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Resumen

El presente trabajo muestra la creación y edición de un modelo tridimensional
de la ráız y el arco aórtico que fue reconstruido a partir de un estudio tomográfico
tomado de un paciente del Instituto Nacional de Cardiologia, “Ignacio Chavez” y
que a su vez fue incorporado a un simulador cardiovascular.

El modelo experimental busca analizar un flujo que simule las caracteŕısticas de
la sangre humana dentro de la aorta en condiciones fisiológicas, por lo cual se im-
plementó la técnica de Velocimetŕıa por Imágenes de Part́ıculas (PIV por sus siglas
en inglés), para obtener información sobre el flujo que se genera principalmente en
la ráız aórtica y en la aorta ascendente, al utilizar una prótesis valvular biológica y
otra mecánica.

Ademas de usar dos tipos de prótesis valvulares, se usaron dos fluidos de traba-
jo, el primero fue agua pura y el segundo corresponde a una solución agua-glicerol
(c=60%), que posee una viscosidad dinámica similar a la de la sangre humana.

Se obtuvieron los campos de velocidades y de vorticidad para los distintos casos
analizados, con la finalidad de compararlos e interpretar como es que la geometŕıa
y caracteŕısticas propias de cada válvula influyen en el patrón de flujo obtenido, aśı
como observar el comportamiento que se tiene al usar diferentes fluidos de trabajo
dentro del circuito.
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3.15. Prótesis valvular aórtica mecánica . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42
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3.24. Láser Nd:YAG. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
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Caṕıtulo 1

Motivación y Objetivos

Recientes informes de la Organización Mundial de la Salud (OMS) muestran
que diversas enfermedades cardiovasculares se encuentran dentro de las principales
causas de muerte en todo el mundo (Figura 1.1). Muchas de estas tienen una relación
directa con algún flujo sangúıneo anormal (Gunning et al. 2014; Ha et al. 2016 ).
Aunque en primer instancia los padecimientos con mayor tasa de mortalidad son el
infarto al corazón, la arritmia y la insuficiencia card́ıaca, en los últimos años se ha
puesto mayor atención a las enfermedades valvulares. De acuerdo con J. L. d′Arcy
et al. (2010), estos padecimientos pueden llegar a ser considerados como las nuevas
epidemias mundiales. Debido a que tanto la válvula aórtica como la mitral están
sometidas a presiones mayores (al rededor de 150 mmHg) en comparación con la
tricúspide y la pulmonar (aproximadamente 30 mmHg), las alteraciones en dichas
válvulas (lado izquierdo del corazón) se presentan con mayor frecuencia (Bronzino y
Schneck, 2002 ).

De acuerdo con Iung y Vahanian (2014), se estima que en páıses industrializados
las enfermedades asociadas a padecimientos valvulares están presentes en un 2.5% de
su población total. Actualmente un gran número de personas requieren que alguna
de sus válvulas card́ıacas sea reemplazada por una prótesis, debido a que ésta ha
dejado de funcionar correctamente, por lo que tal práctica es muy común en todo
el mundo. Por ejemplo, N.J. Birkmeyer et al. (2001) informaron que el número de
reemplazos de válvulas aórticas en pacientes mayores de 75 años ha incrementado en
más de un 150% en los últimos años.

Por lo tanto, existe un gran interés en la investigación cient́ıfica que permita tener
un mejor entendimiento de las funciones que desempeñan las válvulas card́ıacas, aśı
como de las causas y efectos de las enfermedades valvulares con la finalidad de obtener
un conocimiento continuo que promueva el desarrollo de nuevas técnicas para tratar



2 Motivación y Objetivos

dichos padecimientos de manera más eficiente.

Espećıficamente hablando de la válvula aórtica, el estudio de la dinámica del flujo
de la sangre en el interior de los senos aórticos (también conocidos como Senos de
Valsalva) ha sido de gran interés desde hace mucho tiempo, particularmente por la
formación de estructuras de vórtices en su interior (Keele, 1952; Robicsek, 1991 ).
Se ha observado que los senos aórticos tienen la función de hospedar y expandir un
anillo de vorticidad que se genera con la apertura de las valvas de la válvula aórtica
y que dicho vórtice promueve el cierre posterior de las mismas (por ejemplo Yang et
al. 1998; de Hart et al. 2003; Escobar Kvitting et al. 2004; Markl et al. 2005; Ko-
rakianitis y Shi 2006; Ranga et al. 2006; Katayama et al. 2008; Markl et al. 2011 ).
Sin embargo, investigaciones más recientes han encontrado dinámicas de flujo más
complejas en donde el anillo de vorticidad que se genera durante la apertura de la
válvula es lanzado hacia la aorta y posteriormente se forma un vórtice secundario
con rotación opuesta que permanece dentro del seno hasta que la válvula comienza
a cerrarse (por ejemplo Leo et al. 2005, 2006; Dasi et al. 2009; Saikrishnan, 2012;
Ducci et al. 2013; Toninato et al. 2016 ).

Figura 1.1: Principales causas de muerte a nivel mundial de acuerdo con la Organi-
zación Mundial de la Salud (2016).



3

En este estudio se pretende desarrollar un modelo tridimensional del arco y la
ráız aórtica en donde sea posible la colocación de una prótesis valvular y que además
pueda ser integrado a un simulador cardiovascular (ver sección 3.2) que fue creado y
desarrollado en el Centro de Ingenieŕıa Avanzada de la UNAM.

El simulador cardiovascular que se tiene actualmente cuenta con un modelo
simplificado de la ráız y el arco aórtico, sin embargo, este fue diseñado con geo-
metŕıas básicas y dimensiones estandarizadas que se alejan considerablemente de lo
que podŕıa ser considerado como un modelo fisiológico. Por tal motivo, uno de los
objetivos principales es crear un nuevo modelo por medio de una reconstrucción a
partir de datos tomográficos (estudios proporcionados por el Instituto Nacional de
Cardioloǵıa) de una persona adulta.

Durante los últimos años, la impresión tridimensional ha crecido en el campo de la
Cardioloǵıa gracias a su potencial para la reconstrucción de modelos con estructuras
fisiológicas complejas, lo cual permite la realización de simulaciones de intervenciones
quirúrgicas, una mejor planificación de ciruǵıas y una comprensión mayor de las
cardiopat́ıas congénitas.

Una de las principales caracteŕısticas deseadas en el modelo tridimensional del
arco y la ráız aórtica de este estudio, es que posea las propiedades necesarias (prin-
cipalmente una transparencia óptima) para poder implementar la técnica de Veloci-
metŕıa por Imágenes de Part́ıculas (PIV) con la cual se podrá observar y estudiar la
dinámica del flujo en el interior de los senos aórticos por medio de la obtención de
los campos de velocidades resultantes y con ellos calcular algunos otros parámetros
hidrodinámicos que permitan caracterizar el flujo.

Para las distintas pruebas que se llevaron a cabo, se emplearon dos diferentes
prótesis valvulares; una mecánica y una biológica. Por otro lado, se usaron dos fluidos
de trabajo; el primero fue agua pura y el segundo fue una solución agua-glicerina
con una concentración al 60%, fluido que de acuerdo a diversos estudios previos (por
ejemplo Alvares et al. 2017; Fernandes et al. 2019, entre otros) posee una viscosidad
equivalente a la viscosidad aparente de la sangre bajo ciertas condiciones descritas
en la sección 2.4.





Caṕıtulo 2

Introducción

2.1. Breve descripción del sistema circulatorio

El sistema circulatorio se encarga de bombear, transportar y distribuir la sangre
por todo el cuerpo. Está compuesto principalmente por el corazón y los vasos san-
gúıneos (arterias, venas y capilares).

Corazón. La Figura 2.1 muestra un esquema básico del corazón humano
y la dirección del flujo sangúıneo en su interior. Su funcionamiento puede interpre-
tarse de manera sencilla como la operación de dos bombas pulsátiles que trabajan
de forma sincronizada. El corazón está constituido por cuatro cámaras, tanto la sec-
ción derecha como la izquierda (representadas en la Figura 2.1 de color azul y rojo
respectivamente) cuentan con dos de ellas; un ventŕıculo y una auŕıcula por lado.

Las paredes de los ventŕıculos están hechas de un tejido muscular llamado mio-
cardio que es capaz de contraerse de manera ŕıtmica. El buen funcionamiento de los
ventŕıculos se logra gracias a que cada uno tiene dos válvulas card́ıacas, las cuales
regulan el flujo sangúıneo y controlan su dirección al abrirse y cerrarse debido a los
gradientes de presión existentes en el interior de los ventŕıculos.

En el lado derecho del corazón la sangre es colectada por la vena cava superior e
inferior sin oxigeno en el atrio derecho(auŕıcula derecha) y es bombeada por medio del
ventŕıculo derecho hacia los pulmones donde es oxigenada. Mientras tanto, en el lado
izquierdo del corazón la sangre oxigenada es colectada en el atrio izquierdo(auŕıcula
izquierda) y bombeada por el ventŕıculo izquierdo hacia los órganos periféricos me-
diante la aorta (Ver Figura 2.1)



6 Introducción

Figura 2.1: Estructura del interior del corazón humano.

Vasos sangúıneos. Los vasos sangúıneos son conductos musculares
elásticos mediante los cuales la sangre es distribuida a todos los órganos del cuerpo.

Las arterias son vasos sangúıneos de paredes gruesas y de gran elasticidad ya
que soportan grandes presiones. Nacen de los ventŕıculos y su función es transportar
sangre desde el corazón hacia el resto del cuerpo. Del ventŕıculo izquierdo nace la
arteria aorta, que se ramifica en dos coronarias y del ventŕıculo derecho nace la arteria
pulmonar. De acuerdo a su tamaño relativo se clasifican en:

Arterias elásticas o de conducción. Son las arterias mas grandes y principales
como el tronco pulmonar, la ráız aórtica y sus principales ramificaciones.

Arterias musculares o de distribución. Corresponden a ramificaciones de hasta
0.1 mm de diámetro.

Arteriolas. Vasos arteriales terminales que regulan el flujo sangúıneo hacia los
capilares. Poseen diámetros inferiores a 0.1 mm.

Las venas son vasos sangúıneos de paredes más delgadas y menos elásticas que
las arterias. Estas nacen en las auŕıculas y a través de ellas la sangre del cuerpo es
transportada de regreso al corazón. Su pared suele estar colapsada, ya que el retorno
de flujo sangúıneo a través de ellas es de baja presión. De acuerdo a su diámetro y
grosor de pared, se clasifican en:
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Vénulas. Son conductos que drenan directamente a los capilares y de tamaño
similar a éstos.

Venas medianas. Ramificaciones que recolectan la sangre de las diferentes zonas
del cuerpo humano. Tienen diámetros inferiores a 10 mm.

Venas grandes. Conductos que retornan la sangre al corazón, tales como las
venas cavas y pulmonares.

Por último, los capilares son vasos de diámetros diminutos y de paredes muy del-
gadas que surgen de las terminales de las arteriolas, los cuales al ramificarse forman
una red entre las arteriolas y las vénulas. La función de estos es favorecer el inter-
cambio de sustancias (nutrientes, gases y productos finales del metabolismo celular)
entre los tejidos del cuerpo y la sangre.

2.2. Mecánica del flujo sangúıneo

En general, el ciclo card́ıaco presenta dos fases: la diástole que es la fase de
relajación y la śıstole que es la fase de contracción.

Diástole. Al inicio de la diástole, el miocardio ventricular se relaja y todas
las válvulas se encuentran cerradas, por lo que el volumen sangúıneo dentro del
ventŕıculo no presenta variaciones. Esta fase se denomina relajación isovolumétrica.
Posteriormente, se produce la llamada fase de llenado rápido, que ocurre cuando
las válvulas mitral y tricúspide (entrada a los ventŕıculos) se abren para permitir
que la sangre entre rápidamente en los ventŕıculos. Mientras las válvulas mitral y
tricúspide permanecen abiertas, la sangre fluye de forma pasiva, es decir, la sangre
entra desde el sistema vascular hacia las auŕıculas y desde éstas hacia los ventŕıculos
simplemente por la apertura de dichas válvulas. A este proceso se le conoce como la
fase de llenado lento o diástasis. Finalmente, las auŕıculas se contraen para impulsar
la sangre que les queda hacia los ventŕıculos. El 70% del volumen sangúıneo que
llega a los ventŕıculos se presenta de forma pasiva, mientras que el otro 30% restante
llega de manera activa (contracción auricular).

Śıstole. Al comienzo de la śıstole, cuando se inicia la contracción miocárdica,
las válvulas mitral y tricúspide se cierran y durante un periodo muy breve todas las
válvulas card́ıacas se mantienen cerradas, a este periodo se le llama fase de contrac-
ción isovolumétrica. Debido al aumento de presión ventricular, se provoca la apertura
de las válvulas aórtica y pulmonar, permitiendo que la sangre sea expulsada hacia
el sistema arterial. Las válvulas mitral y tricúspide permanecen cerradas para evitar
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el retorno de flujo hacia las auŕıculas. Por último, las válvulas aórtica y pulmonar se
cierran.

Podemos decir entonces, a grandes rasgos, que la śıstole es la fase que va desde
el cierre de las válvulas mitral y tricúspide hasta el cierre de las válvulas aórtica y
pulmonar, mientras que de manera similar, se puede definir a la diástole como la
fase que va desde el cierre de las válvulas aórtica y pulmonar, hasta el cierre de las
válvulas mitral y tricúspide(Ver Figura 2.2)

Figura 2.2: Válvulas del corazón durante la śıstole(a) y la diástole(b).
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2.3. Válvulas card́ıacas

Como se mencionó en la sección anterior, el corazón cuenta con 4 válvulas de las
cuales depende su buen funcionamiento, ya que gracias a ellas la sangre es bombeada
a través de las cavidades card́ıacas. Las válvulas card́ıacas son tejidos que al abrirse
permiten que la sangre fluya en una sola dirección y al cerrarse evitan que exista
un retorno de ésta (llamado normalmente regurgitación o reflujo). En la Figura 2.3
se muestra un corte del corazón que permite observar la posición y forma de dichas
válvulas, mismas que son descritas a continuación:

Válvula mitral. Controla el flujo sangúıneo de la auŕıcula izquierda al ventŕıcu-
lo izquierdo. También es conocida como válvula bicúspide debido a que está
formada por dos valvas1 a diferencia de las demás válvulas que contienen tres
valvas cada una.

Válvula tricúspide. Permite el flujo sangúıneo de la auŕıcula derecha al ventŕıcu-
lo derecho.

Válvula aórtica. Controla el flujo del ventŕıculo izquierdo a la aorta, transpor-
tando la sangre oxigenada al resto del organismo.

Válvula pulmonar. Regula el flujo del ventŕıculo derecho a la arteria pulmonar,
transportando sangre hacia los pulmones para oxigenarla.

2.3.1. Valvulopat́ıas

Las valvulopat́ıas son enfermedades asociadas a las válvulas card́ıacas que im-
piden la apertura o el cierre correctos de una o varias válvulas del corazón. Las
cuatro válvulas del corazón pueden verse afectadas, aunque las valvulopat́ıas más
importantes son las que afectan a la válvula aórtica y a la mitral.

La estenosis es una afección card́ıaca común que principalmente se presenta
en la válvula aórtica (Figura 2.4), causada por el estrechamiento de la válvula que
puede generarse debido a una enfermedad card́ıaca congénita, a la acumulación de
depósitos de calcio, al engrosamiento de las valvas, o a cambios posinflamatorios,
como aquellos asociados a una enfermedad card́ıaca reumática. Cuando la válvula
se estrecha, no posee un movimiento de apertura ni de cierre correcto, lo cual oca-
siona que el corazón trabaje más para bombear la sangre al resto del cuerpo. Con el

1Elemento oclusor de una válvula de geometŕıa similar a una aleta.
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tiempo, esto puede hacer que el corazón se debilite y funcione de una manera deficien-
te, generando una insuficiencia card́ıaca y un mayor riesgo de muerte card́ıaca súbita.

Figura 2.3: Vista superior del corazón.

Figura 2.4: válvula aórtica sana(a), válvula aórtica con estenosis(b).
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Por otro lado, la insuficiencia valvular ocurre cuando la sangre fluye a través de
la válvula en sentido opuesto al natural, es decir, parte del flujo que es bombeado se
filtra a través de la válvula en sentido contrario (regurgitación). Esto puede deberse
al deterioro de la válvula, a una forma anormal de la válvula presente desde el
nacimiento (enfermedad card́ıaca congénita) o a una infección bacteriana.

2.3.2. Prótesis de válvulas card́ıacas

Cuando se presenta alguna valvulopat́ıa, la solución a dicho problema consiste
en reparar o reemplazar a la válvula dañada por una prótesis valvular, generalmente
mediante una intervención quirúrgica. Desde el primer reemplazo de válvula card́ıaca
realizado en 1952 por el Dr. Charles A. Hufnagel en la Universidad de Georgetown
en Washington D.C. el diseño de prótesis valvulares ha ido evolucionando con el
objetivo de ser más duraderas y menos invasivas en el cuerpo humano. Es necesario
que estos reemplazos emulen las caracteŕısticas hemodinámicas y fisiológicas de una
válvula natural sana y que su desempeño no afecte la calidad de vida del paciente.

El buen desempeño hemodinámico de una válvula card́ıaca depende de las si-
guientes caracteŕısticas(Yoganathan y Jones, 2004 ):

Área de apertura adecuada. Esta caracteŕıstica depende del diámetro efectivo
de apertura de la válvula. Mientras más grande sea el tamaño del diámetro
efectivo de apertura, mayor será el caudal de sangre que pase a través de ella
y por lo tanto se tendrá un flujo más eficiente.

Flujo central libre de obstáculos. Cuando la sangre interactúa con las superficies
de la prótesis valvular, se alcanzan altos valores de esfuerzos y de rapidez de
deformación. Si lo anterior se da de manera prolongada, las células sangúıneas
pueden llegar a ser deformadas, activadas y destruidas, provocando con ello
problemas de hemólisis o trombosis. Ademas, la misma estructura protésica
puede resultar dañada. Por lo tanto, es necesario que los elementos oclusores
de las prótesis valvulares no obstaculicen al flujo sangúıneo.

Volumen de regurgitación pequeño. Se conoce como regurgitación a la presen-
cia del flujo sangúıneo que se mueve en sentido puesto al natural durante el
proceso de cierre de la válvula card́ıaca. La presencia de dicho fenómeno depen-
de mayormente del tipo de válvula y de su tamaño (a mayor diámetro mayor
regurgitación).

Cáıda de presión mı́nima. La cáıda de presión mide la enerǵıa perdida del
flujo cuando la sangre fluye a través de una válvula card́ıaca. Una prótesis
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valvular adecuada no debe generar una cáıda de presión demasiado elevada
para garantizar que no exista una resistencia de flujo muy grande. Ademas,
cuando se tiene una cáıda de presión elevada, se necesita una mayor presión
sistólica en el ventŕıculo para conducir la sangre, ocasionando que el corazón
realice un esfuerzo mayor.

Transporte de sangre por medio de vórtices sin desprendimientos. El flujo pulsátil
que pasa a través de una válvula card́ıaca produce estructuras de anillos de vor-
ticidad (también llamados vórtices anulares) cuyas propiedades dependen de
la geometŕıa de la válvula. La cantidad máxima de enerǵıa en el interior del
vórtice es proporcional al tamaño limite que este puede alcanzar. Cuando el
anillo de vorticidad llega a este tamaño máximo, se generan desprendimientos
en la parte trasera de éste para liberar el excedente de enerǵıa por medio de
una estela. Con la generación de dicha estela se aumenta la disipación viscosa,
la velocidad de propagación de la sangre se reduce, la enerǵıa cinética dismi-
nuye y la eficiencia de propagación es menor, por lo que en el transporte de
cualquier fluido en un vórtice, es deseable que no se genere éste chorro trasero,
más bien se espera que el vórtice se forme y viaje sin desprendimientos. Se ha
demostrado por medio de estudios experimentales (por ejemplo Gharib,et al.
2006; Pierrakos y Vlachos, 2006), que cuando se cuenta con una válvula sana,
el vórtice se forma sin desprendimientos, permitiendo que las condiciones de
flujo se mantengan uniformes y por lo tanto el corazón pueda trabajar de una
forma más eficiente.

No generar zonas de estancamiento. Las regiones de estancamiento o separación
de flujo pueden favorecer a la acumulación de trombos y en el caso de las
prótesis biológicas también favorecer la calcificación.

No producir cavitación. Se denomina cavitación al proceso de formación e im-
plosión de forma súbita de burbujas de vapor en un fluido. La reducción de
presión por debajo de la presión de vapor del fluido da lugar a la formación de
burbujas de vapor, las cuales al ser arrastradas hacia zonas de mayor presión
colapsan en tan solo unos instantes. La formación de vórtices, la desacelera-
ción del flujo y valores de presiones oscilantes, son las principales causas de
la presencia de cavitación en un flujo. Tanto las células sangúıneas aśı como
las prótesis de válvulas card́ıacas pueden resultar gravemente dañadas debido
a las ondas de presión causadas por la cavitación. El material y la geometŕıa
misma de las prótesis valvulares son factores importantes de la presencia de
cavitación.
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Actualmente, existe una extensa variedad de prótesis valvulares y su selección
óptima depende del criterio del cirujano de acuerdo al estado cĺınico del paciente
y al cuidado médico posterior a la intervención quirúrgica. Cada tipo de válvula
presenta diferentes geometŕıas y materiales biocompatibles, por lo cual se clasifican
generalmente en dos grupos principales: prótesis mecánicas y prótesis biológicas.

Prótesis mecánicas

Las prótesis mecánicas, al no usar ningún tipo de material biológico, están cons-
tituidas por oclusores ŕıgidos. Las principales prótesis de esta categoŕıa son: válvula
de bola en jaula, válvula de disco basculante y válvula de doble hoja (Alvarez, 2004).

La válvula de bola en jaula fue desarrollada en 1947 por Charles Hufnagel.
Su mecanismo se basa en una esfera como elemento oclusor y un anillo de diámetro
inferior al de la esfera en donde están sujetos tres estribos de metal que crean una
estructura en forma de jaula la cual encierra al elemento oclusor (ver Figura 2.5a).
En su posición inicial, la esfera obstruye el flujo al estar en contacto con el anillo,
pero debido a la fuerza de arrastre, la esfera se separa del anillo permitiendo el paso
de la sangre por la periferia de la esfera. Esta válvula posee una amplia durabilidad,
sin embargo, en ocaciones la esfera llega a obstruir por completo el flujo sangúıneo
provocando una cáıda de presión bastante significativa, haciendo que el corazón tenga
que hacer un esfuerzo mayor para bombear la sangre a través de ella. Además, genera
un gran número de trombos ocasionados principalmente por los valores tan elevados
de esfuerzos turbulentos y viscosos aguas abajo de la válvula

La válvula de disco basculante fue introducida a mediados de la década de
1960 y consta de un disco metálico de grafito con una capa de carbón piroĺıtico,
cubierto de acero inoxidable o titanio, sujetado por medio de postes de acero y un
anillo que actúa como oclusor (ver Figura 2.5b). Este diseño permite que el disco
oscile conforme pasa la sangre y que su sección transversal actué como resistencia
gradual. El movimiento de apertura se encuentra limitado por unos topes (struts) de
manera que el grado de inclinación permanece entre 60º y 80º formando dos orificios
de diferente tamaño. Este mecanismo reduce en gran manera la formación de trombos
comparada con la válvula de bola en jaula, sin embargo, no se tiene un diseño óptimo,
pues se presentan flujos con distintas velocidades en cada orificio (mayor velocidad
en la sección más pequeña y menor velocidad en la sección mas grande).

La Figura 2.5c muestra el diseño de una válvula de doble hoja . Como puede
observarse, ésta posee dos valvas semicirculares conectadas al anillo por una bisagra
de mariposa. El anillo es metálico y los dos discos son de carbono grafito, impregnados
de tungsteno y recubiertos por carbono piroĺıtico, el cual posee una baja resistencia
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Figura 2.5: válvula de bola en jaula (a), válvula de disco (b), válvula de doble hoja
(c).

a la tracción y como consecuencia disminuye significativamente la generación de
trombos. Las hojas pivotean durante la apertura, creando 3 áreas por donde pasa el
flujo. El ángulo de apertura es de 85º, lo que permite que adquiera una posición casi
paralela al flujo sangúıneo, minimizando con ello la turbulencia y consiguiendo que
el área efectiva de flujo sea casi la de todo el anillo. En 1977 se implantó la primera
prótesis este tipo y durante muchos años se ha conservado este diseño por poseer una
hemodinámica similar a la fisiológica, prueba de ello es que para 2007 ya se hab́ıan
implantado más de 2 millones de estas válvulas protésicas (Alvarez, 2004).

Prótesis biológicas

Desde principios de la década de 1960, exist́ıa un gran interés por crear prótesis
valvulares a partir de tejidos biológicos con la finalidad de minimizar los efectos
trombógenos que ocasionaban las prótesis valvulares mecánicas y con ello disminuir
o eliminar la necesidad de los pacientes sometidos a ciruǵıas de trasplantes valvulares
de ingerir continuamente anticoagulantes. Por ello, lo que se ha pretendido en el
desarrollo de las bioprótesis es obtener caracteŕısticas lo más similares posibles a las
fisiológicas, imitando su geometŕıa de tres valvas oclusoras flexibles. A diferencia de
las prótesis mecánicas que vaŕıan en el tipo de flujo, las prótesis biológicas son todas
de flujo central.

Las válvulas biológicas se pueden clasificar en dos grupos principales; válvulas de
tejido animal y válvulas de tejido humano. Las válvulas de tejido humano pueden
obtenerse de un donador (homoinjerto), o bien, crearse a partir de tejido no valvular
del propio paciente (tejido valvular autógeno), generalmente del pericardio. Por otro
lado, Las válvulas de tejido animal son fabricadas a partir de pericardio porcino o
bovino (heteroinjerto) (Alvarez, 2004).
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Figura 2.7: Bioprótesis valvular empleada para el procedimiento de implantación
transcatéter.

Figura 2.8: Procedimiento de implante valvular aórtico transcatéter. a) Transporte de
la válvula comprimida mediante un catéter. b) Colocación de la prótesis en el anillo
aórtico. c)Expansión de la prótesis valvular y extracción del catéter (Adaptada de
Fanning et al. 2015).
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2.4. Reoloǵıa de la sangre

En reoloǵıa, generalmente se consideran dos tipos de fluidos: los newtonianos,
cuya viscosidad no depende del esfuerzo aplicado ni de la velocidad de flujo, tenemos
como ejemplos en nuestra vida cotidiana al agua, los aceites, la miel de abeja, etc, los
cuales son ĺıquidos de bajo peso molecular. Por otro lado, se encuentran los fluidos
no newtonianos, cuya estructura tiende a cambiar con el flujo y por ende cambia
su viscosidad, en nuestro entorno, existe un mayor número de ejemplos de fluidos
que presentan este tipo de comportamiento, tales como las pinturas, el chocolate,
la pasta de dientes, la mayonesa y la mayoŕıa de los fluidos corporales. Para fines
prácticos, la sangre humana ha sido considerada la mayoŕıa de las veces en estudios
previos, como un fluido newtoniano, es decir, se ha hecho la suposición de que su vis-
cosidad es independiente del esfuerzo aplicado. Esta suposición esta bastante alejada
de la realidad, sin embargo, como se observará más adelante, bajo ciertas condicio-
nes (velocidades de deformación del flujo superiores a 50 s−1 y/o radio del conducto
mayor a 0.5 mm) puede considerarse que la viscosidad permanece constante al tener
variaciones mı́nimas que se aproximan asintóticamente a un valor.

La sangre entera consiste en elementos formados que están suspendidos en plas-
ma. El plasma es una solución acuosa electroĺıtica que contiene numerosos materiales
orgánicos e inorgánicos de bajo peso molecular en baja concentración y aproximada-
mente entre el 7% y 8% en peso de protéına. Una de las propiedades más importantes
para el estudio de la dinámica de la sangre es su viscosidad. A continuación se des-
cribirán algunos factores importantes que intervienen en la variación de la viscosidad
aparente de la sangre.

2.4.1. Plasma

Es posible medir la viscosidad del plasma mediante la obtención de una muestra
de sangre y separando los elementos que la forman por centrifugación. Sin embargo,
tan pronto como se extrae sangre del cuerpo, se inicia el mecanismo de coagulación,
por lo que es necesario adicionar algún un anticoagulante para evitar tal efecto.

El plasma humano tiene una densidad de aproximadamente 1.035 g/cm3 y su
coeficiente de viscosidad vaŕıa entre 0.011 y 0.016 poises en comparación con el agua
que posee una densidad y un coeficiente de viscosidad de 1.0 g/cm3 y 0.01 poises res-
pectivamente. La presencia de protéınas plasmáticas produce una mayor viscosidad
en comparación con la del agua. En experimentos realizados con viscósimetros capi-
lares y rotatorios se ha encontrado que el plasma de mamı́feros se comporta como un
fluido no newtoniano, mientras que otros trabajos publicados sugieren que el plasma
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es un ĺıquido newtoniano. Tanto la variación en las concentraciones de protéınas en las
muestras, aśı como la variabilidad en las técnicas experimentales empleadas pueden
ser factores de gran importancia para la obtención de dichos resultados contradic-
torios. También, las caracteŕısticas reológicas del plasma en presencia de distintas
condiciones patológicas pueden contribuir al comportamiento no newtoniano.

La temperatura también tiene una influencia significativa en la viscosidad del
plasma. Se ha encontrado que el coeficiente de viscosidad tiene una cáıda del 3%
por ◦C al aumentar la temperatura entre un rango de 25 ◦C a 37 ◦C. Generalmente,
para modelar los flujos en el sistema arterial se asume que el plasma posee un com-
portamiento newtoniano con una viscosidad constante de 1.2 [cP] a la temperatura
del cuerpo humano (37 ◦C).

Figura 2.9: Esfuerzo cortante normalizado respecto a la viscosidad del plasma (Chan-
dran et al. 2007).
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2.4.2. Sangre pura

Múltiples estudios previos han analizado muestras de sangre pura, con la adición
de anticoagulantes adecuados, en distintos tipos de viscośımetros en un rango amplio
de tasas de deformación. Con la finalidad de identificar la relación constitutiva para
la sangre, en dichos estudios se han obtenido gráficas del esfuerzo cortante respecto a
la rapidez de deformación. Sin embargo, como se mencionó previamente, la viscosidad
de la sangre y el plasma también difiere de una muestra a otra debido a las variaciones
en los constituyentes, aśı como en el contenido de protéınas. Con la intención de
minimizar las dificultades en la interpretación de los datos debido a la variabilidad en
las muestras sanguineas, el esfuerzo cortante se normaliza con respecto a la viscosidad
del plasma de la muestra.

En la Figura 2.9 se muestra una gráfica del esfuerzo cortante entre la viscosidad
del plasma a distintos valores de velocidad de deformación (Chandran, 2007). Como
se puede ver, los datos sugieren un comportamiento no lineal, particularmente a
velocidades de deformación bajas. También se puede observar que la curva que mejor
se ajusta no pasa a través del origen, sino más bien interseca en un valor positivo
al eje y, lo cual indica que el esfuerzo cortante inducido debe exceder el rendimiento
mı́nimo antes de que la sangre fluya.

Algunos datos obtenidos experimentalmente de la viscosidad aparente para un
rango de velocidades de deformación se muestran en la Figura 2.10. Como puede ob-
servarse, la viscosidad aparente incrementa a magnitudes relativamente grandes con
velocidades de deformación pequeñas. Esto se debe a que los glóbulos rojos tienden
a agregarse a las formaciones de Rouleaux 2 y por lo tanto, muestran un incremento
de su viscosidad a bajas velocidades de deformación. Los agregados de glóbulos rojos
se muestran en la Figura 2.11. A medida que aumenta la velocidad de deformación,
los agregados se rompen gradualmente, si la velocidad de corte supera los 50 [s−1], el
coeficiente de viscosidad se acerca a un valor asintótico de aproximadamente 4[cP ].
Por lo tanto, al especificar el coeficiente de viscosidad de la sangre, es necesario
especificar la velocidad de deformación a la que los datos son obtenidos.

Como se mencionó anteriormente, además del hecho de que la velocidad de defor-
mación tiene un efecto profundo en la viscosidad de la sangre, la variabilidad de las
muestras, el efecto de la adición de anticoagulantes y las condiciones experimentales
también deben tenerse en cuenta. En la siguiente sección se mostrará el efecto sobre
el coeficiente de viscosidad de la sangre de otras variables.

2Glóbulos rojos que se apilan unos con otros.
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Figura 2.10: Viscosidad aparente de la sangre a distintas velocidades de deformación
(Chandran et al. 2007).

Figura 2.11: Agregados de glóbulos rojos (Efecto Roleaux).
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2.4.3. Efecto del hematocrito

El hematocrito 3 para la sangre humana normal vaŕıa entre 40% y 45%. Para
estudiar el efecto del hematocrito en la viscosidad de la sangre, los glóbulos rojos son
separados mediante centrifugación y se reconstituyen en proporciones apropiadas
con suero, solución salina o solución de Ringer antes de los experimentos con el
viscośımetro.

En la Figura 2.12 se muestra una gráfica de la viscosidad relativa de la sangre con
respecto al plasma en función del hematocrito. Puede observarse que la viscosidad
incrementa al aumentar el hematocrito y que disminuye al aumentar la velocidad de
deformación como ya se mencionó antes.

Figura 2.12: Efecto del hematocrito en la viscosidad relativa de la sangre (Chandran
et al. 2007).

3Volumen de glóbulos rojos con relación al volumen total de la sangre.
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Se ha observado que la viscosidad de las esferas ŕıgidas suspendidas en una solu-
ción aumenta de forma más rápida que la de la sangre, lo cual indica el efecto que
la flexibilidad de los glóbulos rojos tiene en minimizar la viscosidad. La Figura 2.13
compara la viscosidad en función del hematocrito para las células normales, esferas
ŕıgidas y glóbulos rojos, que se han endurecido mediante el tratamiento en una so-
lución de aldeh́ıdo. Nuevamente se ve claramente el efecto de la flexibilidad de los
glóbulos rojos en la reducción de la viscosidad.

Figura 2.13: Efecto del endurecimiento de los glóbulos rojos sobre la viscosidad rela-
tiva (Chandran et al. 2007).
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2.4.4. Efecto de la temperatura

Aunque se ha determinado que el incremento de la temperatura ocasiona una
disminución de la viscosidad del plasma tal y como se mencionó en la sección 2.4.1,
el efecto de la temperatura sobre la viscosidad de la sangre completa aún no está
claramente establecido, por lo que para la mayoŕıa de los estudios realizados hasta el
momento se supone una temperatura constante de la sangre (temperatura corporal)
para obtener mediciones adecuadas.

Figura 2.14: Efecto de las protéınas del plasma en la viscosidad de la sangre completa
(Chandran et al. 2007).
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2.4.5. Efecto del contenido de protéınas en el plasma

La Figura 2.14 muestra la variación de la viscosidad respecto a la velocidad de de-
formación para sangre completa a 37◦C y un hematocrito del 49% y se compara con
los valores obtenidos para para glóbulos rojos suspendidos en una solución isotónica
con una protéına de concentración fisiológica incluida (Globulina, Albúmina y Fibro-
geno). Como puede notarse, dado que el nivel de porcentaje en peso del fibrinógeno
es muy bajo, su efecto sobre la viscosidad de la sangre completa es mı́nimo. Por el
contrario, la globulina contenida en el plasma favorece el aumento de la viscosidad
de la sangre. Finalmente, se observa en la albúmina un efecto de moderación del
aumento de la viscosidad de la sangre completa.

2.4.6. Efecto del diámetro del conducto

En la Figura 2.15 se muestra una gráfica de la viscosidad aparente de la sangre en
función del radio de la tubeŕıa considerando un hematocrito del 40%. Como puede
observarse, en tubeŕıas de diámetros pequeños el valor de la viscosidad de la sangre es
muy bajo. Al incrementar el diámetro del tubo, la viscosidad aumenta y se aproxima a
un valor asintótico para valores de radio mayores a 0.5 mm aproximadamente. A este
fenómeno de decremento de la viscosidad aparente en diámetros de tubo pequeños
se le conoce como el Efecto Fahraeus-Lindqvist.

Conforme la sangre fluye a través de una tubeŕıa, las células sangúıneas tienden
a rotar (Figura 2.16). Debido a esta rotación, los glóbulos rojos tienden a moverse
hacia el centro del tubo y por lo tanto, se crea una capa libre de células cerca de
la pared. En tubeŕıas de diámetros pequeños, el área de la sección transversal de la
zona libre de células es de tamaño similar al del núcleo central, por lo que el efecto
que produce la zona libre de células con una viscosidad más baja (solo la viscosidad
del plasma) es la reducción de la viscosidad aparente del flujo a través de la tubeŕıa.
Existen dos modelos matemáticos que describen tal efecto: 1) El modelo de capa
marginal sin células y 2) El efecto Sigma.
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Figura 2.15: Viscosidad aparente de la sangre en función del radio de la tubeŕıa
(Chandran et al. 2007).

Figura 2.16: Esquema de la rotación de glóbulos rojos por la influencia de un gradiente
de velocidad. (Chandran et al. 2007).
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Desarrollo experimental

En este caṕıtulo se muestra como está construido el arreglo experimental que fue
usado para la realización de todas las pruebas. También se explican brevemente las
caracteŕısticas del equipo y los materiales empleados. En la sección 3.2.5 se detalla el
proceso que se llevó a cabo para la reconstrucción del arco y la ráız aórtica, aśı como
las adaptaciones que se realizaron en el modelo con la finalidad de que éste lograra
ser integrado de manera correcta en el simulador cardiovascular y que se le pudieran
adecuar algunos elementos externos. Por último, se explicarán los parámetros bajo
los cuales fueron realizados los experimentos, el procedimiento a seguir para la toma
de mediciones y el procesamiento final de los datos obtenidos.

3.1. Modelo Windkessel

El diseño experimental utilizado se basa en el modelo Windkessel, el cual es una
simplificación del sistema circulatorio humano sistémico, conformado por el ventŕıcu-
lo izquierdo y el árbol arterial, empleado para comprender su funcionamiento (Figura
3.1). La teoŕıa de Windkessel considera las arterias como un sistema de tubos interco-
nectados con capacidad de almacenamiento. La capacidad de almacenamiento de los
vasos sangúıneos elásticos está dada por la distensibilidad, propiedad que relaciona
las variaciones de presión y volumen dentro de los conductos (Di = dV/dp).

El modelo Windkessel simula las diferentes funciones de los vasos sangúıneos
de acuerdo a su diámetro. Los vasos con mayor tamaño (arterias), poseen una alta
capacidad para deformarse elásticamente, por lo que presentan propiedades de alma-
cenamiento de enerǵıa. Por otro lado, los vasos sangúıneos con diámetros inferiores
(capilares), son menos flexibles y de paredes muy delgadas, los cuales presentan una
elevada resistencia al flujo, por lo cual pueden ser considerados como elementos di-
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sipativos. Debido a esto, las arterias protegen a los capilares de las altas presiones y
del flujo pulsátil generado por el corazón, ocasionando que en los capilares el flujo
sangúıneo se comporte prácticamente de forma laminar.

Por lo anterior, el modelo Windkessel propone implementar los siguientes dos
elementos para el análisis del flujo en el árbol arterial (Westerhof N. et al. 2009);

Elemento capacitivo. También llamado elemento de complianza o complianza
arterial, representa la elasticidad y distensibilidad de las arterias. La complian-
za se puede medir como el cambio de volumen respecto al cambio de presión.

Elemento resistivo. Simula la resistencia de la sangre al fluir por el árbol arterial
(de los vasos de mayor diámetro hasta los de menor diámetro). Este elemento
representa la suma de las resistencias de cada uno de los vasos sangúıneos. La
resistencia es mayor en los vasos con diámetros inferiores, como las arteriolas
y los capilares.

3.2. Simulador cardiovascular

La Figura 3.2 muestra un esquema del probador cardiovascular que fue utilizado
en todas las pruebas. A continuación se describen las caracteŕısticas de sus elementos,
los cuales fueron conectados entre si con manguera industrial de 1/2 ” de diámetro
nominal.

Figura 3.1: Modelo Windkessel.
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Figura 3.2: Esquema del arreglo experimental: a)Bomba peristáltica, b)Flujómetro,
c)Zona de pruebas, d)Cámara de complianza, e)Válvula de aguja.

3.2.1. Bomba Peristáltica

La bomba peristáltica es una máquina de desplazamiento positivo, la cual genera
el movimiento del fluido por medio un émbolo. Para generar el flujo pulsátil requerido
en el presente trabajo se empleó una bomba peristáltica marca Harvard, modelo 55-
3305, serie 1400, como la que se muestra en la Figura 3.3 y cuyas caracteŕısticas se
muestran en el cuadro 3.1. Dicho equipo es capaz de variar la carrera del pistón para
controlar y modificar la frecuencia card́ıaca, duración sistólica y el volumen por ciclo.

3.2.2. Cámara de complianza

De acuerdo a lo que se explicó en la sección 3.1, el modelo Windkessel emplea
un elemento capacitivo que simula la elasticidad en las arterias. Para ello se utiliza
un tanque también conocido como cámara de complianza (Figura 3.4). El circuito
que se muestra en la Figura 3.2 se encuentra todo el tiempo lleno por el fluido de
trabajo, con excepción de la cámara de complianza, en donde se deja una columna
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de aire comprimido con la intención de almacenar y devolver enerǵıa al sistema
conforme el fluido es bombeado de manera pulsada. El tanque se construyó de forma
ciĺındrica con acŕılico y fue cerrado herméticamente, en la parte superior fue colocado
un manómetro para poder medir la presión en su interior, ademas en la parte inferior
posee dos orificios por donde es posible conectar las mangueras que transportan el
fluido de trabajo y que conectan a la cámara de complianza con los demás elementos
del circuito.

Figura 3.3: Bomba Peristáltica modelo 55-3305, serie 1400, Harvard Apparatus.

Propiedad Rango

Alimentación 115 VAC, 50-60 Hz
Potencia 80 W
Ciclos por minuto 10-100
Volumen por ciclo 15-100ml
Flujo volumétrico por minuto 15ml - 10l
Fracción sitólica 25-50% del ciclo
Diámetro del pistón 50.8 mm

Cuadro 3.1: Propiedades de la bomba Harvard 55-3305.
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3.2.3. Válvula de aguja

El elemento resistivo que se utilizó para modelar la cáıda de presión a través
de los vasos sangúıneos (es decir, la resistencia al flujo), es una válvula de aguja
(Figura 3.5). Este dispositivo posee un vástago cónico que realiza la función de
obturador sobre un orificio de diámetro pequeño, en relación al diámetro nominal
de la válvula. El desplazamiento del vástago estrangula al flujo que pasa a través
de la válvula y con ello se logra regular fácilmente el caudal. Debido a su gran
precisión, estabilidad y durabilidad, este tipo de válvula tiene múltiples aplicaciones
en la industria, incluyendo flujos con altas presiones y temperaturas.

3.2.4. Medidor de flujo

Con la finalidad obtener el valor del caudal que pasa a través del circuito, fue
colocado un medidor de flujo de turbina marca Seametrics, modelo SPX-075, como
el que se muestra en la Figura 3.6. Se trata de un dispositivo de alta precisión (+/−
1%), que es capaz de medir flujos de entre 0.75 a 75l/min.

Figura 3.4: Diseño de la cámara de complianza.
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Figura 3.5: Válvula de aguja
.

Figura 3.6: Flujómetro Seametrics SPX-075.
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3.2.5. Zona de pruebas

La zona de pruebas es la parte mas importante de todo el arreglo experimental,
pues es la región en donde se realizaron todas las mediciones. A continuación se
describen las caracteŕısticas de sus elementos, aśı como la construcción y el montaje
de éstos.

Modelo tridimensional del arco y la ráız aórtica

Dado que se pretende simular el flujo de sangre a través de las prótesis valvulares
aórticas, en condiciones lo más realistas posibles, se trabajó con un modelo tridi-
mensional que incluye a la ráız y el arco aórtico (ver esquema de la Figura 3.7), los
cuales fueron reconstruidos a partir de la tomograf́ıa de un paciente del Instituto
Nacional de Cardioloǵıa. La selección de la tomograf́ıa adecuada se realizó con base
en los estudios que proporcionaran una mejor resolución (sobre todo en la región de
la ráız aórtica), una geometŕıa regular de los senos de Valsalva y un diámetro del
anillo aórtico compatible con las prótesis elegidas para las pruebas.

Figura 3.7: Esquema de la ubicación y forma de la ráız y el arco aórtico (Adaptada
de Fanning et al. 2015).
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El estudio tomográfico escogido consta de 256 imágenes del corazón y elementos
periféricos (ver Figura 3.8). Las imágenes en formato DICOM (Digital Imaging and
Communications in Medicine) se transfirieron al software Mimics Medical® (Ma-
terialise, Bélgica) en donde se realizó la segmentación. A grandes rasgos, el proceso
de segmentación consiste en identificar y seleccionar los elementos de interés dentro
de cada imagen y eliminar el resto, para posteriormente realizar un barrido digital
de las zonas seleccionadas, generando aśı superficies tridimensionales precisas. Para
la reconstrucción inicial se identificaron y seleccionaron en cada imagen las regiones
que forman parte de la ráız aórtica, la aorta ascendente, el arco aórtico, la aorta
descendente y el ventŕıculo izquierdo. En la Figura 3.9 se muestran dos ejemplos
de la identificación y selección de las distintas partes del corazón que se encontra-
ron en cada imagen. Por otro lado, la Figura 3.10 muestra el resultado final de la
reconstrucción realizada en el software Mimics Medical®.

Posteriormente, se exportó el archivo en formato STL para poder editarlo en
un software de diseño mecánico (Solid Works ®), teniendo cuidado en preservar
la geometŕıa original obtenida anteriormente. Se eliminó por completo el ventŕıculo
izquierdo y solamente se conservaron las partes correspondientes a la ráız aórtica, la
aorta ascendente, el arco aórtico y una pequeña sección de la aorta descendente. Las
arterias subclavias y carótidas son omitidas por motivos de simplificación del modelo
y de las conexiones posibles con el simulador cardiovascular. Por otro lado, durante
la fase sistólica del ciclo card́ıaco, el flujo a través de las coronarias es insignificante,
por lo que también fueron eliminadas.

Se realizó un proceso de vaciado en el modelo inicial para lograr que este sea
hueco en su interior, dejando un espesor de 0.8 mm. En los extremos del modelo
se diseñaron bridas para que fuera posible conectarse con los demás elementos del
probador cardiovascular y para poder colocar en la posición correcta a la prótesis
valvular. Como puede observarse en la Figura 3.11, en la edición se agregaron dos
componentes externos al modelo original. El elemento número 1) es un adaptador
para la colocación posterior de un endoscopio de manera hermética y perpendicular
a la válvula con la finalidad de capturar imágenes del movimiento de ésta desde una
vista superior. Por otro lado, el elemento número 2) es un adaptador para conectar un
sensor de presión que permitirá obtener dicha medición aguas arriba de la válvula, el
cual fue colocado aproximadamente a una distancia de 78 mm desde el anillo aórtico.
Aunque en el presente estudio no se emplearon aún ni el endoscopio ni el sensor de
presión, se pretende que el modelo desarrollado en este trabajo sea útil para futuras
investigaciones en donde si sean utilizados, por lo que momentáneamente fueron
colocadas dos llaves de tres pasos de ANNTOM para cerrar el paso del flujo en los
dos adaptadores.
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Después de reconstruir y editar el modelo completo, fue impreso por medio de
manufactura aditiva usando el material Clear resin de una impresora 3D, marca
Formlabs, modelo Form 2 (Figura 3.12). Dicho material corresponde a una resina
de gran resistencia, cuyas propiedades mecánicas pueden consultarse en la tabla
de la Figura 3.13, además este material posee la caracteŕıstica de ser transparente,
propiedad requerida para la implementación de la técnica de visualización de flujo
PIV, la cual será descrita en la siguiente sección. La Figura 3.14 muestra el resultado
final de la reconstrucción de la ráız y el arco aórtico.

Prótesis valvulares

Como se mencionó en el Capitulo 1, se usaron dos distintas prótesis valvulares
aórticas; una mecánica y una biológica. La prótesis mecánica usada fue una Björk-
Shiley que corresponde a una válvula de disco basculante (también llamada prótesis
monodisco), como la que se muestra en la Figura 3.15, cuyo diámetro interno es de 26
mm. En la Figura 3.16, se muestra la otra prótesis valvular empleada en este estudio,
que corresponde a una bioprótesis de pericardio bovino. Ambas prótesis valvulares
fueron proporcionadas por el Instituto Nacional de Cardioloǵıa.

Para el caso particular de prótesis aórticas biológicas, los fabricantes suelen cla-
sificarlas de acuerdo a sus 4 longitudes principales; 1)Diámetro del anillo de tejido
(Tissue Annulus Diameter, TAD), 2)Diámetro interno del orificio valvular (DI), 3)
Diámetro externo de sutura del anillo (D0) y 4)Altura de la válvula (h) (ver la Figura
3.17).

La bioprótesis valvular utilizada en el presente trabajo posee las siguientes carac-
teŕısticas; TAD=28mm, DI=26mm, D0=40mm, h=20mm.

Montaje de la válvula

La Figura 3.18 muestra como fue colocada la prótesis valvular de tal manera que
estuviera en la posición adecuada. Como se puede notar, se diseñaron dos soportes
en forma de cilindros (26mm de diámetro interior) con una brida en la parte superior
que les permite ensamblarse con el modelo del arco y la ráız aórtica, además de
permitir que se introduzca a la válvula de forma hermética y perfectamente alineada
con el anillo aórtico.

Para el soporte en donde está ubicada la válvula, se construyó un adaptador que
permite colocar un sensor de presión, con la finalidad de obtener esta medición aguas
abajo de la prótesis valvular. Dicho elemento se encuentra a una distancia de 26 mm
desde la válvula. De manera similar al adaptador que fue diseñado en el modelo del
arco aórtico, momentáneamente esta conexión está cerrada con ayuda de una llave
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de tres pasos de ANNTOM, ya que en el presente estudio no se realizarán estas
mediciones, sin embargo, se pretende realizar experimentos posteriores en donde śı
sean utilizados los sensores de presión.

Como también se indicó en el Capitulo 1, uno de los principales objetivos de este
trabajo es mejorar el simulador cardiovascular con el que se contaba anteriormente,
por lo que en la Figura 3.19 se pueden observar tanto la configuración previa, como
la actual. Aśı mismo, en la Figura 3.20, se puede ver un acercamiento al modelo de
la ráız y el arco aórtico con el que anteriormente se contaba en comparación con el
diseño mejorado.
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Figura 3.8: Ejemplos de las imágenes usadas para la reconstrucción del arco y la ráız
aórtica.
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Figura 3.9: Segmentación de imágenes.
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Figura 3.10: Reconstrucción tridimensional a partir de una tomograf́ıa.
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Figura 3.11: Edición del modelo final en Solid Works.

Figura 3.12: Impresora 3D.
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Figura 3.13: Propiedades de la resina (Clear resin) usada en la impresión 3D.

Figura 3.14: Modelo impreso de la ráız y el arco aórtico.
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Figura 3.15: Prótesis valvular mecánica.

Figura 3.16: Bioprótesis valvular aórtica.
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Figura 3.17: Dimensiones de interés en las bioprótesis valvulares aórticas.

Figura 3.18: Montaje de la prótesis valvular en la zona de pruebas.
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(a)

(b)

Figura 3.19: Comparación del simulador cardiovascular anterior (a), con el simulador
cardiovascular actual (b).
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(a)

(b)

Figura 3.20: Comparación del modelo de la ráız y el arco aórtico anterior (a), con el
modelo mejorado (b).
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3.3. Visualización del flujo mediante PIV

Una vez instalado el simulador cardiovascular antes descrito y verificado el buen
funcionamiento del mismo, se empleó la Velocimetŕıa por Imágenes de part́ıculas
(PIV), que es una técnica ampliamente utilizada en la industria y en la investigación
de dinámica de fluidos. Se trata de un método no invasivo para la visualización de
flujos ĺıquidos y gaseosos. Dicha técnica proporciona mediciones de los vectores de
velocidad instantáneos en una sección transversal de un flujo.

Para realizar mediciones de PIV, se utilizan pequeñas part́ıculas de flotabilidad
neutra, conocidas como part́ıculas trazadoras, las cuales son suspendidas en el fluido
con la finalidad de seguir la trayectoria que éste describe. Para la experimentación con
flujos ĺıquidos, los trazadores pueden estar hechos de poliestireno, poliamida o esferas
de cristal huecas con un rango de 5-100µm. Si es posible determinar el movimiento
de las part́ıculas trazadoras, se conocerá entonces el movimiento del flujo en el cual
se encuentran suspendidas. Con el fin de detectar su movimiento, una región del flujo
es iluminado mediante una hoja de luz láser, mientras una cámara de alta velocidad
es colocada de forma perpendicular al plano que ésta genera, para poder capturar
las imágenes deseadas.

Figura 3.21: Sincronización y adquisición de datos mediante PIV.
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El láser que ilumina la zona de interés, genera un haz de luz intermitente, cuya
frecuencia es sincronizada con las capturas de la cámara por medio de una unidad
de adquisición y control, tal como se muestra en la Figura 3.21, posteriormente
cada imagen es transferida y guardada en esta unidad. La técnica de PIV mide la
distancia recorrida por las part́ıculas suspendidas en el fluido entre cada pulso del
láser, es decir, entre un intervalo ∆t, conocido generalmente como tiempo de retraso.
Para ello, se emplea una herramienta de procesamiento conocida como Correlación
Cruzada, la cual consiste en lo siguiente:

Se toman dos imágenes con un tiempo de retraso ∆t conocido, identificando de
esta manera la posición de cada una de las part́ıculas en ambas capturas y en sus
respectivos tiempos. Posteriormente, se realiza un mallado que divide cada imagen
tomada en pequeñas regiones denominadas áreas de interrogación. En cada área de
interrogación se compara la posición de las part́ıculas entre la imagen A y la imagen
B para producir un vector del desplazamiento promedio de las part́ıculas. Al realizar
la misma correlación en todas las áreas de interrogación, se genera un campo de
vectores de los desplazamientos de todas las part́ıculas trazadoras que son captadas
por la cámara (Figura 3.22). Si se dividen estos valores obtenidos entre ∆t, se obtiene
un campo de de vectores de velocidad.

Considerando que la función f(k,l) describe la intensidad de la luz dentro de un
área de interrogación de la imagen A grabada en el tiempo t y la función g(k,l)
describe la intensidad de luz captada en el tiempo t + ∆t(imagen B) siendo k y l las
coordenadas de la imagen en ṕıxeles, la función discreta Correlación Cruzada puede
ser definida como el valor esperado:

ϕfg(k, l) = E[f(k, l), g(k, l)] (3.1)

ϕfg(k, l) =
i=∞∑

i=1−∞

j=∞∑
j=1−∞

f(i, j) · g(i+ k, j + l) (3.2)

Con el fin de obtener el desplazamiento real de las part́ıculas, un factor de escala
es utilizado para relacionar el espacio del objeto (real) y el espacio de la imagen
(cámara), es decir; F = objeto/imagen. Con ello se obtienen las distancias en ṕıxeles
y su equivalencia en mm.
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Figura 3.22: Procesamiento de Correlación Cruzada.

3.3.1. Montaje y caracteŕısticas del equipo empleado

La Figura 3.23 muestra como fue colocado el equipo de PIV en el arreglo expe-
rimental previamente descrito. El disparador del láser es colocado de tal forma que
el plano de luz que éste genera, pase por el centro de la ráız aórtica del modelo crea-
do. Como ya se hizo mención, para obtener mediciones certeras, la cámara debe ser
colocada perfectamente perpendicular al plano de luz. En la imagen también puede
apreciarse que el modelo de la ráız y el arco aórtico se encuentra sumergido en un
fluido dentro de un tanque, con el objetivo de tener una mejor visualización del área
iluminada por el láser (ver sección 3.4).

Se utilizó un láser de doble pulso Nd: YAG, marca EverGreen, modelo 200, que es
capaz de generar un haz de luz con una enerǵıa de hasta 200 mj a una longitud de onda
de 532 nm (Figura 3.24), al cual está acoplado un arreglo óptico para generar un plano
de luz cuyo espesor es de 2 mm aproximadamente. El pulso del láser fue sincronizado
con una cámara con chip CMOS de alta velocidad, marca Dantec Dynamics, modelo
HiSense MkII (Figura 3.25) a una frecuencia de medición de 6 Hz.

Por otro lado, como part́ıculas trazadoras, se emplearon esferas de vidrio recu-
biertos de plata con flotabilidad neutra, las cuales poseen un diámetro promedio de
10 µm. Los registros de la cámara fueron sincronizados con el disparo del láser y
almacenados con ayuda del software Dynamic Studio® con el cual también se llevo
a cabo parte del procesamiento de imágenes. El procesamiento final y los cálculos
posteriores fueron realizados con ayuda del software Matlab®.
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Figura 3.23: Velocimetŕıa por Imágenes de Part́ıculas integrada a la zona de pruebas.

Figura 3.24: Láser pulsado Nd:YAG.
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Figura 3.25: Cámara Dantec Dynamics, modelo HiSense MkII.

3.3.2. Propiedades del flujo

Como se mencionó anteriormente, la hemodinámica dentro de los senos aórticos
se caracteriza principalmente por la formación de vórtices. Por ello, en esta sección
se describe el método matemático empleado para la identificación de vórtices y para
determinar la vorticidad en un flujo.

Identificación del vórtice

Existen numerosos métodos para la identificación de vórtices basados en un análi-
sis local del tensor gradiente de velocidad∇u. Entre los más utilizados está el criterio
Q, dicho método usa la descomposición del gradiente de velocidad de la siguiente for-
ma:

∇u = D+Ω (3.3)

donde

D =
1

2
((∇u) + (∇u)t) es la componente simétrica de ∇u y

Ω =
1

2
((∇u)− (∇u)t) es la componente antisimétrica de ∇u
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El tensor D es llamado comúnmente Tensor de rapidez de deformación, mien-
tras que al tensor Ω se le conoce como Tensor de rapidez de rotación. El segundo
invariante Q, para un flujo incompresible (∇ · u = 0) está defino como:

Q =
1

2
(|Ω|2 − |D|2) (3.4)

donde

|Ω| = tr[ΩΩt]1/2 y

|D| = tr[DDt]1/2

En las regiones donde Q>0, la tasa de rotación es mayor que la tasa de deforma-
ción, por lo tanto esta región espacial pertenece a un vórtice. El valor de Q puede ser
evaluado punto a punto para determinar si se encuentra dentro o fuera del vórtice.

Vorticidad

La vorticidad es una medida de la velocidad de rotación de un pequeño elemento
del fluido alrededor de sus propios ejes. El movimiento de un elemento del fluido con
vorticidad cero (∇× u = 0) es llamado ı̈rrotacional”. La vorticidad ω de un campo
de flujo u esta definida por:

ω = ∇× u (3.5)

3.4. Fluido de trabajo

En estudios previos se han utilizado distintos fluidos para simular el flujo san-
gúıneo. Algunos, incluso han empleado agua pura (por ejemplo Querzoli et al. 2010;
Falahatpisheh y Kheradvar 2012; Wendt et al. 2012, entre otros), otros han realizado
soluciones salinas (Bottio et al. 2004; Akutsu et al. 2008; Ducci et al. 2013, etc.),
mientras que en su mayoŕıa se ha empleado glicerol o soluciones agua-glicerol (por
ejemplo, Yoganathan et al. 1986; Grigioni et al. 2003; Kadem et al. 2005, 2006;
Kaminsky et al. 2007; Azadani et al. 2009; Guivier-Curien et al. 2009; Stühle et
al. 2011 ). Para todos estos casos, se acepta la aproximación de un comportamiento
newtoniano, despreciando la variación de la viscosidad dinámica que se vuelve insig-
nificante a velocidades de deformación mayores a 100 s−1 (Chien, 1970; Chandran
et al. 2007; Fedosov et al. 2011; Kim et al. 2012 ).
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Como se mencionó en el Capitulo 1, en el presente estudio se analizaron las
diferencias entre dos tipos de prótesis valvulares y también entre dos fluidos de
trabajo; el primero es agua pura, mientras que el segundo corresponde a una solución
agua-glicerol con una concentración del 60 %, ya que de acuerdo a algunos autores
(por ejemplo Ducci et al. 2016; Alvares et al. 2017; Fernandes et al. 2019 ) con esta
solución se obtiene un fluido newtoniano con una viscosidad de aproximadamente 4
cP, que es el valor correspondiente de la viscosidad de la sangre humana que circula
en vasos de radio mayor a 0.5 mm considerando una temperatura de 37◦C y un
Hematocrito del 40% (sección 2.4).

En estudios experimentales en los que se emplea la técnica de PIV, generalmen-
te es necesario minimizar la distorsión óptica que se produce debido a la refracción
en la interfaz entre diferentes medios en geometŕıas complejas. Para resolver dicho
problema, se han implementado soluciones agua-glicerol-yoduro de sodio (por ejem-
plo Browne et al. 2000; Leo et al. 2006 ), soluciones salinas con glicerol (Balducci
et al. 2004 ), soluciones agua-glicerol (por ejemplo Ducci et al. 2016; Alvares et al.
2017; Fernandes et al. 2019 ) y recientemente, también se utilizó agua destilada con
yoduro de potasio (Toninato et al. 2016 ). Para tal objetivo, en el presente trabajo
se utilizó una solución agua-glicerol. La concentración optima se identificó de ma-
nera emṕırica al colocar una tarjeta de calibración detrás del modelo creado de la
ráız y el arco aórtico, el cual fue sumergido en soluciones agua-glicerol de distintas
concentraciones. La Figura 3.26 proporciona tres imágenes caracteŕısticas que visua-
lizan diferentes grados de distorsión óptica inducida por la refracción en la pared del
modelo tridimensional, al aumentar el porcentaje de glicerol. En esta figura también
puede notarse que la solución que proporciona una mı́nima distorsión óptica es la que
posee una concentración del 28%, misma que fue empleada en el tanque en donde
fue sumergido el modelo tridimensional para todos los experimentos realizados.
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(a) c = 0%

(b) c = 23%

(c) c = 28%

Figura 3.26: Visualización del grado de distorsión óptica al usar una solución agua-
glicerol a distintas concentraciones.
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Como se mencionó en la sección 3.2, para impulsar el fluido de trabajo que circula
en el simulador cardiovascular, se utilizó una bomba peristáltica la cual es capaz de
controlar y modificar la frecuencia card́ıaca, la duración sistólica y el volumen por
ciclo. En todos los experimentos realizados se ajustaron los parámetros de esta bomba
para obtener una frecuencia card́ıaca de 60 lpm, un volumen sistólico 1 de 70 ml/lat
y una relación śıstole/diástole (S/D) de 35/65%.

Por otro lado, la fracción de aire dentro de la cámara de complianza se mantuvo
en un 40% respecto al volumen total de esta y la presión en el manómetro conectado
al tanque de complianza registró valores aproximados de 80 mmHg en la fase de
diástole y 120 mmHg en la fase sistólica.

Al acoplar el sistema de visualización de Velocimetŕıa por Imágenes de Part́ıculas
(PIV) al simulador cardiovascular, se obtuvieron las imágenes que serán mostradas
y descritas a continuación para su análisis. En la Figura 4.1 se muestra una imagen
que ejemplifica las áreas que son iluminadas por el láser al ser sincronizado con la
cámara de alta resolución. Aunque la zona principal de estudio es la ráız aórtica, se
logró iluminar correctamente a una sección que nos muestra el flujo antes de pasar
por la prótesis valvular y otra que nos muestra el flujo a la salida del modelo tridi-
mensional del arco y la ráız aórtica. Por tal motivo, para una mayor comprensión e
interpretación, se establecieron 3 regiones de estudio (Ver Figura 4.2); la zona 1 es
la que visualiza al flujo de entrada (antes de pasar por la válvula), la zona 2 es en
donde se puede observar a la ráız aórtica y parte de la aorta ascendente y finalmente
la zona 3 es en donde podemos observar el comportamiento del flujo a la salida del
modelo tridimensional.

1Cantidad de sangre que expulsa el ventŕıculo izquierdo en cada śıstole, se expresa en ml por
latido.
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Figura 4.1: Ejemplo de una imagen obtenida al emplear la técnica PIV.

Figura 4.2: Áreas iluminadas por el láser.
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Adicionalmente se dividió a la zona 2 en la sección a) que corresponde a la ráız
aórtica y la sección b) que corresponde a la aorta ascendente, lo anterior se realizó
sobretodo para observar a mayor detalle el área correspondiente a la ráız aórtica, ya
que como se explicará a continuación, se obtuvieron velocidades considerablemente
más pequeñas en esta zona, comparadas con las obtenidas en la región de la aorta
ascendente.

Como se especificó en la sección anterior, los disparos del láser fueron sincroniza-
dos con las capturas de la cámara de alta velocidad a una frecuencia de 6 Hz. Antes
de realizar el procesamiento de Correlación Cruzada también descrito anteriormente,
se creó y aplicó una mascara a las imágenes obtenidas, con la finalidad de ocultar
tanto a las regiones que no son iluminadas por el láser, como a las prótesis valvulares
empleadas, ya que de esta manera el cálculo se realiza únicamente en las regiones
donde el láser pasa por zonas en donde existe flujo y que son enfocadas correcta-
mente por la cámara, evitando tener errores de medición significativos. La figura 4.3
muestra las dos mascaras que fueron usadas, una por cada tipo de prótesis valvular,
puede observarse que mientras la bioprótesis tuvo que ser enmascarada por comple-
to debido a su tamaño, geometŕıa y posición respecto al modelo tridimensional, la
prótesis mecánica no ocasionó ningún impedimento para la visualización del flujo en
la ráız aórtica y por tal motivo no fue enmascarada.
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(a) Mascara utilizada para la prótesis biológica.

(b) Mascara utilizada para la prótesis mecánica.

Figura 4.3: Mascaras empleadas antes de realizar el procesamiento de Correlación
Cruzada.
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4.1. Campos de velocidad

4.1.1. Válvula biológica. Agua pura.

En la Figura 4.4 se observan los mapas de velocidades obtenidos al usar la prótesis
valvular biológica con agua pura como fluido de trabajo. Para todos los resultados
que se mostrarán de aqúı en adelante, se estableció un tiempo de partida t=0 en el
instante en el que la prótesis valvular se encuentra completamente abierta. Ya que las
capturas de la cámara se realizaron a una frecuencia de 6 Hz para observar un flujo
pulsado que simula una frecuencia card́ıaca de 60 lpm, en 6 imágenes consecutivas
podemos observar un ciclo completo de apertura y cierre de la válvula.

En las Figuras 4.5, 4.6, 4.7, 4.8, 4.9 y 4.10 se muestra un acercamiento a las
diferentes zonas de estudio antes descritas. Debido a que para todas las pruebas
realizadas se encontraron velocidades de flujo considerablemente inferiores en la ráız
aórtica, en el acercamiento a esta región (zona 2a) se aumentó el tamaño de los
vectores obtenidos empleando una escala 10:1, únicamente para observar con mayor
detalle el comportamiento del flujo en esta zona.

A continuación, se describen brevemente los 6 campos de velocidades encontrados
para este primer caso:

t = 0.
Zona 1 : Se observan vectores orientados hacia arriba, de forma vertical, en di-
rección a la prótesis valvular, teniendo una velocidad promedio de 120 mm/s.
Zona 2 : Puede notarse que la válvula biológica se encuentra completamente
abierta, por lo cual las velocidades de flujo más altas se presentan en la zona
correspondiente a la aorta ascendente, registrando un valor de velocidad pro-
medio de 220 mm/s y un máximo de hasta 400 mm/s en la región central.
Zona 3 : La mayoŕıa de los vectores se orientan hacia abajo, de forma vertical,
con una velocidad promedio de 120 mm/s.

t = 166.67 ms.
Zona 1 : El flujo asciende hacia la prótesis valvular con una velocidad promedio
de 40 mm/s.
Zona 2 : En la región de la ráız aórtica, se puede observar la formación de un
vórtice con rotación en sentido horario que se genera justo por encima de la
bioprótesis valvular que comienza a cerrarse. Nuevamente, en la aorta ascenden-
te se tiene la velocidad de flujo más alta, registrando una velocidad promedio
de aproximadamente 120 mm/s y valores máximos de hasta 180 mm/s.
Zona 3 : Flujo mayormente orientado en dirección descendente con velocidad
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promedio igual a 50 mm/s. Se comienza a notar la formación de dos vórtices
con rotaciones en sentidos opuestos.

t = 333.33 ms.
Zona 1 : Se conserva un flujo ascendente hacia la válvula con una velocidad
promedio de aproximadamente 40 mm/s.
Zona 2 : Se logra observar el comienzo de la formación de dos vórtices, uno por
cada seno aórtico, con rotaciones opuestas. Las velocidades máximas registra-
das en la aorta ascendente son de aproximadamente 150 mm/s y la velocidad
promedio en esta misma zona es de 60 mm/s. Puede observarse también que
la válvula se encuentra completamente cerrada.
Zona 3 : Flujo descendente con velocidad promedio de 60 mm/s, los vórtices
encontrados en el instante anterior se notan con menor intensidad.

t = 500 ms.
Zona 1 : Flujo ascendente de velocidad promedio igual a 20 mm/s.
Zona 2 : La válvula comienza a abrirse de nuevo, registrando valores de ve-
locidades de flujo en la aorta ascendente de hasta 200 mm/s y un promedio
de velocidad de 100 mm/s. De nuevo se alcanza a percibir la formación de un
vórtice en sentido horario que se forma justo por encima de la válvula.
Zona 3 : Se tiene una velocidad de flujo descendente promedio de 60 mm/s y
se siguen observando ligeramente los vórtices mencionados en los instantes 2 y
3.

t = 666.67 ms.
Zona 1 : Flujo ascendente de velocidad promedio igual a 25 mm/s.
Zona 2 : La válvula se encuentra parcialmente abierta y en la aorta ascendente
se observa una velocidad promedio de 140 mm/s y velocidades máximas de
hasta 220 mm/s. Comienza a observarse la formación de vórtices por encima
de la prótesis valvular.
Zona 3 : Se tiene una velocidad de flujo descendente promedio de 60 mm/s y
formación de pequeños vórtices.

t = 833.33 ms.
Zona 1 : Se obtienen vectores orientados hacia arriba, de forma vertical, en
dirección a la prótesis valvular, con una velocidad promedio de 120 mm/s.
Zona 2 : Similar a lo sucedido en el instante 1, de nuevo la válvula biológica
se encuentra completamente abierta, presentando un flujo con velocidades más
elevadas en la aorta ascendente, registrando un valor de velocidad promedio de
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240 mm/s y un máximo de hasta 400 mm/s en la región central.
Zona 3 : Flujo descendente de velocidad promedio igual a 110 mm/s.



62 Resultados

Figura 4.4: Campos de velocidades. Válvula biológica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.5: Campos de velocidades (t=0). Válvula biológica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.6: Campos de velocidades (t=166.67 ms). Válvula biológica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.7: Campos de velocidades (t=333.33 ms). Válvula biológica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.8: Campos de velocidades (t=500 ms). Válvula biológica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.9: Campos de velocidades (t=666.67 ms). Válvula biológica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.10: Campos de velocidades (t=833.33 ms). Válvula biológica. Agua pura.
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4.1.2. Válvula biológica. Solución agua-glicerol.

La Figura 4.11 muestra los mapas de velocidades obtenidos al usar la prótesis
valvular biológica, empleando la solución agua-glicerol como fluido de trabajo. De
nuevo, en el tiempo t=0 la válvula se encuentra completamente abierta, mientras
que en las demás capturas pueden observarse el resto de las posiciones de la válvula
durante un ciclo completo.

De manera similar al caso analizado anteriormente, en las Figuras 4.12, 4.13,
4.14, 4.15, 4.16 y 4.17, se muestra un acercamiento a las diferentes zonas de estudio,
realizando una ampliación a los vectores de la zona 2a (escala 10:1) para una mejor
interpretación de los datos.

De los campos de velocidades obtenidos para este segundo caso se pueden destacar
las siguientes caracteŕısticas:

t = 0.
Zona 1 : Se observan vectores orientados verticalmente hacia arriba, en dirección
a la bioprótesis valvular, con una velocidad promedio de 110 mm/s.
Zona 2 : La válvula biológica se encuentra completamente abierta, presentando
un flujo con velocidades más elevadas en la zona correspondiente a la aorta
ascendente, registrando un valor de velocidad promedio de 160 mm/s y un
máximo de hasta 380 mm/s en la región central.
Zona 3 : Los vectores se orientan en su mayoŕıa de forma vertical hacia abajo,
con una velocidad promedio de 100 mm/s.

t = 166.67 ms.
Zona 1 : Se produce un vórtice con rotación en sentido horario. La velocidad
promedio registrada es de 50 mm/s.
Zona 2 : En la región de la ráız aórtica, se comienza a observar la formación de
un vórtice con rotación en sentido antihorario que se genera justo por encima
de la bioprótesis valvular que comienzan a cerrarse. De nuevo, en la aorta
ascendente se tiene la mayor velocidad de flujo, con una velocidad promedio de
80 mm/s y velocidades máximas de 160 mm/s.
Zona 3 : Se logra observar la formación de un vórtice con rotación en sentido
antihorario. La velocidad promedio registrada es de 60 mm/s.

t = 333.33 ms.
Zona 1 : Se observa un flujo verticalmente ascendente con una velocidad pro-
medio de aproximadamente 20 mm/s.
Zona 2 : Flujo mayormente ascendente de velocidad promedio igual a 30 mm/s.
En la aorta ascendente se alcanzan velocidades máximas de hasta 70 mm/s.



70 Resultados

Puede observarse que la válvula se encuentra completamente cerrada.
Zona 3 : Se comienzan a formar dos vórtices con rotaciones opuestas. La velo-
cidad promedio registrada es de 30 mm/s.

t = 500 ms.
Zona 1 : Se genera un vórtice de rotación en sentido horario con velocidades
promedio de 80 mm/s.
Zona 2 : La válvula comienza a abrirse de nuevo, registrando un valor de velo-
cidad promedio de 120 mm/s y velocidades máximas en la aorta ascendente de
hasta 180 mm/s. Por encima de la válvula se alcanza a observar la formación
de dos vórtices con rotaciones opuestas.
Zona 3 : Se comienzan a formar dos vórtices con rotaciones opuestas. La velo-
cidad promedio registrada es de 100 mm/s.

t = 666.67 ms.
Zona 1 : Se observa la formación de dos pequeños vórtices de rotaciones con-
trarias. La velocidad promedio registrada es de 20 mm/s.
Zona 2 : En la ráız aórtica se observa la formación de un vórtice cercano a la
válvula con rotación en sentido horario. Por otro lado, en la aorta ascendente
se encuentra un vórtice con rotación en sentido antihorario. La velocidad pro-
medio registrada en esta zona es de 60 mm/s.
Zona 3 : Se tienen una velocidad de flujo promedio de 40 mm/s y la formación
de un vórtice con giro en sentido antihorario.

t = 833.33 ms.
Zona 1 : Se tienen vectores orientados de forma verticalmente hacia arriba, con
una velocidad promedio de 100 mm/s.
Zona 2 : La válvula biológica se encuentra de nuevo completamente abierta,
presentando un flujo de velocidad promedio igual a 160 mm/s y velocidades
máximas en la aorta ascendente de hasta 360 mm/s.
Zona 3 : Flujo descendente de velocidad promedio igual a 100 mm/s.
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Figura 4.11: Campos de velocidades. Válvula biológica. Solución agua-glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.12: Campos de velocidades (t=0). Válvula biológica. Solución agua-glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.13: Campos de velocidades (t=166.67 ms). Válvula biológica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.14: Campos de velocidades (t=333.33 ms). Válvula biológica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.15: Campos de velocidades (t=500 ms). Válvula biológica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.16: Campos de velocidades (t=666.67 ms). Válvula biológica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.17: Campos de velocidades (t=833.33 ms). Válvula biológica. Solución agua-
glicerol.
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4.1.3. Válvula mecánica. Agua pura

En esta sección, ahora se analizará lo sucedido al utilizar la prótesis valvular
mecánica. En primer lugar, la Figura 4.18 muestra los mapas de velocidades obte-
nidos al usar agua pura como fluido de trabajo. De la misma forma en la que se
analizó a la prótesis valvular biológica, se mostrarán los campos de velocidades en 6
instantes distintos, considerando que en el Instante 1 (t=0) la válvula se encuentra
completamente abierta.

Además se realizó un acercamiento a cada región de estudio para una mejor
comprensión (ver Figuras 4.19, 4.20, 4.21, 4.22, 4.23 y 4.24), recordando que en las
imágenes correspondientes a la zona 2a los vectores fueron ampliados 10 veces para
una mejor visualización, ya que en esa región se encuentran las velocidades de flujo
más bajas.

Las caracteŕısticas principales del flujo en las diferentes zonas de estudio para
este tercer caso son descritas a continuación:

t = 0.
Zona 1 : Flujo orientado hacia arriba, de forma vertical, en dirección a la próte-
sis valvular, teniendo una velocidad promedio de 120 mm/s.
Zona 2 : La válvula mecánica se encuentra completamente abierta, por lo cual
las velocidades de flujo más altas se presentan en la zona correspondiente a la
aorta ascendente, registrando un valor de velocidad promedio de 160 mm/s y
un máximo de hasta 280 mm/s en la región central. Además, se observa un
vórtice con rotación antihoraria en la región de la ráız aórtica.
Zona 3 : Los vectores de esta zona están orientados hacia abajo, de forma ver-
tical, con una velocidad promedio de 100 mm/s.

t = 166.67 ms.
Zona 1 : Se observa la presencia de un vórtice con rotación en sentido antiho-
rario y velocidad promedio de flujo de 20 mm/s.
Zona 2 : En la ráız aórtica se sigue observando el vórtice del instante anterior
con mayor intensidad. La velocidad promedio del flujo es de 60 mm/s y la ve-
locidad máxima alcanzada en la aorta ascendente es de 200 mm/s.
Zona 3 : Se genera un vórtice con rotación en sentido antihorario. La velocidad
promedio registrada es de 40 mm/s.

t = 333.33 ms.
Zona 1 : Flujo ascendente con una velocidad promedio de aproximadamente
30 mm/s.
Zona 2 : La prótesis valvular se encuentra cerrada. El vórtice cercano a la ráız
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aórtica observado en los dos instantes anteriores permanece pero con menor in-
tensidad. La velocidad máxima en la aorta ascendente es de 130 mm/s, mientras
que la velocidad promedio en esta región es de 50 mm/s.
Zona 3 : Se observa un flujo descendente con velocidad promedio de aproxima-
damente 20 mm/s.

t = 500 ms.
Zona 1 : Flujo ascendente de velocidad promedio igual a 20 mm/s.
Zona 2 : La prótesis valvular comienza a abrirse, el flujo en esta zona tiene
una velocidad promedio de 80 mm/s y una velocidad máxima de 180 mm/s. Se
identifican dos vórtices con rotación en sentido antihorario, uno se encuentra en
la ráız aórtica y otro en la aorta ascendente. Zona 3 : Se tienen una velocidad
de flujo descendente promedio de 40 mm/s y se observa un pequeño vórtice
con rotación horaria.

t = 666.67 ms.
Zona 1 : Flujo ascendente de velocidad promedio igual a 20 mm/s.
Zona 2 : Válvula parcialmente abierta. Se registra una velocidad promedio de
60 mm/s y una velocidad máxima de 150 mm/s. Se observa la formación de un
vórtice en la región de la ráız aórtica con rotación en sentido antihoraria.
Zona 3 : Se tiene una velocidad de flujo descendente promedio de 40 mm/s y
se identifica la formación de un vórtice con rotación en sentido antihorario.

t = 833.33 ms.
Zona 1 : Se obtienen vectores orientados hacia arriba, de forma vertical, en
dirección a la prótesis valvular, con una velocidad promedio de 120 mm/s.
Zona 2 : De nuevo la válvula se encuentra completamente abierta, presentando
un flujo con velocidades más elevadas en la aorta ascendente, registrando un
valor de velocidad promedio de 160 mm/s y un máximo de hasta 300 mm/s en
la región central.
Zona 3 : Flujo descendente de velocidad promedio igual a 120 mm/s.



80 Resultados

Figura 4.18: Campos de velocidades. Válvula mecánica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.19: Campos de velocidades (t=0). Válvula mecánica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.20: Campos de velocidades (t=166.67 ms). Válvula mecánica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.21: Campos de velocidades (t=333.33 ms). Válvula mecánica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.22: Campos de velocidades (t=500 ms). Válvula mecánica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.23: Campos de velocidades (t=666.67 ms). Válvula mecánica. Agua pura.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.24: Campos de velocidades (t=833.33 ms). Válvula mecánica. Agua pura.
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4.1.4. Válvula mecánica. Solución agua-glicerol.

Los mapas de velocidades obtenidos para la prótesis valvular mecánica al emplear
la solución agua-glicerol como fluido de trabajo son mostrados en la Figura 4.25. De la
misma forma en la que se realizaron los análisis anteriores, el tiempo t=0 corresponde
al instante en el que la válvula se encuentra completamente abierta, mientras que
las demás capturas muestran el resto de las posiciones de la válvula durante un ciclo
completo.

Por otro lado, en las Figuras 4.26, 4.27, 4.28, 4.29, 4.30 y 4.31 se presenta el
acercamiento a las diferentes zonas de estudio, nuevamente haciendo énfasis en que
en la zona 2a fue necesario implementar una escala 10:1 con la finalidad de observar
de manera más clara a los vectores de esta región, al ser más pequeños en comparación
con los valores obtenidos en las demás áreas de interés.

Las caracteŕısticas principales de los campos de velocidades obtenidos para esta
última configuración son descritos a continuación:

t = 0.
Zona 1 : Flujo orientado hacia arriba, de forma vertical, en dirección a la próte-
sis valvular, teniendo una velocidad promedio de 100 mm/s.
Zona 2 : La válvula se encuentra completamente abierta. En la aorta ascendente
se presentan las velocidades de flujo más elevadas, teniendo estas un promedio
de 120 mm/s y alcanzando una velocidad máxima en la región central de hasta
260 mm/s.
Zona 3 : Vectores orientados en su mayoŕıa verticalmente hacia abajo, con una
velocidad promedio de 100 mm/s.

t = 166.67 ms.
Zona 1 : Se detecta la presencia de dos pequeños vórtices con rotaciones opues-
tas. La velocidad promedio de flujo en esta región es de 40 mm/s.
Zona 2 : Comienza a formarse un vórtice en la ráız aortica con rotación an-
tihoraria. La velocidad promedio del flujo en esta zona es de 50 mm/s y la
velocidad máxima alcanzada es de 150 mm/s.
Zona 3 : La velocidad promedio registrada es de 60 mm/s. Se observa un vórtice
con rotación en sentido antihorario.

t = 333.33 ms.
Zona 1 : Flujo orientado de forma verticalmente ascendente con una velocidad
promedio de 30 mm/s.
Zona 2 : La prótesis valvular mecánica se encuentra cerrada. Se alcanza a ob-
servar el comienzo de la formación de un vórtice cercano a la ráız aórtica con
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rotación en sentido horario. Se puede observar un flujo con velocidad promedio
de 40 mm/s y velocidad máxima de 90 mm/s.
Zona 3 : Se presenta un vórtice con rotación antihoraria con velocidad promedio
de aproximadamente 20 mm/s.

t = 500 ms.
Zona 1 : Se observa un vórtice con rotación antihoraria y velocidad de flujo
promedio de 20 mm/s.
Zona 2 : La prótesis valvular comienza a abrirse, el flujo se orienta mayormen-
te de forma ascendente, teniendo una velocidad promedio de 25 mm/s y una
velocidad máxima de 80 mm/s.
Zona 3 : Se comienzan a formar dos vórtices con rotaciones opuestas. La velo-
cidad promedio registrada es de 30 mm/s.

t = 666.67 ms.
Zona 1 : Se observa la formación de un pequeño vórtice con rotación en sentido
antihorario y velocidad de flujo promedio de 10 mm/s.
Zona 2 : La válvula se encuentra parcialmente abierta. Se tiene un flujo orienta-
do mayormente de forma ascendente con una velocidad promedio de 50 mm/s
y un valor máximo de 100 mm/s.
Zona 3 : Se identifica la formación de un vórtice con rotación en sentido anti-
horario. La velocidad promedio registrada es de 20 mm/s.

t= 833.33 ms.
Zona 1 : Se obtienen vectores orientados hacia arriba, de forma vertical, en
dirección a la prótesis valvular, con una velocidad promedio de 100 mm/s.
Zona 2 : La válvula se encuentra de nuevo completamente abierta. La velocidad
máxima registrada en la aorta ascendente es de 280 mm/s, mientras que se tiene
una velocidad promedio en esta zona de 120 mm/s.
Zona 3 : Flujo descendente de velocidad promedio igual a 110 mm/s.
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Figura 4.25: Campos de velocidades. Válvula mecánica. Solución agua-glicerol.



90 Resultados

(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.26: Campos de velocidades (t=0). Válvula mecánica. Solución agua-glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.27: Campos de velocidades (t=166.67 ms). Válvula mecánica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.28: Campos de velocidades (t=333.33 ms). Válvula mecánica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.29: Campos de velocidades (t=500 ms). Válvula mecánica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.30: Campos de velocidades (t=666.67 ms). Válvula mecánica. Solución agua-
glicerol.
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(a) zona 1 (b) zona 2a

(c) zona 2b (d) zona 3

Figura 4.31: Campos de velocidades (t=833.33 ms). Válvula mecánica. Solución agua-
glicerol.
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4.2. Campos de vorticidad

Después de obtener los campos de velocidad analizados en la sección anterior, se
realizó además el cálculo de la vorticidad para los mismos instantes antes mostrados,
con la finalidad de tener un mejor entendimiento del comportamiento del flujo en
cada uno de los casos estudiados. A continuación se describe de manera breve las
caracteŕısticas principales observadas en cada mapa de vorticidad. Por convención,
a las rotaciones con sentido antihorario se les asigna un valor de vorticidad positiva,
mientras que las rotaciones en sentido opuesto (sentido horario) tendrán un valor de
vorticidad negativa.

Es importante recordar que para todos los caso analizados, se toma como punto
de referencia el momento en el que la prótesis valvular se encuentra completamente
abierta (t=0). Ademas, también es necesario recordar que para una mayor compren-
sión se ha dividido el análisis en 3 zonas principales; la zona 1 que corresponde al
flujo de entrada antes de pasar por la válvula card́ıaca, la zona 2 que es la región de
la ráız aórtica y la aorta ascendente, y la zona 3 que es el flujo de salida del modelo
tridimensional.

4.2.1. Válvula biológica. Agua pura.

La Figura 4.32 muestra los mapas de vorticidad obtenidos al usar la prótesis
valvular biológica con agua pura como fluido de trabajo.

t = 0.
Tanto en el flujo de entrada como en el flujo de salida (zona 1 y 3 respecti-
vamente) se observan valores de vorticidad cercanos a cero al tener un flujo
mayormente orientado de forma vertical en ambos casos (flujo ascendente en
la zona 1 y descendente en la zona 3). Por otro lado, entre la ráız aórtica y la
aorta ascendente (zona 2), se observa la formación de dos vórtices, uno positivo
y uno negativo, los cuales no hab́ıan podido notarse únicamente con los campos
de velocidad antes estudiados.

t = 166.67 ms.
Se conserva una vorticidad prácticamente nula en el flujo ascendente de en-
trada. Mientras tanto, en la ráız aórtica, justo por encima de la bioprótesis
valvular se observa claramente un vórtice negativo. Finalmente, en el flujo de
salida se detecta la formación de un vórtice positivo y otro negativo.
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t = 333.33 ms.
En el flujo de entrada aún se tienen valores de vorticidad muy pequeños. En
la ráız aortica, justo por encima de la válvula, se pueden apreciar dos vórtices,
uno por cada seno aórtico, con rotaciones opuestas. Por otro lado, en el flujo
de salida se siguen observando los dos vórtices que se detectaron en el instante
anterior, pero con una menor intensidad.

t = 500 ms.
Se continua observando vorticidad nula en el flujo de entrada. En la ráız aórtica
se tiene un pequeño vórtice negativo y en la aorta ascendente se tienen dos
vórtices con mayor intensidad, uno positivo y otro negativo. De nuevo, en el
flujo de salida se tienen dos vórtices con rotaciones opuestas.

t = 666.67 ms.
En el flujo de entrada se sigue sin detectar algún valor de vorticidad significa-
tivo. En la ráız aórtica se observa un pequeño vórtice negativo y en la aorta
ascendente otro vórtice de signo positivo con una mayor intensidad. Finalmen-
te, en el flujo de salida se conservan los dos vórtices con rotaciones opuestas,
pero con una menor intensidad que en el instante anterior.

t = 833.33 ms.
Al estar la válvula en la misma posición que en el instante 1 (completamente
abierta), el mapa de vorticidad tiene básicamente el mismo comportamiento.
Se tienen valores de vorticidad cercanos a cero tanto en el flujo de entrada
como en el flujo de salida y se detectan dos vórtices en la aorta ascendente con
rotaciones opuestas uno respecto al otro.
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(a) t=0 (b) t=166.67 ms

(c) t=333.33 ms (d) t=500 ms

(e) t=666.67 ms (f) t=833.33 ms

Figura 4.32: Campos de vorticidad. Válvula biológica. Agua pura.
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4.2.2. Válvula biológica. Solución agua-glicerol.

La Figura 4.33 muestra los mapas de vorticidad obtenidos al usar la prótesis
valvular biológica en el simulador cardiovascular con la solución agua-glicerol como
fluido de trabajo.

t = 0.
En el flujo de entrada (zona 1), prácticamente se tienen valores de vorticidad
igual a cero. En la aorta ascendente (zona 2), se observa la formación de dos
vórtices, uno positivo y uno negativo, los cuales no se lograron ver de manera
tan clara en los mapas de velocidades. Finalmente, en el flujo de salida se
observa ligeramente un vórtice positivo.

t = 166.67 ms.
En el flujo de entrada se observa un vórtice negativo. Se percibe ligeramente
un vórtice positivo por encima de la válvula biológica y otro en la región de
la aorta ascendente con rotación opuesta. En el flujo de salida se observa la
formación de un vórtice positivo.

t = 333.33 ms.
Tanto en el flujo de entrada como en el flujo de salida se observan valores
de vorticidad cercanos a cero. En la aorta ascendente también se registran
valores de vorticidad muy pequeños, destacando únicamente un pequeño vórtice
negativo.

t = 500 ms.
Se observa la formación de un vórtice negativo en el flujo de entrada. En la
región de la ráız aórtica y la aorta ascendente se observan múltiples vórtices,
tanto positivos como negativos. Por otro lado, en el flujo de salida se observa
un vórtice positivo y otro negativo.

t = 666.67 ms.
En el flujo de entrada se observa ligeramente la formación de dos vórtices de
rotaciones contrarias. En la aorta ascendente se observan múltiples vórtices con
menor intensidad que en el instante anterior. Finalmente, en el flujo de salida se
tienen dos vórtices de rotaciones opuestas y de intensidad inferior comparados
con los observados en el instante anterior.
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t = 833.33 ms.
Tanto en el flujo de entrada como en el flujo de salida se observan valores muy
pequeños de vorticidad. Por otro lado, en la aorta ascendente se tiene un vórtice
positivo y otro negativo.
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(a) t=0 (b) t=166.67 ms

(c) t=333.33 ms (d) t=500 ms

(e) t=666.67 ms (f) t=833.33 ms

Figura 4.33: Campos de vorticidad. Válvula biológica. Solución agua-glicerol.
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4.2.3. Válvula mecánica. Agua pura.

En la Figura 4.34 se muestran los mapas de vorticidad obtenidos al usar la prótesis
valvular mecánica con agua pura como fluido de trabajo.

t = 0.
En el flujo de entrada se observa la generación de un vórtice positivo y uno
negativo, ambos de baja intensidad. En la ráız aórtica se logra ver un vórtice
positivo y en la aorta ascendente de lado derecho se encuentra un vórtice ne-
gativo. En el flujo de salida también se observan dos pequeños vórtices, uno
positivo y otro negativo.

t = 166.67 ms.
En el flujo de entrada se genera un vórtice positivo. Por otro lado, en la ráız
aortica también se puede observar un vórtice positivo y en la aorta ascendente
se tienen múltiples vórtices, tanto positivos como negativos. Finalmente, en el
flujo de salida también se genera un vórtice positivo.

t = 333.33 ms.
Tanto en el flujo de entrada como en el de salida se tienen valores de vorticidad
cercanos a cero. Mientras tanto, en la ráız aortica y la aorta ascendente se
tienen distintos vórtices tanto positivos como negativos.

t = 500 ms.
En el flujo de entrada se tienen valores de vorticidad prácticamente nulos. Se
siguen observando múltiples vórtices tanto en la ráız aortica como en la aorta
ascendente, destacando un vórtice positivo en cada una de estas regiones. En
el flujo de salida se pueden ver dos vórtices con rotaciones opuestas.

t = 666.67 ms.
En el flujo de entrada se conservan valores de vorticidad cercanos a cero. Por
otro lado, en la ráız aortica predomina un vórtice positivo, mientras que en la
aorta ascendente se tienen diferentes vórtices, en su mayoŕıa negativos. En el
flujo de salida se puede observar también un vórtice positivo.

t = 833.33 ms.
Tanto en el flujo de entrada como en el flujo de salida se tienen dos vórtices, uno
positivo y uno negativo, ambos con baja intensidad. En la ráız aórtica se puede
ver un vórtice positivo y otro negativo, mientras que en la aorta ascendente se
encuentra un vórtice positivo en la parte central.
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(a) t=0 (b) t=166.67 ms

(c) t=333.33 ms (d) t=500 ms

(e) t=666.67 ms (f) t=833.33

Figura 4.34: Campos de vorticidad. Válvula mecánica. Agua pura.
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4.2.4. Válvula mecánica. Solución agua-glicerol.

La Figura 4.35 muestra los mapas de vorticidad obtenidos al usar la prótesis
valvular mecánica en el simulador cardiovascular empleando la solución agua-glicerol
como fluido de trabajo.

t = 0.
En el flujo de entrada se observa la generación de un vórtice positivo y uno
negativo con baja intensidad. En la ráız aórtica se logra ver un vórtice positivo
y otro negativo, cada uno de ellos cerca de un seno aórtico. También podemos
notar que en el lado derecho de la aorta ascendente se tiene un vórtice negativo.
Finalmente, en el flujo de salida se tienen dos vórtices de baja intensidad con
rotaciones contrarias uno respecto al otro.

t = 166.67 ms.
Se pueden observar dos vórtices con rotaciones contrarias en la zona corres-
pondiente al flujo de entrada, siendo el vórtice negativo de mayor intensidad.
Mientras tanto, en la ráız aórtica y en la aorta ascendente se observan distintos
vórtices de baja intensidad, tanto positivos como negativos. Por otro lado, en
el flujo de salida se observa con mayor intensidad a un vórtice positivo.

t = 333.33 ms.
En el flujo de entrada se tiene un vórtice negativo de intensidad baja. En la
zona correspondiente a la ráız aórtica y la aorta ascendente se tienen valores
pequeños de vorticidad, destacando únicamente un vórtice cercano a la ráız con
rotación horaria. En la región del flujo de salida se observa un vórtice positivo
de baja intensidad.

t = 500 ms.
Se puede observar en el flujo de entrada a un vórtice positivo. En la zona de la
ráız aórtica y la aorta ascendente se conservan valores pequeños de vorticidad,
tanto positivos como negativos. Finalmente, en el flujo de salida se tienen a
dos vórtices con rotaciones opuestas.

t = 666.67 ms.
En el flujo de entrada se puede notar un vórtice positivo de baja intensidad.
Por otro lado, tanto en la ráız aórtica como en la aorta ascendente se pueden
ver zonas de baja vorticidad con valores positivos y negativos. En el flujo de
salida también se tienen valores pequeños de vorticidad, destacando un vórtice
con rotación en sentido antihorario.
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t= 833.33 ms.
En el flujo de entrada se puede observar a un vórtice positivo. Por otro lado,
tanto en la ráız aórtica como en la aorta ascendente se encuentran dos vórtices,
uno positivo y otro negativo. Finalmente, en el flujo de salida se tienen dos
vórtices con rotaciones contrarias uno respecto al otro.
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(a) t=0 (b) t=166.67 ms

(c) t=333.33 ms (d) t=500 ms

(e) t=666.67 ms (f) t=833.33 ms

Figura 4.35: Campos de vorticidad. Válvula mecánica. Solución agua-glicerol.
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Conclusiones

Se ha demostrado la posibilidad de realizar mediciones de Velocimetŕıa por Imáge-
nes de Part́ıculas en un modelo tridimensional de la ráız y el arco aórtico que fue
reconstruido a partir de un estudio tomográfico e impreso mediante manufactura
aditiva. El modelo fue incorporado a un simulador cardiovascular y editado de tal
manera que pudiera acoplarse en él una prótesis valvular card́ıaca.

Se realizaron mediciones usando dos diferentes prótesis valvulares: una mecánica
y una biológica y también se emplearon dos fluidos de trabajo dentro del simulador
cardiovascular; el primero fue agua pura, mientras que el segundo corresponde a una
solución agua-glicerol con una concentración al 60%.

Al analizar los campos de velocidades y de vorticidad obtenidos, se encontraron
los siguientes puntos a destacar:

Para todos los casos estudiados las velocidades de flujo más altas fueron en-
contradas en la región correspondiente a la aorta ascendente.

Se observó también que al usar la válvula biológica se obtuvieron las velocidades
de flujo más altas, tanto al emplear agua como al usar la solución agua-glicerol
en el circuito del simulador cardiovascular.

Al analizar los mapas de vorticidad, se pudieron detectar algunos vórtices den-
tro del flujo que no se observan a simple vista únicamente con los mapas de
velocidad, por lo que para este tipo de estudios es recomendable realizar dicho
cálculo, ya que de esta manera se puede tener una mejor comprensión del flujo
estudiado.
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En los experimentos realizados con la bioprótesis valvular, se alcanzó a no-
tar en algunos instantes la formación de vórtices dentro de los senos aórticos,
comportamiento que de acuerdo a algunos otros autores (por ejemplo Yang et
al. 1998; de Hart et al. 2003; Escobar Kvitting et al. 2004; Markl et al. 2005;
Korakianitis y Shi 2006; Ranga et al. 2006; Katayama et al. 2008; Markl et al.
2011 ) promueve el cierre correcto de las valvas de la válvula biológica.

Por otro lado, al usar la prótesis valvular mecánica, se observó una mayor
formación de vórtices tanto positivos como negativos en la zona correspondiente
a la aorta ascendente. Lo anterior puede justificarse debido a la geometŕıa
de dicha válvula, ya que por su mecanismo de apertura, el flujo que pasa
por ella no es centralizado ni uniforme (ver sección 2.3) provocando que se
tengan velocidades distintas en cada uno de sus orificios de salida y que además
el chorro principal sea desviado hacia las paredes de la aorta, en lugar de
estar mayormente direccionado de forma vertical como ocurre con la válvula
biológica.

Finalmente, también se observó que al usar la solución agua-glicerol como fluido
de trabajo, se obtuvieron zonas con valores absolutos de vorticidad mayores que
al usar agua pura. De nuevo esto puede atribuirse principalmente a la diferencia
de viscosidades entre cada fluido de trabajo.

Si bien es cierto que los resultados obtenidos en el presente estudio nos ayudan
a comprender el funcionamiento de cada prótesis valvular y el patrón de flujo que
se obtiene con cada una de ellas, ademas de verificar algunos aspectos que ya otros
autores han abordado, cabe recalcar que se pueden obtener resultados más completos
y certeros si se toman en cuenta algunas mejoras que se sugieren realizar para un
trabajo posterior, las cuales son:

Aumentar la frecuencia con la cual son obtenidas las imágenes, ya que esto nos
dará un análisis completo y detallado de lo que sucede durante todo el proceso
de apertura y cierre de la válvula card́ıaca.

Sincronizar los disparos del láser y la cámara con el movimiento del pistón de
la bomba peristáltica, puesto que de esta manera se tiene un mejor control de
los instantes capturados por la cámara respecto a la posición de la válvula en
cada momento.

Realizar mediciones en tiempo real de la presión antes y después de la válvula
card́ıaca, utilizando los adaptadores para los sensores de presión que fueron
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diseñadas en el modelo tridimensional creado, pero que en el presente estudio
aún no fueron colocados.

Utilizar el adaptador que fue diseñado en el modelo tridimensional para la
colocación de un endoscopio, con la finalidad de observar a la válvula card́ıaca
desde una vista superior, lo cual permitirá, entre otras cosas, determinar el
área efectiva de flujo que pasa a través de cada prótesis valvular.

Construir un segundo modelo tridimensional, utilizando algún material con
mayor elasticidad que simule de mejor forma las caracteŕısticas fisiológicas del
arco y la ráız aórtica y comparar los resultados con los obtenidos en el presente
estudio al emplear la resina descrita en la sección 3.2.5 (material ŕıgido).
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[38] Juárez H. A; Campo A. J. A; Figueroa V. J. R; Benita B. A; Ra-
mos C. V. H; Chagolla S. M. A; Vega C. C. A; Marmolejo H. I.
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