UNIVERSIDAD
DE PIURA

FACULTAD DE INGENIERIA

Estudio biomecanico del aneurisma aoértico abdominal me-
diante simulaciones Interaccion Fluido-Estructura (FSI)

Tesis para optar el Titulo de
Ingeniero Mecanico - Eléctrico

Leandro Velasquez Salazar

Asesor:
Dr. Ing. Carlos Jahel Ojeda Diaz

Piura, octubre de 2024



S

N, UNIVERSIDAD
'Y’ DE PIURA

Declaraclén Jurada de Originalldad del Trabajo Final

Yo, Leandro Veldsquez Salazar, egresado del Programa Académico de Ingenierfa Mecdnico-Eléctrica de la
Facultad de Ingenieria de la Universidad de Plura, Identificado(a) con DNI: 70899278, declaro que:

Soy autor del trabajo final titulado:

"Estudio biomecdnico del aneurisma aértico abdominal medlante simulaclones Interaccién Fluido-
Estructura (FS1)”

El mismo que presento bajo la modalidad de Tesis para optar el Titulo profesional de Ingeniero Mecéanico-
Eléctrico.

Que el trabajo se realizd en coautorfa con los siguientes alumnos de la Universidad de Piura.

Haga clic 0 pulse aqui para escribir texto, identificado con Llija un elemento: Escribir numero

e Haga clic o pulse aqui para escribir texto, identificado con Elija un elemento: Escribir namero
Haga clic o pulse aqui para escribir textq, identificado con Elija un elemento: Escribir nGmero
Haga clic o pulse aqui para escribir texto, identificado con Elija un elemento: Escribir nimero

El texto de mi trabajo final es original y no vulnera los derechos de terceros o, de ser el caso, derechos de los
coautores, incluidos los derechos de propiedad intelectual, datos personales, entre otros. En tal sentido, el
texto de mi trabajo final no ha sido plagiado total ni parcialmente, para lo cual, he respetado las normas
internacionales de citas y referencias de las fuentes consultadas. Asimismo, el texto del trabajo final que
presento no ha sido publicado ni presentado antes en cualquier medio electrénico o fisico; y que la
investigacion, los resultados, datos, conclusiones y demads informacién presentada que atribuyo a mi autoria
son veraces.

En caso de detectarse el incumplimiento de lo declarado asumo frente a terceros, la Universidad de Piura
y/o la Administracion Publica toda responsabilidad que pueda derivarse por el trabajo final presentado. Lo
senalado incluye responsabilidad pecuniaria incluido el pago de multas u otros por los dafios y perjuicios que
se ocasionen.

La asesoria del trabajo estuvo a cargo de los siguientes docentes de la Universidad de Piura:

e Dr. Ing. Carlos Jahel Ojeda Diaz, identificado con DNI: 02687170

e Haga clic o pulse aqui para escribir texto, identificado con Elija un elemento: Escribir nimero
e Haga clic o pulse aqui para escribir texto, identificado con Elija un elemento: Escribir nimero

Declaro (declaramos) que:
Luego de haber empleado el software de coincidencia Turnitin, revisado las fuentes de informacidn sefialadas

por el autor, y en razén de mi (nuestra) experiencia como investigador(es), declaro (declaramos) que las ideas
expuestas en el trabajo final alcanzan las condiciones de calidad, integridad y originalidad acorde a los
objetivos institucionales y estdndares en materia de investigacion. Finalmente, no asumo (asumimos)
responsabilidad por la posible vulneracion de derechos de autor en el trabajo final referido, pues tal
responsabilidad es exclusiva del autor.

Fecha: 30/10/2024. G avks 74-6_

Firma del asesor*

Firma del autor® Firma del co-asesor*

Firma del co-asesor*

1 Firma idéntica al DNI. No se admite digital, salvo certificado.


https://v3.camscanner.com/user/download

Dedicatoria

A mis padres, Blanca Flor y Hernan, mi
principal motivacion y a mis hermanos, Ana
Luisa, Lucia y Sebastian por ser mis incondicio-
nales compafieros.



Agradecimientos

Primero, agradecer a Dios y a la Virgen por ser mi guia en cada aspecto de mi vida y
darme la confianza de que este proyecto es una pieza para mi propio progreso en todos los
ambitos de mi vida.

Agradecer a mis padres por apoyarme desde un inicio, forjar los cimientos para con-
vertirme en quien soy hoy y enseflarme que nunca esta demas poder ayudar a alguien. A mi
hermano Sebastian por ensefiarme lo que es el apoyo incondicional y el cdmo uno puede di-
vertirse aprendiendo. A mi compafiera de vida Karla, por siempre confiar en mi persona y
enseflarme lo que es poder avanzar a pesar de las dificultades.

A mi asesor, el Dr. Carlos Ojeda, por abrir y mostrarme el mundo de la investigacién en
biomecanica y compartirme la ilusion de que por mas pequeno que sea un avance, todo va
sumando hacia una mayor meta. Asimismo, a todo el equipo de biomecanica de la Universidad
de Piura: Javier, Nicolas, Isabel y William, por animarnos unos a los otros y demostrar que todo
es posible cuando lo intentamos y nos esforzamos.

Agradecer a la Universidad de Piura por haberme brindado una ensefianza de calidad
en ingenieria e inculcado los valores y virtudes de la persona que la sociedad necesita. Asi-
mismo, agradecer al Dr. Rafael Saavedra, Dr. Daniel Marcelo y al Dr. Victor Lizana por haber
confiado en mi persona y ensefiarme que no dude de mis capacidades.



Resumen

Esta investigacion tuvo por objetivo sentar las bases para poder predecir la ruptura de aneu-
rismas en la arteria aorta abdominal mediante la simulacién y estudio de las deformaciones
causadas por diferentes patrones de esfuerzos, flujo y presién sanguinea. Para ello, se inici
con la adquisicion de modelos virtuales de la arteria aorta abdominal a partir de las tomogra-
fias computarizadas de dos pacientes, uno con aneurisma y uno sin aneurisma. Se realizaron
las simulaciones en el software SimVascular, primero una de pared rigida por la metodologia
de los elementos finitos; luego se realizd una simulacién con pared deformable, una por el
método Coupled Momentum Method — Fluid Structure Interaction (CMM-FSI) otra por el mé-
todo Arbitrary Lagrangian - Eulerian (ALE-FSI). Esto permitié comparar las velocidad, esfuerzos
y presidn sanguinea entre las metodologias y diferentes modelos.

Las variables del esfuerzo cortante y, velocidad y presion se utilizaron para analizar cdmo se
comportaba cada modelo en especifico. En el estudio finalmente se concluyé que dentro de
las simulaciones con pared rigida se presentaron esfuerzos mayores al resto en la zona de la
bifurcacion. Mientras que en los modelos con pared deformable con la metodologia FSI-CMM,
presentaron esfuerzos mayores y un desplazamiento leve. Finalmente, los modelos simulados
con la metodologia FSI-ALE, obtuvieron un desplazamiento mayor y sobre todo en el modelo
gue presentaba el aneurisma siendo el segundo, indicando la predisposicién a una posible
ruptura. De los tres modelos, el que menos tiempo requirio fue el de pared rigida, demorando
12 horas, mientras que el mas largo fue el modelo con FSI-ALE, demorando la cantidad de 2
dias enteros.
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Introduccion

Actualmente, la muerte por ruptura del aneurisma adrtico abdominal representa el 1%
de las muertes de adultos mayores de 65, generando 165 000 muertes al afio en el mundo, asi
lo indica un articulo presentado en la revista de medicina estadounidense(Cdrdova et al., 2023
). Esta cifra presenta una preocupante tendencia a aumentar debido al estilo de vida y dieta
de las personas que estan llevando.

Hoy en dia, gracias al desarrollo tecnoldgico de herramientas de simulacién numérica
y de programacion, se estd ahondando en la prediccidon de ruptura de aneurismas y creacion
de dispositivos biomédicos para su tratamiento. Sin embargo, todavia existe conflicto entre la
precision del modelo computacional y lo que necesita el personal médico para dar una co-
rrecta indicacidén, ademas del largo tiempo de simulacidon que se pueda requerir. Por ello, y
con la finalidad de poder seguir profundizando en la prediccidén de la ruptura del aneurisma,
se presentaron distintos modelos y metodologias para poder hacer una comparacién. Para
una mejor estructura de la tesis, esta se dividié en cinco capitulos:

El primero describe cdmo ha cambiado la investigacidon sobre aneurismas y la simula-
cion de fluidos. Ademas, se incluye informacidn sobre el problema del aneurisma adrtico ab-
dominal a nivel nacional e internacional. Este capitulo también incluye el estado del arte y la
motivacion del trabajo de investigacion.

En el segundo capitulo se presenta el marco tedrico. Este resume los conceptos nece-
sarios para llevar a cabo y comprender el proyecto, incluyendo aspectos anatémicos, biome-
canicos y cinéticos, asi como aspectos bioldgicos del sistema cardiovascular, tratamientos y
métodos de deteccidn de aneurismas. Ademas, se explican los conceptos necesarios para
comprender el funcionamiento y la implementacion de cada metodologia, asi como los con-
ceptos sobre dindmica de fluidos computacional o como sus cifras en ingles lo indican CFD y
la presentacion del software SimVascular.

El tercer capitulo desarrolla la metodologia a seguir para las simulaciones. Empezando
por el procesamiento de las imagenes médicas de los pacientes, seguido de su mallado y mo-
delado, luego sigue con el establecimiento de condiciones de frontera y su respectiva simula-
cion. Con ello, se describe el proceso de eliminar tanto los modelos de pared rigida como de
pared deformable.

El capitulo cuatro muestra los resultados obtenidos en las simulaciones, tanto del pa-
ciente con aneurisma como del paciente sin ninguna patologia. Se muestran los resultados
obtenidos de presion, velocidad, esfuerzo y desplazamiento para las simulaciones de pared
deformable.

Finalmente, el quinto capitulo analiza y compara los resultados. Los resultados se vali-
dan mediante comparaciones con literatura especializada y estudios previos similares.



Capitulo 1
Antecedentes y estado del arte

El presente capitulo examina los estudios de modelado de patologias cardiovasculares
y su evolucién. Ademas, se ofrecerd informacién sobre el aneurisma adrtico abdominal en la
poblacién peruana y global, asi como proyecciones sobre el futuro del tratamiento.

1.1 Marco Histérico

El ser humano siempre tuvo la intencién de estudiar sus patologias y solucionarlas,
para estudiar un sistema tan complejo como el sistema cardiovascular se han desarrollado en
un inicio, modelos matematicos, llegando a tener analogos eléctricos y mecanicos; los analo-
gos mecanicos se han venido construyendo desde hace mucho tiempo(Pérez & Martinez, s. f.).

Los andlogos mecanicos mdas complejos han llegado a simular el corazon, la aorta y las
venas como un circuito cerrado, donde se permite evaluar a su vez dispositivos de asistencia
circulatoria como corazones artificiales totales o parciales, hemobombas, etc.

Por otro lado los andlogos eléctricos del sistema cardiovascular representan los dife-
rentes componentes del sistema cardiovascular por medio de elementos eléctricos como re-
sistencias, capacitancias, inductancias y diodos (Pérez & Martinez, s. f.)

Si bien es cierto los andlogos generan una buena representacién del sistema cardio-
vascular, la medicina necesitaba una manera de representar de forma espacial las imagenes
médicas de los pacientes, por ello se inventé el modelado de flujo sanguineo basado en ima-
genes médicas.

Entre los afios 1990 y 2000, el modelado de flujo sanguineo basado en imagenes mé-
dicas fue creado y a partir de esos anos, demostrd ser una herramienta muy competente en
las ciencias basicas y la investigacidn clinica. En la mayoria de las aplicaciones de modelado
basado en imagenes médicas, la data 3D angiografica® era obtenida de una tomografia compu-
tarizada o una resonancia magnética para poder construir el modelo geométrico de la zona
vascular. Donde luego se importada a un software de simulacién CFD para generar la malla
volumétrica y numéricamente simular el flujo sanguineo. En ese entonces o se tenia un buen
software de modelado basado en imagen que no generaba buenos modelos para simulacién
o los softwares de CFD no estaban disefiados para establecer condiciones de frontera comple-
jos para el modelado cardiovascular.

Debido a esta problematica, Charles Taylor en la universidad de Stanford desarroll6 el
software SimVascular; para proveer un proceso completo desde la segmentacién de las

1 Técnica de visualizacién tridimensional de los vasos sanguineos mediante el uso de imagenes médicas
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imagenes médicas?, hasta la simulacidon y andlisis del flujo sanguineo especifico de cada pa-
ciente. Una de las funciones que mas caracteriza SimVascular es la capacidad de proveer con-
diciones de frontera que permitan alcanzar niveles de presién fisioldgicos, una metodologia
de simulacion fluido-estructura y un eficaz solucionador de flujos por elementos finitos. (UP-
DEGROVE et al., 2017)

El software fue lanzado de manera open source recién en 2013 ya que tuvieron pro-
blemas en su primer lanzamiento debido a licencias en el 2007; permitiendo a multiples in-
vestigadores de todo el mundo profundizar la investigacion del comportamiento de patologias
del sistema cardiovascular.

Posteriormente, en el afio 2022 un grupo de investigadores realizdé una simulaciéon
fluido estructura de un aneurisma adrtico en la zona tordcica ascendente en SimVascu-
lar(Marti Alba Bauza, 2022), con el fin de encontrar una forma de optimizacién de la malla 'y
ademas de establecer si habia una correlacion entre los esfuerzos del modelo con el riesgo de
ruptura del aneurisma. Obteniendo resultados bastante prometedores para un aneurisma en

esa zona de la aorta.

2 Proceso mediante el cual se identifican y delimitan regiones especificas de interés en las imagenes médicas
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Figural

Resultados de simulacidén de aorta ascendente usando SimVas-
cular

150 [ms] 300 [ms]

Nota. Tomado de “Fluid—Structure Interaction Modeling of
Ascending Thoracic Aortic Aneurysms in SimVascular”(Va-
lente et al., 2022a)

1.1.1 Problemadtica internacional

El aneurisma adrtico abdominal representa alrededor del 1% de las muertes en hom-
bres mayores de 65 afios y causa mas de 175 000 muertes en todo el mundo(Cdrdova et al.,
2023), donde la tasa de mortalidad asociada a la ruptura del aneurisma varia entre el 60% y
80% siendo muy alta.

La prevalencia del aneurisma adrtico abdominal o también llamado AAA en estudios
de poblacién seleccionados es muy diferente; ya que la mas alta es entre los hombres y mas
baja entre las mujeres; se encontré que la prevalencia combinada en 56 estudios fue del 4,8%.
La prevalencia mas alta fue en Australia con 6,7% , luego sigue Europa con 2.5% y América
con 2.2% ; la mas baja se encuentra en Asia 0.5%.(Aneurisma de la aorta abdominal, s. f.)

En Estados Unidos los aneurismas adrticos abdominales representan la decimotercera
causa principal de mortalidad, cominmente por debajo de las arterias renales; esta tendencia
se puede deber al aumento de obesidad y de consumo de cigarros.
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En Colombia segun el doctor Jairo Ramirez (Ramirez & Pozo, 2010), suele ser una alte-
racién comun en pacientes de edad avanzada, con una prevalencia de 2% a 5,9% en mayores
de 60 afios; ademads presenta una incidencia comparativa entre hombres y mujeres de 6:1

1.1.2 Problematica a nivel nacional

La proporcidn de la poblacion adulta mayor en el Peru ha pasado de 5.7% en el afio
1950 a ser 13,3% en el 2022 (figura 2), donde este ultimo afio 39.5% de los hogares del pais
cuenta con al menos una persona mayor de 60 afios, segun estudios realizados por el Instituto
Nacional de Estadistica e Informatica (INEl)(Carhuavilca, 2023).

En el trimestre de octubre, noviembre y diciembre del 2022, un estudio del INEI in-
formd que dentro del sector de adulto mayor, el 85,2% de mujeres presenta algun problema
de salud crénico mientras que sélo el 74,4% de los hombres lo presenta. Estas enfermedades
pueden ser artritis, hipertensién, asma, reumatismo, diabetes, TBC, VIH, colesterol, etc. u
otros malestares cronicos.(Carhuavilca, 2023)

Figura 2
Evolucién del porcentaje poblacional desde 1950 hasta 2022
Peri: Piramide de la poblacion en 1950 Perd: Piramide de la poblacién en 2022
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Nota. Tomado de “INEI Situaciéon de la poblacién adulta mayor” (Carhuavilca, 2023)

Segun el Dr. Zufiga (Zuiiga, s. f.), en Perd el 25% de los AAA degenerativos involucran
a la arteria aorta toracica, cuyas zonas mas comprometidas son el arco y la aorta descendente.
Este estudio arrojo que algunos factores predisponentes a la edad como hipertension arterial,
patologias congénitas de las vdlvulas aorticas o alteraciones del sistema conectivo se tienen a
presentar previo a un AAA. Ademas, involucra principalmente a pacientes entre los 50 y 70
afos de vida, con una tendencia hacia el género masculino en relaciéon de 3 a 1.
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Figura 3

Partes de la aorta

Nota. Tomado de “cirugia cardiovascular reparadora” (Porras, 2017)

En conclusion, siendo el AAA una patologia con una tasa de mortalidad alta y con pre-
dominancia en los adultos mayores, se deberia tener mas estudios sobre su deteccidn tem-
prana para poder prevenir y poder operar a tiempo.

1.2 Estado del Arte

En 2010, A. Sheidaei(Sheidaei et al., 2011) ,realizé una de las primeras simulaciones de
un aneurisma aodrtico abdominal que involucraba el flujo sanguineo; para poder hallar una
correlacién entre el esfuerzo cortante de la pared y la evoluciéon de la pared arterial. El estudio
verificd que la deformacién de la pared era acelerada por el efecto del esfuerzo cortante. El
autor evalué el modelo CAD/CAE basado en imagenes médicas con cargas constantes hemo-
dinamicas. Para poder hallar otro parametro de prediccién , en el mismo afio, Gasser et al
(Gasser et al., 2010)comprobaron mediante la simulacién de distintos modelos basados en
imagenes médicas que habia una alta correlacion entre los esfuerzos cortantes de la pared
arterial y el didmetro maximo de la arteria, esto les permitié reforzar la idea del esfuerzo cor-
tante de la pared arterial como indicio de ruptura.

Posteriormente, en 2016, Han li et al. (Li et al., 2016) evaluaron los efectos de la geo-
metria y rigidez de los aneurismas con ondas de pulso de velocidad y la propagacion en una
simulacién interaccidn fluido-estructura del flujo sanguineo pulsatil arterial. Se recrearon ma-
pas espacio temporales tanto de la velocidad como el desplazamiento de la pared arterial. El

estudio arrojé que la presencia del “saco” o deformacién que genera el AAA afecta la propa-
gacion de las ondas de pulso tanto cualitativamente como cuantitativamente. El estudio de-

mostrd que los resultados brindados por las simulaciones considerando la interaccién fluido-



20

estructura durante las pulsaciones arteriales puede ser utilizada como referencia en estudios
experimentales e in vivo.

Mas adelante, en 2022, Philip et al (Philip et al., 2022) realizé simulaciones interaccion
fluido- estructura acopladas o también llamadas simulaciones FSI acopladas, las cuales son
mas precisas que las simulaciones FSI simples ya que realizan el acoplamiento en tiempo real
ejecutando las ecuaciones del fluido y de la estructura al mismo tiempo a diferencia de la
simulacién FSI simple que no lo hace, variando el indice de forma de los modelos, es decir,
variando la razén del didmetro maximo respecto a la altura; donde se concluyd que los pre-
dictores hemodindmicos? eran altamente dependientes del indice de forma, cuando el aneu-
risma era pequeio la influencia del indice de forma en las tensiones de pared era alta. Sin
embargo variaciones inconsistentes de los predictores hemodinamicos eran expuestas por
aneurismas cortos los cuales demandarian monitoreos de rutina para prevenir una ruptura no
esperada. Dando una ligera orientacion sobre como la forma del aneurisma afecta a su pre-
diccién de ruptura.

1.3 Motivacion

Segun la OMS, entre los aflos 2015 y 2050 la poblacién mundial adulta mayor — 60 afios
a mas — pasara de 900 millones a 2000 millones (Alatrista Geronimo, 2020). Segun el atlas
mundial de la obesidad, mas de 4.000 millones de personas en el mundo, el 51% de la pobla-
cién mundial, sufrirdn de sobrepeso y obesidad en 2035(World_Obesity_Atlas_2023_Report,
2023); siendo la obesidad uno de los principales factores de riesgo para una enfermedad cré-
nica como lo es el aneurisma adrtico abdominal.

Actualmente el método mas usado para predecir la ruptura de un AAA es la del didme-
tro maximo, por su facilidad de realizacidon y una relativa alta probabilidad de éxito. Sin em-
bargo, aun no se logra predecir la ruptura del aneurisma con una precision mas alta para poder
realizar una reparacién de la aorta sin tener que exponer al paciente a un alto riego de muerte.

En el Perd, no se han realizado investigaciones sobre la prediccién de ruptura de un
AAA, sin embargo se han estudiado los factores de riesgo y comorbilidades asociados a esta
patologia, entre el aflo 2010-2015 (Rodriguez, 2019).

Con laintencién de iniciar el estudio de la metodologia de prediccion del desarrollo del
aneurisma mediante simulacion numeérica en el Perd, se decidié continuar con la linea de in-
vestigacion para que en un futuro, se pueda contar con un método de prediccidén altamente
confiable y asi poder reparar la aorta de multiples personas a tiempo.

3 Pardmetros o variables utilizadas para evaluar y predecir el comportamiento del sistema cardiovascular y la circulacién
sanguinea en el cuerpo
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Las tecnologias computacionales como los softwares CAD/CAE han crecido de manera
exponencial en los ultimos afios, siendo el modelado basado en imagenes médicas una herra-
mienta muy importante hoy en dia para la personalizacion de casos.

En el afio 2013 SimVascular salié al mundo de manera gratuita, proporcionando a la
comunidad gratuita la capacidad de simular miles de modelos cardiovasculares utilizando las
imagenes médicas de los propios pacientes, hoy en dia continua en constante mejora donde,
con validacién numérica y criterio médico puede llegar a ser una herramienta muy importante
para la medicina moderna.

Con la intencién de validar los modelos cardiovasculares de SimVascular, se decidid
continuar la linea de investigacidn para que en el futuro se pueda contar con metodologias
confiables por la precision y rapidez de las tecnologias computacionales, que puedan imple-
mentarse en el contexto nacional peruano, para mejorar la calidad de vida de los pacientes y
la personalizacion de sus casos.

1.4 Objetivos

Sentar las bases de conocimiento que hagan posible la predicciéon de la ruptura del
aneurisma de la arteria aorta abdominal mediante la simulacién, y posterior estudio, de las
deformaciones que se visualicen en ella, consecuencia de diferentes patrones de esfuerzos,
flujo y presion sanguinea. Se estudiaran los fundamentos mecanicos y dindmicos de la aorta
abdominal, disefiando un modelo 3D y una simulacién de esta, usando técnicas de dindmica
de fluidos computacional (CFD) e Interaccion Fluido-Estructura (FSl).

1.4.1 Objetivos Especificos

e Simplificar el estudio de la aorta para asi poder investigar las patologias que esta
puede llegar a padecer.

e Analizar y comparar los resultados conseguidos, por medio del software SimVascu-
lar, de una aorta sana y una con aneurisma.

e Promover la investigacién acerca del sistema vascular y sus afines.

e Dar aconocer los alcances de la ingenieria en la medicina.



Capitulo 2
Marco tedrico

2.1 Sistema circulatorio del ser humano

Uno de los sistemas mds importantes del cuerpo humano es el sistema circulatorio o
también llamado cardiovascular. Su funcidn es transportar los nutrientes y el oxigeno a cada
una de las células del cuerpo humano y de la misma forma, retirar los desechos; permitiéndole
a nuestro cuerpo funcionar en su total capacidad.

El sistema circulatorio presenta tres componentes:

El corazdn, el cual es la bomba que imparte presion a la sangre para establecer un
gradiente de presidn que necesita la sangre para fluir hacia los tejidos; luego tenemos a la
sangre, siendo el medio de transporte donde los materiales son transportados por relativa-
mente grandes distancias en el cuerpo; materiales como el oxigeno, diéxido de carbono, nu-
trientes , desechos, electrolitos y hormonas son disueltos o suspendidos en la sangre para su
transporte; y finalmente los vasos sanguineos, los cuales son los caminos o pasadizos donde
la sangre es direccionada y distribuida desde el corazén a todas las partes del cuerpo y vice-
versa.

El sistema cardiovascular tiene dos divisiones, el circuito sistematico y el circuito pul-
monar; nosotros en este caso nos centraremos en el circuito sistematico donde la aorta abdo-
minal pertenece.

El circuito sistematico es el responsable de llevar |la sangre a todo el cuerpo, donde las
arterias llevan la sangre oxigenada y las venas recogen la sangre llena de desechos, todo esto
manteniendo un flujo de sangre continuo para llegar a todos los drganos de la persona; mien-
tras que el circuito pulmonar es el responsable por llevar la sangre a los pulmones para oxige-
narla y regresarla al corazén para que la envie al circuito sistematico.(Ver figura 4)
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Figura 4

Distribucion de los circuitos sanguineos

Circulacion Sistémica

Circulacion sistémica

Nota. Adaptado de “Human Physiology” (Sherwood, 2016)

2.1.1 Anatomia del sistema circulatorio.
El corazén

Todos los érganos del cuerpo dependen constantemente del flujo sanguineo vital que
el corazén les provee contrayéndose o latiendo; el corazén envia la sangre a través de los
vasos sanguineos hacia los dérganos en cantidades suficiente, ya sea que el cuerpo este en
reposo o realizando ejercicio.

Alo largo de una vida humada promedio, el corazén se contrae 3 billones de veces, sin
detenerse salvo por una fraccidon de segundo entre los latidos(Sherwood, 2016), cada cdmara
de bombeo del corazén envia 70mL de sangre por contraccién en un adulto en reposo; esto
seria igual a 5.25 litros de fluido por minuto y 14000 litros al dia. El corazén funciona desde las
3 semanas después de la concepcion del feto, siendo el primero érgano que se vuelve funcio-
nal; la razdn de esto es que el sistema circulatorio es el sistema de transporte del cuerpo hu-
mano, por lo tanto el embridn debe establecer un sistema circulatorio para poder interactuar
con el sistema circulatorio de la madre y asi poder distribuir los nutrientes para el desarrollo
y crecimiento de su cuerpo; asi de importante es el sistema circulatorio.

El corazén humano se encuentra ubicado dentro de la cavidad toracica, entre los pul-
mones en un lugar llamado como mediastino (Ver figura 5). En el mediastino, el corazon es
separado de otras estructuras por una membrana dura conocida como pericardio o saco pe-
ricardial y se sitla en su propio espacio llamado cavidad pericardial.
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Figura 5

Ubicacion del corazén en el torax

Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology” (Openstax college, 2013)

El corazon tiene una forma simular a una pifia, bastante ancha en la superficie superior
y estrechandose hacia el apice(Openstax college, 2013); un corazén promedio mide aproxi-
madamente unos 12 cm de largo, 8 cm de ancho y unos 6cm de grosor; dada la diferencia de
tamafio entre ambos sexos, el corazon de una mujer adulta pesa aproximadamente 250 a 300
gramos, mientras que el corazon de un hombre adulto pesa entre 300-350 gramos; es rele-
vante destacar que en atletas especializados en deportes aerébicos, se observa un notable
incremento en el tamafio del corazén.

Si bien es cierto que anatdmicamente el corazén es un solo 6rgano, el lado derecho e
izquierdo del corazén funcionan como dos bombas separadas, el corazdn esta divido en dos
mitades y tiene 4 cdmaras, una camara superior y una camara inferior en cada mitad; Las ca-
maras superiores o también llamadas auriculas, reciben la sangre que regresa al corazén y las
transfiere a las cdmaras inferiores llamadas ventriculos las cuales bombean la sangre desde el
corazon (Sherwood, 2016).

Ambas mitades del corazén estan divididas por el septum o también llamado tabique
el cual es una particién muscular que previene que la sangre de ambos lados del corazén se
mezcle ; esta separacidn es de suma importancia porque el lado derecho del corazén recibe y
bombea sangre pobre en oxigeno mientras que el lado izquierdo recibe y bombea sangre rica
en oxigeno.

La funcién del corazén como doble bomba permite realizar un circuito completo del
flujo, la sangre que retorna de la circulacién sistémica entre a la auricula derecha por el medio
de la vena cava inferior y superior; esta sangre pobre en oxigeno y llena de didxido de carbono
es vertida en el ventriculo derecho donde por medio de la arteria pulmonar es llevada a los
dos pulmones para su debida oxigenacion. Una vez los pulmones cargan la sangre con oxigeno
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es llevada por las venas pulmonares hacia la auricula izquierda, para después ser vertida en el
ventriculo izquierdo y enviada al resto del organismo mediante la aorta.

Figura 6

Circuito del flujo sanguineo en el corazoén

Nota. Extraido de “Fisiologia humana” (Sherwood, 2016)

La sangre fluye a través del corazén en una sola direccidn, de las venas a las auriculas,
luego a los ventriculos y finalmente a las arterias; esta direccion esta asegurada por unas val-
vulas de una sola via las cuales fijan el flujo unidireccional de la sangre((Sherwood, 2016),
estas vdlvulas estan posicionadas de tal forma que sélo se abren y cierran pasivamente de-
pendiendo de la diferencia de presiones de las camaras; si se presenta un gradiente de presién
mayor en la sala posterior a la valvula, esta se abre como puerta de una sola direccion, sin
embargo, si tenemos un gradiente de presion mayor en la parte trasera de la valvula , esta
procede a cerrarse, cabe resaltar que este gradiente de presidon en la parte trasera no genera
un vaivén de la valvula sino un solo cierre.

Dos de las valvulas, llamadas valvulas auricoventriculares o valvulas AV, estan coloca-
das entre la auricula y el ventriculo del lado derecho e izquierdo respectivamente, estas val-
vulas permiten el flujo desde la auricula hasta el ventriculo durante el llenado de los ventricu-
los pero previene el retorno del flujo a las auriculas cuando se vacia el ventriculo; sila presién
ventricular no fuerza el cierre de valvulas mucha de la sangre seria devuelta a la auricula y a
las venas en lugar de ir a las arterias.

Las otras dos valvulas restantes, son las valvulas pulmonar y adrtica; estan posiciona-
das donde las arterias mayores dejan los ventriculos, son conocidas como las valvulas semilu-
nares porgue tienen 3 cuspides, cada una teniendo la forma de una media luna; estas valvulas
son forzadas a abrir cuando las presiones del ventriculo izquierdo y derecho exceden la pre-
sién en la aorta y la arteria pulmonar respectivamente, durante la contraccién ventricular
(Sherwood, 2016). Luego las valvulas se cierran cuando el ventriculo se relaja y la presién cae
por debajo de la presion de la aorta y la arteria pulmonar.
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La contraccién del musculo cardiaco para enviar sangre es activada por potenciales de
accién de barrera a lo largo de las membranas de la célula muscular; el corazdn se contrae o
late ritmicamente como el resultado de los potenciales de accidon que son generados por el
mismo 6rgano, esta es una propiedad llamada ritmicalidad o automaticidad. Para estas con-
tracciones el corazén presenta dos tipos de células musculares cardiacas; las células contrac-
tiles las cuales conforman el 99% de las células musculares del corazdn, estas realizan el tra-
bajo mecanico del bombeo, usualmente no inician sus potenciales de accidn y las células au-
toritmicas, las cuales son pequefias pero muy importantes ya que éstas no se contraen pero
se encargan de inicializar y conducir los potenciales de accién responsables de la contraccidn
de las células trabajadoras.

Ciclo cardiaco

Para que el corazén puede enviar sangre a todo el organismo es necesario que com-
plete su ciclo cardiaco, este ciclo esta conformado por eventos mecdanicos como la contrac-
cion, relajacion y los cambios resultantes en la sangre; estos suceden gracias a los cambios
ritmicos en la actividad eléctrica del corazdn.

El ciclo cardiaco consiste en periodos alternados del sistole (contraccidn y vaciado) y
diastole ( relajacion y llenado); la contraccidn resulta del esparcimiento de la excitacion a tra-
vés del corazén mientras que la relajacidén sigue la repolarizacién del musculo cardiaco
(Sherwood, 2016); la auricula y el ventriculo pasan por ciclos separados de sistole y dids-
tole.(Ver figura 7)

Figura 7

Ciclo cardiaco
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Nota. Extraido de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013)

Gasto cardiaco

El gasto cardiaco es el volumen de sangre bombeado por el ventriculo por minuto;
durante cualquier periodo de tiempo, el volumen de sangre fluyendo por el circuito pulmonar
es igual al volumen de sangre que fluye por el circuito sistémico; por lo tanto el gasto cardiaco
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de cada ventriculo usualmente es el mismo salvo algunas variaciones minimas que pueden
ocurrir en el dia a dia (Sherwood, 2016)

Los dos factores determinantes para el gasto cardiaco son la frecuencia cardiaca (lati-
dos por minuto) y el volumen sistélico (volumen de sangre bombeado por latido) ; |a frecuen-
cia cardiaca promedio en reposo es de 70 latidos por minuto y el volumen sistélico promedio
en reposo es 70mL por latido , produciendo un promedio de gasto cardiaco de 4900mL por
minuto o aproximando a 5L por minuto.

Gastocardiaco = Frecuenciacardiaca * volumensistolico

latidos mL
—* 70 -
min latido

mL L
4900 — =~ 5—
min min

Debido a que el volumen total promedio de sangre esta entre 5 a 5.5 litros, cada mitad del
corazén bombea el equivalente a todo el volumen de sangre cada minuto, es decir, cada mi-
nuto el ventriculo derecho usualmente bombea 5 litros de sangre hacia los pulmones y el ven-
triculo izquierdo bombea 5 litros para el circuito sistematico; a este ritmo, el corazéon bom-
bearia 2.5 millones de litros de sangre en solo 1 afio y solo se esta considerando el gasto car-
diaco durante el reposo, el cual puede aumentar entre 20 a 25 litros si se realiza ejercicio
(Sherwood, 2016).

La sangre

“Organismos de una sola célula no necesitan sangre. Ellos obtienen nutrientes directa-
mente del ambiente y secretan los desechos al mismo. El humano no puede hacer
eso”(Openstax college, 2013); nuestro organismo necesita sangre para llevar los nutrientes y
quitar los desechos de trillones de células del cuerpo humano.

Hay que tener en cuenta que la sangre es un tejido conectivo y como todo tejido co-
nectivo, esta conformado por elementos celulares y una matriz extracelular; los elementos
celulares o también llamados elementos formados estan conformados por los gldbulos rojos,
glébulos blancos y plaquetas; la matriz extracelular se llama plasma, esta matriz vuelve a la
sangre un tejido conectivo Unico ya que es fluida; este fluido conformado principalmente por
agua suspende de manera perpetua los elementos celulares y permite que circulen por todo
el cuerpo humando mediante el sistema circulatorio.

La principal funcién de la sangre es como un medio de transporte, permite que los
nutrientes que absorbemos del tracto digestivo sean enviados al higado donde son procesa-
dos vy luego devueltos al flujo sanguineo para llevarlo a las células del cuerpo, ademas el aire
gue respiramos se filtra en la sangre, la cual va hacia el corazén para luego ser bombeada al
resto del organismo; adicionalmente, las hormonas segregadas por determinados érganos son
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transportadas por la sangre para llegar a su respectivo lugar; la sangre también recoge pro-
ductos de desecho y lo transporta hacia los érganos indicados para su eliminacién. Por ejem-
plo, la sangre mueve el didxido de carbono a los pulmones, luego otros desechos los lleva a
los riflones o al higado para producir orina y bilis respectivamente.

Otra funcion de la sangre es la defensa, muchos tipos de glébulos blancos protegen al
cuerpo de amenazas externas, como una bacteria que puede haber entrado por una herida,
otro tipo de gldébulos buscan y destruyen amenazas internas como células con DNA mutado
gue puede multiplicarse y volverse cancerigeno o células infectadas con virus.

Finalmente, la sangre se encarga también de regular la temperatura del cuerpo, si es-
tamos realizando ejercicio en un dia cdlido, activaremos varios mecanismos para que el cuerpo
trate de regresar a su estado equilibrado, por ende bombeamos mas sangre, la cual va disi-
pando el calor conforme pasa por nuestro cuerpo; de la misma manera si estamos en un dia
frio, la sangre mantiene tu cuerpo lo mas templado posible para evitar una hipotermia; la
sangre también ayuda a mantener el balance quimico del cuerpo, usando la proteina u otras
compuestos para regular el PH; ademas la sangre regula el contenido de agua en las células
del cuerpo.

Particularidades de la sangre

Usualmente se suele relacionar a la sangre con el color rojo, esta tiene la particularidad
de variar la intensidad del color debido a la presencia del oxigeno, la sangre que recién ha
recogido oxigeno de los pulmones es de color rojo vivo, mientras la sangre que ya dejo el
oxigeno en los tejidos es un poco mas oscura; esto se debe a que la hemoglobina presente en
los glébulos rojos es un pigmento que cambia de color dependiendo del grado de saturacion
de oxigeno en la sangre.

La sangre tiene la particularidad de ser viscosa y pegajosa al tacto, esta presenta una
viscosidad aproximadamente 5 veces mayor a la del agua; la viscosidad es una medida de la
resistencia para fluir de un fluido y es influenciada por la presencia de proteinas de plasmay
los demas elementos en la sangre, la viscosidad de la sangre tiene un gran impacto en el flujo
y la presidn sanguineos.

La temperatura normal de la sangre es ligeramente superior a la temperatura corporal,
siendo unos 38°C contra 37°C para la temperatura corporal, aun asi teniendo variaciones dia-
rias de 0.5°C las cuales son normales; si bien es cierto que la superficie de los vasos sanguineos
es relativamente suave, conforme el flujo sanguineo pasa por ellos, se presenta alguna friccidn
y resistencia, sobre todo en vasos sanguineos viejos y que han perdido su elasticidad, por lo
cual producen calor, lo que aumenta ligeramente la temperatura.
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Los vasos sanguineos

El sistema circulatorio contribuye al organismo como medio de transporte, los vasos
sanguineos son los encargados de transportar y distribuir la sangre bombeada por el corazén
para cumplir con las necesidades que el cuerpo necesita de oxigeno , nutrientes, eliminaciéon
de residuos y marcaje hormonal (Sherwood, 2016); las arterias altamente elasticas transpor-
tan sangre desde el corazén a los drganos y sirven como reservorio de presidn para permitir
que la sangre siga fluyendo hacia adelante aun cuando el corazén esta relajado y llenandose.
La presion arterial media es regulada de manera precisa para asegurarse de un adecuado flujo
sanguineo; la cantidad de sangre que fluye a cada drgano depende del didmetro interno de
las arteriolas que proveen al érgano; el didmetro interno de las arteriolas puede variar depen-
diendo del flujo que se necesite en determinados drganos en un determinado momento;
luego tenemos a los vasos capilares los cuales son el sitio de intercambio entre la sangre y las
células en sus alrededores. Y finalmente tenemos a las venas que regresan la sangre de los
drganos al corazén y que ademas funciona como reservorio de sangre.

Los vasos sanguineos distribuyen la sangre a todo el organismo, dependiendo de las
necesidades de cada drgano, sin embargo, algunos de los érganos vitales como el tracto di-
gestivo, los rifiones y la piel reciben mas flujo del que necesitan para poder alcanzar la ho-
meostasis mientras que otros érganos como el corazén o musculos pueden ajustar su flujo
dependiendo de su nivel de actividad, por ejemplo, durante el ejercicio, sangre adiciona es
enviada a los musculos para satisfacer sus incrementadas necesidades metabdlicas.

Figura 8

Distribucidn de la sangre en el cuerpo humano
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Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016)

Para poder apreciar cuanto flujo de sangre es llevado hacia determinadas zonas, se
estudian dos variables; el gradiente de presion el cual es directamente proporcional al caudal
de sangrd Q9 ¥aseiss@ngHiReRs lar la cual es inversamente proporcional al caudal.
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F=AP/R (1)

Donde:

F: Caudal de sangre a través de un vaso sanguineo (L/min)
AP: gradiente de presién (mmHg)
R: resistencia vascular (mmHg/(L/min))

El gradiente de presion es la diferencia en presidén entre el inicio y el fin de un vaso
vascular; la sangre fluye desde un area de alta presion a un area de baja presién generando el
gradiente de presion; la contraccion del corazén brinda presién a la sangre la cual es la fuerza
conductora del flujo a lo largo del vaso sanguineo; debido a las pérdidas por friccidn, la presiéon
decae conforme atraviesa el vaso sanguineo, mientras mayor sea el gradiente de presién, ma-
yor sera el flujo de sangre(Ver figura 9)

Figura 9.
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Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016)

El otro factor que condiciona el flujo en los vasos sanguineos es la resistencia o también lla-
mada resistencia vascular, la cual es una medida de obstaculizacién u oposicion del flujo a
través del vaso, causado por la friccidon entre la sangre y las paredes vasculares estacionarias,
conforme la resistencia aumenta, el flujo disminuye y viceversa; la resistencia vascular es di-
rectamente proporcional a la viscosidad de la sangre, directamente proporcional a la longitud
del vaso sanguineo e inversamente proporcional al radio del vaso, este ultimo siendo de lejos
el mas importante (Sherwood, 2016).

L
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Donde :

R: resistencia vascular (mmHg/(L/min))
w: Viscosidad (poise)

L: Longitud del vaso (mm)

r: Radio del vaso (mm)

Dentro de las tres variables previamente mencionadas, tenemos la viscosidad, la cual se re-
fiere a la friccion desarrollada entre las moléculas de un fluido mientras se deslizan unas en-
cima de otras durante el flujo del fluido; mientras mas espeso es el liquido, mayor es su visco-
sidad; la viscosidad de la sangre es determinada principalmente por el nimero de gldbulos
rojos circulando; ya que este factor es relativamente constante, no es tan importante en el
control de la resistencia vascular.

Siguiendo con las demas variables tenemos la longitud del vaso sanguineo, a mayor superficie
en contacto con la sangre, mayor resistencia al flujo, sin embargo, como la longitud del vaso
se mantienen constante en el cuerpo, no es un factor variable en el control de la resistencia
vascular.

Por esta razén el mayor determinante para la resistencia del flujo es el didametro del vaso san-
guineo, la sangre tiene un flujo mas suave en un vaso de gran didmetro que en uno pequefio;
la razén de esto es que la sangre entra en contacto con mas superficie en un vaso sanguineo
de didmetro pequefio que en uno grande siempre y cuando sea un mismo volumen de sangre
para ambos vasos sanguineos. (Ver figura 10); por ende, una pequeiia variacion en el didametro
del vaso sanguineo conlleva a un cambio substancial en el caudal, esto lo podemos comprobar
con la ecuacién previamente mostrada del célculo de la resistencia donde el radio se encuen-
tra elevada a la cuarta, indicando una alta variabilidad en la resistencia debido al radio del
vaso.



32

Figura 10

Comparacion de vasos sanguineos con distinto didmetro
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Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016)

Los factores que afectan el flujo sanguineo a través de los vasos son integrados en la ley de
Poiseuille la cual consisten en:

nAPr*
Caudal = W (3)

Presion sanguinea

La presion sanguinea es la fuerza por unidad de area ejercida por la sangre contra la
pared vascular, esta depende del volumen de sangre contenido dentro del vaso sanguineo y
de la distensibilidad* de las paredes vasculares; si el volumen de la sangre que entra a las
arterias fuera igual al volumen de sangre que sale de la arteria durante el mismo periodo de
tiempo, la presion arterial permaneceria constante, sin embargo, este no es el caso, ya que
durante la sistole ventricular, una cantidad determinada de volumen de sangre ingresa a las
arterias desde el ventriculo, mientras que solo un tercio de esta cantidad abandona las arterias
para ingresar a las arteriolas.

La presidn maxima ejercida en las arterias cuando la sangre es enviada hacia ellas du-
rante la sistole, se le conoce como presidn sistélica y usualmente tiene un promedio de 120
mm Hg; mientras que la minima presidn en las arterias cuando la sangre es drenada hacia el
resto de los vasos durante la diastole, se le llama presién diastélica la cual presenta un

4 Facilidad con la cual el vaso sanguineo puede ser estirado
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promedio de 80mm Hg. Si bien es cierto que la presion ventricular decae a 0 mm Hg durante
la diastole, la presidn arterial no lo hace debido a que la siguiente contraccidén cardiaca recarga
las arterias antes de que toda la sangre se drene.

Presion arterial media

La presion arterial media o también llamada Mean arterial Pressure (MAP) es la presion
promedio que conduce la sangre hacia los érganos durante todo el ciclo cardiaco. Esta presién
es la cual se suele monitorear y regular, quitando la presion sistélica y diastdlica. Una buena
aproximacion de la MAP es:

1 120
MAP = presiondiastolica + §presiéndepulsoenﬁ

Donde:
La presion de pulso es la diferencia entre la presion sistdlica y diastolica.

Como las arterias ofrecen poca resistencia vascular, una infima cantidad de presién se
pierde debido a la friccidn, por lo que la presidn arterial, ya sea sistdlica , diastdlica, de pulso
o media, es esencialmente la misma en todas las arterias.(Sherwood, 2016).

2.1.2 Estructura del arbol vascular

Tanto el circuito sistémico como el circuito pulmonar estan conformados por un sis-
tema cerrado de vasos sanguineos; estos bucles vasculares estan hechos de diferentes tipos
de vasos sanguineos y tienen un mismo punto de inicio y final el cual es el corazon.

En lo que respecta a la circulacion sistémica, tenemos a las arterias, las cuales llevan la
sangre desde el corazén a los 6rganos, luego se divide progresivamente en vasos mas peque-
nos, con distintas ramas que llevan la sangre a diferentes regiones del cuerpo; cuando la arte-
ria pequefia alcanza el érgano que va a suplir, la arteria se ramifica en varias arteriolas; el
volumen de la sangre pasando hacia el érgano puede ser regulado por el diametro interno de
las arteriolas del drgano. Las arteriolas contindan ramificandose dentro de los drganos hasta
ser vasos capilares, los vasos sanguineos mas pequefios, en los cuales se realizan todos los
intercambios necesarios con las células aledafias.

El intercambio capilar es el principal propdsito del sistema circulatorio, otras activida-
des del sistema estan dirigidas a asegurar una adecuada distribucion de la sangre rica en oxi-
geno para el intercambio con todas las células, luego del intercambio capilar, los vasos capila-
res se juntan para formar las vénulas, las cuales después se juntan para formar una vena pe-
quena; las venas pequefias se van uniendo progresivamente hasta formar venas grandes y asi
hasta eventualmente llegar al corazon.

La circulacién pulmonar consiste en los mismos tipos de vasos sanguineos pero la dife-
rencia radica en que toda la sangre en este bucle solo viaja entre el corazén y los pulmones.
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Si bien es cierto que los vasos sanguineos presentan similitudes, cada vaso posee una
caracteristica que lo vuelve Unico; las arterias y arteriolas usualmente estan compuestos de
paredes mas engrosadas que las venas y vénulas, esto se debe a que se encuentran mas cerca
del corazon y reciben la sangre a una presién muy alta (Openstax college, 2013); cada tipo de
vaso sanguineo presenta un lumen, un conducto hueco por donde la sangre fluye. Las arterias
tienen lUmenes mas pequefios que las venas, esta es una caracteristica que les permite man-
tener la presién de la sangre mientras recorre todo el cuerpo. Por ende, las paredes gruesas y
los didmetros pequefios dan a las arterias un mayor aspecto redondeado en una seccion trans-
versal que las venas.

En cambio, las venas y vénulas soportan una presion mucho menor que las arterias y
arteriolas, por tal motivo sus paredes son notoriamente mas finas y sus lumenes mas amplios
en didametro, permitiéndoles que fluya mas sangre con menor resistencia vascular. Adicional-
mente, multiples venas en el cuerpo, particularmente las presentes en las extremidades con-
tienen valvulas que asisten el flujo gue va en una sola direccion de la sangre hacia el corazén;
esto es de vital importancia porque el flujo sanguineo se vuelve lento en las extremidades,
como resultado de la baja presion y los efectos de la gravedad.

Tanto las paredes de las arterias como de las venas estan compuestas de células vivas
y sus productos, como fibras colagenas y elasticas; estas células requieren alimento y produ-
cen desechos. Ya que la sangre circula a través de los vasos largos relativamente rdpido, se
presenta una limitada oportunidad para que la sangre en el lumen provea alimento y remueva
los desechos de las células de los vasos sanguineos. Ademas, las paredes gruesas de los vasos
largos permiten que los nutrientes se difundan hacia las células. Por lo tanto, las arterias y
venas presentan unos vasos sanguineos pequefios dentro de sus paredes conocidos como

I “"

vasa vasorum, llamados asi por su significado literal “vasos de los vasos”, para proveerlos de
lo necesario. La vasa vasorum debe funcionar en las capas exteriores del vaso sanguineo, de
lo contrario, la presion ejercida por la sangre podria hacerlo colapsar., previniendo de que
ocurra algun intercambio. En cambio, la baja presion en las venas permite a la vasa vasorum
estar localizada mas cerca al lumen. Esta restriccién de ubicacién en las arterias tiende a ser
una razoén por la cual se presentan mas enfermedades arteriales que venosas, ya que la ubi-

cacion de la vasa vasorum dificulta la alimentacion de las células y el desecho de desperdicios.

Tanto las arterias como las venas presentan 3 tipos de distintas capas de tejidos, a las
cuales se les conoce como tunicas, que proviene del término en latin ‘tunica’, las tres capas
de tunicas presentan diferencias entre las arterias y venas.

La tunica intima, también conocida como tunica interna, esta formada por capas de
tejidos epiteliales y conectivos. El endotelio, un epitelio escamoso simple especializado, esta
presente en todo el sistema vascular, incluso en las cdmaras del corazoén. El daiio al endotelio
y la exposicidn de la sangre a las fibras colagenas son una de las principales causas de la for-
macién de codgulos. Antes se creia que el endotelio solo funcionaba como frontera entre la
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sangre en el lumen y las paredes de los vasos. Sin embargo, se descubrié mas tarde que el
endotelio juega un papel crucial en la regulacién del intercambio capital y la alteracion del
flujo sanguineo, ya que libera quimicos locales llamados endotelinas, que permiten que el
musculo liso de las paredes de los vasos sanguineos se contraiga para aumentar la pre-
sién.(Openstax college, 2013). Sin embargo, la sobreproduccion de estos quimicos puede con-
tribuir a la hipertension y las enfermedades cardiovasculares.

Luego del endotelio tenemos a la membrana basal o lamina basal, que enlaza el endo-
telio con el tejido conectivo. La membrana basal proporciona fuerza mientras se mantiene
flexible y permeable, lo que permite que los materiales pasen a través de ella. Luego tenemos
la fina capa exterior de la tunica intima, que contiene una pequena cantidad de tejido conec-
tivo areolar que consiste principalmente en fibras eldsticas y colagenas para agregar flexibili-
dad.

La capa media, también conocida como tunica media, es la capa mas gruesa en las
arterias, mucho mas gruesa que en las venas. La tunica media estd compuesta por capas de
musculo liso sostenidas por tejido conectivo compuesto principalmente por fibras elasticas, la
mayoria de las cuales estan dispuestas en laminas circulares. Las capas de musculo longitudi-
nal también se pueden encontrar en la parte externa de la tunica. La contraccién y relajacion
de los musculos circulares permiten la reducciéon y el aumento del diametro del lumen de los
vasos. Especialmente en las arterias, la vasoconstriccion reduce el flujo sanguineo conforme
el musculo liso en las paredes de la tunica media se contraen, haciendo el lumen mas angosto
e incrementando la presidn sanguinea, de igual manera la vasodilataciéon incrementa el flujo
sanguineo conforme el musculo liso se relaja, permitiendo al lumen expandirse y disminuir la
presion sanguinea. Tanto la vasoconstriccion como la vasodilatacidén son reguladas en parte
por unos pequenos nervios vasculares llamados nervi vasorum o nervios de los vasos, los cua-
les se encuentran en las paredes de |los vasos sanguineos.

Las capas de musculo liso de la tunica media estan sostenidas por una red de fibras
coldgenas y una gran cantidad de fibras elasticas. Esta red conecta la tunica media con la tu-
nica interna y externa. La membrana elastica externa se encuentra al separar la tunica media
de la tunica externa en las arterias largas. Esta estructura rara vez se encuentra en las arterias
mas pequeiias ni en las venas.

Siguiendo con las capas, tenemos finalmente a la tunica exterior o también llamada
tunica adventitia, esta capa es una envoltura importante de tejido conectivo compuesto prin-
cipalmente de fibras colagenas, algun conjunto de fibras elasticas también es encontradas
aqui; latunica externa en las venas también presenta grupos de fibras musculares. Esta tunica
usualmente es la tunica mas gruesa en las venas y puede llegar a ser mas gruesa que la tunica
media en algunas arterias largas. Las capas exteriores de la tunica externa no son diferencia-
das, mas bien se mezclan con el tejido conectivo circundante fuera del vaso, ayudando a
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mantener al vaso en su posicion relativa, esto previene que cualquier movimiento resulte en

una perturbacién del flujo sanguineo.

Figura 11

Estructura de las arterias y venas
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Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013)

En la tabla 2 se puede ver un resumen de las propiedades principales de los vasos san-

guineos, ademas de sus funciones en especifico y cuantos hay de cada uno de manera aproxi-

mada.

Tabla 1

Resumen de los vasos sanguineos

Vasos  sangui- | Arterias Arteriolas Vasos capilares | Venas

neos

Numero Cientos Medio millén 10 billones Cientos
Caracteristicas Paredes gruesas | Paredes muy | Paredes muy fi- | Paredes delga-

z6n hacia los or-
ganos, también
funciona como

reservorio de

donde se da la

resistencia vas-
cular  principal;
también

cambio, deter-
mina la distribu-
fluido

extracelular

cion del

especiales muy  eldsticas; | musculosas y | nas, con una sec- | das comparadas
presenta didme- | bien inervadas; | cién transversal | con las arterias,
tros grandes didmetros  pe- | total muy grande | altamente  dis-
guefios tensible, pre-
senta didametros
grandes
Funciones Camino del cora- | Son los vasos | Lugar de inter- | Camino de los 6r-

ganos hacia el
corazén, tam-
bién funciona

como reservorio
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presion. determina la dis- | entre el plasmay | de sangre.
tribucién del | el liquido inters-
flujo sanguineo | ticial

2.1.2.1 Arterias. Dentro de los tipos de vasos sanguineos, el vaso sanguineo que
analizaremos mas afondo serdn las arterias, debido a los objetivos planteados en la investiga-
cion.

Las arterias estan hechas para servir como camino de transito rdpido para la sangre
desde el corazon hacia los drganos, esto se debe a su gran diametro y por ende, su poca resis-
tencia vascular; y ademas funciona como reservorio de presidn para proveer de una fuerza
conductora para la sangre cuando el corazén se esta relajando, esto ocasiona que no se bom-
bee nada de sangre, sin embargo, el flujo capilar no varia entre el sistole y diastole cardiaco,
es decir, el flujo sanguineo se mantiene constante en todo el tiempo; la fuerza conductora
para el flujo sanguineo continuo es proveida por el efecto elastico de las paredes de las gran-
des arterias.

Todos los vasos sanguineos estan revestidos con el endotelio, una fina capa de células
endotelinas lisas y planas las cuales son continuas con el revestimiento del corazon, luego
sigue una pared gruesa hecha de tejido conectivo y tejido muscular suave; este tejido conec-
tivo arterial presenta dos tipos de fibras de tejido conectivas; las fibras colagenas, las cuales
proveen resistencia a la traccion contra la alta presion de la sangre expulsada del corazén y
las fibras de elastina, que proporcionan elasticidad a las paredes arteriales. Las grandes arte-
rias cercanas al corazdn contienen relativamente mas elastina y son llamadas arterias eldsticas
(Sherwood, 2016).

Conforme los vasos sanguineos mas grandes se van ramificando en vasos de tamafio
medio, la pared vascular se vuelve relativamente menos elastica y mas muscular, dando origen
al termino de arterias musculares para esas arterias.

Cuando el corazén bombea la sangre hacia las arterias durante la sistole ventricular,
un gran exceso de sangre ingresa a las arterias para que pueda fluir hacia las arteriolas mas
adelante, ya que los vasos mas pequeinos presentan una mayor resistencia vascular que las
arterias grandes, sin embargo, debido a la alta cantidad de elastina en las paredes arteriales,
las arterias eldsticas se expanden para temporalmente mantener el exceso de volumen de la
sangre eyectada, almacenando algo de la presién impartida por la contraccién cardiaca;
cuando el corazdn se relaja y temporalmente deja de bombear sangre, las paredes de las ar-
terias estiradas se contraen pasivamente.

La contraccion elastica ejerce presién en la sangre en las arterias grandes durante la
diastole, la presidon impulsa la sangre excedida contenida en las arterias hacia los vasos
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contiguos, asegurando un flujo sanguineo continuo cuando el corazoén esta relajado y no bom-
bea sangre al sistema (Ver figura 12).

Figura 12
Arterias como reservorio de presion
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Nota. Extraido de “Human Physiology” (Sherwood, 2016)

2.1.2.2 Arteriolas. La arteriola es una arteria muy pequeiia la cual lleva
a los vasos capilares, las arteriolas mantienen las tres tlnicas que en los vasos mds grandes,
sim embargo el grosor de cada una esta disminuido en gran cantidad. Las arteriolas poseen
un lumen de 40 micrometros o menos en diametro, estos vasos son extremadamente impor-
tantes en reducir la velocidad del flujo sanguineo, debido a esto, se les conoce también como
vasos sanguineos de resistencia.

La importancia de las arteriolas consiste en que son el principal sitio para la resistencia
y regulacion del flujo sanguineo, esto se debe al didmetro preciso del lumen de la arteriola
gue puede ser determinado por los controles quimicos o neurales ; los principales mecanismos
de distribucion del flujo son la vasoconstriccidn y la vasodilatacion.

2.1.23 Vasos capilares. La perfusion ocurre cuando los vasos capilares,
los vasos mas pequefios del sistema cardiovascular, suministran sangre a todos los tejidos del
cuerpo humano. El intercambio de gases u otras sustancias ocurre entre la sangre y las células
circundantes y su fluido intersticial. Los lumenes de los capilares tienen un diametro de 5 a 10
micréometros, y los capilares mas pequefos son lo suficientemente anchos para que un eritro-
cito pueda pasar. La microcirculacién es el término utilizado para describir el flujo a través de
los capilares.

Las paredes de los capilares estdn conformadas por una capa endotelial rodeada por
una membra base con pocas fibras musculares; en los capilares mas grandes, se tiene varias
células endoteliales bordeando y recubriendo al lumen, y en los capilares pequefios, se en-
cuentra una sola capa celular que se envuelve para ponerse en contacto con ella misma. Para
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gue los capilares puedan funcionar, las paredes deben presentar filtraciones, permitiendo a
las sustancias pasar. Se tienen tres tipos de capilares; los continuos, los fenestrados y los sinu-
soidales.

Figura 13

Tipos de vasos capilares
Continuo Fenetrado Sinusoidal

Membrana base

Capa endotelial ~__
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Fisura intercelular Fenestraciones Brecha intercelular

Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013)

2124 Vénulas. La vénula, que generalmente mide entre 8 y 100 micro-
metros de didametro, es una vena muy pequefa. Las vénulas post-capilares unen varios capi-
lares ya existentes desde un lecho capilar. Las paredes de las vénulas estan formadas por el
endotelio, una fina capa media con algunas células musculares y fibras eldsticas, y una capa
externa muy delgada de fibras de tejido conectivo. Los primeros sitios de emigracidn o diapé-
desis son las vénulas y los capilares, donde los glébulos blancos se adhieren al recubrimiento
endotelial de los vasos sanguineos y luego se introducen a través de las células adyacentes al
fluido tisular.

2.1.25 Venas. Las venas son junto con las arterias, los vasos sanguineos
mas grandes del sistema cardiovascular, en comparacion con las arterias, las venas presentan
paredes delgadas con lUmenes largos e irregulares. Debido a que son vasos de baja presion,
las venas mas grandes estan comuUnmente equipadas con valvulas que permiten el flujo uni-
direccional de la sangre hacia el corazén y previenen el retorno de la sangre hacia los capilares
causado por la baja presién sanguinea en las venas asi como también el efecto de la gravedad.

Ademas de cumplir su funcidn de retornar la sangre al corazon, las venas podrian ser
consideradas reservorios de sangre, ya que las venas del circuito sistémico contienen aproxi-
madamente el 64% del volumen sanguineo en todo momento; su capacidad para mantener
tanta sangre se debe a su alta capacitancia, que es la habilidad de distenderse o expandirse
para almacenar un gran volumen de sangre, aun a presion baja, esto, sumado a sus [Umenes
largos y sus paredes finas lo hacen alin mas distensibles que las arterias, por lo tanto algunos
las denominan como vasos de capacitancia.



40

Tabla 2

Distribucion del flujo sanguineo

Circulacidn sistémica Venas sistémicas 64% Venas mayores 18%

0,
84% Red de venas mayores 21%

Vénulas y venas medianas
25%

Arterias sistémicas 13% Arteriolas 2%

Arterias musculares 5%

Arterias elasticas 4%

Aorta 2%

Capilares sistémicos 7% Capilares sistémicos 7%

Circulacién pulmonar 9% Venas pulmonares 4%

Capilares pulmonares 2%

Arterias pulmonares 3%

Corazén 7%

Nota. Adaptado de “Anatomy and Physiology”(Openstax college, 2013)

Cuando el flujo sanguineo necesita ser distribuido hacia otras partes del cuerpo, el or-
ganismo envia una estimulacion a los musculos lisos de las paredes de las venas, causando
una constriccion o en este caso una venoconstriccion. Esto incrementa la presién de la sangre
en las venas, acelerando su regreso al corazén.

2.2 Fundamentos de mecanica de sélidos y fluidos aplicada a la bioingenieria

Para poder comprender mejor el funcionamiento del sistema cardiovascular, se nece-
sita entender los principios del flujo y el comportamiento elastico de los tejidos. De hecho, se
podria considerar que el sistema circulatorio consiste en un fluido fluyendo en tubos elasticos.
Por eso en este capitulo introduciremos algunos conceptos de la mecénica de sélidos y de
fluidos.

El concepto de un fluido y de un sélido se nos hace comun desde el dia a dia. Sin embargo,
desde un punto de vista fisico es mas complejo. Si presentamos un elemento volumétrico con
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forma cubica con dos tipos de fuerzas, una fuerza perpendicular a una cara y una fuerza en el
plano de la cara. La fuerza perpendicular a la cara causa compresion del material y se da ya
sea fluido o sélido. En cambio, con la fuerza paralela también llamada fuerza cortante, se nota
un cambio; en el sélido, el elemento genera una oposicion al cambio es decir genera una res-
puesta frente a la fuerza cortante. Mientras que el liquido no, este cede sin mostrar algun tipo
de oposicidn.

2.2.1 Mecanica de solidos

La mecanica de sélidos consiste en la relacidén entre las fuerzas aplicadas a un sélido y
la deformacion de este. Estas relaciones tienen el nombre de ecuaciones constitutivas y son
muy importantes cuando se trata de los modelos de pacientes especificos. Normalmente estas
relaciones son complejas; para pequenas deformaciones muchos materiales se deforman pro-
porcionalmente a la fuerza aplicada, lo cual es beneficioso para las medidas tedricas y experi-
mentales. En esta seccidn de la mecanica de sélidos veremos desde la deformacién unidimen-
sional de un material hasta las caracteristicas mas complejas de los materiales bioldgicos.

2.2.1.1 Deformacion unidimensional. El comportamiento elastico de un
material es normalmente investigado usando un sistema de ensayo de traccion. Una muestra
del material es puesta en el sistema y luego estirada, tanto la fuerza aplicada como la defor-
macién es medida y puede ser graficada. Para muchos materiales, como el acero o el vidrio,
el comportamiento inicial es lineal; un aumento de la fuerza aplicada resulta en un aumento
de la tension.

Figura 14

Grafica fuerza- deformacion de una aleacion de aluminio
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Nota. Adaptado de “ESFUERZO Y DEFORMACION”(Esfuerzo y

deformacion. Carga axial., s. f.)

El comportamiento de deformacién — fuerza puede ser entendido a un nivel atdmico.
Los enlaces quimicos entre atomos y moléculas son deformables y por ende pequefias modi-
ficaciones desde su posicion de equilibrio pueden ser toleradas sin un cambio en su estructura.
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La mayoria de los materiales biolégicos son compuestos. Desde un punto de vista me-
canico los componentes mas importantes son las fibras de coldgeno , la elastina, la reticulina
y un material anamorfo e hidréfilo llamado sustancia fundamental, la cual estd conformado
por 90% de agua. EL comportamiento elastico de los tejidos bioldgicos esta determinado por
la proporcién de cada componente y por su disposicion fisica. Por poner un ejemplo, tenemos
que las fibras colagenas en las paredes de las arterias presentan un patrdn helicoidal.

El coldageno es especialmente importante para determinar propiedades mecanicas de
los tejidos bioldgicos blandos; estas fibras no estiradas presentan una forma ondulada y cur-
vada llamada ‘ondulacion’. Si se aplica una fuerza, las fibras se enderezan y la ondulacion des-
aparece, por lo que el tejido se puede deformar con cierta facilidad. Al aumentar la tensién,
las fibras se enderezan completamente y se oponen al estiramiento, lo que permite que el
coldgeno tenga un comportamiento no lineal de su relacion esfuerzo- deformacion, lo que
explicaria el mismo comportamiento de los tejidos blandos bioldgicos.

También se puede utilizar el sistema de ensayo de traccién unidimensional para de-
mostrar viscoelasticidad. En los parrafos anteriores se menciond que en el comportamiento
eldstico, las curvas de carga y descarga son las mismas. En el caso de un material viscoelastico
es diferente. En el comportamiento elastico tenemos que la aplicacion de la fuerza provoca
una reaccion mas o menos inmediata en la deformacion del material, por otro lado, el com-
portamiento viscoelastico esta asociada con un retardo de tiempo entre la fuerza aplicada y
la deformacidn resultante. El término ‘ viscoeldstico’ implica que el material presenta una
mezcla de propiedades viscosas y elasticas. Si el sistema de ensayo de traccidn estira el mate-
rial de una manera ciclica, entonces el tejido es cargado y descargado, obteniendo una curva
esfuerzo-deformacién con forma de una elipse(Ver figura 15); durante la carga, la fuerza se
incrementa pero la deformacién aumenta mas lentamente mientras que durante la descarga
la fuerza decae pero la deformacién disminuye relativamente mas lenta.

Figura 15

Gréfica esfuerzo-deformacion de un material viscoelastico y un eldstico
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Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 2017)

Deformacién

\\Q




43

2.2.1.2 Mddulo de Young . En la seccidén 2.2.1.1 pudimos describir el
comportamiento elastico en términos de fuerza aplicada y deformacion. Sin embargo las mag-
nitudes de esfuerzo y deformacién son las que se utilizan mas para la teoria y experimenta-
cion. El esfuerzo o es la fuerza, F por unidad de area Ay tiene usualmente sus unidades en
pascales(ver ecuacion 4). La deformacidn, &, es la relacion entre la elongacion, 81, dividida
por su longitud original, [(ver ecuacién 5); la deformacidn es una magnitud adimensional.

_F 4
U_Z (4)
e=ﬂ (5)

El médulo de Young, E, es una medida del comportamiento eldstico de un material y
es una propiedad mecanica fundamental. El médulo de Young es la relacion entre el esfuerzo
dividido por la deformacién. Las unidades del mdédulo de Young son pascales (Pa) o newtons

por metro cuadrado (Nm™2.

o
&

El mddulo de Young es comunmente medido usando el ensayo de traccion. El valor de
E esigual a la pendiente de la linea en la grafica de esfuerzo- deformacion. Para un material
eldstico lineal, la pendiente es constante en la mayoria del rango de esfuerzo-deformacion y
por ende las propiedades mecdnicas del material pueden ser descritas por un solo valor de E.
En cambio, con materiales no lineales como el caucho o tejidos bioldgicos blandos, el valor de
E es dependiente de la deformacién. Esto se podria representar como un médulo elastico
incremental el cual seria definido como la variacidn del esfuerzo divida por la variacion de la
deformacion.

. _Aa
lnC_AE

(7)

En la figura 16, se puede observar el valor de los mddulos de Young de algunos mate-
riales, estos se presentan en una escala logaritmica y van desde los cerdmicos hasta las imita-
ciones de los tejidos humanos. Estas imitaciones se usan para probar sistemas de imagenes
médicas.
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Figura 16

Modulo de Young de materiales comunes
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Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 2017)

2.2.1.3 Relacidn de Poisson. Cuando un material es estirado en la direc-
cién z , usualmente hay compresion en las direcciones x e y, y cuando un material es
comprimido, se expande en las otras dos direcciones; a esto se le conoce como el
efecto Poisson (ver figura 17). La relacién de Poisson v es dada por la variacién en
longitud en la direccién x , dividido por la variacidén en longitud en la direccién z.

Figura 17

Esquema de la relacion de Poisson
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sson Explicado, 2022)
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Sy (8)

Para materiales incompresibles, es decir, materiales donde el volumen no cambia
cuando es expuesto a fuerzas, la relacion de Poisson presenta un valor de 0.5. Los tejidos bio-
I6gicos blandos presentan una gran cantidad de agua y presentan valores de Poisson cercanos
a 0.5. Para muchos materiales como el metal y el concreto, el valor de Poisson se encuentra
entre 0.2-0.4.

2214 Modelos de comportamiento viscoelastico. La viscoelas-
ticidad puede ser presentada por un amortiguador y un resorte. La parte elastica por el re-
sorte y la viscosidad por el amortiguador. El resorte responde inmediatamente al ser esti-
rado, lo cual representa el comportamiento puramente elastico de un material. Por el otro
lado, un amortiguador presenta un retardo entre la fuerza y la deformacion, lo cual repre-
senta el comportamiento viscoso del material. Por ende, el material viscoeldstico es repre-
sentado por la combinaciéon de ambos y puede tener varias configuraciones. Se tiene al mo-
delo Maxwell, donde el resorte y el amortiguador se encuentra en serie, el modelo Voight
donde el resorte y el amortiguador se encuentra en paralelo y otro modelo el cual presenta
dos resortes y un amortiguador. El comportamiento de cada uno es diferente(Ver figura 18).
En el modelo Maxwell se presenta una deformacion brusca la cual corresponde al estira-
miento del resorte, seguido por un incremento lineal causado por el amortiguador; para el
modelo Voight se tiene un aumento gradual en toda la deformacién. Finalmente para el mo-
delo de 3 componentes, hay una deformacion brusca seguida de una deformacién gradual.
En la practica, para un material en especifico se escoge al modelo que mejor representa su
comportamiento en la experimentacion.

Figura 18
Modelos viscoelasticos
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2.2.1.5 Teoria lineal elastica isotropica. El médulo de Youngy la
relacion de Poisson son dos ejemplos de los parametros que pueden describir el comporta-
miento eldstico de los materiales, sin embargo hay otros parametros adicionales. Para poder
simplificarlo, se asumira que los materiales son elasticos lineales con ninglin componente vis-
coso, ademas se considerara que los materiales son isotrépicos, es decir, mantiene el mismo
comportamiento en todas las direcciones.

El médulo de comprensibilidad, B, describe la habilidad del material para resistir cam-
bios en el volumen. Por ejemplo, un cubo de un material de volumen, V, esta expuesto a una
presion, P; la presidn se incrementa por una pequefia cantidad,0P, esto conlleva a una reduc-
cién del volumen en una pequefia cantidad, V. Entonces, el médulo de comprensibilidad es
expresado como en cambio en la presién dividido por el cambio en el volumen.

B_—W (9)
Y

Luego tenemos al modulo de rigidez, G, el cual describe la habilidad del material para
soportar una fuerza cortante. El mdédulo de rigidez consiste en el esfuerzo cortante dividido
por la deformacidon constante. En esta expresidn, G representa la resistencia del material a
deformaciones cortantes, F es la magnitud de la fuerza cortante aplicada, A es el drea de corte
perpendicular ala direccidon de la fuerzay 8 es el angulo entre la direccion de la fuerza cortante
y la normal al area de corte.

Figura 19

Esquema de maddulo de rigidez

Nota. Extraido de “Lifeder”(¢ Qué es el mddulo de corte, rigidez o cizalla-

dura?, 2020)
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F

A (10)
tan (6)

Como se ha considerado que el material sea linealmente elastico, G y E pueden ser
relacionados segun la ecuacion 11, la cual los involucra y también a la relacién de Poisson. si
el material es incompresible, entonces la relacion de Poisson es 0.5 y la ecuacion se simplifica.

G = £ 11
2(1+v) (11)
G = £ (12)
-3
2.2.1.6 Teoria lineal elastica generalizada. La teoria descrita previa-

mente solo se aplica a casos isotrépicos, sin embargo para la mayoria de los casos, el com-
portamiento sera diferente en las 3 direcciones. Por ejemplo, el nUmero de constantes en Ia
ecuacion necesarias para la deformacion unidimensional es de 1 constante, mientras que un
modelo 3D anisotrépico necesita 21 constantes, los modelos complejos requieren la medi-
cion de multiples variables por lo que su disefio es bastante retador.

2.2.1.7 Modelos de elasticidad no lineal. Muchos de los materiales bio-
l6gicos no siguen un comportamiento lineal y por ende presentan un comportamiento no
lineal. Estos modelos son basados en el comportamiento hiperelastico los cuales son amplia-
mente usados.(Hoskins et al., 2017)

Modelos usados en la practica

Los modelos lineales basicos descritos anteriormente son relativamente sencillos, mu-
chos de los materiales reales son complejos. Algunos pueden ser no homogéneos y pueden
contener estructuras internas, pueden ser anisotrdpicos o ser no linealmente elasticos, vis-
coelasticos o comportamiento plastico dependiendo del esfuerzo y la deformacién; muchos
materiales bioldgicos poseen estas caracteristicas, los modelos para estos materiales requie-
ren matematicas avanzadas. Para un uso practico, se usan unos modelos mas simplificados.
Hay multiples motivos para hacerlo, el principal es que se reduce el nimero de parametros
necesarios, lo cual vuelve la experimentacion mas sencilla y hacer los modelos computaciona-
les mas baratos y sencillos de entender.
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Una consideracion importante es la complejidad de los modelos necesarios para esti-
mar datos de la simulacién computacional. Cuando se utilizan geometrias de tejido especiali-
zadas, es posible detallar la microestructura de la pared arteria. Sin embargo, cuando se utili-
zan imagenes médicas especificas, no es posible obtener informacion microscépica de las ima-
genes médicas y por lo tanto no se podria medir a nivel individual las diferentes constantes
eldsticas. En este caso, es comun utilizar modelos bastante simples donde sélo se utilizan de
una a dos constantes elasticas.

2.2.1.8 Solido elastico de Hooke. El modelo de sdlido eldstico de Hooke
es un solido que obedece a la ley de Hooke, la cual establece que el vector de tension es li-
nealmente proporcional al vector de deformacion.(Fung, 2013)

Oij = Lijki€ri ( 13)

Donde g;; es el tensor de esfuerzos, ey; es el tensor de deformaciones y C;j; es el
tensor de constantes elasticas o también llamado modulo de elasticidad, el cual es indepen-
diente del esfuerzo o deformacion. El nimero de constantes elasticas se puede ver reducido
cuando el material es isotrépico, es decir, mantiene sus propiedades mecdnicas y térmicas en
todas sus direcciones. Cuando la ecuacién del material es isotrdpica, la matriz de las constan-
tes eldsticas se mantiene sin cambios respecto a la rotacion y reflexion de las coordenadas.

Cuando se presenta un material isotropico, este presenta dos constantes elasticas in-
terdependientes; que segun la ley de hooke se veria asi:

0ij = Aexx8ij + 2uey; (14)

Donde las constantes Ay u se les conoce como las constantes de Lamé. Cabe destacar,
que la segunda constante de Lamé en temas de ingenieria se le conoce como Gy es el médulo
de corte. Escribiendo la ecuacion completa con las coordenadas ,x, y, z. tendremos a la ley
de Hooke para solidos elasticos isotrdpicos.

Oy = A(exx + ey, + ezz) + 2Ge,y (15)
Oyy = A(exx + ey, + ezz) + 2Ge,, (16)
Oy7 = A(exx +e,, + ezz) + 2Ge,, (17)

Oxy = ZGexy, Oyz = ZGeyz; Ozx = 2G €5y (118)
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Estas ecuaciones pueden escribirse despejando e;; para darle la siguiente forma.

1+v v
€ij :TO'ij—EO'kk(Sij ( 19)

Luego, utilizando las coordenadas rectangulares cartesianas, las ecuaciones quedan expresa-
das como.

1 1+v 1

exx =% [axx - v(ayy + aZZ)], €xy =~ Oxy = 57 Oxy (20)
1 1+v 1 (21)

eyy = Z [ayy —v(o,, + axx)], ey, = Tayz = anz
(22)

eZZ -

1
E

Las constantes E, v, y G estan relacionadas a las constantes de lamé Ay G. Donde E es el
maodulo de Young, v es el coeficiente de Poisson, y G el mddulo de corte. Estas constantes
pueden ser relacionadas de la siguiente forma.

Lo 26v _GE-26) Ev
T1-2v  3G-E ~ (1+v)(1-2v) -
_A1-2v) E
(== 20+ -
"T20+6) GK-D 26 -
g (GAT20) _MA+vA=2v) 00 (26)

A+G v

En caso se tenga un material isotropico y lineal, donde la influencia de oy, en ey,,e,, y 0y, €n
xxr €27 €S la misma que la influencia de g,, en e,,, e,,.. Se puede obtener la siguiente ecua-

cion.



50

1 v v

ezz:EUzz_EUxx_any (27)

2.2.2 Mecdnica de fluidos

La mecdnica de fluidos es el estudio de los fluidos y las fuerzas que actian sobre el
mismo; esta divido en estatica de fluidos donde se estudia el fluido en reposo y cinematica de
fluidos donde se estudia el fluido en movimiento. El principal fluido de interés en el sistema
cardiovascular es la sangre, la cual es uno de los componentes mds importantes siendo el
transporte de los nutrientes y desechos.

2.2.2.1 Presion hidrostatica. La presion de un fluido es dependiente de Ia
profundidad del fluido.

Py =Py + gpd (28)

Donde P, es la presion a una profundidad d , P, es la presidn en la superficie, g es la
gravedad y p es la densidad del fluido. El exceso de presion, gpd, es la llamada presion hidros-
tatica, donde la presién hidrostatica aumenta debido al efecto de la gravedad; el peso del
fluido provoca una fuerza que opera en la direccion hacia abajo. Esto produce un gradiente de
presion, el cual opera hacia abajo.

Como ejemplo tomaremos el cuerpo humano; una persona promedio mide 1.8m y
cuando se encuentra de pie habra una variacion en presion en su sistema cardiovascular de-
bido a la presion hidrostatica. La diferencia de presion global desde la cabeza hasta los tobillos
es de 136mmHg; desde el corazon a los tobillos es de 100mmHg. Esta viene a ser la minima
presidon que el corazdn debe proveer para poder llevar la sangre de los tobillos al corazén.

2.2.2.2 Fuerza de corte y velocidad de deformacion. El fluido es cono-
cido por ser incapaz de retener una forma sin un recipiente; el fluido tomara la forma del
recipiente que lo contenga. Esta deformacién del fluido ocurre como resultado de fuerzas cor-
tantes. Se conoce que los sdlidos pueden soportar una fuerza cortante mientras que el fluido
se deforma bajo esta fuerza, sin embargo, si el fluido estd en reposo, no habria fuerzas cor-
tantes presentes ya que no hay movimiento.

2.2.2.3 Viscosidad. El movimiento del fluido es de mucho interés cuando
se trata de una frontera o pared. La velocidad v del fluido cambia con la distancia y desde la
pared debido a las fuerzas de friccion en el fluido y entre el fluido y la frontera. En la pared, la
velocidad del fluido es cero y la velocidad se incrementa con la distancia desde la pared. Esta
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. . . . . dv . .
variacion en velocidad con la distancia es Ilamada velocidad de corte (d—y) La viscosidad u es

definida como la relacién entre la fuerza cortante y la velocidad de corte(Hoskins et al., 2017).

= (29)

La viscosidad es una propiedad importante del fluido. La viscosidad permite describir
la habilidad del fluido para resistirse a la deformacién por una fuerza cortante, ademas de que
la viscosidad tiene un rol muy grande definiendo los valores de velocidad cercanos a las su-

perficies.
En base a la viscosidad es posible separar los tipos de fluido en dos grandes grupos.

Los fluidos newtonianos, los cuales presentan una relacion lineal entre su esfuerzo cor-
tante y su velocidad de corte, donde consecuentemente la viscosidad es constante e indepen-
diente de la velocidad de corte, algunos ejemplos serian el agua y el aceite de motor.

Los no- newtonianos, los cuales se caracterizan especialmente por no tener un com-
portamiento lineal es su esfuerzo-deformacion. Donde se pueden tener grupos como los plas-
ticos Bingham, dilatante y otro llamado pseudoplastico. La sangre es un fluido en parte pseu-
doplastico, el cual consisten en que la viscosidad aumenta con el incremento de velocidad de

corte.

2.2.2.4 Flujo permanente en un tubo. El flujo en tubos fue investigado
por el fisico francés Jean-Léonard-Marie-Poiseuille(Hoskins et al., 2017). En la figura 20 pode-
mos observar los principales parametros para describir el flujo en el cilindro. Tenemos la pre-
sidn de salida P y la presion de entrada siendo P + AP , esto debido a la perdida de presién a
lo largo del tubo, lo que permite nuestro flujo Q.

Figura 20
Variables del flujo en un tubo

P+ AP P

DiametrDD] o =+ Caudal o

—— Longitud L

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al., 2017)

Poiseuille relaciond estas variables en la ecuacion 30, donde se tiene que L es la lon-
gitud del tubo, D es el didmetro y u es la viscosidad. En esta ecuacidn se puede evidenciar que
el flujo es proporcional a la diferencia de presion , ademas, que para mantener un caudal
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requerido la diferencia de presion es inversamente proporcional al diametro elevado a la
cuarta, es decir, que si se necesita reducir el didmetro a la mitad, se tendria que aumentar 16
veces la presién para mantener el mismo caudal.

B APmD*

=—— (30)
129Lu

Para el flujo que circula por un tubo también tenemos la resistencia al flujo R, la cual
es definida como la diferencia de presidn divida por el caudal. Esta resistencia es proporcional
a la longitud del tubo y a la viscosidad, ademads es inversamente proporcional al diametro
elevado a la cuarta.

R = AP (31)
Q
_ 128Lu (32)
nD4

Otro factor a tomar en cuenta es la velocidad, la cual se representa como una funcion
de posicion a lo largo del diametro llamada perfil de velocidad. Este perfil de velocidad tiene
diferentes formas dependiendo del flujo, por ejemplo, un flujo estacionario de un fluido new-
toniano en un tuvo largo puede presentar un perfil de velocidad con forma parabdlica; esta
forma se caracteriza por tener su velocidad maxima en el medio y velocidad cero en las pare-
des. Esta forma no es dependiente de la viscosidad.

Si el tubo varia su forma, su perfil de velocidad también lo hara, dependiendo de la
formay largo del tubo. A la entrada de una tuberia larga el perfil de velocidad inicia plano pero
a cierta distancia llamada distancia de inicio, el perfil de velocidad se vuelve parabdlico, y se
mantiene parabdlico y toda la regidén donde el perfil es parabdlico se denomina “flujo comple-
tamente desarrollado”.
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Figura 21

Perfil de velocidad parabdlico

2.2.25 Numero de Reynolds. El nimero de Reynolds es definido como
la relacidn entre las fuerzas viscosas e inerciales. El nimero de Reynolds es representado por
la ecuacion 33. Donde V es la velocidad, p es la densidad, D es el diametroy u es la viscosidad.
Cabe resaltar que el niumero de Reynolds es adimensional.

_pVD
U

R (33)

En flujo puede presentar 3 estados, los cuales estan relacionados al nimero de Rey-
nolds. Cuando se presenta un numero de Reynolds bajo y baja velocidad del fluido, entonces
es un flujo laminar; aqui los elementos del fluido siguen un camino claramente definido, este
comportamiento estd asociado a un numero de Reynolds menor a 2300, valor que es asignado
para flujo en una tuberia.

Luego tenemos al flujo turbulento, el cual presenta caminos erraticos que varian alea-
toriamente en el tiempo, aqui se asocia a un numero de Reynolds mayor a 2500. Entre ambos
estados mencionados se presenta el flujo transicional, el cual es considerado por tener perio-
dos intermitentes de flujo turbulento y laminar.

2.2.2.6 Flujo no estacionario en tubos. Cuando la presion varia en un
tubo también variara su caudal. Esto resultara en un flujo transitorio. Cuando esto sucede, los
perfiles de velocidad dejan de ser parabdlicos resultando en perfiles de velocidad complejos,
los cuales responde a un gradiente de presion sinusoidal , es decir, una variacién de presion
de manera oscilante, que puede originar tanto un flujo hacia adelante como un flujo hacia
atrds en el mismo instante.

2.2.2.7 Ecuacion de Bernoulli . El principio de Bernoulli nos indica que
un incremento en la velocidad el flujo esta asociado con una disminucién de la presion o de
altura. En el caso para un flujo que a lo largo de una linea de corriente no presente pérdidas
de energia, es decir, no hay viscosidad, la energia seria constante en todos los puntos a lo
largo de la linea de corriente y se repartiria entre energia potencial gravitatoria, energia de
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presidon y energia cinética. En este caso la ecuacion de Bernoulli seria simplemente un enun-
ciado de la conservacién de la energia.

pv?
P+ hpg + —— = constante (34)

Donde la presion es P, h es la altura, p es la densidad, g la gravedad y v la velocidad.
En caso la gravedad sea despreciada, la ecuacion de Bernoulli se puede simplificar.

UZ

P+ 'DT = constante (35)

La ecuacién de Bernoulli sera tomada en cuenta para poder tener una idea respecto a
la presion de la sangre y como la viscosidad conlleva a pérdidas de energia.

2.3 Propiedades mecanicas del sistema circulatorio

El sistema cardiovascular exhibe una gran variedad de propiedades mecanicas que
desempefian una funcion fundamental en el transporte eficiente de sangre. Estas propieda-
des, que incluyen la elasticidad de los vasos sanguineos, la presion arterial y la contractibilidad
del corazdn, interactian en perfecta sincronia para garantizar un excelente funcionamiento.

2.3.1 Arterias

2.3.1.1 Rigidez arterial. En la seccion 2.1.1 de anatomia del sistema cir-
culatorio se reviso la estructura de una arteria. Siendo sus componentes principales el endo-
telio, la tunica media y la tunica externa. Ahora, desde un punto de vista mecanico los consti-
tuyentes mas importantes de la arteria son la elastina y el coldgeno. Los cuales estan presentes
en las capas alrededor de la arteria. Las moléculas de colageno estan presentes en la tunica
externa, donde conforme la arteria se expande, las moléculas se extienden hasta alcanzar su
longitud recta, momento donde se vuelven extremadamente rigidas; este comportamiento
protege a las células musculares lisas de una sobre distension aguda.

Comportamiento esfuerzo- deformacion en las arterias

El comportamiento esfuerzo-deformacién de una arteria se puede representar por una
grafica presion vs diametro. Esto se aprecia mejor en la figura 22, donde se muestra como se
comporta una arteria respecto a la presion. Si bien es cierto que el comportamiento diametro-
presion no es lineal, en un intervalo restringido como el intervalo de la presién 80-120mmHg,
este comportamiento se aproxima a la linealidad.
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Figura 22

Grafico presion- deformacion de una arteria
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Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hos-

kins et al., 2017)

La importancia de la elastina y el colageno al comportamiento esfuerzo-deformacion
fue explorara por Roach y Burton en 1957(Hoskins et al., 2017). La figura 23 muestra un com-
portamiento esfuerzo-deformacion de 3 arterias. Una de ellas pasd por un proceso quimico
para remover la elastina y solo quede coldgeno, donde se puede observar una alta rigidez.
Luego a otra muestra se le removid el colageno para que la elastina gobierne, en este caso la
arteria resulto muy eldstica frente a ligeros cambios en el esfuerzo. Mientras que la arteria sin

tratamiento mostrd una capacidad elastica con alta resistencia.

Figura 23

Gréfico tensién - deformacidn de 3 arterias para observar efecto del
colageno y elastina
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Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al.,

2017)
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El modulo elasticidad de la elastina, colageno y de las arterias puede ser medido, de
hecho se conoce que el mddulo eldstico de la elastina es de 0.4-0.6 Mpa mientras que el cola-
geno presenta cerca de 100Mpa. Por otro lado, las arterias tienen valores entre 1-5MPa(Hos-
kins et al., 2017).

Si bien es cierto que la arteria es una estructura multicapa y cada capa presenta distin-
tas propiedades mecanicas, para conocer el comportamiento esfuerzo-deformacion no es ne-
cesario saber el médulo de elasticidad de cada capa. Se puede tomar un alcance donde se
asuma que la arteria es homogénea y uniforme. Teniendo en cuenta que este alcance es valido
para arterias sanas ya que la geometria puede variar en una arteria enferma.

2.3.1.2 Formas de onda de presion y flujo en arterias. En la circulacidon
sistémica, las formas de onda presion-tiempo varian dependiendo de en qué zona se encuen-
tre la arteria. Si bien es cierto que las ondas no varian mucho, si se puede apreciar cierta dife-
rencia. En la figura 24, se tiene las ondas de velocidad tomadas usando ultrasonido Dopplery
las ondas de presion, que van desde 80mmHg hasta 160mmHg en algunos casos.

Figura 24

Ondas de presidon-tiempo y velocidad-tiempo en distintas partes del
cuerpo humano
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Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al.,
2017)

Para tener una mejor representacion, se tuvieron modelos de las ondas de presién y
de flujo, como por ejemplo el modelo Windkessel, el cual solo consistia en 3 elementos, el
corazdn, las arterias y las arteriolas. La peculiaridad de este modelo era que no poseia periodo
de flujo reverso. Luego tenemos modelo de propagacion de onda, el cual toma en cuenta
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como se comporta la arteria cuando va aumentando la presién, caracteristica que el modelo
Windkessel no considera.

2.3.1.3 Flujo enlas arterias. Se conoce que las principales caracteristicas
de un flujo laminar o turbulento son determinadas por el nimero de Reynolds. En el sistema
arterial, el nimero de Reynolds promedio decrece cuanto mas se aleja del corazon. Ya que los
numeros de Reynolds mas altos son vistos en la aorta, principalmente en la fase sistélica
donde se presentan valores mayores que 2000 en la aorta ascendente. En lo que resta de la
circulacion arterial, el flujo es laminar en personas sanas. En el sistema circulatorio, ademas
del flujo laminar y turbulento, se presenta un tercer estado llamando flujo perturbado el cual
es relacionado con vértices y desprendimiento de vortices. Los vdrtices son regiones de flujo
circulante, estas regiones ocurren tipicamente en la zona de baja presion de las obstrucciones
y son una caracteristica muy comun en las enfermedades vasculares.

Estos vortices también pueden ocurrir en vasos sanguineos sanos, el lugar donde re-
gularmente se presentan son en el seno carotideo, el cual es una regién dilatada a la entrada
de la arteria carétida interna y esta asociada con la localizacidn de sensores que monitorean
la presion sanguinea en el cuerpo, el flujo perturbado puede aparecer también en aneurismas.

Flujo axial y rotacional

Se conoce que un flujo se convierte en axial después de cierta distancia, sin importar
las condiciones del flujo en la entrada, mientras que el flujo en rotaciéon es inducido por una
curva o por las ramificaciones de las tuberias. Estos fendmenos son bien conocidos en la me-
canica de fluidos; sin embargo, el flujo rotacional en las arterias fue descubierto recién en
1990 utilizando tecnologias como el ultrasonido y la resonancia magnética (Hoskins et al.,
2017). Se determind que las curvaturas y bifurcaciones en las arterias inducen el flujo rotacio-
nal; esto se origina debido a que el fluido en el centro del flujo se desplaza hacia la curva
exterior, volviendo a lo largo de la pared hacia la curva interior, creando una doble espiral.
Este fendmeno de flujo rotacional, que antes pasaba desapercibido, proporciona una nueva
comprension de la dindmica hemodinamica en arterias, afectando la distribucién de la presion
y la tension en las paredes arteriales y tiene aplicaciones potenciales en el diagndstico y tra-
tamiento de condiciones cardiovasculares

Flujo completamente desarrollado y no desarrollado en las arterias

El flujo completamente desarrollado se da en muy pocas zonas, la mayor parte del
flujo arterial es pulsatil, este flujo se da mientras se encuentre mas cercano al corazén, du-
rante el sistole y diastole .Por lo tanto, en las arterias mas grandes como la carétida, aorta o
femoral el flujo no es completamente desarrollado. Mientras que en arterias mas pequenas
como las del brazo o piernas si se presenta flujo completamente desarrollado.



58

2.3.1.4 Fuerza en las arterias. La pared arterial esta sujeta a dos fuerzas
de la sangre, la presién y el esfuerzo cortante; la presion sanguinea actua sobre la pared arte-
rial y se equilibra mediante la tensién circunferencial o también Ilamada tension de aro dentro
de la propia pared. Los valores tipicos de estas fuerzas en la aorta son de 90 mmHg para la
presion, 1 Pa para el esfuerzo cortante o WSS y 12000 Pa de tension circunferencial(Hoskins
et al., 2017).

La variacion ciclica de la presidn origina una variacion ciclica en el diametro y circunfe-
rencia de la arteria, por ende cada célula en la pared arterial es sometida a un ciclo de estira-
miento y relajacion. Un ejemplo de esto es en el ciclo cardiaco donde el diametro de la arteria
varia un 10% a lo largo de todo el ciclo, la misma cantidad en una direccién circunferencial es
aplicada a las células. Adicionalmente, la expansidn en la direccidn circunferencial es acompa-
flada por una reduccion en la direccion radial.

Luego tenemos al esfuerzo cortante, el cual es el arrastre viscoso de la sangre sobre la
pared y actua sobre el plano de esta, el esfuerzo cortante varia de forma ciclica con los cam-
bios en el flujo sanguineo durante el ciclo cardiaco. En caso el flujo promedio sea axial, enton-
ces el vector del esfuerzo cortante también sera axial, en cambio, en regiones de flujo mas
complejo como bifurcaciones, el vector WSS podria tener componentes no axiales grandes.

Si se separa una arteria del cuerpo, su longitud decrecera un 40%, indicando que la
arteria in vivo presenta una tension longitudinal, es decir, se encuentra pretensada. En caso
se corte longitudinalmente, la arteria se abrira parcialmente, lo que evidenciaria el pretensado
de la pared arterial desde el lumen interior hacia el exterior. Por lo tanto, las arterias siempre
estan sometidas a presion y pretensadas longitudinalmente.

Este andlisis es considerando a la arteria como un material homogéneo, sin embargo,
en la realidad, la arteria al presentar multiples capas conlleva a una distribucion de esfuerzo
mucho mas compleja debido a las diferentes propiedades mecanicas y a la diferente cantidad
de pretensado en cada capa(Hoskins et al., 2017)

2.3.15 Esfuerzo de la pared arterial circunferencial y longitudinal. En
el capitulo de anatomia del sistema circulatorio, se menciond que la arteria estd gobernada
principalmente por las fibras de colageno vy la elastina, las cuales brindan la fuerza mecanica.
Wolinsky y Glagov en 1967, determinaron la idea de una unidad laminar la cual consiste en
musculo, elastina y colageno. Ellos indicaron que durante el desarrollo del feto, el nUmero de
unidades laminares se incrementa y luego se mantiene constante después del nacimiento.
Wolinsky y glagov estudiaron las unidades laminares de diferentes especies animales, donde
si bien es cierto que el nimero de unidades laminares variaba dependiendo del animal, la
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tension por cada unidad laminar se mantenia similar entre especies, especificamente entre 1-

3 % (Hoskins et al., 2017).

Este descubrimiento llevo a la conclusion de que el grosor de la pared arterial se ajusta
para poder mantener el esfuerzo circunferencial en un rango muy pequeno. El engrosamiento
de la pared arterial se produce con el aumento de las unidades laminares durante el desarrollo
embrionario, luego del nacimiento, el engrosamiento parte de aumentar el grosor de cada
unidad laminar y finalmente en los individuos adultos, esto se alcanza mediante el incremento
de musculo liso.

Se menciond previamente que las arterias estan pre estiradas, ahi es donde se pre-
senta el esfuerzo longitudinal de pared. Las arterias estan rodeadas de la tunica fibrosa ex-
terna la cual esta unida con los tejidos que rodean otros érganos del cuerpo. Estos érganos
ejerceran fuerzas en las arterias por medio de la tunica externa las cuales son conocidas como
fuerzas de sujecidn. Se conoce que el determinante de la estructura del cuerpo es el esque-
leto, por lo tanto conforme crezca el esqueleto, las arterias estaran sujetas a un mayor estira-
miento por lo que incrementaria el esfuerzo longitudinal. La respuesta de la arteria frente a
regular el esfuerzo longitudinal es su propio alargamiento. Sin embargo, cuando una arteria
reduce su longitud, esta no se acorta para normalizar el esfuerzo longitudinal y resulta en una
arteria tortuosa®.

2.3.1.6 Ley de Murray en las arterias .El sistema arteria es una red de
ramificaciones, ya que el niumero de vasos se incrementa con cada ramificacion y los diame-
tros se reducen. Uno de los pioneros en investigar el disefio de las ramas fue Murray en
1926(Hoskins et al., 2017). El dio la hipdtesis que el sistema arterial esta disefiado para que el
corazdn necesite el minimo esfuerzo para poder bombear sangre a través de las arterias. De
esta hipdtesis concluyo que el didametro d4 de una arteria padre al cubo es igual a la suma de
los didmetros d, y d3 de las arterias hijas al cubo.

d} = d3 + d3 (136)

Esto es conocido como ley de Murray y es una de las bases de la estructura del sistema
arterial. La ley de Murray también demuestra que el esfuerzo cortante promedio es constante
en todas las arterias desde la mas larga a la mas pequefia. Esta ley aplica para todos los ma-
miferos, ya que basicamente tienen el mismo sistema cardiovascular.

5 Enfermedad causada por la elongacidn de arterias, esta muestra predisposiciéon a multiples enfermedades arte-
riales(RESERVADOS, s. f.)
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La demonstraciéon de la suposicion de que el esfuerzo cortante promedio es constante
en todas las arterias se origina con la suposicion de que las arterias presentan un perfil de
velocidad parabdlico, con esta hipodtesis se puede obtener una ecuacién que relacione la razén
de esfuerzo cortante de la pared con el flujo y el didmetro. El flujo puede ser medido usando
una variedad de técnicas incluyendo probetas de flujo electromagnético y termo dilucion;
mientras que el diametro puede ser medido usando rayos x o mediciones de vasos sanguineos
expuestos. Una vez que la razén de esfuerzo cortante de la pared es calculada, se multiplica
por la viscosidad para obtener el esfuerzo cortante. Diversos experimentos demuestran que
el WSS promedio presenta un rango muy pequefio de 1-2Pa en un rango de arterias de un
humano y un perro. Donde se concluye que la ley de Murray es acertada. Ahora, algunos es-
tudios evidenciaron lo contrario, afirmando que solo se mantenia igual un punto de inicio y
qgue el WSS dependia directamente de la forma del flujo.

2.3.1.7 Ley de Laplace en las arterias. Se menciono previamente que la
presidon sanguinea se oponia como una tension a la pared arterial. Esta relacion entre la pre-
sién y la tensidn fue investigada por el fisico francés Pierre de Laplace en el siglo 18 en el
contexto de la tension superficial del agua(Hoskins et al., 2017). Esto se logré aproximando la
arteria como un cilindro de pared muy fina dandonos lo que conocemos como la ley de Laplace
como se muestra en la ecuacion 37

T =p.r (37)

Esta ecuacion establece que para una presion fija P, conforme el radio se incrementa
la tensidn también se incrementa. También podremos encontrar una formulacién alternativa
en el contexto del esfuerzo. Donde en la ecuacidn 38 se muestra el esfuerzo circunferencial
H y w como el espesor de la pared.

H=— (38)

En la figura 25, podemos observar el esfuerzo en la pared arterial en funcion de la edad
en la aorta.
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Figura 25

Grafica esfuerzo vs Edad de la aorta

Esfuerzo de la pared aértica (1075 dynas/cm"2)

Nota. Adaptado de “Cardiovascular Biomechanics”(Hoskins et al.,
2017)

2.3.1.8 Principios de mecanotransduccion. El cuerpo humano tiene la
habilidad para responder a ciertos cambios en el medio ambiente, especificamente, cada cé-
lula del cuerpo humano es consciente de sus alrededores y responde a estos estimulos. La
mecanotransduccién es el proceso donde las fuerzas mecdnicas son convertidas en un com-
portamiento bioldgico y viceversa. La mecanotransduccién puede ser dividida en 4 procedi-
mientos.

La mecanotransmision es cuando una fuerza es transmitida a los elementos mecano-
sensitivos de la célula, es decir, cuando las células sienten las fuerzas externas del estiramiento
o el desplazamiento de sus componentes o de su membrana celular.

Luego continuamos con los mecanosensores, los cuales son unas unidades especializa-
das de las células para detectar cambios en el ambiente mecénico. Si son activados, los meca-
nosensores les avisa a los demas componentes de las células que se ha producido un cambio
en el ambiente.

Los mecanosensores son seguidos de la activacién de una serie de eventos, las meca-
norespuestas, pero para que estas ocurran, la sefial de aviso debe ser transferida. Para poder
transferir la sefial, se recurren a los mecanismos llamados mecanosefializacion, donde se divi-
den en transmisidn por quimicos y transmisidn por el citoesqueleto; siendo la ultima el mé-
todo mas rapido.

Finalmente, se toma accion con la respuesta mecanica o mecanorespuesta. La mayor
de estas reacciones involucra al nucleo de la célula o el avisar a otras células. Este ultimo
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proceso puede tardar de dias a meses. Entre los ejemplos mas destacados se tiene el engro-
samiento de la pared arterial bajo un incremento sustancial de presidn sanguinea.

2.3.2 Influencia de la presion arterial en la distensibilidad de las arterias

La distensibilidad de las arterias es una funcién muy importante para el funciona-
miento 6ptimo del sistema circulatorio y afecta de manera significativa la salud cardiovascular,
como se menciond en el capitulo de anatomia del sistema circulatorio, esta habilidad permite
a las arterias expandirse y contraerse en respuesta a las variaciones en la presidn sanguinea.

La relacidon que presenta la distensibilidad junto con la presion arterial es vital para la
regulacién del flujo de sangre y presion sanguinea. Cuando la presion arterial aumenta, las
arterias deben tener la capacidad de expansidn suficiente para recibir el flujo sanguineo adi-
cional y poder mantener la presion dentro de limites seguros. Esto no se podria dar sin la
distensibilidad arterial.(Laurent et al., 2006)

2.4 Propiedades fisicas del sistema circulatorio

Es importante destacar que el sistema circulatorio requiere de multiples tejidos y ca-
pacidades para ejecutar sus funciones lo mejor posible, habiendo visto cdmo se comporta el
sistema circulatorio de forma mecanica, veremos el comportamiento fisico, donde se tiene
como protagonista a la sangre, es decir, como las leyes de la fisica gobiernan el flujo de la
sangre a través de los vasos sanguineos. Para poder simplificarlo, se suele representar los va-
sos sanguineos como tubos. Donde un ejemplo seria el flujo laminar a través de un tubo rigido,
o como afecta la resistencia vascular al flujo.

2.4.1 Flujo sanguineo y su relacion con la presion y resistencia

El flujo sanguineo esta muy relacionado con la presién y resistencia vascular, mientras
gue la presidon sanguinea es la fuerza ejercida por el fluido hacia la pared de los vasos sangui-
neos o las cdmaras del corazon, la resistencia es la oposicion que tiene el flujo sanguineo, ya
sea por tu viscosidad o longitud y didmetro del vaso sanguineo. Estas variables determinaran
como se comporta el flujo sanguineo en determinadas zonas.

2.4.2 Ley de Poiseuille y su aplicacion en el estudio del flujo sanguineo

Para el estudio del flujo sanguineo, se tomaron ciertas condiciones para que la ecua-
cion de Poiseuille pueda aplicarse y poder de alguna forma simplificar el estudio. Las condi-
ciones son las siguientes.

El liquido debe ser homogéneo y su viscosidad constante; nosotros sabemos que la
sangre es una suspension de particulas, sin embargo, en tubos donde el didametro interno es
largo es comparacion con el tamafio de los glébulos rojos, este se comporta como un liquido
newtoniano. Caso contrario con los vasos con radio interno menor a 0.5 mm donde ocurren
cambios en la viscosidad. Esto es importante en el estudio de vasos sanguineos pequefos
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como los capilares. Para las arterias y venas, nuestra sangre es considerada homogénea y con
una viscosidad independiente del gradiente de velocidad.

Luego tenemos que el liquido no resbala con la pared; donde esta hipotesis establece
gue la velocidad es 0 en la pared del vaso sanguineo. Esto se asume para poder validar nuestra
ecuacioén de Poiseuille ya que debido al encubrimiento endotelial, los vasos sanguineos pre-
sentan una regidn que tiene velocidad diferente a 0 en su pared, caracteristica que no suele
ser considerada para los modelos calculados.

Luego se tiene que el flujo es laminar; esto no se puede aplicar en los vasos sanguineos
mas grandes donde ademas de tener un flujo pulsatil, se presenta un flujo turbulento. Por lo
tanto solo se podria aplicar la ecuacién de Poiseuille en zonas donde el flujo es lo suficiente
mente constante para poder aplicarla. De esta condicién va de la mano que el caudal debe ser
constante y no debe estar condicionado a la aceleracidn o desaceleracion, ya que si la veloci-
dad es alterada, el gradiente de presion es utilizado en parte para la energia cinética del li-
quido, por lo que no aplicaria la ecuacion de Poiseuille. Las arterias grandes y las venas intra-
tordcicas son algunas donde se presenta flujo pulsatil por lo que no aplicaria.(Trivedy et al.,
2016).

Adicionalmente, una condicion es que el tubo o vaso de estudio tiene que ser largo en
comparacion con la regién estudiada. Esto se debe a que en la entrada del vaso, el flujo adn
no tiene establecido su perfil de velocidad parabdlico caracteristico de flujo laminar. La dis-
tancia requerida para establecer esta forma constante de flujo se llama distancia de entrada
y en esta, la ecuacion de Poiseuille no aplica. Por lo que se puede aplicar después de esta
distancia.

Otra condicion que tomar en cuenta es que el tubo tenga una forma cilindrica. Dentro
de esta hipdtesis se tienen dos disposiciones. La seccidn transversal del tubo debe ser circular
y las paredes del vaso deben ser paralelas. Si bien es cierto la mayoria de los vasos sanguineos
cumplen con esta condicidn, algunos como la vena yugular, presenta una seccion transversal
plana, por lo que la ecuacidn de Poiseuille no aplicaria.

Finalmente, la ultima condicidén para poder aplicar la ecuacion de Poiseuille seria que
el vaso debe ser rigido e invariable con la presién interna; ya que se conoce que los vasos
sanguineos son estructuras viscoelasticas y su diametro esta en funcion de la presidn sangui-
nea, el flujo no estarad determinado solamente por el gradiente de presidn. Por lo que se con-
sidera el radio del vaso constante a lo largo de toda su longitud. Ya que si los vasos deforma-
bles no presentan un flujo totalmente desarrollado.

2.4.3 Factores que afectan la resistencia vascular periférica

Para poder establecer la ecuacidn de Poiseuille en cualquier arteria deseada, es nece-
sario tener las dimensiones de las arterias. Cuando nosotros consideramos el sistema
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circulatorio entero del cuerpo humano, no poseemos esta informacion, por lo que utilizamos
la formula mostrada en la ecuacidon 39 para simplificar el cdlculo.

Py — P, =R,Q =1V (39)

La ecuacion, viene de la analogia de la ley de ohm, en términos donde R o 75 son
llamados resistencias del fluido o resistencias vasculares gracias a que el gradiente de presién
es analogo al diferencial de potencial y el flujo sanguineo con la corriente. El calculo del flujo
volumétrico es comunmente calculado con la resistencia vascular.

Como se menciond, la ecuacién de Poiseuille solo aplica con flujo continuo, el cual seria
equivalente a corriente directa. Por lo tanto, en regiones donde las arterias poseen flujo pul-
satil, esto no se podria aplicar. Sin embargo, el flujo arterial pulsatil posee un componente de
flujo continuo, el flujo promedio, permitiendo aplicar la analogia de corriente directa utili-
zando este componente. Adicionalmente, para la relacion presién-flujo de un flujo oscilatorio,
utilizando el concepto de corriente alterna, se aplica la impedancia vascular.

La resistencia vascular puede ser expresada utilizando las ecuaciones 40 y 41 ; donde
la longitud vy la viscosidad serian virtualmente constantes; por lo que la resistencia vascular
principalmente dependeria del radio de los vasos sanguineos y del hematocrito sistémico.

SulL

Rs = Rs (40)
8ulL

TS:F ( 41)

Como la resistencia vascular es proporcional a la caida de la presidn promedio, se con-
sidera que las arteriolas son donde se controla la resistencia ya que en esta regién es donde
se produce la mayor variacion de presion.

Usualmente se ha confundido la resistencia arterial con la resistencia periférica, siendo
conceptos diferentes. El concepto de resistencia periférica se podria considerar como la divi-
sidn entren la presion aortica promedio y el gasto o flujo cardiaco. Esta ecuacidon se podria
considerar para tanto el sistema entero como algunas regiones especificas.

R, = MAP 42
S gastocardiaco (42)
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Las unidades de la resistencia periférica por algunos autores es la PRU o también lla-
mada unidad de resistencia periférica; siendo sus dimensiones mmHg/mL/min. Mientras que
ynes—s

. . dyne-—s . fas d
para otros autores las unidades correspondientes son 3;7 para flujo volumétrico y —

para velocidad de flujo.(Trivedy et al., 2016)
2.5 Aneurisma adrtico abdominal

Un Aneurisma es una dilatacion patoldgica de una parte de cualquier vaso sanguineo.
Normalmente se produce a nivel arterial, es decir, las paredes arteriales suelen presentar esta
debilidad. Esto se debe a que la presion sanguinea en las arterias es mucho mayor que en las
venas. se pueden presentar dos tipos de aneurismas, los aneurismas verdaderos y los pseu-
doaneurismas.

En los aneurismas verdaderos, todas las capas del vaso sanguineo se dilatan. Estos
aneurismas forman una protuberancia simétrica en ambos lados del vaso sanguineo, llaman-
dose aneurismas fusiformes.

Por el otro lado, existen aneurismas de forma asimétrica, por un solo lado del vaso
sanguineo, esto sucede ya sea porque un lado tuvo que soportar una mayor presion sanguinea
o simplemente fue mas débil. estos pueden ser llamados aneurismas “seculares” o de baya.

También podemos clasificarlos segun su localizacion, aqui se encuentran 4 grandes cla-
ses, los aneurismas colocados en la aorta toracica, los de diseccion aortica, los aneurismas
cerebrales y los localizados en la arteria aorta abdominal, siendo este donde se encuentra la
mayoria.

En cuento a clasificacién segin su tamafio, se clasifican del siguiente modo aneurismas
pequefios (menos de 11 milimetros de diametro), aneurismas grandes (entre 11y 25 milime-
tros de didmetro) y aneurismas gigantes (mas de 25 milimetros de diametro). Cabe destacar
que los aneurismas tienden a crecer una media de 3-6 milimetros al afio. (Fernandez A. L.,
2017)

Finalmente tenemos a los pseudoaneurismas, llamados falsos aneurismas en el sentido
gue no son aneurismas, ya que son provocados por un pequefio orificio en el vaso sanguineo,
lo cual hace que la sangre gotee y se estanque en los tejidos.

2.5.1 Definicion y clasificacion de los aneurismas adrticos abdominales

Los aneurismas generalmente suceden en la arteria aorta. La arteria aorta es el con-
ducto a través del cual la sangre expulsada por el ventriculo izquierdo es distribuida del arbol
arterial general (Fernandez A. L., 2017). La aorta es la arteria principal y sale del corazén con
toda la sangre que se va a distribuir a todo el cuerpo humano.
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La aorta se divide en dos grandes tramos: toracica y abdominal. A su vez, la aorta
toracica se subdivide en aorta ascendente, cayado o arco adrtico, y aorta descendente. que
empieza después de la salida de la arteria subclavia (debajo de la clavicula).

Hay diversas razones por las cuales se puede dar este cambio fisico en el didmetro
aodrtico. Se considera que existe un aneurisma, si este se ha dilatado 1.5 veces su tamano nor-
mal. si se logra esta dilatacidn, la pared aortica se debilita y la presién en su interior genera
una expansion que pude causar su ruptura, causando gran dolor y una gran hemorragia.

La aorta en personas jovenes y sansas tienen una muy buena elasticidad, en compara-
cion con la de individuos de edad superior a 50 afos, y mas aun, si se compara con personas
gue tienen enfermedades preexistentes tales como la diabetes o la hipertensién. En estos ca-
sos, las arterias pierden elasticidad y se tornan duras y rigidas, hecho que favoreces a la dila-
tacion.

Dentro de los aneurismas en la arteria aorta el 60% se dan en la zona abdominal, zona
en la cual estaremos centrados.

El aneurisma adrtico abdominal (AAA) es una patologia que se esta presentando cada
vez mas. Basados en un didmetro maximo de 2.1 cm de la aorta infra renal en individuos Sanos,
un AAA esta presente cuando el diametro de la dilatacién aortica excede de 3cm (Fernandez
A. L., 2017).

La aorta abdominal debe mantener la enorme carga impuesta por la presidn arterial
durante toda la vida y si se debilita produce una dilatacién aneurismatica gradual a lo largo de

los anos.

La patogénesis del AAA involucra una compleja interaccion de factores que suceden
durante varios afios, que van debilitando la pared arterial e incrementa la carga que soporta.
La pared aortica presenta dos elementos estructurales importantes, estos son la elastina y la
colagena, que en union con las células del musculo liso forman multiples laminas elasticas
concéntricas que constituyen la unidad basica estructural de la pared de aorta.

La elastina es el principal elemento de soporte de presidon en condiciones normales,
con la colagena como un fuerte. entre los factores que debilitan la pared aortica se encuentran
los factores genéticos, aterosclerosis, habito tabaquico y una respuesta inflamatoria alterada.

2.5.2 Epidemiologia y factores de riesgos asociados

Se conoce que el aneurisma adrtico abdominal representa un problema de salud pu-
blica muy grande, teniendo una ocurrencia entre 1.3-12.5% en hombres y entre 0-5.2% en
mujeres. En las mujeres suele aparecer 10 anos mas tarde que en los hombres. La tasa de
mortalidad es muy alta, entre el 60% y 80%, por lo que un diagndstico temprano y un trata-
miento antes de la ruptura es de vital importancia.(Altobelli et al., 2018)
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Entre los factores de riesgo asociados al AAA se tienen, la edad, el género, la hiperten-
sién, el historial médico familiar y enfermedades de la arteria coronaria. Cabe resaltar, que si
bien la diabetes es un factor de riesgo de muchas enfermedades cardiovasculares, esta condi-
cion no es un factor de riesgo para el AAA. Esta evidencia esta posiblemente asociada al tra-
tamiento de diabetes con metformina(Altobelli et al., 2018).

Se puede destacar, que los factores de riesgo mds comunes del aneurisma adrtico ab-
dominal estdn fuertemente asociados con un estilo de vida muy malo, como el fumar, tener
una mala dieta y la ausencia de ejercicio. Lo que conlleva a establecer, que el tener una buena
dieta y realizar ejercicio regularmente, reduce los riegos de formacién de un AAA. Aun asi,
tener en cuenta que género y el historial médico familiar son factores que no se pueden re-
ducir y/o eliminar.

2.5.3 Mecanismos subyacentes a la formacion de un aneurisma

Lo que provoca un aneurisma es la dilatacion de la pared de un vaso sanguineo, por lo
tanto, cualquier evento que haga que la pared se dilate puede provocar un aneurisma. Dentro
de las posibles causas de la dilatacion de la pared sanguinea, se tiene 5 causas que destacan,
estas son.

La primera seria las Infecciones bacterianas, especialmente aquellas que afectan direc-
tamente a las arterias, ocasionando el debilitamiento de la pared arterial, aumentando el
riesgo de formacién de aneurismas. Uno de los ejemplos mds comunes es la endocarditis in-
fecciosa, una infeccion que puede dafiar las valvulas cardiacas y las arterias.(Hoen & Duval,
2013).

Adicionalmente, una posible causa es la Aterosclerosis, la cual es una enfermedad
donde se acumula grasa, colesterol y otros materiales en las paredes de la arteria, formando
placas que debilitan la pared arterial y aumentan el riesgo de aneurismas. Esta causa es mas
comun en las arterias aorticas. (Libby et al., 2009).

Luego, otra posible causa es la hipertension, enfermedad muy comun hoy en dia, sobre
todo en adultos mayores, esta condicidon genera una tensidn constante en las paredes arteria-
les, lo que eventualmente puede llevar a un debilitamiento de las paredes y la formacion de
aneurismas, en especial en la aorta. Esta enfermedad si no es controlada se considera un fac-
tor de riesgo elevado.(Chobanian et al., 2003).

Otra causa posible es la sifilis, un tipo de infeccidn bacteriana de transmisién sexual,
gue si se deja prosperar, puede afectar las arterias y causar inflamacién en las paredes arte-
riales. Esto puede llevar a la formacion de aneurismas sifiliticos.(Coleman et al., 2017)

Finalmente, una causa posible son los trastornos genéticos, como el sindrome de Mar-
fan o el sindrome de Ehlers-Danlos, los cuales pueden afectar la calidad y la resistencia de los
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tejidos conectivos en el cuerpo, incluyendo las paredes arteriales. Aumentando la posibilidad
de la formacidn de aneurismas.(Dietz et al., 1991)

Los aneurismas intactos no suelen presentar problemas y no provocan ningun sintoma.
generalmente porque la mayor preocupacion es cuando el aneurisma se rompe. por lo tanto,
los sintomas dependen del tipo de aneurisma y de su ubicacidén y se deben a la presion que un
aneurisma ejerce sobre las diversas partes del organismo.

Si se produce una ruptura aortica, puede causar dolor intenso y repentino. El dolor se
siente principalmente en el pecho, pero puede irradiarse a la espalda u oméplatos. otro pro-
blema que podria causar seria, la obstaculizacion del buen funcionamiento del corazén al lle-
nar el espacio pericardico con sangre, lo cual se le denomina un “taponamiento cardiaco”

2.6 Biomecanica de los aneurismas

Los aneurismas tienden a seguir creciendo conforme pase el tiempo, esto estd asociada
al debilitamiento progresivo de la pared arterial a través de la perdida de elastina con la sub-
secuente remodelacion de la pared para poder regular las fuerzas que soporta la misma. Esto
se mantiene en constante cambio hasta que el esfuerzo sobrepasa la resistencia de la pared y
esta se rompe. Esto conlleva a comprender como funcionan los aneurismas y como se com-
portan los esfuerzos y los componentes que lo rodean.

2.6.1 Influencia de la presion y la elasticidad arteriales en el desarrollo de aneurismas

Se ha demostrado que el flujo sanguineo juega un rol muy importante en la creacion
de aneurismas, ya que dependiendo de cdmo se comporta el flujo, su velocidad y el esfuerzo
gue genera a la pared arterial; puede afectar de manera significativa a la arteria(Liepsch,
2002).

La presidn alta o hipertensidn puede llevar a la creacién del aneurisma, ya que al tener
un mayor esfuerzo constantemente, puede debilitar la pared arterial hasta su ruptura, adicio-
nalmente la elasticidad es otro factor por tomar en cuenta ya que conforme avanzan la edad
de las personas, se va perdiendo elasticidad en las arterias, impidiendo un correcto funciona-
miento de estas por lo que puede derivar de igual manera en una deformacion de la pared
arterial y por ende un aneurisma.

Estos factores se deben tener en cuenta debido a como se debe tratar el aneurisma o
que pasos debe seguir el personal médico para evitar rupturas forzadas o una mala operacién
del aneurisma.

2.6.2 Tension de pared y estrés en la pared aortica

Una manera simple de entender la mecanica del aneurisma es utilizando la ley de
Laplace para describir la tensién en la pared como un cilindro de pared fina y una esfera de
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pared fina dependiendo de la ecuacién a utilizar; donde las ecuaciones 43 y 44 , muestran
que la tensidon T aumenta con el didmetro d.

T—Pd ( 43)
2
Pd
T=— 44
2 (44)

Sin embargo, es mas comun utilizar el esfuerzo circunferencial H mas que la tensidn,
al menos en la biomecanica. En las ecuaciones 45 y 46 se utilizan para una esfera de pared
delgada y para un cilindro de pared delgada, respectivamente. Donde w es el grosor de la
pared.

H—Pd (45)
T 4w
Pd

H=— (46)
2w

Mientras que la arteria es considerada como un cilindro de pared delgada, un aneu-
risma sacular se asemeja a una esfera y un aneurisma fusiforme tiene la forma entre un cilin-
dro y una esfera. Estas ecuaciones sugieren que conforme aumente el didmetro del aneu-
risma, el esfuerzo circunferencial aumenta y por ende, el riesgo de ruptura también. Es por tal
motivo que actualmente la medicidn del diametro es el método mas comun para evaluar el
riesgo de ruptura de aneurismas.

En la practica hay algunas limitaciones para las consideraciones mencionadas. Ya que
las arterias no son solo tubos que se ajustan a los esfuerzos. En la practica esto involucraria
cambios en el grosor de la pared conforme crece el aneurisma. La ruptura representa la falla
mecanica de los tejidos donde el esfuerzo circunferencial excede a la resistencia del tejido
mismo. La resistencia del tejido dependera de su composicion local que podria variar depen-
diendo donde se encuentre localizada en la pared. Los aneurismas en la practica presentan
una geometria muy compleja la cual no corresponde ni a un cilindro ni a una esfera. Por lo
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tanto, para poder realizar una evaluacién de ruptura se necesitan considerar todos estos fac-
tores, por lo que un modelado especifico por paciente seria lo ideal.

2.7 Diagnostico y tratamiento de los aneurismas adrticos abdominales
2.7.1 Métodos de diagnostico

Los aneurismas pueden detectarse durante una exploracion fisica, con radiografias ba-
sicas de térax o abdomen, o utilizando ultrasonido. Pueden determinarse el tamafio y la ubi-
cacion mediante ecocardiografia o técnicas de imagenologia radioldgica, tales como la arte-
riografica, la resonancia magnética y la tomografia computada.

Con todo lo comentado, existe una gran necesidad de encontrar distintos métodos
para ayudar a detectar y predecir la ruptura de un aneurisma adrtico abdominal, ya que algu-
nos métodos no son lo suficiente fiables o son prometedores, pero les falta mas investigacion.
algunos son los siguientes:

Método del maximo didmetro del AAA: El método mas utilizado es el de monitoreo del
didmetro del aneurisma, si el didametro es menor a 5.5 centimetros, entonces esta fuera de
peligro y no se opera. sin embargo, con el paso del tiemplo se ha demostrado que un aneu-
risma puede romperse por debajo de los 5.5 centimetros de diametro.

Método del indice de riesgo: Este método desarrollado en 2014 pretende evaluar el
riesgo de ruptura mediante un indicador numérico, evaluando factores geométricos y estruc-
turales. este indicador se le nombro IR(t), y se basa en obtener ciertos factores biomecanicos
personalizados para asi obtener un resultado.

Método morfoldgico: Este estudio realizado en 2015 tiene como objetivo comprender
como los factores hemodinamicos en el interior del saco aneurismatico y la morfologia de los
AAA estan asociados al riesgo de rotura. (Fernandez A. L., 2017)

Método de la tasa de expansion : Este método consiste en controlar la tasa de expan-
sién media del aneurisma (Lederle F.A, 2002).

Método de la maxima tension : Este método pretende relacionar el riesgo de rotura
con la tensién que sufre la pared aortica. este se basa en la ley de Laplace. Este se analiza
dependiendo si las tensiones superan la admisible, este método se suele usar con otros ya que
hay otros factores biomecanicos que gobiernan el comportamiento de los aneurismas.

2.7.2 Opciones de tratamiento

Mayormente se trata de controlar periddicamente el aneurisma, o tratarla con medi-
camentes que reduzcan la presidn sobre la pared sanguinea. o también se puede operar siem-
pre y cuando no sea muy riesgosa. Si hay una ruptura, se opera inmediatamente. Algunos
tratamientos son los siguientes:



71

Observacion atenta: En algunos casos, los aneurismas abdominales pequefios pueden
ser observados de cerca sin necesidad de tratamiento. Esto se aplica a los aneurismas que
miden menos de 5 centimetros de didmetro y tienen un bajo riesgo de ruptura. Los pacientes
con aneurismas abdominales observados de cerca deben someterse a examenes de imagenes
regulares para controlar el tamano y la forma del aneurisma.

Reparacidon endovascular: La reparaciéon endovascular es un procedimiento minima-
mente invasivo que se utiliza para reparar aneurismas abdominales. El procedimiento se rea-
liza insertando un catéter en una arteria en la pierna o el brazo y guidandolo hasta el aneurisma.
Luego, se inserta un dispositivo en el catéter para sellar el aneurisma.

La reparacion endovascular es una opcion de tratamiento viable para la mayoria de los
aneurismas abdominales. El procedimiento es menos invasivo que la cirugia abierta y tiene un
tiempo de recuperacion mas corto.

Reparacion con cirugia abierta: La reparacion con cirugia abierta es un procedimiento
quirurgico que se utiliza para reparar aneurismas abdominales. El procedimiento se realiza
realizando una incisidn en el abdomen y reemplazando la seccion debilitada de la aorta con
un injerto(Antoniou et al., 2020).

La reparacion con cirugia abierta es una opcion de tratamiento viable para los aneuris-
mas abdominales que son demasiado grandes o complejos para la reparacién endovascular.
El procedimiento es mas invasivo que la reparacidon endovascular y tiene un tiempo de recu-
peracién mas largo

2.8 Modelacidn y simulaciéon numérica del flujo en el sistema cardiovascular

La modelacién y simulacion del sistema cardiovascular, incorpora la representacion de
los fundamentos mecanicos y fisicos del sistema cardiovascular, permitiendo la determinacién
de caracteristicas importantes, necesarias para capturar la informacion relevante para el pro-
blema.

Un modelo es una version simplificada de la realidad disefiada para resolver una pre-
gunta o problema en especifico. En el ambito del sistema circulatorio, se consideran multiples
preguntas como; cual seria la distribucion de presidn y flujo en el sistema circulatorio y como
se comportaria el flujo sanguineo frente a diferentes estados de la actividad fisica, cual seria
la carga del corazén en un estado fisioldgico especifico, etc.

El objetivo de un modelo puede ser categorizado en diagndstico o predictivo. Donde
los modelos de diagndstico buscan cuantificar una caracteristica del sistema que determina la
salud actual o la enfermedad. Mientras que un modelo predictivo busca predecir como la sa-
lud o la enfermedad podria evolucionar en el futuro. Permitiendo actuar temprano y poder
evitar casos criticos.
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Cuando se habla de la complejidad del modelo, se debe tener en cuenta las necesida-
des del problema o pregunta que debemos resolver, debido a que un modelo complejo podria
requerir multiples pardmetros y un alto coste computacional. O en todo caso un modelo sim-
ple puede no describir las caracteristicas especificas como se necesite; por ende es bueno
siempre encontrar un equilibrio y definir adecuadamente los objetivos del modelo.

2.8.1 SimVascular

SimVascular es un paquete de software open-source, el cual abarca el modelado car-
diovascular y la simulacion desde la segmentacién de imagenes médicas, permitiendo el di-
seno tridimensional sélido y generacion de malla; de manera personalizada para cada pa-
ciente y su posterior andlisis (Lan et al., 2018) . SimVascular es utilizado de gran manera para
la ciencia cardiovascular basica y la investigacion clinica. Su objetivo es remplazar los softwa-
res comerciales con alternativas open-source y agregar una mejor funcionalidad para el mo-
delado multiescala, la simulacién fluida—estructura o FSI y las operaciones de modelado so-
lido.

El proyecto de SimVascular se origind a partir de un entorno de software interno y fue
lanzado publicamente por el laboratorio de Charles Taylor en Stanford en 2007 (Lan et al.,
2018), sin embargo, en aquel entonces, SimVascular requeria 3 componentes comerciales
para el modelado, mallado y simulacidn ; agregando la falta de mejora continua, manteni-
miento y soporte de usuario después del lanzamiento, disuadié a la aceptacidn por parte de
los usuarios. Para poder superar estos obstaculos, el equipo de SimVascular relanzé el pro-
yecto en 2013, implementando alternativas open-source para todos los componentes comer-
ciales, es entonces cuando SimVascular fue desplegado como un paquete de software open-
source. Adicionalmente, se adicionaron capacidades como el modelado discreto, la interac-
cion fluido-estructura con propiedades de pared variables, condiciones de frontera acopladas
con redes de parametros de bucle cerrado, compatibilidad entre sistemas como Windows o
Linux y un sistema de compilacién unificado, permitiendo que SimVascular sea cada vez mas
completo.

Actualmente SimVascular presenta una arquitectura multicapa de multiples compo-
nentes , tal y como se muestra en la figura 26; esta arquitectura presenta 3 partes; la aplica-
cion principal, los solucionadores o solvers en inglés y los modelos opcionales. La aplicacidon
principal presenta multiples capas y corren en los tres sistemas operativos mas usados del
mundo ( Windows, Mac OS X y Linux). Su arquitectura presenta dos capas distintas para la
interaccion de usuario y la del procesamiento de data. La capa de interaccidén esta orientada
a objetos y evita el acoplamiento innecesario con la capa de procesamiento de data.
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Figura 26

Distribucion de los componentes de SimVascular

Aplicacién open-source de SimVascular Solver de SimVascular
SimVascular Interaction Layer (C++) Executables (Fortran, C/C++)
‘ SimVascular GUI (Qt) Plugin | Plugin | Plugin l svPre | | svSolver ‘ | svPost |
{ 2D/3D Mappers I [ Interactors | [Duta{)pcr:ltlcn ]nlcrfacc3| I Data [O0s | External Open Source Packages (Fortran, C/C++)
[ Metis | [ openmprmpich2 | [ vik |
SimVascular Core Modules (C++)
‘ Pdlh PI.‘mmng ‘ | “ng‘anlaTIl‘JTl ‘ |Anm:m'm_ \‘1(!1L|IT!L.| Mu;hmg ‘ |S1mu|atmr|| Médulos opcionales de SimVascular
Major External Open Souree Packages (C/C++)
SimVascular Licensed Modules (C++)
- [k | [mk | [vik | [ mx | [ epem | [ wvmtk ] |
- 0 Parasolid MeshSim
:\ OpenCASCADE ‘ | TetGen ‘ | Mmg ‘ I Simplel TK ‘ [ PythonQt _: 1| Anatomic Modeling Meshing
: Operating Systems : ! External Commercial Packages (C/C+)
| Windows ] ‘ MacOS | Linux l Parasolid ‘ MeshSim

Nota. Adaptado de “SimVascular”(Lan et al., 2018)

La capa de interaccion provee una GUI®, la cual conecta las funciones basicas con el
interfaz de usuario, habilitado por * Medical Imaging Interaction Toolkit (MITK)”’ y utiliza el
‘Common Toolkit (CTK)®’ marco de plugin ; permitiendo a los desarrolladores y usuarios sus
plugins personalizados. Cuando se lanza la aplicacidn, la capa de interaccidn carga los plugins
de SimVascular y de MITK; estos plugins contienen las herramientas para todo el proceso de
modelado incluyendo la visualizacién de imagen y el procesado, la segmentaciéon 2D y 3D,
modelado, mallado y simulacion.

Mudltiples tipos de data, incluyendo imagenes, paths, segmentaciones, modelos geo-
métricos, mallas no estructuradas y resultados de simulacién estan involucradas en la mode-
lizacién y simulacion cardiovascular. Ademds, un numero de opciones y pardmetros son usa-
dos para manipular y crear mas data. Para poder lidiar con data tan compleja, se presentan
los médulos centrales que definen los tipos de datos y de parametros, permitiendo su clasifi-
cacion y almacenamiento en seis clases de datos principales; svPath, svContourGroup, svSeg-
mentation3D, svModel, svMesh y svSimulationJob. Para poder utilizar esta data, los mddulos
centrales utilizan paquetes externos open-source como ‘Visualization Toolkit (VTK®)’y ‘Vascu-
lar modeling Toolkit (VMTK)’ para visualizacion y modelado de las imdgenes médicas; ‘In-
sight Segmentation and registration Toolkit (ITK*!)’ y ‘Grassroots DICOM (GDCM?*?)’ para la

6 Interfaz grafica de usuario

7 http://www.mitk.org/

8 http://www.commontk.org/
9 http://www.vtk.org/

10 http://www.vmtk.org/

11 http://www.itk.org/

12 http://gdcm.sourceforge.net/



74

entrada y procesamiento de imagenes; ‘OpenCASCADE"3’ para modelos CAD y finalmente, ‘Te-
trahedral Mesh Generator (TetGen'?)’ y ‘Mmg (Mesh Modification and Generation®)’ para
mallado de volumen y de superficie.

El solucionador que tiene SimVascular utiliza el método de los elementos finitos para
resolver la forma newtoniana e incompresible de las ecuaciones de Navier-Stokes, con inter-
accion fluido-estructura basada en el método de momento acoplado. Los médulos del Solver
incluyen 3 programas ejecutables independientes, svPre, svSolver y svPost; los cuales son uti-
lizados como programas externos para preparar y correr simulaciones de flujo sanguineo y
post procesar los resultados para un posterior analisis.

El modelado en SimVascular empieza con el procesado de las imdgenes y la segmenta-
cion, para luego simular y post procesar los resultados. Los datos de imagenes médicas estan
definidos por una cuadricula estructurada en 3D con valores de intensidad para voxeles indi-
viduales, donde los diferentes drganos y tejidos en la imagen tienen valores distintos de in-
tensidad. Imagenes en diferentes formatos pueden ser subidas, incluyendo VTK, Metalmage,
raw, NRRD, NIFTI y DICOM(Lan et al., 2018). Adicionalmente, SimVascular presenta herra-
mientas de procesado de imagenes basicas tales como filtros u operaciones aritméticas. Ade-
mas, presenta una opcidén como el renderizado volumétrico de imagen, lo que permite obser-
var la imagen en 3D previa al modelado.

Luego tenemos el proceso de paths?®, el cual inicia creando rutas a lo largo de los vasos
sanguineos de interés; SimVascular nos permite crear modelos usando segmentacién 2D o
segmentacion directa 3D. Cuando se realiza una segmentacion 2D, las rutas son utilizadas para
reconstruir laimagen en una ventana transversal lamada probeta de intensidad que se puede
mover a lo largo de la ruta del vaso sanguineo. En caso de una segmentacién directa 3D, las
rutas no son necesarias sin embargo pueden ser usadas para ayudar a inicializar las regiones
crecientes (Updegrove et al., 2017)

Luego de crear las rutas, se procede a realizar la segmentacién; este es el paso donde
obtenemos la forma de los vasos sanguineos a lo largo de la ruta. Para el caso de la segmen-
tacién 2D, se crea una serie de segmentaciones a lo largo del camino trazado que delimitara
las fronteras del modelo. De manera alternativa, para la funcionalidad de segmentacion di-
recta 3D, se provee a la posicion deseada semillas de superficie o esferas que se expandiran,
fusionaran y transformar en un espacio 3D para llenar las fronteras de los modelos(Updegrove
et al., 2017).

13 http://www.opencascade.com/
14 http://wias-berlin.de/software/tetgen
15 http://www.mmgtools.org/

16 Se utilizara el termino paths debido a que no tiene una traduccidn clara al espafiol.
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Después de la segmentacion de la imagen, se puede generar un modelo sélido. Las
segmentaciones se unen entre si para formar juntas el modelo completo. Las caras del modelo
solido son especificadas para establecer las condiciones de frontera. Adicionalmente se puede
mejorar ciertas caras del modelo para el mallado.

Una vez obtenido el modelo sélido, se procede a crear una malla volumétrica del
mismo. SimVascular permite la construccién de mallas tetraédricas no estructuradas, asi como
funciones avanzadas de mallado, como el mallado de capa limite, el mallado basado en el
radio, el refinamiento de malla local y el mallado adaptativo.

Finalmente, con el mallado hecho, se realiza el proceso de simulacidon. SimVascular
permite asignar las condiciones de frontera, las propiedades del material y los parametros
para el Solver. La simulacidn se puede correr de formar serial o en paralelo.

2.8.1.1 Creacién del modelo computacional. El proceso de segmentacion resulta de
manera indirecta en una representaciéon del dominio del flujo sanguineo. Este forma de
modelar con segmentaciones, empezd con un software llamado Geodesic, el cual fue
utilizado previo a la creaciéon de SimVascular(N. Wilson et al., 2001).La segmentacién marca
el inicio para poder construir un modelo soélido, el cual puede ser presentado como una
superficie triangulada o un modelo CAD analitico. SimVascular admite cuatro distintos enfo-
gues de modelado sdlido, estos son: PolyData, OpenCASCADE, Parasolid y Discrete.

PolyData es el paquete de modelado solido mas extenso en SimVascular, ya que com-
bina procedimientos con filtros disponibles en VTK y VMTK. El nicleo de PolyData provee mul-
tiples maneras de crear y manipular una geometria, ademas, es el primero en utilizarse para
segmentaciones 2D. Los splines que se forman a lo largo de la longitud del vaso sanguineo que
conectan las segmentaciones 2D, es remuestreado a un especifico nimero de puntos, y luego
conectado vy triangulado para formar una superficie completa PolyData(UPDEGROVE et al.,
2017). Debido a que el modelo PolyData es una superficie triangulada no estructurada, mode-
los discretos generados en otro programa de segmentacion como en formato STL pueden ser
importados en SimVascular como un modelo PolyData. Después de importar, uno puede iden-
tificar caras del modelo discreto y realizar el mismo nimero de operaciones disponibles para
los modelos creados en SimVascular.

Luego tenemos el paquete de modelado OpenCASCADE, el cual provee una funciona-
lidad de modelado solido 3D encontrada en la mayoria de los softwares CAD. En caso se utilice
este paquete, uno puede utilizar a SimVascular para crear un modelo CAD, convirtiendo las
segmentaciones 2D en una superficie B-Spline racional no uniforme o llamada por sus siglas
NURBS. Si se toma en cuenta como una superficie analitica, aguel model encajaria bien con
los procedimientos CAD estandar como el cortado, doblez u operaciones booleanas; uno
puede encontrar estas funciones en la consola de SimVascular. Adicionalmente se tiene el
plugin de Parasolid, el cual es un paquete de modelado solido utilizado en SolidWorks.
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Funciona de manera similar a OpenCASCADE, solo que Parasolid es reconocido por ser mas
robusto.

Finalmente tenemos al paquete de modelado llamado Discrete, este plugin opcional
provee una manera simple de representar una superficie PolyData como un modelo usable
para el mesher comercial de SimVascular, MeshSim.

Una vez se tiene creado el modelo, las caras del model son etiquetadas con un nombre
especificado por el usuario y un identificado. Estos identificadores o ModelFacelD pueden ser
usados después para especificar condiciones de frontera o propiedades de material en los
pasos de la simulacién.

2.8.1.2 Mallado. Luego de la construccién del modelo sélido, el paso a seguir para
una correcta simulacién en SimVascular es el discretizado del dominio volumé-trico a
través de la generacién de la malla. En un inicio, los paquetes de mallado mas robustos
eran provenientes de licencias comerciales, sin embargo, hoy en dia herramientas de ma-
llado open-source de alta calidad pueden ser utilizadas sin ningun problema.

SimVascular admite dos tipos de nucleos de mallado, el TetGen y el MeshSim. El nicleo
TetGen es una combinacidn de funcionalidad entre TetGen en si, un cddigo personalizado para
mallado adaptativo, un cédigo de VMTK para mallado de capa limite y mallado basado en el
radio, y para un remallado de superficie rapido y robusto se presenta MMG?’. Cabe resaltar
qgue el mallado TetGen es el mas utilizado en SimVascular.

Luego tenemos al nucleo de MeshSim, el cual es un generador de malla licenciado por
Simmetrix'8, mostrando unas opciones similares de mallado al previamente mencionado Tet-
Gen.

2.8.1.3 Simulacion. Una vez la malla este hecha, se procede a utilizar para el dominio
computacional para la simulacidn del flujo sanguineo y la presién sanguinea. Es aqui donde
el mdédulo de SimVascular utiliza 3 componentes principales: Presolver (svPre) , Flowsolver
(svSolver) y Postsolver(svPost).

Condiciones de frontera

Para poder realizar una simulacién, las condiciones de frontera son esenciales para
obtener los resultados mas realisticos y validos posibles. La condicion de frontera mas desta-
cada es la condicién de frontera de traccion , en especifico la de no deslizamiento, la cual se
aplica a la superficie del lumen o pared cardiovascular. Los lugares donde se aplican las

17 www. mmgtools.org

18 www.simmetrix.com



77

condiciones son la frontera de entrada y de salida; y es muy importante que las condiciones
de frontera representen la fisiologia fuera del dominio 3D computacional.

SimVascular ofrece diferentes opciones para la asignacion de condiciones de frontera
de 3 tipos, los cuales son de entrada, de salida y de pared. Las condiciones de frontera de
Dirichlet y Neumann pueden ser aplicadas tanto en las entradas como en las salidas. Estos
valores pueden ser directamente prescritos o implicitamente prescritos de modelos de orden
reducido del sistema circulatorio superior o inferior.

Para la condicion de frontera de entrada, una onda de presidon o caudal es lo que se
suele prescribir. La onda es adaptada a una serie de Fourier para que la presion o caudal se
pueda consultar en puntos de tiempo arbitrarios. Cuando se especifica un flujo volumétrico,
este introducido en el plano de entrada usando un perfil especifico. Los perfiles admitidos por
SimVascular son perfil parabdlico, perfil pulsatil o Womersley y perfil de tapon.

El perfil parabdlico describe una variacion de velocidad en forma de parabola a través
del didmetro del vaso. El perfil pulsatil o Womersley refleja las variaciones temporales asocia-
das con el ciclo cardiaco, particularmente util para simular flujos en arterias. Por ultimo, el
perfil de tapdn simplifica el modelo, asumiendo una velocidad constante en todo el didmetro
del vaso

Para la condicidn de frontera de salida, SimVascular utiliza una serie de técnicas para
poder modelar los efectos de la parte inferior que se encuentra fuera de nuestro dominio
computacional; entre estas técnicas se encuentran las condiciones de frontera de impedancia,
las condiciones de frontera tipo Windkessel como la resistencia, el circuito RCy el circuito RCR.
Estas condiciones de frontera modelan de manera efectiva la relacién presién-flujo en cada
salida correspondiente a su respectivo lecho vascular inferior.

Finalmente tenemos las paredes, donde se aplica la condicidn de no deslizamiento
para simulaciones de pared rigidas. De manera alternativa, el solucionador de flujo puede ser
utilizado para hacer simulaciones FSI. Para este caso, el dominio del sélido y del fluido son
acoplados utilizando el método del momento acoplado o CMM, donde la pared es modelada
como un material lineal eldstico, el cual presenta un médulo de elasticidad variable o uniforme
y un espesor a lo largo de todo el vaso sanguineo. Ya de forma mas avanzada, se tiene el
método FSI ALE, el cual se vera mas adelante.

Entre todos los tipos de condiciones de frontera, el tipo Windkessel es el mas utilizado,
ya que en este caso se suele tener solo los datos de entrada, mas no los de salida. Aqui se
presenta la condicién de frontera de resistencia, la cual define la relacidon constante entre la
presion promedio y el caudal sanguineo, siendo consistente con el flujo de Poiseuille cuando
el flujo estd completamente desarrollado(Vignon-Clementel et al., 2006). Cabe destacar, que
este tipo de condicidn es aplicable cuando es una simulacidn de pared rigida. Por lo tanto, en
caso se quiera tener condiciones de frontera que puedan acomodarse a situaciones
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transitorias, se utiliza las condiciones de frontera Windkessel tipo RCR, la cual presenta una
resistencia proximal R, en serie con un arreglo paralelo de una capacitancia C y una resisten-
cia distal R.,en algunos casos se puede tener una presion terminal P;, pero en la mayoria de
los casos es asumida como nula(Vignon-Clementel et al., 2010).

Figura 27

Modelo andlogo de Windkessel

PO
— R R,

Nota. Adaptado de “Computer Methods in Biomechanics and

Biomedical
Engineering” (Vignon-Clementel et al., 2010)

El modelo RCR esta representado por la ecuacion 47, donde en un tiempo t, la presién
P es relacionada con el caudal Q. Adicionalmente la constante del tiempo 7 describe que tan
rapido el sistema responde al cambio en la funcién de entrada. Por lo tanto, como se muestra
en la ecuacion 47, la presion en un tiempo t esta relacionado con el historial del flujo entre el
tiempo O y el tiempo actual t. Esto conlleva a referir la condicion de frontera RCR como una
condicién de frontera RCRC completamente transitoria.

P(t) = [P(0) — RQ(0) — P4(0)]e™ + Pa(t) + RQ

)
€' 47
+ fo —Q®adt (147)
T = RdC ( 48 )

Metodologia del Solucionador

Para poder modelar el flujo sanguineo, se utilizan las ecuaciones de Navier-Stokes para
fluido incompresible. Donde en la ecuacion 49 , p es la densidad de la sangre, v; es el
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componente i de la velocidad del fluido y v, su derivada en el tiempo, p es la presiony 7;; es

la parte viscosa del tensor de esfuerzo.

pY, +pvjv ;i —p; — T =0 (49)

v =0 (50)

Simulaciones de flujo sanguineo personalizadas normalmente requieren de soluciones
dependientes del tiempo en geometrias complejas, usualmente con FSI para deformacion de
pared del modelo vascular. Dentro de los avances en FSI tenemos el método de momento
acoplado, el cual permite simulaciones eficientes dentro de un rango de deformaciones pe-
guefias y un modelo de material linear el3stico, y tenemos el método arbitrario lagrangiano
euleriano o por sus siglas en ingles ALE. El método ALE es utilizado principalmente para defor-
maciones de mayor escala y con una necesidad de mayor precisidn, sin embargo, es un mé-
todo que tiene un alto costo computacional(Marsden & Esmaily-Moghadam, 2015).

El solucionador de flujo de SimVascular tiene sus fundamentos en el método de ele-
mentos finitos, el cual es utilizado para crear una aproximacién dimensional finita para las
ecuaciones que gobiernan el flujo sanguineo en las arterias(C. A. Taylor et al., 1998). Debido
al hecho de tener que resolver sistemas con gran nimero de ecuaciones lineales para compu-
taciones relevantes del flujo sanguineo, se utilizaron métodos y estrategias para reducir los
requerimientos de memoria y poder realizar grandes simulaciones. Una de ellos fue la adicién
de un término de estabilizacion en la salida para prevenir la divergencia debido al reflujo®®
gue se puede presentar en los simulaciones de flujo sanguineo(Esmaily Moghadam et al.,
2011).

El Flowsolver dentro de SimVascular evolucioné del cédigo académico de elementos
finitos PHASTA?C para poder resolver las ecuaciones de Navier-Stokes en un dominio arbitrario
con los métodos de “streamline-upwind/Petrov-Galerkin” o SUPG ,y “pressure-stabilizing/Pe-
trov- Galerkin” o PSPG.(Whiting & Jansen, 2001)

Interaccion fluido- estructura

Como se menciond previamente en el anterior apartado, SimVascular tiene una fun-
cion para realizar simulaciones de interaccion estructura. Debido a que la velocidad de la

19 porcién de flujo sanguineo que retornaria cuando se da el didstole, esto se evita en la vida real debido a las
propiedades de los vasos sanguineos, pero en un inicio era un fendmeno que aparecia en las simulaciones computacionales.

20 Analisis paralelo, jerarquico, adaptativo, estabilizado y transitorio
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sangre y los campos de presiones en las arterias mas grandes son altamente afectados por la
deformacion del vaso, el método de interaccidn fluido estructura es de suma importancia hoy
en dia. Entre los métodos de FSI, tenemos el ALE y el método CMM.

El método mas conocido y utilizado para deformacion de pared vascular es el método
ALE o arbitrariamente lagrangiano y euleriano. En el método ALE, las ecuaciones del fluido y
del solido son escritas en un solo marco de referencia, el cual es el marco euleriano. Después,
las mallas del fluido y del solido son deformadas de manera independiente, para luego aco-
plarlas usando un multiplicador de Lagrange(Valente et al., 2022a). Sin embargo, este método
tiene como desventaja su alto costo computacional y su ligera robustez a la necesidad de estar
continuamente actualizando la geometria del fluido o de la estructura.

Luego tenemos al otro método o formulacién, el método del momento acoplado o
CMM para FSI. Esta formulacion empieza de la formulacidon convencional estabilizada de ele-
mentos finitos para las ecuaciones de Navier-Stokes en un dominio rigido, donde modifica el
dominio para que la deformabilidad del dominio de la pared arterial sea considerada(Figueroa
et al., 2006a). El método CMM, es utilizado siempre y cuando las deformaciones sean menores
al 10% y se necesite una simulacién veloz. En caso contrario se utiliza la formulacion ALE.

2.8.1.4 Post- procesamiento. SimVascular tiene la capacidad para post procesar los
archivos de simulacién para ex-traer y calcular cantidades hemodinamicas relevantes tales
como velocidad, presion , esfuerzo cortante de pared o también llamado WSS. Los archivos
pueden ser exportados a formato VTK para facilitar la visualizacién en softwares open-
source de visualizacidn cientifica como Para-View o Vislt.

2.8.2 Modelacion de un modelo 3D del aneurisma adrtico abdominal

Los aneurismas aorticos abdominales, se caracterizan por su ubicacién y alta probabi-
lidad de ruptura, por lo que cuando se modela un AAA; se toma en cuenta multiples factores,
como el didmetro, el esfuerzo mas alto existente en el modelo y su geometria. Adicional-
mente, factores fisicos de cada paciente en especifico deben ser conocidos, como una defini-
cion clara de la geometria del aneurisma, las propiedades de los materiales o tejidos involu-
crados, la interacciones con el ambiente cercano y las fuerzas externas e internas que acttan
sobre el aneurisma(Conlisk et al., 2016).

Debido a los ultimos avances en la computacion y los avances en técnicas de imagenes
es posible obtener una reconstruccion virtual muy precisa de un aneurisma de un paciente en
especifico, sin embargo, uno de los aspectos para tener en cuenta y que aun es un desafio es
la determinacién precisa del grosor de la pared sanguinea. Hoy en dia es muy complicado
determinar el grosor de la pared sanguinea con los escdneres existentes, por lo que se
asume un grosor uniforme de entre 1.4 a 1.9 mm de grosor. No obstante, se conoce que el
grosor de la pared aortica varia dependiendo de la zona y del paciente, por lo que es una
hipdtesis que no podria ser la adecuada cuando se trata de caracterizar un modelo en
especifico.



Capitulo 3
Metodologia para el estudio por simulacion numérica

3.1 Procesamiento y uso de imagenes medicas

La investigacidn sea realizada a partir de TC disponibles en repositorios de libre acceso.
Se seleccionaron dos aortas en la parte abdominal del cuerpo, correspondientes a pacientes
con morfologia vascular diferente. Ambos se adquirieron de “The vascular model repository”
(ref. 0006_0001,0142_1001)(N. M. Wilson et al., 2013a), partiendo de las TC en formato DI-
COM (Digital imaging and communication in medicine), el cual estandariza el almacenamiento
y protocolo de transferencia de las imagenes médicas.

Las TC son una serie de imagenes radiograficas con una sensibilidad mayor frente a los
rayos X convencionales. Las imagenes continuas se generan en los tres ejes cartesianos y, por
lo tanto, los pixeles son perpendiculares entre si formando voxeles que capturan tridimensio-

nalmente los érganos internos, con precision y sin superponerlos.

El coeficiente de absorcion de la radiacion, cuantificado por las Unidades de Hounsfield
(UH), permite adquirir las imagenes en escala de grises segun la densidad radioeléctrica de los
elementos. Las UH estan asociadas a la densidad del material, una tonalidad mas préxima al
blanco indica mayor absorcion de rayos X y viceversa. El tejido de las arterias no tiene mucha
absorcién de rayos X y es por eso por lo que su rango va de 20 a 35 HU. (Kamalian et al., 2016).

El cuerpo humano presenta planos delimitantes que lo atraviesan en posiciéon anato-
mica, con la persona de pie y brazos a los costados, sirviendo como referencia espacial para
ubicar érganos y estructuras corporales. Las posiciones anatémicas se establecen mediante
tres planos principales. El plano sagital o medio es perpendicular al suelo, dividiendo el cuerpo
en mitades derecha e izquierda, siendo atravesado perpendicularmente por el eje transversal.
El plano coronal o frontal, también perpendicular al suelo, delimita el cuerpo en mitades an-
terior (ventral) y posterior (dorsal), cruzado por el eje anteroposterior. Por ultimo, el plano
transversal u horizontal, paralelo al suelo, divide el cuerpo en secciones superior e inferior,
atravesado perpendicularmente por el eje longitudinal. Estos planos nos proporcionaran una
mejor vista y compresion a la hora de construir el modelo.
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Figura 28

Planos anatémicos del cuerpo humano

Plano sagital

Plano coronal

NN

Plano transversal

Nota. Extraido de planimetria anatomica

Una primera version tridimensional de las arterias se obtuvo mediante el software de
cddigo abierto SimVascular. Este permite la importacidn de los archivos DICOM y poder trans-
formarlos en archivos VTI2! y ademads poder escalar la imagen dependiendo de las unidades
gue tengamos; estos archivos contienen la informacién en UH de la parte del cuerpo esca-
neada por la TC.

El primer modelo pertenece a un hombre saludable de 30 afos, con un peso de 70 kg
y una estatura de 1.77 m ; posee una presion arterial sistélica de 117 mmHg y una presién
arterial diastodlica de 78mmbhg. En la figura 29 podemos observar la vista axial de nuestras
imagenes médicas o también llamadas imagenes DICOM, en la figura 30 se tiene la vista sagi-
tal y en la figura 31 se observa la vista coronal; todas las vistas juntas generan una imagen 3D
donde aqui podremos guiarnos para poder modelar la aorta, para obtener una idea de como
se veria el modelo, aplicamos una técnica llamada “Volume rendering” que viene junto con
SimVascular para poder tener una idea mas clara de la aorta, aqui modificamos el UH para
aclarar el renderizado(ver figura 32).

21 Los archivos Visualization Toolkit Image Data son el tipo de archivo mas popular con la extension VTI, y fueron
desarrollados originalmente por Interscape para Visualization ToolKit.
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Figura 29

Vista axial del primer modelo

Figura 30

Vista sagital del primer modelo
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Figura 31

Vista coronal del primer modelo

Figura 32

Renderizado del primer modelo

El segundo modelo pertenece a un hombre con un aneurisma de 75 afos; con un peso
de 86.6kg y una estatura de 1.73 m; posee una presion arterial sistélica de 117mmhg y una
presion arterial diastdlica de 78 mmhg. De igual manera que en el primer modelo, en la figura
33 se puede observar la vista axial, en la figura 34 se tiene la vista sagital y en la figura 35 se
aprecia la vista coronal; donde finalmente en la figura 36 tenemos el renderizado de cémo

podria ser nuestro modelo.



85

Figura 33

Vista axial del segundo modelo

Figura 34

Vista sagital del segundo modelo

Figura 35

Vista coronal del segundo modelo
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Figura 36

Renderizado del segundo modelo

3.2 Diseno de los modelos CAD

Luego de procesar las imagenes DICOM, realizamos la construccion de los modelos en
el software SimVascular, teniendo en cuenta los pasos a seguir(Figura 37).Mas adelante expli-
caremos cada uno de ellos y como se llevaron a cabo.

Figura 37

Proceso para realizar los modelos de las arterias

Tomografia .
segmentacion solido malla
computarizada

Path es el resultado de un proceso donde utilizando las imagenes DICOM, se traza la

3.2.1 Path

trayectoria del modelo (Ver figura 38) este paso es muy esencial ya que si fallamos en la ubi-
cacion de los puntos, luego se obtendrd un modelo con problemas de trayectoria; si bien es
cierto que mientras mas puntos se tenga es mejor; tampoco es recomendable demasiados ya
gue se puede saturar y generar problemas en la segmentacion. Para unir dos caminos o tam-
bién llamados paths , es suficiente con sobreponer el camino a unir sobre el camino princi-
pal(ver figura 40)
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Figura 38

Lista de puntos del camino del primer modelo

Cusrent Path: principal Naw Path
Path Point Number: 136 Change Type

[ Twrn on Reslicing

Con q.l Paint List:

3796, 111670, 50.0639 ~ | Adding Mode:
16,3796, 111970, 47.7200 Smat
63796, 11,1970, 44,5948

16,3706, 111670, 40,6883

17,1609, 12.6070, 37.5631 Add
17.1609, 12,6970, 33,6566

17,1609, 12,6970, 30.5314 aac sy
17.1609, 15,6570, 27.4052
17,1609, 17,1970, 224997 T
17,1609, 16,6970, 17.2493

:-15.5083, 21.6970, 12.5615

15,5083, 231970, 63111 Smaath

0357, 29.1970, 108775
:-13,2544, 30,6970, -19.6905
14,0357, 32.1970,-25.7222
:-14,0357, 321970, 311913
12,4731, 35.1970, -36.6604
z-12.4731, 35,1970, -39.7856
12,4731, 35,1970, -43.6921
1-10.9105, 36.6970, -53.8490
10,9105, 36,6670, -63.2246
:-10,9105, 36,6970, -68.6937

:-13.2544, 35,1970, -75,7254
13.2544, 35.1970, -78.8506
T<14.8170, 35.1970, -83.5384
16,3796, 33.6970,-88.2262
179422, 336970, 93,6953
17.9422, 33,6970, -98.3821

Figura 39

Path completo del primer modelo
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Figura 40

Junta entre dos path del primer modelo

3.2.2 Segmentaciones

Luego de realizar los paths, se procede a crear segmentaciones para luego juntarlas y
formar el modelo; cabe resaltar que para dibujar una segmentacién esta tiene que contener
a un punto del camino; por esa razén es que el camino es de vital importancia; esta segmen-
tacion se realiza en un plano siguiendo la técnica de grupos; es decir; primero tenemos un
grupo de puntos de contorno que forman una segmentacién y luego el conjunto de segmen-
taciones forman al modelo completo.

Existen muchas formas de dibujar las segmentaciones, tenemos circulo, elipse , Spline-
Poly y polygon; se utiliza la que mejor se adapte a tu modelo; en este caso se utilizé SplinePoly
ya que se adaptaba mejor a los contornos de las imagenes dicom; en caso se obtengan algunas
zonas angulosas o pronunciadas , se podia utilizar la funcidn smooth para obtener una seg-
mentacion mas suave.
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Figura 41

Ventana de la herramienta de segmentacién

SgePath  Mullivesvel Path
| Show Path
Hew Group

Latting Paramieters..

Size
LeweiSer
Theethald

Mach. Laarming

Circle
Ellipse
plunetialy
Palygon

Pr—

Copy

Pavie

Delrte

Figura 42

Vista axial y sagital para realizar la segmentacién

Figura 43

Segmentacion finalizada

La herramienta de segmentacidon también tiene una funcidn llamada lofting la cual per-
mite observar cémo va quedando el modelo en vista 3D(Ver figura 44).
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Figura 44

Lofting de la segmentacién terminada

3.2.3 Modelos

Una vez realizada la segmentacion, se realiza la creacion del modelo, donde el software
tiene una funcidn para estimar el tamano de la malla y se genera automaticamente las entra-
das y salidas de la aorta, ademas de senalar cual es la pared de esta.

En caso el modelo tenga zonas esquinadas que pueden afectar de manera negativa al
modelo, SimVascular tiene la opcién de poder arreglar o en todo caso suavizar esa zona, ya

sea de manera local o de todo el modelo a la vez.
Figura 45

Ventana de herramienta de modelaje

Facelist  Blend

wme e v [
1 wall_principal wall - Delete
2 wall_secundario wall - Fill Holes w. IDs

3 cap_principal cap - Combine

copseantire cp o+ RN

Rermesh Sire:
5 cap_principal 2 cap @ LT
Estimate Size
0.25

Remesh

Global Ops
Local Cips

[ram |

< » | Extract Canterlines.
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Figura 46

Modelo extruido

3.2.4 Simulacion CFD

Una vez realizado el modelo, pasaremos a la configuracién de la simulacién CFD, donde
realizaremos dos principales modificaciones; una es pared rigida y la otra es pared deformable
constante. Las simulaciones se realizaron en una laptop Asus rog, con un procesador 17 de
decima generacién de 8 nucleos y 1 terabyte de almacenamiento.

3.2.5 Malla

Una vez que tenemos el modelo geométrico representando la aorta de interés, debe-
mos discretizar el dominio del flujo en elementos para la simulacion, a este proceso se le co-
noce como generacion de malla.

SimVascular utiliza un generador de mallas tetraédricas basado en octetos finitos lla-
mado TetGen. La idea de los métodos de octetos finitos es descomponer una geometria com-
pleta en piezas mas sencillas y luego mallar las piezas individuales usando una técnica de ge-
neracién de mallado. Una vez la geometria es descompuesta, se realizan dos mallados; el ma-
llado de superficie y el mallado del volumen interior.

Para la creacién de la malla se escogié un tamafio de elemento de la malla de 1.73 um
y se escogio el mallado de superficie y de volumen; adicionalmente se cred una capa limite de
mallado para reducir el costo computacional en las entradas y salidas. 2 capas con una ratio
de decrecimiento de 0.8 fue agregado.
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Figura 47

Ventana de opciones de la herramienta de simulacién

Mesh Name: Modelol Mesh Info
Mesh Type: TetGen Run Mesher
Model Used: Modelol [zl Show Model

Global Max Edge Size: | Estimate | |1.7351
AdwncedOpuons
[~] Boundary Layer Meshing
Portion of Edge Size:
MNumber of Layers:
Layer Decreasing Ratio: 0.20 e
[#] Extrude Boundary Layer Inward from Wall
[[] Use Constant Boundary Layer Thickness
[[] Canvert Boundary Layer ta New Region/Domain

] radius-Based Meshing
] Surface Meshing ] Valume Meshing
[ Fast Meshing (cap mesh may not be desirable)

[] Allow Multiple Regions

| Lacal Size

| Regional Refinement

| Advanced Flags

| Multi-Domain

| Adapt

Figura 48

Vista acercada de la malla del modelo
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Figura 49

Vista de la malla del modelo

Figura 50

Vista del mallado de la capa limite

Figura 51

Vista de corte de la malla volumétrica interna
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Tabla 3

Numero de elementos de la malla del modelol
Numero de nodos 49786
NuUmero de elementos 266066
Numero de aristas 36501
Numero de caras 24443

Como se puede observar en la tabla 3, la calidad de malla ha sido considerado bueno
debido a los multiples intentos que se tuvo. Ya que se llegd un momento donde el afinamiento
de malla variaba muy poco los resultados obtenidos mientras que el tiempo de procesamiento
se incrementaba en casi el doble.

3.3 Archivos necesarios para la simulacion

Para poder usar el solucionador de SimVascular, se necesitan ciertos archivos que son
obligatorios para correr el programa.

Tabla 4

Listado de archivos necesarios para ejecutar la simulacidn

restart.0.1

geombc.dat.1

numstart.dat

solver.inp

Bct.dat

Los archivos mds importantes son el bct.dat y el solver.inp

bct.dat: Define las condiciones de frontera de flujo de entrada tanto en el espacio con
en el tiempo.

solver.inp: Brinda mas informacién para el solucionador de flujo(densidad, viscosidad,
numero de pasos en el tiempo).

Los demas archivos no se van a ver modificados antes de correr la simulacion.
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geombc.dat.1: Contiene la informacién de la malla y las condiciones de frontera espe-
cificadas en el modelo, creado por el Presolver.

Restart.0.1: contiene las condiciones iniciales para nuestro modelo, creado por el Pre-
solver.

Numstart.dat: inicialmente contiene el nimero 0. Este nimero es usado por el solu-
cionador para identificar el archivo restart que se debe usar como condicidn inicial.

3.3.1 Condiciones de frontera
Pared rigida
Condiciones de frontera de entrada

Para poder definir el flujo de entrada, utilizamos un archivo de texto dado junto con
las imagenes dicom del mismo paciente, para asi tener valores acordes a la propia aorta.

Condiciones de frontera de salida
Condiciones de pared

Se asumio6 condiciones de pared rigida en esta simulacion, para ver cdmo se compor-
taba el modelo bajo estas condiciones.

solver.inp

En este archivo vamos a indicar las demas condiciones de frontera ( densidad de la
sangre, viscosidad y valores de resistencia), y otros parametros necesarios para correr la si-
mulacion(tamafio de salto de tiempo, numero de saltos de tiempo entre reinicios)

Tabla 5

Parametros del Solucionador de SimVascular

Densidad 1.06 kg/m?3
Viscosidad 0.04 Poise
Tamafio del salto 0.001

de tiempo
Numero de saltos 50

de tiempo entre reinicios

Numero de super- 1
ficies

Paso de 4
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construccion

Numero de super- 2
ficies de resistencia

3.3.1.1 Simulacién. Una vez teniendo las condiciones de frontera y los
parametros del Solver establecidos, procedemos a correr la simulacién.

La simulacion fue hecha en mi propia laptop, teniendo un procesador Intel core 17-
décima generacidn con 8 procesadores corriendo en paralelo para reducir el tiempo de simu-
lacion. Para correr la simulacion es necesario tener los archivos en la misma carpeta.

Mientras la simulacidn esta ejecutandose se puede visualizar la siguiente informacion:
Figura 52

Informacién de la simulacion ejecutandose

a b c d e f g h
7987 3.074E+04 1.8156+00 ( -38) B8.943E-04 2.4696-05 = 440- 1] [ o- o]
7988 3.074E+04 1.502E+01 € -29) 7.2356-03 1.666E-04 =< S5257- 4] [ o- o]
7988 3.074E+04 4.109E+00 ( -34) 4.637E-03 1.351E-04 < 2943- 4] [ ©o- 0]
FOEE 3.074E+04 2.T44E+00 ( -36) 1.831E-03 4.513E-05 = 440- 1| [ o o]
7988 3.0T4E+04 1.752E+00 ( -38) B.6356-04 2.450E-05 = 440~ 1| [ o o]
7989 3.074E+04 1.501E+01 ( -29) 7.0B1E-03 1.5896-04 = 5257- 4| 7= [ o - o]
TOED 3.0T4E+04 4. 244E+00 ( -34) 4.5396-03 1.3236-04 = 2943- 4| &= [ o - o]
7989 3.074E+04 2.817E+00 ( -36) 1.85lE-03 4.516E-05 =  440- 1| 8 [ o0 - 0]
7989 3.075e+04 1.790e+00 ( -38) 8. 870E-04 2.453e-05 < 440- 11 8= [ o - o]
7990 3.0756+04 1.501E+01 € -29) 7.156E-03 1.692e-04 < 5257- 4| 7= [ 0 - 0]
7990 3.075E+04 4.303E+00 ( -34) 4.642E-03 1.359e-04 = 2943- 4] &= [ o - o]
7990 3.075E+04 2.834E+00 € -36) 1.848E-03 4.544E-05 =<  468- 2| [ o- o]
990 3.075E+04 1.813E+00 ( -38) B 2.47S5E-D5 < 468~ 2| [ o o]
Q91 3 1.499E+01 ( =-29) Ed 1.607E-04 = 5257- 4| = [ o o]
7oa1 3. 4.2336400 € -34) 4 1.3336-04 « 2943- a| 8- [ o - o]
7991 3.0756+04 2.799E+00 ( -36) L. 4.5356-05 = 2895- 1] = [ o - o]
7991 3.076E+04 1.500E+00 ( -38) &, 2.466E-05 < 2895- 1| 7= [ 0- 0]
7992 3.076E+04 1.501E+01 ( -29) 7. 1.646E-04 < 5257- 4| 7= [ ©o- 0]
7992 3.076E+04 4.209+00 ( -34) 4. 1.381e-04 <= 2943- 4| &= [ o - o]l
7992 3.076E+04 2.790E+00 ¢ -36) 1. 4.64BE-05 < 2895- 1] 8 [ o - 0]
7982 3.076E+04 1.826E+00 ( -38) 9. 2.403E-05 = 2895- 1] 7= [ © - o]
7993 3.076E+04 1.505E+01 ( -28) 7. 1.634E-04 < 5257~ 4] 7= [ O o]
7993 3 4.195E+00 [ -34) 4. 1.371E-04 < 2943- 4] 2 [ 0 o]
7993 3 2.806E+00 ( -36) 1. 4.602E-05 =< 2895- 1| 8= [ o o]
7993 3 1.8116+00 ( -38) 9. 2.4336-05 < 2895- 1] 7= [ o - 0]
7994 3.076E+04 1.510E+01  -20) 7. 1.646E-04 = 5257- 4 &= [ o - o]
7994 3.076E+04 4. Z09E+00 { -34) 4. 1.383E-04 = 2943- 4| &= [ o - o]
7994 3.077E+04 2.831E+00 ( -36) 1. 4.631E-05 =<  440- 1| 7= [ o - 0]
7994 3.077e+04 1.826e+00 ( -38) 9. 2.450-05 < 440- 11 6= [ o - o]l
7985 3.077E+04 1.516E+01 ( -28) 7. 1.641E-04 < 5257- 4] 6= [ o - 0]
7985 3.077E+04 4.286E+00 ( -34) 4.7 1.368E-04 < 2043- 4] & [ o - 0]
7995 3.077E+04 2.8TO0E+00 ( =-36) 1. 4.677E-05 = 440- 1| &= [ o o]
7995 3.077E+04 1.885E+00 ( -38) 9 2.5356-05 <  440- 1] 7= [ O o]
7996 3.077E+04 1.518E+01 ( -29) 7 1.6336-04 = 5538- 4| 6= [ 0 - 0]
7996 3.078E+04 4.22BE+00 ( -3a) 4 1.3956-04 <« 2043- a| 8= [ o - 0]
7996 3.078E+04 2.816E+00 ( -36) 1. 1.721€-05 =< 440- 1| 8= [ 0o - 0]
7996 3.078E+04 1.8656+00 ( -38) 9. 2.478E-05 <  440- 1| &= [ 0- 0]
7997 3.078E+04 1.519E+01 ( -29) 7. 1.607E-04 < 5223- 8| 6= [ 0 - 0]
7997 3.078E+04 4.019e+00 ( -35) 4. 1.360E-04 < 2943- 4| 8> [ o - o]
7987 3.078E+04 2.719E+00 ( -36) 1. 4.4T4E-D5 <  440- 1] &= [ o - 0]
7997 3.078E+04 1.770E+00 ( -38) &8, 2.340-05 < 440- 1| &= [ o o]
998 3. 078E+04 1. ¢ =29) 7. 1.619E-04 = 5223- 8| 6= [ o o]
7998 3.078E+04 4 € -35) 4. 1.3726-04 = 2943- 4] 8 [ 0 - 0]
7998 3.078E+04 2 ¢ -36) L. 4.5266-05 = A468- Z| 7= [ 0- 0]
7998 3.078E+04 1 € -38) 8. 2.382E-05 = 554- 2| 7= [ o - o]
7009 3.079E+04 1 ¢ -29) 7. 1.607€-04 = 5223- 8| &= [ o - 0]
7999 3.079e+04 4. ¢ -35) 4. 1.360E-04 < 2943- 4] &= [ 0- 0]
7999 3.079E+04 2. ¢ -36) 1. 4.469E-05 < 2895- 1| 7= [ ©o- 0]
7999 3.079e+04 1. ¢ -38) 8.7 2.331e-05 < 2895- 1| 7= [ o - o]
8OO0 3.079E+04 1. ¢ -20) 7. 1.587E-04 < 5223~ 8| 7= [ o0 - 0]
8000 3.079E+04 3. 984E+00 ( -35) 4. 1.364E-04 < 2943- 4| &= [ a o]
BO00 3.079E+04 2.700E+00 ( =36) 1. 4.488E-05 = 2895- 1| &= [ o o]
8000 3.079E+04 1.761E+00 ( -38) B, 2.3376-05 = 2895- 1] 8 [ 0 - 0]

Se explicara las variables dadas por la simulacion mientras se ejecuta para tener un
mejor entendimiento.

- a:Numero de timesteps — Cada paso aparece 4 veces, esto porque estamos con-
siderando 4 iteraciones no lineales.

- b :tiempo del cpu — Este es contado desde que el anilisis fue lanzado, se mide en
segundos.
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- ¢: Residuo no lineal — Indica que tan precisa es la solucién

- d: Logaritmo del cambio residual- Brinda una muy buena forma de evaluar como
se comporta la solucidn. Si el valor es pequefo y negativo, entonces es una buena
sefal. Un valor de “-10” significa que el residuo se ha reducido.

- e :Modulo del residuo para el campo de velocidad(%u

- f: Modulo del residuo para el campo de presién(%p)

- g:<A-B|C>
= A:bloque donde el maximo residuo ocurre
= B: Nodo en el bloque con el maximo error

= C: medida logaritmica de la ratio entre maximo residuo y residuo
promedio: este valor debe ser el mas pequeno posible.

- h: Es cero cuando se utiliza el Solver predeterminado.

Esta informacidon es guardada en un archivo llamado history.dat y se puede volver a
consultar en cualquier momento.

El tiempo necesario para resolver un ciclo cardiaco completo fue de 24 horas ( 8000
timesteps).

Post procesamiento

Cuando la simulacién termina, es necesario que los archivos sean post procesados para
asi tener archivos con extension .vtu y se puedan ver en ParaView.

SimVascular tiene una funcion que permite transformar los archivos restart en archivos
.vtu, permitiendo su visualizacidn.

3.4 Simulacion FSI

Luego de realizar nuestra simulacion CFD con pared rigida, se decidié realizar dos tipos
de simulaciones FSI, una con CMM-FSI ( coupled Momentum method or fluid-solid interaction
problems) y otra con el método ALE ( arbitrary Langrangian- Eulerian); (ambos explicados en
el marco tedrico) , ambos métodos nos permiten tener una mejor apreciacion sobre como se
ve el ciclo cardiaco y como se comportan nuestros modelos realizados.

Se debe tener en cuenta, que para realizar correctamente las simulaciones FSI, primero debe-
mos tener en cuenta el pre-estrés para las deformaciones, esto se obtiene corriendo una si-
mulacion CFD rigida para asi después insertar los valores establecidos en la simulacion FSI.
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3.4.1 Método CMM-FSI

Para larealizacidén de este método, SimVascular utiliza el mismo solucionador que para

la simulacién CFD; solo que en este caso se selecciona la opcion de pared deformable cons-
tante(figura 53 )

Figura 53

Parametros del método CMM-FSI

|Easic Parameters

| Inlet and Outlet BCs

Type: Deformable(Constant) ~
Thickness: Elastic Modulus: [10000000

Poisson Ratio: Shear Constant: |0.833333
Density: l:l Pressure: (133330

Se establecieron los siguientes parametros:

Thickness 0.5
Poisson ratio 0.49
Density 1
Elastic modulus 10e6
Shear constant 0.83333
Pressure 133330

Este apartado fue la Unica diferencia con la simulacién CFD, los demas pasos se man-
tuvieron de la misma forma; sin embargo la simulacidon duro 48 horas (8000 timesteps)
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3.4.2 Método ALE

A diferencia de la simulacion CFD y el método CMM-FSI , el método ALE utiliza el Solver
de SimVascular svFSl, Solver que por el momento no funciona en el sistema Windows, por
ende se instald ,en la misma laptop que se utilizd para las simulaciones CFD, el sistema Linux
por medio de Ubuntu.

Los pasos para ejecutar la simulacidn FSI y CFD son equivalentes hasta la elaboracién
de las mallas, ya que para la simulacién FSI, tendremos dos mallas separadas pero correlacio-
nadas, una malla del sélido y otra del liquido.

Es muy importante que los modelos no presentes zonas con elementos de malla con
una gran complejidad geométrica ya que esto dificultaria la sobreposicién de mallas para la
simulacién. Es por esta razon que SimVascular ofrece herramientas de suavizado para el mo-
delo.

SimVascular posee una herramienta para generar las dos mallas requeridas, sin embargo ac-
tualmente no funciona de la manera correcta, ya que normalmente para poder tener las dos
mallas, cada nodo de una malla debe tener un ID, el cual debe ser el mismo para ambas mallas
para su correcto acoplamiento, no obstante, SimVascular esta generando un ID diferente para
cada malla, ocasionando una sobreposicion erronea y por ende un error en la simulacién. Por
ello decidimos utilizar un cédigo hecho en Python por los propios creadores de SimVascu-
lar.(Cardiovascular/Create-Fsi-Mesh-Complete/Python at Master - Ktbolt/Cardiovascular,
s. f.). Este cédigo nos permite ingresar nuestro modelo hecho y nos devuelve la malla del li-
quido y la malla del sdlido.

3.4.2.1 Archivos de simulacion. Con el propésito de llevar a cabo simu-
laciones en el entorno Linux, se tomo la decision de ejecutarlas a través de la terminal del
sistema operativo. Con este fin, se consolidaron todos los archivos necesarios en una carpeta
Unica(ver figura 54), y después en la terminal ejecutdabamos el archivo svFSl.inp ; el cual con-
tenia todos los parametros previamente mencionados.
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Figura 54

Archivos para simulacion FSI-ALE en Linux

BEEEE -

8-procs fluido init solido calcMeanPr  FSILS_NS. inflow_3d.

essTrac.py log Flow

rigid_wall_  rigid_wall_ svFSI svFSLinp
mean_ mean_
pressure.... traction....

Como se comenté en el marco tedrico, para realizar la simulacién de manera correcta,
primero se realiza una simulacién rigida solo con la malla del liquido, donde se obtiene los
valores promedios de presién y traccion, luego se realiza una simulacion solo con la malla del
solido para obtener el prestress y asi poder realizar la simulacion FSI partiendo de unos valores
iniciales evitando la convergencia errénea del modelo.

3.4.2.2 Simulacién rigida. En este caso se volvié a correr la simulaciéon con los
mismos parametros que en la simulacién CFD, pero esta vez en el sistema Linux, en este
caso solo se utiliza la malla del liquido y no la del sélido. La simulaciéon duro 24 horas (8000
timesteps) y después de realizarla; se utilizé un cédigo en Python para obtener el pro-medio
de la presion y del esfuerzo por traccion en el modelo. El cédigo fue obtenido de los mismos
creadores de SimVascular para facilitar la realizacion de simulaciones FSI.(Examples for svFSl,
2018/2023)

Una vez obtenido los archivos del codigo de Python, se continua con la simulacién del

prestress.

3.4.2.3 Simulacion de prestress. Con los resultados de la simulacién ri-gida, se
procede a configurar la simulacién de prestress; para esto se establecen los parame-tros de
la pared vascular solo en la malla del sélido y se realiza la simulacién en la misma. La
simulacién duro 18 horas( 8000timesteps).

3.4.2.4 Simulacién conjunta. Una vez realizadas las simulaciones pre-vias, ya
tenemos todos los archivos listos para la simulacién ALE, inicializando las velocidades,
presiones y el prestress. La simulacion durd 60 horas(16000 timesteps), siendo esta la mas
larga debido a la complejidad del modelo.



Capitulo 4
Resultados

Este capitulo tiene por finalidad mostrar los resultados obtenidos de todas las simula-
ciones realizadas y poder observar cdmo modela SimVascular el comportamiento de una aorta
sanay una aorta con aneurisma.

4.1 Simulacion rigida

Para la primera simulacién, se considerd que la pared arterial no sea deformable, es
decir, que se considere como un tubo rigido. En este caso se debe tener en cuenta que la
simulacion duré menos y fue mas sencilla de simular.

4.1.1 Modelo uno

Empezamos con el primer modelo, el cual le pertenece a una persona sana, teniendo
a la arteria sin geometria compleja, una entrada y dos salidas.

4.1.1.1 Flujo sanguineo. Para obtener el flujo sanguineo, SimVascular crea unos
archivos de texto con los flujos de cada entrada y salida, permitiéndonos poder extraer la data
y graficarla. Si bien es cierto que nuestro tiempo de flujo que tenemos es de 1 seg, para lograr
una estabilidad en el flujo se tuvo que simular casi 8 ciclos cardiacos, es decir, simular 8 ciclos
de 1 segundo cada uno, ya que al ser un método iterativo, el modelo se estabiliza conforme
completamos cada ciclo.(Ver figura 55)

Figura 55

Flujo sanguineo del modelo 1 rigido completo
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Se decidié separar el ultimo ciclo cardiaco para asi poder extraer las partes clave del
mismo,(aceleracién, pico y desaceleracion).Estos son los puntos de interés donde vamos a
analizar y trabajar.

Figura 56

Flujo sanguineo del modelo 1 rigido ultimo ciclo cardiaco

Modelo 1 rigido
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Figura 57
Valores mas representativos de flujo sanguineo
MODELO 1 RIGIDO
S
alida Iz- Salida Dis
T En- quierda |Dere- tribucién
iempo[s] | trada[mm3/s] [[mm3/s] |cha[mm3/s] flujo[%]
Acele- 0 113544 6 48390. 55.
racion .05 122 3410.54 143| 8-42.6
0 162595 9 69907. 56.
Pico .15 .7212521.478 725 9-42.9
Des- 0 67503. 3 29153. 57.
aceleracién .25 023|8948.149 121 7-43.2

Esta informacion nos permite hallar la distribucién de flujo entre la salida izquierda y la dere-
cha. Esta misma distribucion fue utilizada para establecer las resistencias del modelo.
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Se puede observar cdmo se presentan pocas oscilaciones, ademas que tanto la entrada como
las salidas presentan la misma forma y obteniendo su valor mas alto en los mismos intervalos
de tiempo.

4.1.1.2 Perfiles de velocidad. En este capitulo, los perfiles de velocidad seran vistos
en las zonas de interés resaltadas en el capitulo de flujo. Para poder observar cémo se
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para asi poder obtener una vista
mas clara de las velocidades.

El perfil de velocidad utilizado para el primer modelo es un perfil parabdlico, siguiendo
un flujo del propio modelo del repositorio(Ver figura 58).

Figura 58

Caudal inicial del modelo 1

Flujo inicial
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Tiempo 0.05- fase de aceleracion

La velocidad que observaremos primero sera la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tira validar nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat.

Figura 59

Velocidad a la entrada del modelo y en las ramificaciones en el
tiempo 0.05s

Como se puede observar en la figura 59, el flujo se encuentra entre un rango de 0-1400
mm/s; validando los valores establecidos para la simulacidn. El perfil utilizado es parabdlico
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como se puede observar. Una vez validado las condiciones de entrada, se observara la distri-
bucién de velocidad en la ramificacion izquierda y derecha. Ademas, se observa un flujo lami-
nar ya que no presenta ninguna turbulencia. Adicionalmente se aprecia valores de velocidad

similares en ambas ramificaciones de aproximadamente 1500 —~

Tiempo 0.15- fase pico

En el paso de 0.15s, en el punto mas alto del flujo, la entrada presenta su velocidad

s . . . mm
maxima, teniendo como punto maximo el valor de 16007.

Figura 60

Velocidad a la entrada del modelo y en las ramificaciones en el tiempo
0.15s

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados.

Tiempo 0.25- fase de desaceleracion

Para concluir, tenemos la Ultima fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lacion con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el
ciclo cardiaco.

Figura 61

Velocidad en la fase de desaceleracion en el tiempo 0.25s

Se tiene una velocidad promedio de 1550 mm/s en la bifurcacidn izquierda mientras que en
la bifurcacién derecha se tiene una velocidad promedio de 1500 mm/s ;se puede observar que
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hay una tendencia hacia mayor flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribucién de
flujo.
Esfuerzo cortante de la pared- WSS

El esfuerzo cortante es una fuerza por unidad de drea de friccidon tangencial a la direc-

cién de un fluido que fluye.

Como se ha visto en otros parametros de flujo, los valores maximos del WSS aparecen
en el pico sistdlico (paso de tiempo 0,15s).

Figura 62

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)

I
g

Se puede apreciar que el valor mas alto de WSS se encuentra donde la bifurcacion comienza.
Este es un valor de 5 mPa. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condi-
cién de pared rigida.
4.1.2 Modelo dos

Luego tenemos al segundo modelo el cual presenta un aneurisma en la parte inferior
de la arteria, aqui se presenta una geometria mucho mas compleja. Cabe aclarar que la simu-
lacion aun sigue siendo de pared rigida.

4.1.2.1 Flujo sanguineo. Para obtener el flujo sanguineo, SimVascular crea unos

archivos de texto con los flujos de cada entrada y salida, permitiéndonos poder extraer la
data y graficarla. Si bien es cierto que nuestro tiempo de flujo que tenemos es de 1 seg, se

tuvo que
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simular casi 8 ciclos cardiacos ya que al ser un método iterativo, el modelo se estabiliza con-
forme completamos cada ciclo.(Ver Figura 63)

Figura 63

Flujo sanguineo del modelo 2 rigido completo
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Se decidié separar el Ultimo ciclo cardiaco para asi poder extraer las partes clave del
mismo,(aceleracién, pico y desaceleracion).Estos son los puntos de interés donde vamos a
analizar y trabajar.

Figura 64

Flujo sanguineo del modelo 2 rigido ultimo ciclo cardiaco
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Valores mas representativos de flujo sanguineo

MODELO 2 RIGIDO

Sa-
lida lz- Dis-
Tie En- quierda Salida De- |tribucién
mpols] trada[mm3/s] [mm3/s] rechalmm3/s] flujo[%]
Acelera- 65630.72 243 40593.33 37.2-
cion 0.1 4 89.937 9 62.8
180866.7 678 111785.0 37.5-
Pico 0.2 1 56.175 2 62.5
Desace- 130499.2 496 81612.02 38-
leracion 0.3 9 51.432 5 62

Esta informacion nos permite hallar la distribucién de flujo entre la salida izquierda y la dere-

cha. Esta misma distribucion fue utilizada para establecer las resistencias del modelo.

Se puede observar cdmo se presentan pocas oscilaciones, ademas que tanto la entrada como

las salidas presentan la misma forma y obteniendo su valor mas alto en los mismos intervalos

de tiempo.

4.1.2.2 Perfiles de velocidad. En este capitulo, los perfiles de velocidad seran vistos

en la entrada y en las dos salidas. Para poder observar cdmo se distribuye la velocidad en el

modelo, usaremos el filtro slice para asi poder obtener una vista mas clara de las veloci-

dades.

Tiempo 0.05- fase de aceleracion

La velocidad que observaremos primero sera la velocidad de entrada.

Figura 66

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s
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Como se puede observar en la figura 66, el flujo se encuentra entre un rango de 0-1100
mm/s; validando los valores establecidos para la simulacion.

Una vez validado las condiciones de entrada, se observara la distribucion de velocidad en la

ramificacién izquierda y derecha.
Tiempo 0.15- fase pico
En el paso de 0.15s, en el punto mas alto del flujo, la entrada presenta su velocidad

s . . s . mm
maxima, teniendo como punto maximo el valor de 16007.

Figura 67

Velocidad a la entrada y en las ramificaciones del modelo en el tiempo 0.15s

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-

miento en ambos lados.

Como se puede observar en la figura 67, la velocidad tiende a ser superior al final de la
arteria e inicio de la bifurcacién, siendo estas partes las mdas angostas de todo el modelo.

Tiempo 0.25- fase de desaceleracion

Para concluir, tenemos la Ultima fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lacion con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el

ciclo cardiaco.
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Figura 68

Velocidad en la fase de desaceleracion en el tiempo 0.25s

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor

flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribucidn de flujo.

4.1.2.3 Esfuerzo cortante de la pared. El esfuerzo cortante es una fuerza por
unidad de drea de friccién tangencial a la direccién de un fluido que fluye, cuya fuerza estd

directamente relacionada con el esfuerzo cortante de la viscosidad del fluido.

Como se ha visto en otros parametros de flujo, los valores maximos del WSS aparecen

en el pico sistdlico (paso de tiempo 0,15s).

Figura 69
WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)

WSS Magnitude

— 00e+00

Se puede apreciar que el valor mas alto de WSS se encuentra donde la bifurcaciéon co-

mienza. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condicion de pared rigida.
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4.2 Simulacion FSI CMM

Luego se realizaron las simulaciones considerando la interaccion fluido-estructura con
el método CMM; cabe resaltar que SimVascular permite utilizar este método, solo cambiando

la opcidn de pared rigida a pared deformable constante.

4.2.1 Modelo 1

Aqui se presentan los resultados del modelo 1, el cual no presenta ninguna patologia

cardiovascular.

4.2.1.1 Esfuerzo cortante de la pared. Como se ha visto en otros parametros de
flujo, los valores maximos del WSS aparecen en el pico sistélico(paso de tiempo 0,15s). En el

paso de tiempo 0,15s se tuvo un WSS de 1mPa.

Figura 70

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)

Se puede apreciar que el valor mas alto de WSS se encuentra donde la bifurcaciéon co-
mienza. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condicion de pared rigida.

4.2.1.2 Desplazamiento. Con la herramienta warp de ParaView , fue posible es-calar
el desplazamiento del modelo para tener una idea de como se comportaria el modelo

debido a los esfuerzos generados por el flujo.
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Figura 71

Desplazamiento del modelo 1 con escala de 1y escala 3 (aumento triple)
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En la figura 71 podemos observar que la arteria muestra un leve desplazamiento, sin
presentar zonas muy resaltadas, eso si, se puede considerar que en la bifurcacién presenta
el mayor desplazamiento, siendo ahi donde reside la mayor velocidad.

En este caso no se separd por aceleracion, pico y desaceleracién debido a que la varia-
cion es imperceptible para poder apreciarse de manera adecuada por lo tanto se decidi6 es-
coger solo el momento pico del modelo.

4.2.2 Modelo 2

Luego tenemos al modelo 2, el cual presenta el aneurisma, aqui si se puede observar
como afecta el aneurisma al desplazamiento y a la arteria en si.

4.2.2.1 Esfuerzo cortante de la pared. Como se ha visto en otros pardmetros de
flujo, los valores maximos del WSS aparecen en el pico sistélico (paso de tiempo 0,15s). En
este caso los valores fueron de 0.2 mPa.
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Figura 72
WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25s(derecha)
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Se puede apreciar que el valor mas alto de WSS se encuentra donde la bifurcacion co-
mienza. Estos valores tienden a ser un poco altos debido a que tiene condicion de pared rigida.

4.2.2.2 Desplazamiento .Con la herramienta warp de ParaView , fue posible es-calar
el desplazamiento del modelo para tener una idea de cémo se comportaria el modelo debido

a los esfuerzos generados por el flujo.

Figura 73

Desplazamiento del modelo 2 con escala de 1y escala 3

En la figura 73 podemos observar como se muestra una mayor deformacidn en la zona

del aneurisma, alegando un continuo crecimiento y posible ruptura, caso que no se muestra

en el modelo 1. .
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En este caso no se separd por aceleracién, pico y desaceleracién debido a que la varia-
cion es imperceptible para poder apreciarse de manera adecuada por lo tanto se decidi6 es-
coger solo el momento pico del modelo.

4.3 Simulacion FSI ALE

Finalmente tenemos los resultados obtenidos por el método ALE, realizado en Linux
utilizando los mismos pardmetros que los anteriores métodos, esta fue la simulacién que mas
demord y mas trabajo costo realizar, demorando 2 dias por simulacion.

Para realizar esta simulacidn, se tuvieron dos simulaciones preparatorias, la rigida y la
de pretensado de las cuales mostraremos algunos puntos importantes, antes de mostrar la
simulacién FSI completa.

4.3.1 Modelo 1

Aqui se presenta el modelo 1, el cual no presenta ninguna patologia, como se men-
ciono en los anteriores métodos.

4.3.1.1 Pre-simulacion rigida. Para poder realizar la simulacién FSI, primero se tuvo
que simular de nuevo de formar rigida para poder tener unas pre-cargas en el modelo; esto
con la finalidad de poder dar los resultados mas precisos posibles.

4.3.1.1.1 Perfiles de velocidad. Para poder observar cdmo se distribuye la veloci-dad
en el modelo, usaremos el filtro slice para asi poder obtener una vista mas clara de las
velocidades.

Tiempo 0.05- fase de aceleracion

La velocidad que observaremos primero sera la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tira validad nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat.

Figura 74

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s
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Como se puede observar en la figura 74, la velocidad se encuentra entre un rango de
0-1800 mm/s; validando los valores establecidos para la simulacion.

Una vez validadas las condiciones de entrada, se observara la distribucidon de velocidad
en la ramificaciéon izquierda y derecha. Cabe resaltar que el perfil considerado fue parabdlico.

Tiempo 0.15- fase pico

En el paso de 0.15s, en el punto mas alto del flujo, la entrada presenta su velocidad

s . . . mm
maxima, teniendo como punto maximo el valor de 16OOT.

Figura 75

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.15s

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-

miento en ambos lados.
Tiempo 0.25- fase de desaceleracion

Para concluir, tenemos la Ultima fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lacion con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el

ciclo cardiaco.
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Figura 76

Velocidad en la fase de desaceleracion en el tiempo 0.25s

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribucidn de flujo.

Esfuerzo cortante de la pared

El esfuerzo cortante es este caso presenta similitudes con nuestra primera simulacion,

ya que bdsicamente es una simulacion con pared rigida.

Figura 77
WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)
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Se puede apreciar que se presenta una uniformidad en toda la arteria, presentando

unos esfuerzos sobresalientes en la bifurcacién y en el brazo izquierdo.



116

4.3.1.2 Simulacion de prestress. Esta simulacion fue diferente ya que solo se utilizé
el dominio de la pared arterial para la simulacién , considerando la velocidad y traccion
promedio de nuestra simulacién rigida para poder observar cdmo se comporta nuestro
modelo y luego poder usar los resultados para la simu-lacién final.

4.3.1.2.1 Stress. Este stress viene a ser el preesfuerzo de la pared arterial, siendo las
tensiones y fuerzas internas aplicadas a la estructura previo a la simula-cién FSI-ALE.

Figura 78

Esfuerzo presentado en la simulaciéon individual del dominio solido del modelo 1

Se puede observar en la figura 78 que las fuerzas internas presentes en la parte interior

de la arteria, sin embargo, al ser muy pequefias; probablemente no afecten mucho la simula-
cion final.

4.3.1.2.2 Desplazamiento. Ademas de las fuerzas internas, se puede ob-servar un
ligero desplazamiento en la estructura, sin embargo, de igual forma que el Stress, este se
podria despreciar.
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Figura 79

Desplazamiento de simulacion de Prestress
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4.3.1.3 Simulacién ALE completa. Finalmente teniendo los datos de la simulacién
rigida y de prestress, realizamos la simulacién completa, siendo esta la que junta el domino
del liqguido con el dominio de la pared arterial. Cabe resaltar que para que ambas pueden
simularse juntas, las mallas deben estar alineadas y coincidir en todos los puntos; caso
contrario no se podria realizar la simulacidn.

4.3.1.3.1 Perfiles de velocidad. En este capitulo, los perfiles de velocidad seran vistos
en las zonas de interés resaltadas en el capitulo de flujo. Para poder observar cémo se
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para asi poder obtener una vista
mas clara de las velocidades.

Tiempo 0.05- fase de aceleracion

La velocidad que observaremos primero serd la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tira validad nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat.
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Figura 80

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s

Como se puede observar en la figura 80, el flujo se encuentra entre un rango de 0-2800
mm/s; siendo de los valores obtenidos mas altos hasta ahora.

Una vez validado las condiciones de entrada, se observara la distribucién de velocidad
en la ramificacion izquierda y derecha. Asimismo, se observa un flujo laminar y continuo ade-
mas de presentar valores muy altos en la zona de la bifurcacién.

Tiempo 0.15- fase pico

En el paso de 0.15s, en el punto mas alto del flujo, la entrada presenta su velocidad

s . . . mm
maxima, teniendo como punto maximo el valor de 18007.
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Figura 81

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.15s
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Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-

miento en ambos lados.

En la figura 81, se puede observar como en el momento pico del ciclo cardiaco, la ma-
xima velocidad se presenta solo en una zona, mientras que en la zona opuesta presenta una
ligera reduccion de velocidad.

Tiempo 0.25- fase de desaceleracion

Para concluir, tenemos la ultima fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lacion con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el

ciclo cardiaco.
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Figura 82
Velocidad en la fase de desaceleracion en el tiempo 0.25s
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Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribucidn de flujo.

4.3.1.3.2 Esfuerzo cortante de la pared. El esfuerzo cortante presente en
la simulacion FSI por el método ALE vendria a ser el mas preciso de los tres modelos, ademas
del que mayor coste computacional requiere.

Como se ha visto en otros parametros de flujo, los valores maximos del WSS aparecen
en el pico sistélico (paso de tiempo 0,15s).

Figura 83

WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)
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Se puede apreciar cdmo se presenta un WSS uniforme a lo largo de toda la arteria, eso
si, presentando valores altos en la bifurcacién de la pared arterial.

4.3.1.3.3 Esfuerzo de Von Mises. SimVascular nos da la opcidon de poder observar el
esfuerzo de Von mises en nuestro modelo, como se puede observar en la figura 84,
nuestros valores oscilan entre 1IMPa y 0.2 MPa.

Figura 84

Esfuerzo de Von Mises en el modelo 1

4.3.1.3.4 Desplazamiento. Como se menciond en los anteriores resulta-dos, es
posible escalar el desplazamiento para una mejor observacién, sin embargo en ese caso no
se puede apreciar mucho por lo que se mantendrd en una escala de 1.
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Figura 85

Desplazamiento de fase de desaceleracion, fase pico y fase de desaceleracién del modelol

En la figura 85 se puede observar como se presenta una deformacién con tendencia

en la parte del medio, siendo la parte con mayor desplazamiento de toda la arteria.
4.3.2 Modelo 2

Finalmente tenemos el modelo 2, el cual presenta el aneurisma, como se menciond
previamente.

4.3.2.1 Pre-simulacion rigida. De la misma forma que el modelo 1, primero se tuvo
que simular de nuevo de formar rigida para poder tener unas pre-cargas en el modelo; esto
con la finalidad de poder dar los resultados mas precisos posibles.

4.3.2.1.1 Perfiles de velocidad. En este capitulo, los perfiles de velocidad seran
vistos en las zonas de interés resaltadas en el capitulo de flujo. Para poder observar cémo se
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para asi poder obtener una vista
mas clara de las velocidades.

Tiempo 0.05- fase de aceleracion

La velocidad que observaremos primero sera la velocidad de entrada.
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Figura 86

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s

Como se puede observar en la figura 86, el flujo se encuentra entre un rango de 0-1800
mm/s; siendo parecido al del modelo1, sin embargo presentando una velocidad relativamente
baja.

Una vez validado las condiciones de entrada, se observara la distribucion de velocidad
en la ramificacion izquierda y derecha. Adicionalmente, se observa un flujo laminar y continuo
donde se aprecia valores de velocidad similares en ambas ramificaciones, marcando un au-
mento de la velocidad en la ramificacién izquierda.

Tiempo 0.15- fase pico

En el paso de 0.15s, en el punto mas alto del flujo, la entrada presenta su velocidad

s . . . mm
maxima, teniendo como punto maximo el valor de 8OOT.

Figura 87

Velocidad a la entrada del modelo y en las ramificaciones en el tiempo 0.15s

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-
miento en ambos lados.
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Tiempo 0.25- fase de desaceleracion

Para concluir, tenemos la Ultima fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lacion con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el
ciclo cardiaco.

Figura 88

Velocidad en la fase de desaceleracion en el tiempo 0.25s

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribucidn de flujo.

Finalmente en la figura 88, se observa la fase de desaceleracion que es donde se encuentra la
menor velocidad del modelo.

4.3.2.1.2 Esfuerzo cortante de la pared- WSS. El esfuerzo cortante es este caso
presenta similitudes con nuestra primera simulacion, ya que basicamente es una simula-cién
con pared rigida.



125

Figura 89
WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)
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Se puede apreciar que se presenta una uniformidad en toda la arteria, presentando
unos esfuerzos sobresalientes en la bifurcacidén y en el brazo izquierdo, cabe resaltar que no
presenta esfuerzos prominentes en el aneurisma.

4.3.2.2Simulacion de prestress

Esta simulacion fue diferente ya que solo se utilizé el dominio de la pared arterial para
la simulacion , considerando la velocidad y tracciéon promedio de nuestra simulacién rigida
para poder observar cémo se comporta nuestro modelo y luego poder usar los resultados para
la simulacién final, en el caso del modelo 2, debido a su compleja estructura, es muy impor-

tante las fuerzas internas que se nos pueden presentar.

4.3.2.2.1 Stress. Este stress viene a ser el preesfuerzo de la pared arterial, siendo
las tensiones y fuerzas internas aplicadas a la estructura previo a la simulacién FSI-ALE.

Figura 90

Esfuerzo presentado en la simulacion individual del dominio solido del modelol
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Se puede observar en la figura 90 que el modelo presenta fuerzas internas en la parte
interior de la arteria, sin embargo, al ser muy pequeiias; probablemente no afecten mucho la
simulacién final.

4.3.2.2.2 Desplazamiento. Ademas de las fuerzas internas, se puede ob-
servar un ligero desplazamiento en la estructura, sim embargo, de igual forma que el Stress,
este se podria despreciar. Cabe resaltar que en la figura 91 se puede apreciar un ligero des-
plazamiento en la zona del aneurisma, alegando una posible deformacion.

Figura 91

Desplazamiento de simulacion de Prestress
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4.3.2.3 Simulacidon ALE completa. Finalmente teniendo los datos de la simula-cién
rigida y de prestress, realizamos la simulacion completa, siendo esta la que junta el do-mino
del liquido con el dominio de la pared arterial. Cabe resaltar que para que ambas pueden
simularse juntas, las mallas deben estar alineadas y coincidir en todos los puntos; caso con-
trario no se podria realizar la simulacion.

4.3.2.3.1 Perfiles de velocidad. En este capitulo, los perfiles de velocidad seran vistos
en las zonas de interés resaltadas en el capitulo de flujo. Para poder observar cémo se
distribuye la velocidad en el modelo, usaremos el filtro slice para asi poder obtener una vista
mas clara de las velocidades.

Tiempo 0.05- fase de aceleracion

La velocidad que observaremos primero sera la velocidad de entrada. Esta nos permi-
tird validad nuestros valores ingresados en el archivo bct.dat.
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Figura 92

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.05s

Como se puede observar en la figura 92, el flujo se encuentra entre un rango de 0-3200

mm/s; siendo el rango mas amplio que hemos presentado.

Una vez validado las condiciones de entrada, se observara la distribucion de velocidad
en la ramificacion izquierda y derecha. Donde se aprecia un flujo laminar y continuo ademas
de presentar valores altos previo al aneurisma, probablemente debido al cambio de seccién.

Tiempo 0.15- fase pico
En el paso de 0.15s, en el punto mas alto del flujo, la entrada presenta su velocidad
maxima, teniendo como punto maximo el valor de 1400%.
Figura 93

Velocidad a la entrada del modelo en el tiempo 0.15s

Luego de la misma forma se presentan las bifurcaciones, para validar el mismo comporta-

miento en ambos lados.
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En la figura 93, se puede observar como en el momento pico del ciclo cardiaco, la ma-
xima velocidad se presenta solo en una zona, previo al aneurisma mientras que en la zona
contigua presenta una ligera reduccion de velocidad.

Tiempo 0.25- fase de desaceleracion

Para concluir, tenemos la ultima fase analizada la cual sigue teniendo una gran corre-
lacion con las condiciones de frontera y asegurando que se haya cumplido correctamente el
ciclo cardiaco.

Figura 94

Velocidad en la fase de desaceleracion en el tiempo 0.25s

Comparando nuestras bifurcaciones, se puede observar que hay una tendencia hacia mayor
flujo en la izquierda, coincidiendo con nuestra distribucidn de flujo.

En la figura 94, se observa una significativa reduccién de la velocidad, alegando que ya va a
terminar la fase sistélica.

4.3.2.3.2 Esfuerzo cortante de la pared. El esfuerzo cortante presente en
la simulacion FSI por el método ALE vendria a ser el mas preciso de los tres modelos, ademas
del que mayor coste computacional requiere.

Como se ha visto en otros pardmetros de flujo, los valores maximos del esfuerzo cor-
tante aparecen en el pico sistélico (paso de tiempo 0,15s). Con un valor de 0.5 mPa.
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Figura 95
WSS[Pa] en el tiempo 0.05s(lzquierda),0.15s(centro) y 0.25(derecha)
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Se puede apreciar en la figura 95 como el mayor esfuerzo se encuentra en la zona pre-
via al aneurisma, muy probable que se manifieste de esa forma por el aumento de seccién
que sigue a continuacién.

4.3.2.3.3 Esfuerzo de von Mises. SimVascular nos da la opcién de poder observar el
esfuerzo de von misses en nuestro modelo, como se puede observar en la figura 96,
nuestros valores oscilan entre 2MPa y 0.2 MPa. Llegando a promediar un mayor esfuerzo

que en el modelo 1.
Figura 96

Esfuerzo de von Mises en el modelo 1
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4.3.2.3.4 Desplazamiento. Como se menciond en los anteriores resultados, es
posible escalar el desplazamiento para una mejor observacion, sin embargo en ese caso no se
puede apreciar mucho por lo que se mantendrd en una escala de 1.

Figura 97

Desplazamiento del modelo 1 en las 3 fases (aceleracidn, pico y desaceleracién)

— 0.0e+00

En la figura 97, se puede apreciar el gran desplazamiento que se presenta en la zona
del aneurisma. Esto alega una posible ruptura ya que la arteria tendera a deformarse alin mas
por esa zona central.

4.4 Andlisis de resultados

En este apartado, discutiremos los resultados de la simulacion de los modelos de arte-
ria abdominal sana y con aneurisma, destacando las diferencias y similitudes observadas entre
los tres métodos de simulacién utilizados.

El primer método utilizado fue el de pared rigida, el cual revelé una estructura arterial
con una geometria cercana a la realidad. En el modelo de arteria abdominal sana, observamos
una pared vascular uniforme y sin deformaciones anémalas. Sin embargo, en el modelo con
aneurisma, pudimos replicar de manera efectiva la dilatacion patoldgica de la pared, con una
mayor concentracion de tensiones en la region aneurismatica. Ademas, proporciond informa-
cién detallada sobre el flujo sanguineo en los modelos de arteria abdominal. En el modelo
sano, se observé un flujo laminar uniforme, mientras que en el modelo con aneurisma, se
registraron turbulencias y recirculacién en la zona aneurismatica, esto se puede apreciar en la
seccion 4.3.2.3. Esto concuerda con las caracteristicas hemodinamicas tipicas de los aneuris-
mas. En ambos modelos con pared rigida se presentd esfuerzos en zonas muy claves, como la
zona de bifurcacidén y la zona del aneurisma en si.
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El segundo método fue utilizar pared deformable mediante simulacidn de interaccion
fluido — estructura por el método de CMM, aqui se vio afectado tanto la velocidad como los
esfuerzos presentes en los modelos. Cabe adicionar que se presenté una nueva variable de
desplazamiento, lo que indicaba que el modelo 1 se deformaba a lo largo de toda la arteria
mientras que el modelo 2 tenia una deformacion diferenciada en la zona del aneurisma. Esto
se puede apreciar mejor en la figura 73

Finalmente, el tercer método, el cual presenta pared deformable mediante la simula-
cion de interaccidn fluido-estructura por el método ALE, en este caso se presentaron veloci-
dades mayores que en las simulaciones previamente mencionadas, ademas, se presentd un
desplazamiento mayor que en el segundo método, sobre todo en el modelo que presenta el
aneurisma.

Los resultados de nuestro estudio sugieren que la eleccion del método de simulaciéon
es crucial para obtener representaciones precisas de los modelos de arteria abdominal con y
sin aneurisma. Ambos métodos de FSI demostraron ser mas efectivos para replicar las carac-
teristicas de la arteria y el aneurisma, lo que los hace valiosos para la investigacién y la plani-
ficacidn clinica. Por otro lado, la simulacidon con pared rigida, aunque mas accesible, mostré
limitaciones al no mostrar ciertos parametros importantes como el desplazamiento.

Estos hallazgos tienen importantes implicaciones clinicas y de investigacion. Los méto-
dos mads precisos como las simulaciones FSI podrian ser Utiles en la evaluacidn de tratamientos
y la prediccidn del riesgo de ruptura de aneurismas abdominales. Ademas, sugieren la necesi-
dad de validar los resultados de los modelos simplificados utilizando solo CFD con métodos
mas precisos que consideren la interaccion fluido- estructura antes de tomar decisiones clini-
cas basadas en ellos. Estos resultados podrian ser el inicio para utilizar SimVascular en la Uni-
versidad de Piura para futuras investigaciones.

Es importante reconocer las limitaciones de nuestro estudio, incluyendo las simplifica-
ciones inherentes a cada método de simulacion y la falta de validacion clinica de los modelos.
Ademas del largo tiempo de simulacidn, los pequefios errores que presentaba SimVascular
como los problemas con la escala del modelo y los errores que se presentaban en la simulacién
FSI ALE vy la falta de bibliografia especializada sobre el mismo al tratarse de un software open-
source. Estas limitaciones podrian haber influido en los resultados y deben tenerse en cuenta
al interpretar los hallazgos.



Conclusiones

Los diferentes métodos de simulacidn nos otorgaron resultados acordes a lo planteado
en un inicio, tanto en una arteria sana como en una con aneurisma. En consecuencia, existe
viabilidad en la capacidad de SimVascular para poder procesar distintos tipos de vasos sangui-
neos sin la necesidad de portar una Workstation. Los modelos propuestos en esta investiga-
cién pueden seguir siendo utilizados para analizarlos en otros ambientes y circunstancias asi
como utilizar los parametros establecidos en diferentes modelos. Por consiguiente, SimVas-
cular propone una via para investigar el sistema cardiovascular de una manera simplificada y
al alcance de todos.

Los resultados obtenidos revelan una concordancia entre lo simulado con lo tedrico o
lo recopilado durante la investigacion. Las simulaciones lograron mostrar el comportamiento
de una arteria durante el sistole y didstole, demostrando asi la capacidad que tiene el pro-
grama para modelar el sistema sanguineo y sus componentes.

La comparacion de nuestros resultados con investigaciones previas en el campo como
la de Marti Alba Bauza resalta la cercania y la precision de los resultados obtenidos. La valida-
cidn exitosa refuerza la confianza en los resultados obtenidos y permite profundizar en la apli-
cabilidad de las simulaciones.

Al simular los modelos con la metodologia CFD, nos encontramos que los modelos al-
canzan velocidades dentro del promedio lo cual es entre 400-500 mm/s y velocidades pico
que van desde 1400 a 1800 mm/s(Marti Alba Bauza, 2022); teniendo en consideracion la dife-
rencia de edad entre los pacientes; donde el modelo del aneurisma alcanza una velocidad mas
baja que la arteria sana sin embargo manteniendo en ambos modelos las presiones deseadas;
esto se evidencia al comparar los rangos de velocidades de la entrada y las bifurcaciones de
ambos modelos. Donde se alcanzd una gran diferencia fue en el WSS de los modelos ya que al
ser rigidos estos mostraron valores altos en comparacion con los modelos FSI y ademas sin
mostrar algun desplazamiento de este. Por ende, en cuestion de precision de velocidad y pre-
sién el modelo CFD sin FSI fue el mejor para este caso.

Los modelos con metodologia FSI CMM tuvieron un desplazamiento y un WSS bajo en
comparacion con los modelos de la metodologia CFD sin FSI; donde mantienen la misma ve-
locidad y presion; este método puede agilizar la simulacion de una deformacién siempre y
cuando se sepa que la deformacion es relativamente pequeiia al tamafio del modelo. Siendo
de aplicacion mas sencilla y obteniendo resultados mas complejos que la metodologia CFD sin
FSI.

La implementacién de la metodologia FSI ALE se considera la mas compleja de las me-
todologias realizadas, teniendo que usar un sistema operativo diferente y realizar 2 simula-
ciones previas para obtener valores de prestress y velocidad inicial, sin embargo, los resulta-
dos obtenidos fueron los mas completos ya que nos entregan tanto la velocidad y presién
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como el desplazamiento, el WSS y el esfuerzo de vonMises; ademas que nos permite analizar
tanto la malla de la pared como la malla del fluido.

Tanto el modelo de arteria sana como el modelo de arteria con aneurisma presentan
similitudes en cdmo se distribuye la velocidad y la presion establecida para cada modelo; la
caracteristica mas diferencial es como se distribuyen los esfuerzos en la misma; donde la ar-
teria sana presenta los esfuerzos mas grandes en la zona de bifurcacidon; mientras que el mo-
delo con aneurisma presenta mayor esfuerzo donde se presenta la deformacién de la pared
de la arteria; este podria ser un paso hacia la prediccion de la ruptura de la misma; en la pre-
sente investigacidon se propuso analizar estas posibles sefiales de ruptura sin embargo, los re-
sultados podrian no considerar el espesor variable del modelo; ya que se usé espesor cons-
tante como se menciond en el capitulo 3; o el cdbmo se comporta la arteria de manera real y
no ideal. Por lo que, en un estudio futuro se propone incorporar también factores asociados
al espesor variable para poder investigar aun mas una posible prediccion de ruptura de aneu-

risma.

El uso del software de cddigo abierto SimVascular agiliza el proceso de procesamiento
de imagen, modelado y simulado en un solo programa. Ayudando a promover la investigacion
médica en todo el mundo; permitiendo estudiar cada caso de manera personalizada y precisa.
Estos resultados permiten emular el comportamiento del cuerpo humano, dando cierta capa-
cidad de aprendizaje para extraer informacion y utilizarla para poder conocer a mas profundi-
dad las patologias del sistema cardiovascular humano.



Recomendaciones

En un futuro se puede continuar utilizando SimVascular pero llevando a cabo estudios
experimentales y clinicos con pacientes in vivo para poder comparar los resultados de la si-
mulacién con los obtenidos en las imagenes médicas; esto ayudaria a mejorar la confiabilidad
del software.

Adicionalmente a la simulacion de los modelos, se podrian incorporar criterios adicio-
nales como tener un espesor variable a lo largo del modelo dependiendo como se muestre en
la imagen médica del paciente pudiendo obtener resultados mas confiables y cercanos a lo
gue seria una simulacién muy aproximada a la realidad.

Asimismo, se puede replicar la misma metodologia para diferentes partes del sistema
cardiovascular, pudiendo simular incluso un aneurisma cerebral. Actualmente existen estu-
dios de distintos tipos de aneurisma utilizando la metodologia CFD, pudiéndose evaluar una
posible ruptura si es que se llega a encontrar algunas similitudes entre los modelos simulados.

Por otro lado, se podria incorporar métodos de machine learning y de inteligencia ar-
tificial para mejorar las capacidades de nuestro modelo, incluyendo prediccion de propieda-
des de flujo o la propia optimizacion de los disefios vasculares.

De igual manera, utilizar el servidor gratuito de SimVascular para poder comparar la
velocidad de simulacion y resultados entre un modelo hecho en computadora propia y un
modelo realizado en el servidor gratuito.
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Apéndice A: Funcion en Python para delimitar el prestress para el modelo completo
de ALE-FSI.

# Header

import numpy as np

import vtk

def getWalINodes(FileName):

def

def

modelReader = vtk.vtkXMLPolyDataReader ()
mode lReader .SetFileName(FileName)

mode lReader .Update()

model vtk.vtkPolyData()

model mode lReader .GetOutput()
model _npts = model.GetNumberOfPoints()
model_ID = model .GetPointData() -GetArray("GlobalNodelD")
id _list = np.zeros((model npts,1l), dtype="int327)
for i1 in range(0, model_npts):
id_list[i] = int(model_ID.GetTuplel(i))
return id_list

loadVTU(FileName):

print (" Loading vtu file <--- {:s}".format(fileName))
vtuReader = vtk.vtkXMLUnstructuredGridReader()
vtuReader.SetFileName(FileName)

vtuReader .Update()

vtuMesh = vtk.vtkUnstructuredGrid()

vtuMesh = vtuReader.GetOutput()

return vtuMesh

getSurfaceData(msh, srf_ids, keyWord):
msh_npts = msh_GetNumberOfPoints()
msh_data = vtk.vtkDoubleArray()

msh_data = msh_GetPointData() .GetArray(keyWord)

num_comp msh_data.GetNumberOfComponents()
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srf_nno = np.size(srf_ids)
if num_comp == 1:
srf_data = np.zeros((srf_nno,))

else:

srf_data = np.zeros((srf_nno,num_comp))
for ipt in range(0, srf_nno):
h = msh_data.GetTuple(int(srf_ids[ipt]-1))
if num_comp == 1:
srf _data[ipt] = h[O]
else:
for j in range(0, num_comp):

srf_data[ipt,j] = h[j]

return srf_data

writeSrfTraction(h, fout, fwall):
modelReader = vtk.vtkXMLPolyDataReader()
mode lReader .SetFileName(fwall)

mode lReader .Update()

model = vtk.vtkPolyData()
model = modelReader .GetOutput()

model _npts = modelReader.GetNumberOfPoints()

vtkH = vtk.vtkDoubleArray()
vtkH.SetNumberOfComponents(3)
vtkH_Allocate(model_npts)
VvtkH.SetNumberOfTuples(model npts)
vtkH.SetName(*"Traction')

for i in range(0, model_npts):

vtkH_SetTuple3(i, h[i,0], h[i,1], h[i,2])

model .GetPointData() -AddArray(vtkH)
modelWrite = vtk.vtkXMLPolyDataWriter()

modelWrite.SetlnputData(model)
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modelWrite.SetFileName(fout)

modelWrite _Write()

return

def writeSrfPressure(p, fout, fwall):
modelReader = vtk.vtkXMLPolyDataReader ()
mode lReader .SetFileName(fwall)
mode lReader .Update()

model vtk.vtkPolyData()

model mode lReader .GetOutput()

model _npts = modelReader.GetNumberOfPoints()

VtkP = vtk.vtkDoubleArray()
VvtkP.SetNumberOfComponents(1l)
vtkP_Allocate(model npts)
VvtkP._SetNumberOfTuples(model npts)
vtkP.SetName("'Pressure')

for i1 in range(0, model_npts):

vtkP.SetTuplel(i, p[i])

model .GetPointData() - AddArray (VtkP)
modelWrite = vtk.vtkXMLPolyDataWriter()
modelWrite.SetlnputData(model)
modelWrite.SetFileName(fout)

modelWrite Write()

return
if _name_ == "_ main__":
nstart = 100
nend = 8000
nfreq = 50
dt = 0.001
fwall = "archivo_combinado.vtp”
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wall_ids getWal INodes(fwall)

wall_nno np.size(wall_ids)
mean_h = np.zeros((wall_nno,3), dtype="float64%)

mean_P = np.zeros((wall_nno,), dtype="float64")

nframe int((nend - nstart)/nfreq) + 1
for i in range(0, nframe):

ntime = nstart + i*nfreq

time float(ntime)*dt

if (ntime < 100):

fname = "result {:03d}.vtu".format(ntime)
else:
fname = "result _{:d}.vtu".format(ntime)
print ('Reading file <————- {:s}".Format(fname))

vtuMesh = loadVTU(fname)

mean_h = mean_h + getSurfaceData(vtuMesh, wall_ids, "Traction")

mean_P = mean_P + getSurfaceData(vtuMesh, wall_ids, "Pressure®)

mean_h mean_h / Float(nframe)

mean_P mean_P / float(nframe)

fout = "rigid _wall _mean_traction.vtp®

print ("Writing traction Ffile -——-> {:s}"_format(fout))
writeSrfTraction(mean_h, fout, fwall)

fout = "rigid _wall_mean_pressure.vtp®

print ("Writing pressure Ffile -——-> {:s}"_format(fout))

writeSrfPressure(mean_P, fout, fwall)
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Anexo A: Funcion en Python para crear malla separada de fluido y pared para simu-
lacion FSI.

El cédigo fue utilizado para poder crear dos mallas a partir de la malla creada en
SimVascular, permitiendo el uso de la metodologia FSI; esta tenia que ser lo mas precisa posi-
ble ya que cada nodo de la malla del solido tenia que coincidir con la del fluido ya que permi-
tiria la conexion entre ambas y por lo tanto la simulacion de este.

#1/usr/bin/env python

from collections import defaultdict
import argparse

import os

import sys

import vtk

import xml_etree_ElementTree as et

class MeshPhysics(object):
Fluid = "fluid"
Solid = "solid"

class FaceTypes(object):
Cap = "cap"

Wall = "wall"

class VtkDataNames(object):
"""This class stores the names of VTK data arrays.
GlobalElementlID = *"GlobalElementID"
GlobalNodelD = "GlobalNodelD"
ModelRegionID = "ModelRegionlID"
ModelFacelD = **ModelFacelD"

class Extent(object):
"""This class stores a coordinate extent.
def __init__(self, max_x, min_x, max_y, min_y, max_z, min_z):

self_max_x = max_x



155

self.max_ y = max_y
self.max_z = max_z
self.min_x = min_Xx
self.min_y = min_y
self.min_z = min_z

dx = (max_x - min_x)
if dx == 0.0:
dx = 1.0

dy = (max_y - min_y)
if dy == 0.0:

dy = 1.0

dz = (max_z - min_z)

if dz == 0.0:

dz = 1.0
self.dx = dx
self.dy = dy
self.dz = dz

class BcFace(object):
"""This class stores BC face data for a mesh.
def __init__(self, face _name, face_id, face_type, mesh=None):
self_name = face_name

self.id = face_id

self.type face_type

self_mesh None
self_num_points = None
self.nodal_coords = None

self.extent = None

if mesh = None:
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self._.set_mesh(mesh)

def set_mesh(self, mesh):
"""Set mesh data.

self.mesh = mesh

node_ids = self_mesh_GetPointData() .GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodelD)

num_points = self.mesh.GetNumberOfPoints()
self_num_points = num_points

points = self.mesh.GetPoints()

# Create node 1D to node coord map.

nodal_coords, extent = create node coord_map(num_points,
node_ids, points)

self_nodal_coords = nodal_coords

self.extent = extent

# Create a map hashing node coords to IDs..
#
point_hash = create_node_coord_hash(nodal _coords, extent)

self._point_hash = point_hash

class Mesh(object):

"""This class stores volume and surface (facee) mesh data for a
given region ID.

The mesh is assumed to be a subset of "sv_volume_mesh®™ determined
by its region ID.

def __init_ (self, sv _volume_mesh, region_id, physics):
self_file_name = None
self.volume_mesh = None
self.sv_volume_mesh = sv_volume_mesh

self._region_id = region_id
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self._physics = physics
self.surface _mesh = None
self.bc_faces = None
self._points = None
self_num_points = None
self.node_ids = None
self_extent = None
self_point_hash = None
self._nodal_coords = None
self._elem_map = None

# Extract the volume mesh for the given region ID.

self.volume _mesh = get region_mesh(sv_volume mesh.mesh, re-
# Create a nodal coordinate map and coordinate hash table.
self_set_node_coords()
def set_node_coords(self):
"""Create a nodal coordinate map and coordinate hash table.
print(*"\n========== Mesh.set_node_coords: {0:s}
" . format(self.physics))
print(*"[Mesh.set _node_ coords] Region ID: {0:d}".for-

mat(self.region_id))

self._node_ids = self.volume_mesh.GetPointData() .GetAr-

ray (VtkDataNames.GlobalNodelD)

map ..

)

self.num_points = self.volume_mesh.GetNumberOfPoints()

self.points = self.volume_mesh.GetPoints()
# Create nodal IDs to coordinates map.
#

print("'[Mesh.set_node_coords] Create nodal IDs to coordinates

nodal _coords, extent = create_node coord _map(self.num _points,

self._node_ids, self_points)

self._nodal_coords = nodal_coords
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self.extent = extent

print(""[Mesh_set_node_coords] Number of nodes: {0:d}".for-
mat(len(nodal_coords)))

for nid, point in nodal_coords.items():

print(*"[Mesh_set_node_coords] {0:d}] {1:s}"_format(nid,

str(point)))
# Create nodal coordinates hash table.
point_hash = create_node_coord_hash(nodal_coords, extent)
self._point_hash = point_hash
# Create map from element ID to index into GlobalElementID
array.

num_cells = self.volume_mesh._GetNumberOfCells()

elem_ids = self.volume_mesh._GetCellData() .GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalElementlD)

self_elem_map = {}
for i in range(num_cells):
elem_id = elem_ids.GetValue(i)

self_elem_map[elem_id] = i

# Reset mesh node IDs.
#

# GlobalNodelD are not used in svFSI.

#
print(*'[Mesh.set_node_coords] Reset mesh node IDs ...")
print(""[Mesh.set_node_coords] num_points: {0:d}] " _for-

mat(self.num_points))
node_ids_data = vtk.vtkIntArray()
node_ids_data.SetNumberOfValues(self.num_points)
node_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalNodelD)
n=20
for nid, point in self.nodal_coords.items():

#print("'[Mesh.set_node_coords] n: {0:d} nid: {1:d}]"-for-
mat(n, nid))
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node_ids_data.SetValue(n, n+l)
n+=1

self_volume_mesh.GetPointData() -RemoveArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodelD)

self._volume_mesh.GetPointData() .AddArray(node_ids_data)

# Reset mesh element IDs.

#

# GlobalElementlD are not used in svFSI.

#

num_cells = self.volume_mesh_GetNumberOfCells()
elemn_ids_data = vtk.vtkintArray(Q
elemn_ids_data.SetNumberOfvValues(num_cells)
elemn_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalElementID)
for i in range(num_cells):

#print(‘"'[Mesh.set _node coords] self._nodal_coords[{0:d}]:
{1:s}"_format(nid, str(point)))

elemn_ids_data.SetValue(i, i+1)

self.volume_mesh.GetCellData() -RemoveArray(VtkDataNames.Glob-
alElementlID)

self.volume_mesh.GetCellData() -AddArray(elemn_ids_data)

def extract faces(self, bc faces):
"""Extract face surface geometry for this object"s region ID.
print(‘’'\n========== Mesh.extract_faces {0:s} =========="_for-
mat(self._physics))

print("’[Mesh.extract_faces] Region ID: {0:d}".format(self.re-
gion_id))

self_bc_faces = defaultdict(list)

for face id, bc_face in bc_faces.items():
face_type = bc_face.type
face_name = bc_face.name
mesh = bc_face.mesh

print("'[Mesh_extract_faces] ----- Face ID {0:s} {1:d}:
{2:s} - ———- " .format(face_name, face_ id, face_ type))
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threshold = vtk.vtkThreshold()
threshold.SetlnputData(mesh)

threshold.SetlnputArrayToProcess(0,0,0,1,VtkDat-
aNames .ModelRegionlD)

threshold.ThresholdBetween(self.region_id,self_region_id)

threshold.Update();

surfacer = vtk._vtkDataSetSurfaceFilter()
surfacer.SetlnputData(threshold.GetOutput())
surfacer.Update()

surface = surfacer.GetOutput()

print(‘""[Mesh.extract _faces] Surface number of points: %d"
% surface.GetNumberOfPoints())

print(""[Mesh._extract_faces] Surface number of cells: %d" %
surface.GetNumberOfCells())

if surface.GetNumberOfPoints() == O:

msg = "No region ID " + str(self.region_id) + " found
" mesh.

in + self._physics +

msg += "A boundary layer mesh is required with region
IDs (SV "Convert Boundary Layer to New Region/Domain® option)."

raise Exception(msg)

# Create a new GlobalNodelD data for the face that matches
# the volume mesh node IDs.
#

node_ids = surface.GetPointData() -GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodelD)

num_points = surface.GetNumberOfPoints()

points = surface.GetPoints()

node_ids_data = vtk.vtkIntArray()
node_ids_data.SetNumberOfValues(num_points)
node_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalNodelD)
pt = 3*[0.0]

print(‘""[Mesh.extract _faces] Nodes and coordinates ...")
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for i in range(num_points):
points._GetPoint(i, pt)

nid, index = find_node_id(self._point_hash,
self_num_points, self.extent, pt)

node_ids_data.SetValue(i, index+1)

surface.GetPointData() -RemoveArray(VtkDataNames.Global -
NodelD)

surface.GetPointData() -AddArray(node_ids_data)

# Create a new GlobalElementlID data array for the face that
matches

# the volume mesh element IDs.

#

num_cells = surface.GetNumberOfCells()
elemn_ids_data = vtk.vtkintArray(Q
elemn_ids_data.SetNumberOfValues(num_cells)
elemn_ids_data.SetName(VtkDataNames.GlobalElementlD)

elem_ids = surface.GetCel IData() .GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalElementlD)

for i in range(num_cells):
elem_id = elem_ids.GetValue(i)
vol_elem_id = self_elem_map[elem_id]
elemn_ids_data.SetValue(i, vol _elem id+1)

surface.GetCel IData() -RemoveArray(VtkDataNames.GlobalEle-
mentiD)

surface.GetCellData() -AddArray(elemn_ids_data)

# Extract solid wall faces that have disjoint inner and
outer parts.

#

if ((face_type == FaceTypes.-Wall) and (self._physics ==
MeshPhysics.Solid)):

print(‘""[Mesh_extract_faces] Extract solid wall faces

--")
surface_ids = get _node_ids(surface)
conn_filter = vtk._vtkPolyDataConnectivityFilter()
conn_filter.SetlnputData(surface)

conn_filter.SetExtractionModeToSpecifiedRegions()
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wall_num = O

while True:
conn_filter.AddSpecifiedRegion(wall_num)
conn_filter._Update()
component = vtk.vtkPolyData()
component.DeepCopy(conn_filter.GetOutput())
if component._GetNumberOfCells() <= O:

break

clean_filter = vtk.vtkCleanPolyData()
clean_filter.SetlnputData(component)
clean_filter.Update();

component = clean_filter.GetOutput()

#boundary_fFaces.append(component)
conn_fFilter._DeleteSpecifiedRegion(wall_num)

print(*'[Mesh.extract faces] Wall face: {0:d}".for-
mat(wall_num+1))

print(*"[Mesh.extract faces] Number of points: %d"
% component.GetNumberOfPoints())

print(*'[Mesh.extract_faces] Number of cells: %d"
% component.GetNumberOfCells())

wall _num += 1
wall_face name = face name

#wall_face name = face name +

+ str(wall_num)

self_bc_faces[face_id].-append(
BcFace(wall_face_name, face_id, face_type, component) )

else:

self_bc_faces[face_id]-append( BcFace(face_name,
face_id, face_type, surface) )

# for fid, face in surface faces.items()

def get wall_faces(self):
"""Get BC faces of type Wall.
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print("[get _wall_faces] Physics: {0:s}".format(self.physics))
wall_faces = []
for fid, bc_faces in self_bc_faces.items():
for bc_face in bc_faces:
if bc_face.type == FaceTypes.Wall:
wall_faces.append(bc_face)

print("[get wall_faces] Number of wall Tfaces: {0:d}".for-
mat(len(wall_faces)))

return wall_faces

def is_inner_solid_face(self, bc_face, fluid_wall_faces):
"""Check is a face is an inner solid wall faces.
for wall_face in fluid _wall_faces:
for nid, point in wall face.nodal coords.items():

node_id, index = find _node_id(bc_face.point_hash,
bc_face.num_points, bc_face.extent, point)

if node id = -1:
#print(""[is_inner_solid_face] ')

#print(""[is_inner_solid_face] Found: node_id:
{0:d}, point: {1:s}".format(node_id, str(point)))

return True

return False

def write_faces(self, Fluid wall_faces=[]):

"""Write BC faces to VTK .vtp files.

print( —========= Write_faces ::::::::::')
for fid, bc _faces in self._bc_faces.items():
print(""[write_faces] ')

print(""[write_faces] Number of {0:s} bc faces: {1:d}".for-
mat(self.physics, len(bc_faces)))

print(""[write_faces] Number of fluid_wall_faces:
{0:d}".Fformat(len(fluid_wall_faces)))

num_inner =

num_outer =

for bc_face in bc_faces:
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bc_face.type

face_type

face _name bc_face.name
base name = self._physics

print(""[write_faces] Face name: {0:s} type:
{1:s}"._format(face_name, face_ type))

if ((len(fluid_wall_faces) != 0) and (face_type ==
FaceTypes.Wall)):

if self_is_inner_solid_face(bc_face,
fluid_wall_faces):

write_surface _mesh(base name, face name+"-in-
ner®+num_inner, bc_face._mesh)

#num_inner = "-1"
else:

write_surface_mesh(base_ name, face name+"-
outer”+num_outer, bc_face.mesh)

#num_outer = "-1"
else:

write_surface mesh(base name, face_name,
bc_face.mesh)

def write_volume(selT):
""" Write a volume mesh to a VTK .vtu file.
file_base name = self.physics

write_volume_mesh(Ffile_base name, self.volume_mesh)

class VolumeMesh(object):
""*"This class stores data for the complete volume mesh.
def __init__ (self, file_name):

self_mesh = self_read_mesh(file_name)

geom_fFilter = vtk.vtkGeometryFilter()
geom_Ffilter.SetlnputData(self.mesh)
geom_Ffilter.Update()

self_polydata = geom_filter_GetOutput()
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num_points = self.mesh.GetNumberOfPoints()
points = self._mesh._GetPoints()

node_ids = self_mesh._GetPointData() .GetArray(VtkDat-
aNames.GlobalNodelD)

self_num_points = num_points
self_points = points
self._node_ids = node_ids

print(""[VolumeMesh] num_points: {0:d}".format(num_points))

# Create nodal IDs to coordinates map.
#

nodal _coords, extent = create_node_coord_map(num_points,
node_ids, points)

self.nodal coords = nodal _coords

self.extent = extent

# Create nodal coordinates hash table.
point_hash = create node coord_hash(nodal coords, extent)

self._point_hash = point_hash

def get node_id(self, point):
node_id = -1

num_points = self.mesh.GetNumberOfPoints()

X = point[0]
y = point[1]
= point[2]

xs = (x - self._extent.min_x) / self_extent.dx

ys = (y self_extent.min_y) / self_extent.dy

zs = (z

self._extent.min_z) / self.extent.dz
ih = xs * num_points
jh = ys * num_points
kh = zs * num_points

index = int(ih + jh + kh)

pts = self.point_hash[index]

found_pt = False
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for hpt in pts:

dx = hpt[0] - x
dy = hpt[1] -y
dz = hpt[2] - z

d = dx*dx + dy*dy + dz*dz
if d == 0.0:
node_id = hpt[3]
break

# for hpt in pts

return node_id

def read_mesh(self, Tile _name):

print(""[Volume.read_mesh] file_name: + File_name)
file_base name, ext = os.path.splitext(file_name)
reader = vtk.vtkXMLUnstructuredGridReader()
reader.SetFileName(file_name)

reader .Update()

return reader .GetOutput()

class Args(object):
"""This class defines the command line arguments to the script.
PREFIX = "--"
FLUID_REGION_ID = "fluid_region_id"
INLET_FACES = "inlet_faces"
OUTLET_FACES = "outlet_faces"
MDL_FILE = "mdl_file"
SOLID_REGION_ID = "solid_region_id"
SURFACE_MESH = "'surface_mesh""
VOLUME_MESH = "volume_mesh"
WALL_FACES = "wall_faces™

def cmd(name):

"""Create an argparse command argument.
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return Args.PREFIX + name.replace("_", "-")

def parse_args():
"""Parse command-line arguments.

parser = argparse.ArgumentParser()

parser.add_argument(cmd(Args.FLUID_REGION_ID), help="The fluid re-
gion ID.", type=int, required=True)

parser.add_argument(cmd(Args-MDL_FILE), help="The SV modeling
.mdl file.", required=True)

parser.add_argument(cmd(Args.SOLID_REGION_ID), help="The solid re-
gion ID.", type=int, required=True)

parser.add_argument(cmd(Args.SURFACE_MESH), help="The surface
mesh (.vtp) file.", required=True)

parser.add_argument(cmd(Args.VOLUME_MESH), help="The volume
mesh (.vtu) File.", required=True)

return parser.parse_args(), parser.print_help

def get_node_ids(polydata):

node_ids = polydata.GetPointData() .GetArray(VtkDataNames.Glob-
alNodelD)

num_points = polydata.GetNumberOfPoints()
id_set = set()
for 1 in range(num_points):
nid = node_ids.GetValue(i)
id_set.add(nid)

return id_set

def add_geom(geom, renderer):
mapper = vtk.vtkPolyDataMapper()
mapper .SetlnputData(geom)
mapper .ScalarVisibilityOff();
actor = vtk.vtkActor()

actor.SetMapper (mapper)



def

def

FacelD)

168

renderer .AddActor (actor)

return actor

add_sphere(center, renderer):

sphere = vtk.vtkSphereSource()
sphere_SetCenter(center[0], center[1l], center
sphere.SetRadius(0.05)
sphere._SetPhiResolution(16)
sphere.SetThetaResolution(16)

sphere.Update()

poly_data = sphere.GetOutput()

return add_geom(poly_data, renderer)

get_surface_faces(surface_mesh, bc_ faces):

"""Get the faces from the surface mesh.

2D

The faces are vtkPolyData objects with cell data arrays.

print(""\n========== get_surface_faces =========="")

face_ids = surface mesh.GetCellData() .GetArray(VtkDataNames.Model-

face_ids_range = 2*[0]
face_ids.GetRange(face_ ids_range, 0)
min_id = int(face_ids_range[0])
max_id = int(face_ids_range[1])

print(""[get_surface faces] Face IDs range:

mat(min_id, max_id))

mat(i))

## Extract face geometry.
#
for 1 in range(min_id, max_id+1):
if i not in bc_faces:
continue

print(""[get_surface faces] ----- Face

{0:d} {1:d}".for-

ID {0:d}

-——-""_for-
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print(""[get_surface_ faces] Face name: {0:s} " _for-
mat(bc_faces[i]-name))

threshold = vtk.vtkThreshold()
threshold.SetlnputData(surface_mesh)

threshold._SetlnputArrayToProcess(0,0,0,1,VtkDataNames._Model-
FacelD)

threshold.ThresholdBetween(i, i)
threshold.Update();

surfacer = vtk.vtkDataSetSurfaceFilter()
surfacer.SetlnputData(threshold.GetOutput())
surfacer.Update()

bc_faces[i1]-set_mesh( surfacer.GetOutput() )

print(""[get_surface faces] Face number of points: %d" %
bc_faces[i1]-mesh.GetNumberOfPoints())

print("'[get_surface_faces] Face number of cells: %d"” %
bc_faces[1]-mesh.GetNumberOfCells())

# for i in range(min_id, max_id+1)

def add_mesh_geom(mesh, renderer, color=[1,1,1]):
"""Add mesh to renderer.
print(’')
print(""Add mesh geometry ...'"")

mapper = vtk.vtkPolyDataMapper()

show_edges = False

if not show_edges:
geom_filter = vtk_vtkGeometryFilter()
geom_Filter.SetlnputData(mesh)
geom_Ffilter.Update()
polydata = geom_filter.GetOutput()

print(""Number of polydats points: %d" % polydata.GetNumber-
OfPoints())

print("Number of polydats cells: %d" % polydata.GetNumber-
ofCells())
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mapper .SetlnputData(polydata)

if show_edges:
edge_filter = vtk.vtkExtractEdges()
edge_filter.SetlnputData(mesh)
edge_filter._Update()
edges = edge_filter.GetOutput()
print(*'"Number of edges points: %d" % edges.GetNumberOfPoints())
mapper .SetlnputData(edges)

mapper .ScalarVisibilityOff();

actor = vtk.vtkActor()

actor.SetMapper (mapper)

#actor .GetProperty() -SetRepresentationToPoints()
actor._GetProperty() -SetRepresentationToWireframe()
#actor .GetProperty() -EdgeVisibilityOn()
actor.GetProperty() -BackfaceCul 1ingOn()

#actor .GetProperty() .SetDiffuseColor(0, 0.5, 0)
actor.GetProperty() -SetEdgeVisibility(l)

#actor .GetProperty() -SetOpacity(0.5)

#actor .GetProperty() -SetEdgeColor(1, 0, 0)
actor.GetProperty().SetColor(color[0], color[1], color[2])
#actor .GetProperty() -SetPointSize(5)

renderer _.AddActor (actor)

def get_region_mesh(mesh, region_id):
"""Extract a mesh region from a mesh using a region ID.
thresholder = vtk.vtkThreshold()
thresholder.SetlnputData(mesh);

thresholder.SetlnputArrayToProcess(0,0,0,1,VtkDataNames.ModelRe-
gionlD);

thresholder.ThresholdBetween(region_id, region_id);

thresholder.Update();
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return thresholder.GetOutput()

# get_region_mesh(mesh, region_id)

def

read_mdl_file(File_name):
"""Read an SV modeling .-mdl file.
print(""\n========== read_mdl_file =========="")
# Remove "format® tag from xml file.
f = open(File_name, "r')
lines = f.readlines()
new_lines = []
for line in lines:
if “<format®™ not in line:

new_lines.append(line)

# Create string from xml file and parse it.
xml_string = ""_join(new_lines)

tree = et.ElementTree(et.fromstring(xml_string))
#tree = et.parse(file_name)

root = tree.getroot()

bc_faces = {}
for face t in root.iter("face"):
name = face_ t.attrib["name']
face_id = int(face_t.attrib["id"])
face_type = face_t.attrib["type']
print("[read_mdl_file] face name: {0:s} id: {1:d}

{2:s}"._format(name, face_ id, face_type))

def

bc_faces[face_id] = BcFace(name, face_ id, face type)

return bc_faces

create_node_coord_map(num_points, node_ids, points):

"""Create nodal IDs to coordinates map.

max_x = -1e9

type:
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max_y = -1e9
max_z = -1e9
min_Xx = 1e9
min_y = 1e9

min_z = 1e9
pt = 3*[0.0]

nodal_coords = {}

#nid = 1
for i in range(num_points):
nid = node_ids.GetValue(i)

points.GetPoint(i, pt)

X = pt[0]
y = pt[1]
z = pt[2]

nodal_coords[nid] = [x, vy, z,

if X < min_x:
min_ X = X

elif x > max_x:

max_X = X
ify <min_y:
miny =y

elif y > max_y:

max.y =Yy

if z < min_z:
min_z = z
elif z > max_z:

max_z = z

#nid += 1

i]



173

return nodal_coords, Extent(max X, min_x, max.y,

min_z)

def create_node_coord_hash(nodal _coords, extent):

""" Create nodal coordinates hash table.

point_hash

num_points

#print("'[create_node_coord_hash]

mat(num_points)

n=20

defaultdict(list)
len(nodal_coords)

num_points:

for nid, point in nodal_coords.items():

X = point[0]
y = point[1]
= point[2]
xs = (X - extent.min_x) / extent.dx
ys = (y - extent.min_y) / extent.dy
zs = (z - extent.min_z) / extent.dz
ih = Xs * num_points
jh = ys * num_points
kh = zs * num_points
index = int(ih + jh + kh)
pts = point_hash[index]

if len(pts) == O:

point_hash[index].append([x, vy, z,

else:

found_pt = False

for hpt in pts:

d
d
d
d

dx = hpt[0] - x
dy = hpt[1l] -y
dz = hpt[2] - z
= ddx*ddx + ddy*ddy + ddz*ddz

fd==0.0:

nid, n])

min_y, max_z,

{0:d}".for-
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found_pt = True
break
if not found_pt:
point_hash[index].append([x, ¥y, z, nid, n])

n+=1

return point_hash

def find_node_ id(point_hash, num points, extent, point):

"""Find the given point in a hash table.

node_id = -1

index = -1

X = point[0]

y = point[1]
= point[2]

Xs = (X - extent.min_x) / extent.dx

ys = (y - extent.min_y) / extent.dy
zs = (z - extent.min_z) / extent.dz
ih = Xs * num_points

Jjh = ys * num_points
kh = zs * num_points

index = int(ih + jh + kh)

pts = point_hash[index]
found_pt = False

for hpt in pts:

dx = hpt[0] - x
dy = hpt[1] -y
dz = hpt[2] - z

d = dx*dx + dy*dy + dz*dz
if d == 0.0:
node_id = hpt[3]
index = hpt[4]

break
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return node_id, index

def write_volume_mesh(Ffile_base name, mesh):

file _name = file _base name + '"-mesh.vtu"
writer = vtk.vtkXMLUnstructuredGridWriter()
writer.SetFileName(file_name)
writer._SetlnputData(mesh)

writer.Update()

writer Write(Q)

def write_surface_mesh(file _base name, name, mesh):

file_name = file base name + "-" + name + "._vtp
writer = vtk.vtkXMLPolyDataWriter()
writer.SetFileName(file_name)
writer._SetlnputData(mesh)

writer._Update()

writer Write()

args, print_help = parse_args()

## Create renderer and graphics window.
renderer = vtk.vtkRenderer()
renderer_win = vtk.vtkRenderWindow()
renderer_win._.AddRenderer(renderer)
renderer .SetBackground(0.6, 0.6, 0.6)
renderer_win.SetSize(800, 800)

## Read SV modeling .mdl Ffile.
file_name = args.mdl_file

bc_faces = read_mdl_file(File_name)

## Read SV volume mesh.
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file_name = args.volume_mesh

volume_mesh = VolumeMesh(file_name)

## Read SV surface mesh.

file_name = args.surface_mesh

file_base_name, ext = os.path_splitext(file_name)
reader = vtk.vtkXMLPolyDataReader()

reader .SetFileName(file_name)

reader .Update()

surface_mesh = reader.GetOutput()

## Get the surface mesh faces and inlet, outlet and wall face IDs.

get _surface_ faces(surface_mesh, bc_ faces)

## Get the Fluid mesh.

fluid = Mesh(volume_mesh, args.fluid_region_id, MeshPhysics.Fluid)
fluid.extract_faces(bc_faces)

fluid.write_faces()

fluid.write volume()

fluid walls = fluid.get wall_faces()

## Get the solid mesh.

solid = Mesh(volume_mesh, args.solid_region_id, MeshPhysics.Solid)
solid.extract faces(bc_faces)

solid.write_faces(fluid_walls)

solid.write_volume()

## Check node ids.

# volume_mesh.check _points('fluid”, fluid.num_points,
fluid.points, fluid.node_ids, renderer)

# Show the meshes.
add_mesh_geom(Fluid.volume_mesh, renderer, color=[0,0,1])

add_mesh_geom(solid.volume_mesh, renderer, color=[1,0,0])
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# Create a trackball interacter to transoform the geometry using
the mouse.

interactor = vtk.vtkRenderWindowlnteractor()

interactor.SetlnteractorStyle(vtk.vtkInteractorStyleTrackbal ICam-
era())

interactor.SetRenderWindow(renderer_win)

#interactor.Start()

Anexo B: Funcion en Python para unir mallas de distintos paths para realizar la si-
mulacion FSI.

Este cddigo permite unir los caminos o paths en uno solo para poder realizar el modelo
conjunto, es decir, une las ramificaciones de la arteria en un solo modelo; esto se tuvo que
realizar de esta forma ya que en Linux no se poseia la facilidad como en Windows que la ope-
racion se realizaba en el mismo software.

import vtk

# Cargando los archivos vtp

readerl = vtk.vtkXMLPolyDataReader()
readerl._SetFileName("fluid-wall_PRINCIPAL.vtp™)
readerl.Update()

polydatal = readerl.GetOutput()

reader2 = vtk.vtkXMLPolyDataReader()
reader2._SetFileName("fluid-wall_SECUNDARIO.vtp™)
reader2._Update()

polydata2 = reader2.GetOutput()

# Combinando los archivos vtp
appendFilter = vtk.vtkAppendPolyData()
appendFilter._AddInputData(polydatal)
appendFilter.AddInputData(polydata2)
appendFilter_Update()

# Escribiendo el archivo combinado
writer = vtk.vtkXMLPolyDataWriter()

writer._SetFileName("archivo_combinado.vtp®)
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writer.SetlnputData(appendFilter.GetOutput())

writer Write(Q)
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