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ABSTRACT

MODELLING OF BLOOD FLOW TROUGHT A PROSTHETIC HEART VALVE I: MATHEMATICAL MODEL
The research and development of better prosthetic heart valves need better knowledge of their
effect on the blood flow, therefore a new design will need hemodinamics studies. This paper
presents a numerical model based on finite element analysis, developed and validated for bileaflet
prosthetic heart valve. This model assumes laminar and steady-state flow, Newtonian and
incompressible fluid and isothermical system. The model was developed to be used in the design of
trileaflet prosthetic heart valves, to be presented in a second paper.

KEY WORDS: Prosthetic heart valve, Mechanical valve, Numerical simulation, Modeling flow,
Computational Fluid Dynamics (CFD).

RESUMEN

La investigacion y desarrollo de modelos de mejores protesis valvulares necesitan de un mejor co-
nocimiento de coémo afectan el flujo sanguineo, por lo tanto para el disefio de nuevos modelos es
imprescindible la realizaciéon de estudios hemodinamicos. En este trabajo se presenta un modelo
numérico basado en andlisis por elementos finitos, desarrollado y validado para prétesis bivalvas. El
modelo considera flujo en estado estacionario y laminar, considerando a la sangre como un fluido
Newtoniano e incompresible. El sistema se considera isotérmico. El modelo fue planteado para su
aplicacién en el disefio de protesis trivalvas, cuya descripcion se presenta por separado.

PALABRAS CLAVES: Protesis valvular cardiaca, Valvula mecanica, Simulacion numeérica,
Modelizacion de flujo, Dinamica de fluidos computacional.
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INTRODUCCION

Las valvulas cardiacas tienen la funcion de permitir
el paso de fluido en una sola direccion, y su cierre y aper-
tura son accionados directamente por el flujo de sangre.
Existe una interaccion mutua entre valvula y sangre, ya
que, la geometria de la valvula altera el flujo de sangre y
puede generar altos valores de esfuerzos de corte. Ello
puede ser causa de hemolisis y agregacion de plaquetas.
Ademas, geometrias desfavorables pueden producir zo-
nas de recirculacion, zonas estancas, baja velocidad en el
movimiento de la valvula, caidas de presion no deseadas
y otros problemas relacionados con el flujo de fluidos.
Por lo tanto, el desempefio de una protesis valvular car-
diaca debe evaluarse estudiando el flujo de sangre que la
atraviesa. La modelizacion matematica es una herramienta
util para realizar esta evaluacion, como un método previo
a la verificacion experimental y a fin de lograr eventuales
disefios que optimicen el funcionamiento de una valvula.

Las ecuaciones de Navier-Stokes representan un
conjunto de expresiones matematicas que describen en
forma adecuada el flujo de sangre a través de una valvu-
la, y se pueden utilizar en dicha modelizacion. El método
de los elementos finitos es el método mas eficiente y ver-
satil para resolver las ecuaciones de Navier-Stokes, obte-
niendo el flujo de fluido bajo diferentes condiciones.
Este método comprende una discretizacion del continuo
en pequefios elementos en los que se aplican funciones
de interpolacion adecuadas para resolver el problema fi-
sico. A través de un procedimiento variacional que tiene
en cuenta las funciones de interpolacion de todos los
elementos en forma acoplada, y un esquema numérico
iterativo, se puede hallar una solucion para el flujo de flui-
do.

Si bien los principios fisicos que explican el flujo de
fluidos son bien comprendidos, es necesario realizar al-
gunas simplificaciones al momento de resolver el proble-
ma: se pueden elegir elementos de diferentes morfolo-
gias, tamafios y relaciones de aspecto y funciones de
interpolacion de diferentes o6rdenes. También se debe
elegir el error tolerable en el calculo, asi como simplificar
el problema fisico descartando las variables poco signifi-
cativas [1]. Todas estas simplificaciones estan relaciona-

das con la capacidad de almacenamiento y la velocidad
de calculo disponible y se vinculan con la confiabilidad
de los resultados. Por lo tanto es necesaria una contras-
tacion con las situaciones reales que permitan validar los
resultados del modelo.

FIGURA 1: Modelo de prétesis bivalvas de valvas planas. (Disefio: St. Jude) [4].
MATERIALES Y METODOS
Modelo matemaético

Se plante6 el modelo sobre un tipo de protesis meca-
nicas muy difundido denominado "bivalvas", con valvas
planas, ver la figura 1. Para poder validar los resultados
con los obtenidos por otros autores [2, 3], se hicieron las
siguientes consideraciones que definen el modelo:

- Se ubico a la valvula dentro de un cilindro recto, de
una longitud igual a 12 veces su diametro.

-Se plantearon propiedades de simetria que permiten
modelizar solo 4 de la seccion cilindrica.

- Se considerd flujo laminar en estado estacionario, e
irrotacional.

-La sangre se considerd incompresible y Newtonia-
na.

- El sistema se considero isotérmico.

-A la entrada del cilindro se considerd flujo completa-
mente desarrollado.

- Las partes solidas se consideraron rigidas.

En funcion del problema a resolver se plantean las
ecuaciones de:

- Conservacion de masa.

- Conservacion del momentum.

Tabla 1: propiedades de la sangre y valores de flujo sanguineo tipicos [5]

Caudal medio en un adulto

5000 cm3/min

Viscosidad de la sangre 0,004 Pa.s
Densidad de la sangre 1050 kg/m3
Didmetro de la aorta 0,027 m
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Para generalizar el modelado se adimensionalizaron
las magnitudes, permitiendo asi parametrizar el modelo
mediante el nimero de Reynolds (Re,) en la seccion cilin-
drica.

Propiedades del continuo

En la tabla I se indican las propiedades fisicas de la
sangre en adultos, las que se emplearon para el modelo.
De ellas se obtiene un valor de Re = 1031, por lo cual
se evaluo el funcionamiento de la valvula para valores
del niimero de Reynolds comprendidos entre 100 y 2000.

Geometria y elementos de volumen

Las valvas fueron colocadas tanto en la posicion de
maxima apertura, formando 85° con el eje longitudinal del
cilindro, como en posiciones intermedias a su posicion
de cierre total. Para esta ultima posicion el angulo de las
mismas con el eje longitudinal fue de 24°.

La valvula fue ubicada a una distancia de 5 didametros
de la entrada de la conduccion cilindrica recta y a 10 dia-
metros de la salida.

Se realizaron disefios en tres dimensiones como se
muestra en la figura 2.a.

Para discretizar el continuo se emple6 una malla no
estructurada de elementos hexaédricos lineales e isopara-
métricos, de 8 nodos. Se utilizaron funciones de interpo-
lacion trilineales para la velocidad y una aproximacion
constante y discontinua para la presion. La velocidad se
define en cada nodo, mientras que la presion se plantea
en el centrodie de cada elemento.

En total se obtuvieron aproximadamente 50.000 ele-
mentos para cada uno de los diferentes modelos geomé-
tricos, con una malla refinada en las inmediaciones de la

valvula como se observa en la figura 2.b. Se empled el
programa GAMBIT 1.2 para desarrollo del disefio y la
generacion de la malla.

Las dimensiones de la valvula bivalva se tomaron del
una protesis bivalva marca St. Jude de tamafio N° 27 [4],
mostrada en la Figura 2.a, simplificando la zona del pivo-
te. Se consideraron el anillo de soporte con la forma ca-
racteristica de esta protesis y las valvas. No se conside-
raron las cavidades de la zona del pivote ni las aristas
redondeadas del anillo soporte y las valvas.

Condiciones de Contorno

Se impusieron las siguientes condiciones de contor-
no:

- En la seccion de entrada se planted un perfil de ve-
locidades parabolico:

Upax 2 _ Unax

2
U =u, — y

z max Rz X Rz
- Sobre los planos de simetria se plante6 que las com-
ponentes normales de la velocidad fuesen cero.
- Sobre todas las superficies so6lidas se considero la
condicion de no-deslizamiento.
A los nodos ubicados sobre el plano de salida no se
le impusieron condiciones de contorno.

Método numérico

Los cuatro grados de libertad considerados, esto es,
la presion y las tres componentes cartesianas de la velo-
cidad fueron resueltos en todo el dominio mediante un
método de célculo desacoplado (segregado) de tipo ite-
rativo, el cual permite realizar un ahorro de memoria y
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FIGURA 2: Detalle de la valvula: a) sin la malla'y b) con la malla. La malla continua 5 didmetros hacia la derecha (entrada), y 10 didmetros hacia la

izquierda (salida). 1) valva, 2) anillo soporte.
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tiempo de calculo. Este algoritmo viene incorporado en
el programa empleado para resolver el problema, FIDAP
8.5®_ Este programa utiliza el método de Galerkin de resi-
duos ponderados para resolver el problema mediante ele-
mentos finitos. La tolerancia utilizada como limite de cal-
culo para las iteraciones fue del 0,1 %. Se considerd una
difusion numérica (upwinding) siguiendo la direccion del
flujo para mejorar la convergencia, segin los principios
planteados por Hughes y col., el cual da mayor peso a
los operadores de adveccion hacia la direccion de flujo,
que en este caso se aplico a las tres componentes de la
velocidad [6, 7].

RESULTADOS Y DISCUSION

El modelo se validé comparando los resultados obte-
nidos con los resultados reportados por otros investiga-
dores para protesis bivalvas similares [2, 3, 8, 9].

Flujo de sangre

En la figura 3.a y b se muestra la distribucion de la
magnitud de la velocidad sobre el plano de simetria del

modelo que intersecta la valva, en la mitad inferior de la
imagen y perpendicular al papel se ubica el segundo pla-
no de simetria. En esta figura se observa que el flujo se
divide en tres canales al atravesar la valvula: un flujo
central y dos flujos laterales. La mayor proporcion del
flujo de sangre se encauza por los canales laterales.

En la figura 3.a se grafica el perfil de velocidades en
el plano de simetria. Aguas arriba de la valvula se ob-
serva un perfil parabdlico, mientras que aguas abajo
dicho perfil se descompone en un perfil sigmoidal que
lentamente va recuperandose y conformando un perfil
parabdlico.

Este tipo de alteraciones en el flujo es similar a los
reportados por otros investigadores, tanto en trabajos
experimentales [3, 9] como en trabajos de simulacion [10,
11].

En la figura 3.b se muestra un detalle del flujo en las
inmediaciones de la valvula. En el canal central (parte
superior de la figura), el area efectiva de paso es menor
que en el canal lateral (inferior en la figura), por lo tanto
se tiene una gran aceleracion del fluido, alcanzandose
velocidades de hasta 3,06 m/s. El fluido acelerade 2 a 3
m/s en aproximadamente 1 mm. En cambio, en el canal la-
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FIGURA 3: Flujo sobre el plano de simetria que intersecta la valva y la divide en dos. a) vista general del flujo aguas arriba y aguas debajo de la valva; b)
vista del flujo en las inmediaciones de la valva. Se considera Re = 1000. La traza de la valva es el trapecio ubicado cerca de la parte superior del modelo.
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FIGURA 4: Detalle de la parte posterior de la valva donde se observa recirculacion inmediatamente después de esta. Se considero Re = 1000.

teral no se observan velocidades mayores a los 2,3 m/s
sobre el plano de simetria mostrado.

En la figura 4 se observa que una zona de recircula-
ci6n, ubicada en el borde de salida de la valva, se extien-
de hasta 1/9 del didmetro aguas abajo desde dicho bor-
de.

La presencia de una zona de recirculacion fue reporta-
da por Dubini y col. [2] con una extension ligeramente
mayor que la observada en el presente trabajo. Esta dife-
rencia puede deberse a que Dubini empled un modelo en
dos dimensiones e incluyé en el mismo los sinus aorti-
cos, lo que cambia la forma de las paredes aguas abajo de
la valvula que ya no son rectas. Por otro lado King y col.
[9] también observaron zonas de recirculacion en su mo-
delo de tres dimensiones considerando el sinus adrtico.
Dichas zonas tienen un tamafio similar al encontrado en
el presente trabajo. Bluestein y col. [11] también reporta-
ron una zona de recirculacion con un tamafio semejante
al observado en este trabajo, ain considerando que el
modelo fue planteado en dos dimensiones imponiendo
un flujo pulsatil con un modelo de flujo turbulento del
tipok - €.
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Enla figura 5 a, b, ¢ y d, se observan las componentes
de la velocidad perpendiculares al eje longitudinal del
modelo, correspondientes a los nodos ubicados sobre
cuatro planos transversales al modelo, a la distancia de
0,56; 1,85; 3,7 y 10 didmetros desde el borde de entrada
de la valvula. En ella se observa el efecto de vortices
producidos por los extremos laterales de la valva. Este
efecto es conocido en estudios de alas en acrondutica y
también fue observado en protesis de valvulas mecani-
cas por King y col. [8].

En la figura 5 se observa que el centro del vortice se
va desplazando hacia el centro del cuarto de area repre-
sentada y, si bien el vortice se minimiza, no llega a anular-
se por completo a una distancia de 10 veces el diametro
de la conduccién, ver la Figura 5.d.

Caida de presion

En la figura 6 se observa la distribucion de presiones
sobre la linea central del modelo. Hay una buena corres-
pondencia cualitativa con lo reportado por otros investi-
gadores tanto en investigaciones experimentales in vitro
[12, 13] como en las de simulacion [2]. La caida de pre-
sién calculada por el modelo presentado es de 8,6 Pa.
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FIGURA 5: Campo de velocidades en sucesivos planos transversales aguas abajo de la vélvula, donde se observa la evolucién de un vortice generado en
el borde lateral de la valva, marcada con V en la Figura a). Los planos distan a) 0,56; b) 1,85; ¢) 3,7 y d) 10 didmetros desde el borde de entrada de la

valvula. Se consider6 Re = 1000.

Este valor es similar a los 7,3 Pa reportado por Dubini y
col. [2] para modelo bivalva. La comparacion con los re-
sultados experimentales no pudo realizarse ya que las
dimensiones de las valvulas ensayadas son de modelos y
dimensiones diferentes.

CONCLUSIONES

Sobre la base de los resultados obtenidos, los cuales
tienen consistencia con el problema fisico y a su compa-
racion con trabajos experimentales in vitro y a los resul-
tados de otras simulaciones reportadas por otros investi-
gadores independientes, se concluye que el modelo re-
presenta en forma aceptable el flujo de sangre a través de

una protesis valvular cardiaca, brindando resultados uti-
les para realizar el disefio geométrico de nuevas valvulas.

Debe remarcarse que el modelo tiene ciertas limitacio-
nes, ya que se plante6 un sistema en estado estacionario
y la situacion real implica un flujo pulsatil y una interac-
cion entre el fluido y la valvula. La tinica limitacion que
restringe extender la complejidad del modelo, es la capa-
cidad de célculo. De todos modos se planea continuar
mejorando el modelo en sucesivas etapas para contem-
plar la situacion real lo mejor posible.
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FIGURA 6: Distribucion de presiones en la linea central de la conduccion
cilindrica. El flujo corresponde a un Re = 1000. Sobre el eje de ordenadas
la unidad representa 0,021 Pa. La unidad del eje de abscisas es el metro.
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