 02 04 06 08
Tiempo [s]

Figura 37. Grdfica del desplazamiento del piston en la membrana.

Adicionalmente el piston tiene la configuracion de ser un elemento no deformable, es decir
que los elementos del piston no modifican su posicion relativa durante la simulacion. En la grafica
de la figura 38 se puede observar la grafica de la velocidad del piston, es valioso observar los
efectos del mecanismo en la velocidad del piston ya que la funcion no es completamente sinusoidal.
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Figura 38. Grdfica del comportamiento de la velocidad del piston en t=0.1871 valor maximo de velocidad= 0.01005
[m/s]. Ent=0.612428 [s] valor minimo de velocidad= -0.01005 [m/s]

Etapa de desalojo Etapa de succion
Desde z;_y = —0.1[m] hasta z;,_y4 = 0.1 [m] | Desde z;—o4 = 0.1[m] hasta z;_yg = —0.1 [m]
Rigido y movil Rigido y movil

Condicion de frontera en el plano simétrico y la membrana: Deformable

Los elementos que forman la membrana se deformaran bajo las condiciones establecidas
en el mallado dindmico y siguiendo las restricciones del método de suavizado y remallado.

Los elementos del plano simétrico de forma similar son elementos deformables, pero a
diferencia de la membrana estos elementos tienen la atribucion de pertenecer al plano simétrico y
son tratados por el programa de forma especial.

Para las dos fronteras la configuracion es igual durante las dos etapas del ciclo de trabajo.

Etapa de desalojo Etapa de succion

Deformable Deformable

Condicion de frontera para las paredes del dominio: Estaticas y rigidas

Las paredes cumplen con la condicion de no deslizamiento y se establece un modelo de
rugosidad estandar para considerar los efectos de la turbulencia. Adicionalmente a los elementos
que se encuentran en estas regiones del dominio se les asigna la condicidn no moverse y no
deformarse durante las dos etapas del ciclo de trabajo.

El valor de rugosidad se establecio en e = 0.0001 [m] como se puede apreciar en la
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Figura 39. Ejemplo de configuracion en las paredes

Etapa de desalojo Etapa de succion

Estatica y rigida

Estatica y rigida

Condicion de frontera para las entradas y la salida: Valvulas de entrada y salida.

Con la finalidad de simplificar la simulacion del modelo se consider6 las regiones de
entrada y salida como se describe a continuacion buscando que el modelo ofreciera la solucion
mas robusta y siguiendo las indicaciones del desarrollador.

e En la etapa de desalojo el modelo solo tiene salidas y no se considera mas que una

sola fase. De esta forma los elementos de la region en la salida se configuran como
una salida de flujo. En la etapa de desalojo la entrada opera como una pared y se le
asigna la misma configuracion.

En la etapa de succion el modelo solo tiene entradas, se ingresa para los elementos
de la entrada un valor de presion de entrada igual a 20 [kPa]. Este valor se calcula
de la columna de sangre que se almacena en el reservorio venoso. Este es un valor

de precarga que ayuda a alzar un valor de presion en la salida.

Etapa de desalojo Etapa de succion

Entrada: Pared (estatica y rigida) Entrada: Presion 20 [kPa]
Salida: Salida de flujo

Salida: Pared (estatica y rigida)

Condiciones iniciales

e Las condiciones iniciales para el caso de la etapa de desalojo son:

La velocidad inicial de la sangre contenida en la bomba es cero en el comienzo de la etapa
de descarga. Para realizar esta configuracion se realiza una inicializacion hibrida en el software.
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Se supone que las valvulas de admision de la sangre tienen un sello perfecto, por lo tanto,
se considera que las entradas se vuelven paredes rigidas. El modelo solo tiene salidas y no entradas.

e Las condiciones iniciales para el caso de la etapa de succion:

Para el caso de los valores iniciales de los elementos del modelo se utiliza la informacion
del ultimo paso de tiempo de la etapa de desalojo. De esta forma se busca que el modelo
proporcione informacidon mas realista. Apoyandonos en esta herramienta la convergencia durante
la solucion también es mas rapida.

Etapa de desalojo Etapa de succion

Valores del campo de velocidades V = 0 Valores del campo de velocidades de t = 0.4 [s]

Modelos de analisis de flujo.

Para la solucion del problema como ya se mencion6 se utilizo ANSYS Fluent™. Entonces
se usaron los modelos necesarios aplicables a la fisica del problema, esto es, las ecuaciones de
masa, momentum y funciones necesarias para describir el movimiento del diafragma entre otras.
Para fluidos que involucran la transferencia de calor o son compresibles se resuelven
adicionalmente la ecuacion de conservacion de la energia. Para los fluidos que involucran mezcla
de especies o reacciones se resuelve una ecuacion de conservacion de especies. En nuestro caso
se considera un modelo de turbulencia

Ecuacion de conservacion de masa

Considerando el teorema del transporte de Reynolds para determinar como cambia la masa
dentro de un volumen de control infinitesimal se puede llegar a determinar la ecuacion de la
conservacion de la masa también conocida como ecuacion de continuidad puede ser descrita como
sigue.

dp

E-}'V'(pV):O

Esta ecuacion es la forma general de la conservacion de la masa y es valida para todo flujo
tipo de flujo.

Ecuacion de conservacion del momentum

Conservacion del momentum de forma diferencial puede ser expresada como:

d
PV =rPg-Vp+V- 1y

Donde Vp es la presion esférica, T;; es el tensor de esfuerzos viscoso sobre el elemento
diferencial , pg son los efectos de la fuerza gravitacional

También
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Esta ultima ecuacion contiene la parte convectiva de la ecuacion de momentum y le da su
caracter no lineal a la ecuacion de conservacion.

Para mas informacion acerca de las ecuaciones empleadas dentro del software de ansys es
necesario que se revise el apéndice I, donde se puede encontrar la interpretacion que hace el
software de estas ecuaciones.

Modelo de turbulencia RNG k — & (Re-Normalisation Group)

Este modelo de turbulencia se deriva del uso de una técnica estadistica rigurosa denominada
teoria de renormalizacion de grupo. Es similar al modelo de turbulencia k — ¢ estandar pero se
diferencia en los siguientes refinamientos.

¢ Elmodelo RNG tiene un término adicional en la ecuacion € que mejora la exactitud
de flujos residuales.

e El efecto de la vorticidad en la turbulencia es incluido en el modelo RNG
asegurando la precision para flujos con vortices.

e La teoria RNG ofrece una formula analitica para los nimeros de turbulencia de
Prandtl, mientras el modelo estdndar de k — ¢ usa valores especificados por el
usuario.

e Mientras que el modelo estdndar k — € es un modelo para nimeros de Reynolds
elevados, la teoria de RNG ofrece una formula diferencial derivada analiticamente
para la viscosidad efectiva que toma en cuenta los efectos de bajos niimeros de
Reynolds. Para un uso efectivo de esta caracteristica es necesario un tratamiento
apropiado de la region cerca de la pared del fluido.

Estas caracteristicas hacen al modelo RNG mads exacto y confiable para una méas amplia
variedad de flujo que el modelo estandar.

Es recomendable revisar la informacion de la formulacion de las ecuaciones de transporte
para el modelo de turbulencia RNG k — ¢ en el apéndice I11.

Solucion

En la solucion se ingresd la informacion ya mencionada, y se evaludé una solucion de
segundo orden con la finalidad de obtener resultados mas cercanos a la realidad. Una solucion
exitosa del modelo requiere que las condiciones iniciales sean buenas y que la malla tenga la
suficiente discretizacion, de forma que, considerando el paso, la solucion converja.

En nuestro caso el paso de tiempo elegido fue de t=0.001 [s] con un total de 400 pasos de
tiempo para cada etapa de bombeo. Este valor permiti6 disminuir las fallas durante la convergencia.
Criterios de convergencia

El solucionador de ANSYS requiere que se asigne un nimero maximo de iteraciones para
alcanzar la convergencia. En nuestro caso la convergencia se logra considerando los valores
residuales de las cantidades V,,V,,V;, &,y k. Por recomendacion de ANSYS los valores de
convergencia se logran cuando la diferencia entre cada iteracion para los valores es igual a un
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residual = 0.00001 o se asigna un valor maximo de iteraciones de 10000 si no se alcanza la
convergencia.

Asegurar que durante la solucion exista conservacion de la masa es muy relevante para
determinar que nuestros resultados sean coherentes. Esta condiciéon se cumplié considerando que
el modelo expulsa masa debido a la deformacion.
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Capitulo I'V: Analisis de resultados

Primera etapa: Desalojo o descarga

ANSYS
2020R2

ACADEMIC

Veloci
Streamline 1

' 2431e+00

- 1.823e+00

| 1.216e+00

6.078e-01

0.000e+00
[m s™-1]

0 0015 003 (m)

00075 0.0225

Figura 40. Lineas de corriente en t=0.2s.

Comportamiento del gasto de salida.

La etapa de desalojo va desde el t = 0.0 s hasta t = 0.4s durante este lapso de tiempo se
realiza el recorrido de la membrana y se expulsa el fluido a través de la salida. El comportamiento

del gasto como era de esperarse esta en funcion del movimiento del piston.

ANSYS
0.00016000 %
0.00014000 j
0.00012000
0.00010000 /

\olume 0.00008000 —
Flow
Rate 0.00006000
(m3/s) 1

0.00004000 /
0.00002000 //

0.00000000 NP N
0.0000 0.0500 0.1000 0.1500 0.2000 0.2500 0.3000 0.3500 0.4000 0.4500

flow-time (s)

Figura 41. Comportamiento del gasto durante la etapa de desalojo.
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Durante la programacion de Fluent™ se le pidié al programa que registrara el valor del
gasto volumétrico en la salida del equipo. Fluent™ puede registrar los valores para cada paso de
tiempo, y entregar los valores al final de la simulacion el registro se puede observar en figura 41.
Resulta mucho mas complicado definir una funcién que determine el gasto acumulado durante toda
la etapa de desalojo, esta es la razon por la que se decidi6 utilizar una herramienta de analisis de
datos externa a ANSYS. La estimacion de gasto volumétrico se realizd considerando el area de la
salida.

Calculo del gasto neto por ciclo de trabajo

0.00014 |-
0.00012 |-
0.00010 |- ;‘;
£
:e
0.00008 |- ;

0.00006 -

Gasto volumetrico[m 3.'5]

0.00004 |-

0.00002 |-

0.00000 |- ) ) ) ]
0.0 0.1 0.2 0.3 0.4

Tiempo[s]

Figura 42. Datos del gasto volumétrico durante la etapa de desalojo.

Para determinar el gasto que se desplaza durante un ciclo se realiz6 un analisis de los datos
entregados por el programa. El programa entrega un archivo de extension . out que contiene los
datos para cada paso de tiempo, los puntos se encuentran graficados en la grafica de la figura 42.

Existen muchas formas précticas para realizar el analisis de estos datos, por comodidad se
empled Wolfram Mathematica®, la UNAM tiene un convenio de colaboracion con esta compaiiia
y los alumnos pueden acceder a una licencia estudiantil.

Empleando la funcion FindFormula[] se puede determinar una funcion de gasto q(t) que
se ajusta de la manera Optima a nuestros datos.

q(t) = 0.0010252071594425219¢ + 0.013772341554760613t>
—0.34151432745077265t3 + 3.9392284861941893t*

— 26.69083100727417t> + 105.52002375909139t°
—239.52629798889936t” + 289.9914777563758t8

— 145.3579135068022t°

Este polinomio se muestra en la grafica de la figura 43.
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Figura 43. Curva de ajuste para el gasto volumétrico q(t).
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Gasto volumetrico[m 3.' s]
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Figura 44. Sobre posicion de los datos (en azul) y el polinomio de
ajuste q(t) (en rojo).

Como se observa en la grafica de la figura 44 el valor de q(t) solo es valido para el periodo
de tiempo que va desde t = O[s] hastat = 0.4 [s]. El valor de volumen desplazado en un ciclo de
trabajo es igual a la suma del valor de gasto para cada instante dentro del periodo del ciclo de
trabajo, es decir es posible aprovechar la funcion q(t) para determinar nuestro volumen.

0.4
f q(t) dt = 0.00003488[m?3]
0

Considerando que nuestro gasto es solo la mitad de nuestra geometria por la simplificacion
de nuestro plano simétrico el valor del gasto sera de:

0.4
Volumen desplazado = 2 [f q(t) dtl = 0.0000697618 [m3]
0
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Estimacion de la eficiencia volumétrica de la bomba

Estos equipos suelen tener sellos que evitan las pérdidas de fluido durante su operacion,
finalmente cualquier pérdida de fluido es indeseable. Para nuestro modelo vamos a estimar la
deformacion de la membrana. Es decir, se requiere un volumen neto por ciclo de trabajo de
0.00008 [m3] y después del analisis obtuvimos un gasto de neto diferente. La diferencia entre los
gastos de disefio y el gasto requerido es:

0.00008 [m3] — 0.0000697618 [m3] = 0.0000102382[m?3]
Es posible establecer que estamos 10.23 ml por debajo del gasto de disefio. Esto es:
Volumen desplazado  69.72 [ml]
Volumen de diseiio 80 [ml] =087

Nvolume =

A partir de este primer desempeio del equipo es posible estimar un valor de las pérdidas al
realizar la deformacion y estimar un incremento en la geometria de la bomba. Considerando un
incremento de un 15% para el volumen de disefio.

Comportamiento del campo de velocidades en la bomba
Velocidad maxima.

La velocidad del fluido esta en funcidn del tiempo y la posicion, dentro del andlisis se pudo
determinar que para el ¢ = 0.2 [s] la velocidad en el fluido es maximo. La distribucion de
velocidades en el plano simétrico es una buena medida del comportamiento del equipo.

25

20 '

n
T
-,

Velocidad [m/s]
2

i
0.04 0.08 0.08

Altura en direccién Z[m]

Figura 45. Distribucion de velocidades en el plano simétrico etapa de desalojo t=0.2 [s].

Para este paso de tiempo donde se ha determinado que la velocidad logra su valor maximo
tenemos una velocidad maxima de V;,,,, = 2.431 [m/s]en z = 0.08 [m]

61



Ademas, es importante hacer una revision de la distribucion mostrada en la figura 45, donde
se pueden observar los valores de la velocidad en el plano simétrico en la direccion Z, es claro que
para el fluido que se encuentra cerca de las paredes de la bomba los valores de velocidad son
Vparea = 0 [m/s]. También es particularmente notable que el flujo aumenta de velocidad en
funcion de Z, es decir que la velocidad se incrementa durante la descarga segun el fluido sale de la
bomba y logra un valor maximo de V,,,, = 2.431 [m/s].

Veloci Ayo?gvnsj
Streamline 1

2.431+00 ACADEMIC
1.823e+00
1.216e+00

6.078e-01

0.000e+00
[m st-1]

L

Figura 46. Lineas de corriente para t=0.2[s] se observa la direccion del flujo que es desalojado durante el desalojo.

0 0.03 0.060 (m)

0015 0045

Importante para nuestros objetivos es resaltar la suavidad de las lineas de corriente evitando
vortices y valores de velocidad excesiva. Al final, la etapa de desalojo presenta nimeros
muy agradables para la etapa de descarga. El desalojo se presenta con una disposicion que
favorece un buen flujo. Es posible hablar de un flujo con bajos esfuerzos cortantes. Méas
adelante se hara una evaluacion respecto a los esfuerzos cortantes.

Comportamiento del campo de presiones en la bomba

Aunque se puede esperar un comportamiento muy similar al de la velocidad en el campo
de presiones, pero de forma inversamente proporcional como lo establece la ecuacion de Bernoulli
para fluidos ideales.
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Figura 47. Distribucion de presiones para t=0.2[s] en plano simétrico respecto de la direccion Z

De forma similar es posible evaluar nuestro equipo para el paso de tiempo t = 0.2 [s],
donde se presenta el valor maximo de aceleracion del actuador. Esto produce en nuestro dominio
la mayor carga energética y es conveniente revisar los valores presion en este tiempo.

ANSYS

Pressure 2019 R3
Primer evaluacin

. 5.492e+02 ACADEMIC
-3.686e+02
| -1.287e+03

-2.204¢+03

-3.122e+03
[Pa]

0 0.03 0.060 {m)

——
0.015 0.045

Figura 48. Campo de presiones en la bomba en escala de colores.

Como es de esperarse la presion estatica tiene valores mas grandes donde la velocidad del
flujo es mas pequeiia.
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Aproximacion de esfuerzos.

De acuerdo con uno de los objetivos de este trabajo es mas que conveniente determinar la
carga de esfuerzos cortantes que sufre un elemento (globulo rojo) durante el bombeo e intentar
determinar la suma de todos los esfuerzos cortantes que sufre durante el bombeo. Pero este
problema resulta sumamente complejo para un trabajo como éste. La complejidad del calculo de la
historia de todos los esfuerzos cortantes que sufre un elemento y la forma tan aleatoria en que los
resultados pueden darse nos restringe la opcion de llevar a cabo un analisis de esta naturaleza.

Para nuestro andlisis inicial se muestra la distribucion de esfuerzos de los elementos que se
encuentran en el plano simétrico y adicionalmente los esfuerzos cortantes de los elementos que se
encuentran en las paredes del fluido. No existe en la literatura un pardmetro para determinar la
calidad de estos esfuerzos, pero a continuacion se muestra de forma grafica estas distribuciones.
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40+ L]

Esfuerzo cortante[Pa]
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-]
.
.
.

.
-~ llllllllllllllllll

10 . "
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-ty

0 1
0.00 0.0z 0.04 0.06 0.08

Altura en direccién Z[m]

Figura 49. Distribucion de esfuerzos en el plano simétrico en funcion de Z.

Se observa en la figura 49 para los elementos que se encuentran en el plano simétrico el
valor maximo de esfuerzos cortantes es de 44 [Pa].

A continuacion, se evaluan los esfuerzos cortantes para la pared de la bomba.
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Figura 50. Distribucion de esfuerzos en las paredes de la bomba para t=0.2 [s] en direccion Z

Como se ha mencionado antes que es muy dificil establecer un modelo matematico que nos
permita evaluar la cantidad de dafio que produce el equipo al bombearlo por esta razon no se realiza
ningun andlisis de mayor profundidad. El andlisis se limita a determinar donde se presentan los
valores mayores valores de esfuerzos.

En la figura 49 y figura 50 se observan dos diferentes regiones del fluido al evaluar los
datos se observa que existe una region en comun de nuestro equipo que es precisamente donde se
presentan los gradientes del velocidad més acentuados. Esta region va desde z = 0.04[m] hasta
z = 0.06[m], justamente la regidon que se asemeja a un cono. Esta region presenta la mayor carga
de esfuerzos cortantes.
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Segunda etapa: Succion o llenado

La etapa de succion de la bomba va desde t = 0.4[s] hasta t = 0.8 [s] durante este lapso
de tiempo se permite el ingreso del flujo en las entradas y se impide el flujo en la salida de la
bomba.

ANSYS

Velocit:
VELGCIDAD =
l 1.2056+00 S

9.034e-01

| 6.023e-01

3.011e-01

0.000e+00
[m s*-1]

[ 0.03 0.080 (m)

Figura 51. Lineas de corriente para t=0.52s

Comportamiento del gasto que ingresa al equipo

Calculo del gasto volumétrico en las entradas del dispositivo: de forma similar que en la
etapa de bombeo en esta etapa se evalud el gasto volumétrico que ingresa al equipo. Los datos
pueden ser visualizados en la grafica de la figura 52.

0.00014 F

0.00012 Pl .
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Figura 52. Datos del gasto volumétrico en las entradas para la etapa de bombeo.

Ajustando los valores de gasto a una funcidon es posible obtener el valor del gasto
volumétrico evaluando la integral en el intervalo de la succidn, la curva de ajuste se puede
visualizar en la grafica de la figura 53.
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Figura 53. Curva de ajuste en color rojo y puntos de datos en azul.
Calculo del gasto neto

La funcion de gasto de entrada es:

q(t) = —0.01719748067301542 + 0.17480846891970425t
— 0.6394179872318839¢19554617830209127
+ 1.2951171005298665¢ 3-:005893380513018
— 1.2348751492759378¢3-975880622940829
+ 0.47463852683403207>28230968011537
— 0.054330618733473286¢8026843429893393

0.8
f q(t) dt = 0.00003290[m3]
0.4

Considerando que nuestro gasto es solo la mitad de nuestra geometria por la simplificacion
de nuestro plano simétrico el valor del gasto sera de:

0.8
Volumen desplazado = 2 [f q(t) dtl = 0.000065805 [m3]
0.4

Estimacion de la eficiencia volumétrica de la bomba

Se requiere un volumen neto por ciclo de trabajo de 0.00008 [m3] y después del andlisis
se obtuvo un gasto de neto diferente. La diferencia entre los gastos de disefio y el gasto requerido
es:

0.00008 [m3] — 0.000065805 [m3] = 0.0000141951[m?3]
Es posible establecer que estamos 10.23 ml por debajo del gasto de disefio. Esto es:
Volumen desplazado  65.8 [ml]

ootume = "y 1y /men de disefio 80 [ml] = 0.8225
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Comportamiento del campo de velocidades

Para la etapa de llenado nos resulta muy importante determinar la distribucion de
velocidades para t = 0.6 que es el paso de tiempo donde se presenta la mayor carga energética
ejercida por el actuador en la membrana.

1.4 T T

Velocidad [m/s]
.
¢
-
H

I "
0.02 0.06 0.08

Altura en direccion Z[m]

Figura 54. Distribucion de velocidades para t=0.6 [s] en direccion Z

Como se puede observar en la figura 54 la bomba tiene una region donde se presentan la
mayor cantidad interacciones. Esta region se encuentra precisamente a la altura de las dos entradas.

Velocidad maxima

La velocidad méxima se presenta en las entradas al equipo con un valor maximo de V,,,,, =

1.214 [%] Este valor se presenta en el centro de la entrada como es de esperar por el efecto de las
paredes.
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Figura 55. Lineas de corriente en el paso de tiempo t=0.6 [s].

A diferencia de la etapa de bombeo, en la etapa de succion existe una region del fluido
donde los gradientes de velocidad se vuelven grandes, adicionalmente en esta region se presenta
una especie de mezclado entre en flujo de entrada y el flujo residual del bombeo. Como se puede
observar en la figura 55. La region es donde se encuentran los flujos de entrada.

Se aprecia también la influencia de la turbulencia y la generacion de vortices en esta etapa.
Como se ha mencionado con anterioridad los vortices no son deseables. El flujo se aprecia
turbulento.

Comportamiento del campo de presiones

La presion durante el llenado debe ser negativa, este efecto es producto de la expansion del
dominio. El efecto de la expansion es una caracteristica de los equipos de desplazamiento positivo
y resulta de gran utilidad para muchos equipos. En el caso de una bomba extracorporea los efectos
no son del todo indeseables, pero no son completamente benéficos. Razon por la que es muy
importante evaluar la distribucién de presiones dentro de nuestra bomba. De forma predecible la
mayor presidn vacuométrica se presenta justo al finalizar la etapa de bombeo y para nuestro caso
tambiénen t = 0.6 [s].
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Figura 56. Distribucion de presiones en el plano simétrico para t=0.6 [s] en direccion Z

Al final la etapa de bombeo se presenta un cierre y apertura de valvulas para salida y entrada
respectivamente. En la practica el ajuste de las valvulas debe ser muy cuidadoso por que puede
producir un excesivo valor de presidon vacuométrica. En nuestro caso se ha idealizado el tiempo de
apertura y cierre de valvulas. Por lo tanto, sus efectos no se veran reflejados en nuestros resultados.

En la figura 56 se muestra que el valor de presion vacuométrica no es mayor a P,gcoumax =
—1000 [Pa], un valor en el que se pueden presentar efectos de generacion de burbujas debidas a
la cavitacion.
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0.00 0.02 0.04 0.08 0.08
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Figura 57. Distribucion de presiones en t=0.4 [s] en direccion Z

En el caso de la figura 57 se puede ver que se presenta una distribucion de presiones menor
que para el caso de t = 0.6 [s]. Para los efectos de presiones vacuométricas en casos reales con
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valvulas la distribucion de la figura 57 se deberia ver mucho mas aleatoria y con valores de
presiones vacuométrica mas elevados.

En la figura 58 se observa la distribucion de presiones para t = 0.6 [s]. Es posible visualizar
la region donde los dos flujos de entrada se encuentran en la imagen se ve en color rojo. Aqui la
presion vacuométrica es mas baja que en las otras regiones.
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Figura 58. Campo de presiones para el paso de tiempo t=0.6 [s]

Aproximacion de esfuerzos

De forma similar a la etapa de bombeo es posible evaluar para el paso de tiempo t = 0.6 [s]
los valores de esfuerzos cortantes en el flujo.
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Figura 59. Distribucion de esfuerzos en el plano simétrico para t=0.6 [s]
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En el caso de la carcasa de la bomba la distribucion es:

30 T

25

Esfuerzo cortante[Pa]

L
0.08

Altura en direccion Z[m]

Figura 60. Distribucion de esfuerzos cortantes en la pared de la bomba en t=0.6 [s]

0.08
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Capitulo V: Conclusiones

Considerando los objetivos planteados se puede asegurar que se logré obtener una
descripcion detallada de la operacion la bomba de diafragma propuesta. Desafortunadamente no es
posible comparar los valores obtenidos con algunos otros que existan en la literatura, es decir,
realizar una validacion de los resultados. Sin embargo, con la informacion calculada durante la
simulacion es posible evaluar las ventajas y desventajas, determinar las condiciones del disefio y
visualizar el funcionamiento del equipo. La direccion en la que este proyecto se puede orientar
considerando esta etapa inicial de andlisis es muy evidente, puesto que toda la informacion nos
permitiria presentar muchas mejoras en el disefo, proponer un sistema de valvulas que se acople y
evaluar una posible manufactura.

Es consistente establecer que la simulacion es una herramienta muy poderosa para
determinar la naturaleza y las condiciones en las que opera nuestro equipo. Como se puede
visualizar en las diferentes graficas es posible definir las distribuciones de presiones, velocidades
y esfuerzos.

Durante el analisis.

El analisis que se realizo fue para una geometria tridimensional, con un flujo incompresible,
en estado no estacionario y considerando un modelo turbulento. Adicionalmente la membrana
sufri6 una deformacién semi- eldstica que junto con la definicion de condiciones iniciales fueron
motivo de mucho tiempo de cémputo. Todo esto produjo problemas de convergencia durante el
analisis que en suma resultaron en mas de un afio de intentos con diferentes parametros hasta que
finalmente se obtuvo estabilidad durante el analisis.

Uno de factores mas relevantes para haber obtenido buenos resultados en el andlisis fue
realizar significativas mejoras en la malla del modelo y en los pardmetros del mallado dinamico
del dominio.

Justo ahora es importante hablar de todas complicaciones técnicas que se presentaron al
analizar el modelo con el programa. Inicialmente se buscaba determinar una forma de medir la
cantidad de esfuerzos cortantes que sufria un elemento al ser bombeado por nuestro equipo. Todo
esto con la finalidad determinar un pardmetro de hemolisis o de dafio sanguineo. EI problema
resultd ser tan complejo y las simulaciones tan largas que finalmente calcular el campo de
velocidades se volvid por si sola una tarea muy compleja. Razon por la que en este trabajo solo se
presenta un andlisis global y un acercamiento al analisis de esfuerzos cortantes.

Finalmente, después una gran cantidad de horas de trabajo y haber ganado la suficiente
experiencia con el software fue posible obtener buenos resultados, puesto que son resultados
fisicamente congruentes.

Mejoras en el disefio segun resultados.

Las mejoras en el disefio pueden acotarse a dos diferentes tipos. El primer tipo de mejora
es una mejora geométrica como se puede concluir de nuestros resultados sobre la deformacion de
la membrana es un pardmetro muy complicado de modelar. En la etapa de bombeo el gasto se

73



encuentra por debajo del gasto requerido, esto se debe a que la deformacion de la membrana no es
la 6ptima.

Otra mejora geométrica relevante se puede observar durante la etapa de llenado del equipo.
Al encontrarse los flujos de entrada se reduce la presion vacuométrica que se produce en el equipo,
esto sucede al expandirse la camara lo cual resulta ventajoso. Pero también genera una region de
mezclado que tiene la desventaja de generar vortices, lo cual resulta en un aumento en la velocidad
no deseable. No es algo de qué preocuparse porque los esfuerzos cortantes son relativamente bajos.

El otro tipo de mejoras tiene que ver con la definicion del modelo, basicamente el tipo de
actuador que opera en la membrana. La membrana fue accionada por un piston cuyo movimiento
se ingresd en el programa y sigue los pardmetros de un mecanismo manivela-corredera. Este
mecanismo tiene aceleraciones que no son deseables. Corregir el tipo de actuador mejoraria
notablemente el andlisis del modelo.

Evaluacion

Es posible establecer en funcion de los objetivos planteados en nuestro trabajo una
evaluacion favorable del analisis computacional. Este andlisis nos permiti6 determinar las regiones
donde el fluido es sometido a la mayor cantidad de estrés fisico debido al flujo del fluido.

Se hizo una revision en el capitulo anterior de las distribuciones de presion, velocidad y
esfuerzos cortantes durante los pasos de tiempo donde el equipo ejerce la mayor cantidad de cargas
energéticas. Con esta informacion es posible tener una visualizacion de las regiones con mayor
influencia en el fluido. Todo permite sin lugar a dudas evaluar las condiciones en las que el fluido
es bombeado.

Virtudes del modelo

Ya se han explorado las diferentes areas de oportunidad que tiene nuestro modelo, resulta
sumamente valioso analizar en retrospectiva las virtudes de la bomba. Primordialmente en lo
relativo a la funcion de flujo que se genera durante el bombeo. El flujo es muy ordenado y esto
impacta directamente en una reduccion de las diferentes cargas que recibe el fluido durante la etapa
de bombeo. Que la funcion de flujo sea pulsatil, es decir que sea similar al flujo generado por el
corazon es una gran ventaja sobre otros equipos que existen en el mercado.

Existe también la ventaja simétrica que como se puede observar durante el andlisis
computacional permite disminuir los tiempos de simulacién y aumentar en gran medida la
resolucion de la malla. Al tener que evaluar solo la mitad del modelo acotado por el plano simétrico
se pudo aumentar la cantidad de elementos favoreciendo directamente en la calidad de la solucion.

Adicionalmente, introducir dos entradas disminuye la presion vacuométrica que se genera
al iniciar el llenado de la bomba durante su operacion. Esta cualidad de la geometria propuesta sin
duda es una ventaja significativa sobre otros modelos debido a la reduccion de las presiones
vacuométricas generadas, que sin dudarlo impacta en la generacion de burbujas de cavitacion,
disminuyendo sus efectos.

Finalmente, el mecanismo de accion del fluido (piston) se encuentra en el exterior del fluido
evitando el contacto con el fluido lo que disminuye significativamente los efectos que pudieran
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provocarse por este contacto. A diferencia de los equipos centrifugos en los que el rotor se
encuentra inmerso en el fluido. Una diferencia sin duda notable.

Prospectivas

Sin dudarlo el resultado mas relevante de este trabajo fue la descripcion detallada del
comportamiento del fluido. Pero estos resultados en lo que a mi respecta son mucho mas valiosos
si se usan para completar el dispositivo. Este dispositivo no tiene valvulas, en vez de eso se uso
una funcién que modifica los flujos de entrada y salida en cierto tiempo.

La razén para no considerar valvulas en el equipo fue el incremento notable en la
complejidad del modelo que pueden generar. El modelo evaluado considerando los criterios de
convergencia ya expuestos tomaron casi dos semanas por cada etapa. Adicionar las valvulas en
este modelo requiere mayor capacidad computacional y mucho mas tiempo de coémputo.

Desde la etapa inicial de este proyecto se definio que la forma mas adecuada de completarlo
era realizar una descripcion detallada del flujo que es el primer paso para determinar un tipo de
valvulas que nos ayuden a mejorar el funcionamiento del equipo. No fue posible realizar el andlisis
de las valvulas. Esta es la razon por la que se contempla analizar el dispositivo en el futuro basados
en el analisis las valvulas.
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Apéndice I

Revision a los modelos fisicos en ANSYS Fluent™

ANSYS Fluent™ ofrece un compendio de herramientas de modelado para un amplio rango
de problemas de flujo ya sean incompresibles, compresibles, turbulentos, laminares, etc.
Adicionalmente estas herramientas pueden ser configuradas para andlisis de flujo estacionario o no
estacionario. Todo esto se ofrece con una enorme cantidad de modelos matematicos para los
fendmenos de transporte como son transferencia de calor y reacciones quimicas. Algunos ejemplos
de aplicaciones de ANSYS Fluent™ incluyen flujos laminares no-newtonianos en combinacion
con transferencia de calor en turbomaquinas y componentes del motor en automoviles, también
combustion de carbon en calderas, flujos aerodindmicos, flujo a través de compresores, bombas y
ventiladores.

Para que el modelado del flujo en equipos y procesos industriales sea posible se ofrecen
variadas y utiles caracteristicas. Algunas de ellas son medios porosos, parametros concentrados
(ventiladores e intercambiadores de calor), transferencia de calor y flujos periddicos, remolinos y
modelos con marcos de referencia moviles.

Continuidad y ecuaciones de momentum.

Para todos los flujos Fluent™ resuelve las ecuaciones de masa y momentum. Para flujos
que involucran transferencia de calor o son compresibles se resuelve adicionalmente la ecuacion
de conservacion de la energia. Para fluidos que involucran mezcla de especies o reacciones se
resuelve una ecuacion de conservacion de especies.

A continuacion, se mostrardn las ecuaciones de conservacion que son empleadas para un
flujo laminar en un sistema de referencia no inercial.
Ecuacion de la conservacion de la masa.

La ecuacion de la conservacion de la masa también conocida como ecuacion de continuidad
puede ser descrita como sigue.

dp ,
E‘}'V'(pv)zsm

Esta ecuacion es la forma general de la conservacion de la masa y es valida para flujo
compresible y para flujo incompresible. La fuente S,,, es la masa afiadida a la fase continua de la
segunda fase discreta (por ejemplo, debido a la vaporizacion de gotas liquidas) y alguna fuente
definida por el usuario.

Para modelos 2D de geometrias axial simétricas, la ecuacion de la continuidad es dada por.
d d PV
_+a(pUX) +a(pvr) +T - Sm

Donde x es la coordenada axial, r es la coordenada radial, v, es la velocidad axial, y v, es
la velocidad radial.
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Ecuacion de conservacion del momentum
Conservacion del momentum en un sistema de referencia no inercial es descrito por:
d o
a(pﬁ) +V-(pvv) =-Vp+V-(D)+pg +F

Donde p es la presion estatica, 7 es el tensor de esfuerzos que se describira a continuacion,

pg y F son la fuerza gravitacional y las fuerzas de cuerpo externas respectivamente. F también
contiene otros términos de generacion como son los medios porosos o algin otro definido por el
usuario.

El tensor de esfuerzos 7 esta dado por:
2
T=u (Vﬁ—VﬁT)—gv-ﬁI

Donde p es la viscosidad molecular, I es el tensor identidad y el segundo término de la
mano derecha es el efecto de la dilatacion del volumen.

Flujo monofasico o flujo simple.

Para un campo escalar arbitrario ¢y, Ansys Fluent™ resuelve lo siguiente:

dpop, 0 0r\ _
T +a_<Pui¢k — I axi) =S¢, k=1,..,n

i

Donde I, y Sy, son el coeficiente de difusion y el termino fuente, son evaluados para cada
n nimero de ecuaciones escalares. Note que [} es definida como un tensor para la difusividad
anisotropa. El termino de difusion queda como V - (I - ¢y).

Para una difusividad isotropica, [, puede ser escrita como I,/ donde I es la matriz identidad.
Para casos de estado estacionario, ANSYS resuelve una de las tres ecuaciones siguientes:

e Siel flujo convectivo no es calculado, Fluent™ resuelve la ecuacion:

d 0y
——\k=—|=S4, k=1,..,
axi< k axi) Pk n
e Si el flujo convectivo es calculado con el flujo masico, Fluent™ resuelve la

ecuacion:
d 0Py
6_xi<pui¢k - Fka_xl) = S¢k k = 1,..,71

e También es posible especificar una funcion definida por el usuario para el computo
del flujo convectivo. En este caso el flujo de masa es asumido de la forma:

sz pii - dS
S

Donde dS es el vector area.

81



Flujos usando mallas dinamicas y mallas deslizantes.

Los modelos de malla dindmica le permiten al usuario mover las fronteras de una zona
relativa a una celda a otras fronteras de zona y ajustar la malla acordemente. E1 movimiento de las
fronteras puede ser rigido como en los pistones moviéndose dentro del cilindro de un motor,
deformable como en los alerones de un avion o eldstico como la pared de una arteria respondiendo
al pulso del corazon.

En cualquier caso, los nodos deben ser actualizados en funcion del tiempo, inclusive si los
flujos evaluados son en estado estacionario.

Teoria de malla dinamica.

Los modelos de malla dindmica en ANSYS Fluent™ pueden ser usados para flujos donde
la forma de las fronteras del dominio cambia con el tiempo. El modelo de malla dindmica puede
ser aplicado para flujos monofésicos o multifasicos. La ecuacion genérica de transporte aplica para
todos los modelos, como: turbulencia, energia, especies, fases y mas. El modelo de malla dindmica
puede ser empleado en aplicaciones de flujo estacionario.

El movimiento puede ser descrito por el usuario; por ejemplo: el usuario puede especificar
la velocidad angular, desplazamiento del centro de gravedad de un cuerpo sélido respecto al
tiempo; también puede ser determinada por el movimiento basado en la solucion de Fluent™,
empleando el solucionador de seis grados de libertad (6DOF).

La actualizacion del volumen de la malla es manejado de forma automatica por el programa
en cada paso de tiempo basado en las nuevas posiciones de las fronteras. Para usar el modelo de
malla dindmica es necesario que el usuario ingrese un volumen de malla y la descripcion del
movimiento de alguna zona en el modelo. Fluent™ permite ingresar la descripcion del movimiento
de las fronteras por profiles, user define functions o el 6DOF solver.

Ecuaciones de conservacion

Para la malla dindmica la forma integral de la ecuacion de conservacion para un campo
escalar ¢ o un volumen arbitrario V cuya frontera se estd moviendo puede ser escrita como:

po(i-7) - di = |

av

Fng-d/T+f SpdV

%4

i ppdV + f

dt J, v
Donde
p es la densidad del fluido.
U es el vector velocidad.
u, es la velocidad de la malla movil
[" es el coeficiente de difusion

S es el termino fuente de ¢

Donde, dV es usada para representar la frontera del volumen de control. V.
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Termino no estacionario de la ecuacion de conservacion en un esquema de primer
orden.

Para la formula de la diferencia hacia atras de primer orden en el término no estacionario
puede ser reescrito como:

At

Donde n y n + 1 denota su respectiva cantidad en el tiempo actual y el siguiente nivel
respectivamente. El (n + 1) enesimo volumen es computado de:

% f pbdV = (ppV)™1 — (ppV)"
%4

av
vt =yt + — At
dt

Donde Z—: es la derivada del volumen en el tiempo del volumen de control. En funci6 de
satisfacer la ley de conservacion, la deriva del volumen de control es computada por:

ng
dv o, z_) ,
E: avug-dAzfug,]-dA

Donde nf es el nimero de caras en el volumen de control y A_)] es el area j del vector. El
producto punto g, - A es cada cara del volumen es calculado por:
oy
Ugy "4y = At
Donde dV; es el cambio de volumen por la cara j sobre el paso de tiempo At.

Termino no estacionario de la ecuacion de conservacion en un esquema de segundo
orden.

Para la formula de la diferencia hacia atrés de segundo orden de la ecuacion de continuidad
la derivada en el tiempo puede ser escrita como:

d _ 3(ppV)™t — 4(ppV)™ + (ppV)™ !
Efv pedV = 2At

Donde n y n + 1 denotan el tiempo actual y el siguiente nivel respectivamente.

En el caso de un esquema diferencial de segundo orden la derivada en el tiempo del volumen
de control es computada en la misma manera que en el esquema de primer orden. Para el caso del

producto punto de ug - Aesel esquema de segundo orden cada cara del volumen de control es
calculada:

___, nn+1 3_)->n 1_)->n—1 35V-n 15V-n_1
(g, - A) :E(ug,]-A) _E(ug.J'A) :§<5_t]> _§<5_t]>

Donde (51/})n y (5Vj)n_1son los cambios de volumen para las caras del volumen de los
tiempos previos y del paso de tiempo actual.
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Reporte 1a malla

Units

Apéndice 11

2020 R2
ACADEMIC

= -z é\—qﬁ'ﬁ
— i
XA:-l
0,000 0,050 ()
0,025
TABLE 1
Unit System Metric (m, kg, N, s, V, A) Degrees rad/s Celsius
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Angle Degrees
Rotational Velocity rad/s
Temperature Celsius
Model (H3)
Geometry
TABLE 2
Model (H3) > Geometry
Objec
t Name Geometry
State Fully Defined

Lengt

Sourc C:\Users\isuar\Desktop\Laminar_completo\Simulacion20_miercoles26febrero\Vis
e coso_correciones_files\dpO\Geom-1\DM\Geom-1.agdb
Type DesignModeler
Lengt
h Unit Meters

Volum
e

h X 4.e-002m
Lengt

hyY 0.1m
Lengt

hz 9.e-002 m

7.0972e-005 m®

Scale
Factor Value

Bodie

s 3
Active 3
Bodies
Meee 54951
s
Eleme
e 274577
Mesh
Metric None




Assig
n Default
Material

Para
meters

Independent

Para
meter Key

Attrib
utes

Attrib
ute Key

Name
d Selections

Name
d Selection
Key

Materi
al Properties

Use
Associativity

Coord
inate Systems

Coord
inate System
Key

Read

er Mode
Saves
Updated File

Use
Instances

Smart
CAD Update

Comp
are Parts On
Update

Analy
sis Type

Clean
Bodies On
Import

(o)}



Stitch
Surfaces On None
Import
Deco
mpose
Disjoint Yes
Geometry
Enclo
sure and
Symmetry Yes
Processing
TABLE 3
Model (H3) > Geometry > Body Groups
Object Name Fluid
State Meshed
Suppressed No
Assignment
Coordinate System Default Coordinate System
Length X 4.e-002 m
Length Y 0.1m
Length Z 9.e-002 m
Nodes 54951
Elements 274577
Mesh Metric None
DMBodyGroup 4
TABLE 4
Model (H3) > Geometry > Fluid > Parts
Object Name Solid Solid Solid
State Meshed
Visible Yes
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Transparency 0.1
Suppressed No
Coordinate System Default Coordinate System
Treatment None
Reference Frame Lagrangian

Assignment

Fluid/Solid

Defined By Geometry (Fluid)

Length X 6.25e-003 m 4.e-002 m 2.9607e-002 m
Length Y 1.25e-002 m 8.e-002 m 0.1m
Length Z 2.e-002 m 2.5e-002 m 4.5e-002 m

“

Materials

Volume 1.2272e-006 m? 5.0051e-005 m?® 1.9694e-005 m?
Centroid X -2.648e-003 m -1.5261e-002 m -7.464e-003 m
Centroid Y 1.6824e-007 m 2.4472e-011m -5.2505e-007 m
Centroid Z 6.9999e-002 m 2.4104e-003 m 2.5653e-002 m

0 setkles 00000 |
Nodes 2226 33414 20939
Elements 1760 171328 101489
Mesh Metric None
TABLE 5
Model (H3) > Materials
Object Name Materials
State Fully Defined

Material Assignments

Coordinate Systems

TABLE 6
Model (H3) > Coordinate Systems > Coordinate System

Object Name Global Coordinate System
State Fully Defined
Type Cartesian




Connections

Coordinate System ID 0.

Origin X 0.m
Origin Y 0.m
Origin Z 0.m
X Axis Data [1.0.0.]
Y Axis Data [0.1.0.]
Z Axis Data [0.0.1.]
TABLE 7
Model (H3) > Connections
Object Name Connections
State Fully Defined

Generate Automatic Connection On Refresh

Mesh

Display Style Use Geometry Setting

Enabled Yes
TABLE 8
Model (H3) > Mesh
Object Name Mesh
State Solved

Physics Preference CFD
Solver Preference Fluent
Element Order Linear
Element Size 1.e-003 m
Export Format Standard
Export Preview Surface Mesh No

Use Adaptive Sizing No
Growth Rate Default (1.2)
Max Size Default (2.e-003 m)
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Mesh Defeaturing Yes
Defeature Size Default (5.e-006 m)
Capture Curvature Yes
Curvature Min Size Default (1.e-005 m)
Curvature Normal Angle Default (18.0°)
Capture Proximity No
Bounding Box Diagonal 0.14036 m
Average Surface Area 9.2405e-004 m?
Minimum Edge Length 1.25e-002 m
Quality
Check Mesh Quality Yes, Errors
Target Skewness 0.4
Smoothing Medium
Mesh Metric None
Inflation
Use Automatic Inflation None

Inflation Option

Smooth Transition

Transition Ratio 0.272
Maximum Layers 5
Growth Rate 1.2
Inflation Algorithm Pre
View Advanced Options No

Advanced

Number of CPUs for Parallel Part Meshing

Program Controlled

Straight Sided Elements

Rigid Body Behavior

Dimensionally Reduced

Triangle Surface Mesher

Program Controlled

Named Selections

Topology Checking Yes
Pinch Tolerance Default (9.e-006 m)
Generate Pinch on Refresh No
Statistics
Nodes 54951
Elements 274577
TABLE 9

Model (H3) > Named Selections > Named Selections
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Object Pisto Membr Inlet Outle Sym
Wall .
Name n ane s t etric
State Fully Defined

Send to

g Sg&%{; Geometry Selection
Geomet 5 2 1 3

1 Face

Type

Solver Yes
Protz((:jt Program Controlled
Visible Yes
Progra
m Controlled Exclude
Inflation

Imported

Total
Selection

5 2 1 3

1Face Faces Face Faces

Faces

Surface
Area

1.22 6.10 3.93
1e-004 m? | 48e-005 m? | 65e-003 m?

1.40
66e-003 m?

1.5533
e-003 m?

5.76
28e-003 m?

Suppre
ssed

0

Used
by Mesh
Worksheet

No
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Apéndice 111

Teoria del modelo RNG k — &€ para turbulencia.

Ecuaciones de transporte para el modelo RNG

El modelo RNG tiene una descripcion similar a modelo estandar:

a(k)+a(k)—a )46, +6 Yy +S
ot p ax; prU; _ax,- akueffaxj k b~ PE T Iy T ok

Ademas:

d d d de £ g2
at (pg) + a_xl (pgui) = a_x] <a£ueff a_x]) + Cie % (Gk + C3£Gb) - CZEP? — R+ S

En estas ecuaciones, G representa la generacion de energia cinética de turbulencia debido
a los gradientes de velocidad. G, representa la generacion de energia de turbulencia cinética debido
al vacio y estd presente solo si: existe un gradiente de temperaturas y un campo gravitacional
simultdineamente. Y, representa la contribucion de la fluctuacion de la dilatacion de la turbulencia
compresible sobre la taza de disipacion general, se pude revisar en la documentacion de ANSYS
ya que nuestro modelo es flujo incompresible y no presenta estos efectos. Finalmente, las
cantidades a; y @, son los nimeros efectivos de Prandtl para k y ¢ respectivamente. S, y S, son
fuentes de turbulencia definidas por el usuario.

Produccion de la turbulencia en los modelos de k — €.

El termino G, representa la produccion de la turbulencia de la energia cinética es modelada
de forma idéntica para todos los modelos k — €. La definicion exacta de la ecuacion de transporte
k puede ser definido como:

6u]

G, =—puu’, —
k pl]axj

Para evaluar G, en una manera consistente con la teoria Boussinesq.
G = W S?

Donde S es el modulo del tensor principal de esfuerzos definido como:

Cuando se usan altos numeros de Reynolds se usa u s en vez de
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Modelo de la viscosidad efectiva.

El proceso de eliminacion a escala en la teoria RNG resulta en una ecuacion diferencial
para la viscosidad de la turbulencia.

d<p2k> 1.72 v dp
— | =172————d?
Ve =

v

-1+G,
ﬁ:ﬂeff
U
C, = 100

Esta ecuacion es integrada para obtener una descripcion aproximada de como el transporte
efectivo de la turbulencia varia con el nimero de Reynolds efectivo (o escala Eddy), permitiendo
que el modelo mejore con numeros de Reynolds bajos con flujos cerca de las paredes.

El nimero de Reynolds limite es:
kZ
ue = pCy s
Con C, = 0.0845, derivado de la teoria usada en RNG es muy interesante decir que
C, tiene un muy parecido al valor empirico de 0.09 usado en el modelo estandar.

En Ansys Fluent™ por defecto la viscosidad efectiva viene configurada usando altos
numeros de Reynolds. Sin embargo, es posible activar la opcion de usar la relacion diferencial dada
por la ecuacion anterior y evaluar los efectos de bajos nimeros de Reynolds.

Modificacion en la vorticidad del modelo RNG

La turbulencia en general es afectada por la vorticidad o rotacion en el fljo principal. El
modelo RNG ofrece una opcion para tomar en cuenta los efectos de los vortices o rotacion por la
modificacion de la viscosidad turbulenta de forma apropiada. La modificacion se realiza en forma
de la siguiente funcion.

k
Ut = Ueof <as"Q' E)

Donde p;o es el valor de la viscosidad turbulenta calculada sin la modificacion de la
vorticidad usando cualquiera de sus dos variables ( para nimeros altos o bajos de Reynolds). (1 es
un numero caracteristico de vorticidad evaluado dentro del programa. @ es una constante de
vorticidad que asume diferentes valores dependiendo si el flujo es muy rotacional o si tiene una
media cantidad de vortices. La modificacion de la vorticidad siempre toma efectos para modelos
con tridimensionales, axisimétricos, flujos con vorticidad o donde el modelo RNG es seleccionado.
Para flujos con media vorticidad a, es configurado con un valor de 0.07 pero puede ser mayor para
flujos con mayor vorticidad.

Calculando los numeros de Prandtl efectivos inversos.

Los numeros inversos de Prandtl a; y a, son computados usando la siguiente formula
derivada analiticamente de la teoria RNG.

a —1.3929 %% 1 a + 23929 *%7°
a, — 1.3929 ay + 2.3929

B Uerr
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Donde a, = 1.0. Para altos nimeros de Reynolds el limite es:

(umm K 1) para a, = a, = 1.393
Herf

El termino R — € en la ecuacion &.

La principal diferencia entre el modelo RNG y el modelo estandar es el termino adicional
en la ecuacion €. Este término adicional es:

Cupn® ( - ,7—0) £2
tT T 1+ pn®  k

Donde ) = §= ,no = 438, = 0.012

Los efectos de este término en la RNG ecuacion pueden ser visualizados de mejor forma si
la ecuacion:

d d d o¢ £ g2

a(pg) + a_xi(pgui) = a_x] AelUefr a_x] + ClsE (Gk + C3£Gb) - CZEP? - Rs + Ss
Se reconfigura y se emplea la ecuacion de R,.

2

d d d de € ., €
a(pg) + a_xl (pgui) = a_x] Aelerr a_x] + ClsE (Gk + C3£Gb) - CZEP?

Entonces C;, es igual a:
3(1_1
Cupr (1 770)

1+ pn3

En regiones donde n < 7, el termino R hace una contribucion positiva y C,, se hace mayor
que C,.. En la capa logaritmica, por ejemplo, se puede demostrar que n = 3.0, dando C;, = 2.0,
que estd cerca en magnitud al valor de C,, en el modelo estandar . Como resultado, para flujos
residuales débiles o moderados, el modelo RNG tiende a dar resultados en gran medida
comparables al modelo estandar.

ng = CZE +

Sin embargo, en regiones de alta tasa de deformacion (n > 7,), el término R hace una
contribucion negativa, haciendo que el valor de C;, menor que C,, . En comparacion con el modelo
estandar, la menor destruccion de € aumenta el valor de €, reduciendo k y finalmente, la viscosidad
efectiva. Como resultado, en flujos altamente residuales, el modelo RNG produce una viscosidad
turbulenta menor que el modelo estandar.

Por lo tanto, el modelo RNG es mas sensible a los efectos de la tension rapida y la curvatura
de las lineas de corriente que el modelo estandar, lo que explica el rendimiento superior del modelo
RNG para ciertas clases de flujos.
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Constantes del modelo

Las constantes del modelo C;. y C,, tiene valores analiticos derivados de la teoria del
modelo RNG. Los valores usados por defecto en el programa son:

C,. =142y C,, = 1.68
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