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Resumen

En el presente trabajo se caracterizaron reolégicamente 50 muestras de sangre humana
con diferentes niveles de colesterol total y hematocrito. De esta caracterizacion se obtuvieron
los pardmetros reolégicos de la sangre a partir de las curvas de viscosidad cortante y
oscilatorias de baja amplitud de deformacioén.

Se desarroll6 un algoritmo que a partir de la teoria de pequenas perturbaciones, fuera
posible incluir éstas dentro del modelo constitutivo BMP (Bautista Manero Puig) y asi
obtener una relaciéon entre de los parametros materiales de la sangre en funciéon de los
parametros del modelo citado. El esquema perturbativo supone el estado estacionario y
homogéneo (orden cero) y una primera perturbacion al sistema (orden 1) que simula la
accion del corazon. Finalmente las relaciones encontradas revelan que existe una relacion
entre las concentraciones normales de colesterol total y hematocrito y valores minimos
de disipacion viscosa, la cual se relaciona con un proceso de optimizacién de flujo de la

sangre.
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Capitulo 1

Introduccién

1.1. Motivacion

En México, los problemas de obesidad, sobrepeso y enfermedades cardiovasculares, estan
mermando la salud y la calidad de vida de una gran parte de la poblaciéon. Nuestro pais
ocupa el primer lugar un ntimero de ninos que padecen los problemas antes mencionados.
México gasta aproximadamente el 6 % del PIB (producto interno bruto) en el sector salud;
mientras que Estados Unidos de Norteamérica gasta el 18 % de su PIB en el mismo rubro.
Dentro de las consecuencias que existen al padecer este tipo de problemas, son un aumento
de 12 veces en la mortalidad de jovenes de 25 a 35 anos. El 25 % de las incapacidades
laborales estan relacionadas con estas condiciones de salud. Finalmente, el 75% de las
camas de un hospital del sector salud se encuentran ocupadas por pacientes obesos o con
sobrepeso. Problematica que se pretende comenzar a resolver. Ejemplo de ésto, el gobierno
federal implement6 medidas como la prohibicion en la venta de golosinas, comida frita y
botanas altas en grasas dentro de las escuelas y se obligd a colocar bebederos con agua
potable. Estas son algunas de las medidas para evitar que los ninos al crecer adquieren
enfermedades y malos habitos de alimentacion.

Gran parte de la poblacién en México desconoce por completo cuales deben ser las
concentraciones normales de colesterol y triglicéridos y mas atn las concentraciones
propias. En escasas ocasiones una persona promedio conoce la concentracion de colesterol
y triglicéridos que su sangre contiene. Con la finalidad de resolver este problema, en este

proyecto se pretende sentar las bases para relacionar los contenidos de colesterol total
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y triglicéridos en funciéon de la presion sanguinea. La relacion entre la viscosidad de un
fluido, en este caso la sangre y la diferencia de presiéon que obliga a fluir al material en
cuestion viene determinado por la Ley de Poiseuille. Esta relaciona el gasto volumétrico,

la viscosidad del fluido y la geometria del sistema.

1.2. Viabilidad de la propuesta

La presencia de ciertos problemas de salud a nivel nacional ha ido en constante aumento,
entre ellos el cancer, enfermedades respiratorias y en mayor medida enfermedades que se
consideran prevenibles como la diabetes y padecimientos cardiovasculares. Estas patologias
tienen una relacién muy estrecha con la alimentaciéon de la poblacion. Con este proyecto
se pretende ayudar a detectar el problema de un sector muy particular de la poblacién, el
seguimiento de la concentracion de niveles plasméticos de colesterol total y triglicéridos
en tiempo real, a través del conocimiento generado con el estudio de la sangre mediante
técnicas reométricas y el modelado matematico de comportamiento reolégico en flujos

controlados.

1.3. Sangre

La existencia de los organismos multicelulares altamente evolucionados, es impensable
sin un adecuado sistema circulatorio que provea a los tejidos de nutrimentos y los libere de
desechos metabdlicos. La sangre actiia como ese acarreador que irriga a todos los tejidos
del cuerpo humano. Su composicion es principalmente una suspension de células en un
liquido llamado plasma [45], este ltimo compuesto por agua, iones inorgénicos, hormonas,
glucosa y proteinas. Los eritrocitos son las células principales, cuya concentracion en
hombres es 40-50 vol. % y en mujeres de 36-44 vol. % [15]. Las alta concentracion de estas
células en la sangre dicta el comportamiento reolégico de la misma.

La sangre se compone por células sin nucleo llamadas eritrocitos, las cuales contienen
en su centro una proteina llamada hemoglobina que tiene como funcién de coordinar

oxigeno y dioxido de carbono a y de los tejidos distales. Dichas células tienen origen en un
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proceso llamado hematopoyesis. La hematopoyesis tiene lugar en la médula 6sea (huesos
largos y planos del cuerpo humano). Los componentes proteicos son sintetizados en el
higado y los hormonales en las glandulas suprarrenales, principalmente.

Las propiedades al flujo se ven alteradas por el arreglo, la orientacion y la deformabilidad
de las células [49]. Dentro de los componentes de la sangre, el colesterol total es el factor
que influye en mayor medida sobre las interacciones transitorias entre las células [34].
El comportamiento reologico de la sangre humana es adelgazante al aumento del flujo
debido a la desestructuracion de los ciimulos celulares por accién de un esfuerzo cortante
aplicado. Los agregados celulares se ven magnificados por los elevados niveles de colesterol
total y triglicéridos que generan puentes entre las membranas reduciendo la repulsion
electroestatica natural entre las células. Varias estructuras transitorias se someten a un
proceso de formacion y la deformaciéon dentro de la sangre. Para comprender la cinética

de dichas estructuras, realizar pruebas en flujos controlados es vital.

1.4. Fendmenos Cardiacos

Por otro lado, el flujo de la sangre dentro del cuerpo humano, es generado por una
fuerza que deforma continua e irreversiblemente al fluido. Un gradiente de presiéon generado
por el corazén mueve la sangre desde los tejidos proximales hasta los tejidos distales. El
recorrido de la sangre en el cuerpo humano tiene una duracién de 20 segundos. El corazon
actiia como una bomba que obliga a que la sangre recorra todo el sistema cardiovascular
irrigando a todos los tejidos del cuerpo. Desde el punto de vista fisiologico, el corazon
exhibe tres mecanismo principales, el fenémeno eléctrico, el actstico y el mecénico. El
primero de ellos es la manifestacion de los procesos de despolarizacion de las células
cardiacas para generar contraccion y relajacion debido a la entrada y salida de iones a
través de los canales de i6nicos expresados en las membranas celulares [20]. El segundo
de ellos es la manifestacion de los ruidos cardiacos, el primero de estos corresponde al
comienzo de la sistole ventricular y el segundo coincide con el comienzo de la diastole
ventricular.

Finalmente el fendmeno mecénico que se analiza tiene los siguiente puntos caracteristicos.
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Cabe mencionar que un latido cardiaco tiene una duracién de 0.8 s en un estado basal de

reposo.

= Sistole
Sistole atrial 0-0.12 s
Contraccion isovolumétrica 0.12-0.15 s

Ejeccion réapida 0.15-0.25 s

= Diastole
Eyeccion lenta 0.25-0.38 s
Contraccion isovolumétrica 0.38-0.47 s
Llenado ventricular rapida 0.47-0.59 s
Diéstasis 0.59-0.8 s
Este fenomeno de evolucion temporal de la presion con respecto al tiempo se da en
todos los organismos superiores, con mayor o menor intensidad y duraciéon. Es importante

mencionar que este fenémeno es alterado por las condiciones en las que una persona se

encuentre, es decir, al realizar actividad fisica, dormir, estar sentado etc.

Figura 1.1: Representacion del fenémeno cardiaco mecanico
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1.5. Hemorreologia

El interés de describir los parametros fisicos de la sangre humana mediante modelos
matemaéticos o fenomenologicos ha sido constante. Ejemplo de ésto se encuentra en la ley
de Poiseuille, que describe la relacion entre el gasto volumétrico, la viscosidad, la caida de
presion, el radio y la longitud de una geometria cilindrica. Fue descrita por Jean Loius

Poiseuille en el siglo XIX y describe satisfactoriamente flujo de la sangre dentro de un

capilar Ec[L.5.1]

TR*AP

Es importante mencionar que esta aproximacién no considera ningin parametro
biolégico de la sangre humana ni mucho menos su comportamiento reoldgico (fluido no

newtoniano adelgazante al corte).

Las condiciones de esta relacion son que la velocidad del flujo sea lo suficientemente
baja para permanecer en régimen laminar. La condicién para que pueda considerarse que
un fluido se encuentra en este régimen y por lo tanto la ley de Poiseuille sea vélida, es que
la magnitud de un valor adimensional denominado nimero de Reynolds Ec[I.5.2] debe ser

menor a 2000:

Re="2 (1.5.2)

Re es el nimero de Reynolds, p es la densidad del fluido, v es la velocidad del fluido,
R es el didmetro de la geometria y p es la viscosidad del fluido. El nimero de Reynolds se

considera como la relacion entre las fuerzas inerciales y las fuerzas viscosas.

Las primeras aproximaciones de los factores que afectan el comportamiento reologico
de la sangre humana en funcién ciertos parametros biologicos se he abordado desde
varias perspectivas. Charm-Kurland [12], describen el efecto que tiene el hematocrito y la
temperatura en la viscosidad sanguinea. Dicha aproximacion es valida tinicamente para

intervalos de hematocrito de 40 a 70 %, donde es la p viscosidad de la sangre, p, es la
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viscosidad del plasma, o es un factor que incluye la temperatura T' de la sangre y H el

hematocrito Ec[I.5.3

0=ty (ﬁ) (15.3)

donde «

1107 ,—1.69H
+=5e

a = 0.007e24H (1.5.4)

En la Figura[l.2]se ilustra una simulacion con la ecuacion de Charm-Kurland, en la cual
se puede observar que para valores de hematocrito normal (44 %) la viscosidad de la sangre
estd dentro del intervalo de viscosidad sanguinea medida con técnicas reométricas. Es
importante mencionar que esta ecuacion considera la sangre como un fluido de viscosidad

constante.

Figura 1.2: Simulacion de la ecuaciéon de Charm-Kurland de la viscosidad sanguinea en
funcion del la concentracion de células (Hematocrito)

Posteriorimente, en 1972 se comenzo a introducir el concepto de viscoelasticidad para
la sangre y se relacion6 con el hematocrito (porcentaje de células presentes por unidad de
volumen sanguineo). Publicaciones posteriores [49)] relacionaron los parametros del modelo
de Casson con el hematocrito, suponiendo que este es el iinico componente de la sangre
que afecta su comportamiento reolégico.

En 1979, se describi6 la relacion de la viscosidad de la sangre con las dislipidemias

méas comunes (Hipertrigliceridemia e Hipercolesterolemia) [2], encontrando que hay una
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relacion entre la viscosidad puntual (viscosidad medida a una tnica rapidez de defomacion)

de la sangre con las concentraciones de colesterol total plasmatico.

En 1997 [53], se estudio el efecto combinado del flujo cortante y oscilatorio en sangre
humana y soluciones poliméricas, describiendo por primera vez un mecanismo por el cual
la sangre se comporta como un fluido adelgazante, en el cual se demuestra que las células
sanguineas forman estructuras transitorias que se desagregan por accién del esfuerzo

cortante.

En el afio 2006 [27] por primera vez, se simuldé computacionalmente la deformacion
de las células sanguineas al ser sometidas a un esfuerzo cortante. Se atane la evoluciéon
de las estructuras tnicamente al esfuerzo aplicado y no a ninguna patologia o condicion
bioquimica.

En el 2008, [35, 36}, [37], se publicaron estudios en los cuales se describe el efecto de
Fahraeus, el cual hace referencia al fenémeno fisioloégico de la migracion celular dentro
de capilares (reduccion del hematocrito dindmico). Se propone predecir mecéanicamente
estructuras tipo Rouleaux silumandose como un resorte lineal. Para la descripcion reolégica
de la sangre humana como fluido se aplica un modelo empirico como el de Cross, que si
bien describe el comportamiento adelgazante al corte de la sangre humana, no provee de

una descripcion de los mecanismos por los cuales se comporta de tal manera.

Ya para el ano 2012 [I], se propuso que el efecto de la presencia de un campo eléctrico
afecta el comportamiento reoldgico de la sangre humana y la formacién de estructuras tipo
Rouleaux. Dicha suposicion resultoé no ser del todo cierta, presentando modificaciones poco
representativas en el comportamiento reolégico de la sangre humana con y sin presencia

de campo magnético

En el anio 2013 [5], se describié que la agregabilidad celular se presenta al haber niveles
elevados de fibrindgeno o en presencia de polimeros como el Dextran. En este trabajo
se atane la agregabilidad a estructuras celulares llamadas Rouleaux. En este mismo ano
[31], se discuti6 sobre el comportamiento reolégico de la sangre humana mediante modelos
tales como Casson, Ree-Eyring y Quemada, de pacientes postinfartados, ofreciendo una

descripcion mecanica de la sangre humana y asociandolo a concentraciones elevadas de
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fibrinogeno.

En 2013, [I0] se obtuvieron descripciones cinéticas de los fenémenos de agregacion-
desagregacion mediante los modelos de Giesekus y sPPT (Modelo simplificado de Phan-
Thien-Tanner). Cabe mencionar que no se ofrecen predicciones de los modelos con respecto
a parametros bioquimicos de la sangre.

Para el 2013 [§], se describi6 una vez més el comportamiento reologico de la sangre
humana en flujo cortante y extensional. Se aborda la importancia de la viscoelasticidad
del plasma y su facilidad de fluir a través de capilares. Retoman una descripcion reologica
mediante el modelo empirico de Carreau.

El comportamiento de fluidos complejos ha sido descrito satisfactoriamente por mo-
delos como el Bautista-Manero-Puig (BMP), Carreau y Quemada. Cabe destacar que
el modelo Constitutivo BMP ofrece una interpretacion del fenémeno de desagregacion
de los eritrocitos por accion de un esfuerzo cortante [34]. Las propiedades al flujo de la
sangre humana son afectadas por la deformabilidad, la orientacion y el arreglo de los
eritrocitos. La concentracién de metabolitos plasmaticos, la cantidad de células presentes
en un volumen determinado de sangre modifican las propiedades al flujo. Una muestra
de sangre esta compuesta principalmente de dos fases, la liquida, que esta conformada
por agua, iones, proteinas y metabolitos, mientras que la fase sélida esta compuesta por
eritrocitos, leucocitos y plaquetas. El comportamiento reolégico de la sangre humana se ve

afectado por condiciones patoldgicas como la hipercolesterolemia y la hipertrigliceridemia.
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1.6. Ecuaciones constitutivas y flujo pulsatil

La teoria de flujo pulsatil fue descrita por primera vez por Leonhard Euler en 1775
y Thomas Young en 1808 [24]. Posteriormente, numerosos intentos se efectuaron para
describir el flujo de la sangre tales como el analisis tipo Womersley [54].

Para el afio 1982 [41], se describi6é que una perturbacion al flujo de un polimero, se
traducia a un aumento de flujo por acciéon del abatimiento en la viscosidad.

En 2001 [43] se demostro tedricamente mediante el modelo de Casson y una perturbacion
estocéstica del gradiente de presion, que el perfil de velocidades se ve modificado por
la presencia de dicha perturbaciéon. El nimero de Womersley propuesto en este trabajo,
permite analizar el balance entre las fuerzas viscosas y las fuerzas inerciales en un flujo
pulsétil que a diferencia del niimero de Reynolds lo hace para un flujo constante.

Estudios posteriores en el ano 2006 [44], con el modelo Herschel Bulkley, se analiza
el flujo pulsatil a través de arterias cateterizadas; ademas de realizar comparaciones con
modelos como el de Newton y Ostwald de Wale. El analisis consta de una perturbacion
estocastica de tipo sinusoidal al gradiente de presion con la finalidad de emular la evolucion
mecanica que sucede dentro del corazén. En este estudio se concluye que al crecer el
nimero de Womersley (incrementos en las fuerzas viscosas), se manifestaba el esfuerzo
de cedencia en la sangre. Sin embargo no se ofrece una interpretacion de los mecanismos
cinéticos por los cuales este fenémeno sucede.

Para el afio 2009 [22], se estudi6 tedricamente el flujo pulsatil de soluciones de micelas
tipo gusano mediante el modelo constitutivo BMP. Se demostré que el aumento de
flujo esta intimamente relacionado con fluidos cuya estructura transitoria se ve afectada
por el esfuerzo cortante (desestructuracion), es decir, que el fluido tenga caracteristicas

adelgazantes.
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Capitulo 2

Hipotesis y Objetivos

Hasta el momento, se ha descrito el comportamiento de la sangre humana con modelos
empiricos como los son Carreau, Cross, Quemada y con modelos viscoelasticos como
lo son Phan-Thien-Tanner, Oldroyd-B, Giesekus, Moyer-Owens entre otros. Todas las
descripciones tanto empiricas como fenomenologicas se han basado en sangre aparentemente
normal y escasamente se han asociado cambios en su comportamiento reolégico en funcién
de parametros biologicos.

Por su parte, se ha demostrado que el flujo pulséatil genera aumentos en el flujo de
sistemas no Newtonianos. La aplicaciones de éste se han realizado para recuperacion de
crudo en el proceso de Fracking o hasta en sistemas biol6gicos, con la aplicacién Gnicamente
de funciones estocasticas simples Sen(t), Cos(t) o combinaciones de las mismas sobre

modelos empiricos como lo es el modelo de Casson o el de Carreau.

La originalidad de este trabajo consiste en lo siguiente:

= Se aplicard una funcién de perturbacion que emule lo mejor posible la evolucion

temporal del fenémeno cardiaco mecanico.

= Se acoplaré flujo pulsatil a un modelo viscoelastico como lo es el BMP.

» Los pardmetros mecanicos de la sangre humana se relacionaran con los parametros

bioquimicos de la misma predichos por el modelo BMP acoplado a flujo pulsatil.
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= El trabajo servirda como base para el desarrollo de metodologias que permitan no
solamente la interpretacion de resultados sino la estimacion de pardmetros sanguineos

en funcién su comportamiento reoldgico.

= Se generard una curva de viscosidad a partir mediciones de presion en diferentes
circunstancias, en las cuales se generan variaciones en la frecuencia de los latidos del

corazon.

2.1. Hipétesis

= Si la sangre humana se ve afectada en su comportamiento reologico por factores
como la concentracion de colesterol total, triglicéridos plasméticos y hematocrito.
Mediante un modelo fenomenologico como lo es el BMP acoplado con la teoria de

flujo pulsatil, se puede predecir su comportamiento en funcién de dichos parametros.

2.2. Objetivos

= General
Generar un algoritmo que se a capaz de estimar la viscosidad sanguinea mo-
dificada por un gradiente de presion pulsétil a partir de mediciones de presion
sanguinea.
= Particulares
Encontrar una funcion de la viscosidad bajo flujo pulsétil del modelo BMP.

Relacionar los parametros materiales de la sangre con la concentracion plasmatica

de colesterol total.

Relacionar los parametros materiales de la sangre con el hematocrito.
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Capitulo 3

Ecuaciones

3.1. Preliminares estocasticos

El flujo pulsatil es una combinaciéon de un esfuerzo cortante perturbado por una
fluctuacion en la fuerza que deforma continua e irreversiblemente al fluido (gradiente de
presion). En la literatura, se han aplicado ciertos esquemas de perturbacion en términos de
la amplitud de un gradiente de presion sinusoidal. Para que la perturbaciéon tenga un efecto
benéfico, el fluido debera tener comportamiento adelgazante al corte, de tal modo que
exhiba un cambio debido al gradiente de presion y la perturbacion [4]. Towsend extendid
el esquema no solamente para perturbaciones de caracteristicas sinusoidales. Sino también
para funciones tipo escalera y diente de sierra [51]. Las funciones estocésticas propuestas

deberdn cumplir con las propiedades de Wiener-Khintchine:

La correlacion R(s) es invariante ante una translacion en el tiempo y solamente son
importantes los incrementos de s. Por otro lado la segunda condicién implica que el

promedio de la funcion es cero (n (t)) = 0, Ec. [3.1.1]

(n () = limT_m% /_ ;T n(t)dt (3.1.1)
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3.1.1. Promedio de funciones

Las funciones trigonométricas tales como el seno y el coseno y combinaciones de éstas,
tienen un promedio igual a cero cuando estas estan elevadas a una potencia impar. Al
elevar estas a potencias pares, dichos promedios se vuelven diferentes de cero. En las
Figuras [3.1] es notorio que el area bajo la curva para la funcién seno y coseno es cero
(n(t)) =0, (n(t)*) = 0. Sin embargo para ambas funciones cuando estas estén elevadas al

cuadrado, dicho promedio se vuelve diferente de cero (n(t)?) # 0 (Figura[3.2)).

Figura 3.1: Funciones Seno (linea punteada) y Coseno (linea continua)

Las funciones de perturbacion que se han aplicado para resolver problemas de flujo
pulsatil cumplen a cabalidad las condiciones mencionadas en la secciéon anterior Wiener-
Khintchine, siendo Sen|[t], Cos[t] y acoplamiento de las mismas, funciones que cumplen
con dichas condiciones. Sin embargo, para fenémenos fisiologicos, tales como el latido
cardiaco (la evolucion de la presion sanguinea en funcion del tiempo), las funciones que

pueden describir dicha evolucién no son tan simples como las mencionadas anteriormente.

28



Figura 3.2: Funciones Seno (linea punteada) y Coseno (linea continua) elevadas al cuadrado

Figura 3.3: Funciones Seno (linea punteada) y Coseno (linea continua) elevadas al cubo
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3.

2. Flujo a través de un tubo

3.2.1. Ecuacién de Hagen-Poiseuille

en

30

El principio basico de conservaciéon de materia tiene que ser satisfecho en cada instante

un flujo y dicho principio se expresa en la ecuacion Ec. [3.2.1}

ap B
5 (V-pv)=0 (3.2.1)

tomando en cuenta las siguientes consideraciones fisicas:

1. Estado estacionario, es decir que la variaciones temporales de las variables dindmicas

son cero

a,7, D

2. Flujo unidireccional; el campo de velocidades solo tendré la componente axial

U= [Ura Vg, vz] - [Oa 07 UZ<T7 t)]

3. Coordenadas cilindricas; cualquier punto material puede ser caracterizado a través

del sistema de referencia

X =X(r6,z)

4. Flujo incompresible; la densidad del fluido no depende ni de la posicion ni del tiempo.

p# (p,t)

5. Fuerza que deforma continua e irreversiblemente el sistema es un gradiente de presion

Vp



6. Simetria cilindrica

f(0+2m) = f(0)

Aplicando la propiedad 3, la ecuacion de continuidad Ec[3.2.2)se expresa de la siguiente

forma:

dp 10 10 0
53¢ gy (eroe) +—os(pve) + - (pvs) = 0 (3.2.2)
Tomando la propiedad 1:
10 10 0
;g(m“vr) + ;%(PU(J) + &(Pvz) =0 (3.2.3)
Al aplicar la propiedad 2:
0
- = 2.4
) =0 (324
Finalmente aplicando la propiedad 4:
ov,
= 2.
5, 0 (3.2.5)

La ecuacion Ec anterior define la propiedad 7 (incomprensibilidad del fluido).

Figura 3.4: Sistema capilar a considerar
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Por otro lado, la ecuacién de movimiento Ec. [3.2.6

Dv
== _VYp-V.- 2.
T Vp—V-a+pg (3.2.6)

Expresando la ecuacion anterior Ec. en coordenadas cilindricas (propiedad 3)

o

o Ve T Va0 T T

To'rr) + —=-0p, +

ov, ov, vy % ov, vg _Op |10 10 2
P - r 99 BE

%4_@ %4_%%_{_1} %+UTU9 —_1@_ lg(TQ )_{_12 _|_£ +
P\t " T 00 T 0 T ) T Trae | rart T T 1007 T 9,07
(3.2.7)

<8vz v, vy Ov, 81)2) op {1 0 10
P )
2

0
ot T T ror T g 0

Aplicando las propiedades 1, 2, 4, 6 y 7. La ecuacion Ec se reduce considerable-

mente a la siguiente expresion Ec[3.2.8

<%> _ %a(gim) (3.2.8)

Al integrar la ecuacion anterior Ec. [3.2.8] con respecto a la coordenada radial, se tendra.

r (Op c1
= (Z£)+2 2.
7= =9 (02’) 3 (3:2.9)

Al considerar el fendémeno fisico analizado, la constante de integraciéon ¢; = 0, para

resolver la singularidad. La ecuacion adquiere la siguiente forma Ec)3.2.10f

= (ap) (3.2.10)

O-TZ_§ &

Para un fluido Newtoniano, su ecuaciéon constitutiva Ec/3.2.11] es:

dv,
Ory = 11 ( dz; ) (3.2.11)
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Al igualar las expresiones [3.2.11] y [3.2.10] se obtiene una expresion para la rapidez de

corte en funcion de un gradiente de presion pulsatil y el radio del sistema Ec.

L @t) - g (%) (3.2.12)

Reacomodando la anterior expresion anterior FEcj3.2.12] se obtiene.

(CZ;«Z) _ % (%) (3.2.13)

Integrando la ecuacion Ec. [3.2.13] con respecto a la coordenada radial, se obtiene la

velocidad axial en el sistema cilindrico cuya fuerza motriz es un gradiente de presion

EcBB.2.14

r? (Op

Al aplicar la condicion de frontera de no deslizamiento v, = 0,7 = R, se obtendra

finalmente Ec. [3.2.151

v, = g (%) ll - (2)1 (3.2.15)

donde el gradiente de presion puede ser expresado como una diferencia de presion por

unidad de longitud, Ec[3.2.16]

(%) _ <¥> _ % (3.2.16)

La ecuacién anterior [3.2.16| adquirira la siguiente forma Ec.

a® [(Ap T\ 2
= (2P - (—) 3.2.17
() -0 6210
Como parte final, se calculara al flujo volumétrico a partir de la ecuaciéon anterior. Para

dicho calculo, se considerara la siguiente expresion Ec. [3.2.18

Q:/S/Q'ﬂds (3.2.18)
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La relacion anterior Ec. |3.2.18| expresada en coordenadas cilindricas:

2m a
Q:/ /vzrdrdG (3.2.19)
o Jo

Al sustituir la velocidad axial en la expresion [3.2.19] se obtiene.

Q= /027r /Og (%) [1 - (gﬂ rdrdd (3.2.20)

El resolver la primera integral con respecto a la coordenada angular, la expresion

anterior Ec. [3.2.20
[ 2ma® (Ap 7\ 2
Q —/0 " <T> [1 - <E> }rdr (3.2.21)

Al resolver la segunda integral con respecto a la coordenada radial de la expresion

Ec)3.2.20], se obtiene finalmente la ecuacion de Hagen-Poiseuille Ec)3.2.22| que describe el

flujo volumétrico de un fluido Newtoniano en una geometria cilindrica.

_ma' (Ap
Q=% (T) (3.2.22)

3.2.2. Flujo pulsatil en un fluido Newtoniano

Al igualar las expresiones [3.2.11] y [3.2.10] pero esta tltima incluyendo una perturbacion

de tipo (1 + en(t)), se obtiene una expresion para para la rapidez de corte en funcion de

un gradiente de presion pulsatil y el radio del sistema (Ec. [3.2.23)).

" (i;;) - g <(%) (1+ en(t))> (3.2.23)

Reacomodando la anterior expresion anterior (Ec)3.2.23)), se obtiene:

(%) =5 () arew e

Integrando la ecuacion Ec. |3.2.24] con respecto al radio, se obtiene la velocidad axial en

el sistema cilindrico cuya fuerza motriz es un gradiente de presion pulsatil Ec)3.2.25|

Uy

- Z;_M (%) (1+en(t))+c (3.2.25)
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Al aplicar la condicién de frontera de no deslizamiento v, = 0,r = R, se obtendra

finalmente la ecuacion para el perfil de velocidades (Ec. [3.2.26]):

v, = % (%) (1+ en(t)) [1 - (2)2} (3.2.26)

donde el gradiente de presiéon puede ser expresado como una diferencia de presiéon por

unidad de longitud y con un parametro de perturbacion Ec[3.2.27]

(%) _ (%) (1+ en(t)) (3.2.27)

La ecuacién anterior adquiriré la siguiente forma Ec. [3.2.28

v, = % (%) (1+ en(t)) [1 - (g)z} (3.2.28)

Como parte final, se calculara al flujo volumétrico a partir de la ecuacion anterior. Para

dicho céalculo, se considerara la siguiente expresion Ec.

Qz/s/y-nds (3.2.29)

La relacion anterior Ec. [3.2.29| expresada en coordenadas cilindricas.

2 a
Q:/ /vzrdrdG (3.2.30)
o Jo

Al sustituir la velocidad axial en la expresion [3.2.30] se tendra lo siguiente.

Q= /0% /Og (%) (1+ en(t)) {1 - (2)2} rdrdf (3.2.31)

Tras resolver las integrales pertinentes, se habra deducido la ecuacion de Hagen-
Pouiseuille Ec3.2.32| que describe el flujo de un fluido Newtoniano dentro de un capilar,

cuya fuerza motriz es un gradiente de presion pulsatil.

Q= % (%) (1+ en(t)) (3.2.32)

Con la finalidad de demostrar el efecto que tiene una perturbacion sobre el gradiente

de presion se calcularé el aumento de flujo en el sistema, serd necesario utilizar el teorema
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del valor medio.

(@) = — [ 1@)is (3.2.33)

Al aplicar dicha definicién al problema planteado.

Q-7 [ Qi (3.2.3)

Al sustituir la expresion del flujo volumétrico en la definicién del valor medio.

1 [tma* [(Ap

Q) = 5/0 5 <T) (1 +en(t))dt (3.2.35)

La expresion se reduce a lo siguiente.

Q) =5 (2

- T) (14 e (n(0)) (3.2.:36)

Tomando en cuenta las propiedades de White-Metzner, donde (n(t)) = 0, la ecuacion

anterior Ec)3.2.360|, se expresa de la siguiente manera.

Q1))

mat [ Ap
L

=50 —> (1+0) (3.2.37)

Para analizar el comportamiento del fluido al perturbar el sistema con una pulsacion,
es necesario calcular el aumento de flujo que provoca la perturbacion del sistema. Para

hacer dicho célculo, se debera utilizar la siguiente expresion Ecl3.2.38|.

(@) = Q(t)o

(%) = 3.2.38
0=, (3:2:3%)
Al sustituir las ecuaciones Ec[3.2.37y Ec[3.2.32
7TCL4 (PO—PL) 7Ta4 (PO_PL>
8 L 8 L
(%) = L (3.2.39)

7TCL4 P[) - PL
8 L
El aumento de flujo para un fluido Newtoniano es cero, debido a la ausencia de

estructuras que se desagreguen por accion del flujo.

1(%) =0 (3.2.40)
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3.2.3. Flujo pulsatil en un fluido descrito por el modelo de
Ostwald de Wale
Para un fluido cuyo comportamiento reolégico sea descrito por el modelo de Ostwald

de Wile Ec. |3.2.41] se debera tomar en consideracion la ecuaciéon constitutiva de dicho

modelo.

dv,\"
e =k 3.2.41
4 ( dr ) ( )

donde o, es el esfuerzo cortante, k es el indice de consistencia y n es el indice de

adelgazamiento del fluido. Dicha ecuacion presenta las siguientes particularidades:

= 1 < 1 Fluido Pseudopléstico
= n = 1 Fluido Newtoniano

s n > 1 Fluido Dilatante

Al igualar las ecuaciones [3.2.10] y [3.2.41]

o, =k (CZN)“ - g <(%) (1+ en(t))> (3.2.42)

Reacomodando los términos de la ecuacion anterior |3.2.42| y despejando la rapidez

de deformacion (derivada de la velocidad axial con respecto a la coordenada radial), se

obtiene la siguiente expresion:

- () () sorom)’ 5249

Al renombrar los términos % =by % = «, la expresion anterior Ed3.2.43| tomara la

siguiente forma:

(o) o
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Al realizar la respectiva integral con respecto a la coordenada radial del sistema, se

obtiene la siguiente ecuacion para la velocidad axial Ec. [3.2.45]

v, = (;Tll ((%) (1+en (t)))b +e (3.2.45)

Al aplicar la condicién de no deslizamiento para el sistema en cuestion, es posible tener

una expresion para la velocidad axial Ec. [3.2.46| muy similar a la ecuacion Ec. |3.2.28

v, = _bofbl (2 (ALp) (1+en (t))) (1 - (g)bH) (3.2.46)

A partir de la expresion anterior Ecl3.2.45| se calculara el flujo volumétrico del sistema

utilizando la definicion Ec[3.2.30]. Se obtiene la expresion mostrada a continuacion.

Q= /%/ T < (ALp> (1—|—£n())> (1—<£)b+1) rdrdd (3.2.47)

La resolucion de la ecuacion anterior Ec. [3.2.47] expresa que el flujo volumétrico de un

fluido cuyo comportamiento reolégico queda descrito por el modelo de Ostwald de Wéle

Ec. B.2.48

moal™t ’ b
Q= _QbT (% (%) (1+en(t)) ) (3.2.48)

Es importante mencionar que es necesario aplicar una expansion en serie de Taylor del

término (1 + en (¢))". Dicha expansion (Ec. [3.2.49) se expresa de la siguiente manera:

b(b—1)e®n*(t) b(b—1)(b—2)e3n(1)

0% (3.2.49
2 + 6 + ( )

(1+en(t)’ =1+ben(t)+

Al sustituir la expansion Ec. [3.2.49]en la ecuacion de flujo volumétrico [3.2.48} se obtiene

la siguiente ecuacion ((3.2.50)):

(Ap> (1 tben ()4 2= 1)25%2 () b1 (bg 2) £3n (t))
(3.2.50)
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Con la finalidad de no tener dependencias temporales en el flujo volumétrico, se tomaran
los promedios de las funciones estocésticas. Para ello se ha supuesto que dicha funcion

estocastica es n(t) = Sen(t).

b+3 \2\ L 2 6

(3.2.51)

@y = - (1 (Ap) (1 tbe (n () L0 NE @) SO Db -2)e (1)

Del promedio de la funcién estocastica, los valores promedios del mismo orden 1 y 3

son cero. La funcion anterior Ec. [3.2.51 adquirira la siguiente forma (Ec3.2.52)).

Q) =2 (g (%) (1420 ”)) (3252)

Finalmente, para demostrar que la presencia de una perturbacion afectara el flujo

de este sistema, se calculara el aumeto de flujo mediante la expresion utilizada en la
seccion anterior Ec. [3.2.38] Es necesario mencionar que para definir el flujo volumétrico

sin perturbaciones, se debera aplicar el siguiente limite.

Qo = lim (Q(t)) =

—2raattt (1 Ap
e—0 b + 3

= 3.2.53
5T (3.2.53)

por lo que el aumento de flujo para un fluido cuyo comportamiento reologico esté

descrito por el modelo de Ostwald de Wille esta expresado por:

—aator (1 (%)b <€M2 (b) (b — 1))) B —2raabtt (l@)
b+3 \2'7 1 b+3 %%
(%) = 5 — (3.2.54)
—2Taa (l@)
b+3 20z

Simplificando la expresion anterior Ec)3.2.40f

I(%) = 100%19(1) —1)M? = 25%()(6 —1)M? (3.2.55)

Con lo anterior queda demostrado que el aumento de flujo para un fluido no Newtoniano

sera diferente de cero.
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3.2.4. Flujo pulsatil para un fluido descrito por el modelo de Ellis

El modelo de Ellis considera la parte adelgazante de un sistema tal como lo hace el
modelo de Ostwald de Wile y la parte de viscosidad constante del modelo de Newton.
Dicha aproximacion permitird introducir un esquema para un modelo complejo el cual
considera la viscosidad del medio y la viscosidad del polimero. La expresion para el modelo

de Ellis es la siguiente Ec. |3.2.50|

Voe=TNry + Vs (3.2.56)

La rapidez cortante de este modelo resulta de las contribuciones de la rapidez cortante

de un solvente y de un polimero. El primero descrito por un el modelo de Newton y el
segundo por el modelo de Ostwald de Wiile.

Considerando las ecuaciones constitutivas de los modelos citados previamente. La

velocidad axial queda expresada de la siguiente manera Ec. [3.2.57}

dr_(p

dv, r Op
"\ 20z 20z

9 b
——(1+en (t)) + ¢ <f_p(1 +en (t)) (3.2.57)
Debido a que el modelo de Ellis considera al modelo de Newton y al modelo de Oswald

de Wiile, el tratamiento matematico resulta muy similar. Se expresaran solamente las
ecuaciones para el perfil de velocidades Ec. |3.2.57] flujo volumétrico Ec. [3.2.58] y flujo

volumétrico promedio Ec3.2.59,

wat 1aRVT3 ’ b
Q= _@04 (%) (1+en(t)) — % (% (%) (1+en(t)) > (3.2.58)

Q) = =25 (20 (s ent) - 2122 (% (%20) (1 4en W) (R
(3.2.59)

Es de esperar que el aumento de flujo para este modelo sea diferente de cero e igual al

modelo de Ostwald de Wile Ec. 3.2.60

I(%) = 1ooib(b —1)M? = 25%(;(19 —1)M? (3.2.60)
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3.3. Modelos viscoelasticos

Las teorias de viscoelasticidad lineal describen el comportamiento de soluciones poli-
méricas y liquidos viscoelasticos en zonas de baja deformacion. Para hacer descripciones
més adecuadas a la fisica de deformacién de materiales complejos se requiere una teoria
no lineal que lo explique.

Para ello, el modelo de Oldroyd, introdujo el concepto de derivada convectiva. Este
operador genera que los modelos que originalmente estaban circunscritos a regiones de baja
deformacion, se puedan generalizar para deformaciones finitas. La ecuacion constitutiva

debera cumplir con las siguientes propiedades:

= Principio del determinismo del esfuerzo
= Principio de accién local

= Principio de la invarianza o indiferencia material

La ecuacion reologica debera ser independiente del movimiento absoluto en el espacio.
La superposiciéon del movimiento de un cuerpo rigido no tendré efecto sobre el campo
de esfuerzos més que los debidos a cambios de orientacién por movimiento rotatorios.
Finalmente, las derivadas convectivas deberan reducirse a derivadas parciales comunes en

el limite de muy bajas deformaciones.

3.3.1. Modelo White-Metzner

El modelo White-Metzner se deriva a la teoria de redes de polimeros. Se toman en
cuenta la viscosidad y en un tiempo de relajacion como funcién de la rapidez cortante,
7. Este modelo exhibe el comportamiento adelgazante, ademas el tiempo de relajacion
crece a alta rapidez de deformacion [29]. La ecuacion constitutiva tiene la siguiente forma

Ecl3.3.1}

o1+ A7) 6= 2n(7)D (3.3.1)
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donde 7](7) puede ser obtenida experimentalmente de pruebas de corte simple y la

funcion A(7) de la curva de la primera diferencia de esfuerzos normales.

3.3.2. Modelo de Phan-Thien-Tanner

El modelo de Phan-Thien-Tanner hace referencia a un modelo viscoelastico cuasi lineal
el cual ha sido ampliamente utilizado para la simulacion de flujo de polimeros. La ecuacion
original fue escrita utilizando: la derivada de Gordon-Schowalter y un segmento cinético.
El modelo supone creacion y destruccion puntos estructurales segtin la teoria de Lodge y
Yamamoto [48], [39]. El modelo de Phan-Thien-Tanner (PPT) predice viscosidad a bajo y
alto corte 19y v 7o respectivamente. Ademas de propiedades extensionales transitorias. En
comparacion con los modelos integrales de Bird-Carreau y Wagner, los modelos diferenciales
permiten algoritmos més robustos al momento de modelar [48]. En el modelo PPT se
considera un tensor de esfuerzos extra o, el cual es la suma de las contribuciones del

polimero o7 (viscoelasticas) y del solvente (Newtonianas) o (Ec/3.3.2).

o,.=a,+a, (3.3.2)

donde el segundo tensor gy = 21, D y D es el tensor rapidez de deformacion.

El modelo se expresa en las ecuaciones siguientes:

o Y
o+{(D-g—g-D")++-2=2GD (3.3.3)
o DV
o= "5 —(e-VV - vvT. o) (3.3.4)

donde la derivada convectiva é superior de Oldroyd se define en la ecuacion |3.3.4)

VV y VVT son los tensores gradiente de velocidad y tensores gradiente de velocidad

DV

5 ©s la derivada material de la velocidad, A es un tiempo de

transpuesto. Finalmente
relajacion del fluido, G es el modulo eléstico del material, ¢ es un parametro que relaciona

el movimiento entre las cadenas poliméricas y el fluido. El parametro Y depende de la
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creacion y destruccion de puntos estructurales [7]. Cabe mencionar que cuando & = 0 el

modelo se reduce a la ecuacion simplificada de Phan-Thien-Tanner Ec)3.3.5|

_|_

ISH
S
[

—2GD (3.3.5)

Analizando el modelo PPT ({3.3.3)), el primer término hace referencia al tensor de
esfuerzos y la parte transitoria del flujo, el segundo término al deslizamiento entre las

cadenas poliméricas y el solvente y el tercer término a los efectos elasticos.

3.3.3. Modelo de Giesekus

Este modelo esté basado en un concepto de configuraciéon dependiente de la movilidad
molecular. En este modelo, el componente viscoelastico adicional del tensor de esfuerzos se
representa con los siguientes parametros, 1, viscosidad del polimero, A tiempo caracteristico

y a es el factor de movilidad [19], [1§].

a\ -
op+ Mo, — 710}27 +n7=0 (3.3.6)

El pardmetro « tiene relacion con la anisotropia del sistema. Para a = 0 el modelo
describe un sistema isétropo, para a = 1, el modelo describe un sistema anisotrépico,
mientras que para 0 < a < 1, el pardmetro « tiene que ser estimado numéricamente. Es
importante mencionar que el el modelo de Giesekus es capaz de predecir el comportamiento

adelgazante al corte [13].

3.3.4. Modelo de Oldroyd-B

El modelo de Oldroyd-B, tiene la siguiente forma (Ec|3.3.7)):

o +Mé —2m(D=XD)=0 3.3.7
=1 =1 — =

donde D es el tensor de deformacion, 7; viscosidad cortante, A; es el tiempo de relajacion
y A2 es el segundo tiempo caracteristico [3§]. El modelo Oldroyd-B es cominmente usado

para describir el estado reolégico de soluciones poliméricas poco concentradas a moderada
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y alta rapidez de corte. Cuando A\; = 0, se reduce a un fluido de segundo orden, con
Ay = 0 se reduce al modelo convectivo superior de Maxwell y A\; = A9 se reduce al fluido

Newtoniano.

3.3.5. Modelo de Moyers-Owens

Este modelo fue concebido para describir el comportamiento reologico de la sangre
humana en funcion de la concentracion de células circundantes (hematocrito). El modelo
estd acotado para describir la evolucion de estructuras formadas por cumulos celulares al
ser sometidas a un gradiente de presion dentro de una geometria cuyo didmetro debera ser

alrededor de 1 micrometro. Este modelo tiene la siguiente forma Ec[3.3.8}

0+ M & =Dy (V20 + (VV : 0)8) = Ny (kT + 1) A 7 (3.3.8)

Cuando el modelo considera una geometria con didmetro mayor, se recupera el modelo
de Owens que describe una cinética de desestructuracion en funciéon de un gradiente de

presion.
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Capitulo 4

Flujo Pulsatil

4.1. Modelo Bautista Manero Puig (BMP)

Todos los modelos viscoelésticos descritos en la secciones anteriores requieren un vasto
conocimiento de la estructura del material en cuestion. Los modelos Oldroyd-B, Giesekus,
Phan-Thien-Tanner, White-Metzner y Moyers-Owens han sido ampliamente estudiados
para describir el comportamiento reolégico de fluidos complejos y realizar predicciones
de los mismos en procesos de extrusion, inyeccion, flujo sanguineo, flujo pulsatil, etc.
Sin embargo el modelo convectivo superior de Maxwell y cinético de Fredrickson ofrecen
predicciones la descripcion de una evolucion estructural de un fluido complejo en funcion
de un esfuerzo cortante aplicado.

El modelo fenomenolégico BMP [6] describe el estado reolégico de un fluido con
estructura transitoria, el cual resulta de acoplar la ecuacion convectiva superior de Maxwell
Ec.d.1.1lcon una ecuacién de evolucion estructural Ec.1.1.2l Ambas ecuaciones se describen

a continuacion.

Donde g es el tensor de esfuerzos, ¢ (I 1 Q) se traduce a ser un parametro estructural

g+ g =2((IIp)D (4.1.1)

relacionado con los puntos materiales de entrecruzamiento por la estructuras dentro de un
. .V . . . . :
fluido complejo, o es la derivada convectiva superior de Maxwell que describe la velocidad

de cambio del esfuerzo relativo a la deformacion expresada por los tensores de Finger o
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Green y D es el tensor rapidez de deformacion.
Por otro lado, la ecuacion cinético-estructural de Fredrickson, relaciona la evolucion
por acciéon de un esfuerzo de puntos estructurales dentro de un fluido complejo.

d »_ . SUlp) C(Uip)\
T A R (1— | (4.1.2)

Para lograr acoplar estas ecuaciones, es importante definir los siguientes tensores y
propiedades:

Tensor gradiente de velocidad.

00 7
Vo= 10 0 0 (4.1.3)

000

Tensor gradiente de velocidad transpuesto.

000
vu'=10 0 0 (4.1.4)

Y0 0

El tensor de esfuerzos.

ag=10 o9 O (415)

El tensor rapidez de deformacion.

00 7
2D=10 0 0 (4.1.6)
7 0 0
La derivada convectiva superior.
Do
g:ﬁ_ (Vol -0 +0- Vo) (4.1.7)
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Al sustituir las ecuaciones y tensores {.1.3], [4.1.4], [4.1.5] [£.1.6] vy £.1.7] dentro de la

ecuacion convectiva superior de Maxwell se obtiene:

Orr 0 Orz Orr 0 Orz 2 /77"2 Orzy 0 ;yrz 02z
n |d
0 (oX1"} 0 + G_O % 0 09 0 - 0 0 0
o 0 0. o 0 0. Vez Oz 0 0
0 0 7.
=00 0 0 (4.1.8)
Yo 00

Al considerar las definiciones previamente planteadas, se generan ecuaciones que

describen el estado reologico de un fluido sometido a un esfuerzo Ec. [4.1.9} [4.1.10} [4.1.11] y

M. 1.12 Las ecuaciones muestran a continuacion:

owt g [ B 200 =0 (1.1.9)
Ors + Gno :dgf— Vrs azz} =17 (4.1.10)
06 Gio% =0 (4.1.11)

0.+ Gﬂod;fz —0 (4.1.12)

Ademas, con el modelo BMP se puede predecir el primer y segundo coeficiente de

esfuerzos normales a partir de las ecuaciones Ec. 4.1.9|y |4.1.10| y 4.1.11}[4.1.12] respectiva-

mente.

. N o

W (1) == =5 (4.1.13)
7 7

W, (7) = 2 = M0 (4.1.14)
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Al considerar la ecuacion de evolucion estructural Ec. [4.1.2 y suponiendo un estado
d .
estacionario T Inn(l1 2)’\ = (0 y homogéneo n (I I Q) =7 <’Y>; dicha ecuacion adquiere la

siguiente forma:

0:1—777(]—:)+k;>\ 1—"5—7> o7 (4.1.15)

Para un fluido complejo con estructuras condensadas con k puntos estructurales, al
aplicarle un esfuerzo a este fluido, la estructura que lo compone pasara a tener k — 1
puntos estructurales, en una zona de alta rapidez de deformacion, la estructura del fluido
complejo quedara deshecha completamente para encontrarse completamente orientada en
la direccion del flujo. Cabe mencionar que este proceso es reversible. En la figura se
muestra la analogia mecénica utilizada para interpretar la constante cinética a la cual se

esta refiere este trabajo.

Figura 4.1: Analogia mecénica de la evolucion estructural de un fluido complejo por accion
de un esfuerzo cortante o un gradiente de presion.

Por otro lado, considerando la ecuacion Ec[.1.10]y suponiendo un estado estacionario

dorz __ : 2 .
7= = 0, la ecuacion {4.1.10| se reduce a:

O =17 (4.1.16)

Al acoplar las ecuaciones Ec/4.1.15| y 4.1.16|

o—1-m+m 1—m 77(7)72 (4.1.17)
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Rearreglando la ecuacion anterior Ec/4.1.17]

0:1—777<7—Z>+n(7') 5 kA—n@')QfF kAn%o (4.1.18)

N2 NG
Al factorizar los términos n (7) yn (7) , resulta en una ecuacion de segundo grado.
Dicha ecuacion ya se ha aplicado para describir varios sistemas complejos como lo es la

sangre humana [34]. Se demostré que dicha descripcion cinética planteada satisface los

mecanismos cinéticos presentes en la sangre cuando a ésta se le aplica un esfuerzo.

2

kXY —1+ \/(m 72 —1)2 + 4kA IR

n(ku)\77707n0077) - (41].9)

QkA% 2
En la tabla se muestra la interpretacion que tiene cada uno de los parametros que

constituyen el modelo BMP.

Tabla 4.1: Parametros estructurales y cinéticos del modelo BMP

Parametro Interpretacion
k Constante cinética
A Tiempo de reestructuracion luego de un periodo de deformacion
Mo Viscosidad a baja rapidez de deformacion
Moo Viscosidad a alta rapidez de deformacion

4.1.1. Esquema de adimensionalizacién de las ecuaciones

La correcta eleccion de los niimeros, grupos y variables adimensionales generan una
simplificaciéon al momento de realizar simulaciones computacionales, ademéas de restringir
el espacio de solucion del sistema en cuestién. A continuacién de presenta el esquema
propuesto para las expresiones que dan lugar a el sistema fisico que se desea modelar

(modelo Bautista Manero Puig, ecuacién de movimiento y de conservacion).

4.1.2. Variables adimensionales

El conjunto de ecuaciones Ecf4.1.20, muestran las variables adimensionales que se

aplicaran para describir el sistema de flujo en cuestion. Esfuerzo, coordenada radial, flujo
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volumétrico, tiempo, pardmetro estructural, funcion viscosidad y velocidad promedio.

of = w r :E Q - 7ra3<Uz> <Uz> (4120)

x _ ¢ x _ N _ Q
C=p =2 (v)=1%
4.1.3. Nameros adimensionales

El conjunto de niimeros adimensionales se describen a continuacion

= Nimero de Reynolds

D (v
Re = PP (=) (4.1.21)
To
Re >>1 Predominan mecanismos inerciales
Re = Re=1 Hay un balance entre los mecanismos inerciales y viscosos
Re <<'1 Predominan mecanismos viscosos

Los tres casos planteados indican. Cuando Re >> 1, dominan los mecanismos iner-
ciales, por lo tanto se esta tratando con un fluido de baja viscosidad; cuando Re = 1,
los mecanismos inerciales y viscosos estan en el mismo orden de magnitud y finalmen-

te cuando Re << 1 los mecanismos viscosos dominan sobre los mecanismos inerciales.

= Numero de Deborah

<Uz> Mo
De = 4.1.22
©= "G ( )

De — 1 Fluido complejo
De =
De — 0o Sélido eléstico
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4.1.4. Grupos adimensionales

» Grupo A (Cinética estructural vs cinética viscoelastica)

2
Ay = A (v2) (4.1.23)

a?

A>1 Mecanismos viscosos

A <1 Mecanismos cinético estructurales

» Grupo B (Caracteristicas reologicas del fluido)

p=" (4.1.24)

B > 1 Fluido adelgazante
B=4{ B=1 Fluido Newtoniano

B <1 Fluido Dilatante

4.2. Ecuaciones de movimiento y reolégicas

adimensionales

Considerando las variables, nimeros y grupos adimensionales descritos anteriormente,
es posible expresar las ecuaciones codeformacional de Maxwell, cinética de Fredrickson
y de movimiento en una version adimensional conveniente para el anélisis del problema

planteado inicialmente.

o + De(*(ﬂg)av* = 2¢*(IIp)D* (4.2.1)
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De)\d;j*lng*([]D) =1-¢(Ip)+ A (1 _BC*(][Q)> o D' (4.2.2)

Dv*

R
‘Dt~

=-Vp"+V.o"+ fe (4.2.3)
Al realizar las siguientes consideraciones pertinentes al sistema en cuestion:

1. Se considera un ntimero de Reynolds tal que las fuerzas inerciales son muy pequenas.
2. Las fuerzas hidrodinamicas, magnéticas, eléctricas y gravitacionales son cero.

3. Flujo unidireccional

v = [v,v9,v,] = [0,0,v,(r,t)]
4. Coordenadas cilindricas
X =X(r,0,z2)
5. Flujo incompresible
p# (p:1)

6. Fuerza que deforma continua e irreversiblemente el sistema

Ap

VP=AL

(1+ en(t))

7. Simetria cilindrica

f(0+2m) = f(0)

Las ecuaciones previamente planteadas Eci4.2.1} |4.2.2| y |4.2.3] con las consideraciones 1

a 7, toman la siguiente forma:

dv* 1 0

z (1 * _ *opk 4.2.4
Re—>=—p (L +en(t)) + — 5= (03,17) (4.24)
(1 + D@C %> O, — De( N2 = C 'er (425)
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Der—=Ln¢* (7,.) = 1= ¢ (3,.) + A (1= B¢ (1,.) ) o2, 7, (4.2.6)

Tomando en cuenta el estado estacionario para la ecuacion Ecf4.2.5 y ademéas que la

segunda diferencia de esfuerzos normales /V; es una cantidad despreciable, se obtiene la
siguiente ecuacion Ec[4.2.7}

Lk

O =1 Vs (4.2.7)
Es importante mencionar que el parametro estructural (* en un estado estacionario y
homogéneo se reduce a la funcion viscosidad n*.
Por otro lado, la ecuacion [4.2.6] expresa la igualdad del parametro estructural ¢*, con
la funcién viscosidad n*.

* Lk Lk

0=1—7"(7.) + A = By (1,.))07. 7y (4.2.8)

Al acoplar las ecuaciones Ec y y factorizar los términos para la viscosidad,
se obtiene una ecuaciéon que describe la evolucion de la viscosidad en funcién de la rapidez

de deformacion Ecld.2.9]

AZ = 14/ (Ay2 — 1)° + 4AB2:
2AB~;,

(V) = (4.2.9)

4.3. Flujo volumétrico del modelo BMP

A partir del esfuerzo adimensional del modelo BMP plasmado en la ecuacion [£.2.9] es

posible despejar la rapidez de deformacion:

ABo% —1+ \/ (ABo% —1)* + 4Ac%
2A02%

V= (4.3.)

al utilizar la definicion de flujo volumétrico:

1. 1 :
Q" =vi(rr=1)— / NE TR = / (— fy;fz) r2dr* (4.3.2)
0 0
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Integrando con respecto a la coordenada radial, es posible obtener el flujo volumétrico

del modelo BMP.

1
Q*:/ N R dr (4.3.3)
0

Para realizar tal integral, primero es necesario expresar el esfuerzo en términos del

esfuerzo en la pared mediante la siguiente relacion.

oy, =—o,r" (4.3.4)

Al realizar la sustitucion pertinente, se obtiene la siguiente ecuacion (4.3.5):

2 dr* (4.3.5)

) LAB (o%r*)* — 1+ \/(AB (o5r)? —1)° +4A (05r)?
@ _/0 24 (077*)?

Se tomara en cuenta el siguiente cambio de variable para realizar la integral:

u= Ac?r*? (4.3.6)
Por ende:
du = 2A0 2 r*dr (4.3.7)

La integral se expresa de la siguiente manera.

1 Aoai? \/ 2

Separando la integral, en dos términos es posible resolverla de una manera mas sencilla.

1 Ac? Aoy? \/ 2
i Bu —1 du—l—/ ( Bu —1 —|—4u)du 4.3.9
@ = | | Be-naes [ (YiBu-) (139
1 BA%oit Aci? 2
* = W Ago? Bu—1 4 4.3.1
Q o | 2 o%+/0 (\/( u )+U)du (4.3.10)
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Finalmente se deberan considerar dos casos limites, los cuales incluyen descripciones
fenomenolégicas similares pero con sensibles cambios en la parte matematica pues la sangre
presenta dos comportamientos principales, dependiendo de la concentracion de lipidos
plasmaéticos y hematocrito. El primero de ellos consta en una descripciéon de un fluido sin
esfuerzo de cedencia y el segundo con un fluido que si presenta este fenémeno.

Al realizar la integral planteada en la ecuacion anterior, se obtiene la siguiente expresion

1 Ao} \/ 2
Q:—/ <Bu—1—|— Bu—1 —i—4u) du 4.3.11
4A%Jj;)3 0 ( ) ( )

La integral anterior se puede expresar de la siguiente manera:

1 AO’:LZ AGZUQ 5
i p— Bu—1 du+/ ( Bu—1 +4u>du 4.3.12
@ = || Bu-naus [ (YiBu-) (4.312)
— 4A00-;Z3 2 Oo-u) ; u u u ..

La segunda integral puede ser reescrita como:

/O o <\/ (u—)®+ 4(p2u) du (4.3.14)

Completando una diferencia de cuadrados, se obtiene lo siguiente:

*2
Aoy

i V2 4 2up(20 — 1) + (0(20 — 1))% — (p(2p — 1))2 + ¢ (4.3.15)

Las constantes 67 y 03 estan definidas como:

0f = ¢" = (p(2p — 1)) (4.3.16)

85 = (p(2p — 1))? (4.3.17)

Sustituyendo las ecuaciones anteriores [4.3.16] y [£.3.17] en la integral Ec se obtiene:

Aci?
/ < (u+063)% + (5%) du (4.3.18)
0
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Al aplicar los siguientes cambios de variable: u 4y = 6;Tand and du = §,Sec?0 — d»d0,
de la integral anterior (Ec{4.3.18)), se obtiene:

Aci?
63 / Sec*0do (4.3.19)
0

Como resultado de la integral anterior, se obtiene:

1 (u+ 02)° + 0%+ u+ Jy
| (w+0) \ (u+ 62)% + 03 — 024/ + 67 + 620
5 ( )/ ( 2) 1 2/ 92 T 01 1 108 /—5§+5%+52
(4.3.20)

Al retomar las variables originales, es posible expresar la fluencia del modelo BMP de

la siguiente manera Ec. [4.3.21}

N N 1 1 1 N w9 1\2 .
©o [AO, B7aw0] :EB — AOUZ)QO + 2A%B2O'fu% ((AOBQO'wQD + 2 — B) (\/(AOB2Uw2()) + 4A00w20 - (2 — B)))

2 B -1 2 + AoBQO':ZQO + B (\/(14030';;20)2 + 4A00'Z)20 — 1)
L
jEr! ( B ) % 2

(4.3.21)
Finalmente, dicha fluencia al multiplicarla por el esfuerzo se tendra el flujo volumétrico

del BMP Ec. [£.3.22 sin perturbaciones, es decir, a orden cero:

*
O-TZ

=05 Ay, B, %) (13.22)

QBMP =

4.4. Esquema perturbativo

Para lograr realizar las predicciones con flujo pulsatil, se propone un esquema de
perturbaciéon en términos un parametro pequeno e [22] [40]. Sin embargo, difiere de otros
esquemas en los que la expansion se aplica para la velocidad y el esfuerzo cortante en
términos de otro pardmetro perturbativo) [44] [47]. Sin embargo, el parametro perturbativo
por definicién debe ser considerablemente pequeno para asegurar que tal perturbacion

mantenga el sistema en cuestion dentro de equilibrio. Por otro lado, el pardmetro pertur-
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vativo € debera estar relacionado con un parametro material del sistema, el nimero de

Reynolds, Re.
Las ecuaciones de movimiento y reologicas Ecl4.4.1]|4.4.2] |4.4.3| en su version adimen-

sional se deberan considerar:

d’U: * * 1 a * ok
Re o =P (I+en(t")) + s (o7,17") (4.4.1)
0 L%
(1 + De(” (975*) os —DeC*Ny =(C" 7, (4.4.2)
"o, (4.4.3)

Dey dff* ¢ (1,.) =1-¢ (7)) + A (1= B¢ (3,.)) o2 7

El esquema perturbativo propuesto en términos de € para la rapidez de deformacion,

viscosidad y esfuerzo, se muestran a continuacion (4.4.4} [4.4.5(y 4.4.6)):

Para la rapidez de deformacion.

’.}/: ’)/060 + ’}/161 + ’)/262 (444)
Para la viscosidad.
n = noe” + e’ 4 nq€ (4.4.5)
Para el esfuerzo
0 = 00€’ + o1€! + 096 (4.4.6)
La ecuacion Ec se reescribe de la siguiente manera:
(4.4.7)

Y —0€” = Y1€! + e’
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Las ecuaciones propuestas Ec. 4.4.4} 4.4.5] |4.4.6| involucran términos de los cuales no

se tiene informacién especifica. Al aplicar el teorema de Taylor para la funcién viscosidad

y esfuerzo, se obtiene lo siguiente:

d o 2 4
U IROY TV IS PR LV O D

Es importante mencionar que la siguiente notacion para las derivadas del esfuerzo y

viscosidad a orden cero se considera en las ecuaciones |4.4.10, 4.4.11}, |4.4.12| y |4.4.13;

d
o= 220, (4.4.10)
47
. d?
o= —; (4.4.11)
47
- d
o= i?; (4.4.12)
47
. d?
o= — 1. (4.4.13)
47

Entonces las ecuaciones y tomaran la siguiente forma Ec[4.4.14] 4.4.15}

. . L. , 1. /. N2
n (7) =1 (7) 4 1, (7 —e ’yo> el + 3 Mo (’Y —é fyo> € (4.4.14)
' N o, - (4 o N, - o o N\ o
o (7) = 09 (7) e+ oy (7 —€ ’yo) € + 5 0o (7 —€ ’yo> € (4.4.15)

. , . N2
Al expandir los términos (7 — ’)/0) Y (7 — 70> y agruparlos por orden de magni-
tud en funcién del parametro €, se obtiene ahora el esquema perturbativo en términos

completamente medibles.

. .o . 1 . Co 1 2.
n (7) = o€’ + <77071> e+ (77072 +50 71) €+ (7172%) €+ (5 2 770) ¢4 (4.4.16)
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o (’Y) = 0pe’ + <0071> el + (0072 +§00 71) €+ (717200) e+ (5 Yo 00) et (4.4.17)

De las ecuaciones anteriores (Ec. 4.4.16| y 4.4.17)), los términos de orden superior a (¢?)

se desprecian, dejando para el esquema de perturbacion los términos a orden 0 y 1.

V) =0 O € (4.4.18)
(1) = e’ + (ﬁo*71*> e+ ... (4.4.19)
o*(r* 1) = a5 + (do*71*> e (4.4.20)

4.4.1. Orden 0 (%)

El flujo volumétrico a orden cero coincide con el estado estacionario y homogéneo que
se conoce para el modelo constitutivo BMP, debido a que es un flujo sin perturbaciones

[6]. Para obtener las expresiones de flujo volumétrico a orden cero, es necesario partir de

la ecuacién movimiento adimensional Ec. [4.4.21]

(0%, 1%) (4.4.21)

dv* 1
z (1 * =
Re o P (14 en(t?)) + el

Se considera que Re <<< 1 y que las fuerzas externas son nulas fe*, con lo que la

ecuacion anterior Ec. toma la siguiente forma Ec.

p(l+en(th)) = %% (4.4.22)

Integrando sobre la coordenada radial es posible obtener una expresion Ec. f.4.23] para

el esfuerzo analoga a la Ec. [3.2.23]

ot = %p (1+ en(t)) (4.4.23)
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en donde o, = %p de tal modo que la ecuacion anterior (Ecf4.4.23) adquiere la siguiente

forma (4.4.24)):

o, =0y (L4 en(t')) = oy + open(t™) = og + oren(t”) (4.4.24)

T

De la ecuacion de Maxwell adimesional (Ec{4.4.25)):

0 Lk
(1 n Dec*%) 0%, — DeC*Ny = C* . (4.4.25)
Considerando que la segunda diferencia de esfuerzos normales N es un valor despre-

ciable y que el producto del esfuerzo a orden cero no tiene dependencia con respecto al

tiempo, se obtiene la siguiente expresion (Eci4.4.26]).

o8 =1 Yo (4.4.26)

De la ecuaciéon de Fredickson adimensional 4.4.27]

DeAstl*LnC* (3.) =1=¢ (3.) + A (1= B¢ (3.)) o2 . (4.4.27)

d
Para un estado estacionario y homogéneo donde pr Inn*(7) =0y ¢* = n*, al sustituir

la ecuacion Ec. [4.4.26] en la ecuacion Ec. 4.4.27] se obtiene:

. . N
0=1-n(7)+A (1 - Bna‘('y)) e (7) Yo (4.4.28)
Simplificando la nomenclatura 7 v) = ng
2
O0=1—mny+A—Bng)mn Yo (4.4.29)

Reescribiendo la ecuacion anterior Ecl4.4.30

.2 .2
0=1—ns+ Any vy —ABnS* 7, (4.4.30)

Factorizando los términos 7 y na*:

.2 .2
0=1-—n5(—A7 +1) —n5*(AB 7,) (4.4.31)
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Al realizar el algebra pertinente y resolver una ecuacién de segundo grado para la

viscosidad a orden 0 de la ecuacion anterior (Ec4.4.28) se obtiene lo siguiente:

A —1+\/(A70 —1) +4AB 4,

oo =m0 = Yo = ot (4.4.32)

. 2%
2AB Yo

La funciéon de esfuerzo a orden cero del modelo BMP reproduce en un amplio intervalo
la evolucion del esfuerzo con respecto a la rapidez de corte adimensional. Se muestra
en la figura @ comportamiento mondtonamente creciente, pero diferentes concavidades.
Para las simulaciones a y b, el parametro cinético-estructural A, tiene valores de 100 y 10
respectivamente; el rompimiento de puntos estructurales en esta zona es méximo.Por otro
lado, para las simulaciones ¢ y d, los valores de dicho pardmetro son minimos lo que se

traduce en un rompimiento menor de puntos estructurales.

Figura 4.2: Funcion esfuerzo a orden cero BMP. A=1, a) B =0.037,b) B=0.37¢c) B=1
d)B = 37.7, ¢) B = 188.6 0]

Para la sangre humana, los valores de dicho parametro o similes de éste se han
reportado en intervalos de 10° —10*(s/Pa) [34]. Es importante mencionar que el pardmetro
dimensional B aplicado para dicha simulacién corresponde a la de un fluido adelgazante al

corte B>1.
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La ecuacion Ec[4.2] puede ser expresada también como se muestra a continuacion. Cabe
mencionar que el subindice no hace referencia al término viscosidad a bajo corte 7, sino a

la viscosidad a orden cero.

. 2% . 2% 2 . 2%
Ny = . (4.4.33)
2AB ~2*

En la figura 1.3 se muestra una simulacion de la funcion viscosidad a orden cero. Se
utilizaron datos teoricos para fluidos adelgazantes (a,b), engrosantes (d y e) y Newtoniano

(c¢), respectivamente.

Figura 4.3: Funcion viscosidad del modelo BMP a orden cero. A=1, a) B = 0.037, b)
B=037c) B=1d)B=37.7,¢) B=1886 [f]

El hecho que el orden cero coincida con el estado estacionario y homogéneo del modelo
BMP, permite que las simulaciones se realicen de una manera muy similar a lo reportado
previamente con la version multimodal del modelo BMP (3 y 2 modos, respectivamente)
[11, B4]. En este caso en particular, todo el desarrollo fue realizado suponiendo una version
monomodal, por tal razén el intervalo de prediccion donde el modelo BMP describe
satisfactoriamente el comportamiento reolégico de la sangre humana es entre 10° — 10!

s~ L
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El orden cero de la ecuacion BMP Ecl4.4.32] coincide ademas con el estado estacionario

y homogéneo del mismo modelo.

@i = [ (o b o (0434

Para realizar el proceso de integracion, se consideran los cambios de variable y reportados

en la seccion 4.3, resultando en las ecuaciones 4.3.21] y [4.3.22]

Se presenta una simulacion de la funcién flujo volumétrico a orden cero del modelo

BMP.

Figura 4.4: Funcion flujo volumétrico del modelo BMP. A=1, a) B =0.037, b) B = 0.37
¢)B=1d)B=37.78, ¢) B = 188.6 [f]

4.4.2. Orden 1 (¢')

Para obtener la primera perturbacion en el sistema, es necesario comenzar con la

ecuacion y considerar los términos a orden 1.

1 1
o, = 0wl + §Uwren(t*) =09+ oren(t’) (4.4.35)
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Partiendo de la ecuacion anterior (Ec}4.4.36)), la funcion esfuerzo a orden 1 seré:

o1 = open(t¥) (4.4.36)

Por otro lado, la ecuacién de Maxwell adimensional (Ec}4.4.25|) a orden 1 es:

do : :
o+ De?7oa—t1 =7 % 7 N (4.4.37)

Sustituyendo la ecuacion Ec. en la ecuacion Ec. y tomando en cuenta que

m 277071-

1 1 : S .
éaoen(t*) + De§aoe n ()0 =MoY1%0 +10 M1 (4.4.38)

Se factorizan los términos de esfuerzo a orden cero en la parte izquierda de la ecuacion y
rapidez cortante a orden 1 de la parte derecha. Es importante mencionar que para agrupar

los términos correctamente se debera considerar que 922 = Mo+ MoYo- Con ello se obtendra
dYo

una expresion para la rapidez cortante a orden 1 (Ec/4.4.39)).

=20 (n (t*) + Dero 1 (t*)) (4.4.39)
a0
La ecuacion Ec. [4.4.39| coincide con lo reportado por Herrera, 2009 [22].

Como ya se habia definido anteriormente, el esfuerzo a orden cero, tiene la siguiente

expresion Ec[.4.40}

. 2% . 2% 2 . 2%
A —1+\/(A% —1) +4AB

oy = — =onr" (4.4.40)
2AB Yo
Para calcular el flujo volumétrico, es necesario calcular la derivada del esfuerzo con
respecto a la rapidez cortante dog
Y

. 2% . 2% 2 . 2%
Se propone el siguiente cambio de variable: u = A vq —1+\/(A Yo —1) +4AB

y v :7.5. Aplicando dicho cambio de variable en la definiciéon de la derivada de un cociente
du dv
V— — U—
v dy dry

g V2

de funciones:
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Al reescribir toda la funcion:

. d .2 .2 2 2
%<f%%w4+¢@%-4)+MBw>—1

d Yo

1
2AB

donde I esta dado por:

.2 2 .2 2\ d~

Yo
El primer miembro de la suma, requiere aplicar la regla de la cadena y la derivada de la

suma y el segundo término queda intacto.

d ) .2 2 .2
< (A% —1+\/<A70 —1> F4AB )
d o

El resultado final para la derivada del esfuerzo con respecto a la rapidez cortante es el

siguiente (Ec}4.4.41)):

o 14+ AV /A2 —1+2A+1(2B — 1) + A%*
2ABY2\/2A+ 1 (2B — 1) % + A2y*

La expresion final para el cociente del esfuerzo a orden cero y su derivada, quedara

definido de la siguiente manera (Ec{4.4.42):

(4.4.41)

%z _ # (24B 9 00— (440 —1)) (4.4.42)

Para calcular el flujo volumétrico a orden uno €' sera necesario aplicar la definicion:

1.
(@) = / <vi‘ (r", t*)> rdr* (4.4.43)
0
donde la funcién de rapidez de deformacion a orden cero 70* viene dada por la ecuaciéon

[4.3.1] Al sustituir los valores, se encuentra la siguiente expresion:

' . : 2 _
(@) = / <L2 (2AB 0 00 — (A o —1)) (n (t*) + Deng n (t*))> r2dr*
0 \1+ A
(4.4.44)
donde n (t*) = 1 y n (t*) = 0. Al aplicar ambas condiciones, la integral tendra que

resolverse de manera numérica mediante el método de Simpson.
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En la figura se presentan simulaciones de flujo volumétrico a orden uno del modelo
BMP. Se utiliz6 una constante A = 1 y diferentes valores de B para realizar tal simulacion.

Es importante destacar que para relizar la simulacion es necesario calcular la integral de

«
%0

la ecuacion (Ecl4.4.39) 7= <n (t*) + Deng n (t*)) con respecto a la coordenada radial.

*
)

Ademas serd necesario considerar por primera vez el promedio de la funcién estocéstica

que va a dar lugar a la perturbacion. Para esta simulacion en particular, se considerara que
el promedio de dicha funcion estocastica sera diferente de cero (n(t)) # 0 y se normalizara
como la unidad (n(t)) = 1. Se hace evidente que la derivada temporal de la funcion
estocastica es cero y la contribucion eléastica (De) no se manifiesta. La simulacion a orden
1 predice el comportamiento de reolégico de diversos fluidos, desde engrozantes (a y b),
Newtonianos (c) y adelgazantes al corte (d y e). En una zona de esfuerzo en la pared
bajo g, < 0.01 se presenta una zona de crecimiento constante que denota una region de
viscosidad constante, posteriormente se comienzan a mostrar diferencias considerables en
la region (0.01 < o, < 10) donde se manifiesta la caracteristica del fluido (adelgazante o
engrozante) y finalmente una zona de crecimiento constante que también revela zonas de

viscosidad constante para todos los fluidos simulados (o, > 10).

Figura 4.5: Funcion flujo volumétrico a orden uno del modelo BMP. A=1, a) B = 0.037,
b) B=0.37¢c) B=1d)B=237.7,¢) B=188.6 [0]

De a partir de la descripcion de flujo volumétrico a orden uno, puede obtenerse la

funcion viscosidad a orden uno. En la figura [4.6] se aprecia el la funcion viscosidad a
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orden uno del modelo BMP. Se utilizaron datos teéricos para fluidos adelgazantes (a,b),

engrosantes (d y e) y Newtoniano (c), respectivamente.

Figura 4.6: Funcion viscosidad a orden uno del modelo BMP. A=1, a) B = 0.037, b)
B=037c)B=1d)B=37.7,¢) B=188.6 [0]

4.5. Optimizacién de flujo (aplicacién de orden cero
y uno)

En la figura se muestra la funcion flujo volumétrico a orden cero (linea continua) y
uno (linea punteada). El efecto que tiene la perturbacion sobre la funcion a orden uno
es simular un aumento de los mecanismos adelgazantes del fluido, aumentando asi la
desestructuracion del fluido. El efecto se ve manifestado en un intervalo de 1.0E — 02 <
ol < 1.0E' 4 00. Para la funcion flujo volumétrico y viscosidad a orden uno, se utilizé para
el parametro cinético-estructural Ag = 1 y el nimero B = 37.7 correspondiente a un fluido
adelgazante al corte.

En una representacion similar, la figura muestra la viscosidad a orden cero y uno.

La perturbacion simulada se manifiesta en el mismo intervalo antes citado.
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Figura 4.7: Funcion flujo volumétrico del modelo BMP. A=1, B=37.73. La linea continua
representa el flujo volumétrico a orden cero y la linea discontinua el flujo volumétrico a
orden uno.

Figura 4.8: Funcion flujo volumétrico del modelo BMP. A=1, B=37.73. La linea continua
representa la viscosidad a orden cero y la linea discontinua la viscosidad a orden uno.

Tales diferencias fueron encontradas también con la utilizacion del modelo de Casson y
perturbaciones simples por K. Rohlf, et al, 2001., [43] vistas en los perfiles de velocidad
del fluido y sus respectivos aumentos causados por la perturbacion y por Herrera E.F,
et al., 2009 [22] analizando el aumento de flujo por la presencia de perturbaciones. La
perturbacion tiene un efecto significativo, el comportamiento del fluido en cuestion se ve

exacerbado en la region de adelgazamiento.
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Con la finalidad de analizar las diferencias de manera cuantitativa entre el orden uno y

cero, se muestra a continuaciéon el aumento de flujo, el cual es una razon entre el flujo a

orden uno y orden cero (Ec. 4.5.1]).

(%) = % %100 (4.5.1)

0

En la figura [4.9) se muestra el aumento de flujo por acciéon de una perturbacion para
diferentes valores del parametro adimensional 5 < B < 188. Se hace patente que el méximo
en el aumento de flujo se manifiesta cuando el fluido simulado tiene el mayor caracter
adelgazante, en valores cercanos a B = 1 (fluido Newtoniano), el aumento de flujo se
minimiza. En esta situacion, el fluido carece de estructura alguna que se pueda orientar en
direccion del gradiente de presion aplicado. Se logran aumentos de flujo de alrededor de

1000 % para el caso de B = 188.6 (un fluido con caracter altamente adelgazante).

Figura 4.9: Aumento de flujo. Ag =1, a)B = 188.37, b)B = 37.73, ¢)B =20, d)B =5 ,
(n(tx)) =1

Por otro lado, para una situacion analoga, en la figura [4.10] donde se mantiene fijo el
pardmetro B y se modifica el pardmetro A, (constante cinético-estructural), el aumento
de flujo tiene un méximo para cualquier caso presentado de 110 %, pero este se presenta a

diferentes valores de esfuerzo en la pared.
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Figura 4.10: Aumento de flujo. B = 5 a)Ay = 25, b)Ay = 20 , ¢)Ay = 15, d)Ay = 10,
(n(tx)) =1

4.6. Esfuerzo de Cedencia

Se ha demostrado que el esfuerzo de cedencia se presenta en la sangre humana cuando
los niveles elevados de colesterol y triglicéridos son elevados (niveles patologicos) [34].
Ademaés se presenta con condiciones como concentraciones elevadas de fibrindgeno [25]. El
modelo BMP ademaés de predecir el comportamiento de un fluido complejo (engrosamiento
y adelgazamiento al corte), es capaz de describir el esfuerzo de cedencia de un fluido. El
esfuerzo de cedencia para el modelo BMP resulta de ¢y = 0 [9]. Al tomar en cuenta tal

consideracion, se obtiene la siguiente ecuacion (4.6.1)):

(4.6.1)
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Capitulo 5

Metodologia

5.1. Muestras de sangre

Se cont6 con 50 muestras de sangre humana obtenidas gracias a un convenio de
colaboracion Jaloma-UNAM. La sangre fue extraida por por puncion venosa y almacenada
en tubos adicionados con EDTA (anticoagulante). A las muestras mencionadas les fueron
determinadas las concentraciones plasmaticas de colesterol total, triglicéridos, fibrindgeno
y hematocrito; anteriormente se ha reportado que dichos parametros son los que modifican
el comportamiento reologico de la sangre humana fuertemente [34]. La mayor cantidad
de las muestras analizadas presentaron un hematocrito de 40 a 42 %. A cada paciente le
fueron extraidos tres tubos de 5 mL de sangre, dos para la caracterizacion bioquimica y
uno més para la caracterizacion reolodgica. La caracterizacion reologica se debid realizar
minutos después de la extraccion evitando asi la degradacion de la muestra o la pérdida

de sus propiedades viscoelasticas [23], 28].

5.2. Modificacion de patrones cardiacos

A los pacientes les fue medida su presion sanguinea y ritmo cardiaco en estado basal.
Posteriormente se pidi6 que realizaran actividades fisicas tales como levantarse, hacer
sentadillas, caminar y de nuevo sentarse. Estos condicionantes obligan a que tanto la
presion sanguinea como el ritmo cardiaco se modifiquen. Las 5 condiciones permiten

obtener resultados para realizar las simulaciones asociadas a orden cero y uno.
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5.3. Caracterizacion reolégica

La caracterizacion reologica fue realizada en un reémetro de esfuerzos controlados
(AR-G2, TA Instruments) equipado con una geometria de cilindros concéntricos adaptado
para 5 mL de muestra. La geometria antes mencionada fue utilizada debido a que es
apropiada para la caracterizacion de fluidos de baja viscosidad, mantiene homogénea
la temperatura y previene la evaporacion. Adicional a esto, la rapidez de deformacion
es constante en la zona reométrica. La reproducibilidad y precision de las mediciones
se ve afectada por la tendencia natural de los eritrocitos a sedimentar [26]. Para evitar
tal fendomeno, la caracterizacion fue realizada poco tiempo de pues de ser extraida y
previamente homogeneizada. Todas las determinaciones reométricas fueron realizadas a 37

°C con la finalidad de emular la temperatura corporal [34].

Por otro lado, para las determinaciones de las propiedades reolégicas de la sangre en
funciéon del hematocrito, fue necesario obtener 100 mL de una persona. Esto asegura que
la cantidad de colesterol sea constante debido a que fue extraido en un mismo momento.
Se procede a centrifugar completamente la muestra obtenida a 4500 rpm durante 10 min.
La separacion del paquete celular y el plasma permite posteriormente realizar las alicuotas
necesarias para generar 5 mL de sangre con diferente hematocrito, desde 0% hasta 100 %.

A estas muestras se les realizaron también las pruebas reoldgicas a continuacion descritas.

5.3.1. Pruebas oscilatorias de baja amplitud de deformacién

SAQOS

El régimen viscoelastico lineal fue identificado al realizar un barrido de deformacion
(1-100 %) a valores de esfuerzo constante; su presencia se confirmoé en cuanto los modulos
elastico y viscoso permanecieron independientes de la deformacion. La caracterizacion
reométrica const6 en pruebas oscilatorias de baja amplitud en el régimen viscoelastico

lineal en un intervalo de 1 a 300 Rad/s.
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5.3.2. Pruebas de corte simple en estado estacionario

Pruebas de corte simple en estado estacionario se realizaron en un intervalo de anélisis

1

de 1 a 300 1/s, aplicando un precorte Y= 5s~ , con la finalidad de homogeneizar las células,

proteinas y plasma de la muestra a analizar [50] [34].

5.4. Simulaciones

Para realizar las simulaciones correspondientes, se utiliz6 un algoritmo escrito para

Wolfram Mathematica 10.

= Mediante las simulaciones con el modelo multimodal BMP es posible obtener los
parametros materiales de la sangre y relacionarlos con los pardmetros que el propio
modelo utiliza para describir una cinética de desestructuracion de un fluido por

accion de un esfuerzo cortante.

= Simulaciones a orden uno con el modelo BMP, revelan la presencia de un extra
de energia al fluido, obligandolo a manifestar un comportamiento adelgazante mas

pronunciado que para el orden cero.
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Capitulo O

Resultados

6.1. Resultados bioquimicos y biométricos

En las tablas siguientes[6.1] se muestran los resultados bioquimicos y fisicos obtenidos
de los 50 pacientes convocados para el estudio. Sin embargo, debido a los criterios de
eliminacion, solamente se reportaron 47 resultados. Los pacientes eliminados padecian
sin tener el conocimiento, antecedentes de enfermedades isquémicas, se desmayaron al
momento de extraer las muestras, debido a su edad no realizaron las pruebas fisicas tal

como es el caso del paciente 1, 49 y 50.
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6.2. Reometria y modelado matematico

6.2.1. Pruebas de corte simple en estado estacionario

Se realiz6 una simulacion para tres muestras con diferente concentracion colesterol total
con la version multimodal del modelo BMP. Esta es una generalizacion plausible para incluir
las contribuciones de los esfuerzos del solvente (plasma) y varios modos correspondientes
a la formacion de diferentes estructuras por accion del flujo. Este concepto puede ser

expresado de la siguiente forma (Fcl6.2.1)).

N
o= oi+2nD (6.2.1)
=1

Donde 7, representa la viscosidad del plasma y las contribuciones del esfuerzo refleja

la presencia de estructuras transitorias en la sangre. Entonces, esta viscosidad puede ser

expresada (Ec. 6.2.2]).

2 P >
<n0iki)‘i v _1> + \/(7702‘]%)\@ Y —1) + 4k N Y (:Ti)

Ui hi ("L) 5

Nooi

(6.2.2)

/(1) =X (3) -

La ecuacion expresada previamente es reescrita considerando que la multiplicacion de

k y A, se denomina . La ecuacion quedara definida de la siguiente manera (Ec|6.2.3)).

.2 .2 2,
. N . (770z'5i g —1> + \/(770i5¢ Y —1) +46; 7 (%)
()~ 30 ()-

2
i=1 203; <ﬂ> v

Tlooi

(6.2.3)

En esta seccidn se presentan los resultados de la simulaciéon con el modelo multimodal
BMP de 3 grupos principales de muestras de sangre (10 muestras) a la par de los resultados
experimentales de las muestras antes citadas. Se reitera el comportamiento adelgazante al
corte de la sangre y la viabilidad del modelo BMP para describir tanto su comportamiento

como una cinética de des-estructuraciéon en funcion del esfuerzo cortante aplicado.
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En la figura [6.1, se muestra el comportamiento reologico de 3 muestras representativas
de sangre de diferentes niveles de colesterol total y la simulacion con el modelo BMP en

su version multimodal.

Figura 6.1: 3 principales muestras de pacientes modeladas con la version multimodal
del modelo BMP. Colesterol total elevado (cuadros llenos, paciente 49), colesterol total
moderado (triangulos llenos, paciente 25) y colesterol total bajo (rombos llenos, paciente
9).
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Tabla 6.3: Datos para el modelado teérico con el modelo BMP multimodal para 3 muestras
de sangre con niveles elevados de colesterol total promedio 370 mg/dL.

‘ n; (Pas) ‘ Bi(s/Pa) ‘ Moo (Pa s) ‘

0.067 0.69
0.0079 0.056 0.00265
0.00285 | 0.0047

Tabla 6.4: Datos para el modelado tedrico de 3 muestras de sangre con niveles medios de
colesterol total promedio 213 mg/dL.

’ n; (Pa s) \ Bi(s/Pa) \ Moo (Pa s) ‘

0.0496 0.405
0.00615 0.028 0.00077
0.00273 0.005

Tabla 6.5: Datos para el modelado teofico de 3 muestras de sangre con niveles bajos de
colesterol total promedio 114 mg/dL.

\ n;(Pa s) \ B; (s/Pa) \ Neoi(Pa s) \
0.0322 1.5
0.0037 0.0663 0.00243

En las tablas TabJ6.3] [6.4] y [6.5] se plasman los resultados de las simulaciones con el
modelo BMP multimodal para tres grupos principales de muestras de sangre completa

con diferentes concentraciones de colesterol.

Ademés se model6 el comportamiento reologico de la sangre humana en pruebas de

corte simple en estado estacionario con varios modelos que ya han sido reportados para
tal efecto. Se utilizaron modelos tales como el de Quemada (Ec)6.2.4]) y Carreau (Ecl6.2.5)

para ser comparados con el modelo constitutivo BMP.

—2
1l— - | ——Y " |V Heat| 7 (6.2.4)

o
1—1—1/%

donde 7, es la viscosidad del plasma, kg y ko son la fraccion del volumen celular a

0-(,7> = Tlp

alta y baja rapidez cortante, finalmente . es la rapidez cortante caracteristica donde se

80



presenta el fenomeno de agregacion-desagregacion de las estructuras tipo Rouleaux.

n—1

n (7) = (10 — 7o) (1 + ()\ 7)2) g Moo (6.2.5)

Aqui 19 ¥ 7 con la viscosidad a baja y alta rapidez de corte, A es un tiempo
caracteristico asociado a un cambio estructural y n es un indice de fluidez, el valor de este
pardmetro permite al modelo describir el comportamiento reoldgico de fluidos adelgazantes
y engrozantes al corte. Se presenta en la figura [6.2] una simulacién para la muestra L3
(bajo contenido de colesterol-109 mg/dL), donde se hace notar que el modelo de Carreau
aparenta un esfuerzo de cedencia que es inexistente desde el punto de vista experimental,

ademés de que tal modelo no lo describe tedricamente tal como el BMP lo hace [9].

Figura 6.2: Modelo BMP (linea so6lida), modelo de Carreau (linea punteada), Modelo de
Quemada (linea discontinua), datos experimentales puntos azules.

En la tabla TabJ6.6] se muestras los resultados de la simulacion que permite reproducir el
comportamiento reologico de la sangre humana. Si bien se han utilizado modelo empiricos
[31] para tal efecto, se demuestra que el modelo BMP multimodal describe satisfactoria-
mente tal comportamiento y se propone su utilizaciéon para descripciones reolégicas de

fluidos biolégicos.
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Tabla 6.6: Parametros del modelo BMP g (s/Pa), ny y 1. (Pa s). Pardmetros para el
modelo de Carreau 7y and 7 (Pa s), A (s) y n son adimensionales. Pardmetros para el
modelo de Quemada 7, (Pa s), 7. (1/s), ko and k., son adimensionales

Quemada Carreau BMP

n, ]0.00108 |7, [0.00638 |  [i=1 i—2 i—3

ko |8 T | 0.0013 | ™ [70.00534 |0.001 0.000994
fio | 0.13 A 0338 |3 |223 0.062 0.001
v | 2.44 n | 0.1 Tooi | 2.3x10°4 | 2.3x10°4 | 2.3x10"°4

6.2.2. Pruebas oscilatorias de baja amplitud SAOS

En un régimen de pequenas deformaciones, el modelo BMP se reduce al modelo lineal

de Maxwell, este a su vez esta caracterizado por dos componentes, llamadas moédulo de

almacenamiento (G’) y moédulo de pérdida (G”) (Ecl6.2.6] 6.2.7)):

N

: WA
i=1 4
N

1" (JJ)\i
i=1 ¢

Es importante recalcar que para este modelo, la viscosidad a baja rapidez de deformacion

seré la suma de las contribuciones del tiempo o tiempo de relajacion y el modulo o modulos

elasticos (Ecl6.2.8).

N

Mo = Z Gi\i (6.2.8)

=1

En la tabla Tabl6.7] se presentan los datos para realizar la simulacion de los datos expe-
rimentales oscilatorios en el régimen viscoelastico lineal para una muestra representativa

L3 (bajo contenido de colesterol-109 mg/dL).

Tabla 6.7: Datos experimentales para la simulacién con el modelo Multimodal de Maxwell

Modelo multimodal de Maxwell
i=1 i=2 1=3

Gi 985 037 0.01

A; | 0.0052 | 0.03 0.79
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Figura 6.3: Modulos viscoso y elastico (G” y G’) de una muestra de sangre con baja
concentracion de colesterol total (114 mg/dL)
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Las pruebas oscilatorias de baja amplitud de deformacion, al ser presentadas con la
parte real e imaginaria de la viscosidad compleja, muestran informaciéon asociada a los
procesos de relajacion presentes en el fluido sanguineo. Para las muestras L1-L4 (muestras
de baja concentracion de colesterol total) la grafica tipo Cole-Cole Fig., muestra que
estés tienen dos procesos de relajacion dominantes que comtunmente se atribuyen a mezclas
no homogeneas. Por otro lado las muestras con concentraciones de colesterol més elevado
(H1-H4) no se hace evidente la presencia de dos procesos de relajacion, sino solamente de
uno. La concentracion elevada de colesterol total, genera un nivel mayor de estructuracion
transitoria y rigidez entre las células sanguineas. Este tipo de anélisis se ha aplicado para

otro tipo de sistemas complejos como lo son las mezclas poliméricas |17, 20].

Figura 6.4: Parte imaginaria 1"y real ' de la viscosidad compleja
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6.2.3. Microscopia

Para confirmar que las concentraciones elevadas de colesterol total modifican el com-
portamiento reolégico de la sangre, todo debido al crecimiento en la magnitud de las
interacciones entre las células. En una serie de frotis, se revel6 que la formacion de estruc-
turas se ve modificada por la concentracion plasmética de colesterol total. En la figura
[6.5] se presentan micrografias de un par de muestras realizadas, una con alto nivel de
colesterol A y otra con bajo nivel de colesterol B. Las flechas denotan los cimulos celulares
y sus diferencias debido a la concentracion de colesterol total. Se evidencia el efecto de
la presencia elevada de colesterol, los cimulos se vuelven mas compactos. Cabe resaltar
que estas estructuras en la literatura se denominan rouleauz, que si bien forman este tipo
de arquitectura celulares, en este caso se atribuye a la concentracion elevas de colesterol.
Esto obedece a que los pacientes donadores sélo padecian de trastornos metabolicos (disli-
pidemia) pero no patologias tales como hipergammaglobulinemia o hiperproteinemia que

afectan directamente los patrones de agregacion celular [16].

Figura 6.5: Figura A alto colesterol, figura B bajo colesterol. Magnificacion de 1000x
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6.2.4. Regla de Cox-Merz

La figura se muestra la superposicion de la viscosidades dinamicas y complejas para
10 muestras de sangre representativas. Aplicando la regla de Cox-Merz, es notorio que la
concentracion de colesterol tiene una relacion directa con tal regla. En cada una de las
muestras analizadas 7*(w) > 7(7)

La relacion empirica llamada Cox-Merz considera la superposicion de la viscosidad
compleja n*(w) v cortante 7(7) de un fluido complejo [14]. En cierto intervalo, dicha
coincidencia numeérica se debe a que la viscosidad compleja a frecuencias bajas, se asemeja
a un régimen cortante. A altas frecuencias, el comportamiento diverge. Se puede observar
que dicha diferencia estd intimamente relacionada con la concentracion de colesterol total,
no asi para el hematocrito. De manera categorica, la regla de Cox-Merz no se cumple para

este sistema.

Tabla 6.8: Datos asociados a las muestras presentadas en la figura El valor de
hematocrito se considera como la cantidad de células por unidad de volumen expresado
como un porcentaje.

CT (mg/dL) | Hct % | Identificador
161 50 a
160 45 b
171 50 ¢
187 47 d
205 48 e
223 50 f
245 i1 g
274 52 h
274 50 i
300 52 ;

Como se ha demostrado previamente [34], la molécula de colesterol presente el la
sangre, genera un efecto de estabilizacion de estructuras transitorias (no coagulacion).
Dicha estabilizacion se ve reflejada al comparar la viscosidad dinamica con la viscosidad
compleja. A pesar de que los anélisis con esta regla se han centrado con soluciones

poliméricas [21] y soluciones micelares, la dindmica del sistema puede ser comparable [30].

86



(i) ()

Figura 6.6: Comparacion de la viscosidad compleja (triangulos) y dindmica (circulos) para
10 muestras representativas.
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6.2.5. Viscosidad como funcién del hematocrito

La figura presenta una curva maestra para diferentes concentraciones de células
(hematocrito); al realizar una curva maestra permite extra e interpolar el comportamiento
reologico de la sangre humana al aplicar el factor de corrimiento horizontal mostrado en
la figura La realizacién de esta mediciones se realiz6 con una tnica muestra con una
concentracion de colesterol total constante (215 mg/dL). Se extrajo aproximadamente 50
mL de sangre de un paciente y se midi6 el colesterol total. Este volumen de sangre se
centrifuga con la finalidad de separar las fases y lograr preparar artificialmente muestras
con diferentes valores de hematocrito. Estas muestras fueron caracterizadas reologicamente
mediante una prueba cortante simple en estado estacionario. Posteriormente se estima el
valor de la viscosidad a baja rapidez de deformaciéon 7y y se encuentra una relacién entre

este parametro material y el hematocrito de la muestra en cuestion.

Figura 6.7: Curva maestra en funcion del hematocrito con colesterol constante (215 mg/dL).

El hematocrito es el parametro fisico (biométrico) de la sangre que indica la proporcion
de células (paquete celular) con respecto al plasma (liquido). Las variaciones fisiologicas de
este pueden ir desde 40-55 %. Se han reportado relaciones constitutivas entre la viscosidad
sanguinea, el hematocrito y la temperatura. Dicha relaciéon se muestra en ecuacion de

Charm-Kurland Ecl6.2.9] que tiene limitaciones para cuando % Hct > 0.6 [46]. La relacion
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Figura 6.8: Factor de desplazamiento para la realizaciéon de la curva maestra

es construida a través de un ajuste numérico.

=t (=) (629)

donde «

a = 0.007e>40H+ e o (6.2.10)

En la figura[6.9] se muestran datos experimentales de viscosidad a baja rapidez de
deformacion, un ajuste mediante un modelo exponencial 1y = aef’“®®. Dicho ajuste no
considera el efecto de la temperatura puesto que todas las mediciones fueron realizadas en
condiciones isotérmicas de 37°C (temperatura corporal promedio).

La relacion existente entre la viscosidad y el valor de hematocrito queda satisfecha

mediante la ecuacion de Charm-Kurland Ec v 16.2.10]
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Figura 6.9: Datos experimentales (triangulos llenos), prediccion con un modelo exponencial
(linea punteada), simulaciéon con la ecuacion Charm-Kurland (linea continua)
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6.2.6. Esfuerzo de cedencia

El esfuerzo de cedencia se observa asociado a fluidos complejos tales como mezclas de
arcilla con agua [9], chocolate [32] y sangre humana [52]. Particularmente con la sangre
humana, existe una relacion directa del esfuerzo de cedencia y la concentracion elevada de
colesterol total y fibrindgeno. Se estudio el efecto que tiene el colesterol total en la sangre
humana ya que los pacientes que donaron la muestra para este estudio, no padecian de
ninguna afectacion cardiaca que indicara que sus niveles de fibrin6geno fueran elevados o
anormales.

Para demostrar que el colesterol total tiene un efecto directo sobre el esfuerzo de
cedencia, las pruebas de corte simple en estado estacionario a baja rapidez cortante fueron
simuladas mediante dos modelos, Casson y el BMP. Ambos modelos incluyen de manera

explicita el esfuerzo de cedencia.

1 1 S 1
o2 =0y + (ko V)2 (6.2.11)

donde o, es el esfuerzo de cedencia del material y kg es la viscosidad llamada de Casson.
Por otro lado, la simulacion de resultados se realiz6 ademas con el modelo BMP con la
finalidad de comparar las predicciones y validar su utilizacion para tales fines. El esfuerzo
de cedencia puede ser calculado con el modelo BMP considerando que la fluencia a baja

rapidez de corte es cero (¢o = 0), la prediccion quedara descrita de la siguiente forma:

D=

7y = (kXps) > = (Bipoc) ™ (6.2.12)

Tabla 6.9: Unidades de los parametros del modelo de Casson o (Pa), Ky(Pa s). Unidades
del modelo BMP 5 (s/Pa), s (1/Pas), y o, (Pa).

Modelo
Casson BMP
Muestra | oy ko 6] Moo Voo 09
H1 0.0396 | 0.01158 | 0.845 | 0.001 | 1000 0.034
H2 0.0134 | 0.00217 | 1.75 | 0.001 | 1111.11 | 0.0223
H3 0.0134 | 0.00144 | 0.9 0.0016 | 1666.7 | 0.026
H4 0.00376 | 0.00143 | 1.65 | 0.0015 | 666.7 0.003
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Figura 6.10: Simulacién con el modelo BMP (Linea continua) y Casson (Linea discontinua)
para el esfuerzo de cedencia de ciertas muestras con altos niveles de colesterol total y datos
experimentales puntos llenos

6.3. Aplicaciones para sangre humana con el orden

cero del modelo BMP

En la figura [6.11] se muestran datos experimentales y simulaciones para muestras de
sangre con alto (300 mg/dL), moderado (174 mg/dL) y bajo colesterol (114 mg/dL). La
adimensionalizacion de los datos experimentales fue realizada con un valor aparente de
viscosidad a bajo corte 7. Se confirma que los elevados niveles de colesterol total provocan
que la viscosidad cortante aumente [34].

Para realizar las simulaciones tedricas y que éstas permanecieran con un nimero de
Reynolds que permita que las fuerzas inerciales pudieran ser despreciadas y cumplir la
premisa planteada, se debi6 escoger valores para el diametro promedio como el de la vena
porta (5 mm de radio) o la vena subclavia con (3.5 a 5 mm de radio.) El escoger dichos
valores, asegura que las posibles variaciones del sistema se encuentran dentro de parametros
fisiologicos reales. Con respecto a la velocidad promedio y densidad de la sangre fueron

elegidas como valores fisiologicos (0.1 m/s y 1007 Kg/m3, respectivamente) [3]. Como
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Figura 6.11: Datos experimentales representados por cuadrados (colesterol total elevado,
300 mg/dL), tridngulos (colesterol total moderado, 174 mg/dL) y rombos (colesterol
total bajo, 114mg/dL), predicciones tedricas con lineas continua, segmentada y punteada
respectivamente.

condiciéon de la ecuacion de continuidad, el fluido se consideré con densidad constante

(fluido incompresible 9%2=0) e isotérmico.

En la tabla|6.10} se encuentra un resumen de los valores numéricos que se obtienen al

modelar el comportamiento reolégico en orden cero de las 10 muestras seleccionadas.

Tabla 6.10: Datos encontrados a través de la simulaciéon en orden cero para 10 muestras de
sangre con diferentes niveles de colesterol y hematocrito constante (42 %). Unidades de
cada parametro 5(s/Pa) y B es adimensional

Parametro
CT 3 B

114 | 0.023 | 1.55
120 | 0.028 | 1.41
146 | 0.038 | 2.11
174 | 0.04 | 2.45
192 | 0.05 | 3.05
225 | 0.052 | 3.02
274 1 0.049 | 2.77
300 | 0.046 | 4.13
370 | 0.043 | 4.54
391 | 0.028 | 0.93

93



El parametro cinético-estructural fue propuesto como una funciéon del tiempo de
relajacion, una constante cinética, la velocidad promedio del fluido, la coordenada radial y
la viscosidad a baja rapidez de deformacion (Ag (k, A, (v.),a,no)). Salvo el pardametro de
velocidad promedio, la magnitud de la coordenada radial, las variables pueden ser estimadas
a través de una prueba reométrica y la simulacién con el modelo BMP. Considerando que
(v.), a 'y np son constantes para cada muestra, la simulacion solo dependeréa de k y A. En
la |6.12] se muestra la relacion encontrada y descrita previamente. Para estas muestras las
variaciones del valor de hematocrito son minimas (2 %), asegurando que los resultados solo
sean funcion de la concentracion de colesterol total.

Dada la ecuacion de Fredrickson, la cual es necesaria en el modelo BMP, la contribucién
k v X estan presentes compensando el doble producto punto entre el tensor de esfuerzos y
el tensor rapidez de deformacion (g : 2), dicho término representa la disipacion viscosa del
sistema. Por ende, el parametro kA que de ahora en adelante se manejara como ( tendra
unidades del inverso de dicha relacién. En la figura|6.12] el valor maximo de una funciéon
que logre describir tal comportamiento (aTC? + bT'C + c), se encuentra aparentemente
alrededor de 250 mg/dL de colesterol total.

Dicho valor maximo, corresponde a un minimo en la disipacién y como se aclard
previamente, se presenta en una zona donde la concentracion de colesterol total estd dentro

de los parametros que atun se consideran normales para la poblacién mexicana [42].
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Figura 6.12: Parametros del modelo BMP en funcién de la concentraciéon de colesterol
total. La funcién que se ajusta al comportamiento de los datos aT'C? 4 bT'C + ¢
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6.4. Funciones estocasticas

El fenbmeno mecénico cardiaco representa la evolucion de la presion sanguinea con
respecto al tiempo. La determinacion de este perfil se realiza mediante la insercién de
una sonda intracardiaca. Los resultados experimentales de esta técnica se presentan en la
figura [6.13] en la misma figura antes citada, se presentan simulaciones realizadas mediante

un algoritmo de minimizacion de error para la funcion diente de sierra (Ecl6.4.1) y funcion

general estocastica (Ec6.4.2) [3]:

n(t) é A (-1)‘@% (6.4.1)

k=1

n(t) = A, + Y B,Cos (rCyut + D) (6.4.2)

i=1

Ademés en la figura se muestran los datos que pueden obtenerse a través de la
utilizacion de un baumanémetro digital, que es capaz de registrar la presion sistolica,
diastolica y el ritmo cardiaco asociado. Considerando las opciones presentadas, la funcion
tipo diente de sierra con 8 contribuciones, no representa satisfactoriamente la evolucion
mecanica, a diferencia de la funcion estocastica general (Ec. propuesta, que si
representa el fenémeno con mayor eficacia. Es importante hacer hincapié en que los datos
experimentales [24] y los determinados mediante un baumanémetro digital corresponde a

75 pulsasiones por minuto.

6.4.1. Predicciones para el orden combinado uno y cero

Debido a que el orden uno del modelo BMP requiere la presencia de la funcion de
perturbacion, es imperante definir el tipo de funcién se va a considerar, ya que en secciones
previas no se habian realizado comparaciones con datos experimentales y se consideraba una
funcion trigonométrica simple (Sen(t)). Con la finalidad de acotar el fendmeno analizado,
se propondra una funcién con caracteristicas para emular perturbaciones particulares. En
la tabla [6.11] se muestra un resumen de las principales referencias sobre flujo pulsatil

y las funciones aplicadas. La mayoria de las funciones introducidas en los esquemas de
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Figura 6.13: Funcion tipo diente de sierra [33] para 6 términos (linea discontinua), general
estocastica (linea continua) para 6 términos, comparadas con datos experimentales [24]
obtenidos a través de sonda intracardiaca (cuadros vacios) y datos de baumanometro
digital (cuadros llenos).

perturbaciéon no representan adecuadamente evolucién mecénica de la presion sanguinea
con respecto al tiempo, siendo este fenémeno el que se quiere reproducir y considerar como

perturbacion.

Tabla 6.11: La funcién gradiente presion modificado % = pop(t) donde p(t) representa la

funciéon de perturbacion.

Funcién de perturbaciéon | Modelo constitutivo | Autor

p(t) =14 ASen(t) Casson D.S. Sankar et al 2006

p(t) =14+ MSen(t) BMP Herrera et al. 2009

p(t) =14 ACos(t) Sisko N. Ali et al, 2014

p(t) =1+ ASen(t) Casson K. Rohlf et al, 2001

p(t) =1+ ACos(t) Moyers Gonzalez Moyers-Gonzalez et al, 2009

erfil de la presion sanguinea, puede ser representada con una suma de funciones
El perfil de 1 , d tad de f
trigonométricas. Se asumira que tal descripcion es adecuadamente representada con la

funcién Coseno y se expresara esa perturbacion con la siguiente ecuacion:

n(t) = A+ Z B,Cos (nCy,t + D,,)
i=1
Ajustando los parametros A,B,,,C,,,D,, de la ecuaciéon Ec a los datos experimentales

mediante un algoritmo de minimizaciéon de errores escrito en lenguaje de Mathematica,
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para los 5 casos (un paciente en diferentes presiones y ritmos cardiacos), permite expresar
5 valores diferentes de (n(t)) que al ser introducidos en el esquema de perturbacion a
orden uno, permite calcular un valor particular de viscosidad sanguinea.

Es vital recalcar que las funciones mostradas en la figura muestran el comporta-
miento de las funciones estocasticas ajustadas a los datos experimentales medidos con un
baumanoémetro digital, que si bien caracteriza 3 puntos por cada periodo (la medicién
completa de la evolucion de la presion se realiza con una sonda intracardiaca y esta permite
la caracterizacion de los puntos experimentales), no hay razon alguna por la cual la forma
de la funcién sea diferente a lo presentado. Las simulaciones presentadas representan las
funciones generales para cada condiciéon y estas pueden ser ajustadas a la frecuencia y
magnitud que se desee con el algoritmo de minimizacién de errores citado previamente.

En las tablas [6.12] [6.13] [6.14l6.15] y [6.16] se muestras los valores numéricos para los ajustes

en los 5 casos estudiados (una persona con 5 modificaciones de ritmo cardiaco y presion).
Este ajuste se realizara para cada una de las predicciones, adicional al ello, se muestra

también el promedio de la funciéon ajustada.

Figura 6.14: Simulacion para 75 pulsaciones/min (A), para 90 pulsaciones /min (B), para
95 pulsaciones /min (C), para 120 pulsaciones/min (D), para 180 pulsaciones /min (E).
Se adimensionaliz6 con una presién maxima.
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Tabla 6.12: Valores numeéricos para el ajuste de la funcién propuesta para 75 latidos por
minuto. (n(t)) = 0.64.

A By By B3 By B
0.089 | 0.084 | 0.084 | -1.03 | 0.15
4 Cy Cs Cy Cs
-0.24 |1 -9.05 | -9.04 | -9.04 | -0.73 | 5.16
D1 D2 D3 D4 D5
278 | 278 | 2.78 |3.44 | 11.89

Tabla 6.13: Valores numéricos para el ajuste de la funcién propuesta para 90 latidos por
minuto. (n(t)) = 0.67

A Bl BQ B3 B4 B5
059 | 234 |-646|182|1.6
4 Cy Cs Cy | Cs
-2.7 1462 |1 1.92 10.25 | 0.11
D, Dy D Dy | Ds
11.39 | -484 | 1.34 | 4 8.34

Tabla 6.14: Valores numéricos para el ajuste de la funcién propuesta para 95 latidos por
minuto. (n(t)) = 0.71

A Bl B2 B3 B4 B5
0.9 2.5 -6,46 | 1.2 | 1.6
4 Cy Cs Cy | Cs
-2.8 1472 |1 1.82 10.2]0.1
D, Dy Dg Dy | Ds
11.79 | -4.84 | 1.38 | 4 8.74

Tabla 6.15: Valores numéricos para el ajuste de la funcién propuesta para 120 latidos por
minuto. (n(t)) = 0.76

A B Bs Bs | By | By
-6.9 | 25 4 2 1.3
Ci | Cy | C3 | Cy|Cs
28 1.3 |48 5 6.2 | 6.6
Dy | Dy | D3| Dy | Ds
26 1004 |271]123]13

Tabla 6.16: Valores numéricos para el ajuste de la funciéon propuesta para 180 latidos por
minuto. (n(t)) = 0.77

A By By | Bs | By | Bs
2.1 -44-13 1.7 |03
4 Cy | C5 | Cy | C
0.3 (-5.04 12 |62 |77 | 14.2
D, Dy | D3 | Dy | Ds
0.7 1.2 1 0.7 | 047 |0.2
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Una vez definida el tipo de funcién de perturbacion que se va a utilizar, (en la ecuacion
deducida en secciones previas) se hizo evidente que el promedio de la funcién
estocastica n(t) se debe considerar. Para calcular el flujo volumétrico y consecuentemente
la viscosidad, la integral fue resuelta de manera numérica mediante el método de Simpson.
Para cada muestra realizada existe un valor de A y B particulares para cada una. Cabe
aclarar que en valor promedio de (n(t)) es un valor constante y su derivada es cero <7i (t)>

Por ende, la contribucion elastica en el sistema se desprecia.

(Qu) = /01 <L2 (2AB % 00 — (A 702 —1)> (n (t*) + Deng n (t*))> 2 dr*

1+ Ay
Con la finalidad de acotar las predicciones, es imperante conocer el valor particular
para el esfuerzo en la pared o, que es generado por el gradiente de presion y en el cual

sera evaluada tal integral. Para conocer este valor se requiere la siguiente relacion:

T = (g) (%) (6.4.3)

Donde a (0.005 m) representa el radio del sistema en cuestion, L (0.002 m) la longitud
en la cual se va a considerar la caida de presion y AP la presién en cuestion medida
a partir de las 5 actividades descritas en la seccién experimental. Al obtener el valor
particular para el esfuerzo en la pared se ingresara este en la integral de flujo volumétrico
a orden cero y uno. Considerando que el esquema perturbativo propuesto, se considerara

la siguiente relacion para calcular la viscosidad total:

Niot = MNordencero,i + €Nordenuno,i (644)

Donde 7, corresponde a la funcién viscosidad asociado a las 5 situaciones, €, sera
relacionado con el nimero de Reynolds. Este sera estimado con cada uno de los parametros

materiales calculados y medidos de las muestras sanguineas en cuestion.

pa {v.)
Tlo

Re =

100



Donde p para la sangre se considera como un valor constante, al igual que la velocidad
promedio (v,) y la magnitud de la coordenada radial a. Sin embargo la viscosidad a baja
rapidez de deformacién 7, a partir de los parametros materiales y la simulaciéon con el

modelo BMP se puede conocer.

Ademas de n;; la funcion viscosidad a orden uno asociado a las mismas 5 situaciones
citadas previamente. En la figura se muestran las predicciones realizadas con la
ecuacion [6.4.41 En la figura [6.16] se muestran datos experimentales de viscosidad sanguinea
en funcion de la rapidez cortante y predicciones realizadas mediante el algoritmo generado
para este propoésito. La magnitud y la pendiente que generan las predicciones permiten
estimar la viscosidad de la sangre en flujo pulsatil y por ende el contenido de colesterol. La
ecuacion genera un solo punto denominado viscosidad total (7;,), para los 5 casos
analizados, habra 5 viscosidades que finalmente general una predicciéon en un pequeno

intervalo (0.01< o, < 1)

Ntot = Tordencero,i + Renordenuno,i (645)

PS, PD y RC

AP

n(t)

AN/

00 01

~._

Niot=NoiTRENy;

Figura 6.15: Estructura logica del algoritmo desarrollado. OO0 representa el flujo volumétrico

a orden cero (ecuacion [4.4.34), O1 a orden uno (ecuacion [4.4.44)), o,, el esfuerzo en la
pared (ecuacion [6.4.3)) y n(t) es la funcion de perturbacion en cuestion (ecuacion [6.4.1)
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En la figura[6.15] se denota la estructura logica del algoritmo desarrollado para estimar
la viscosidad sanguinea aplicando flujo pulsatil. PS representa la presion sistolica, PD,
la presion diastolica, RC el ritmo cardiaco, o, es esfuerzo en la pared, n(t) la funcion
estocéstica asociada OO0 orden cero y Ol orden uno; siendo la ultima parte el
orden total que da pie a la predicciéon. Las muestras consideradas para este analisis tienen
concentraciones de colesterol total diferentes, pero con valores de hematocrito muy similares
(Het =~ 50)

A partir de 5 mediciones de presion sistélica, diastolica y ritmo cardiaco, se calculan 5
diferencias de presion Ap que permiten a su vez estimar 5 valores diferentes de esfuerzo en
la pared. Dichos esfuerzos son evaluados en para obtener el flujo volumétrico y consecuente-
mente la viscosidad (5 puntos). Las mismas 5 determinaciones tienen como finalidad ajustar
este comportamiento a una funciéon que describa satisfactoriamente su comportamiento
(Ecuacion . Este ajuste tiene como tnico objetivo emular la perturbacion aplicada al
sistema. En la siguiente ecuacion [6.4.0] se demuestra que el flujo volumétrico a orden n, se
puede expresar como un combinaciéon del esfuerzo en la pared y una funcién fluencia. A

partir de esta fluencia es posible estimar un valor de viscosidad.

*

Qu= "¢, [A, B,o, (6.4.6)

En la figura se muestra la superposicion de los resultados experimentales (reomé-
ricos) con las predicciones realizadas (a partir del algoritmo de flujo pulsatil realizado),
marcadores llenos y vacios, respectivamente. Es importante recalcar que la prediccion
es cualitativamente representativa, la magnitud de la serie de puntos obtenidos de la
prediccién son cercanos a los experimentales en los tres casos de anélisis. Por otro lado, la

pendiente entre ambos casos se muestras en la siguiente tabla [6.17]

Tabla 6.17: Pendientes calculadas para una secciéon representativa de los datos experimen-
tales y para las predicciones realizadas.

Muestra Datos experimentales | Predicciones
Colesterol alto -0.395 -0.458
Colesterol moderado | -0.470 -0.526
Colesterol bajo -0.342 -0.56
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Figura 6.16: Predicciones para tres diferentes niveles de colesterol. Colesterol elevado 300
mg/dL (cuadros llenos y vacios), colesterol moderado 177 mg/dL (rombos llenos y vacios),
colesterol bajo 114 mg/dL (tridngulos llenos y vacios).
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En la tabla se plasman los valores de esfuerzo en la pared calculados para cada

gradiente de presion asociado (5 valores) por cada muestra analizada.

Tabla 6.18: Orden combinado para 5 esfuerzos en la pared calculados mediante el algoritmo
propuesto.

Colesterol elevado (300 mg/dL)
Orden 1 Re Orden cero Orden combinado
Ow (1 m Ow Qo Mo Ow Ntot
5.34 | 11.90 | 0.0150 5.34 | 6.84 | 0.0260 | 5.34 0.0241
7.00 | 15.84 | 0.0147 0.35 7.00 | 11.72 | 0.0199 | 7.00 0.0217
7.15 | 16.14 | 0.0148 ' 7.15 | 12.16 | 0.0196 | 7.15 0.0216
7.20 | 16.24 | 0.0148 7.20 | 12.30 | 0.0195 | 7.20 0.0216
8.90 | 19.46 | 0.0152 8.90 | 17.21 | 0.0172 | 8.90 0.0213
Colesterol Moderado (174 mg/dL)
Orden 1 Re Orden cero Orden combinado
Ow o Ui Ow Qo o Oy Ntot
4.55 | 5.02 | 0.00604 4.55 | 3.06 | 0.0099 | 4.55 0.0111
4.65 | 5.20 | 0.00596 0.51 4.65 | 3.21 | 0.0097 | 4.65 0.0109
5.75 | 6.97 | 0.00550 | 5.75 | 4.89 | 0.0078 | 5.75 0.0095
6.00 | 7.31 | 0.00547 6.00 | 5.28 | 0.0076 | 6.00 0.0093
9.10 | 10.87 | 0.00558 9.10 | 10.17 | 0.0060 | 9.10 0.0086
Colesterol bajo (114 mg/dL)
Orden 1 Re Orden cero Orden combinado
Ow Ql m Ow QO o Ow Mot
4.50 | 2.31 | 0.00542 4.50 | 1.73 | 0.0072 | 4.50 0.009
5.40 | 3.31 | 0.00454 0.54 5.40 | 2.39 | 0.0063 | 5.40 0.008
5.75 | 3.70 | 0.00432 | 5.75 | 2.68 | 0.0060 | 5.75 0.008
6.15 | 4.13 | 0.00413 6.15 | 3.02 | 0.0057 | 6.15 0.007
10.00 | 7.51 | 0.00370 10.00 | 6.68 | 0.0042 | 10.00 0.006
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6.4.2. Aumento de flujo en funcién de los parametros

bioquimicos de la sangre

En las figuras [6.17], [6.18], y [6.19] se muestra el flujo volumétrico para las muestras de

300, 174 y 114 mg/dL de colesterol, respectivamente. El crecimiento del flujo volumétrico es
debido al decremento en la viscosidad de la sangre. Este crecimiento en el flujo volumétrico
se maximiza cuando el fluido tiene las caracteristicas més adelgazantes, situaciéon que para

la sangre humana, se relaciona con el contenido elevado de colesterol total.

Figura 6.17: Flujo volumétrico a orden cero y uno (linea continua y discontinua respectiva-
mente) para la muestra con contenido de colesterol de 300 mg/dL
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Figura 6.18: Flujo volumétrico a orden cero y uno (linea continua y discontinua respectiva-
mente) para la muestra con contenido de colesterol de 174 mg/dL

Figura 6.19: Flujo volumétrico a orden cero y uno (linea continua y discontinua respectiva-
mente) para la muestra con contenido de colesterol de 114 mg/dL
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Por otro lado, en las figuras [6.20] [6.21] v [6.22] se muestra la diferencia entre la viscosidad

a orden cero y uno, donde se hace patente el efecto de la perturbacion se observa en la

zona de adelgazamiento y esta tiene una estrecha relaciéon con el contenido de colesterol.

Figura 6.20: Viscosidad a orden cero y uno (linea continua y discontinua respectivamente)
para la muestra con contenido de colesterol de 300 mg/dL
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Figura 6.21: Viscosidad a orden cero y uno (linea continua y discontinua respectivamente)
para la muestra con contenido de colesterol de 174 mg/dL

Figura 6.22: Viscosidad a orden cero y uno (linea continua y discontinua respectivamente)
para la muestra con contenido de colesterol de 114 mg/dL
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En la figuras [6.23] [6.24] y [6.25] se analiza efecto que tiene la concentracion de colesterol

sobre el aumento de flujo. El aumento de flujo se maximiza cuando el fluido presenta el
adelgazamiento es mas grande que en este caso corresponde a la muestra con colesterol mas
elevado (300 mg/dl). Siendo minimo para la muestra con la concentracion de colesterol es

més bajo.

Figura 6.23: Aumento de flujo para una muestra de sangre con 300 mg/dL de colesterol
total para 5 diferentes perfiles de presion y ritmo cardiaco.
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Figura 6.24: Aumento de flujo para una muestra de sangre con 174 mg/dL de colesterol
total para 5 diferentes perfiles de presion y ritmo cardiaco.

Figura 6.25: Aumento de flujo para una muestra de sangre con 114 mg/dL de colesterol
total para 5 diferentes perfiles de presion y ritmo cardiaco.
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El la tabla [6.19, se muestran los valores numéricos de las constantes para realizar
las simulaciones. Para ello, se consider6 para la simulacién una velocidad promedio

(v,) = 0.1m/s, densidad p = 1.05g/cm? y un radio aproximado de a = 0.005m.

Tabla 6.19: Datos para la simulacién del aumento de flujo y viscosidad a orden cero y uno
en funcion de parametros del modelo BMP.

CT k A Go To Moo AQ B
mg/dL | Pa' | s Pa |Pas |Pas |- -
114 0.9 0.81 | 1.487 | 0.0113 | 0.009 | 0.0125 | 1.25
174 0.74 |1 1.472 | 0.023 | 0.0042 | 0.017 | 5.47
300 0.19 | 0.884 | 1.832 | 0.046 | 0.0047 | 0.0098 | 9.78
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6.4.3. Parametro cinético estructural en funcién del hematocrito

En la figura se presentan las simulaciones para diferentes niveles de hematocrito en
funcién del pardmetro cinético-estructural 5. Tal como se explicé en secciones previas Ag
tiene un valor constante para cada muestra. El comportamiento de [ sigue una tendencia
cuadratica, la prediccion estara acodada para valores de hematocrito entre 20 y 80 %,
aunque los valores fisiologicamente existentes sélo pueden variar entre 38-50 % dependiendo
de las condiciones del paciente en cuestion. El valor maximo de los datos experimentales
modelados, revela que la disipacion de energia se vuelve minima a los valores que se
consideran normales. Cabe aclarar que la concentracion de colesterol se mantuvo constante
(231 mg/dL).

9.0E+01

8.0E+01

7.0E+01

6.0E+01

5.0E+01

B

4.0E+01

3.0E+01

2.0E+01
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e A e A RAR
»

0.0E+00 f 1 f f
0.0E+00 2.0E-01 4.0E-01 6.0E-01 8.0E-01 1.0E+00

Hct

Figura 6.26: Parametro cinético-estructural en funcién del hematocrito, manteniendo la
concentracion de colesterol constante (231 mg/dL).
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6.4.4. Aumento de flujo en funcién de los parametros

biométricos de la sangre

Una segunda aplicacion estudiada, es el aumento de flujo y la concentracion de células
presentes en una muestra sanguinea (Hematocrito). Se presentan dos graficas en las cuales
se hace notorio el efecto que tiene este parametro sobre el aumento de flujo. En la figura
se muestra una simulacion donde los parametros n, (v,), a permanecieron constantes
mientras que k£ y A se utilizaron como parametros de ajuste.

En la figura siguiente , se calculo el aumento de flujo para 7 muestras con
concentracion de colesterol constante (231 mg/dL). Para ello, se mantuvo constante el

parametro B constante y se analiza el efecto de la constante cinético estuctural.

Figura 6.27: Aumento de flujo caracteristico para diferentes valores de hematocrito,
manteniendo el parametro cinético estructural constante. Concentracion de colesterol 231
mg/dL

En la figura 7?7, la simulacion se realiz6 manteniendo el pardmetro [ constante, estu-
diando asi el efecto del adelgazamiento de la muestra. Este anélisis revela que la muestras
de mayor concentracion de células (hematocrito) se vuelven mas adelgazantes y por ende el
efecto del aumento de flujo se ve mas pronunciado cuando se presentan tales caracteristicas.

El maximo en el aumento de flujo, se presenta en la menor disipacion y al igual que con el
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colesterol total, se presenta en el valor fisiolégicamente normal, el cual ronda el 40 %. El
maximo del aumento de flujo se encuentra cuando el valor del hematocrito es lo que se

considera normal.

6.4.5. Simulaciones mediante la version multimodal

Con la finalidad de analizar el total de las contribuciones del modelo BMP en su
version multimodal, se aliment6 al algoritmo desarrollado los datos completos. Para ello se
consider6 que la suma de 7; se aproxima al 7y del grupo en cuestion, asi como también
para los valores de (3;. Tales consideraciones llevan a un valor caracteristico para los grupos
cuyo nivel de colesterol total sea alto, medio y bajo. Cabe mencionar que el pardmetro
B se calcul6 con el cociente de la suma de 7; y 1. En la siguiente tabla se resumen los

parametros utilizados:

Tabla 6.20: Datos obtenidos del modelado con la versiéon multimodal del modelo BMP para
tres grupos principales. 4 Muestras de colesterol total bajo, 3 de colesterol total medio y 3
de colesterol total elevado.

Grupo (CT(mg/dL)) n:(Pas) Bi(s/Pa) Moo (Pas)
138.5 0.0322 | 0.0037 - 1.5 | 0.0662 - 0.00162
230.3 0.049 | 0.00615 | 0.0027 | 0.405 | 0.028 | 0.005 | 0.0017
352.7 0.067 | 0.0079 | 0.00265 | 0.69 | 0.056 | 0.0047 | 0.00258
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A continuacién se muestra una grafica en la cual se encuentra una simulaciéon con los

datos de la version multimodal del modelo BMP asociada los valores plasmados en la

tabla [6.20

Figura 6.28: Aumento de flujo para 3 grupos principales. Linea punteada colesterol total
bajo, linea discontinua colesterol total medio y linea continua colesterol total elevado
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Capitulo 7

Conclusiones

Se logr6 describir el efecto que tiene la concentracion de colesterol total en la sangre,
a través del anélisis de los valores de el parametro § (inverso de la disipacion viscosa).
Este valor se ve minimizado cercano a las concentraciones consideradas normales
para la poblaciéon mexicana. Es decir, la concentraciéon no patologica de colesterol no

tiene solamente una razén bioquimica, sino también mecénica.

La minima disipaciéon se presentd no solamente en valores cercanos al nivel normal
de colesterol total, también se presenté al analizar las muestras con diferentes
hematocrito cuando el colesterol total permanece constante. Se reitera con este
resultado que la minima disipacién se presenta en los valores normales de colesterol

total y hematocrito.

Se propone un esquema perturbativo en cual el orden cero representa el estado
estacionario y homogéneo del modelo utilizado y el orden uno representa la primera
perturbacion del sistema por parte de una funciéon estocastica. El fenomeno de flujo
pulsatil describi6 més eficazmente el comportamiento de la sangre dentro del cuerpo

humano.

El flujo pulsatil es una aproximaciéon considerablemente més cercana a la realidad

debido a la forma en la que el corazén impulsa la sangre a través del cuerpo humano.

Se logro estimar la viscosidad sanguinea mediante mediciones de gradiente de presion

y el algoritmo desarrollado que considera la contribuciéon del orden cero y uno.
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= Se encontr6é una funcionalidad de entre el parametro cinético estructural del modelo
BMP con la concentracién de colesterol total y hematocrito. Ademéas de encontrar
una relaciéon exponencial entre el hematocrito y la viscosidad a baja rapidez de

deformacion 7.
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Apéndice A

Glosario

Densidad, p.

lla<

Derivada codeformacional del tensor de esfuerzos,

Flujo volumétrico, Q).

Flujo volumétrico promedio, (Q).

Funcion de correlacion, R(s).

Funcion estocdstica, n(t).

Funcion fluencia, .

Funcion viscosidad, 1.

Grupos adimensionales, Ay, B.

Hematocrito, Hct. Proporcion entre las células y el volumen de plasma presente
en una muestra. Puede haber variaciones normales de este parametro entre 40 a 55 %
dependiendo del género de la persona.

Modelo Bautista Manero Putg, BM P. El modelo constitutivo BMP describe el
estado reologico de un fluido complejo por acciéon de un esfuerzo

Modulo eldstico, Gy. El moédulo elastico de un material

Numero de Deborah, De. Es un nimero adimensional que relaciona el tiempo
caracteristico de un material y el tiempo de observacion.

Numero de Reynolds, Re. Es un nimero adimensional que relaciona los mecanismos
inerciales y los viscosos en un sistema que fluye por acciéon de una fuerza que lo deforma

continua e irreversiblemente.
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Operador diferencial Nabla, V.

Pardametro estructural, (.

Pardmetro cinético-estructural, . Este parametro resulta del ensamble de las
constantes cinética k y estructural \; g = k.

Presion, p.

Primera y seqgunda derivada del esfuerzo a orden cero, oy, 0.

Primera y segunda derivada de la funcion viscosidad a orden cero, 7y, ".

Tensor de esfuerzos, o.

Tensor de rapidez de deformacion, D.

Tensor gradiente de velocidad, Vuv.

Tensor gradiente de velocidad transpuesto, VuT.

Tiempo caracteristico, . Es el tiempo que tarda un material en reestructurarse
luego de un periodo de deformacion

Tiempo de reestructuracion, k. Es el tiempo que tarda un material en evolucionar

estructuralmente tras un periodo de deformacion.
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Apéndice B

Productividad

Figura B.1: Moreno, L., Calderas, F., Sanchez-Olivares, G., Medina-Torres, L., Sanchez-
Solis, A., and Manero, O. (2015). Effect of cholesterol and triglycerides levels on the
rheological behavior of human blood. Korea-Australia Rheology Journal, 27(1) 1-10

Resumen

Important public health problems worldwide such as obesity, diabetes, hyperlipi-
demia and coronary diseases are quite common. These problems arise from numerous
factors, such as hyper-caloric diets, sedentary habits and other epigenetic factors.
With respect to Mexico, the population reference values of total cholesterol in plasma
are around 200 mg/dL. However, a large proportion has higher levels than this
reference value. In this work, we analyze the rheological properties of human blood
obtained from 20 donors, as a function of cholesterol and triglyceride levels, upon a
protocol previously approved by the health authorities. Samples with high and low

cholesterol and triglyceride levels were selected and analyzed by simplecontinuous
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and linear-oscillatory shear flow. Rheometric properties were measured and related
to the structure and composition of human blood. In addition, rheometric data were
modeled by using several constitutive equations: Bautista-Manero-Puig (BMP) and
the multimodal Maxwell equations to predict the flow behavior of human blood.
Finally, a comparison was made among various models, namely, the BMP, Carreau
and Quemada equations for simple shear rate flow. An important relationship was
found between cholesterol, triglycerides and the structure of human blood. Results
show that blood with high cholesterol levels (400 mg/dL) has flow properties fully
different (higher viscosity and a more pseudo-plastic behavior) than blood with lower
levels of cholesterol (tendency to Newtonian behavior or viscosity plateau at low

shear rates).

Figura B.2: Ortega, M., Medina-Torres, L,. Calderas, F., Moreno, L., Bernad-Bernad MJ,.
Sanchez-Olivares, G., Sanchez-Solis, A., and Manero, O. (2015). La reologia aplicada en
sistemas biologicos con diferentes niveles de colesterol, (26), 26-34.

Resumen

Sabias que el colesterol modifica el comportamiento reolégico y que la reologia es
la ciencia que estudia la relacién entre el esfuerzo y la deformacion de los materiales.
El estudio reoldgico de la sangre se denomina hemorreologia. Comencemos con la
definicion formal de la reologia, que es la ciencia que estudia las relaciones constitutivas
entre el esfuerzo y la deformacién en los fluidos. El colesterol en el cuerpo humano
tiene funciones vitales, entre ellas, la sintesis de hormonas y la estabilizacion de las
membranas celulares. En un organismo, esta molécula se divide en colesterol bueno
y malo, clasificacién basada en la densidad de las lipoproteinas que lo arrastran,

de manera que el colesterol "malo.®s el de baja densidad y el "bueno.®s el de alta
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densidad. Si vemos la sangre como un fluido, las células que la constituyen tienden a
generar estructuras transitorias complejas. La sangre se compone principalmente de
dos fracciones, la parte soluble formada por el colesterol total, los triglicéridos y las
proteinas, los niveles elevados de estas moléculas modifican el comportamiento del
flujo de la sangre (comportamiento reologico). En cualquier mamifero se presenta el
mismo fenémeno. En este trabajo se demuestra que la sangre tiende a estructurarse
mas fuertemente y para realizar el estudio se dispuso de 21 ratas macho que se
dividieron en tres grupos de siete ratas cada uno, éstas tuvieron una dieta que
consistio en alimento con diferente contenido de grasa: el blanco con 3 %, el medio
con 4.5% y el alto con 6.5 %, a este ultimo se le adicion6 grasa vegetal mixta. De
cada grupo se obtuvo periddicamente una "muestra representativa'de sangre por via
retrocular con un espacio de 15 dias entre cada toma de muestra. Se realizaron las
siguientes pruebas a las muestras: a) bioquimicas, en las que se observaron cambios
en el nivel de colesterol en la poblacién de estudio, que se atribuyen a tres diferentes
factores: el metabolismo de las ratas, la formacion de tejido adiposo y la competencia
por el alimento; b) hemorreolégicas, éstas consistieron en pruebas oscilatorias de
baja amplitud de deformacién y de corte simple en estado estacionario. Al realizar
dichas pruebas hemorreologicas se encontré lo siguiente: en las pruebas oscilatorias
de baja amplitud de deformacién el modulo viscoso predomina sobre el médulo
elastico (G">G’) y en las pruebas de corte simple la sangre tiene un comportamiento
adelgazante al flujo (n<1). Cabe resaltar que los resultados muestran que el grupo
.2lto"tiene un comportamiento pseudosolido y con esfuerzo de cedencia al dia 30
posterior al inicio de la dieta. Esto se atribuye a las posibles interacciones existentes
entre el colesterol y las células de la sangre, por lo cual el comportamiento mostrado

estéd directamente asociado con la correlaciéon colesterol total-hematocrito.

Resumen

La reologia es la ciencia que estudia la respuesta de los fluidos complejos en
términos de dos parametros principales: esfuerzo y deformacion (flujo). La sangre
humana es un fluido de reologia muy compleja, porque la viscosidad de la sangre no

es proporcional al esfuerzo aplicado, es decir, es un fluido no newtoniano que cuenta
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Figura B.3: Moreno, L., Calderas, F., Sanchez-Olivares, G., Medina-Torres, L., Sanchez-
Solis, A., and Manero, O. (2013). La sangre desde el punto de vista de la reologia. Materiales,
(20), 33-37.

con caracteristicas pseudoplésticas (cuanto mayor sea el esfuerzo aplicado, menor
es su viscosidad). Esto se debe en parte a la formacion de estructuras transitorias
(que se destruyen por el flujo) de muy corta duracion, cuyo tamano e intensidad
dependen de la concentraciéon de colesterol total, entre otros factores. En el Instituto
de Investigaciones en Materiales, en el grupo multidisciplinario bajo la supervisiéon

del doctor Octavio Manero, se estudia la sangre humana y su respuesta reologica.
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decirle, gracias por hacerme mejor persona.
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= Dra. Guadalupe, estuvo conmigo en momentos dificiles, me aconsej6 hacer lo mejor
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hacer, me guié a un mejor camino.

= Dr. Esteban, 4nimo y buenos consejos de un colega, gracias por todo ese tiempo

que se di6 para ayudarme.

C.2. Dedicatorias

No se como pueda dedicarle una tesis doctoral a alguien o alguienes. Simplemente
escribiré lo que me evocod hacer este trabajo. Empecé ya hace 4 anos aproximadamente
luego de una tortuosa maestria. Tuve que presentar examenes disciplinarios, 4 en realidad,
Matematicas aplicadas, Propiedades mecénicas, Quimica de materiales y Termodinamica.
Esta ultima la reprobé muy feamente, yo solo sabia que PV = nRT y me salen con que
solo es una ecuacion de estado, que no da toda la informacién de un sistema; valgame dios.
Queridos lectores fue un proceso traumatizante pero logré aprobarla, me gustaria decir
que con honores, pero mejor dicho fue por horrores. Pasando ya a la etapa de candidatura;
luego de la arrastrada recomendacion de cada jurado, uno se siente del otro lado. Pero
nooooooo!!!. Luego de eso viene un examen postexamen. En fin los que me conocen ya
sabran a lo que me refiero. Algo que todavia no saben mis queridos lectores; es quienes
han estado a lo largo de este periodo de mi vida. Mi familia, 6sea mi santa y celestial

madre que me ha aguantado ya por 30 largos y tortuosos anos de mi vida, bueno de su
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vida...pobre de ella, la compadezco... A si, también mi hermana que encontramos tirada
por ahi-Mariana-. Mis amigotes como Rubén Dr. Santiago, César, Beto, Lidia, Javier, el
amigo John, Armando el-slam, Branilde Ursula, El Alodro (yo si le agradezco, aunque
sea por hacerme reir) El estado Islamico Isis, Alondra, Ricardo (El Richie), el Hans; una
bola de personas que han estado conmigo haciendo que este tiempo en el instituto sea
mas divertido. Todos estos personajes me han dejado algo sobre todo un tiradero en el
laboratorio cuando van a trabajar. Ya en serio, son personas que me han dejado muchas
ensenanzas. Mis predicciones son que quien lea esto sera en tres posibles momentos, antes
del examen de grado, después del examen de grado, habiéndolo aprobado o reprobando
lastimosamente. Eso quiere decir que hay un 33 % de probabilidades en cada uno. Por
favor si el primer escenario sucede, solo digan "te va a ir". Si pasa el segundo escenario
felicitenme y si pasa el tercero ayudenme. Luego de esta disertacion sean tan amables de

acordarse de mi por lo menos.

Atentamente
M en C e I, QFB. Leonardo Moreno (escenario 1)
Dr. Leonardo Moreno (escenario 2)

RIP. Leonardo Moreno (escenario 3)
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