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RESUMEN

El presente trabajo describe un método computacional para la simulacion de flujo de sangre a través de una valvula
mecanica de corazon en posicion aortica basado en autdmatas celulares. El aporte innovador de esta investigacion es que
permite considerar, bajo un enfoque Lagrangiano, la interaccion dinamica de los elementos moviles de la valvula mecéanica
con el fluido que pasa a través de ella. Se consideraron los cambios en las propiedades del fluido por efecto de la apertura
y cierre de la valvula y los cambios en las condiciones de contorno sélido-liquido en funcion del tiempo. La investigacion
describe la alteracion producida en el flujo sanguineo cuando una valvula mecanica de corazon aodrtica se introduce en
la corriente sanguinea. Se estudiaron y discutieron los patrones de velocidad y esfuerzos cortantes envueltos en el flujo
de sangre que pasa por la valvula mecanica. Los resultados que se obtuvieron fueron similares al valor pico de la fase
de sistole en el ciclo cardiaco, es decir, regiones de poco flujo recirculando en la cavidad y mas marcado a lo largo de la
linea central de la valvula con baja velocidad. Los patrones de flujo fueron comparados con resultados experimentales
publicados por Lim et al. (1998), obteniendo resultados similares.

Palabras clave: Automatas celulares, contornos movibles, GLBE, biofluidos, proétesis de valvulas cardiacas

TWO-DIMENSIONAL FLUID-STRUCTURE INTERACTION ANALYSIS IN
MECHANICAL HEART VALVES USING THE CELLULAR AUTOMATA APPROACH

ABSTRACT

This work shows a computational approach to simulate blood flowing through an aortic mechanical heart valve by Cellular
Automata theory. A Lagrange Fluid-structure coupling is considered in this approach and changes in the fluid’s properties
by the opening/closing of the leaflets during heart cycle’s time steps. Velocities and shear stresses profiles in blood’s flow
when it passes through the mechanical device were studied and discussed. Numeric results of systolic cardiac phase were
obtained. Qualitative streamline maps are showed, with similar results of in vitro tests published by Lim et al. (1998).

Keywords: Cellular automata, moving boundaries, GLBE, biofluids, mechanical Heart valves.

INTRODUCCION

El comportamiento dinamico de las valvulas de corazon
humanas ha interesado a muchos investigadores, incluyendo
a Leonardo da Vinci (O’Malley & Saunders, 1952), quien
describié una técnica para fabricar un modelo de valvula
adrtica.

Debido a defectos congénitos, envejecimiento, enfermedad
o trauma, algunos componentes del sistema cardiovascular
pueden comportarse indebidamente. Las anormalidades
tipicas incluyen disfuncién de las valvulas cardiacas,

estenosis, dilatacion de segmentos arteriales, pérdida de
la contractilidad cardiaca normal o trastornos del ritmo
cardiaco. Para cada situacion deben tomarse acciones
correctivas con terapia médica o procedimientos de
mecanica percutdnea como la angioplastia (dilatacion
intraoperatoria o percutdnea de un vaso sanguineo)
o valvuloplastia (reparaciéon de una valvula cardiaca
mediante una intervencion quirdrgica o mediante técnicas
percutaneas). En todo caso, si es imposible aplicar acciones
correctivas, una alternativa es reemplazar las partes danadas
por dispositivos artificiales. Luego que Hufnagel (1953)
implantase exitosamente una protesis de valvula de corazon
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en un humano en el afio 1952, se han conducido numerosas
investigaciones in vitro para esclarecer el comportamiento
del flujo sanguineo a través de estos dispositivos artificiales.
El éxito en pruebas experimentales y clinicas con diferentes
tipos de protesis sefiala que una valvula artificial no necesita
imitar a su predecesora biologica. Sin embargo, la presencia
de elevados nimeros de Reynolds asi como el desarrollo
de inestabilidades de flujo propias del régimen pulsatil en
protesis de valvulas ha promovido la presencia de hemolisis
con efectos significativamente indeseables. Es por esto que
es imprescindible la optimizacion tanto funcional como
geométrica de estos dispositivos artificiales. Adicional al
trabajo experimental, en este sentido, también se recurre
a la simulacion por computadores de modelos altamente
refinados para obtener la descripcion de toda la dindmica
del flujo (Bluestein et al., 2002).

La interaccion fluido-estructura es un punto de gran
interés en la simulacion de flujo sanguineo. Tang et al.
(2003) analizaron un modelo tridimensional no lineal de
pared delgada con interaccion del fluido, con las paredes
para simular el fluyjo de sangre en arterias cardtidas.
Ellos consideraron una geometria de estenosis asimétrica
para cuantificar los efectos de su severidad patologica,
excentricidad y condiciones de presion tanto del flujo
sanguineo como la compresion de la arteria. De Hart et
al. (2003) utilizaron un multiplicador de Lagrange basado
en un dominio ficticio para un modelo tridimensional de
elementos finitos en una valvula adrtica distendida. Estudios
mas recientes (Chen et al. 2004, Gerbeaua et al. 2005,
Texeira & Awruch 2005, van Zuijlen & Bijl 2005) aplican
una formulacién Lagrangiana—Euleriana arbitraria (ALE
en inglés), que se caracteriza por requerir una dependencia
de compatibilidad con el movimiento de la interfaz fluido-
estructura.

Otros trabajos han aplicado los métodos lattice Boltzmann
(LBM en inglés) para la simulacion de flujo de sangre
en la arteria cardtida, enfocandose principalmente en las
condiciones de contorno (Fang ez al. 2002, Boyd et al. 2004).
También se han desarrollado trabajos para la prediccion
numérica de propiedades macroscopicas de la sangre; por
ejemplo, a través de un analisis bidimensional con LBM,
Sun et al. (2003) simularon el flujo de los gldébulos rojos
en una vena para estimar los esfuerzos de corte del fluido
a diferentes niveles de hematocrito y didmetros de vena.
Estudios recientes en régimen laminar han representado
los efectos del flujo transitorio a través de una valvula
mecanica de corazon, asi como su comportamiento
pulsatil (ver Krafczyk et al. 1998). Su investigacion se
enfocd en los cambios del torrente sanguineo cuando una
valvula mecanica de posicion aortica se incorpora al flujo,

utilizando el LBM. Para este caso particular, los autores
simplificaron el problema asumiendo que las hojas de
la valvula permanecian fijas en el flujo y las evaluaron a
distintos angulos de apertura entre la hoja y el plano xy.
Pelliccioni et al. (2002) compararon la capacidad del LBM
con ensayos experimentales y otro método CFD (método del
Elemento Finito) simulando el flujo a través de un modelo
de valvula mecanica cardiaca Bjork-Shiley. El modelo que
presentaron parte con un perfil de velocidad parabdlico
totalmente desarrollado a la entrada, y la salida consideraba
una condiciéon de contorno con dependencia temporal
sujeta al ciclo cardiaco, de manera que ésta promoviera un
bajo nimero de Reynolds y simulase un flujo newtoniano
laminar estacionario.

Diferentes técnicas han sido estudiadas para la evaluacion
de las fuerzas hidrodindmicas en las simulaciones del
LBM, todas basadas en el intercambio de momentum y la
integracion del tensor de esfuerzos, para contornos curvos
y en movimiento tanto en dos como en tres dimensiones
(Bouzidi et al. 2001, Lallemand & Luo 2003, Li et al.
2004). Todas estas técnicas proponen una combinacion del
esquema «bounce-back» (choque y rebote) e interpolaciones
espaciales de primer o segundo orden.

Para la presente publicacion se estudian los cambios del
fluyjo de sangre producidos por la interaccién con una
protesis mecanica de valvula adrtica colocada en la arteria.
Se calculan y discuten patrones de velocidad y de esfuerzo
de corte en la sangre. El objetivo fundamental de este trabajo
es combinar la aplicacion del modelo de lattice Boltzmann
con un método de condicionamiento de contorno sélido en
movimiento para analizar el flujo de fluido bioldgico.

METODOLOGIA

La figura 1 muestra una representacion bidimensional de la
valvula mecanica, donde dos hojas sélidas y con libertad
de rotacion para la apertura y cierre estan inmersas en un
flujo pulsatil dentro de un canal rigido. La figura 2 muestra
el perfil usado para cada modelo de valvula estudiado. El
modelo numérico incluye una representacion del ventriculo
izquierdo (region entre 0 < x 60), y la aorta (region entre
60 x 100). A su vez, el segmento aortico incluye el perfil
geométrico que corresponde a la cavidad de los senos
de Valsalva inmediatamente después del anillo fijo de la
valvula mecénica implantada (region entre 60 x 80). Una
imagen mas representativa de cada uno de los componentes
se observa en la figura 2c, donde a través de una imagen
en corte se hace visible la valvula mecanica y la estructura
del corazon bajo simulacion numérica. El flujo de sangre a
través del sistema se proyecta en direccion axial desde el
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ventriculo izquierdo hacia la aorta.

La sangre puede ser modelada bajo un rango de modelos
constitutivos, lo mas sencillos siendo newtoniano e
isotérmico, los mas complejos siendo microscopico
describiendo el comportamiento de las células sanguineas.
En arterias largas, como el caso del flujo en la aorta,
se puede asumir una distribucion de células de sangre

Ventriculo ’
lzquierdo

| Ventriculo

de concentracion homogénea (Gijsen 1998). En el
presente estudio la sangre se describe como un liquido
incompresible newtoniano bajo un medio discreto, donde
su comportamiento reoldgico es dominado por los globulos
rojos. Se permite esta aproximacion si se investigan los
fenémenos a nivel macroscopico como se hace en este
trabajo.

Figura 2. Modelo geométrico incluyendo el dispositivo implantado en posicion adrtica.
(a) Modelo SIM, y (b) modelo HK Medtronic Hall.
(c) Representacion tridimensional del modelo mostrando cada uno de los componentes




Los fenomenos de flujo son caracterizados con frecuencia
por el nimero de Reynolds (Re), definiendo la relacion entre
las fuerzas de inercia estacionarias con las fuerzas viscosas,
el nimero de Strouhal (Sr), que define la relacion entre las
fuerzas de inercia no estacionarias y las estacionarias, o
el nimero de Womersley (4), que define la relacion de las
fuerzas de inercia no estacionarias y las fuerzas viscosas;
estos tres parametros adimensionales son considerados para
este modelo.

Los efectos del implante valvular en las protesis mecanicas
se analizaron a través de simulaciones numéricas en el
tiempo del flujo de sangre a través de ellas. Para este trabajo
se evaluaron los modelos de valvula HK (Hall-Kaster;
Medtronic Hall) y St. Jude Medical (SJM), mostradas en las
figuras 2a y 2b. Las condiciones fisiologicas del implante
se modelaron cuidadosamente (fig. 1) y la geometria de la
cavidad adrtica se modifico ajustandola a una aortotomia
tipica (Bluestein ef al. 2002). La geometria se obtuvo de la
referencia de Edmunds et al. (1990).

Las propiedades fisicas de la sangre utilizadas para el modelo
fueron la densidad del fluido 1=1.050 g/cm® y la viscosidad
dinamica / = 3.4 mm?s. El diametro adrtico se considero
D =20 mm. A las simulaciones numéricas se les asigno un
flujo de salida de 5.5 I/min y un pulso cardiaco de u =72
bpm (0.820 s), Womersley 4> = D?/ i = 222 y Strouhal Sr
=uD/ 1= 0.06. Los valores del perfil de velocidad variable
en funcion del tiempo para las condiciones de entrada
fueron tomadas de la curva tipica fisiologica presentada
en la figura 3 (Bluestein et al. 2002). Los valores de las
velocidades (U) fueron adimensionalizados utilizando el
namero de Reynolds (Re = UD/ i), dando como resultado
un rango promedio de valores de Re igual a 5000.

De manera adicional, el segmento adrtico trazado en la
geometria fue extendido en su longitud hasta cuatro veces
su diametro, con el objeto de eliminar efectos numéricos en
el contorno de salida.

Curva de velocidad cardiaca (72 BPM)
(de pico a pico sistolico)

Velocidad (mm/s)

0 0.2 0.4

& 08
Tiempo (s)
Figura 3. Velocidad entrante en el lado del ventriculo
para flujo transitorio (Bluestein et al. 2002)

Los movimientos de apertura y cierre de la valvula son
gobernados por la dinamica del cuerpo soélido y tienen
unicamente libertad de rotacion en un eje fijo definido por la
propia geometria del dispositivo. Para la valvula mecanica
SJM se estudio el movimiento de cada hoja por separado.

La ecuacion de Boltzmann (LBE en inglés) es un esquema
marchante de diferencias finitas explicito en el tiempo,
basado en la ecuacion discreta (en espacio y tiempo)
de Boltzmann (He & Luo 2002). El método LB trabaja
usualmente en una malla tipo rejilla de espacio Cartesiano
prefijado, como consecuencia de la simetria del arreglo
discreto de velocidades. También se debe al hecho de
que el espaciado d_de la rejilla se relaciona al paso de
tiempo d, por d_= c d, donde c es la unidad basica del
arreglo discreto de velocidades. Esto hace que el método
funcione bajo un esquema bastante sencillo de dos pasos
fundamentales: /a colision y la propagacion. En la colision
se modela de manera simplificada la interaccion entre las
particulas de fluido y en la propagacion las particulas de
fluido simplemente se desplazan de un punto de la rejilla
al proximo de acuerdo a sus direcciones de velocidad
prefijadas por el modelo de célula (arreglo discreto e).

El método utilizado en este estudio parte del fundamento
de que el movimiento de un fluido puede ser descrito por
la ecuacion de Boltzmann (Chapman & Cowling 1970).
De hecho, la ecuacion de Navier-Stokes es justamente
la aproximacion de segundo orden de la ecuacion de
Boltzmann (Grad 1949, Pekeris 1955).

La evolucion del estado del fluido en el tiempo (como una
poblaciéon f de particulas) se representa por la ecuacion
general

| fri+eo8itut8))=| Arit) + Q| Alrpt) (D)

donde la colision esta representada por el operador U. Para
cada punto el estado del sistema se representa por el vector
definido en la ecuacidn (2) en un espacio 9-dimensional F
(0 <{0,...,.8}):

‘ f(rj, t”)> = (ﬁ)’(r/" t”)’fl (r/a tn): . ..,f;i(rhtn))T (2)

r y t representan la ubicacion espacial y temporal del
grupo de particulas; el subindice j indica la direccion
cartesiana en la rejilla y el subindice # la iteracion actual
en la simulacion. Cuando la funcion de distribucion es
conocida, la velocidad macroscopica y la presion pueden
calcularse automaticamente a partir de estos dos primeros
momentos (¢, y ¢ +d ). El principal problema que se presenta
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en las simulaciones que trabajan con LBE para simular un
fluido isotropico real es como eliminar sistematicamente,
tanto como sea posible, los efectos debido a la simetria de
la rejilla de células automatas. Lallemand & Luo (2000)
analizan algunas situaciones hidrodindmicas simples (pero
no triviales) y presentan un modelo donde determinan los
flujos tan independientes como sea posible de la simetria de
la rejilla lattice Boltzmann.

como sea posible, los efectos debido a la simetria de la
rejilla de células autématas. Lallemand & Luo (2000)
analizan algunas situaciones hidrodindmicas simples (pero
no triviales) y presentan un modelo donde determinan los
flujos tan independientes como sea posible de la simetria de
la rejilla lattice Boltzmann.

Las subrutinas tipicas incluidas en el lazo principal de
los algoritmos LBM con interaccion fluido-estructura se
resumen en la tabla 1.

Tabla 1. Lazo principal para un cédigo lattice Boltzmann con contorno en movimiento

1 | Subrutina de Propagacidn

Se distribuye la poblacion f° de una manera macroscopica a su entorno vecino (HE&LUO 1997)

2 | Subrutina para la Regeneracion de la malla

dentro del fluido (PELLICCIONI 2005)

Cada c¢lula de la rejilla se redefine como tipe “liquido™ o “s6lido”, segin la nueva ubicacion del sélido

3 | Subrutina de Colisidn

Se calcula el operador de colision de la ecuacion de Boltzmann (D'HUMIERES ef al. 2002)

4 | Subrutina para el ajuste de las Condiciones del Contorno

De acuerdo con el flujo pulsitil, se asignan las condiciones para el contorno fijo, la entrada y salida del
flujo de fluido v las interpolaciones del contorno mévil (LALLEMAND&LUO 2003)

5 | Subrutina para el cilculo de Dindmica de Sélidos

Los movimientos de traslacion y rotacion para estructuras solidas dentro del fluido son obtenidas por
las ecuaciones cldsicas de dindmica de sélidos (DOYLE 1991)

Se defini6 un perfil parabolico de flujo de sangre partiendo
del segmento de ventriculo izquierdo de la malla. En las
simulaciones el paso de tiempo se definié para un periodo
como T = 10° iteraciones (i = 20 / T). La distribucion de
velocidades en el dominio se inicializé en cero para todo
el sistema y luego se desarrolldé la simulacion en 10T
para definir el tiempo cero (t = 0) del calculo numérico,
respetando el criterio de convergencia,

|u x,,t+T
|

donde la sumatoria es aplicada a la totalidad del sistema.

utet)| _ o 3)
u(xi,t+7) H -

> |

La densidad del material de la hoja de la protesis fue
asumida igual a la densidad del fluido, para no considerar
fuerzas por flotabilidad. Por otra parte, no se considero la
contribucion de la inercia del s6lido por ser despreciable su
masa con respecto a la masa total del fluido.

Para los métodos lattice Boltzmann la distribucion de
densidades debe ser conocida para cada una de las células del
contorno. En la representacion del movimiento de apertura
y cierre de la valvula dentro de la malla lattice Boltzmann

se recalcula la nueva posicion de la hoja valvular para
cada iteracion de tiempo y se actualiza la definicion de las
células que previamente fueron asignadas de tipo «so6lido»
a «fluidoy» y viceversa.

Este modelo requiri6 tres condiciones de contorno: una en
la columna de celdas de la izquierda donde el flujo entrante
del ventriculo izquierdo represent6 el flujo de sangre
pulsatil, otra condicion para las paredes fijas del contorno
(conformadas por el ventriculo, la aorta y el anillo rigido
de la valvula mecénica) y finalmente otra condicion en el
contorno movible de la valvula.

Figura 4. Velocidades discretas para el modelo D2Q9 en
una rejilla cuadrada bidimensional
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En la figura 4 cada circulo gris representa un nodo de la
rejilla cuadrada; la imagen ampliada muestra la distribucion
de 9 grupos de particulas (marcadas como puntos negros)
y su correspondiente vector de velocidad de particulas
(distribucion de flechas) (Junk 2001).

Para los resultados mostrados en esta publicacion se utilizd
una malla de 30.000 células tipo fluido y aproximadamente
100 células de contorno mévil. La figura 5 muestra la
configuracion de la malla global y algunos detalles de la
valvula. Como puede observarse en la imagen, la geometria
de la valvula se adaptd a la rejilla lattice Boltzmann. El
acople fluido-estructura es directo (el contorno de los nodos
y elementos coincide a lo largo de la interfaz).

RESULTADOS

La figura 6a muestra los patrones de flujo obtenidos por el
calculo de la ecuacion de lattice Boltzmann a través de una

valvula mecanica de corazén de una hoja para un tiempo de
t = 0.93T. Esta simulacion reproduce los trabajos
experimentales de Lim et al. (1998), quienes desarrollaron
un sistema de pruebas in vitro para la valvula mecanica
utilizando imagenes de velocimetria de particulas (PIV en
inglés). Ellos utilizaron también técnicas de visualizacion de
flujo que permitian reproducir diversos patrones y registrar
imagenes cualitativas con estancamiento, recirculacion,
turbulencia, etc. (Black et al. 1991). Los resultados que
obtuvieron fueron similares al valor pico de la fase de
sistole en el ciclo cardiaco, es decir, regiones de poco flujo
recirculando en la cavidad y mas marcado a lo largo de la
linea central de la valvula con baja velocidad. La figura 6b
muestra la visualizacion por PIV del flujo correspondiente
al tiempo ¢ = 0.93T. Los resultados numéricos muestran
similitudes en los patrones que permiten reconocer regiones
de flujo recirculante (zona C), turbulencia (zonas A y B)
y de alta velocidad de salida (zonas B y D) en la misma
trayectoria que obtuvieron los trabajos de Lim et al.

Figura 5. Malla definitiva en lattice Boltzmann para la valvula HK Medtronic Hall.
Imagen amplificada de la seccion con la valvula implantada

Figura 6. (a) Distribucion numeérica por lattice Boltzmann de velocidades para 0.93T (t = 0.744 s) a través de una
valvula de disco. (b) Comparacion con velocidades por PIV tomadas
en una representacion de la raiz aortica (Lim et al. 1998)
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La figura 7 muestra una distribucion de la matriz de
velocidades obtenidas por el calculo de lattice Boltzmann
a diferentes tiempos del ciclo cardiaco. Para que la imagen
sea mas clara y representativa, se muestran unicamente los
valores de magnitud de la componente axial de la velocidad
(ux) mapeados en el plano xy. De esta manera se conoce la
trayectoria de las particulas de fluido para la misma

valvula en los instantes de tiempo presentados. EI modelo
geométrico fue orientado en el espacio cartesiano de forma
tal que la direccion del flujo fuese dominante en el eje
axial. El signo negativo en la escala de valores indica una
direccion opuesta a la convencion de signos definida en la
figura 2.

-460.6787

(mm/s)

1202.3714

Figura 7. Dindmica transitoria de izquierda a derecha y de arriba hacia abajo:
0T (t,= 0.0 ),
0.3T (t, = 0.24 5),
0.87T (t, = 0.696 s)
y0.93T (t,=0.744 5);
magnitud de la velocidad axial | ux |

En la figura 8 se ilustra el mapa de gradiente de presiones
para 0.93T adimensionalizado por P, que representa la
presion media de la aorta. Lo escarpado de los gradientes que
se observan alrededor de la valvula demuestra lo acelerado

de la dinamica del flujo en esta region. Se observa que
para el instante de tiempo mostrado la valvula se encuentra
totalmente cerrada por la diferencia de presiones positiva
en el ventriculo y negativa en el segmento adrtico.
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Figura 8. Mapa del diferencial de presiones para el modelo presentado en la figura 2,

en el plano xy: 0.93T (t.=.0.744 s) Ap/p

Figura 9. Esfuerzos de corte en el plano xy: 0.93T (t =

ref

19.6000 (Pa) <

(b)

0.744 s) |6Xy| para un modelo HK de Medtronic Hall.

(a) Hoja fija a su maxima apertura,
v (b) Hoja en movimiento. Imdgenes parciales del modelo presentado en la figura 2

Otro parametro de interés hemodinamico importante en las
valvulas cardiacas son los niveles de esfuerzo de corte del
fluido, y las figuras 9 y 10 muestran resultados numéricos
para los modelos evaluados. Los esfuerzos que se producen
durante el jet de flujo y el reflujo en las zonas de interfaz
liquido-estructura con valores elevados contribuyen a la
formacion de placa (situacion desfavorable para la salud del
paciente). Actualmente la relacion entre los esfuerzos de

corte y los gradientes de velocidad media es bien conocida
(Hize, 1987); de hecho, en la ecuacion de balanceo de
energia el término de produccion energética es proporcional
al gradiente de velocidad. Por lo tanto, las regiones con
variaciones importantes de velocidad -como el contorno de
las hojas-, estan envueltos en la generacion de turbulencia
(Grigioni et al. 2001).
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La figura 11 muestra valores absolutos de esfuerzo cortante  a/.(2002) por el método del elemento finito. La simulacion
para la valvula SJM, considerando el modelo comercial fijo por lattice Boltzmann ofrece resultados similares para
en su maxima apertura; éstos son comparados por lamisma el mismo periodo de tiempo (200 ms después del pico
simulacion numéricamente representada por Bluestein ef  sistolico).

49.0000 (Pa)

0.0000

A
Figura 10. Esfuerzos de corte en el plano xy: 0.20T (t = 0.16 s) |0”Xy| para las hojas en movimiento (modelo SIM).
Imagen parcial del modelo presentado en la figura 2

"
‘ A ey
e de ey
s
o e
)
I TTTT———
(a) 0.0000 83.8000 (Pa) (b}

Figura 11. Mapa de esfuerzos de corte en el plano xy: 0.25T (t = 0.20 s) | g, |.
Resultados con las hojas fijas a su maxima apertura.
(a) simulacion LBE, y (b) FEM simulacion utilizando el software FIDAP CFD (Lim et al. 1998).
Imagen parcial del modelo presentado en la figura 2
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Para el caso de la valvula mecanica de dos hojas SIM, la
simulacién de la dindmica del contorno soélido se tornd
mucho mas complicada porque el método fue altamente
sensible a las fluctuaciones inducidas por el fluido en el
acople con las hojas de la valvula. El patrén de flujo de
estos dispositivos mecanicos incluye zonas de muy elevado
esfuerzo de corte durante la triple distribucion de flujo tipica
a través de los espacios libres entre el anillo y las hojas y
la formacion de reflujo y vortices (Bluestein et al. 2002).
Fluctuaciones significativas en la funcion de distribucion
de particulas alrededor de la estructura moévil alteran los

resultados y tienen una fuerte influencia en el cierre brusco
de las hojas de la valvula. Algunos resultados con la valvula
SJM se muestran en la figura 12. En el perfil proximo a
la valvula la influencia de la distribucion de velocidades
es evidente, con dos estelas profundas y tres jets de flujo,
uno central y dos laterales. Este es un comportamiento
caracteristico de las valvulas de dos hojas, y como lo
reportan Barbaro et al. (1997), produce una alteracion del
flujo central que puede incluso destruir el patron natural,
dejando una region central de velocidades relativamente
bajas (Grigioni et al. 2001).

-460.6800

(mmis) 1382.0400

Figura 12. Distribucion de lineas de corriente a través de una valvula SIM: 0.20T (t = 0.16 s) considerando contorno

movil (hojas en movimiento)

En el seno de Valsalva (region inmediata de la aorta a la
salidad de la valvula), hay una recirculacion del fluido
intensa, generada por la interaccion entre el jet, la estructura
de la valvula y la geometria de la aorta. También en el lado
opuesto hay zonas negativas de la velocidad cerca de la
pared. En las simulaciones numéricas por el método lattice
Boltzmann, las condiciones del contorno impuestas para
estimar el movimiento de la valvula asi como su interaccion
con el flujo de la sangre se deben controlar de una manera
muy cuidadosa, porque son altamente sensibles a las
fluctuaciones en las zonas descritas previamente. En la figura
12 se observan claramente las zonas de flujo en retorno en el
seno de Valsalva, asi como zonas de velocidades negativas
al lado de la pared (la convencion de signos fue definida

en la figura 2). También pueden detallarse los efectos en
el posicionamiento de las hojas como resultado de las
altas fluctuaciones numéricas en el plano que atraviesa la
valvula mecanica del corazéon SIM. Actualmente se estan
evaluando nuevas técnicas de interpolaciéon y control de
las fluctuaciones para reducir el error de estimacion de la
condiciones de contorno en la superficie movil.

La definicion de las condiciones de contorno en la interfaz
fluido-estructura moévil para el método LB presenta dos
aspectos de interés a la hora de implementar modelos
numéricos de interpolacion: el primero es el grado de
refinamiento de la malla. Debido a que la geometria del
solido debe ajustarse a la rejilla de células predefinida al
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inicio de la simulacion, se requiere una cantidad minima de
células para representar sin deformaciones significativas la
rotacion de la hoja durante su apertura y cierre. El segundo
aspecto es la redefinicion de las células lattice Boltzmann
de su estado solido a su estado liquido de una iteracion a la
siguiente. El método requiere el conocimiento de la tltima
distribucion de las particulas de fluido dentro de la célula
para el calculo de la distribucion en la nueva iteracion.
La aproximacion de estos valores desconocidos arrastra
consigo un grado de error numérico que se introduce en
la solucion en la interfaz con el fluido y se propaga luego
a las células vecinas. Es imprescindible que el método de
interpolacion utilizado introduzca la menor cantidad de
fluctuacién posible.

DISCUSION Y CONCLUSIONES

Para este trabajo se implementd la ecuacion general de
lattice Boltzmann bajo un cddigo computacional que modela
la interaccion fluido-estructura en valvulas mecanicas de
corazon con flujo pulsatil y contorno movible. El método
describe el comportamiento microscopico de particulas en
movimiento a través de reglas sencillas de comportamiento,
y a un nivel macroscdpico ofrece una descripcion media del
fluido de manera correcta. La velocidad media de particulas
representa en tiempo y espacio el comportamiento del
fendmeno fisico que modela, mostrando una relacion directa
entre el fenémeno discreto microscopico y el continuo
macroscopico. El método se caracteriza por calculos
simples, procesamiento paralelo e implementacion sencilla
de las condiciones de contorno. El sistema se ejecutd en
una estacion de trabajo Intel Pentium® IV 1.8 GHz. La
malla se ajustd a 96.786 células en total, y produjo un costo
computacional en tiempo de 2 horas por cada ciclo cardiaco
(100.000 iteraciones por ciclo). Para el postproceso de
los resultados se utilizo el programa comercial AVS de la
Advanced Visual Systems (http://www.avs.com).

Se aplicod el método lattice Boltzmann para simular la
respuesta de una valvula mecanica de corazon sometida
externamente a presion ventricular y adrtica. Los célculos
muestran que la dinamica de apertura y cierre de la valvula
conlasangre se deben esencialmente aun proceso cinematico
gobernado por el flujo del fluido. EI numero de Reynolds
maximo obtenido en la valvula fue aproximadamente de
7000 bajo un Sr=0.06 y d’=222, los cuales definirian las
inestabilidades numéricas cominmente presentes para un
nivel de refinamiento de malla como el utilizado en este
modelo. Por otra parte, este trabajo se centré en el uso
del método numérico para investigar la importancia de la
interaccion fluido-estructura mas que en la aproximacion
del fenomeno fisiologico en detalle.

El método lattice Boltzmann es una herramienta versatil y
poderosa para la simulacion bidimensional de flujo pulsatil
en problemas de bioingenieria. Trabajos previos utilizando
la ecuacion de lattice Boltzmann en superficies en
movimiento han demostrado su capacidad para reproducir
el comportamiento de este tipo de modelos en estudio. Sin
embargo, limitar su uso a mallas geométricas uniformes
reduce la capacidad del algoritmo para modelar en detalle
la influencia del movimiento de las hojas de la valvula
cardiaca.

Desde el punto de vista del ingeniero, los métodos lattice
Boltzmann pueden representar y modelar facilmente
condiciones de contorno y superficies en movimiento
dentro del flujo. La estabilidad de los métodos LB es otra
caracteristica de gran atractivo a la hora de trabajar con
simulaciones numéricas. Tal como lo han expresado otros
autores anteriormente (Lallemand & Luo, 2003) la mayor
dificultad que presenta la simulacion de estructuras en
movimiento utilizando métodos LB es la reconstruccion de
los valores de presion en las células tipo s6lido que cambian
a fluido para la siguiente iteracion. La interpolacion de
estos nuevos valores introduce fluctuaciones numéricas de
las cantidades fisicas.

Desde el punto de vista médico, la herramienta presentada y
discutida en este trabajo tiene un impacto considerable. Los
médicos pueden evaluar los efectos del flujo de la sangre a
través de dispositivos artificiales y visualizar facilmente en
el computador lo que esta pasando.

Los métodos aplicados son descritos para el caso
bidimensional. Tanto la valvula mecénica de corazon
como las cavidades del seno aortico tienen una geometria
mucho mas compleja (Thubrikar, 1990), y las nuevas
investigaciones que se estan desarrollando estan enfocadas
en la adaptacion del método lattice Boltzmann a mallas no
uniformes bajo un analisis tridimensional.
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