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Resumen

Este Trabajo Fin de Master se centra en el estudio CFD de la hemodindmica y la
hemocompatibilidad del dispositivo de asistencia ventricular izquierda HeartMate lll. Para el
analisis computacional se ha desarrollado un modelo robusto CFD, empleando el software STAR-
CCM+ de SIEMENS, con todos los fendmenos fisicos y condiciones iniciales que gobiernan el
problema. Se imponen como condiciones de contorno el caudal trasegado y la velocidad de
rotacion del rotor, empleando el método “Moving Reference Frame” (MRF) para simular el
movimiento. El andlisis hemodinamico elaborado consiste en la obtenciéon de los mapas de
funcionamiento del HeartMate Ill en términos de salto de presién, potencia y eficiencia.
Ademas, se visualiza la distribucién de velocidad relativa en funcién del caudal y régimen de giro
para ubicar las zonas de recirculacion. En cuanto al dafio sanguineo provocado por el dispositivo,
se estudia el Indice de Hemdlisis mediante el método Euleriano y Lagrangiano; relacionando
dicho pardmetro con la distribucién de esfuerzos cortantes y el tiempo de residencia. Cabe
destacar, que este estudio se ha desarrollado en régimen estacionario y los resultados del mapa
de funcionamiento de salto de presién se han validado experimentalmente.

Palabras clave: CFD - LVAD - HearMate Il - Fluidodinamica - Mecanica de fluidos - Bomba
de sangre.

Resum

Aquest Treball Final de Master se centra en l'estudi CFD de I'hemodinamica i
I'hemocompatibilitat del dispositiu d'assisténcia ventricular esquerra HeartMate IIl. Per a
I'analisi computacional s'ha desenvolupat un model robust CFD, empleant el programa STAR-
CCM+ de SIEMENS, amb tots els fenomens fisics i condicions inicials que governen el problema.
S'imposen com a condicions de contorn el cabal trasbalsat i la velocitat de rotacié del rotor,
emprant el métode “Moving Reference Frame” (MRF) per a simular el moviment. L'analisi
hemodinamic elaborat consisteix en I'obtencié dels mapes de funcionament del HeartMate llI
en termes de salt de pressio, potencia i eficiencia. A més, es visualitza la distribucié de velocitat
relativa en funcié del cabal i regim de gir per a situar les zones de recirculacié. En quant al mal
sanguini provocat pel dispositiu, s'estudia I'ilndex d'Hemodlisi mitjancant el métode Euleria i
Lagrangia; relacionant aquest parametre amb la distribucié d'esforgos tallants i el temps de
residéncia. Cal destacar, que aquest estudi s'ha desenvolupat en regim estacionari i els resultats
del mapa de funcionament de salt de pressié s'han validat experimentalment.

Paraules clau: CFD - LVAD - HearMate Ill - Fluidodinamica - Mecanica de fluids - Bomba de
sang

Abstract

This Master Thesis focuses on the CFD study of the hemodynamics and hemocompatibility
of the HeartMate Il left ventricular assist device. For the computational analysis, a robust CFD
model has been developed, using the STAR-CCM+ software from SIEMENS, with all the physical



phenomena and initial conditions that govern the problem. The boundary conditions imposed
are the flow rate and the rotational speed of the rotor, using the "Moving Reference Frame"
(MRF) method to simulate the movement. The hemodynamic analysis consists of obtaining the
performance maps of the HeartMate Il in terms of pressure head, power and efficiency. In ad-
dition, the relative velocity distribution is visualized as a function of flow rate and rotational
speed to locate the recirculation zones. As for the blood damage caused by the device, the He-
molysis Index is studied using the Eulerian and Lagrangian method, relating this parameter to
the shear stress distribution and the residence time. It should be noted that this study has been
carried out in steady state and the results of the pressure head operation map have been vali-
dated experimentally.

Keywords: CFD - LVAD - HearMate Il - Fluid dynamics - Fluid mechanics - Blood pump.
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FDA — Administracién de Alimentos y Medicamentos
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Nomenclatura

Cdlculo de la formacion de Hemdlisis

Ahb — Hemoglobina liberada [g/dL]

HB - Concentracion total de hemoglobina en sangre [g/dL]

C, a, f — Constantes experimentales obtenidas por Giersiepen [-]
T — Esfuerzos cortantes en sangre [Pa]

t — Tiempo [s]

Ateyp — Incremento de tiempo infinitesimal [s]

Propiedades de la sangre
p — Densidad [kg/m?]

u — Viscosidad dinamica [Pa-s]

Fundamentos de turbomaquinaria
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T; — Tensor de esfuerzos de Reynolds [Pa]
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estructura del proyecto y se mencionan los objetivos principales del TFM.
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Capitulo 1. Introduccion

1.1. Descripcion del departamento CMT-Motores Térmicos

El presente Trabajo Fin de Master titulado “Analisis CFD de la fluidodindmica vy
hemocompatibilidad del dispositivo de asistencia ventricular izquierda HeartMate III” se ha
llevado a cabo en el instituto CMT-Motores Térmicos de la Universidad Politécnica de Valencia
(llustracién 1). Tal y como se comenta en [1], se trata de un centro de investigacion y formacion
fundado en el afio 1979 donde participan mas de 100 personas en diferentes proyectos de la
industria automotriz, aeroespacial, ferroviaria, marina, etc. Durante mds de 40 afos se han
dirigido estudios para optimizar el comportamiento de los sistemas industriales y ayudar en su
desarrollo; asi como investigaciones para entender mejor los procesos fisicos involucrados en
dichas industrias.

En el CMT se combinan tanto estudios basados en ensayos experimentales llevados a cabo
en las instalaciones del propio instituto (TASA, IAPAT...) como estudios tedricos mediante
Computational Fluid Dynamics (CFD), aportando resultados técnicos y cientificos muy
relevantes. Algunas de las empresas mas destacadas con las que se han desarrollado diferentes
proyectos son: Aprilia, BMW, Delphi, EMT-Valencia, Ford, General Motors, Nissan, Renfe,
Repsol, Vossloh...

Sin embargo, el instituto CMT apuesta por la excelencia y la innovacién, introduciéndose
poco a poco en otras areas de investigacion como es el caso de la biomedicina, en la que se
enmarca este proyecto. Algunos de los trabajos ya realizados en este campo son el de Gil et al.
[2] donde se evalta un aparato de proteccién embdlica comercial, o el llevado a cabo por Gil et
al. [3] centrado en la COVID-19. Ademas, investigaciones como las realizadas en [4, 5, 6], donde
se estudia el rendimiento hemodinamico y el dafio sanguineo provocado por diferentes
dispositivos de asistencia ventricular izquierda, son las que han servido de idea para la
elaboracion del presente Trabajo Fin de Master.

llustracion 1: Edificio en el que se ubica el departamento CMT-Motores Térmicos de la UPV.
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Capitulo 1. Introduccion

1.2. Contexto historico del proyecto y justificacion

Tal y como informa la Organizacion Mundial de la Salud (OMS), las enfermedades
cardiovasculares son una de las causas mas frecuentes de muerte en todo el mundo,
representando aproximadamente un 30% del total. Hasta la década de 1960, la Unica solucion
valida para los pacientes con graves problemas de insuficiencia cardiaca era el trasplante. No
obstante, dicha solucién conlleva a otro problema, y es que la disponibilidad de donantes de
corazén compatibles es bastante limitada. Debido a ello, surge la necesidad de desarrollar una
terapia alternativa capaz de usarse como puente al trasplante, como terapia de destino o para
facilitar la recuperacién del paciente: los dispositivos de asistencia ventricular (VAD). Estos
dispositivos consisten principalmente en bombas mecdnicas implantadas en el exterior del
ventriculo (derecho, izquierdo o ambos) que bombean la sangre hacia la aorta para garantizar
el gasto cardiaco requerido, ya que el corazdn no es capaz de proporcionarlo por si mismo.

Dentro de los VADs, la familia de dispositivos colocados en el exterior del ventriculo
izquierdo (LVAD) ha sido la mas estudiada y empleada desde sus origenes, habiéndose
desarrollado una gran cantidad de bombas hidraulicas para ser lo mas dptimas posible. Los
primeros LVADs solo eran capaces de alargar la vida de los pacientes durante varias horas o dias,
y no fue hasta la década de 1990 cuando la FDA aprobd la primera generacidon de LVADs. Esta
generacion, que empleaba bombas volumétricas de flujo pulsatil supuso un gran avance para la
biomedicina al mantener con vida a los pacientes durante meses o afos. A pesar de ello,
presentaban muchos problemas en términos de tamafio, hemocompatibilidad y rendimiento,
provocando la aparicién de la segunda generacién de LVADs a principios del siglo XXI. Estos
nuevos dispositivos mas pequefios y cdmodos, basados en turbobombas axiales de flujo
continuo, sustituyeron de forma indiscutible a la primera generacién de LVADs. Aun asi, seguian
presentando una baja eficiencia y un elevado dafo sanguineo; por lo que fue necesario una
tercera generacion de dispositivos mas pequefios y duraderos. Esta Ultima generacién consiste
en turbobombas centrifugas de flujo continuo que incorporan un sistema de levitacién hibrido
o totalmente electromagnético. Gracias a ello, se consigue posicionar el rotor en el interior de
la bomba evitando el contacto entre partes moviles y estaticas. En la llustracién 2 se muestran
los LVADs mas representativos de cada generacidon: HeartMate | (primera generacion),
HeartMate Il (segunda generacién), HVAD (tercera generaciéon con levitacion hibrida) y
HeartMate Il (tercera generacion con levitacion totalmente electromagnética).

En este Trabajo Fin de Master se estudia concretamente el HeartMate Il por ser el LVAD
implantado en pacientes mas optimizado hasta la actualidad, ya que presenta la mayor
eficienciay el menor dafio sanguineo en los puntos de operaciéon nominal. Esta afirmacion queda
demostrada en la investigacion realizada por Gil et al. [4] donde se compara el HeartMate Il con
el HVAD.
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HeartMate | HeartMate Il

HeartMate Il

Ilustracion 2: LVADs mds representativos de cada generacion.

1.3. Descripcion del problemay estructura de trabajo

La mayoria de las investigaciones sobre LVADs realizadas hasta el momento estan centradas
desde un punto de vista biomédico, ya que estudian el dafo sanguineo provocado por el
dispositivo: trombos, sangrados, hemdlisis... Algunos ejemplos son la investigacion de Cheng et
al. [7] sobre el cdlculo de los esfuerzos cortantes y el trauma sanguineo, el estudio de Taskin et
al. [8] donde se compara el modelo Euleriano y Lagrangiano para evaluar la hemdlisis, el trabajo
de Zhang et al. [9] comparando el dafio sanguineo provocado por distintos LVADs o la
investigacion de Thamsen et al. [10] sobre el HeartMate Ill Unicamente para las condiciones de
flujo de sistole y diastole.

Sin embargo, hay poco conocimiento sobre la hemodindmica en los LVADs dentro de todo
su rango de operacidon, lo cual resulta una tarea fundamental para entender su
hemocompatibilidad. Es por ello por lo que este proyecto se centra en un enfoque mas
ingenieril: se visualiza la distribucién de velocidad relativa y se obtienen los mapas de
funcionamiento del HeartMate 1l en términos de salto de presidn, potencia y eficiencia. Para
ello, se han elaborado simulaciones de una turbobomba centrifuga de flujo continuo (HM3)
mediante un modelo robusto CFD, imponiendo la velocidad de rotacion del rotor y el caudal
trasegado como condiciones de operacidn. En este andlisis computacional se ha empleado el
software CFD de SIEMENS: STAR-CCM+. Ademas, se incluye una evaluacién del indice de
Hemolisis (pardmetro que evalla la destruccién de glébulos rojos en sangre) para entender su
relacion con la eficiencia del dispositivo. También se calcula el tiempo de residencia y la
distribucidn de esfuerzos cortantes para visualizar las zonas donde la producciéon de hemdlisis
sera mayor.
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El empleo de la herramienta CFD es debido a su gran importancia en todo estudio
fluidodinamico y a las ventajas que presenta frente a los estudios experimentales. Por una parte,
las simulaciones CFD permiten visualizar resultados en zonas del dominio con dificil acceso,
como es el caso del campo de velocidades relativas en torno al rotor. Ademas, el CFD permite
obtener valores de variables que no pueden medirse experimentalmente. Por otra parte, hay un
ahorro de tiempo y dinero al no tener que trabajar con una maqueta experimental en el
laboratorio. No obstante, para alcanzar una solucidn vélida es necesaria una correcta eleccién
de los distintos modelos fisicos y condiciones de contorno, siguiendo una metodologia
adecuada. Ademas, en este proyecto se emplean los resultados experimentales de salto de
presidn en el HeartMate Ill proporcionados por el instituto CMT-Motores Térmicos para validar
los resultados obtenidos con el CFD.

A continuaciodn, se describen brevemente las secciones principales que definen la estructura
del trabajo:

- Introduccidn: indica el lugar donde se ha desarrollado el trabajo y el motivo de la
eleccién del HeartMate Ill. Ademas, se repasa brevemente la evolucion de los LVADs y
se mencionan los objetivos principales del proyecto.

- Marco tedrico: describe en profundidad las distintas generaciones de LVADs a lo largo
de la historia, centrandose especialmente en el HeartMate Ill. Por otra parte, explica el
concepto de hemdlisis en sangre y el calculo de dicho pardmetro.

- Metodologia CFD: muestra todo el procedimiento seguido en CFD, es decir, se
presentan las ecuaciones a resolver, la geometria del dominio de estudio y la malla de
este, los modelos fisicos y las condiciones de contorno seleccionadas para realizar cada
una de las simulaciones.

- Resultados: este apartado tan importante expone y analiza los mapas de
funcionamiento del HM3 y la distribucidn de velocidad relativa en varios puntos de
operacion. Ademas, se evallua del dafio sanguineo provocado por el dispositivo
mediante el estudio de la hemdlisis y se relaciona con el tiempo de residencia y la
distribucidn de esfuerzos cortantes.

- Conclusiones: se extraen de forma rigurosa las principales conclusiones obtenidas a lo
largo del proyecto y se proponen los posibles trabajos futuros que pueden surgir como
continuacién de este.

- Presupuesto: se detalla el presupuesto total del trabajo teniendo en cuenta el coste
econdmico del equipo informatico y del personal (autor, tutor y doctoranda),
incluyendo siempre el IVA.

- Anexo: describe el grado de relacién del proyecto con los Objetivos de Desarrollo
Sostenible de la agenda 2030.

Por ultimo, se muestra la bibliografia con todos los articulos, libros e informacion
consultada; sin la cual no habria sido posible alcanzar unos resultados exitosos.
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1.4.

Objetivos

El presente Trabajo Fin de Master se engloba dentro de un proyecto de mayores
dimensiones en colaboracién con el Hospital Universitario La Fe, que consiste en la evaluacion
de los dispositivos de asistencia ventricular izquierda de ultima generacién. Los seis principales
objetivos que se persiguen en este estudio son los siguientes:

1.

Desarrollo de una metodologia robusta CFD.

Obtencién y andlisis de los mapas de funcionamiento del HeartMate Il en términos de
salto de presidn, potencia y eficiencia. Se valida el mapa del salto de presién obtenido
con CFD mediante resultados experimentales.

Analisis de la distribucién de velocidad relativa en el interior del dispositivo en funcion
del régimen de giro del rotor y el caudal de sangre para visualizar las zonas de

recirculacion.

Evaluacion del indice de hemdlisis HI (%) generado por el HM3 y relacionarlo con la
eficiencia del dispositivo.

Estudio de la distribucidon de esfuerzos cortantes en sangre para entender las zonas
donde la hemodlisis sera mas elevada.

Analisis del tiempo de residencia de las particulas de sangre en el interior del HeartMate
lIl'y relacionarlo con la formacién de hemdlisis.
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Los siguientes apartados describen en profundidad las distintas generaciones de LVADs a
lo largo de la historia, centrandose especialmente en el dispositivo empleado en este analisis: el
HeartMate Ill. Por otra parte, se explica el concepto de hemdlisis en sangre y el calculo de dicho
parametro con dos enfoques distintos: Euleriano y Lagrangiano.
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2.1. Introduccion a los dispositivos de asistencia ventricular
izquierda (LVADs)

Hoy en dia, los dispositivos de asistencia ventricular izquierda se han convertido en la
primera opcidn terapéutica para los pacientes con avanzados problemas de insuficiencia
cardiaca. De hecho, se emplean para la recuperacidon del postoperatorio, como terapia de
destino o como puente al trasplante. No obstante, sus origenes no fueron nada sencillos debido
a que inicialmente el Instituto Nacional de Salud (NIH) tenia como objetivo principal reemplazar
de forma completa al corazdén por uno totalmente artificial. Por ello, en 1960 apostaron por
subvencionar la investigacion de Michael DeBakey en torno al corazén artificial total.

De manera paralela y a pesar de la poca inversidn recibida, en el aino 1963 se realizé el
primer implante de un LVAD accionado por aire, consiguiendo mantener con vida a un paciente
durante cuatro dias. Tras varios estudios, en 1966 probd a implantarse el LVAD de distinta
manera para ayudar a otro paciente en su recuperacién de una operacién a corazén abierto. El
dispositivo estuvo funcionando durante diez dias hasta que el paciente consiguid recuperarse y
seguir con vida. Gracias a este éxito, la financiacion de LVADs comenzd a aumentar poco a poco
durante la década de 1970 para seguir con los avances y la investigacidn. A pesar de ello, no fue
hasta 1980 cuando el Instituto Nacional del Corazén, los Pulmones y la Sangre cambié su
principal objetivo y comenzd a invertir en los dispositivos de asistencia ventricular izquierda en
lugar de apostar por el corazdn artificial.

Desde entonces hasta la actualidad se han desarrollado una gran cantidad de estudios y
disefios innovadores con el objetivo de mejorar tanto la eficiencia de la bomba como la
hemocompatibilidad de esta. Existen tres generaciones distintas: la primera emplea bombas de
flujo pulsatil, la segunda estd basada en bombas axiales de flujo continuo y la tercera se centra
en bombas centrifugas con levitacidon parcial o totalmente magnética. A continuacion, se
describe con mas profundidad cada una de estas tres generaciones.

2.2. Generaciones de LVADs

2.2.1 Primera generacion de LVADs

Esta generacidon comenzd a desarrollarse durante las décadas de 1970y 1980. Sin embargo,
fue en 1994 cuando la Administracion de Alimentos y Medicamentos (FDA) aprueba una versiéon
que empleaba aire, y en 1995 cuando aprueba otra versidon eléctrica mucho mas facil de
transportar y manejar. Esta generacidn se centraba en una bomba de desplazamiento
volumétrico de flujo pulsatil, donde la sangre fluia hacia una cdmara artificial para ser impulsada
al exterior. Para intentar simular los pulsos del corazdn, el flujo de sangre era bombeado con un
ciclo fisiolégico de 1/3 sistole y 2/3 diastole.

Como menciona Rodriguez et al. [11], el HeartMate | (llustracidon 3), Thoratec PVAD,
Novacor LVAS o Abiomed BVS 5000 son algunos de los dispositivos mas representativos de esta
primera generacion. Con ellos se consiguid originariamente el puente al trasplante, ya que
permitian mantener con vida durante 18-24 meses a los pacientes hasta recibir un trasplante de
corazon. No obstante, esto no fue suficiente para la biomedicina, por lo que tras multiples
investigaciones y desarrollos en 2003 la FDA aprueba los LVADs de primera generacion como
terapia de destino.
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llustracion 3: Primera generacion de LVADs [11]. La imagen izquierda (A) es un diagrama del HeartMate | y la
imagen derecha (B) es una radiografia de un paciente con el HeartMate | implantado.

A pesar de todos los avances, se trataba de dispositivos con un tamafio de bomba mucho
mas grande que el empleado en las bombas de las generaciones posteriores. Por tanto, desde
un punto de vista practico no eran dispositivos cdémodos para los pacientes porque les
comprimia el estédmago y se veian obligados a comer solo pequefias comidas. Ademas,
presentaban una eficiencia demasiado baja debido a la elevada friccidn provocada por la gran
cantidad de partes madviles. También cabe destacar que el riesgo de infeccion, formacién de
trombos y traumas en sangre era bastante elevado. Debido a todos estos inconvenientes y a la
escasa compatibilidad en mujeres y nifios, aparecié una segunda generaciéon mas avanzada.

2.2.2 Segunda generacion de LVADs

El principal objetivo de esta segunda generacion era el de disminuir tanto el tamafo de las
bombas como el dafio sanguineo provocado por estas. Por ello, se introdujo una bomba axial
mas pequefia y duradera por la que circula un flujo continuo de sangre en vez de uno pulsatil.
Gracias a la continuidad del flujo se vieron reducidos significativamente los problemas de
trombos, infecciones, movilidad del paciente y las averias del dispositivo. De manera paralela,
la eficiencia de las bombas también se vio mejorada gracias a la reduccidn de partes moviles.

Segun [12], el HeartMate Il (llustracién 4), Jarvik 2000 y MicroMed DeBakey son los LVADs
de segunda generacidn mas destacados; siendo el HeartMate Il el dispositivo mas implantado
hasta dia de hoy (mas de 26000) y el primero en ser aprobado por la FDA como puente al
trasplante en 2008 y como terapia de destino en 2010. Se han llevado a cabo muiltiples
investigaciones que demuestran la alta tasa de supervivencia de los pacientes tras el implante y
el aumento de la calidad de vida en ellos. Algunos pacientes de los ensayos clinicos originales de
hace mas de 10 afios todavia siguen vivos, lo que significa que la durabilidad de los LVADs de
segunda generacién no se conoce todavia.

25



Capitulo 2. Marco tedrico

o

=
=
-

llustracion 4: Segunda generacion de LVADs [11]. La imagen izquierda (A) es un diagrama del HeartMate Il y la
imagen derecha (B) es una radiografia de un paciente con el HeartMate Il implantado.

En el diagrama mostrado en la llustracion 5 ([12]) se observa como el flujo de sangre entra
en la bomba y es impulsado a través de esta por un tornillo giratorio siguiendo una direccion
paralela al eje de rotacion. Al tratarse de una bomba axial el rango de regimenes de giro entre
los que opera el tornillo es elevado: desde los 8000 hasta los 12000 rpm. A pesar de todos los
avances introducidos por esta generacion, son dispositivos que a largo plazo causan algunas
complicaciones debido a la ausencia de pulsatilidad y a los elevados regimenes de giro. Ademas,

la eficiencia todavia sigue siendo demasiado baja a causa de la gran friccidén producida por las
partes moviles existentes.

Qutflow to aorta

Inflow from LV
L§ — L i | 3

Axial flow pump

llustracion 5: Recorrido del flujo sanguineo por el interior del HeartMate Il.

2.2.3 Tercera generacion de LVADs

La tercera generacién de LVADs nace a partir de la necesidad de dispositivos todavia mas
eficientes y con menor generacion de dafio sanguineo. Por ello, esta Ultima generacidon emplea
bombas centrifugas de flujo continuo mds pequefias y duraderas que las bombas de segunda
generacién. Ademas, son dispositivos que reducen la friccidn de manera significativa mediante
el empleo de un sistema de levitacién del rotor hibrido o totalmente electromagnético. Gracias
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a esta reduccién de la friccién y del régimen de giro, se consigue un aumento del rendimiento y
una mejora de la hemocompatibilidad de la bomba.

Los LVADs mas representativos de esta tercera generacién son el HeartWare HVAD
(llustracién 6), DuraHeart, Incor, Levacor y el HeartMate Ill. No obstante, este apartado se centra
Unicamente en el HVAD por ser el dispositivo mas destacado entre aquellos que emplean un
sistema de levitacion hibrido.

llustracion 6: Tercera generacion de LVADs [11]. La imagen izquierda (A) es un diagrama del HVAD y la imagen
derecha (B) es una radiografia de un paciente con el HVAD implantado.

Como se acaba de mencionar, el HVAD es un dispositivo que emplea un sistema de
levitacion hibrido para colocar el rotor en la posicidn requerida mediante un equilibrio de
fuerzas hidrodindmicas y magnéticas. Estd compuesto principalmente por la bomba centrifuga,
un controlador, un monitor, las baterias y una linea de corriente. Su tamafio es de unos 6 cm de
didmetro y 2.8 cm de longitud, siendo la masa de 145 gy la velocidad de rotacién entre 1800 y
4000 rpm. En los mapas de funcionamiento del HVAD obtenidos en [5] se observa que la maxima
eficiencia de la bomba es de aproximadamente un 27%.

El HVAD se convirtié en 2012 en el primer LVAD de tercera generacidn aprobado por la FDA
para ser empleado como puente al trasplante y, en 2017 como terapia de destino. En 2018 la
FDA aprobd una técnica menos invasiva para su implantacidn, consiguiendo asi un mejor
postoperatorio. Actualmente se ha implantado en mas de 17000 pacientes entre los que se
encuentran nifios de hasta 4 afios; lo cual eraimpensable con las generaciones anteriores debido
al gran tamafio que presentaban.

La llustracién 7 ([12]) muestra una comparacion del salto de presiéon obtenido con el
HeartMate Il y el obtenido con el HVAD. Se observa que, para conseguir un determinado salto
de presién a flujo constante, el HeartMate Il (bomba axial) trabaja con regimenes de giro
superiores a los empleados por el HVAD (bomba centrifuga). Por consiguiente, la produccién de
hemdlisis en el HVAD se verd reducida debido a la disminucidn de esfuerzos cortantes en la
sangre. Ademas, las pérdidas mecdanicas también serdn inferiores gracias al empleo de un
sistema de levitacidn sin contactos. Por otra parte, el flujo de sangre en el HeartMate Il es
inversamente proporcional al salto de presién; mientras que en el caso del HVAD las curvas se
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vuelven no lineales en condiciones de bajo flujo. Este problema de inestabilidad (bombeo) no es
significativo en la practica, ya que el flujo de sangre de un paciente standard es de 4-6 (L/min).

16+ _ 12+
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llustracion 7: Comparacion del salto de presion entre el HeartMate Il (imagen izquierda) y el HVAD (imagen
derecha).

A pesar de proporcionar mejores prestaciones que el HeartMate Il, Gil et al. [5] indica que
el HVAD ha sido quitado del mercado recientemente debido a la alta generacién de trombos y
hemodlisis a largo plazo. Esto se debe principalmente a que la forma robusta de los 4 alabes del
rotor (mostrada en la llustracidn 2) produce amplias zonas de recirculacion donde el tiempo de
residencia es elevado. Ademas, esta geometria poco fluidodinamica juega un papel muy
importante a la hora de reducir la eficiencia del dispositivo. Por otra parte, la pequefia holgura
entre la carcasa y el rotor (unos 50 um) es una regién donde los esfuerzos cortantes son
notablemente elevados debido al elevado gradiente de velocidad y, especialmente, al bajo
espesor de la holgura. Es por ello por lo que surge la necesidad de optimizar la tercera
generacidn de LVADs con el uso exclusivo de electromagnetismo, el aumento de las holguras y
el empleo de alabes mas fluidodindmicos. El siguiente apartado se centra en la descripcion del
HeartMate Il por ser el dispositivo implantado en pacientes mas eficiente y hemocompatible en
la actualidad (ademas de ser el estudiado en este TFM).

2.3. HeartMate IlI

Se trata del Unico LVAD con una bomba centrifuga que emplea un sistema completamente
electromagnético: mediante la combinacion de fuerzas magnéticas activas y pasivas se
controlan los 6 grados de libertad del rotor, consiguiendo asi su rotacidn y levitacién. La principal
ventaja de este dispositivo es la de maximizar la eficiencia y la hemocompatibilidad mediante la
total ausencia de friccion, el uso de alabes con perfil esbelto y el aumento de las holguras entre
carcasa y rotor. En 2015 fue aprobado por la comunidad europea y se implantd por primera vez
en un paciente. La FDA lo aprueba como puente al trasplante en 2017 y como terapia de destino
en 2018; habiéndose implantado alrededor de 26000 hoy en dia.

Como se observa en la llustracién 8, el HM3 esta compuesto principalmente por la bomba
centrifuga, un controlador, un monitor, una linea de corriente y un mdédulo de potencia. El
controlador es un elemento vital que tiene como funciones principales regular la potencia,
identificar las alarmas, mostrar los pardmetros de la bomba y monitorizar las funciones del
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LVAD. La linea de corriente conduce la potencia desde las baterias hasta la bomba vy, al estar
instalada en el exterior del cuerpo, puede ser reemplazada cuando sea necesario. Las baterias
se conectan al controlador con cables protectores y presentan una autonomia de unas 17 horas
aproximadamente (el doble que el HVAD).

llustracion 8: Diagrama de los componentes del HeartMate ll.

En cuanto a la bomba centrifuga del dispositivo, el didmetro y la altura son de unos 5y 3.5
cm respectivamente, siendo la masa 200 g, el rango de velocidad de rotacién entre 3000 y 9000
rom y el rango de flujo entre 2.5 y 10 L/min. La operacidn estable es independiente de la
velocidad del rotor, la viscosidad de la sangre o el movimiento del paciente. Como se observa
en la llustracién 9 ([10]), la bomba centrifuga del HM3 consta de un rotor centrifugo con un iman
en su parte superior, un conducto de entrada con superficie de titanio sintetizado alineado con
el centro del rotor, una carcasa superior donde se encuentran los imanes para la levitaciéon y una
carcasa inferior con una voluta que guia a la sangre hacia el exterior.

inflow cannula B

sintered
titanium surface

upper
housing

impeller with
magnets

lower housing
with volube

llustracion 9: Diagrama del corte transversal (A) y bomba centrifuga (B) empleada en el HeartMate ll.
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A pesar de haber reemplazado completamente al resto de LVADs, el HeartMate Il sigue
estando en el foco de las investigaciones, como es el caso del presente proyecto. Un estudio
recogido en [12] concluye que dos afios después de implantar el dispositivo, la formacién de
trombos, hemdlisis, sangrados e infecciones es considerablemente menor que en pacientes con
el HeartMate Il. Por otra parte, Gil et al. [4] demuestra que la eficiencia obtenida con el HM3 es
significativamente superior a la obtenida con el HVAD en todo el rango de operacién. Ademas,
se observa que en condiciones nominales la eficiencia en el HM3 es en torno al 47% frente al
27% del HVAD. Esto se debe principalmente al sistema de levitacién completamente magnético
sin nada de friccion y a los alabes con forma de perfil fluidodindmico que reducen las zonas de
recirculacién en el interior del dispositivo.

En la llustracién 10 ([4]) se aprecia como el indice de Hemdlisis generado por el HeartMate
Il (b) es considerablemente inferior al generado por el HVAD (a) en todo el dominio de estudio.
Por un lado, se debe a que el HM3 presenta un tamafo de holgura entre la carcasa y el rotor
(500-1000 pum) dos drdenes de magnitud superior al HVAD, generando una menor produccion
de elevados esfuerzos cortantes en sangre. Por otro lado, también se reduce el tiempo de
residencia en el HM3 al disminuir las zonas de recirculacién gracias a la geometria esbelta de los
dlabes que presenta. Para condiciones nominales de operacién, el HVAD produce un indice de
Hemodlisis seis veces mayor al producido por el HM3.

Hemolysis Index (%)
1.0e+00

1.0e-01

(a) (b)

llustracién 10: Comparacion del indice de Hemdlisis entre el HVAD (a) y el HeartMate il (b).

Debe mencionarse que, el HeartMate Ill presenta dos mddulos de operacién: uno en el que
la velocidad de rotacién no varia siempre y cuando sea inferior a 4000 rpm, y otro en el que se
introduce un pulso artificial en la velocidad de rotacién cada 2 segundos para promover la
pulsatilidad del flujo (se da a partir de velocidades de rotacién superiores a 4000 rpm).
Garantizar cada 2 segundos un flujo pulsatil supone a largo plazo una reduccién del dafo
sanguineo introducido por el HM3. No obstante, en este trabajo se han realizado todas las
simulaciones a una velocidad de rotacidén constante para simplificar los casos.

A pesar de ser el LVAD mas eficiente y con menor generacién de dafio sanguineo
implantado en la actualidad, el HeartMate Il todavia presenta margen de mejora porque en el
medio-largo plazo aparecen complicacionesy la eficiencia de trabajo sigue siendo relativamente
baja.
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2.4. Dafo sanguineo: hemolisis

Como se ha descrito con anterioridad, la gran mayoria de las investigaciones elaborados
entorno a los LVADs se centran en el estudio del dafio sanguineo provocado por estos
dispositivos: generacion de hemodlisis, sangrados, deposicion de plaquetas, formacidon de
trombos... Este trabajo se enfoca concretamente en el andlisis de la generacidon de hemdlisis,
definida como la destruccién de gldébulos rojos que conlleva a la liberacién de hemoglobina en
el plasma sanguineo. Elevados valores de hemoglobina libre en el plasma provocan la aparicién
de cascadas de coagulacion de sangre (Bartoli et al. [[13]), por lo que es fundamental disefiar los
LVADs para que dainen la sangre lo minimo posible. Debe destacarse que, aunque la hemdlisis
ha sido ampliamente estudiada tanto experimental como computacionalmente, todavia sigue
habiendo un amplio debate en determinar la aproximacién mds apropiada y universal para
modelar el calculo de dicho parametro. En este proyecto, la hemolisis se evalia mediante el
indice de Hemdlisis (HI) por medio de dos enfoques distintos: el Euleriano y el Lagrangiano,
detallados en los siguientes apartados. Ademas, los resultados obtenidos con cada uno de los
dos enfoques utilizados se presentan en el apartado 4.5

2.4.1. Enfoque Euleriano

Hoy en dia hay una gran cantidad de investigaciones que proponen diversos métodos para
calcular el HI tanto por el enfoque Euleriano como por el Lagrangiano. En este estudio
concretamente, al igual que en [4, 5, 6, 7, 8], se ha elegido la ley de potencia presentada en la
ecuacion 2.1. El uso de esta ley de potencia es debido a su simplicidad y aplicabilidad a un amplio
rango de LVADs. En dicha ecuacion se define el HI como el ratio entre la hemoglobina liberada
debido a la ruptura de glébulos rojos (Ahb) y la concentracién total de hemoglobina en la sangre,
gue para un ser humano promedio es HB = 10 g/dL (Chen et al. [7]). Ademas, se trata de una ley
de potencia donde el indice de Hemdlisis presenta una dependencia no lineal tanto con los
esfuerzos cortantes T como con el tiempo de exposicion t (Taskin et al. [8]):

Ahb

HI = —
HB

=C-t*-tf (ecuacién 2.1)

El enfoque Euleriano permite obtener el indice de Hemdlisis en todo el dominio de estudio,
por lo que tiene en cuenta todas las regiones que pueden contribuir a la generacién de hemdlisis.
Debe resolverse una ecuacion de transporte escalar adicional para cuantificar el HI, ya que la
no linealidad en el tiempo de la ecuacion 2.1 impide su aplicacidn directa. Garon y Farinas [14]
demostraron la conversiéon de la ecuacidn no lineal a una expresion linealizada en el tiempo que
pueda ser derivada facilmente para formular la ecuacién de transporte. Esta conversidén permite
evaluar el HI en todo el dominio evitando la compleja estimaciéon del tiempo de exposicion de
la sangre. El cambio de variable aplicado se muestra en la ecuacion 2.2:

1
Ahb' = AkbYa = (HB - C-7F) " ¢ (ecuacién 2.2)

La resultante ecuacidn de transporte para Ahb’ se presenta en la ecuacion 2.3, donde el
término difusivo se ha excluido:
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d(Ahb’ d(Ahb’ 1
9(ahb’) + RACLD) = (HB - C - 1P) fa (ecuacién 2.3)

En el lado derecho de la ecuacién 2.3 se muestra el término fuente, que depende de unas
constantes empiricas y de los esfuerzos cortantes. En la literatura se emplean diferentes valores
para dichas constantes, pero en este trabajo (al igual que en [4] o [5]) se usan los siguientes
valores: C = 3.62E-5, @ = 0.785, 8 = 2.416; obtenidos experimentalmente por Giersiepen et al.
[15] para la sangre humana. Ademads, en el apartado 2.4.3. se explicard detalladamente el calculo
de los esfuerzos cortantes .

La resolucién de la ecuacién de transporte escalar permite la evaluacién euleriana del indice
de Hemodlisis en todo el dominio. Esta ecuacion de transporte se resuelve imponiendo la
condicion de HI =0ala entraday el HI del dispositivo se evalia como el valor de este parametro
a la salida promediado segun el flujo masico, como aparece en la ecuacion 2.4:

tlet
Sinee H1e- dAl )
Hlgispositivo = —gutier (ecuacion 2.4)
J'inlet |u ' dAl

En la investigacidon elaborada por Taskin et al. [8] se estudian diferentes procedimientos
para el calculo del Hl e indican que métodos son adecuados para predecir la hemdlisis relativa y
asi poder comparar entre varios dispositivos o condiciones de operacién. Sin embargo, ninguno
de dichos procedimientos es capaz de predecir un valor absoluto del HI de manera precisa. Se
llega a la conclusidn que una correcta manera de evaluar la hemdlisis relativa es mediante el
indice de Hemdlisis Relativo (RHI) presentado en la ecuacién 2.5:

RHI = (ecuacion 2.5)

Hlor

Los valores de referencia de HI empleados para el HeartMate Il corresponden a una
condicidn de operacion 6ptima: £ = 6000 rpm y Q =5 L/min. Este enfoque Euleriano, aunque
presenta errores respecto a los resultados experimentales, tiene elevados coeficientes de
correlacién; por lo que se trata de un método que puede predecir adecuadamente la hemdlisis
relativa, siendo util para comparar diferentes dispositivos o puntos de operacion.

2.4.2. Enfoque Lagrangiano

La segunda metodologia empleada en el trabajo se trata del enfoque Lagrangiano, basado
en lineas de corriente que muestran las trayectorias de ciertas particulas a lo largo del
HeartMate lll, por lo que puede haber zonas del dispositivo que sean omitidas para calcular la
hemolisis generada por este. Como se muestra en la llustraciéon 11, es un enfoque con la
capacidad de calcular los esfuerzos cortantes a lo largo de las lineas de corriente, permitiendo
el posterior modelado del dafio sanguineo.

Taskin et al. [8] analiza 5 modelos Lagrangianos de acumulacién para obtener el HI,
presentando todos ellos grandes porcentajes de error con respecto a los resultados
experimentales. A pesar de ello, para elaborar los resultados que se presentan posteriormente
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en el apartado 4.5.2 se coge el modelo con mayor coeficiente de correlacién, mostrado en la
ecuacion 2.6. Se trata de un modelo donde se asume que, aunque los esfuerzos cortantes varian
a lo largo del dispositivo, en un intervalo de tiempo lo suficientemente pequefio estos esfuerzos
cortantes se pueden considerar uniformes y ademas, la hemdlisis para ese intervalo de tiempo
puede ser calculada basandose en la ecuaciéon 2.1. Por lo tanto, la hemdlisis en cada intervalo
de tiempo puede integrarse a lo largo de la linea de corriente que recorre la particula,
obteniendo asi el valor total medio de la hemdlisis a la salida del dispositivo para todas las
trayectorias empleadas:

outlet outlet
HI = f C-dtéy 1P = Z C-Atgyy % (ecuacion 2.6)
inlet inlet

En el estudio realizado por Nammakie et al. [16] también se emplea este método
Lagrangiano. No obstante, a pesar de ser un modelo con elevado coeficiente de correlacion, los
resultados muestran una dependencia con el salto de tiempo seleccionado a la hora de dividir
las lineas de corriente; lo cual se trata de un aspecto negativo para tener en cuenta con esta
metodologia.

Scalar Shear Stress (Pa)

200
150

llustracion 11: Esfuerzos cortantes a lo largo de las lineas de corriente en el interior del dispositivo CentriMag (Taskin
etal. [8]).

Se debe tomar el suficiente nimero de lineas de corriente para calcular el HI generado en
el mayor volumen posible de sangre. A pesar de ello, el nimero de lineas de corriente no puede
reproducir el total del dominio y se asume que estas son las trayectorias mas representativas.
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2.4.3. Calculo de esfuerzos cortantes

Para un fluido como el estudiado en este TFM, es decir, incompresible y newtoniano, los
esfuerzos cortantes viscosos son proporcionales al ratio de deformacién del fluido (gradientes
de velocidad) y se descomponen en una componente normal y una componente cortante de la
tension:

i du 1/0u Jdvy 1/0u O0Ow\]
o ax 5(@*&) 5(5*&)
[T;Z T;z T;z] = 2u l(a_qua_v) i 1<@+6_W> (ecuacién 2.7)
Tox Toy Tuz 2\0y 0x oy 2\0z 0dy

1/0u ow\ 1/0v ow dw

25+ %) z(z*a) 9z

En la ecuacion 2.7, u es la viscosidad del fluido; u, v, w son las componentes de la velocidad
en las direcciones x, y, z respectivamente; Tyy, Tyy, Tzz, Txys Txz Tyz SON las seis componentes
del tensor de esfuerzos viscosos. Ademas, Bludszuweit et al. [32] propone la ecuacién 2.8 para
calcular la magnitud de los esfuerzos cortantes, relacionada directamente con la formacidn de
hemdlisis en sangre:

1

= |z [(Txx — Tyy)z + (Tax — T22) 2+ (Tyy — TZZ)Z] + (13, + 12, +12%,) (ecuacion 2.8)

Debe destacarse que, las componentes de los esfuerzos de Reynolds no se han considerado
para el calculo porque el tensor de esfuerzos de Reynolds es una cuantificacion estadistica del
transporte promedio del momento fluctuante, y no tiene vinculo directo con las fuerzas fisicas
que actuan sobre la sangre (Ge et al. [33]).
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En este tercer capitulo se muestra todo el procedimiento seguido en CFD, es decir, se
presentan las ecuaciones a resolver, la geometria del dominio de estudio y la malla de este, los
modelos fisicos y las condiciones de contorno seleccionadas para realizar cada una de las
simulaciones.
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3.1. Introduccioén

Este Trabajo Fin de Madaster se centra en la obtencién y el andlisis de los mapas de
funcionamiento de un LVAD basado una turbobomba centrifuga (HM3) junto con una evaluacién
del indice de Hemdlisis provocado por esta. Para dicho analisis computacional se ha empleado
el software CFD de SIEMENS: STAR-CCM+ [17]. Como ya se menciond en la introduccion, el
calculo CFD es fundamental en todo estudio fluidodindmico por ser la herramienta que mas se
aproxima a la realidad después de los ensayos experimentales. La principal ventaja frente a estos
es la visualizacion de resultados en cualquier zona del dominio y el ahorro de tiempo y dinero,
dado que no es necesaria la fabricacién de prototipos para ensayarlos. Sin embargo, una
solucidn fiable no estd asegurada, siendo necesaria una adecuada elecciéon de los distintos
modelos siguiendo una correcta metodologia, asi como la validacién experimental del modelo
CFD.

La metodologia CFD tiene la capacidad de resolver a nivel macroscépico problemas de flujo
tanto interno como externo. Para la resolucion numérica es necesaria una discretizacion del
domino en un nimero finito de elementos, convirtiendo el sistema de ecuaciones continuo en
un conjunto de ecuaciones algebraicas discretas. El tamafio de los elementos (celdas) varia en
funcién de la zona del dominio, siendo relativamente grande lejos de las paredes y donde el flujo
no esta perturbado. Se necesita un refinamiento de la malla en la regidn rotativa del HM3 y en
las paredes (sobre todo los alabes del rotor) para reducir significativamente el tamafio de la
celda y asi poder calcular de forma precisa el flujo perturbado. Es conveniente mencionar que
todo trabajo CFD precisa de un estudio de independencia de malla: se lanza el mismo caso con
diferentes mallas (diferente tamafio base) y se comparan los resultados respecto a los obtenidos
con la malla mas fina (se toma esta solucién como exacta). La malla definitiva es la que cumple
con el mejor compromiso entre el nimero de celdas empleado (coste computacional) y
fiabilidad en los resultados (error aceptable respecto al obtenido con la solucion exacta). Cabe
destacar que en este TFM se toma el estudio de independencia de malla aportado por el instituto
CMT-Motores Térmicos.

En los siguientes apartados se presenta de forma detallada el pre-proceso del estudio CFD,
mostrando las ecuaciones de la mecdanica de fluidos a resolver y la configuracidn empleada en
las simulaciones. Se especifica la eleccidon de los modelos fisicos, los modelos de turbulencia, las
condiciones iniciales y las de contorno. Ademads, también se detallan las caracteristicas de la
geometria de estudio, el mallado empleado y la simulacién del movimiento de la turbobomba
centrifuga.

3.2. Ecuaciones de la dindmica de fluidos

Para alcanzar una solucion fiable, STAR-CCM+ resuelve principalmente las ecuaciones de
conservacion, las ecuaciones de transporte para la turbulencia y la ecuacién de estado. De dichas
ecuaciones se derivan modelos matematicos que describen la fisica del fluido y, gracias al
empleo de métodos numéricos, resuelven el problema dado obteniendo una solucidon
aproximada a la realidad. En el apartado 3.5 se mostraran los modelos fisicos seleccionados en
funcién de las caracteristicas del flujo estudiado en este trabajo.

En cuanto a las ecuaciones de conservacion a resolver, estas se componen de la ecuacién
de continuidad (conservacion de la masa), las ecuaciones de Navier-Stokes (conservacién de la
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cantidad de movimiento lineal) y la ecuacion de conservacién de la cantidad de movimiento
angular (la ecuacién de conservacion de la energia no se resuelve porque estd desacoplada de
las demas). Estas ecuaciones se recogen en las expresiones 3.1, 3.2 y 3.3 respectivamente:
dp iy
% +V(pu) =0 (ecuaciéon3.1)
d(pu)
at

+V(puxu) =Vo+f, (ecuacion3.2)

o =0T (ecuacion3.3)

Donde u hace referencia al vector tridimensional de la velocidad u = (u, v,w)T y 7 es el
tensor de esfuerzos. Dicho tensor es la suma de dos tensores: uno diagonal con los esfuerzos
normales (debidos a los términos de presion) y otro con los esfuerzos tangenciales T (debidos a
los términos viscosos):

o=-pl+T (ecuacion 3.4)

Debe destacarse que en este proyecto se asume la sangre como un fluido newtoniano, ya
que se espera que el comportamiento no-newtoniano sea despreciable en la mayoria del
dominio debido a que los esfuerzos cortantes son mayores de 100 s~*, como los encontrados
en diferentes investigaciones sobre VADs ([4, 5, 18, 23, 24]). Con esta hipétesis, la viscosidad se
considera constante y el gradiente de velocidad en la capa limite es proporcional a los esfuerzos
tangenciales. Ademas, el tensor de esfuerzos viscosos T se relaciona con el campo de velocidad
mediante el tensor de deformaciones D como se muestra:

2
T = 2uD — §,u(l7u)l (ecuacion 3.5)

1
D= 3 (Vu+ (Vu)T) (ecuacion 3.6)

A continuacién, se describen los modelos RANS-Eddy Vicosity Models indicando cual ha sido
el seleccionado en este trabajo para calcular la turbulencia.

Ecuaciones de transporte para la turbulencia: RANS-Eddy Viscosity Models

El uso de modelos de turbulencia de tipo RANS (Reynolds-Averaged Navier-Stokes) es
debido al bajo coste computacional que supone su resolucion en comparacion con modelos de
tipo Scale-Resolving Simulation. Los modelos RANS resuelven las ecuaciones de conservacién
para los valores medios de las variables del flujo, a las que se les aplica la descomposicion de
Reynolds:

b =<o>+¢" (ecuacion3.7)

El valor instantéaneo de una variable cualquiera ¢ es la suma de su término medio < ¢ >y
un término de perturbaciéon ¢'. Para los estudios estacionarios el término < ¢ > es un
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promedio temporal (constante) y, en los casos transitorios hace referencia a una sefial periddica
< ¢(t) > con un valor medio constante ¢ y una fluctuacién periddica ¢(t).

Los modelos RANS afiaden un tensor adicional a las ecuaciones de Navier-Stokes: el tensor
de esfuerzos de Reynolds T;:

u'u u'v uw’'
T.=—-pluv' vv' v'w'| (ecuacion3.8)
u'w' v'w w'w’

Dentro de los modelos RANS, los Eddy Viscosity Models son los mds empleados en
simulaciones como las desarrolladas en este TFM. Modelan el tensor de esfuerzos de Reynolds
mediante la definicién de una viscosidad turbulenta (u;) con el objetivo de poder trabajar con
las ecuaciones del flujo medio en su forma original. Para ello, es necesario cambiar la viscosidad
molecular del fluido por una viscosidad efectiva (u.rr) y asi tener en cuenta los efectos
turbulentos:

Hefr = M+ Uy (ecuacion 3.9)

Por tanto, la viscosidad turbulenta simula los efectos turbulentos para modelar T; gracias a
la Aproximacion de Boussinesq.

2
T, = 2u:S — §,ut(|7ﬁ)l (ecuacion 3.10)

1
S= > (Vu + (vu)T) (ecuacién 3.11)

Se observa que las ecuaciones 3.10 y 3.11 son analogas a las ecuaciones del tensor de
esfuerzos viscosos (T) y al tensor de deformaciones (D). La diferencia reside en el empleo de
una viscosidad turbulenta (u;) y el tensor de deformaciones del flujo medio (S).

A continuacidn, se presentan los modelos de tipo RANS-Eddy Viscosity Models para resolver
la viscosidad turbulenta:

- Spalart-Allmaras: sélo resuelve una ecuacidn de transporte adicional para modelar la
turbulencia, por lo que resulta el modelo con menor coste computacional. En estudios
de aerodindmica externa se obtienen resultados precisos en zonas con flujos de
cortadura libre como son la estela o las capas de mezcla. Sin embargo, no es un modelo
valido para simular chorros o flujos de recirculacién complejos.

- K-Epsilon: en este modelo se resuelven dos ecuaciones de transporte: la ecuacién 3.12
para la energia cinética turbulenta (k) y la ecuacion 3.13 para la disipacion turbulenta

(e).
a(pk) 0d(pku; 0 ok
c (apt )+ (Sx l) — a Z—;a + Z#tEl]El] — P& (ecuacién 312)
i ] ]
d(pe)  0(peu;) @ [ue O¢ £ £? y
3 + o a—x] cr_gc')_xj + ClsEZ.“tEijEij - ngp? (ecuacion 3.13)
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La viscosidad turbulenta se obtiene de la siguiente manera:
k2
pe = pC,— (ecuacion 3.14)
£

Se puede describir este modelo de turbulencia como el mas sencillo en el que
Unicamente son necesarias condiciones iniciales o de contorno. Es valido en flujos de
cortadura libre donde los gradientes de presidn son pequefios o en flujos confinados
donde el tensor de esfuerzos de Reynolds es significativo. Por otra parte, se trata de un
modelo no valido para flujos con elevados gradientes de presidén adversa (compresores),
flujos no confinados, contornos curvos, flujos rotatorios y flujos en conductos no
circulares.

- K-Omega: se resuelve una ecuacion de transporte para la energia cinética turbulenta
(k) y otra para el ratio especifico de disipacién turbulenta (w). En este trabajo
concretamente, al igual que [4, 5, 6, 8, 10, 20], se emplea una variante de dicho modelo:
K-Omega SST (Shear-Stress Transport). Esta variante consiste en la adicidon de un término
a la ecuacidn de transporte (w) gracias al cual, se obtiene un modelo que resuelve el
campo lejano como K-Epsilon y el campo cercano a la pared como K-Omega. Las
ecuaciones 3.15 y 3.16 son las resueltas por el modelo K-Omega SST:

d(pk) . -
SFTE + V(pkw) = V[(u + oy )Vk] — pB~fp-(wk — woko) + P + S (ecuacion 3.15)
d(pw)
Jt

+ V(pwu) = V[(u + o,u)Vwl — pBfg(w? — w§) + P, +S,, (ecuacion 3.16)

La viscosidad turbulenta se calcula a partir de la densidad del fluido, la energia cinética
turbulenta y la escala temporal de la turbulencia:

Us = pkty (ecuacion 3.17)

3.3. Geometria de estudio

En cuanto a la geometria de estudio, se ha empleado un modelo CAD de la bomba
centrifuga del HeartMate Ill proporcionado por el instituto CMT-Motores Térmicos, cuyas
dimensiones principales se recogen en la Tabla 1. Por otra parte, en la llustracidon 12 se muestran
las diferentes regiones de la geometria de estudio.

Parametro Simbolo Valor Unidades
Diametro del rotor Dyotor 18.7 mm
Didmetro de entrada Dentrada 19.7 mm
Diametro de salida Dgatida 15.2 mm

Ratio area voluta/radio - 3.73-1073 m

Holgura axial t, 1 mm
Holgura radial t, 0.5 mm
Extrusion entrada Eontrada 4 Dyotor mm
Extrusion salida Esatida 4 Dyotor mm

Tabla 1: Principales dimensiones de la bomba centrifuga del HeartMate Il1.
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Eentmda

Interfaz

Region
rotativa
Region
estatica

Esatida

lustracion 12: Modelo CAD de la bomba centrifuga del HeartMate Ill: region rotativa (naranja), region estdtica
(azul) y extrusiones a la entrada y a la salida (verde). Para visualizar mejor las diferentes regiones, las extrusiones no
estdn a escala.

A la entrada y a la salida del HM3 se realiza una extrusion de la geometria para alejar lo
suficiente las condiciones de contorno y evitar asi que estas afecten al dominio de interés. Debe
destacarse que esta ampliacién del dominio no aparece en el HM3 implantado en los pacientes,
pero es similar a la geometria empleada en el banco de ensayos experimentales. Ademas, las
extrusiones no son relevantes a la hora de obtener los mapas de funcionamiento de la
turbobomba, ya que los fendmenos fisicos que aparecen en el dispositivo son practicamente los
mismos con y sin extrusion.

La Tabla 2 recoge el estudio de independencia de la longitud de extrusion mediante el error
relativo de varios parametros. Se han tomado 4 longitudes para el caso 2 = 6000 rpmy Q =5
L/min (punto dentro del rango de operacién nominal). Ademas, el caso de mayor longitud
(8 * Dyptor) Se toma como referencia para calcular los errores relativos. Se puede concluir que
los errores son aceptables para cualquier caso, pero se elige una longitud de extrusion
4 - Dyotor = 74.8 mm porque cumple con la mejor relacidn entre el error relativo y el coste
computacional.

Extrusion 8 * Drotor 6 * Drotor 4 Dyotor 2 Dyotor
Eficiencia [%] - 0.019 0.047 0.077
Salto presion [%] - 0.017 0.042 0.071
Potencia [%] - 0.002 0.005 0.006

Tabla 2: Error relativo del estudio de independencia de la longitud de extrusion.
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Por ultimo, en la llustracién 13 se muestra Unicamente la regidn rotativa de la geometria
para visualizar mejor sus partes: rotor con 4 alabes de perfil fluidodindmico, iman en la parte
superior del rotor e interfaz (cilindro) que separa la regidn rotativa de la region estatica.

Iman

Interfaz

llustracion 13: Region rotativa de la bomba centrifuga del HeartMate 1.

3.4. Mallado

Una vez visualizada la geometria CAD de la bomba con sus diferentes regiones se describen
las principales caracteristicas del mallado, los diferentes refinamientos elaborados y el estudio
de independencia de malla:

- Tipo de malla. Tanto para la regién estdtica como para la rotativa se ha empleado una
malla poliédrica no estructurada. Este tipo de malla es relativamente sencilla de
construir y muy eficiente, ya que como se describe en [17] se alcanza la independencia
de malla con aproximadamente cinco veces menor nimero de celdas que con una malla
tetraédrica. Por otra parte, las extrusiones se han mallado extruyendo las mallas de las
superficies de entrada y salida de la bomba con el objetivo disminuir el coste
computacional.

- Growth Rate. Para que la variacion de tamafio entre celdas contiguas sea suave, el ratio
de crecimiento seleccionado es de 1.3 y 1.1 en las superficies y en los volimenes
respectivamente.

- Capa limite. Esta region fluida situada en las zonas préximas a la pared se malla
empleando un espesor total de 0.15 mm. El nimero de capas seleccionadas para cubrir
dicho espesor es 10, con un ratio de crecimiento de 1.5. La llustracion 14 recoge la
distribucion de superficie del valor Wall y+ en la capa limite para el caso {1 = 6000 rpm
y Q =5 L/min. Se observa que todos los valores son inferiores a la unidad, lo que indica
un correcto modelado de la subcapa viscosa en todas las paredes del dominio.

41



Capitulo 3. Metodologia CFD

Distribucion Wall Y+

0.3

A/Atotal

0.1 0.2
Wall Y+

llustracion 14: Distribucion de superficie del valor Wall y+ en la capa limite.

- Refinamientos. Las zonas del dominio donde el flujo presenta importantes gradientes
de velocidad requieren una reduccién en el tamafio de la malla para lograr unos
resultados precisos. Ademas, los refinamientos también son necesarios para definir
correctamente el contorno de la geometria. En la Tabla 3 se muestran todos los
refinamientos elaborados: tanto la superficie de los dlabes como el borde de ataque y
de fuga, las holguras entre la carcasa y el rotor, las superficies del rotor, la interfaz
rotativa y toda la regidn rotativa.

Zona Tipo refinamiento % Base % Minimo
Alabes Superficie 8 4
Borde de ataque y Superficie 4 1
borde de fuga

Holguras Superficie 10 10

Superficies del rotor Superficie 20 10

Interfaz rotativa Superficie 20 10
Region rotativa Volumen 20 -

Tabla 3: Refinamientos de la malla.

Estudio de independencia de malla

En primer lugar, debe destacarse que los resultados de este estudio han sido
proporcionados por el Instituto CMT-Motores Térmicos. El principal objetivo de este estudio es
elaborar una malla que cumpla con la mejor relacién entre la exactitud en los resultados vy el
coste computacional. Para ello, se obtiene la curva correspondiente a un régimen de giro de
Q = 6000 rpm con tres mallas de distinto tamafio base. En la Tabla 4 se recoge el tamafio base,
el nimero total de celdas y los errores relativos de cada malla en términos de eficiencia, salto
de presidn y hemdlisis respecto a la malla fina.
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Malla Fina Media Gruesa
Tamafio base 0.4 mm 0.8 mm 1.6 mm
Numero de celdas 29-10° 7.8-10° 2.7-10°
Error relativo: n - 0.4% 0.6%
Error relativo: AP, - 0.4% 0.5%
Error relativo: HI - 7.8% 16.6%

Tabla 4: Propiedades y resultados de cada tipo de malla.

Por otra parte, la llustracién 15 muestra la eficiencia del dispositivo respecto al caudal para
las tres mallas estudiadas. Se observan unos resultados muy similares en los tres casos,
obteniéndose un error casi despreciable entre los resultados de la malla fina y la malla media.
Por tanto, tras los resultados aportados en la Tabla 4 y en la llustracion 15 se concluye que la
malla media con tamafo base de 0.8 mm es la éptima para desarrollar todas las simulaciones
del presente trabajo.

0.5 .

0.4+

0.3+

=

0.2 ¢

0.1}
=7 Malla Gruesa: 2.7M celdas
=B~ Malla Media: 7.8M celdas
=&~ Malla Fina: 29M celdas

0 I I T I
0 2 4 6 8 10

Q [L/min]

llustracion 15: Resultados del estudio de independencia de malla en términos de eficiencia frente al caudal para
0=6000 rpm.

Por dltimo, la llustracién 16 detalla la malla definitiva con todos los refinamientos que se
han enumerado en la Tabla 3. Ademas, se ha hecho especial hincapié en el refinamiento de las
holguras (zoom izquierdo) y el refinamiento entorno a los alabes (zoom derecho).
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llustracion 16: Mallado de la geometria de estudio con un zoom para la holgura (izquierda) y otro para el dlabe
(derecha).

3.5. Configuracion de los casos

Como ya se ha mencionado, en este TFM se estudia el comportamiento de una bomba
centrifuga para diferentes regimenes de giro y caudales. Al asumir la sangre como un fluido
newtoniano ([4, 5, 18, 23 o 24]) esta se modela como un fluido de densidad p = 1060 kg/m?y
viscosidad u = 3.5:10° Pa-s. Los modelos fisicos seleccionados son:

- Flujo estacionario. La caracterizacion de las turbobombas se realiza cominmente bajo
la hipdtesis de flujo estacionario con el objetivo de obtener los mapas de
funcionamiento (Jiao et al. [25]). En investigaciones como [4, 5, 6, 18] también se toma
esta hipotesis porque los errores respecto al régimen transitorio son asumibles y se
reduce significativamente el coste computacional del trabajo.

- Flujo incompresible. Debido a que el fluido de trabajo es la sangre, los efectos de
compresibilidad pueden despreciarse y se considera la densidad constante.

- Flujo tridimensional. Al estudiarse una bomba centrifuga no se pueden despreciar los
efectos tridimensionales para reducir el coste computacional, por lo que se trabaja con
un flujo 3D.

- Flujo acoplado (basado en presion). La formulaciéon acoplada resuelve de manera
simultanea todas las ecuaciones, siendo mas costosa que la formulacion segregada. En
este caso, al basarse en el término de la presién se necesitan menos recursos que el
centrado en la densidad, aportando resultados con una buena precision.

- Turbulencia. Como se ha destacado en el apartado 3.2, este trabajo emplea el modelo
de turbulencia K-Omega SST propuesto por Menter [19]. Este modelo es considerado
como el standard en aplicaciones de turbomaquinaria, ademas de haber sido usado
previamente en multiples investigaciones en torno a los LVADs como son [4, 5, 6, 8, 10,
20].
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- Passive Scalar. Es un modelo opcional que permite resolver una ecuacién de transporte
adicional para un escalar, sin que esta afecte a la solucién del campo fluido. En este
estudio se emplea para calcular el HI (%) mediante el término fuente definido en la
ecuacion 2.3 del apartado 2.4.1, y para obtener el tiempo de residencia con un término
fuente igual a 1 (ecuacidn 4.3). Ambos términos fuente se asignan a las 4 regiones del
dominio.

Condiciones de contorno

Para obtener una correcta solucion de las ecuaciones es fundamental seleccionar las
condiciones de contorno de manera adecuada:

- “Stagnation inlet”. En la superficie de entrada se asigna la condicién de presion total a
la entrada, aplicdndose una presion total de 0 Pa. Al tratarse de un flujo incompresible
el valor medio de la presion no afecta a la solucién, de modo que se puede aplicar una
presidn cualquiera como presién de referencia en cualquier punto del dominio. En este
caso se ha impuesto la presidon atmosférica (0 Pa) a la entrada. Al emplearse el modelo
de turbulencia K-Omega SST, que resuelve dos ecuaciones de transporte adicionales,
deben imponerse dos condiciones de contorno turbulentas en la superficie de entrada:
la intensidad turbulenta I; = 0.01 y la escala de longitud turbulenta L; = 0.001.

- “Outlet’. En la superficie de salida se impone como condicién un flujo masico de valor
m = p - Q = cte, considerando caudales en el rango Q = [1,8] L/min.

- “Wall”. Todas las superficies del dispositivo se asignan como pared con la condicidn de
no deslizamiento para tener en cuenta el gradiente de velocidades en la capa limite del
fluido. Ademas, a través de las paredes se impone un flujo nulo del escalar referente al
indice de Hemdlisis.

- “Interfaces”. Permiten transferir la solucién entre regiones contiguas, variando la forma
en la que se transfiere dicha informacion segun el tipo de interfaz seleccionada. Por un
lado, la interfaz de tipo “internal” une dos regiones dentro del mismo continuo ([17]).
Se ha asignado este tipo a las interfaces entre: extrusidn a la entrada-regién estatica,
extrusion a la salida-region estatica, region rotativa-regidn estatica (superficies superior
e inferior de la interfaz mostrada en la llustracién 13). Por otro lado, la interfaz de tipo
“mixing-plane” permite simular el flujo entre regiones que presentan un movimiento
relativo entre si. Se promedia circunferencialmente la solucién del campo fluido
evitando asi una solucién heterogénea en dicha direccidn circunferencial debida al rotor
congelado. Es comun utilizar este tipo de interfaz en simulaciones cuasi-estacionarias
de turbomdquinas (Galindo et al. [21]), por lo que se ha asignado a la interfaz lateral
entre la regidn rotativa y estatica.
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3.6. Simulacion del movimiento (MRF)

El movimiento de la regidn rotativa se impone empleando el método “Moving Reference
Frame” (MRF) basado en la definicidn de un marco de referencia que gira en torno a un eje con
una velocidad de rotacion, sin necesidad de mover la malla. Dicho marco de referencia se asocia
a la region rotativa donde se resuelve la ecuacion de momento incluyendo un término fuente

.
(fp de la ecuacion 3.18) que se corresponde con un término de inercia debido al movimiento de

rotacién impuesto. El término f}, representa las fuerzas de inercia y del cuerpo que actuan sobre
el fluido, calculado como describe Torregrosa et al. [22]:

(KN az
== Pty F+@dX®& X7 (ecuacion 3.18)
fz

donde @ representa la velocidad de rotacion del marco de referenciay 7 es el vector posicion
de un punto del fluido. Este método permite la resolucién del problema estacionario
despreciando los efectos transitorios, reduciéndose significativamente el coste computacional.
Ademas, el MRF se ha usado junto con una interfaz de tipo “mixing-plane” para evitar la
heterogeneidad circunferencial debida a que la malla de la region rotativa no gira fisicamente
(Galindo et al. [21]).
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A continuacién, se muestran y analizan los resultados de la fluidodindmica y la
hemocompatibilidad del HeartMate IIl. Primero se hace un breve estudio de los diferentes tipos
de interfaces empleadas. A continuacidn, aparecen los mapas de funcionamiento y la
distribucion de velocidad relativa en el interior del dispositivo. Por otra parte, la evaluacion del
dafio sanguineo se realiza mediante el calculo del indice de Hemdlisis y este parametro se
relaciona con el tiempo de residencia y la distribucion de esfuerzos cortantes en sangre.
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4.1. Comparacion entre interfaz de tipo “internal” y de tipo
“mixing-plane” respecto a URANS

Las interfaces en STAR-CCM+ transfieren la solucidn entre regiones contiguas, variando la
forma en que se transmite la informacién en funcién del tipo de interfaz empleada. Como se
indicod en el apartado 3.5, la interfaz de tipo “internal” une dos regiones dentro del mismo
continuo, habiéndose asignado a las interfaces entre: extrusién a la entrada-region estatica,
extrusion a la salida-region estdtica, regidn rotativa-regién estatica (superficies superior e
inferior de la interfaz mostrada en la llustracién 13). Sin embargo, la interfaz de tipo “mixing-
plane” simula el flujo entre regiones que presentan un movimiento relativo entre si, por lo que
se ha asignado a la interfaz lateral entre la regidn rotativa y estdtica. Se promedia
circunferencialmente la solucidon del campo fluido evitando asi una solucion heterogénea en
dicha direccién circunferencial debida al rotor congelado. Tal y como menciona Galindo et al.
[21], es comun utilizar este tipo de interfaz en simulaciones cuasi-estacionarias de
turbomdquinas, como es el caso de este proyecto.

El objetivo de este primer apartado es verificar que el empleo de la interfaz de tipo “mixing-
plane” en la interfaz lateral entre la regién rotativa y la estatica es mas adecuado que el uso de
la interfaz “internal”. Para ello, en la llustracién 17 e llustracidn 18 se muestra una comparacion
de los resultados de salto de presion y potencia consumida por el HM3 respectivamente bajo la
condicién de operacion dptima Q = 6000 rpom y Q = 5 L/min. Dicha comparacidén se hace respecto
al caso no estacionario (URANS) porque la solucion aportada representa fielmente la realidad al
considerar los efectos transitorios. Para obtener la solucidén con la interfaz de tipo “internal” se
realizan los cdlculos con siete posiciones distintas del rotor: 0, 15, 30, 45, 60, 75 y 90°,
asegurando asi que los alabes ocupan varias de las posibles posiciones. Para ello, se ha ido
variando la posicién de la geometria CAD junto con su correspondiente remallado en cada uno
de los siete casos estudiados. También se incluye la media de los resultados mediante la linea
azul discontinua.

Como era de esperar, tanto la llustracién 17 como la llustracién 18 muestran unos
resultados que permanecen constantes con la posicién del rotor cuando se emplea la interfaz
de tipo “mixing-plane”, ajustandose mejor en ambos casos a los resultados transitorios (URANS).
Debe mencionarse que, en este caso URANS se representa la solucién en cada una de las posibles
posiciones que puede adoptar el rotor, incluyendo la media de los resultados con la linea verde
discontinua. Por otro lado, el uso de la interfaz de tipo “internal” supone una mayor desviacion
de los resultados respecto al caso URANS debido a la influencia de la posicidn del rotor
“congelado” sobre la solucidon. No obstante, ambos resultados siguen la misma tendencia en la
Ilustracion 18 y la tendencia opuesta en la llustracion 17.
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llustracion 17: Comparacion entre el salto de presion obtenido en régimen transitorio y el alcanzado con cada tipo
de interfaz empleada en funcion de la posicién del rotor del HM3. El punto estudiado es Q = 6000 romy Q =5 L/min.
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llustracion 18: Comparacion entre la potencia obtenida en régimen transitorio y la alcanzada con cada tipo de
interfaz empleada en funcién de la posicion del rotor del HM3. El punto estudiado es Q = 6000 rom y Q = 5 L/min.
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4.2. Mapas de funcionamiento del HeartMate |l

Dada la sangre como fluido de trabajo, sus caracteristicas fluidodinamicas en el interior del
HeartMate Il quedan totalmente definidas por la velocidad de rotacion del rotor y el caudal
volumeétrico a través de la bomba. En este proyecto se estudian unas velocidades de rotaciény
unos caudales comprendidos entre Q = [4000-7000] rpm y Q = [1-8] L/min. A continuacion, se
muestra el analisis de los mapas de funcionamiento del dispositivo, los cuales consisten en la
representacion de las variables de trabajo en funcién del caudal para los distintos regimenes de
giro. Las variables de trabajo que interesan cuando se investiga una bomba hidraulica son el
salto de presidn (Ap,), la potencia mecanica (P) y la eficiencia (n).

En primer lugar, se analiza el mapa de funcionamiento debido al salto de presiéon en el HM3
para los distintos regimenes de giro. El motivo de analizar este mapa es porque la misién de los
LVADs es proporcionar el salto de presidn necesario para que la sangre llegue a todos los lugares
del sistema circulatorio. En la llustracién 19 se observa que todas las curvas siguen la tendencia
parabdlica tipica de las bombas centrifugas: para un régimen de giro dado el salto de presion
disminuye a medida que aumenta el caudal, siendo la pendiente de la curva cada vez mas
pronunciada. Sin embargo, cuando el caudal permanece constante el salto de presién aumenta
significativamente con el régimen de giro. Ademas, esta figura muestra la validacion de los
resultados mediante una comparacién entre los resultados obtenidos con el modelo CFD vy los
obtenidos experimentalmente (aportados por el departamento CMT). Se aprecia una gran
similitud entre las medidas experimentales y las simulaciones CFD; concluyendo que el modelo
CFD predice la fluidodinamica en el HM3 con suficiente precisidn.

2(](] T T T T
CFD ——Q = 4000 rpm —A—Q = 6000 rpm
e Exp. —8—Q = 5000 rpm 2 = 7000 rpm
—&— 2 = 5500 rpm
150 + i
=
;
g 100 + 1
A,
4
50 + 1
0 : : : :
0 2 4 6 8 10
Q [L/min]

llustracion 19: Salto de presion frente al caudal en funcion del régimen de giro. Los resultados CFD se muestran en
las curvas de lineas y los resultados experimentales en las curvas de puntos.
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Tal y como menciona Gil et al. [4], Thamsen et al. [10] o Wang et al. [18], la zona de bombeo
de sangre normal en un ser humano es Q = [4, 6] L/min y Ap; = [80, 120] mmHg. Observando la
llustracion 19, estas condiciones se alcanzan aproximadamente dentro de un rango de
velocidades de rotacion de Q = [5500, 6000] rpm. Una vez implantado el HeartMate lll, el médico
ajusta el régimen de giro para asegurar el salto de presién necesario en funcién del caudal de
sangre del paciente. Si dicho salto de presién se incrementa demasiado, el caudal disminuye y
la sangre oxigenada puede no llegar adecuadamente a todas las zonas del cuerpo, provocando
insuficiencia cardiorrespiratoria. Cabe destacar que las unidades del salto de presién en la
llustracién 19 se dan en milimetros de mercurio mmHg porque es la unidad de medida con la
gue se trabaja en la literatura médica; aunque en turbomagquinaria hidrdulica este mapa suele
verse como la altura manométrica de la bomba (H,, (m)) frente al caudal (Q (L/min)) o gasto
masico (m (kg/s)).

En cuanto a la potencia mecdnica suministrada al rotor (ecuacién 4.1), esta se descompone
en una componente debida a los esfuerzos de presion y otra debida a los esfuerzos cortantes.
Ambas componentes se relacionan con el par (T) ejercido por el fluido en las paredes del rotor,
gue consiste en el momento debido a la presion estdtica en la superficie y el momento resultante
de los esfuerzos cortantes actuando en ella.

P =T-Q (ecuaciéon 4.1)

En la llustracién 20 se presenta el mapa de potencia del dispositivo, ya que la potencia
suministrada para alcanzar la zona de operacidn deseada siempre es un dato a tener en cuenta.
En esta figura todos los regimenes de giro muestran una tendencia parecida: la potencia
aumenta de forma casi lineal con el caudal hasta alcanzar un maximo, a partir del cual esta
comienza a estabilizarse. Ademds, cuando el caudal permanece constante la potencia
incrementa con el régimen de giro. Este incremento en la potencia consumida es debido a que
el momento (opuesto al movimiento) producido por los esfuerzos de presion y cortadura sobre
las paredes del rotor aumenta tanto con el caudal como con el régimen de giro del rotor.
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llustracion 20: Potencia frente al caudal en funcion del régimen de giro.

Por ultimo, Salvador de las Heras [26] o Gil et al. [4] definen la eficiencia de la bomba
(ecuacion 4.2) como el ratio entre la energia hidraulica transferida al fluido a través de la bomba
y la potencia mecanica suministrada para hacer girar el rotor:

:Q'Apt
P

(ecuacion 4.2)

En la llustracion 21 se presenta el mapa de funcionamiento del HM3 en términos de
eficiencia, donde se observa una tendencia similar en los 5 regimenes de giro: la eficiencia
aumenta significativamente con el caudal hasta alcanzar un mdaximo, a partir del cual esta
comienza a decrecer. Este punto de maxima eficiencia corresponde a un balance entre un
incremento de la energia del flujo lo suficientemente grande (proporcional al salto de presiony
al caudal) y un consumo de potencia relativamente bajo. Ademas, la eficiencia maxima del
dispositivo aumenta a medida que lo hace el régimen de giro, alcanzandose a caudales cada vez
mas elevados. Como se deduce del numerador de la ecuacion 4.2, la eficiencia del HeartMate I
es pequefa cuando el dispositivo trabaja con bajos caudales. De la misma manera, para elevados
caudales la eficiencia también es baja a causa del aumento en la potencia consumida.

Como se ha mencionado, el funcionamiento habitual del HeartMate Ill se da para
aproximadamente Q = [4, 6] L/min y Q = [5500, 6000] rpm; por lo que el rango de operacion
nominal esta sujeta a zonas de maxima eficiencia (n = [0.42, 0.48]). Debe comentarse que no se
ha considerado la rugosidad relativa ni el rendimiento mecanico de la bomba para obtener los
resultados.
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llustracion 21: Eficiencia frente al caudal en funcion del régimen de giro.

Por ultimo, debe destacarse que en condiciones de bajo caudal empiezan a aparecer
inestabilidades en el flujo (bombeo), por lo que la solucidn en estos puntos se toma como un
promedio de la solucién de las 200 ultimas iteraciones. Estas condiciones se estudian porque
eventualmente el dispositivo puede trabajar a bajo flujo, en concreto, puede introducir un pulso
artificial durante el cual el régimen de giro y el caudal disminuyen y aumentan con respecto al
nominal para un mejor funcionamiento de la bomba.

4.3. Analisis de velocidad relativa

En este apartado se estudia la distribucién de velocidad relativa para visualizar las zonas de
recirculacién en el rotor, lo que permite un mejor entendimiento del mapa de eficiencia del
HeartMate Ill. Por una parte, en la llustracidn 22, llustracion 23 e llustracion 24 se analiza la
influencia del caudal cuando el régimen de giro permanece constante (Q = 6000 rpm). Por otra
parte, en la llustracion 25, llustracidn 26 e llustracion 27 se estudia la variacion del régimen de
giro a caudal constante (Q = 4 L/min).

Destacar que, en todas las figuras se representa la regién rotativa con una transparencia
para facilitar la visualizacidon de los alabes. Ademas, el campo de velocidades dentro de cada
region tiene que representarse en un adecuado marco de referencia. La velocidad relativa en la
region estdtica es igual a la velocidad absoluta porque tiene como condicidon de contorno
paredes estaticas. Sin embargo, la velocidad relativa en la region rotativa esta referenciada en
el movimiento giratorio de sus paredes para detectar las zonas de recirculacion del flujo. Por
ello, la velocidad relativa en la region rotativa se representa con el MRF; y la discontinuidad en
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el campo de velocidades que aparece en la interfaz entre la regidn estdtica y rotativa es debida
al cambio entre un marco de referencia en movimiento a otro estatico (Karimi et al. [27]).

En la llustracion 22 (Q = 2 L/min) se observan grandes zonas de recirculacidon que aparecen
en el intradds de los alabes, extendiéndose aguas abajo de los mismos. Ademads, también
aparece una zona de recirculacion en el borde de ataque de los dlabes debida al
desprendimiento de la capa limite. Por tanto, estas amplias zonas de recirculacién inducen a
pérdidas de energia en el flujo que permiten entender la baja eficiencia del HM3 cuando opera
a bajo caudal. Sin embargo, en llustracién 23 (Q =5 L/min) se muestra un punto dentro del rango
operacion nominal, donde la eficiencia del dispositivo es maxima cuando trabaja a Q = 6000 rpm.
En este caso, las zonas de recirculacidon aparecen aguas abajo del borde de fuga de los dlabes y
no desde el intradds; siendo ademas significativamente mas pequeiias que las observadas en la
llustracion 22. Respecto a recirculaciéon debida al desprendimiento de la capa limite, esta
también disminuye en comparacion con el caso anterior. Por ultimo, en la llustraciéon 24 (Q =8
L/min) se vuelve a tener una zona de recirculacién por el desprendimiento de la capa limite de
mayor tamafio que la mostrada en la llustracién 23; aunque la recirculacién aguas abajo del
borde de fuga de los dlabes es de similar medida. En ambas zonas, el gradiente de velocidad es
significativamente mas abrupto que el recogido en la Ilustraciéon 22 e llustracion 23. Esto
conlleva a un aumento de los esfuerzos cortantes y, por consiguiente, un incremento de la
potencia consumida por el rotor, entendiéndose asi la baja eficiencia alcanzada en los puntos
de alto caudal. Por tanto, de este estudio puede concluirse que variar el caudal a régimen de
giro constante tiene un gran impacto sobre la eficiencia del dispositivo.

El segundo estudio realizado en este apartado se recoge en la llustracion 25, llustracién 26
e llustraciéon 27, donde el caudal permanece constante Q = 4 L/min y el régimen de giro es Q =
5000, 5500 y 6000 rpm respectivamente. Estas figuras muestran puntos dentro del rango de
operacion nominal con practicamente la misma eficiencia (n = 0.45-0.46); observandose que
tanto la zona recirculacion debida al desprendimiento de la capa limite como la que aparece
aguas abajo del borde de fuga de los dlabes son de similar tamafio en los 3 casos. Sin embargo,
la magnitud de los gradientes de velocidad entorno a dichas zonas de recirculacion y en la
holgura entre la carcasa y el rotor aumenta a medida que incrementa el régimen de giro. Esto
conlleva a un aumento de los esfuerzos cortantes y de la potencia consumida por el HM3, como
queda reflejado en la llustracion 20. Debe destacarse que dicho aumento en los gradientes no
es muy pronunciado porque el rango de regimenes de giro estudiados es pequefio. De este
segundo estudio se puede deducir que, para puntos de operacidn con similar eficiencia (donde
las zonas de recirculacién son de igual tamafio) el aumento del régimen de giro conlleva a un
aumento de los esfuerzos cortantes en sangre. Por ultimo, destacar que los resultados obtenidos
en ambos estudios son del mismo orden de magnitud que los alcanzados en otras
investigaciones como [4, 5, 6, 10].
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Relative Velocity: Magnitude (m/s)
6.0

Ilustracién 22: Contorno de velocidad relativa en el interior del HM3 para Q = 6000 rom y Q = 2 L/min.

Relative Velocity: Magnitude (m/s)
6.0

llustracién 23: Contorno de velocidad relativa en el interior del HM3 para Q = 6000 romy Q =5 L/min.

Relative Velocity: Magnitude (m/s)
6.0

Ilustracién 24: Contorno de velocidad relativa en el interior del HM3 para Q = 6000 rom y Q = 8 L/min.
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Relative Velocity: Magnitude (m/s)
4.0

3.0

llustracién 25: Contorno de velocidad relativa en el interior del HM3 para Q = 5000 rom y Q = 4 L/min.

Relative Velocity: Magnitude (m/s)
4.0

llustracién 26: Contorno de velocidad relativa en el interior del HM3 para Q = 5500 rom y Q = 4 L/min.

Relative Velocity: Magnitude (m/s)
4.0

Ilustracién 27: Contorno de velocidad relativa en el interior del HM3 para Q = 6000 rom y Q = 4 L/min.
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4.4. Analisis del tiempo de residencia

A continuacién, se visualiza la distribucidn del tiempo de residencia de la sangre a lo largo
del HeartMate Ill. Este estudio se debe a que las zonas donde la formacidn de hemdlisis es
elevada estan sometidas a altos esfuerzos cortantes y a elevados tiempos de residencia (Fraser
et al. [30]).

Tal y como describe Zang et al. [9], el tiempo de residencia se calcula resolviendo una
ecuacion de transporte adicional, siendo el término fuente el mostrado en la ecuacién 4.3:

De O0e

o = E-l_ (@-V)-€ = 1 (ecuacion 4.3)

donde € representa el tiempo residencial de la sangre en cada punto del dominio de estudio.
Esta férmula se obtiene reescribiendo la derivada del tiempo material en la derivada sustancial
para mecanica de fluidos.

La llustracion 28 recoge la distribucidn del tiempo de residencia en el interior del HeartMate
Il para el punto de operacion Q = 6000 rpm y Q = 5 L/min, donde la eficiencia es maxima en
dicho régimen de giro. Se observa que el tiempo de residencia de la sangre en las zonas de
recirculacién entorno a los alabes del rotor aumenta respecto al resto de la regién rotativa.
Ademas, en las holguras presentes entre la carcasay el rotor (principalmente en la holgura axial)
el tiempo de residencia es elevado. Cabe destacar que los valores del tiempo de residencia
mostrados en esta figura son del mismo orden de magnitud que los obtenidos por Gil et al. [4]
y Martinez et al. [6].

Residence Time (s)
0.18

Wo.13
0.09
0.04
.00

llustracién 28: Distribucion del tiempo de residencia en el interior del HM3 para Q = 6000 romy Q =5 L/min.

De la llustracion 28 se puede concluir que a medida que aumentan las zonas de
recirculacién el volumen de sangre sometido a elevado tiempo de residencia es mayor. Por
tanto, cuando el dispositivo opera a bajo flujo apareciendo amplias zonas de recirculacion, el
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elevado tiempo de residencia de la sangre conlleva a una mayor generacidon de hemdlisis,
deposicién de plaquetas y crecimiento de trombos (Gil et al. [5]).

Como describe Johnston et al. [31], hay poca diferencia prdctica en los tiempos de
residencia obtenidos entre un modelo newtoniano y uno no newtoniano para la viscosidad de
la sangre. Ademas, Fraser et al. [30] muestra que el tiempo de residencia en los VADs centrifugos
es mucho mayor que en aquellos axiales debido al recorrido que la sangre realiza por la voluta.
Sin embargo, la generacién de hemodlisis es considerablemente inferior en las bombas
centrifugas porque las zonas de recirculacidn son de menor tamaiio.

4.5. Andlisis de esfuerzos cortantes

En cuanto a las tensiones de cortadura, es una prdctica habitual analizar su distribucién
volumétrica para cuantificar asi el volumen de sangre expuesto a cada nivel de esfuerzos
cortantes, ya que la formacién de hemélisis tiene una relacion directa con dicha magnitud. Este
apartado se centra por un lado en el estudio del efecto que tiene variar el régimen de giro y, por
otro lado, se analiza la influencia del caudal en la distribucion volumétrica de esfuerzos
cortantes. Por ultimo, se muestra una imagen de STAR-CCM+ para visualizar las zonas en el
interior del HeartMate Il sometidas a mayores niveles de esfuerzos cortantes.

La llustracion 29 recoge la cuantificacion del volumen de sangre expuesto a cada rango de
esfuerzos cortantes en el interior del HM3, operando el dispositivo a caudal éptimo en cada uno
de los cinco regimenes de giro estudiados. Se observa que a medida que aumenta el régimen de
giro incrementa el volumen de sangre expuesto a altos niveles de esfuerzos cortantes. Ademas,
se evidencia que cuando el HeartMate lll opera a bajos regimenes de giro la sangre no esta
sometida a elevados esfuerzos cortantes. En consonancia con el segundo estudio realizado en
el apartado 4.3, a medida que aumenta el régimen de giro del rotor incrementa el volumen de
sangre expuesto a elevados esfuerzos cortantes debido a que los gradientes de velocidad en el
interior del dispositivo son cada vez mas abruptos. Como se vera posteriormente en el apartado
4.6, este aumento de los esfuerzos cortantes provoca una mayor destruccion de los glébulos
rojos.
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llustracion 29: Histograma de la distribucion volumétrica del escalar de los esfuerzos cortantes (SSS) en el interior del
HeartMate Ill operando a caudal éptimo en cada régimen de giro estudiado.

Por otra parte, en la llustracion 30llustracién 30 aparece la cuantificacion del volumen de
sangre expuesto a cada nivel de esfuerzos cortantes en funcién del caudal de operacidn,
permaneciendo constante el régimen de giro Q = 5500 rpm. Cabe destacar que, en dispositivos
como el HVAD el caudal tiene una influencia despreciable en la distribucién de esfuerzos
cortantes. En esta figura se observa que el efecto de variar el caudal de sangre trasegado por el
HeartMate Il es también practicamente despreciable hasta tensiones del orden de 200 Pa. Sin
embargo, a partir de dicho valor el volumen de sangre expuesto a cada rango de esfuerzos
cortantes aumenta a media que incrementa el caudal. No obstante, para la condiciéon de
operacidon de maxima eficiencia (Q = 4 L/min) no se observa dicha tendencia, ya que se trata del
punto de operacion con el menor volumen de sangre sujeta a elevados esfuerzos cortantes. Esto
es debido a que a caudal éptimo, las zonas de recirculacidn presentan el tamafio mas pequefio,
por lo que los gradientes de velocidad también son los menos abruptos. En el primer estudio
realizado en el apartado 4.3 se muestra que a elevados caudales los gradientes de velocidad son
los mds abruptos, lo que se traduce en un aumento de los esfuerzos cortantes como aparece en
la llustracién 30.
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llustracion 30: Histograma de la distribucion volumétrica del escalar de los esfuerzos cortantes (SSS) en el interior del
HeartMate Il operando a Q = 5500 rpm en cada caudal estudiado.

Los resultados obtenidos en la llustracidn 29 e llustracién 30 del mismo orden de magnitud
gue los mostrados en la investigacidn de Gil et al. [4]; alcanzandose valores maximos de 500 Pa
correspondientes a entorno el 0.0001% del volumen de sangre sujeto a dicho escalar. Ademas,
se aprecia que la mayoria del volumen del HM3 estd sometido unos esfuerzos cortantes
inferiores a 10 Pa. Aproximadamente el 1% del volumen de sangre estad expuesta a tensiones
superiores a 100 Pa, tratdndose de la tensién umbral a partir de la cual se empieza a inducir la
formacién de hemdlisis (Chen et al. [7] y Zang et al. [9]).

Por ultimo, en la llustracidon 31 se muestra el contorno de esfuerzos cortantes en el interior
del dispositivo cuando este trabaja en un punto dentro del rango de operacién nominal: Q =
5500 rpm y Q =4 L/min. Se observa que los mayores niveles de esfuerzos cortantes se presentan
en: entorno a las zonas de recirculacién que aparecen tanto aguas abajo de los alabes como
debido al desprendimiento de la capa limite; en la frontera entre el flujo parado y el flujo en
movimiento (interfaz entre la regidén estatica y la rotativa); en todas las superficies del
dispositivo porque presentan una condicién de no deslizamiento, sobre todo a la entrada del
rotor y en los alabes de este; en las holguras existentes entre la carcasa y el rotor debido al
estancamiento del fluido que genera resistencia en esas zonas. Debe destacarse que, dicha
distancia entre carcasa y rotor es la mitad en la holgura radial, teniendo lugar esfuerzos
cortantes notablemente superiores que los que aparecen en la holgura axial. Esta es una
tendencia que se observa en otras investigaciones sobre LVADs como son [4, 5, 6], de las que se
concluye que a medida que aumenta el tamafio de la holgura entre la carcasa y el rotor la
formacién de hemédlisis se vera reducida al disminuir la magnitud de los esfuerzos cortantes en
sangre.
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llustracion 31: Contornos del escalar de los esfuerzos cortantes (55S) en el interior del HeartMate Ill operando a Q =
5500 romy Q =4 L/min.

4.6. Indice de Hemdlisis en sangre

En este ultimo apartado se estudia la hemocompatibilidad del HeartMate Ill, es decir, el
dafio sanguineo provocado por el tiempo de residencia y los esfuerzos cortantes generados por
el dispositivo al impulsar la sangre hacia la aorta. La gran mayoria de las investigaciones
elaboradas entorno a los LVADs se enfocan en el estudio de dicho dafio sanguineo: generacion
de hemodlisis, sangrados, deposicién de plaquetas, formacién de trombos... Este proyecto se
centra concretamente en el analisis de la liberacién de hemoglobina en el plasma sanguineo a
causa de la destruccién de gldbulos rojos: hemdlisis. Este pardmetro se ha obtenido por medio
de dos modelos distintos, el enfoque Euleriano y el enfoque Lagrangiano.

Cabe destacar que, para elaborar todos los calculos mostrados a continuacién se han
seguido los procedimientos descritos en el apartado 2.4.

4.6.1. Resultados: Enfoque Euleriano

Esta primera seccidn recoge los resultados de la generacién de hemodlisis en el interior del
HeartMate Il aplicando el enfoque Euleriano, el cual considera la contribucién de todo el
dominio de estudio a la hora de estimar dicho parametro. Primero se realiza una comparacion
de la hemolisis generada por el dispositivo en sus diferentes puntos de operacién. Para ello se
hace uso del indice de Hemdlisis Relativo (RHI) porque es un parametro adecuado para
comparar entre distintos LVADs o puntos de operacidén. Posteriormente, se visualizan los
contornos de HI(%) en el interior del HM3 para entender las zonas donde la formacién de
hemdlisis es mas elevada.

La llustracion 32 muestra el RHI generado en funcién del caudal de sangre trasegado por
la bomba para cada uno de los cinco regimenes de giro estudiados. Ademas, de la misma manera
que en la investigacion de Gil et al. [4], la hemdlisis de referencia se toma para el punto de
maxima eficiencia: Q = 6000 rpm y Q =5 L/min. En esta figura se observa que, para un mismo
caudal de sangre el RHI aumenta con el incremento de la velocidad de rotacion. Esto se debe a
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que los gradientes de velocidad en el interior de la bomba aumentan, tal y como se ha explicado
anteriormente, lo que se traduce en un aumento del porcentaje de volumen expuesto a altos
esfuerzos cortantes.

Por otra parte, las curvas correspondientes a cada régimen de giro en la llustracién 32
presentan una tendencia muy similar en todos los casos. Se observa que cuando el HeartMate
Il opera con elevados caudales de sangre, la formacién de hemdlisis incrementa debido a los
altos esfuerzos cortantes que aparecen a causa de los gradientes de velocidad en torno al rotor.
Este incremento en el RHI cuando el HM3 trabaja a elevados caudales presenta una pendiente
suave debido a que los gradientes de velocidad aumentan poco a poco. De la misma manera y
como se muestra en otras investigaciones como Thamsen et al. [10], Granegger et al. [28] o
Schops et al. [29], las condiciones de bajo caudal inducen a la mayor formaciéon de hemdlisis a
consecuencia de los elevados tiempos de residencia que tienen lugar en las grandes zonas de
recirculacién que aparecen en torno al rotor. Notar que, a medida que disminuye el caudal la
pendiente de la curva de RHI se hace cada vez mds pronunciada, ya que el tiempo de residencia
aumenta rapidamente al incrementar el tamafio de las zonas de recirculacién. Por tanto, se
puede concluir que cuando el HM3 trabaja tanto con elevados como con bajos caudales de
sangre los esfuerzos cortantes y el tiempo de residencia aumentan respectivamente; lo cual no
solo provoca una disminucion de la eficiencia del HeartMate Il sino que también genera un
incremento en la formacién de RHI.

4 T T T T
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llustracién 32: indice de Hemdlisis Relativa en funcion del caudal de sangre trasegado por el HeartMate Ill para cada
uno de los cinco regimenes de giro estudiados.

Otro aspecto importante a destacar de la llustracion 32 es que para cada régimen de giro
aparece un punto donde el RHI presenta el minimo valor; se trata del punto de operacién donde
el dispositivo trabaja en condiciones dptimas y la eficiencia es maxima. En estas condiciones de
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funcionamiento se reducen los tiempos de residencia respecto a la condicién de bajo caudal
porque las zonas de recirculacidon poseen el menor tamafio. Ademas, son los puntos con el
menor volumen de sangre expuesto a elevados esfuerzos cortantes, como se puede ver en la
Ilustraciéon 30, debido a que los gradientes de velocidad son menores que en la condicién de alto
caudal. El valor del RHI en estas condiciones dptimas es practicamente la mitad que el
alcanzado en condiciones de bajo caudal (igual que Gil et al. [4]).

En cuanto a la llustracién 33, en ella se visualizan los contornos de HI(%) en el interior del
HM3 para una condicion de funcionamiento éptima: Q = 6000 rpmy Q=5 L/min. Se ha empleado
una escala logaritmica para mejorar la visualizacién del campo de hemdlisis. Las zonas del
dispositivo que presentan mayor valor de HI(%) se corresponden con las zonas donde se
alcanzan mayores tiempos de residencia y esfuerzos cortantes: zonas de recirculacién en torno
a los alabes y holguras entre la carcasa y el rotor.

Por ultimo, comentar que pese a tener zonas donde los valores de HI son préximos al 100%,
estas son muy escasas y la mayoria del volumen presenta valores cercanos al 1-2% de HI. Todos
los resultados mostrados en la Ilustracion 32 e llustracién 33 siguen la tendencia esperada segin
la literatura consultada, ya que presentan el mismo orden de magnitud que los obtenidos en las
investigaciones de Gil et al. [4] o Taskin et al. [8].

Hemolysis Index (%)
1.0e+00

1.8e-01

3.2e-02
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1.0e-03

llustracion 33: Distribucién del porcentaje del indice de Hemdlisis en el interior del HM3 para un punto de operacién
optimo: Q = 6000 rpmy Q =5 L/min.

4.6.2. Resultados: Enfoque Lagrangiano

Esta segunda seccidn recoge los resultados de la generacién de hemdlisis en el interior del
HM3 aplicando el enfoque Lagrangiano, el cual considera la contribucion de determinadas lineas
de corriente a lo largo del dominio para estimar el HI(%). Al igual que Taskin et al. [8], las lineas
de corriente se obtienen liberando pseudoparticulas desde la superficie de entrada al
dispositivo, habiéndose empleado un total de 1000 pseudoparticulas para simular el maximo
dominio posible. Para obtener los resultados, primero se obtuvieron los esfuerzos cortantes en
cada instante de tiempo a lo largo de las lineas de corriente mediante STAR-CCM+.
Posteriormente, se empled MATLAB para calcular el HI (%) a partir de la ecuacion 2.6.
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En la llustracién 34 se observan los resultados de HI(%) mediante el enfoque Lagrangiano
para el punto de operacién Q = 6000 rpm y Q = 5 L/min. Unicamente se muestran las lineas de
corriente mas representativas para visualizar los resultados con mayor claridad. Al igual que
ocurre con el enfoque Euleriano, las zonas del dispositivo donde la generacidn de hemdlisis es
mayor son las holguras entre la carcasa y el rotor y zonas de recirculacién en torno a los alabes.

HI [%)]
102

102

1077

104

llustracién 34: Distribucién del porcentaje del indice de Hemdlisis a lo largo de las lineas de corriente mds
representativas en el interior del HM3 para un punto de operacion éptimo: Q = 6000 romy Q =5 L/min.

Como se comentd en la seccion 2.4.2., se ha empleado uno de los cinco enfoques
lagrangianos propuestos por Taskin et al. [8] que sobreestima los resultados experimentales y
presenta una dependencia con el salto de tiempo en el cual los esfuerzos cortantes se
consideran uniformes. No obstante, es un buen método para visualizar las zonas en el interior
del HM3 donde la generacidon de hemdlisis es mayor.
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En este capitulo se extraen las principales conclusiones obtenidas a lo largo del proyecto y
se proponen los posibles trabajos futuros que pueden surgir como continuacién de este.
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5.1. Principales conclusiones

Este trabajo ha recogido el estudio de la fluidodinamica y la hemocompatibilidad del
dispositivo de asistencia ventricular izquierda HeartMate lll, tratandose del LVAD implantado en
pacientes mds optimizado hasta la actualidad. A continuacién, se detallan las principales
conclusiones que se extraen y las limitaciones que han aparecido.

En primer lugar, en el estudio del tipo de interfaz empleada en la interfaz lateral entre la
region rotativa y estdtica se ha demostrado que usando la interfaz de tipo “mixing-plane” se
obtienen unos resultados tanto del mapa de salto de presién como del mapa de potencia que
se ajustan mejor a los resultados transitorios. Esta tendencia era de esperar porque como indica
Galindo et al. [21], este tipo de interfaz se usa en simulaciones cuasi-estacionarias de
turbomaquinas.

A continuacién, se han presentado los mapas de funcionamiento completos del HM3 en
términos de salto de presién, potencia y eficiencia. El mapa del salto de presion reproduce la
tendencia parabdlica tipica de las bombas centrifugas, habiendo sido validado
experimentalmente. El mapa de potencia describe una dependencia casi lineal con el caudal de
sangre trasegado, aunque tiende a estabilizarse en condiciones de alto caudal. En cuanto a la
eficiencia, todos los regimenes de giro presentan un punto 6ptimo donde la eficiencia es
maxima, alcanzando valores entorno al 42-48% para el rango de operacidon nominal.

El estudio de la distribucion de la velocidad relativa en el plano medio del dominio permite
visualizar las zonas de recirculacién en el interior del dispositivo para entender mejor los mapas
de funcionamiento. Se observa que las condiciones de bajo caudal presentan las zonas de
recirculacién de mayor tamafio, induciendo pérdidas de energia en el flujo que provocan una
baja eficiencia. Por otro lado, cuando el HeartMate Il trabaja a alto caudal los gradientes de
velocidad son los mayores, incrementando asi el par ejercido por el fluido sobre las paredes del
rotor, lo que se traduce en un aumento de la potencia consumida por el rotor. Ademas, la
condicidon de operacidon nominal presenta las zonas de recirculacion mas pequefias y los
gradientes de velocidad no son tan severos como a alto flujo, entendiéndose asi la maxima
eficiencia alcanzada en esta condicion. También se ha mostrado que, a igualdad de caudales, el
incremento de la velocidad de rotacién supone unos gradientes de velocidad en la sangre cada
vez mas abruptos.

En lo referente al tiempo de residencia, este se relaciona con la formacién de hemélisis, por
lo que resulta interesante visualizar las regiones del dispositivo donde la sangre permanece mas
tiempo. Se observa que los mayores tiempos de residencia tienen lugar tanto en las zonas de
recirculacién en torno a los dlabes como en las holguras entre la carcasa y el rotor. Por tanto, en
las condiciones de bajo caudal la sangre estd expuesta a elevados tiempos de residencia
provocando un aumento en la formacién de hemdlisis.

Seguidamente, se han estudiado las tensiones de cortadura porque estan relacionadas
directamente con la formacién de hemdlisis. Por un lado, el aumento del régimen de giro a
caudal constante supone un incremento del volumen de sangre expuesto a elevados niveles de
esfuerzos cortantes. Esto es debido a que, como se ha descrito anteriormente, los gradientes de
velocidad son mas severos a elevado régimen de giro. Por otro lado, la variacion del caudal de
sangre es practicamente despreciable hasta tensiones del orden de 200 Pa. Sin embargo, a partir
de dicho valor el volumen de sangre expuesto a cada rango de esfuerzos cortantes aumenta a
medida que incrementa el caudal. No obstante, para la condicién de operacién de maxima
eficiencia no se observa dicha tendencia, ya que se trata del punto de operacién con el menor
volumen de sangre sujeta a elevados esfuerzos cortantes debido a los bajos gradientes de
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velocidad. En este estudio también se muestra el contorno de esfuerzos cortantes en el interior
del HM3, alcanzandose los mayores valores en las zonas de recirculacidn en torno al rotor, la
frontera entre el flujo parado y el flujo en movimiento y en las holguras existentes entre la
carcasay el rotor.

La influencia de las condiciones del flujo en la generacién de hemdlisis se ha investigado
por medio del mapa de RHI, llegando a la misma conclusidn que otros tantos autores: las
condiciones de bajo flujo inducen la mayor formaciéon de hemdlisis debido a los largos tiempos
de residencia que tienen lugar en las amplias zonas de recirculacidn; mientras que en las
condiciones de alto caudal también aumenta la generacién de hemdlisis (aunque en menor
medida) debido a los elevados esfuerzos cortantes que aparecen a causa de los abruptos
gradientes de velocidad. Ligado a esto, en todos los regimenes de giro aparece un punto donde
el RHI es minimo y que se corresponde con la condicién de operacidon de maxima eficiencia,
donde se reducen las zonas de recirculacidn con respecto a la condicidn de bajo caudal y los
gradientes de velocidad son menores que en la condicién de alto flujo. Por otra parte, cuando
el caudal permanece constante el RHI aumenta con el régimen de giro debido al mayor volumen
de sangre expuesta a elevados esfuerzos cortantes. Por ultimo, se visualizan los contornos de
HI(%) en todo el dominio gracias al enfoque Euleriano y en determinadas lineas de corriente
mediante el enfoque Lagrangiano. Ambos enfoques muestran que las zonas del dispositivo
donde la formacion de hemdlisis es mayor se corresponden con las holguras entre carcasa y
rotor y en las zonas de recirculacion en torno a los alabes.

Por ultimo, debe destacarse que la metodologia computacional seguida a lo largo del
trabajo tiene alguna que otra limitacién. Por una parte, no hay una validacién experimental ni
para la potencia consumida ni para el indice de Hemdlisis. A pesar de ello, todos los resultados
numéricos obtenidos tanto en términos de eficiencia como del indice de Hemdlisis presentan el
mismo orden de magnitud que los encontrados en la literatura de LVADs como Gil et al. [4, 5],
Martinez et al. [6], Taskin et al. [8], Fraser et al. [23], Wiegmann et al. [24], etc. Por otra parte,
deben mencionarse también las limitaciones relacionadas con el setup numérico. Primero, la
sangre se modela como un fluido newtoniano en lugar de considerar su viscosidad variable, lo
cual es una hipétesis valida debido a que la mayoria del dominio estd expuesto a tensiones
superiores a 100 s~ 1. Segundo, todos los estudios se han resuelto mediante simulaciones
estacionarias, despreciando los efectos transitorios para reducir el coste computacional. Por
ultimo, otros fendmenos naturales en el cuerpo humano no se han evaluado por simplicidad,
como es el caso de la pulsatilidad de la sangre.

5.2. Posibles trabajos futuros

A continuacidn, se describen varias propuestas para posibles trabajos futuros a desarrollar:

- Gil et al. [4] indica que debido a un mayor tamafio de las holguras y a unos alabes con
perfil fluidodindmico, la eficiencia del HM3 es un 70% superior a la del HVAD y la forma-
cion de hemolisis es seis veces inferior. A pesar del rapido desarrollo del HearMate Il
durante las Ultimas décadas, en sus condiciones de operacidon nominal la eficiencia sigue
siendo relativamente baja y la formacidn de hemdlisis puede reducirse todavia mas. Esto
supone que el HM3 presenta margen de mejora desde el punto de vista de la turboma-
quinaria. Por ello, una propuesta es el disefio de un LVAD refinando la geometria de los
alabes del rotor para reducir el tamafio de las zonas de recirculacidn. Otra alternativa es
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el disefio de un dispositivo con mayor tamafio de la holgura entre la carcasa y el rotor
para reducir los esfuerzos cortantes y el tiempo de residencia.

- Estudio de la fluidodindmica y hemocompatibilidad del HeartMate Ill mediante simula-
ciones transitorias, considerando la sangre como un fluido no-newtoniano y la pulsatili-

dad de esta (como Wang et al. [18]).

- En el ambito de la medicina, analizar la capacidad de generacion de trombos y deposi-
cion de plaquetas por parte del dispositivo.
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En este Ultimo capitulo se presentan las condiciones de trabajo y el presupuesto necesario
para elaborar el presente Trabajo Fin de Master. Primero se expone el pliego de condiciones con
los recursos técnicos y humanos. Después se detallan los presupuestos referidos a la mano de
obray los recursos computacionales.
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6.1. Pliego de condiciones

6.1.1. Condiciones técnicas

Las condiciones técnicas del proyecto se dividen en dos grupos, segln si se refieren al
hardware empleado o al software que se ha necesitado para realizar el trabajo en su conjunto.

Por una parte, el hardware se trata del equipo fisico empleado para elaborar el trabajo y
debe ser capaz de soportar todo el volumen de cdlculo necesario. Se ha empleado un ordenador
portatil con las siguientes caracteristicas:

- Fabricante: HP Inc.

- Modelo: HP ProBook 450 G8 Notebook PC

- Procesador: Intel Core i7-1165G7 @ 2.8 GHz
- Memoria RAM: 16 GB

- Almacenamiento: 512 Gb M.2 SSD PCl-e

- Tarjeta gréfica: Intel Iris Xe Graphics

- Fuente de alimentacién: 65 W

- Pantalla: 15.6”, 1920x1080 pixel, LG IPS

- Ratén: HP MSU1158

Sistema operativo: Windows 10 Pro

Ademas, cabe destacar que se ha empleado el supercomputador de la UPV “Rigel” para
abordar una gran parte de las simulaciones, ya que realizar todos los calculos con el portatil
descrito anteriormente habria sido muy costoso computacionalmente.

Por otra parte, el software estd formado por los programas de cdlculo numérico, de
procesado de datos y de edicion de texto que se han empleado a lo largo de este proyecto. Para
la elaboracion del modelado, simulacién y calculo nimero se ha hecho uso del programa CFD de
SIEMENS: STAR-CCM+ [17] (version 16.06.008-R8 de 2021.03) proporcionado por el CMT. La
herramienta MATLAB R2022b se ha empleado para procesar los datos gracias a la licencia de
estudiante de la UPV. Por ultimo, para redactar la memoria se ha usado el programa de edicion
de texto Word.

6.1.2. Condiciones del puesto de trabajo

Las condiciones de un investigador para abordar un trabajo de las caracteristicas descritas
pueden afectar tanto al desarrollo del propio proyecto como a la salud del autor. Los posibles
riesgos que pueden aparecer son:
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- Seguridad: traslado del hardware, contactos eléctricos y caidas.
- Ergonomia: postura en el puesto de trabajo, fatiga visual o mental.

- Condiciones del ambiente: ruido, temperatura, iluminacién...

En el Real Decreto 488/1997 del 14 de Abril se recogen los requisitos minimos del puesto de
trabajo que debe tener el autor de un proyecto que utiliza pantallas de visualizaciéon para
asegurar su seguridad y salud:

- Asiento: ha de permitir total libertad de movimientos al autor para que este pueda
adoptar una postura confortable. Ademas, la altura debe ser regulable y el respaldo re-
clinable.

- Mesa: tiene que presentar unas dimensiones que permitan colocar el equipo y teclado
en su posicidn ideal. El soporte de esta debe ser estable y estar regulado para evitar
movimientos incémodos de cabeza y ojos.

- Equipo: deben tenerse en cuenta factores como la nitidez del texto, la posicion de la
pantalla empleada y la luminosidad de esta.

- Teclado: tiene que ser independiente del equipo y debe facilitar la comodidad del usua-
rio para evitar el cansancio de manos y brazos. Ademas, el espacio para colocar los bra-
zos en la mesa debe ser suficiente y se ha de llegar sin problemas a cualquier tecla.

- Espacio: las dimensiones del puesto de trabajo deben ser suficientes para asegurar los
cambios de posicidn del autor.

- lluminacién: las fuentes de luz naturales y artificiales tienen que presentar unos niveles
adecuados y acordes con la luminosidad de la pantalla. Las ventanas deben presentar

dispositivos que regulen la luz entrante para evitar deslumbramientos y reflejos.

- Calor: el entorno debe estar correctamente acondicionado en funcién de la época del
afio. Ademas, los equipos de trabajo no deben ser una fuente de calor adicional.

- Humedad: para garantizar el confort esta debe mantenerse dentro de unos limites ad-
misibles.

- Emisiones: la radiacidn electromagnética fuera del espectro visible debe ser reducida
para no dafar al usuario.

- Ruido: para evitar la desconcentracion del autor el ruido producido por los equipos debe
ser el menor posible.

- Interconexion ordenador-persona: el programa debe ser adecuado para desempeiiar el
proyecto y estar adaptado al nivel de conocimiento del autor.
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6.2. Presupuesto

A continuacioén, se desglosa el presupuesto correspondiente a la mano de obra del personal
necesario para elaborar el proyecto. También se muestra el coste computacional: tanto del
equipo de trabajo como de las licencias necesarias en los distintos programas empleados. Por
ultimo, aparece un resumen con el coste total del presente Trabajo Fin de Master.

6.2.1. Coste de la mano de obra

En este estudio han estado involucrados un estudiante del Mdster de Ingenieria Aerondutica
(autor), un profesor de universidad (tutor) y una doctoranda. Las horas empleadas por parte del
autor para elaborar el proyecto son las correspondientes a la estancia en el centro de
investigacion CMT y a las empleadas a posteriori para completar el trabajo. Tanto la estancia en
el CMT como el Trabajo Fin de Master contabilizan 13.5 créditos cada materia; correspondiendo
30 horas a cada crédito segun lo establecido por el Plan Bolonia. Por lo tanto, los 27 créditos
totales equivalen a un minimo de 810 horas trabajadas. Sin embargo, debe destacarse que para
realizar el proyecto en su totalidad se han necesitado aproximadamente 880 horas desglosadas
como sigue:

- Enel proceso de aprendizaje de la herramienta STAR-CCM+ se han empleado 60 horas.
- Para el preproceso han sido necesarias 320 horas.

- El postproceso ha requerido un total de 400 horas: 350 horas en STAR-CCM+y 50 horas
en MATLAB.

- Laredaccién de la memoria se ha realizado en 100 horas.
En la Tabla 5 se desglosa el tiempo y el precio por hora requerido por cada una de las

personas involucradas en el proyecto. Se supone un sueldo de 5 €/h para el autor, 42€/h para el
tutor y 10 €/h para la doctoranda.

Mano de obra Tiempo [h] Precio/hora [€/h] Importe [€]
Autor 880 5 4400
Tutor 25 42 1050

Doctoranda 50 10 500
Total 5950

Como se muestra en la Tabla 5, el presupuesto final correspondiente a la mano de obra es

Tabla 5: Costes de la mano de obra involucrada.

de CINCO MIL NOVECIENTOS CINCUENTA EUROS (5950 €).
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6.2.2. Coste computacional

Como se ha comentado en el apartado 6.1.1, el equipo fisico utilizado es un ordenador
portatil modelo HP ProBook 450 G8 Notebook PC cuyo precio es de 1094.15 €. Teniendo en
cuenta que el portatil se compro hace aproximadamente 1 aifo y que para el trabajo se ha usado
durante medio afio, se estima un coste de amortizacion (C.A.) del 10% sobre el precio de compra
(la Agencia Tributaria estima una amortizacion de 20% anual [34]), es decir, C. A. = 109.42 €.

Por otra parte, en la Tabla 6 se recoge el tiempo destinado a cada programa y el precio por
hora requerido en cada uno ellos. El precio al afio de las licencias es de 20000 € en STAR-CCM+,
800 € MATLAB y 0 € en Word. Ademas, se considera que el uso anual de cada programa es
aproximadamente 4000 horas.

Programa Tiempo [h] Precio/hora [€/h] Importe [€]
STARCCM+ 730 5 3650
MATLAB 50 0.2 10
Word 100 0 0
Total 3660

Tabla 6: Costes de cada programa empleado.

Por tanto, el coste total asociado a las herramientas informaticas es la suma del coste de
amortizacion del ordenador portatil y del coste de todas las licencias de los programas
empleados, es decir, TRES MIL SETECIENTOS SESENTA Y NUEVE EUROS CON CUARENTA Y DOS
CENTIMOS (3769.42 €).

6.2.3. Presupuesto total

En la Tabla 7 se recopilan los diferentes costes del proyecto a los que se les aiflade un
impuesto sobre el valor afiadido (IVA) del 21%.

Concepto Importe [€]
Coste mano de obra 5950
Coste computacional 3769.42

IVA 2041.08
Total 11760.5

Tabla 7: Costes del Trabajo Final de Mdster.
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Se puede concluir que el coste total necesario para elaborar el presente Trabajo Final de
Master, titulado “Andlisis CFD de la fluidodinamica y hemocompatibilidad del dispositivo de
asistencia ventricular izquierda HeartMate 1l1I”, asciende a ONCE MIL SETECIENTOS SESENTA
EUROS CON CINCUENTA CENTIMOS (11760.5 €).
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ANEXO A. RELACION DEL TFM CON LOS OBIJETIVOS DE
DESARROLLO SOSTENIBLE DE LA AGENDA 2030

Tal
de Find

y como se indica en el ANEXO | de la Normativa de trabajos de Fin de Grado y trabajos
e Master de la Universitat Politenica de Valéncia, aprobada por el Consejo de Gobierno

en sesion de 21 de julio de 2022, los Objetivos de Desarrollo Sostenible son los mostrados a
continuacién junto con su grado de relacidn con el trabajo:

Objetivos de Desarrollo Sostenibles Alto Medio | Bajo | No procede

ODS 1.

Fin de la pobreza X

ODS 2.

Hambre cero X

ODS 3.

Salud y bienestar X

ODS 4.

Educacion de calidad

ODS 5.

lgualdad de género

ODS 6.

Agua limpia y saneamiento

ODS 7.

Energia asequible y no contaminante

ODS 8.

XX | X[ X |X

Trabajo decente y crecimiento econdmico

ODS 9.

Industria, innovacion e infraestructuras X

ODS 10. Reduccidn de las desigualdades

ODS 11. Ciudades y comunidades sostenibles

ODS 12. Produccidn y consumo responsables

ODS 13. Acciodn por el clima

ODS 14. Vida submarina

ODS 15. Vida de los ecosistemas terrestres

ODS 16. Paz, justicia e instituciones sdlidas

XX | X[ X|[X|X]|X

ODS 17. Alianzas para lograr objetivos X

A continuacién, se muestra una breve justificacion del alto grado de relaciéon de este
proyecto con los 3 Objetivos de Desarrollo Sostenibles seleccionados:

ODS 3. Salud y bienestar: el principal objetivo de este proyecto es analizar la
fluidodinamica del HearMate Ill para entender la formacién de hemdlisis en funcion de
las condiciones de operacién. De esta forma, se pretende que el médico ajuste el
dispositivo implantado con la intencién de reducir lo maximo posible la generacién de
hemodlisis, asegurando asi el bienestar del paciente.

ODS 9. Industria, innovacion e infraestructuras: el HeartMate Il se trata de la dltima
innovacion de los LVADs implantados en pacientes. Ademads, la mayoria de las
investigaciones realizadas sobre estos dispositivos se centran en el estudio de la
hemocompatibilidad. Sin embargo, en este proyecto también se analiza la
fluidodinamica entorno al HM3; resultando una innovacién respecto a otros trabajos ya
realizados.

ODS 17. Alianzas para lograr objetivos: como se menciond en el apartado 1.4, el
presente Trabajo Fin de Master se engloba dentro de un proyecto de mayores
dimensiones en colaboracidon con el Hospital Universitario La Fe, que consiste en la
evaluacidn de los dispositivos de asistencia ventricular izquierda de ultima generacion.
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