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Resumen. En este trabajo se comparan los resultados obtenidos en la simulacion
computacional, por el método de elementos finitos, de una canula de inyeccion de sangre
correspondiente a un dispositivo de circulacion extracorporea; utilizando para la sangre un
modelo no newtoniano (modelo de Casson) y el clasico modelo newtoniano. Se analizan
particularmente las tensiones cortantes sangre — endotelio, dada su relevancia fisiologica en
el dario endotelial. Asi también, se contrastan dichos resultados con mediciones
experimentales obtenidas por anemometria Laser-Doppler.

Los resultados obtenidos muestran importantes diferencias (del orden del 20%) en los
valores de tensiones cortantes calculadas con los distintos modelos constitutivos. Las
tensiones calculadas con el modelo no newtoniano son mayores que las obtenidas del calculo
newtoniano, siendo este ultimo optimista respecto a los valores maximos de tension cortante
asociados al dano endotelial. La comparacion entre los flujos calculados y los medidos
experimentalmente muestran una buena concordancia.
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1. INTRODUCCION

La circulacidén extracorporea es la técnica que permite la detencidon cardiaca y la
intervencidn quirdrgica del corazon y vasos cercanos, mediante la conexion del paciente a un
circuito hidraulico externo y una bomba de perfusion. La sangre se toma de las venas
femorales, pasa por una bomba y un oxigenador, inyectandose luego en la aorta '. En la
Figura 1 se muestra la zona de inyeccion de dicho dispositivo.

Céanula Arterial

Jet de Fluida
Iryectado

Circulacian Sistémica

—

Faredes Arneriales (Aornta)

Figura 1: Esquema de la zona de inyeccion de un dispositivo de circulacion extracorpdrea.

Uno de los problemas principales de la inyeccion auxiliar de sangre, se centra en la
incidencia de un flujo concentrado y de alta velocidad proveniente de la cadnula de inyeccion
sobre el lecho de la arteria receptora. Este puede provocar dafios sobre el tejido endotelial, los
cuales a su vez, pueden inducir a la formaciéon de trombos y su posterior migracion
aumentando asi el riesgo de infarto cerebral.

El objetivo de este trabajo es calcular, mediante los métodos de la dindmica de fluidos
computacional, las tensiones de corte ejercidas por la sangre sobre la pared arterial, siendo
estas un parametro determinante en el dafio sufrido por el endotelio. A efectos de la
confiabilidad de los resultados, es de gran interés analizar la influencia de la utilizacion de un
modelo constitutivo no newtoniano para la sangre (modelo clasico de Casson), respecto de la
utilizacion de un modelo newtoniano. Una vez obtenidos los resultados numéricos, se
comparan estos con mediciones experimentales del flujo realizadas por la técnica de
anemometria Laser-Doppler.

En los apartados 2.1 y 2.2 se detallan, respectivamente, el modelado matemadtico y
numérico del problema. En el apartado 2.3 se describe la facilidad experimental empleada
para las mediciones de flujo. Los resultados y su discusion se presentan en el apartado 3. El
apartado 4 contiene las conclusiones.
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2. METODOS

2.1 Modelado Matematico.

Las hipotesis asociadas al problema a resolver son:

- Paredes Rigidas: Se considerard que tanto la arteria como la canula se comportan como
solidos rigidos, es decir, no se tendran en cuenta los fendmenos elasticos asociados a la
flexibilidad arterial * o de la canula.

- Fluido Newtoniano Generalizado: Para este modelo de fluido, la viscosidad so6lo se
considera dependiente de la velocidad de deformacion ( y ). De este modo se excluyen
fenomenos del tipo eléstico en el fluido, considerando inicamente las caracteristicas viscosas
de la sangre °.

- Flujo Incompresible: hipotesis basada en la composicidon mayormente acuosa del plasma
sanguineo.

- Flujo Laminar: valores de Re (nimero de Reynolds) < 1000 en el caso aqui tratado.

El problema corresponde entonces a un flujo tridimensional, laminar, incompresible,
viscoso, newtoniano generalizado. Las ecuaciones de movimiento son similares a las
ecuaciones de Navier Stokes, salvo el hecho de que la viscosidad es funcion de la velocidad
de deformacion (y ).

La ecuacion que cierra el sistema compuesto por las ecuaciones de continuidad y
conservacion de momento, la cual relaciona la tension con la deformacion (ecuacion
constitutiva), presenta la siguiente expresion para un fluido newtoniano generalizado;

G==—pT+2u({2)D= (1)

v+l D:
2
del tensor antes mencionado, relacionado a la velocidad de deformacion por la expresion

y =2d . La forma en la cual la viscosidad cambia con la velocidad de deformacion depende del

donde, p- es el tensor tasa de deformacion y d = es el segundo invariante

S
Sl

modelo constitutivo utilizado.

En el caso de la sangre uno de los modelos viscosos mas utilizado, debido a su
correlacion con los datos experimentales, es el denominado modelo de Casson *. Este modelo
propone la existencia de una tension de corte umbral (Y) debajo de la cual la sangre no fluye.
Esta tension umbral modela el fenomeno de aglomeracion de los globulos rojos (rouleaux)
que componen la parte mayoritaria de las sustancias no disueltas que transporta la sangre,
representando la tensidon necesaria para romper las estructuras de globulos rojos y hacer fluir a
la misma. Asimismo, basado en la observacion experimental del comportamiento
aproximadamente newtoniano de la sangre a grandes velocidades de deformacion, el otro
parametro relevante de este modelo es la viscosidad asintotica (l), la cual engloba el
fenomeno del flujo de un fluido que transporta particulas en suspension.

El modelo de Casson es una variante del conocido modelo de Bingham * para un
fluido plastico ideal. La relacidon funcional entre la tension y la deformacién estd dada por la
expresion;
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Vo =Y 25 - (2)

Quedando entonces la viscosidad aparente .. = — expresada por:
Y

(7)
Y 2 2uY Y
= | = % . 3
M) (““\/25] S VR ®

Por ser el modelo de Casson singular para 4 = 0 , existen ciertas complicaciones en
su implementacion computacional. Por ello, una variante comun a este, consiste en acotar el
valor de la viscosidad cercade 4 = 0 (Cut - Off) por un valor constante;

A A

u(j):k},loo V d<d

c -

Se puede mostrar > que las diferencias entre este modelo y el modelo de Casson se
hacen suficientemente pequefias para A > 1000 para el flujo estacionario en tubos rectos
(mediante soluciones exactas).

Puede mostrarse > que un conjunto de numeros adimensionales posible para
caracterizar el problema, basados en los parametros P, , Y , p (densidad del fluido), V)
(velocidad caracteristica del flujo) y xy (longitud caracteristica de la geometria) lo forman los
siguientes:

Re = m, el nimero de Reynolds, que representa el cociente entre las

0

Moo
fuerzas inerciales y las viscosas.
Ca = Yoxg _ Y , el nimero de Bingham, que representa el cociente entre la
U V() Two

tension umbral (fenomeno no lineal) y las tensiones de corte viscosas asintoticas (fendémeno
lineal).

Por ultimo, las condiciones de contorno aplicadas en este trabajo seran condiciones de
Dirichlet (velocidad impuesta) en las entradas y de fuerza nula (Neumann) en la salida.

2.2 Modelado Numérico.

La simulacion computacional se realiz6 utilizando una version generalizada del codigo
PARFEMCO ° que resuelve las ecuaciones de Navier Stokes Generalizadas (para un fluido
newtoniano generalizado) en dominios 3D por el Método de Elementos Finitos. Los
elementos utilizados son del tipo P1-P1 (velocidad-presion) estabilizados mediante un
esquema S.U.P.G. para la ecuacion de momento y un esquema S.P.G.P. para la ecuacion de
continuidad ’. El tratamiento temporal de los diferentes términos que componen el esquema
numeérico de las ecuaciones de Navier Stokes, se realizdo de manera tal de obtener un sistema
lineal, atrasando temporalmente parte del término convectivo (término no lineal) ’. Asimismo,
componente no lineal del término difusivo se evaluara en atraso temporal ® con la finalidad de
mantener dicha caracteristica lineal. Notar que, el modelo no newtoniano utilizado en adelante
en las aplicaciones sera el modelo de Casson con Cut-Off.

1508



J. Leiva, F. Bonetto, F. Basombrio

23 Calculo de las Tensiones Cortantes Sangre-Endotelio.

Se define como tension cortante, la fuerza tangencial por unidad de area de una
superficie (endotelio en este caso), ejercida aqui por un fluido (sangre) sobre el entorno que
lo contiene. Esta se calcula a partir del tensor de tensiones G como sigue:

() =S () iy Feon 4)

donde 7 es la fuerza total por unidad de area ejercida por el fluido sobre la superficie del
dominio Q (vector traccion) y 7n la normal a dicha superficie.
La componente tangencial a la superficie puede calcularse como:

ig=1-(7-i)d FeoQ. (5)

fszz,u(g)[ﬁﬁ—(ﬁ-ﬁ-ﬁ)ﬁ] Feoq. (6)

Como puede apreciarse, la tension cortante solo depende en forma explicita del gradiente de
velocidad y no de la presion.

La utilizacion de elementos lineales para el campo de velocidades del fluido, implica
que el tensor gradiente de velocidad y consecuentemente el tensor de tensiones pertenecen al
espacio de las funciones constantes por trozos. Esto imposibilita la visualizacion grafica
directa de dichos campos y cualquier otra variable que derive de ellos, debido a su
discontinuidad en los bordes elementales.

Para posibilitar su visualizacidon, es necesario contar con un campo de tensiones
cortantes continuo. Una manera de lograr esto, es encontrar la mejor aproximacion continua al
campo obtenido, el cual es constante por trozos. Dado que se cuenta con el espacio de
funciones lineales continuas (al cual pertenecen los campos de velocidad y presion), podemos
utilizar este para construir la aproximacion requerida mediante un esquema de proyeccion
ortogonal °, tanto del tensor de tensiones como de las tensiones cortantes superficiales

24 Modelado Experimental.

El trabajo experimental se focalizd en el analisis del flujo de sangre que ingresa a la
arteria aorta a través de la canula arterial, proveniente de una bomba centrifuga. El fluido se
extrae del sistema mediante una canula venosa, la cual cierra el circuito. La canula arterial
utilizada es un modelo comercial. En la Figura 2 se muestra un esquema del dispositivo
experimental '°.
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Figura 2: Esquema del modelo experimental de un sistema de circulacion extracorporea.

La técnica utilizada para la medicion del campo de velocidades del fluido fue
anemometria Laser-Doppler (utilizdndose particulas de poliestireno de diametro D = 5,3 um).

Inicialmente las mediciones se llevaron a cabo en un sistema compuesto de un fluido
newtoniano (agua). Con la finalidad de analizar la influencia del comportamiento no-
newtoniano de la sangre, utilizamos también un fluido transparente analogo a ésta, el cual
consta de una mezcla de dimetilsulfoxido y una solucion acuosa de poliacrilamidas.

Para medir la viscosidad aparente se utilizé un viscosimetro Haake VT181 de doble
ranura, siendo la lectura del viscosimetro proporcional al torque. En base a las caracteristicas
geométricas del vaso y al gradiente de velocidad, se obtiene la viscosidad para cada valor de
d . El ensayo se realiza aumentando la velocidad y después disminuyéndola, comprobandose
el efecto tixotropico asociado a la viscosidad. En la Figura 3 se muestran los datos medidos
correspondientes a la variacion de la viscosidad aparente con d y un ajuste por cuadrados
minimos de éstos al modelo de Casson.

o

200 400 ) 500 500 1000

Figura 3: Valores experimentales obtenidos para la viscosidad aparente del analogo transparente de la sangre en

funcién de d . La curva continua corresponde al ajuste por cuadrados minimos de dichos datos.
Los valores de Y y u. obtenidos por el ajuste son:

o Y =(0.12 £0.2) Pa.
o L= (0.0021 *+0.0004) Pa.s
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3. RESULTADOS

3.1 Geometria.

La geometria utilizada en la simulacion numérica, correspondiente a la facilidad
experimental montada para estudiar un dispositivo de circulacion extracorporea, se muestra en
la Figura 4. El didmetro de la canula Dy es 0.006 m, el correspondiente a la arteria receptora
D;en 0.03 m, la longitud Lyes 0.225 m y la longitud L; es 0.03 m. De manera de facilitar la
descripcion de los resultados, definiremos los siguientes objetos geométricos, los cuales se
muestran en la Figura 5:

- Origen: El origen del sistema de coordenadas esta dado por la interseccion del eje central del
tubo recto de entrada de la canula (eje z) y del eje central de la arteria receptora (eje x), en el
plano de simetria.

- Plano XZ: Plano longitudinal vertical de normal paralela al eje y que pasa por el origen de
sistema de coordenadas (Plano de simetria).

- Plano YZ,: Plano transversal de normal paralela al eje x, que corta a dicho eje en x = a.

- Linea Y: Recta paralela al eje y que pasa por el punto (x = 0.01654 m, z =-0.0056 m).

Entrada Inyeccion Auxiliar

i}

Entrada de la
alimentacion natural

Arteria Receptora,

Canula

Salida

Figura 4: Geometria del sistema de inyeccion de auxiliar de sangre del dispositivo de circulacion extracorporea.
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Flano vZ
i
o~ Linea’y
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Figura 5: Descripcion de los objetos geométricos definidos.

3.2 Mallas.

Se construyeron dos mallas tridimensionales, en ambos casos compuestas de
tetraedros. El refinamiento utilizado fue selectivo (densidad de elementos variable en el
espacio), de modo de minimizar el nimero de incognitas sin perder precision en las zonas de
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mayor interés. Dicho refinamiento se concentro especialmente en la zona de la curvatura de la
canula y su posterior salida (trayectoria supuesta del jet) hasta alcanzar la pared. Las
caracteristicas de dichas mallas son:

- Malla gruesa: se compone de 757393 elementos (138553 nodos). Los valores caracteristicos
del tamaiio de elemento son: hypx = 0.0036 m., hyi, = 0.00026 m.

- Malla fina: se compone de 1619428 elementos (291258 nodos). Los valores caracteristicos
del tamafo de elemento son: hypx = 0.0033 m., hyin =~ 0.00021 m.

Ambas mallas son asimétricas (respecto al Plano XZ) y cuentan con el agregado de
una capa delgada de elementos proxima a la superficie (sobre el lecho de la arteria receptora),
con el objeto de aumentar la precision en el calculo de las tensiones cortantes. El espesor de
capa utilizado fue 0.0001 m.

33 Paso de Tiempo.

La estrategia utilizada para alcanzar la solucion estacionaria fue simular el transitorio.
Inicialmente, a partir de una condicion de velocidad nula en todo el dominio, se comenzo la
simulacion para un niamero de Reynolds bajo (Re,), de modo de facilitar la convergencia.
Utilizando entonces como condicion inicial la solucion estacionaria obtenida, se continud la
simulacion aumentando gradualmente el valor de Re., hasta alcanzar el valor deseado. El paso
temporal utilizado para resolver el transitorio entre la condicion inicial y el estado final fue
0.0167 segundos, para todas las mallas utilizadas.

34 Condiciones de Contorno.

El caudal de entrada a la canula fue tomado constante con un valor de 5 ml/s, el cual se
corresponde para el perfil plano impuesto a una velocidad media V) de 0.1764 m/s. Se
considera un caudal de entrada constante en el tiempo debido a que es el caso mas comuin en
cirugia extracorporea, aiin cuando no se conocen con precision los efectos de suplantar el
flujo pulsante natural por un flujo estacionario. Se supondrd velocidad nula en la zona
proximal de la aorta (alimentacion sanguinea natural suspendida durante la cirugia), y una
condicién de fuerza impuesta nula en la zona distal. Cabe notar que, el valor del caudal
entrante a la cénula utilizado es inferior a los valores tipicos correspondientes a la cirugia
extracorporea en humanos, esto a los fines de mantener el flujo a estudiar en un régimen
laminar.

3.5 Parametros.

La simulacion computacional se llevd a cabo con los siguientes valores para las
propiedades del fluido circulante mostrados en la Tabla 1. A partir de los valores de la Tabla 1
obtenemos los numeros adimensionales que caracterizan el problema, utilizando como
longitud caracteristica el didmetro de la canula (Dy) y como velocidad caracteristica la
velocidad de entrada (V)). Dichos valores se presentan en la Tabla 2.
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Tabla 1: Propiedades del fluido circulante. Tabla 2: Parametros adimensionales.
Densidad del Fluido [Kg./m’] 1034.0 Re., 342.0
Viscosidad Asintdtica. [Pa.s] 0.0032 Ca | Fluido Newtoniano: 0.0
Tension Umbral. [Pa] Fluido Newtoniano: 0.0 Fluido No Newtoniano: 0.1
Fluido No Newtoniano: 0.009

3.6 Comparacion entre Modelos Constitutivos.

En esta seccion mostramos comparativamente los resultados obtenidos considerando
un fluido newtoniano y uno que responde a la ley constitutiva de Casson. En la Figura 6 se
ilustra el valor del modulo del campo de velocidades del fluido en el Plano XZ (plano de
simetria), tanto para el caso newtoniano como para el no newtoniano, calculados sobre la
malla gruesa. Con el objeto de visualizar los patrones de flujo, se presentan en el mismo
gréafico algunas lineas de corrientes que pertenecen (aproximadamente) al Plano XZ.

I
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T e T R R 2 O I D I Ik

Figura 6-a: Lineas de corriente del campo de velocidades del fluido en el plano de simetria, con la superficie
coloreada con el mddulo de este. T = 30.0 seg. Fluido newtoniano.
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Figura 6-b: Lineas de corriente del campo de velocidades del fluido en el plano de simetria, con la superficie
coloreada con el modulo de este. T = 30.0 seg. Fluido no newtoniano.

Sin duda la caracteristica mas llamativa es la trayectoria seguida por el jet, la cual se
ve escasamente influida por la curvatura del extremo de la canula. Esto se debe a que la
inercia del flujo domina su comportamiento. Cuando el jet encuentra dicha curvatura, tiende a
seguir la trayectoria rectilinea inicial, lo cual provoca la acumulacién de fluido en la zona
inferior de la canula. Este hecho muestra la poca utilidad de la curvatura para desviar el jet o
dispersarlo, ya que este se concentra en un area pequefa e impacta sobre el lecho de la arteria,
siendo solo levemente desviado. Este fendémeno se ve agravado en condiciones reales, ya que
en este caso, el nuimero de Reynolds puede aumentar un orden de magnitud respecto a los
valores utilizados en la simulacion; siendo la inercia ain mas dominante.

En las Figura 7 y 8 se muestran, respectivamente, las lineas de nivel de la componente
x del vector velocidad en los planos YZ¢.0125) Y YZ (0.05) (planos transversales a la direccion
principal del flujo) calculadas utilizando la malla fina.

Figura 7: Lineas de nivel de la componente x de la Figura 8: Lineas de nivel de la componente x de la
velocidad sobre secciones transversales al eje x. velocidad sobre secciones transversales al eje x.
T =30.0 seg. Plano XX (0.0125) T =30.0 seg. Plano XX (0.05).

Fluido newtoniano (Izq.)/Fluido no newtoniano (Der.). Fluido newtoniano (Izq.)/Fluido no newtoniano (Der.).
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Una caracteristica comtn en ambos flujos (newtoniano y no newtoniano), es la forma
de U que adopta el flujo al salir de la canula, debida a la inercia y los flujos secundarios
helicoidales provocados por la curvatura del extremo de la canula.

Una diferencia notable entre ambos flujos es el tiempo de estabilizacion (tiempo que
tarda el sistema en alcanzar un estado estacionario). En el flujo no newtoniano, la solucién se
estabiliza en un tiempo #; ~ /8.0 segundos (del orden del tiempo de residencia del fluido en el
dominio) en un estado simétrico respecto al plano de simetria. En el caso de flujo newtoniano,
la solucion obtenida luego de un tiempo #; no es simétrica (dentro de los margenes de error
impuestos por la discretizacion no estructurada) y presenta oscilaciones amortiguadas
respecto al plano de simetria. Este fenomeno no altera las caracteristicas principales del flujo,
por lo cual se omite su descripcion. Experimentos numéricos asociados al andlisis de esta
oscilacion pueden encontrarse en la referencia 5.

En la Figura 9 podemos observar el modulo de la tension cortante en el lecho de la
arteria receptora para los casos newtoniano y no newtoniano.

1220333
208
130667
173333
156
138667
0,121333
0,104
0, 0865667
0,0633333
0,002
0, 0346667
3;01?3333

Figura 9: Modulo del vector tension cortante en el lecho de la arteria receptora. T = 30.0 seg.
Fluido Newtoniano (Arriba). Fluido No Newtoniano (Abajo).

Claramente se observa en el caso newtoniano el efecto de la division del jet, debido a
la inercia y a los flujos secundarios en la curvatura del extremo de la cénula. Este efecto
provoca dos canales (o zonas) de altas tensiones cortantes, siendo en el caso no newtoniano
una unica zona. En ambos, esta zona de altas tensiones cortantes corresponde al lugar de
impacto del jet. Los valores son mayores para el caso no newtoniano. Dado que en estas
zonas es donde se presenta la maxima probabilidad de dafio al tejido endotelial, el modelo
newtoniano da una prediccion optimista a respecto a dicha posibilidad de dafio.

En la Figura 10 podemos observar el modulo de la tension cortante en la superficie de
la canula, para los casos newtoniano y no newtoniano.
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144153
141348
1, 36543
132738
1,2893
129127
121322
L7
113712
103307
106102
L0297
1, 384315
0, 46867
0, 305616
1,8 707E
0,832714
1, 734663
0, 79661
0, 718561
1,ba05]
1,b42453
0, E4405
0, 06630/
0,h28305
0,430205
1, 452204
0,414103
0, 37610
0, 330001
0,3

Figura 10: Mddulo del vector tension cortante en la canula. T = 30.0 seg.
Vista Lateral (Izquierda). Vista Inferior (Derecha).
Fluido Newtoniano (Arriba). Fluido No Newtoniano (Abajo).

La concentracion del fluido en la zona inferior del tubo de la canula, debido a la
curvatura de su extremo junto al consiguiente aumento de la velocidad en esta zona, provoca
que aqui se presente la zona de maxima tension cortante de todo el dominio. Comparacion
con datos experimentales.
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3.7  Comparacion con datos experimentales.

En este apartado mostramos los datos obtenidos de la facilidad experimental descrita
anteriormente y su comparacion con los resultados obtenidos mediante el célculo. Las
propiedades de los fluidos circulantes se muestran en la Tabla 3. El paso temporal utilizado
para resolver el transitorio entre la condicion inicial y el estado final fue 0.0167 segundos,
siendo la discretizacion utilizada fue la correspondiente a la malla fina.

A partir de los valores de la Tabla 3 obtenemos los numeros adimensionales que
caracterizan el problema, utilizando como longitud caracteristica el diametro de la canula (D)

y como velocidad caracteristica la velocidad de entrada (V)). Dichos valores se presentan en la
Tabla 4.

Tabla 3: Propiedades de los fluidos circulantes considerados. Tabla 4: Parametros adimensionales.
Datos Experimentales. Datos Experimentales.
Densidad del Fluido. [Kg/m’] 1034.0 Re,,  Fluido Newtoniano: 342.0
Viscosidad Asintotica. [Pa.s] | Fluido Newtoniano: 0.0032 Fluido No Newtoniano: 521.0
Fluido No Newtoniano: 0.0021 Ca | Fluido Newtoniano: 0.0
Tension Umbral. [Pa] Fluido Newtoniano: 0.0 Fluido No Newtoniano: 1.94
Fluido No Newtoniano: 0.12

En la Figura 11 se muestra una comparacion entre los valores calculados
numéricamente y los datos obtenidos mediante la técnica de anemometria Laser-Doppler.
Especificamente se midié la componente x de la velocidad a la salida de la canula sobre la
Linea Y.

= Simulacion Numérica & Simulacién Numérica.
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Figura 11: Variacion de la componente x de la velocidad a lo largo de la linea YY. Fluido Newtoniano
(Izquierda). Fluido No Newtoniano (Derecha).

Podemos observar que existe una buena correspondencia entre los resultados medidos
experimentalmente y los calculos realizados, en particular respecto al minimo local que
presenta la velocidad axial en el plano de simetria para el fluido newtoniano, minimo que no
se presenta en el caso no newtoniano.

La principal diferencia observada (el ancho medio de entrainment, es decir, posicion
sobre la Linea Y donde la velocidad cae a la mitad de su valor maximo) se debe a que la
geometria de la cdnula correspondiente a la malla no es exactamente igual a la del dispositivo
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experimental, siendo esta ultima de seccion tranversal levemente eliptica con su eje menor
sobre la Linea Y en lugar de circular como aquella, lo cual explica el menor ancho de
entrainment obtenido en la simulacion numérica.

Corroborando en cierta manera lo comentado anteriormente los resultados
experimentales muestran asimetrias (mas alla de los errores asociados a la medicidén) respecto
al plano de simetria lo que da cuenta de la sensibilidad del sistema a las pequefas
perturbaciones, en este caso posiblemente en la geometria de la canula.

Es importante notar que los resultados obtenidos mediante el calculo numérico para las
tensiones cortantes son dificiles de obtener experimentalmente ya que se necesita evaluar el
campo de velocidades cerca de la superficie del dominio, que ain siendo transparente
dificulta la medicidn. En tal sentido, el modelado numérico presta servicios valorables.

4. CONCLUSIONES

Para los valores tipicos de la sangre en adultos sanos, no se observan grandes
diferencias en el flujo principal entre los casos newtoniano y no newtoniano. Se ven afectados
los flujos secundarios, en particular los efectos no newtonianos tienden a eliminar
recirculaciones y vortices pequefios, zonas donde por lo general los gradientes de velocidades
tienen valores cercanos a cero y por lo tanto la viscosidad aparente aumenta en forma
considerable, lo cual no sucede en los flujos principales donde los gradientes de velocidades
suelen ser elevados. Esta caracteristica aumenta la estabilidad del flujo, consecuencia del
aumento de la viscosidad aparente en zonas de bajos gradientes de velocidad. Esta queda en
evidencia en los tiempos de estabilizacion del flujo, mucho mayores en el caso newtoniano.

El modelo constitutivo predice, desde su concepcion, tensiones cortantes mas altas
para el caso no newtoniano, aun cuando la diferencia entre los campos de velocidades no es
de consideracion. Por ello, no es de extranar, que los valores correspondientes al calculo no
newtoniano sean en general mayores que los obtenidos con el modelo newtoniano, dando este
ultimo una imagen optimista respecto a un posible dafio del endotelio en el lecho de la arteria.

Podemos observar que existe una buena correspondencia entre los resultados medidos
experimentalmente y los célculos realizados, tanto para el flujo newtoniano como para el flujo
no newtoniano. La principal diferencia observada debe a que la geometria de la canula
correspondiente a la malla no es exactamente igual a la del dispositivo experimental.

Concluimos que los modelos Newtonianos Generalizados presentan en flujo laminar
ciertas ventajas que, sumadas a un modelado constitutivo mas preciso del comportamiento de
la sangre, los hace atractivos para su utilizacién en simulaciones computacionales del flujo
sanguineo. Todo esto, sumado a la simplicidad de implementacion a partir de un codigo de
calculo para fluidos newtonianos, justifica su utilizacion.
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