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Resumen

El pulmén se encuentra continuamente sometido a un estado de deformaciéon durante la
respiracién, provocando un estado tensional en el tejido. Esta tension, que es soportada
por la matriz extracelular (MEC), es transmitida a las células alveolares adheridas a ésta.
Esta interaccién entre la célula y la MEC, y que se basa en procesos de mecano-
transduccién, regula procesos celulares clave, ademas de regular la estructura y la
composicién de la MEC. Por tanto, las células son capaces de “sentir” la rigidez y las
propiedades mecanicas de la MEC sobre la que se encuentran adheridas y responder
activamente. Ademaés, la alteracién de las propiedades mecinicas de la MEC esta
relacionada con enfermedades respiratorias graves como la fibrosis o el enfisema

pulmonar.

Por todo ello, el estudio de la respuesta mecanica del tejido pulmonar desde la macro-
escala hasta la micro-escala, asi como la interrelacién que existe entre ellas, se presenta
como un aspecto fundamental para profundizar en la comprensién de la mecanobiolologia

pulmonar y de la interaccién que existe entre la MEC y las células.

En esta Tesis se propone el estudio de la biomecédnica del tejido pulmonar desde un
enfoque multiescala mediante modelos de simulaciéon de Elementos Finitos (EF), donde
se caracteriza la respuesta mecanica del tejido pulmonar en la micro y en la macro-escala.
Ademds, mediante estos modelos es posible profundizar en el estudio de cémo la
deformacién sufrida por el tejido en la macro-escala regula el comportamiento de las

células alveolares, a través de los cambios percibidos en su micro-entorno.

La caracterizaciéon mecéanica del tejido pulmonar a nivel experimental fue llevada a cabo
por investigadores del IBEC (Institute for Bioengineering of Catalonia). Respecto a la
micro-escala, se disenié un novedoso ensayo sobre el tejido pulmonar que permite obtener
la respuesta micro-mecanica de la MEC cuando éste esta sometido a diferentes niveles de
deformacién. Con los resultados de estos ensayos se han calibrado modelos de material
hiperelastico que permiten reproducir numéricamente la respuesta mecanica del tejido

pulmonar en la micro-escala.

La caracterizacién mecanica experimental en la macro-escala se realizé a través de
ensayos uniaxiales de traccién sobre tiras de tejido pulmonar. Estas medidas se han
utilizado para generar y validar modelos tridimensionales de EF de la tira del tejido del
pulmén que son capaces de reproducir los resultados obtenidos experimentalmente.
Ademas, estos modelos han permitido profundizar en la influencia de la microestructura

del tejido en la respuesta mecanica del tejido en la macroescala.



Por 1ltimo, se ha analizado mediante modelos computacionales, cudl es la rigidez de la
MEC que perciben las células alveolares en funcién de la posiciéon que ocupan en el alveolo
y de la deformacién global a la que se encuentra sometido el tejido, profundizando asi en

la comprensién de la interaccion célula-MEC.
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1.1 Introduccion

1.1 Introduccién

La funcién principal del pulmén consiste en el intercambio de gases, donde el oxigeno del
aire que se inhala es transportado a la sangre, y a su vez se elimina el diéxido de carbono
del torrente sanguineo durante la exhalacién. Para que este intercambio de gas sea
eficiente, la superficie interna debe ser lo mayor posible. El parénquima pulmonar
presenta una estructura interna compleja, formada por una red de alveolos heterogénea
y no uniforme. La estructura parenquimatosa es, por tanto, un enorme conjunto de
pequefias y finas cavidades que empaquetan una gran superficie y que favorecen este
intercambio gaseoso. Este intercambio de gases se produce mediante el proceso ritmico
de inspiracién y expiracion, por lo que el tejido pulmonar estd sujeto de manera continua
a una carga ciclica. Este proceso provoca que los alveolos pulmonares se encuentren
sometidos a una deformaciéon continuamente, y el grado de distensiéon que presentan éstos
depende de las propiedades mecdnicas del parénquima pulmonar. Por tanto, la eficacia
del intercambio de gases estd estrechamente vinculada a tres caracteristicas
fundamentales del pulmén: la organizacién estructural del parénquima, las propiedades

mecénicas de sus componentes y la deformacién a la que se encuentra sometido el tejido.

Otra consecuencia importante que supone el hecho de que el parénquima pulmonar esté
continuamente sometido a una deformacién, es que las tensiones soportadas por el tejido
pulmonar se transmiten a las células que se encuentran adheridas a éste. Esta interaccion
mecédnica entre las células y el tejido pulmonar es un factor determinante de las
principales funciones celulares, como la migracion, la contraccién, la division y la

diferenciacion celular [1-5] y, por tanto, a la mecanobiologia general del pulmén [6,7].

La principal via de transmisién de las tensiones soportadas por el tejido pulmonar a las
células adheridas se produce través de la matriz extracelular (MEC). Por tanto, las
propiedades mecénicas de la MEC también desempefian un papel fundamental tanto en
la funcionalidad como en la respuesta biolégica del pulmén. Las propiedades mecédnicas
de la MEC vienen determinadas por los componentes principales del tejido, como son la

elastina, el coldgeno y los proteoglicanos [8].

En este capitulo se describe, en primer lugar, las propiedades biomecanicas y estructurales
que presenta el parénquima pulmonar y cémo estas propiedades definen la funcionalidad
del pulmén. En segundo lugar, se realizard una descripciéon de la caracterizacion
experimental de la respuesta mecanica que presenta el tejido pulmonar tanto en la micro
como en la macro escala, asi como los modelos de material y los modelos numéricos
utilizados hasta la fecha para reproducir y estudiar el comportamiento del parénquima
pulmonar. Por ltimo, se definen los objetivos principales que se pretenden alcanzar en

la presente Tesis Doctoral.

[\



1. Introduccion

1.2 Biomecanica pulmonar

La biomecanica se puede definir como la aplicacién de los principios de la mecanica a la
biologia y la fisiologia [9]. La biomecanica trata de explicar el comportamiento de los
seres vivos a través de leyes mecanicas, donde se estudian las fuerzas, deformaciones y
tensiones soportas por los sistemas bioldgicos. Dentro del estudio mecénico que regula el
comportamiento de los seres vivos, desde moléculas hasta organismos completos, destaca
el campo de la mecanobiologia. Esta ciencia se centra en analizar cémo las fuerzas y las
propiedades mecanicas de los tejidos biolégicos, llamadas también propiedades
biomecénicas, contribuyen en el comportamiento celular. KEsta respuesta celular
desemperia un papel fundamental en el funcionamiento de practicamente todos los tejidos
conectivos, 6rganos y organismos [7,10]. Las propiedades biomecénicas determinan las
fuerzas que se producen a nivel celular cuando el organismo interacciona mecanicamente
con el entorno. En el caso del pulmén, la mecanobiologia es especialmente relevante, ya
que el sistema respiratorio es un sistema abierto que se encuentra sujeto a un estiramiento
ciclico debido a las fuerzas generadas por los miisculos respiratorios [6-8]. La deformacién
a la que se ven sometidos los tejidos debido a estas fuerzas durante la respiracién puede
influir directamente sobre funciones fisioldgicas a través de mecanismos de senalizacién
celular. A dia de hoy, estd ampliamente reconocido que las interacciones mecanicas entre
las células pulmonares y la MEC tienen un importante efecto regulador en la fisiologia y
las funciones de las células, lo que puede dar lugar a una reorganizaciéon y remodelacién
de la MEC [11,12]. Estos cambios de la MEC influyen a su vez en las propiedades
biomecanicas macroscopicas y, por tanto, en el funcionamiento del pulmén. Por todo ello,
el estudio de la respuesta mecanica del tejido pulmonar desde la escala macro hasta la
micro, asi como la interrelacién que existe entre ambas escalas, se presenta como un

aspecto clave para profundizar en la comprensién de la mecanobiolologia pulmonar.

Tradicionalmente, la biomecanica se ha centrado en la caracterizacién de la estructura y
las propiedades mecénicas a nivel macroscopico de los tejidos y los organos, a través de
relaciones mecdanicas, conocidas como ecuaciones constitutivas, que describen cémo la
tensién mecénica (o) varia en funcién del cambio en la forma o el tamano del organismo
o tejido, habitualmente expresados en términos de la deformacion (¢). El tejido pulmonar
muestra una respuesta mecanica marcadamente no-lineal, donde la tensién incrementa
exponencialmente con la deformacion soportada. Por tanto, la respuesta biomecanica del
tejido pulmonar se define mediante una ecuacién constitutiva eldstica no lineal del tipo
(Ec. 1.1):

o= f(e) Ec. 1.1

donde f es una funcién continua no lineal que generalmente adopta una forma

exponencial. En la Figura 1.1 se muestra una curva conceptual de tensién (o) frente a
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deformacién (¢) para una tira de tejido parenquimatoso pulmonar durante un

estiramiento uniaxial (escala macro).

Tension (o)

Deformacion (g)

Figura 1.1: Representacién esquemaética de la curva tensién-deformacion de una tira de tejido pulmonar
durante el estiramiento uniaxial [13]. En esta curva se han distinguido tres tramos diferentes, que se
corresponden aproximadamente con los diferentes mecanismos que contribuyen en la respuesta mecanica

global del tejido.

En los 1ltimos afios se han publicado numerosos trabajos [8,13] donde se evidencia que
la respuesta macromecanica que presenta el tejido pulmonar es funcién tanto de las
propiedades micromecédnicas de los diferentes componentes del parénquima pulmonar,
como de la compleja estructura que presenta. El parénquima pulmonar estd compuesto
por la MEC y por las células pulmonares. La MEC define la geometria tridimensional
que presenta el tejido pulmonar y es el soporte de las células pulmonares residentes. Los
componentes de la MEC que presentan una mayor influencia sobre la respuesta mecanica
del tejido pulmonar son el coldgeno (Tipo I y III principalmente), la elastina y los
proteoglicanos. Por otro lado, las células pulmonares presentan una baja contribucién en
la respuesta mecanica del tejido bajo cargas de corta duracién. Sin embargo, a largo plazo
son las responsables de la remodelacion de la composicion y estructura de la MEC, v por
tanto, de la respuesta mecanica macroscopica del tejido pulmonar. En este tltimo
aspecto, asi como en la interaccién que existe entre las células y la MEC se profundizara

posteriormente.

En cuanto a los componentes principales de la MEC pulmonar, el coligeno es el
componente que posee una mayor rigidez, presentando una respuesta mecénica no lineal
debido a que sus fibras se orientan progresivamente en la direccién de la carga soportada
[14]. La elastina posee una alta capacidad de transmitir elasticidad a los tejidos, por lo
que es habitual que los érganos y tejidos sometidos a estiramientos ciclicos constantes
contengan esta proteina [15]. Cabe destacar que la rigidez de la elastina es
aproximadamente dos 6rdenes de magnitud inferior que la del coldgeno [16]. Tanto el
colageno como la elastina se encuentran embebidos en un gel semisdlido y altamente
hidratado conocido como sustancia fundamental. Los componentes principales de esta
matriz son un tipo especial de polisacéridos denominados GAGs (glicosoaminoglicanos),

que se unen mediante enlaces covalentes a un nicleo proteico, dando lugar a los
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proteoglicanos (PGs). Estas moléculas presentan una serie de importantes funciones
biolégicas. Por ejemplo, pueden actuar como receptores en la superficie celular y, por
tanto, influir en la senalizacién intracelular [17], regulando la secrecién de proteinas que
participan en la migracién celular y la remodelacién de los tejidos. Ademads, el crecimiento
de las fibras de coldgeno y la union de fibras de elastina dependen también de la presencia
de los PGs. Por tanto, a través de una variedad de mecanismos indirectos, los PGs pueden

alterar significativamente la biomecéanica pulmonar.

En la Figura 1.1 se muestra una curva de tensién-deformacién tipica, obtenida cuando
se somete a una tira de tejido pulmonar a un ensayo de traccion uniaxial. La respuesta
mecéanica no lineal global que presenta el tejido es consecuencia de la respuesta mecdnica
que presenta cada uno de los componentes de la MEC descritos hasta ahora. Como se
puede observar, en el primer tramo la rigidez que presenta el tejido es baja, por lo que la
tensién aumenta lentamente con la deformacién aplicada. En este tramo, las fibras de la
MEC se encuentras desordenadas y, conforme se aplica la deformacién, se comienzan a
alinear en el sentido de la aplicacién de la carga de manera progresiva. Este alineamiento
gradual de las fibras da lugar a la respuesta mecanica no lineal del tejido en el segundo
tramo, donde se producen un balance entre las respuestas mecdanicas de todos los
componentes de la MEC. Finalmente, en el tercer tramo de la curva tensién-deformacién
la mayoria de las fibras estdn alineadas, por lo que la rigidez aumenta considerablemente.
En este tramo la respuesta mecanica global esta gobernada por el colageno, que como se
ha detallado previamente, es el componente que presenta una mayor rigidez dentro de la
MEC pulmonar. Sin embargo, los mecanismos que contribuyen al comportamiento
mecédnico de todo el pulmdn son considerablemente mas complejos que los que se han

descrito para este ensayo de tira de tejido pulmonar.

Respecto a las células pulmonares, éstas juegan un papel fundamental en la respuesta
mecanica macroscopica del tejido pulmonar a largo plazo. Esto es debido a que las
tensiones soportadas por el parénquima pulmonar se transmiten a las células a través de
adhesiones locales con la MEC, influyendo en la respuesta mecanica de las células a través
de procesos de mecano-transduccién [18]. Por otra parte, las fuerzas generadas dentro de
las células afectan directa e indirectamente a las propiedades mecdnicas del parénquima,
ya que las células son capaces de regular la tension local de la MEC [19,20]. La respuesta
celular debida a las variaciones de tensién soportada por el parénquima pulmonar
depende principalmente del citoesqueleto (CSK), que es un entramado tridimensional de
proteinas que proporciona un soporte interno a las células, organiza las estructuras
internas e interviene en los fenémenos de transporte, trafico y division celular. Esta red
intracelular se compone de biopolimeros filamentosos (filamentos de actina, microttibulos
y filamentos intermedios) y una serie de proteinas de unién (integrinas) y de proteinas
motoras como las miosinas. Las células son capaces de percibir las variaciones en la
tension soportada por la MEC a través de un proceso de mecano-transduccién entre la

célula pulmonar y la MEC [18,21]. En este proceso, las fuerzas generadas por las
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interacciones de filamentos de actina y miosina (actomiosina) se transmiten a la MEC a
través de adhesiones focales formadas entre las integrinas del CSK y la MEC, dando

lugar a fuerzas de contraccién sobre ésta (ver Figura 1.2).
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Figura 1.2: Esquema de la transmision de las fuerzas de contraccién celular sobre la MEC, generadas por
las interacciones de actina y miosina, a través de adhesiones focales formadas por las integrinas. (Adaptado
de [18]).

Por tanto, las propiedades mecédnicas de la MEC y las adhesiones focales también
desemperian un papel clave en el comportamiento mecénico de las células. Ademas, estas
sefiales mecanicas junto a las senales bioquimicas, influyen en la sefializacion intracelular
que regula la remodelacién y los componentes de la MEC [22,23]. Por consiguiente, las
células son las encargadas de mantener la composicién y la arquitectura de la MEC del
pulmoén, mientras que las tensiones soportadas por la MEC y las propiedades mecénicas

locales de ésta son reguladores de procesos celulares esenciales [24].

En la Figura 1.3 se muestra un esquema de la transmision de los estimulos mecanicos
desde el pulmén (escala macro) hasta el de las células individuales (escala micro), asi
como los diversos procesos posibles que controlan la remodelacién de la MEC y, en tdltima

instancia, la mecanica a nivel de érgano.
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Deformaciones tisulares generadas en
la respiracion
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Figura 1.3: Esquema de la transmisién de fuerzas desde el pulmén (macro escala) hasta el nivel celular
(micro escala), incluyendo varios mecanismos de retroalimentacién que influyen en la composicién de la

MEC y la mecanica pulmonar.

Como se muestra en el esquema, el pulmén se encuentra continuamente sometido a un
estado de deformacién durante la respiraciéon provocando un estado tensional en el tejido.
Esta tension, que es soportada por las paredes alveolares, se transmite a través de la
MEC a las células adheridas a ésta. Esta interaccion entre la célula y la MEC, y que se
basa en procesos de mecano-transduccién, regula procesos celulares basicas como la
adhesién, la migracion o el crecimiento celular [25]. Ademés, estas sefiales regulan c6mo
las células definen su micro-entorno con el fin de mantener una arquitectura y unas
propiedades biomecédnicas 6ptimas en el pulmén [26]. Sin embargo, cabe destacar que
existen otros mecanismos importantes relacionados con los efectos de las fuerzas
mecénicas en la biologia pulmonar, como las enfermedades y lesiones pulmonares, que no

se han tenido en cuenta en este esquema.
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1.3 Trabajos previos en el modelado y la simulacién

del tejido pulmonar

Desde el punto de vista de la simulacién computacional, se han desarrollado hasta la
fecha diversos modelos y aproximaciones numéricas para reproducir la respuesta
mecanica que presenta el tejido pulmonar [27]. Estos modelos permiten simular y predecir
el comportamiento que presenta el tejido pulmonar, a partir de datos adquiridos
experimentalmente (ensayos, imdgenes, etc.) para diferentes escalas. Entre ellos destacan:
i) los modelos micro-mecénicos, donde se reproduce la estructura del parénquima
pulmonar y se centran en la respuesta mecédnica del tejido a nivel alveolar (microescala)
y i) los modelos continuos, donde se modela el pulmén completo como un sélido
homogéneo (escala macro) y la respuesta mecdnica del tejido pulmonar se reproduce

mediante modelos de comportamiento fenomenoldgicos.

Los modelos micromecédnicos se utilizan habitualmente para estudiar el comportamiento
mecanico del parénquima pulmonar en la micro escala, a través de la generacién de un
volumen elemental representativo del tejido (REV) en dicha escala. En el REV se
reproduce la microestructura que presenta el tejido, por lo que este modelo es capaz de
captar el comportamiento mecénico tisular en la micro escala, pudiéndose extrapolar
posteriormente para voliimenes de tejido mayores (macroescala). Por tanto, la respuesta
que presenta el REV puede utilizarse para desarrollar y ajustar modelos de material que
representan la respuesta tensién-deformacion (o-¢) del tejido pulmonar en la macroescala.
En esta seccion se describen los dos tipos de modelos micro-mecanicos principales: los

modelos bidimensionales (2D) y los modelos tridimensionales (3D).

En los modelos bidimensionales, los alveolos se representan habitualmente mediante
muelles dispuestos en celdas hexagonales. Estos modelos son muy eficientes desde el
punto de vista computacional y permiten estudiar y explorar la interdependencia alveolar.
Los muelles de estos modelos se suelen considerar como elementos con una respuesta
puramente eldstica, unidos entre si mediante muelles de torsién para evitar que la
estructura se pliegue sobre si misma. Kstos modelos se han utilizado para estudiar y
reproducir la deformacion y la respuesta elastica del tejido pulmonar [28] , asi como para
estimar la rigidez [29] y la interaccién mecanica [30] entre los principales componentes de
éste (coldgeno, elastina y proteoglicanos). En el trabajo publicado recientemente y
realizado por Jadwe et al. [31], se utiliz6 el modelo de la red hexagonal de muelles para
investigar el mecanismo de deformacién de la pared alveolar. Las paredes alveolares
flectan y se elongan cuando estan sometidas a una deformacién, y en este trabajo fue
posible distinguir la contribucién de ambos mecanismos y calcular la relacién entre la
deformacién macroscopica del tejido y la deformacién microscépica alveolar. Este modelo

se validé utilizando los resultados de ensayos de traccién sobre tiras de tejido pulmonar
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[30,32]. En la Figura 1.4 se muestran dos ejemplos de modelos computacionales

bidimensionales para estudiar la biomecénica del tejido pulmonar.
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Figura 1.4: A) Modelo bidimensional desarrollado por Jawdel et al. [31] donde se simula la traccién de un
tejido alveolar modelado mediante una red de muelles hexagonales. B) Modelo 2D basado en una red
hexagonal de muelles utilizado en [30] para cuantificar la interacciéon mecénica entre el coldgeno y los

proteoglicanos cuando el tejido se encuentra sometido a una deformacién uniaxial (¢=0.3), donde la escala

de color es proporcional a la energia de deformacién de los muelles, para dos modelos con diferente valor de
rigidez del muelle torsor entre los elementos lineales.

Respecto a los modelos tridimensionales, se han desarrollado hasta la fecha multiples
aproximaciones y modelos computacionales para reproducir y simular la respuesta
mecénica del tejido pulmonar, tanto a nivel de alveolo (o conjunto alveolar), asi como a
nivel de érgano completo. A continuacién, se realiza una descripciéon de los modelos para
cada uno de estos enfoques. En los modelos y simulaciones centrada en estudiar la
respuesta micro-mecanica que presenta un conjunto alveolar, una de las aproximaciones
mas utilizadas consiste en reproducir la geometria que presentan los alveolos mediante

figuras geométricas regulares.

Por ejemplo, en el trabajo realizado por Karami et al. [33] se trata de reproducir la
respuesta mecanica de un conjunto de alveolos, donde la geometria de éstos se ha
modelado mediante octaedros truncados (ver Figura 1.5A). Por otro lado, en el trabajo
realizado por Chen [34] se desarroll6 un modelo de alveolos adyacentes con el fin de
estimar las deformaciones sufridas por la pared alveolar durante la ventilacién mecénica.

Los alveolos en este caso se han modelado mediante tetradecaedros (ver Figura 1.5B).
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A) B)

L

Figura 1.5: A) Modelo de octaedros truncados desarrollado por Karami et al. [33]. B) Modelado de
tetradecaedros presentado en el trabajo de Chen et al. [34].

Otra aproximacion ampliamente utilizada para estudiar la respuesta micromecénica del
parénquima pulmonar consiste en construir un modelo tridimensional, a partir de las
imégenes obtenidas a través de microtomografia computerizada (Micro-CT). En el
trabajo realizado por Rausch et al. [35] se desarrollé un modelo de Elementos Finitos a
partir de las imdgenes de una muestra cibica (de 100um de lado) de pulmén de rata,
utilizando imégenes obtenidas mediante Micro-CT. Durante la simulacién, este cubo era
sometido a cargas de traccién y cizalla. A partir de los resultados de estas simulaciones
se observo que las deformaciones de las paredes alveolares pueden llegar a ser hasta cuatro
veces mayores que la deformacién global a la que se encuentra sometido el cubo (ver
Figura 1.6A). En un estudio relacionado, Sarabia-Vallejos et al. [36] utilizaron también
las imégenes obtenidas mediante Micro-CT para crear un modelo de Elementos Finitos
(EF) de una seccién de pulmén de rata con el fin de estimar las tensiones alveolares. En
este trabajo se generaron dos cubos, de 100um y 300um de lado respectivamente, y se
simulaba su respuesta mecanica ante cargas hidrostaticas. A partir de los resultados
obtenidos en las simulaciones concluyeron que la tension de von Mises sobre las paredes
alveolares puede ser de 12 a 27 veces mayor que la presién a la que se encuentra sometido

el alveolo (ver Figura 1.6B).
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Figura 1.6: A) Modelo REV de EF basado en imdgenes de Micro-CT para estimar la respuesta
micromecanica del tejido pulmonar. En la imagen se muestra la distribucién de la deformaciéon maxima
principal para los ensayos de traccién y cizalla [35]. B) Modelo micromecanico desarrollado por Sarabia-

Vallejos et al. [36] a partir de Micro-CT donde se muestra: (i) Cuboide seleccionado para definir la
geometria de un REV, (i7) Generacién de la malla de EF y (i) Definicién de las condiciones de contorno.

10



1. Introduccion

Sin embargo, las simulaciones basadas en modelos construidos a partir de imdgenes
Micro-CT, y que reproducen de una manera muy precisa la microestructura del
parénquima pulmonar, presentan un coste computacional muy alto. Por ello, se han
realizado también trabajos basados en el desarrollo de modelos que presentan geometrias
mas sencillas, y a su vez, son capaces de reproducir la respuesta mecanica global del
tejido pulmonar. Entre estos trabajos se encuentra el realizado por Concha et al. [37], en
el que desarrollaron un modelo micro-mecanico del parénquima pulmonar, que consistia
en considerar el alveolo como un tetradecaedro formado por elementos barra (ver Figura
1.7A), a los cuales se les asignaba un modelo de material hipereldstico (Neo-Hooke)
incompresible. Este modelo se validé mediante la comparacién de los resultados obtenidos
en estas simulaciones con los obtenidos con un modelo REV de FElementos Finitos
construido a partir de imdgenes micro-CT (ver Figura 1.7B). Se comprobé que el modelo
del tetradecaedro era capaz de reproducir la respuesta del modelo REV, en términos de
tension frente a deformacion global del tejido, para estiramientos uniaxiales (is6tropos y
anisétropos) y equibiaxiales (ver Figura 1.7C). El coste computacional del modelo del
tetradecaedro resultd ser unos 5 6rdenes de magnitud menor que el modelo de EF basado
en las imagenes del Micro-CT. Asi mismo, los resultados de este estudio permitieron
concluir que los pardmetros que presentaban una mayor relevancia a la hora de reproducir
el comportamiento macroscépico del tejido pulmonar eran la porosidad y la rigidez de la

pared alveolar.
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Figura 1.7: En el trabajo realizado por Concha et al. [37], se muestra: A) Tetradecaedro formado por
elementos barra con modelo de material Neo-Hooke para representar la geometria del alveolo. B) Modelo
REV generado a partir de Micro-CT. C) Comparacién la curva tensién vs. deformacién obtenidas mediante
simulacién para los dos modelos.

Los modelos descritos hasta este punto, y que se centran en reproducir la respuesta a
escala micro del parénquima pulmonar, presentan una gran utilidad para el estudio de la
biomecéanica a nivel alveolar. Sin embargo, este enfoque es inviable desde el punto de
vista computacional para estudiar la respuesta mecénica del pulmén completo, debido al
gran numero de alveolos presentes y la interdependencia de los alveolos durante la
expansién pulmonar. Para estudiar el comportamiento biomecanico del pulmén a nivel
de 6rgano se utiliza una aproximaciéon basada en modelos continuos, como ya se ha
mencionado anteriormente. Estos modelos son capaces de reproducir la respuesta
mecanica del pulmén a escala macro, considerando el tejido pulmonar como un material

continuo. En esta aproximacién se utilizan modelos fenomenologicos para simular el
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comportamiento mecanico del material y que, a su vez, pueden considerar caracteristicas
microscopicas, como la porosidad. Entre los modelos de material més utilizados se

encuentran los modelos hiperelasticos [38,39] y los modelos poroeldsticos [40-42].

Hasta la fecha se han desarrollado multiples modelos computacionales tridimensionales,
basados en simulacién por EF para reproducir la respuesta del pulmén. Estos modelos se
generan habitualmente a partir de las imAagenes obtenidas a través de tomografias
computerizadas (TC), donde la respuesta mecénica del tejido pulmonar se simula
mediante modelos de material hipereldstico. En el trabajo realizado por Li y Porikli [43]
se desarrolld un modelo del pulmén completo que permitia, a través de simulaciones por
Elementos Finitos, analizar las deformaciones sufridas por un pulmén sometido a
respiracion asistida (ver Figura 1.8). Los resultados de estas simulaciones se validaron

con iméagenes obtenidas experimentalmente.
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Figura 1.8: Esquema de la metodologfa descrita en [43] por Li y Porikli para obtener un modelo de EF
del pulmén completo a partir de imagenes obtenidas mediante TC.

Ademas de la geometria considerada para estudiar la respuesta pulmonar, las propiedades
mecénicas del parénquima pulmonar son fundamentales en el desarrollo de los modelos
computacionales. Existen multiples trabajos donde se caracterizan estas propiedades
mecanicas a nivel de material, incluyendo la rigidez, la viscoelasticidad y la porosidad del

tejido pulmonar, a través de ensayos experimentales [44-47].

La caracterizacion mecdanica experimental del tejido pulmonar a escala macro se realiza
habitualmente a través de ensayos de traccién uniaxial [13,15,48-51] sobre tiras de tejido
(ver Figura 1.9A), donde se estudia la relacién entre la tensiéon (o) y la deformacién (¢).
Por ejemplo, en el trabajo de Brizle et al. [52] midieron las propiedades mecénicas del
tejido pulmonar, a través de ensayos de traccién, y posteriormente desarrollaron un

modelo de material basado en su estructura. En este modelo se diferenciaban las
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contribuciones de los distintos componentes del parénquima (incluyendo coldgeno y

elastina).

Para el estudio de la respuesta del tejido pulmonar en la microescala se suelen utilizar
ensayos de microscopia de fuerza atémica (Atomic Force Microscopy, AFM). Mediante
esta técnica es posible conocer la respuesta micromecanica que presenta el tejido
pulmonar, a través de nano-indentaciones realizadas sobre su superficie (ver Figura 1.9B).
Estas medidas en la escala micro del tejido pulmonar se han realizado hasta la fecha
sobre tejidos sin estirar [51,53]. Sin embargo, en condiciones fisioldgicas los pulmones
estan sometidos a estiramientos permanentes durante la respiracién. Por ello, conocer las
propiedades micro-mecanicas del tejido pulmonar deformado se presenta como un aspecto

fundamental para poder estudiar en profundidad el microambiente celular en el pulmén.
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Figura 1.9: Caracterizacién mecénica del tejido pulmonar en la macro escala mediante ensayos de
traccion (A), y en la micro escala a través de ensayos de AFM (B). (Figura modificada de [51]).

1.4 Objetivos

En esta Tesis se propone el estudio de la biomecédnica del tejido pulmonar desde un
enfoque multiescala mediante modelos de simulacién, donde se caracteriza la respuesta
mecanica del tejido pulmonar desde la microescala hasta la macroescala. La
caracterizaciéon numérica y los modelos de simulacién del tejido pulmonar se basan en los
resultados obtenidos en los ensayos realizados por investigadores del IBEC (Institute for
Bioengineering of Catalonia). Ademds, este estudio permite a través de modelos de
simulacion, profundizar en la comprension de la interaccion que se produce entre las

células alveolares y la MEC a la que se encuentran adheridas.

La caracterizacién mecanica experimental de la respuesta del tejido en la microescala se
realiza a través de ensayos AFM. Como se ha descrito en este capitulo, hasta la fecha las
medidas de la rigidez en la escala micro, obtenidas con estos ensayos, se han realizado

exclusivamente sobre tejidos pulmonares sin estar sometidos a deformaciéon. Esto implica

13



1.4 Objetivos

que la rigidez obtenida mediante este proceso no es representativa de la que presenta el
tejido durante el proceso de respiracion, ya que éste estd sometido a una deformaciéon
constante. Por ello, cientificos del IBEC han desarrollado un novedoso sistema de ensayos
mediante AFM cuyo objetivo es obtener medidas de la rigidez del tejido pulmonar cuando
éste se encuentra bajo diferentes niveles de deformacion [54]. Con los resultados de estos
ensayos se pretende calibrar y definir modelos de material implementables en cédigos
comerciales de EF que permiten reproducir la respuesta mecanica del tejido pulmonar en

la. microescala.

Respecto a la macroescala, la caracterizacion mecanica se estudia a través de ensayos
uniaxiales de traccién sobre tiras de tejido pulmonar. Estos ensayos también fueron
llevados a cabo por investigadores del IBEC. Desde el punto de vista computacional, el
objetivo fundamental consiste en obtener un modelo de Elementos Finitos de la tira de
tejido pulmonar que permita estudiar: ¢) la influencia de la micro-estructura y ) las
propiedades del tejido en la microescala, y su influencia en la respuesta global del tejido
(macroescala). Como se ha descrito en este capitulo, los modelos de Elementos Finitos
desarrollados hasta la fecha, y que abordan este enfoque, se construyen a partir de
imégenes obtenidas a través de Micro-CT, con el alto coste computacional que ello
implica, o modelando los alveolos del tejido mediante geometrias regulares, dando lugar
a modelos con una geometria homogénea. En esta Tesis se pretende desarrollar un modelo
tridimensional que reproduzca de una manera adecuada la heterogeneidad de la
estructura que presenta la MEC del tejido pulmonar, sin generar modelos basados en
imagenes de Micro-CT. Este modelo a su vez debe estimar con precisién la respuesta
experimental observada en los ensayos de traccidon, lo que permite relacionar la rigidez

de la micro y macro escala del tejido pulmonar.

Finalmente, se pretende estudiar la rigidez de la MEC que perciben las células alveolares,
en funcién de la posicién que ocupan en el alveolo y de la deformacién global a la que se
encuentra sometido el tejido. Para ello se desarrollarda un modelo de simulacion mediante
EF que permitird estudiar la interaccion célula-MEC, y que se basa en los resultados y
modelos obtenidos en la caracterizacion realizada previamente en la micro y en la macro

escala.
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1.5 Descripcién de contenidos

Esta Tesis se divide en cinco capitulos. En este primer capitulo se describen los principios
bésicos de la biomecanica pulmonar, desde la macro escala (a nivel de 6rgano) hasta la
descripcién de los procesos mecano-sensores por los cuales las células alveolares son
capaces de percibir la rigidez de su microentorno. Asimismo, se ha incluido también una
descripcién de las aproximaciones y modelos computacionales utilizados hasta la fecha
para estudiar y profundizar en el estudio de la biomecdnica pulmonar, asi como de las
técnicas experimentales més habituales utilizadas para caracterizar la respuesta mecanica
del tejido pulmonar. Finalmente se describen los objetivos principales que se pretenden

alcanzar en el desarrollo de esta Tesis.

En el segundo capitulo se realiza una descripcién de la caracterizaciéon mecénica del tejido
pulmonar en la microescala a través de ensayos de AFM. A partir de los resultados de
estos ensayos ha sido posible calibrar modelos constitutivos de material que reproducen
la respuesta mecénica del tejido en la micro escala. Finalmente, para dar soporte y validar
los resultados experimentales, se han desarrollado modelos de simulacion mediante EF

para reproducir el proceso de nano-indentacién de los ensayos de AFM.

En el tercer capitulo se describe la caracterizacion del tejido pulmonar en la macroescala
a través de ensayos de traccién uniaxial sobre tiras de tejido pulmonar. Estas medidas
han servido para generar y validar modelos de simulacién tridimensionales de la tira del
tejido del pulmén que reproducen los resultados obtenidos experimentalmente. Ademas,
estos modelos permiten analizar la influencia de la microestructura del tejido en la

respuesta mecanica del tejido en la macroescala.

En el cuarto capitulo se describe y presenta un modelo de simulaciéon de EF con el que
se estudia la rigidez que perciben las células alveolares cuando se encuentran adheridas a
la MEC, en funcién de su posicion dentro del alveolo y de la deformacion global a la que

se encuentra sometido el tejido.

Finalmente, en el tltimo capitulo se presentan las principales conclusiones obtenidas, asi
como las contribuciones realizadas durante el desarrollo de esta Tesis. Ademads, se

incluyen también posibles lineas de investigacion futuras.
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2.1 Introduccion

2.1 Introduccion

La matriz extracelular (MEC) del parénquima pulmonar es una compleja red compuesta
principalmente por coldgeno, elastina y proteoglicanos [8,13,55]. Las fibras de coldgeno y
elastina forman los principales componentes de la MEC que soportan la carga y
proporcionan elasticidad y resistencia a la traccién del tejido pulmonar [8,13]. Ademas,
la MEC define la geometria tisular tridimensional que presenta el tejido pulmonar y
proporciona soporte a las células pulmonares residentes. Hasta la fecha, se han encontrado
numerosas evidencias de que las células perciben la rigidez del microentorno extracelular
y responden activamente a ésta [56]. Por tanto, la interacciéon mecénica célula-matriz

extracelular es un factor determinante de las principales funciones celulares.

Las caracteristicas mecdnicas del microambiente celular son especialmente importantes
en el pulmén, ya que su MEC estd continuamente sometida a un estiramiento ciclico
debido a la respiracién. Ademds, la alteracién de las propiedades mecénicas de la MEC
se relaciona con enfermedades respiratorias graves [57,58]. En el caso de la fibrosis
pulmonar, la matriz extracelular se rigidiza progresivamente, causando una pérdida
irreversible de la capacidad de intercambio de gases y disminuyendo la oxigenacion tisular
[59, 60]. Por otro lado, el enfisema pulmonar es una afeccién pulmonar donde se produce
una pérdida de rigidez de la matriz extracelular pulmonar, dando lugar a la ruptura de
las paredes alveolares [61,62]. Ademas, las alteraciones de las propiedades mecanicas del
microentorno celular se han relacionado con el cadncer de pulmén [16-20]. Sin embargo,
se carece de datos experimentales suficientes y de una comprension profunda del
comportamiento micromecénico de la MEC pulmonar, lo cual es de suma importancia

para conocer mejor la funcién pulmonar, tanto en su estado fisiolégico como patoldgico.

Por todo ello, el estudio del comportamiento mecanico no-lineal que presenta la MEC a
escala celular se destaca como un aspecto fundamental para avanzar en el estudio y la
comprension de la interaccion matriz-célula. La caracterizaciéon micromecénica del tejido
pulmonar se puede realizar a través de ensayos de Microscopia de Fuerza Atdémica
(AFM), ya que es una técnica experimental muy adecuada para evaluar propiedades
mecanicas de la MEC a escala celular. En el ensayo de AFM se evaltian las propiedades
micromecanicas de la muestra, mediante la indentaciéon de su superficie con una viga
microscopica en voladizo terminada con una punta esférica o con una punta piramidal
[63]. Esta técnica permite medir de manera simultdnea, tanto el desplazamiento de la
punta, con una resolucién nanométrica, como la fuerza aplicada. Las propiedades
mecanicas de la muestra se definen a través de la relacion obtenida entre la fuerza y el
desplazamiento aplicado en el indentador, siendo posible estimar el médulo de Young
(E,,) utilizando los modelos de contacto entre la punta y la muestra, propuestos por
Hertz [64]. Sin embargo, se debe tener en cuenta que en estos modelos de contacto se

asume que la muestra presenta una respuesta elastico lineal y que el area de contacto es
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2. Caracterizacion mecdnica del tejido pulmonar en la escala micro

mucho menor que la superficie de la muestra sobre la que se realiza la indentacién. Por
tanto, la caracterizacién mecédnica sobre muestras de tabique alveolar se presenta como

un gran reto desde el punto de vista experimental.

Teniendo en cuenta la rigidizacién o endurecimiento que presenta el tejido pulmonar en
funcién del nivel de deformacion al que es sometido, en el presente trabajo se plantea la
hipétesis de que la rigidez del microambiente celular aumenta también con la deformacién
del tejido. Sin embargo, para poder establecer una relacién directa entre el médulo de
Young del microambiente (E,,) de la matriz extracelular y la deformacién a la que ésta
se encuentra sometida, ha sido necesario desarrollar un montaje experimental que
permitiese realizar medidas de AFM en muestras de tejido para diferentes niveles de
deformacién. Este novedoso montaje para los ensayos de AFM fue desarrollado por
investigadores del Instituto de Bioingenieria de Cataluna (IBEC) con los que se ha
trabajado conjuntamente, concretamente con Daniel Navajas e Ignasi Jorba. El objetivo
que se pretende alcanzar con este sistema es el de caracterizar experimentalmente la
respuesta mecdanica a escala celular de la matriz descelularizada del pulmén. A partir de
estos resultados se calibran modelos de material, implementables en cédigos de Elementos
Finitos (EF), que reproducen numéricamente la respuesta mecénica obtenida en los
ensayos de AFM. Ademads, con el fin de evaluar los efectos de la geometria de las puntas
y de las dimensiones de las muestras del tabique alveolar sobre las mediciones de AFM,
se realizaron medidas sobre la MEC, tanto con puntas esféricas como con puntas
piramidales. Las diferencias en los resultados de las mediciones de AFM obtenidas con
ambas puntas se analizaron mediante simulaciones basadas en modelos de Elementos

Finitos, reproduciendo la mecanica del contacto punta-tejido.
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2.2 Material y Métodos

En esta seccién, se describe en primer lugar la caracterizacién experimental a escala
celular (escala micro) de la MEC descelularizada del tejido pulmonar realizada por parte
de los investigadores del IBEC, a través de un novedoso ensayo de AFM. Como resultado

principal de este ensayo se obtuvo el médulo de Young a escala micro (E,,) en funcién

m
del nivel de deformacién al que es sometido el tejido pulmonar (), utilizando en el ensayo

de AFM un nano-indentador de punta esférica y punta piramidal.

En segundo lugar se describe el procedimiento seguido y las hipdtesis realizadas para
obtener dos modelos de material hiperelastico que reproducen la respuesta mecdnica
obtenida experimentalmente a través de los ensayos de AFM, con punta esférica y punta

piramidal, respectivamente.

En la tercera subseccion se encuentra la descripciéon de los modelos de Elementos Finitos
utilizados para comprobar la influencia que presenta tanto la geometria de la punta,
como las dimensiones de las probetas de tabique alveolar, sobre las medidas de AFM
realizadas experimentalmente con punta esférica y punta piramidal. En estos modelos se
reproduce la mecanica del contacto producida entre el indentador y el tejido de la muestra

durante el ensayo.

Finalmente, se presentan las principales conclusiones extraidas, asi como las limitaciones

y simplificaciones asumidas en el trabajo descrito en la presente seccién.

2.2.1 Caracterizacion experimental microscépica de la

respuesta mecanica de la MEC del tejido pulmonar

Las muestras utilizadas en la caracterizacién experimental del tejido pulmonar se
obtuvieron de 18 pulmones (n=18) extirpados de ratas Sprague-Dawley adultas sanas. El
protocolo de investigacién con animales fue aprobado por el Comité Etico de
Experimentacion Animal de la Universidad de Barcelona siguiendo la normativa local y
europea. La descelularizacion de los pulmones se realizé6 mediante la perfusiéon de medios
descelularizantes y de lavado a través de la arteria pulmonar y de la traquea

simultdneamente.

La mitad de los pulmones (n=9) fueron utilizadas para la caracterizacién de la respuesta
a escala celular (escala micro) de la MEC pulmonar, a través de ensayos AFM. La otra
mitad de los pulmones (n=9) se utilizaron para la caracterizaciéon de la respuesta del

tejido a escala macro, cuya descripcién se encuentra en el capitulo 3 de esta memoria.
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2. Caracterizacion mecdnica del tejido pulmonar en la escala micro

Para realizar el ensayo de AFM sobre las muestras de la MEC para diferentes niveles de
deformacién, los investigadores del IBEC desarrollaron un novedoso montaje
experimental. Fste montaje consistia en un pilar central rodeado por un foso circular, y
sobre éstos se coloc6 una fina membrana de PDMS. Las muestras de tejido pulmonar se
colocaban y adherian sobre la regién de membrana de PDMS que cubria el pilar central
(ver Figura 2.1). El foso circular se encontraba conectado a una bomba de vacio,
proporcionando una presiéon negativa por debajo de la membrana. La presiéon negativa
producia una deflexién de la membrana dando lugar a una tensién equibiaxial uniforme
en la regién central que se encontraba cubriendo el pilar, y en consecuencia, sobre el
tejido pulmonar. La deformacién de la membrana se fijé controlando la presién de vacio
aplicada. Para evitar la friccion entre la superficie del pilar y la capa de PDMS, se aplicd
una fina capa de aceite de silicona entre ambas superficies. El ensayo se realizdé sobre
nueve muestras de 20um de espesor aproximadamente, extraidas de la zona subpleural
de cada uno de los nueve pulmones destinados a la caracterizaciéon de la respuesta a

escala micro.

PBES AFM cantilever PDMS membrane
lung ECM
AP AP
Silicone oil
PDMS

microscope
objective 10 mm
—

Figura 2.1: Esquema del montaje desarrollado por el IBEC para realizar mediciones de AFM sobre el

tejido pulmonar cuando éste se encuentra sometido a diferentes niveles de deformacién [54].

Durante el ensayo de AFM se registran de manera simultanea tanto la fuerza apliacada
(F) por la viga microscépica en voladizo, como la profundidad de la indentacién (6). Para
obtener el médulo de Young (E,,) a escala micro a partir de las medidas obtenidas
durante el ensayo de AFM, se utilizaron los modelos de la mecanica de contacto
propuestos por Hertz [64] (ver Figura 2.2). En el caso de la punta esférica el médulo
utilizado fue el del contacto entre una esfera y un espacio semi-eldstico, cuya expresiéon
es (Ec. 2.1):

_ 4E'm, 1/2 §2/3
F_3(1_y2>R 6 Ec. 2.1
donde 6 es la profundidad de la indentacion, v es el coeficiente de Poisson y R es el radio
de la esfera del indentador (ver Figura 2.2B), que en este caso es 2.25um. Debido a que

el tejido pulmonar presenta la respuesta de un tejido incompresible, al coeficiente de
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Poisson se le ha asignado un valor de v=0.5, para calcular el valor del médulo de Young

(E,,) experimentalmente.

Para la indentacién con punta piramidal se utilizé el modelo de contacto entre una

pirdmide ideal y un espacio semi-eléstico, cuya expresién es la siguiente (Ec. 2.2):

E_ tan® o

F — m 5
\/§<1_V2) Ec. 2.2

déonde @ es el angulo de la pirdmide del indentador, que en este caso es $=35° ¢ es la
profundidad de la indentaciéon y v es el coeficiente de Poisson del tejido, al que se le

asigna un valor de ¥=0.5, como en el caso de la punta esférica (ver Figura 2.2C).

A) B)
Punta esférica

Ensayo AFM F

Teiido pulmonar []
Porosidad []

Punta Piramidal

Indentador — F
l N\ 1 / Conical tip

x=l EX Tﬁ/ 8

IY

Figura 2.2: A) Esquema del procedimiento seguido para las medidas de AFM.
B) Esquema de la indentacién con punta esférica. C) Esquema de la indentacién con punta piramidal

(Figuras B y C modificadas de [65]).
Las expresiones analiticas para las tensiones de contacto de Hertz utilizadas (Ec. 2.1 y
Ec. 2.2) para calcular el médulo de Young a escala micro (E,,) son aplicables solamente
para materiales homogéneos. Sin embargo, la pared alveolar acelular sobre la que se
realiza el ensayo de AFM es una estructura heterogénea con fibras de colageno
individuales con un didmetro en el rango de 0.5-1.5um que es comparable al tamano de

contacto de las puntas de AFM. Por tanto, el valor de E,_, medido en cada localizacién,

m?
depende de una contribucién variable de las fibras rigidas y de los proteoglicanos blandos

situados entre ellas.

En consecuencia, el tejido alveolar es un material heterogéneo, lo que podria provocar
perturbaciones en las estimaciones del médulo eldstico. Para minimizar la variabilidad
de las mediciones realizadas, se caracterizé la rigidez de la pared alveolar acelular como
la media de los valores de E,, medidos en dos localizaciones para cada nivel de

deformaciéon ensayado. Se observd que las perturbaciones causadas por las
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2. Caracterizacion mecdnica del tejido pulmonar en la escala micro

heterogeneidades que presenta la MEC son pequefias, y su media corresponde al valor

homogeneizado.

Las medidas del moédulo de Young realizadas con AFM se calculan normalmente para
profundidades de indentacién en el rango de 0.5 a 1um. En este caso el valor de E,, se
obtuvo para profundidades de indentacién de § =0.7um tanto para punta esférica como
punta piramidal. Estas mediciones se realizaron para un rango de deformacién de la MEC
de e=0% a e=30%. La deformacién experimentada por la MEC se obtuvo
experimentalmente a través de grabaciones durante el ensayo, donde se registraba la
distancia relativa entre dos puntos de la MEC, situados cerca de la zona de indentacion,

antes y después de aplicar la presiéon de vacio y, por tanto, de expandir el tejido.

Los resultados obtenidos tras los ensayos de AFM revelaron una respuesta mecédnica de
la MEC fuertemente no lineal y que queda definida por la deformacién macroscopica del
tejido (ver Figura 2.3). Por tanto, se puede concluir que el nivel de deformacién global
al que se encuentra sometido el tejido pulmonar regula la rigidez del microambiente

celular.

En el caso de la punta esférica se observé que la rigidez (E,,) presenta una gran
dependencia con la deformacién macroscopica del tejido (g), ya que la rigidez medida
para una deformacién de ¢ =20% es 6.5 veces mayor que la medida para el tejido sin

estirar (¢ =0%). Las mediciones de E

. bara punta piramidal mostraron una dependencia

algo menor con la deformacién macroscopica de la MEC, donde la rigidez medida para
un nivel de deformacion de e =20% aumentd en 3.2 veces respecto a la rigidez del tejido
sin estirar.

A) B)

AFM - Punta Esférica AFM - Punta Piramidal
100
"y = 100 & 45 —— 3
i b T _!_ ?‘"g iz 5 "
i P i »‘—1—1 -
e N S
- & &
E e =S =
= 10 : * J R g 10
ot g e
w
1 1
0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 03 0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25
-] e[-]

Pulmén 1 O Pulmén 2 & Pulména Apulména Pulméns ® Pulmén 1 ® Pulmén 2 #Pulmén3 & Pulmén 4 ® Pulmén5
a pulmén & Pulmén 7 A Pulman 8 Pulmang u Pulmén 6 Pulmon 7 APulmong @ Pulmond

Figura 2.3: Resultados obtenidos experimentalmente del médulo de Young en la microescala (F,,) frente
a la deformacion aplicada sobre el tejido pulmonar (¢) a través del ensayo de AFM para punta esférica (A)
y punta piramidal (B). Cada uno de los colores en cada gréfico se corresponde con una de las nueve
muestras pulmonares usadas en los ensayos de AFM.

Cabe destacar que los valores de rigidez obtenidos con la punta piramidal son
notablemente mayores que los obtenidos con la punta esférica. Cuando el tejido se

encuentra sin estirar (¢=0%), el valor de rigidez (E,,) obtenido con la punta piramidal
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2.2 Material y Métodos

es aproximadamente 2.3 veces mayor que el obtenido con la punta esférica: 18.5kPa con

la punta piramidal frente a 7.9kPa para punta esférica.

Debido a que el tejido pulmonar presenta una rigidizacién no lineal segin el nivel de
deformaciéon al que se somete, en la Seccién 2.2.3 se presenta un andlisis de la influencia

de la profundidad de la indentacién en la estimacién del médulo de Young (E,,) en los

m

ensayos de AFM, tanto para la punta esférica como para la punta piramidal.

2.2.2 Caracterizaciéon numeérica del tejido pulmonar a nivel

microscopico

A través del ensayo de AFM se ha caracterizado experimentalmente la respuesta
mecénica a escala micro del tejido, mediante la relacién entre el médulo de Young (E,,)
y la deformacién a la que estd sometido el tejido (). Sin embargo, un procedimiento
habitual para la caracterizacién de modelos constitutivos de material se basa en
reproducir, mediante simulaciones de Elementos Finitos (EF), la curva de tensién (o)

frente a deformacién (¢) obtenida experimentalmente.

Por ello, el primer paso para poder caracterizar numéricamente la respuesta mecénica de
la MEC del pulmén es determinar la relacién entre la tensiéon y la deformacién, a partir

de la evolucién del médulo de Young con la indentacién, obtenida en el ensayo de AFM.

En el trabajo desarrollado por Fung [9], se estudia y describe la respuesta mecénica para
tejidos vivos. Para el caso de tejidos blandos incompresibles bajo una carga uniaxial de
traccién, se asume como una primera aproximacion que la rigidez (F, médulo de Young)
aumente linealmente con la tensién a la que se encuentra sometido, a través de una

expresion del tipo (Ec. 2.3):
E=a(o+p) Ec. 2.3

déonde o es la tension referida a la configuracion indeformada y los términos o y 8 son

parametros que deben ser determinados experimentalmente.

En la ecuacién 2.3, el mddulo de Young (F) se puede expresar como la relacién entre la
variaciéon diferencial de la tension frente a la variacién diferencial de la deformacién,

quedando definida de la siguiente forma (Ec. 2.4):

d
d—z =a(o+5) Ec. 2.4

Integrando esta expresion se puede obtener la tensién (o) en funcién de la deformacién

(€) [9], obteniendo la siguiente expresién (Ec. 2.5):

o= (e*—1)5 Ec. 2.5

24



2. Caracterizacion mecdnica del tejido pulmonar en la escala micro

A partir de la ecuacién 2.3, y con los resultados experimentales obtenidos a través de los
ensayos de AFM, se obtienen los pardmetros a [—| y § [kPa] tanto para punta esférica

como piramidal. Los valores de los parametros a y 5 se muestran en la Tabla 2.1.

a [-] B [kPa]
Punta esférica 9.37 0.71
Punta piramidal 6.32 2.76

Tabla 2.1: Parametros « y 3 obtenidos experimentalmente

para el modelo de Fung a escala micro.

Por tanto, se puede obtener la relacién de la tensiéon (o) y la deformacion (e) mediante

la ecuacién 2.5, una vez se han determinado los valores de los parametros a y 3.

A través de los ensayos de AFM, se ha observado que este tejido presenta una rigidizacién
exponencial conforme aumenta la deformaciéon a la que se encuentra sometido. Para
reproducir mediante simulaciones de Elementos Finitos (EF) el comportamiento
mostrado por la MEC, se han ajustado modelos constitutivos de material hiperelastico.
Mediante estos modelos se puede simular la respuesta mecdnica de materiales que
presenta una respuesta mecdnica no lineal, hasta altos niveles de deformacién, como

sucede en el caso del tejido pulmonar.

La principal finalidad de los modelos constitutivos se basa en reproducir mediante
expresiones matemaéticas el comportamiento mecanico real de los materiales, a través de
una aproximacién fenomenolégica [66,67]. Esta aproximacién consiste fundamentalmente
en el ajuste de estas expresiones matematicas a partir de los resultados obtenidos
experimentalmente, siendo este enfoque particularmente 1til en la mecdnica del sélido

continuo.

Los modelos constitutivos de materiales hipereldsticos se basan en la definiciéon de la
funcién de densidad de energia de deformacion, también denominada potencial de energia
de deformacién (Ec. 2.6):

Y =1 (F) Ec. 2.6

donde F' es el gradiente de deformacion. El gradiente de deformacion se define como la
matriz jacobiana de la transformacién que aplica la configuracién inicial no deformada
(X) en la configuracion deformada (x) en un determinado instante de tiempo posterior,

y cuya expresién matematica es (Ec. 2.7):

ox

F=7x

Ec. 2.7

El teorema de descomposiciéon polar de una matriz permite expresar el tensor gradiente
de deformacién F como producto del tensor de rotaciéon R y el tensor de deformacion U
(Ec. 2.8):
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F =RU Ec. 2.8

La funciéon de densidad de energia (¢)) debe permanecer invariante cuando la
configuracién deformada sufre una rotacién como sélido rigido segin el principio de
objetividad material. Esto implica que 1 depende exclusivamente del tensor de
alargamiento U y es independiente de la componente del tensor de rotacién R. Por tanto,
la funcién de densidad de energia de deformacién ) se puede expresar de la forma (Ec.
2.9):

¢ =(U) Ec. 2.9
El tensor derecho de Cauchy-Green se puede expresar como (Ec. 2.10):

C =U? Ec. 2.10
Por tanto, la funcién de densidad de energia 1) se puede definir de la forma (Ec. 2.11):

¥ =9(C) Ec. 2.11

Esta funcién expresa la energia de deformacién almacenada por unidad de volumen de la
configuracién indeformada. La energia se denomina de deformacién, porque esta asociada
al trabajo desarrollado por las cargas exteriores para conseguir una cierta deformacién.
Al cesar las cargas, el sélido hipereldstico devuelve esta energia recuperando su forma

original.

Las formulaciones de las funciones de densidad de energia consideradas en el presente
trabajo se encuentran bajo la hipdtesis de material isétropo. Bajo esta hipdtesis de
isotropia, la funcién densidad de energia de deformacién no depende de la orientacién y
se reduce a una funcién simétrica que puede formularse en funcién de los alargamientos
principales (A;, A5, \;) o invariantes principales de deformacion (1, I, ;) [68,69] (Ec.
2.12):

P = w(Ing,Ig) =X, Ag, Ay) Ec. 2.12

El conocimiento de la densidad de energia de deformacién lleva implicito el conocimiento
de la tensién, puesto que ésta se obtiene directamente derivando aquella respecto de la

deformacion (tensor de deformaciones de Cauchy-Green por la derecha, C) (Ec. 2.13):

_,09(C)
S=2"75 Ec. 2.13

Siendo S el segundo tensor de tensiones de Piola-Kirchoff.

Para la implementacion de modelos de material hiperelastico en cdédigos de simulacién de
Elementos Finitos es habitual expresar de manera desacoplada la funcion de densidad de
energia de deformacion, distinguiendo entre la componente volumétrica y la componente
desviadora (Ec. 2.14). La componente volumétrica esté asociada a los cambios de volumen
que sufre el sélido ante cargas externas, mientras que la componente desviadora estd

asociada al cambio de forma ante estas cargas:
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2. Caracterizacion mecdnica del tejido pulmonar en la escala micro

W = o (J) + 1y (C) Ec. 2.14

La componente volumétrica depende exclusivamente del determinante del tensor

gradiente de deformacién, J, que se define (Ec. 2.15):
J = det(F) Ec. 2.15

Mientras que la componente desviadora de la funcién de densidad de energia es funciéon
de la componte desviadora del tensor derecho de Cauchy-Green, y se calcula como (Ec.
2.16):

C—J2 ¢ Ec. 2.16

A partir de la definicién de la funcién de densidad de energia de deformacion desacoplada

(Ec. 2.14), es posible expresar ésta de la forma (Ec. 2.17):

w = w'vol (J) + w'z,vol (I_lu I_2> Ec. 2.17

donde I—l y 1_2 son el primer y el segundo invariante de la componente desviadora del

tensor derecho de Cauchy-Green (C) .

Para obtener dos modelos de material que reprodujesen la respuesta mecdanica a escala
micro observada con AFM, mediante punta esférica y punta piramidal respectivamente,
se realizdé una calibracién de diferentes modelos constitutivos de material hiperelastico
utilizando el software comercial Abaqus. Este software dispone de una herramienta
llamada “FEvaluate” para calibrar modelos de material, a partir de los resultados
experimentales introducidos en el programa. En este caso, se realizaron dos ajustes
independientes para los dos tipos de punta utilizada en el ensayo, y por tanto, se
obtuvieron dos modelos de material hiperelastico (para punta esférica y punta piramidal).
Los datos experimentales utilizados para la calibraciéon de ambos modelos de material
hipereléstico fueron las curvas uniaxiales de tensién (o) frente a la deformacion (e),

obtenidas a partir de los correspondientes resultados experimentales del ensayo de AFM.

El proceso de calibracién de la herramienta “Fuvaluate” permite determinar el valor de
los parametros de los diferentes modelos de material hiperelastico que se desean evaluar.
Esta calibracién se basa en la minimizacién de la diferencia por minimos cuadrados (e)

obtenida entre la respuesta numérica y la respuesta experimental (Ec. 2.18).

Num

n 2
O”L
€= g (1 — U,E:::p) Ec. 2.18

i=1 i

Num g 6] valor de

dénde 0,5 es el valor de la tension obtenido experimentalmente y o,
la tensién uniaxial, obtenido a través de Abaqus para cada modelo de material
hiperléstico evaluado. En este caso, el ajuste del modelo de material se limité a un rango

de deformacion de hasta el 40%.
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Una vez realizado el proceso de calibracién, la mejor aproximacién para reproducir con
gran precision los resultados experimentales para punta esférica y punta piramidal fue
obtenida con el modelo hiperelastico de Yeoh. La funcién de densidad de energia de
deformacion (¢) del modelo de Yeoh presenta una forma polinémica que permite
reproducir numéricamente la rigidez exponencial que presenta el tejido pulmonar (Ec.
2.19):

3
wzgqo (1_1—3)7¢+Di1(J—1)2 Ec. 2.19
El primer término de la ecuaciéon 2.19 se corresponde con la componente desviadora y el
segundo término con la componente volumétrica de la funcién de densidad de energia de
deformacién. I, es el primer invariante de la componente desviadora del tensor derecho
de Cauchy-Green (C), J es el determinante del tensor gradiente de deformacién, mientras
que C;, y D, son los pardmetros de material que caracterizan la respuesta desviadora y
volumétrica respectivamente, y que se obtienen a partir de los resultados experimentales
en la calibracién del modelo de material. Se muestran en la Tabla 2.2 y la Tabla 2.3 los
valores de los pardmetros del modelo de Yeoh tras el proceso de calibracién y que
reproducen la respuesta mecanica obtenida experimentalmente, a través del ensayo de

AFM para punta esférica y punta piramidal, respectivamente.

Cy [kPal Cy [kPa) Cy [kPa) D, [kPa]
1.3 8.9 26.2 0.009

Tabla 2.2: Parametros de Yeoh para punta esférica.

C10 [kPa] CQO [kp(l] Cgo [kp(l] D1 [kp(l '1]
3.4 14.4 24 0.018

Tabla 2.3: Parametros de Yeoh para punta piramidal.

En la Figura 2.4 se muestra la comparacién entre la curva experimental y numérica de

la tensién o [kPa] frente a la deformacién € [-] para punta esférica y punta piramidal.

s AFM, Punta Esfeérica - AFM, Punta Piramidal
30 30
25 25
g 20 & 20
= 15 = 15
© 10 © 10 —— Experimental
5 5 -=---Numérico
0 0
0] 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5
€ €
Figura 2.4: Comparacién de la curva de tensién o [kPa] frente a la deformacién € [-] para punta esférica

(A) y punta piramidal (B) obtenida experimental y numéricamente para el tejido en escala micro.

Como se puede observar, se ha conseguido reproducir numéricamente con gran precision
la respuesta experimental obtenida en los ensayos de AFM con punta esférica y punta

piramidal con los correspondientes modelos de Yeoh.
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Finalmente, a modo de comprobacién, se compar6 el médulo de Young (F) frente a la
deformacion aplicada sobre el tejido () obtenido experimental y numéricamente, tanto
para la punta esférica como para la punta piramidal. Para obtener la relacién entre el
moédulo de Young y la deformacion para los dos modelos de material de Yeoh se ha
realizado una simulaciéon de Patch Test. En esta simulacion se reproduce el ensayo sobre
un cubo unidad de Immxlmmxlmm que consta de un dnico elemento hexaédrico
tridimensional (C3D8 segiin la nomenclatura de Abaqus). Sobre este cubo se aplica el
nivel de deformacién uniaxial correspondiente y se obtiene, como resultado, la curva de

la tensién frente a la deformacion.

En este caso, se ha aplicado un nivel de deformacién sobre el cubo del 40%, obteniendo
el valor de la tension en intervalos de deformacién de 0.4%. Para calcular el valor del
modulo de Young, obtenido a través del Patch Test, para cada nivel de deformaciéon
evaluado se ha obtenido la pendiente entre la tensién y la deformacién para el punto de
deformacién inmediatamente anterior y posterior. Por tanto, la expresion utilizada para
calcular el modulo de Young (E;) para cada nivel de deformacién evaluado (g;) es la
siguiente (Ec. 2.20):
E; =2l it Ec. 2.20

€it1 —Ei—1

La relacién entre el médulo de Young, E [MPu], y la deformacion, € [-], obtenida
experimental y numéricamente, tanto para punta esférica como punta piramidal, se

muestran en la Figura 2.5A y Figura 2.5B, respectivamente.

A)

AFM - Punta Esférica B)
1000 1000

AFM - Punta Piramidal

E,, [kPa]
e
g

0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 0 0.05 0.1
e[l

—reoh o Pulmén 1 O Pulmén 2 © Pulmén3 A Pulmén 4 —Veoh

> Pulmén s o Pulméns Pulman 7 & Pulméns Pulmén 9 * Pulmons

Figura 2.5: Comparacién del médulo de Young, E,, [kPua] frente a la deformacién, ¢ [-], obtenida

m
experimental y numéricamente tanto para punta esférica (A) como punta piramidal (B).

La correlacién numérico-experimental del médulo de Young (E,,) frente a la deformacién

(€) es muy alta, tanto para la punta esférica como la punta piramidal. Por tanto, los dos

modelos de Yeoh obtenidos reproducen de una manera adecuada la respuesta micro-

mecéanica observada experimentalmente en los ensayos de AFM.
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2.2.3 Simulacién mediante EF del ensayo de AFM para

indentador con punta esférica y punta piramidal

A partir de los resultados experimentales obtenidos mediante el ensayo de AFM, se ha
podido observar que la rigidez de la MEC del tejido pulmonar medida con el indentador
de punta piramidal es sensiblemente mayor que la medida con la punta esférica. Otro
aspecto a tener en cuenta en las medidas de la rigidez de la MEC pulmonar en la escala
micro es que para calcular éstas, se han utilizado los modelos de contacto de Hertz. En
estos modelos de contacto se asume un contacto entre el indentador (esfera o pirdmide)
sobre un medio semi-infinito homogéneo elastico lineal. Ademaés, se asume también que
la superficie de contacto entre el indentador y la muestra es mucho menor que la
superficie total de la muestra, y que ésta presenta una respuesta mecanica lineal. Por
tanto, no se tienen en cuenta las no linealidades debidas a la geometria de la muestra, ni
las debidas al material, a la hora de calcular la rigidez. Sin embargo, las medidas de AFM
realizadas sobre el tejido pulmonar se han realizado sobre muestras cuyo espesor es del
mismo orden de magnitud que la superficie del indentador, y ademaés el tejido pulmonar
presenta una respuesta mecanica altamente no lineal. Para analizar la influencia que
presentan estas no linealidades (tanto geométricas como de material) sobre las medidas
de rigidez de la MEC pulmonar en los ensayos de AFM y evaluar su precisién, se han
realizado simulaciones de Elementos Finitos que reproducen el contacto entre el

indentador (esférico y piramidal) y la muestra de tejido pulmonar.

Para realizar el andlisis de las medidas de AFM, a través de simulaciones de Elementos
Finitos, se han considerado dos modelos para cada punta: i) Modelo semi-infinito, donde
se asume que la superficie del tejido sobre el que se realiza el ensayo es dimensionalmente
mucho mayor que la superficie de contacto del nano-indentador, i7) Modelo finito, donde
se ha simulado el tejido con las dimensiones que presentan las muestras de tejido sobre
las que se ha realizado el ensayo AFM experimentalmente. Para que los resultados
obtenidos en cada modelo sean comparables entre si, se ha asignado en los cuatro modelos
de EF, el modelo de Yeoh ajustado a partir de las medidas obtenidas con punta esférica
(modelo descrito en la Tabla 2.2). A las puntas del indentador se les ha asignado un
modelo de material elastico lineal con una rigidez mucho mayor que la del tejido
pulmonar. Cabe destacar que para todos los modelos se ha considerado que el tejido se

encuentra sin estirar (¢=0).

En los dos modelos semi-infinitos, la muestra del tejido pulmonar sobre la que se realiza
la indentacién se ha simulado como un cilindro de 200mm de radio (dos 6rdenes de
magnitud mayor que las puntas) y de 16.8mm de altura, que se corresponde con la altura
media de las muestras de tejido usadas experimentalmente. Dada la geometria que
presenta este andlisis, los dos modelos semi-infinitos se han definido como modelos
axisimétricos de EF, uno para cada punta. El indentador de punta esférica se ha simulado

como una esfera de 4.5um de didmetro (mismas dimensiones que el indentador usado en
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el ensayo real). Este modelo consta de 26,269 elementos cuadrilateros axisimétricos
(CAX4) y 91 elementos triangulares axisimétricos (CAX3).

Dada la complejidad de modelar la mecanica de contacto de los indentadores que no
presentan una geometria axisimétrica, las puntas piramidales se aproximan cominmente
por un cono. La ecuacion de Hertz para el contacto del cono es la misma que la utilizada
para la pirdmide (Ec. 2.2), con la excepcién de que el factor 1/4/2 en dicha ecuacién se
sustituye por 2/, por lo que la expresion utilizada para determinar el médulo de Young

en escala micro (E, ) en las simulaciones es (Ec. 2.21):

m

_2FE,tan & 52 Ee 9.91
o (1—02) o=

Por lo tanto, para la simulacién de la indentacién de la punta piramidal se ha simulado
un indentador con punta cénica de 35° y con un redondeo de 100nm. El modelo de EF
para la indentacién del medio semi-infinito con punta piramidal consta de 78,845
elementos cuadrildteros axisimétricos (CAX4) y 203 elementos triangulares axisimétricos

(CAX3).

Para los dos modelos finitos (tanto para la simulacién del indentador de punta esférica
como piramidal), la muestra de tejido se ha modelado como un prisma rectangular
tridimensional que presenta unas dimensiones de 16.8um de alto, 60um de largo y 6.6um
de espesor. La geometria para el indentador esférico y piramidal es la misma que la que
se ha descrito para los modelos semi-infinitos. Por tanto, para los dos modelos finitos se
han definido dos modelos de EF tridimensionales, a diferencia de los dos modelos semi-
infinitos donde se han considerado sendos modelos de EF axisisimétricos. El modelo finito
para la punta esférica consta de 18,810 elementos de prisma triangulares (C3D6), 642.948
hexaédricos tridimensionales (C3D8) y 66,976 tetraedricos (C3D10). Por otro lado, el

modelo finito para la punta piramidal consta de 1,964,594 elementos tetraédricos (C3D4).

Las condiciones de contorno para reproducir el ensayo de AFM consisten en aplicar un
desplazamiento vertical sobre el nodo de referencia del indentador, mientras que el resto
de grados de libertad de este nodo quedan restringidos. Kl desplazamiento vertical
maximo aplicado es de 6=1.2um. En el caso del indentador esférico, el desplazamiento se
aplica en el centro geométrico de la esfera, mientras que en el indentador de punta
piramidal este nodo de referencia se encuentra en el centro geométrico de la base de la
pirdmide (ver Figura 2.6). Ademds, se impide el desplazamiento vertical de la base
inferior de las muestras del tejido. Estas condiciones de contorno se han aplicado tanto
para los modelos semi-infinitos como en los modelos finitos. Durante la simulacién se
registra como resultado la fuerza de reaccién vertical para cada incremento, lo que
permite obtener la relacién entre la fuerza y el desplazamiento aplicado en cada caso. A
partir de estos resultados, se obtiene el médulo de Young (E,,) en funcién del

desplazamiento vertical (J) a través de las ecuaciones de contacto de Hertz para ambas
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puntas (Ecuaciones 2.1 y 2.21). En estas simulaciones se ha definido un an4lisis estatico

no lineal con un Gnico caso de carga, utilizando un método de resolucién implicito.

A) Punta esférica B) Punta Piramidal
uy=u,=0
uy=6
u,=u,=0
uy=6

Figura 2.6: Condiciones de contorno impuestas en los modelos de simulacién del ensayo de AFM tanto
para punta esférica (A) como punto piramidal (B).

Se muestran a continuaciéon la configuraciéon deformada obtenida tanto para la punta
esférica como la piramidal, en el medio semi-infinito y el medio finito para una

indentacién de 6 =1.2um en las simulaciones de EF (Figura 2.7).

A

il T
O
I O o
0
A

Figura 2.7: A) Modelo MEF semi-inifinito punta esférica. B) Modelo MEF finito punta esférica. C)
Modelo MEF semi-inifinito punta piramidal. D) Modelo MEF finito punta piramidal.

Los resultados obtenidos en términos de deformaciones maximas principales logaritmicas
para los dos modelos de punta esférica y los dos modelos de punta piramidal se muestran

en la Figura 2.8 y Figura 2.9, respectivamente.
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LE, Max. Principal

(Avg: 75%)
+1.043e-01
+9.552e-02
+8.679e-02
+7.805e-02
+6.931e-02
+6.057e-02

+8,1386-03
-6.005e-04

Figura 2.8: Simulacién punta esférica. En la parte superior se muestra la configuraciéon indeformada del
modelo semi-infinito y los resultados correspondientes en términos de deformaciones maximas principales
logaritmicas. En la parte inferior se muestra la configuracién indeformada del modelo finito y los resultados
correspondientes en términos de deformaciones maximas principales logaritmicas.

LE, Max. Principal
(Avg: 75%)
+2,352e-01
+2.156e-01
+1.960e-01
+1.764e-01
+1.568e-01
+1.372e-01
+1.176e-01
+9.796e-02
+7.836e-02
+5.875e-02
+3.915e-02
+1.954e-02
-6.447e-0S

Figura 2.9: Simulacién punta piramidal. En la parte superior se muestra la configuraciéon indeformada del
modelo semi-infinito y los resultados correspondientes en términos de deformaciones maximas principales
logaritmicas. En la parte inferior se muestra la configuracién indeformada del modelo finito y los resultados

correspondientes en términos de deformaciones maximas principales logaritmicas.

Como se puede observar, los niveles de deformacién méaxima alcanzados para la punta
piramidal son sensiblemente mayores que en el caso de la punta esférica. Esta diferencia
es especialmente notable en la zona de contacto de la punta con el tejido. En el caso de

la punta piramidal el campo de deformaciones bajo la punta es mucho méas homogéneo,
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pero los niveles de deformacién alcanzados son mayores que en el caso de la punta

esférica.

Por otro lado, para la punta piramidal la distribucion de deformaciones maéaximas
principales en la configuracién deformada para el modelo semi-infinito y el modelo finito
en el plano transversal (mostrado en la Figura 2.9) es practicamente idéntico. Sin
embargo, para la punta esférica si se observa una diferencia notable en la distribucion de
deformaciones maximas principales entre el modelo semi-infinto y en el plano transversal
del modelo finito. Esto podria estar indicando que el espesor de la muestra puede afectar
a las medidas de rigidez con la punta esférica, mientras que para la punta piramidal, la
geometria de la probeta no afecta a las medidas de rigidez. Finalmente apuntar que, en
la zona inferior de la probeta no se registran deformaciones, por lo que la rigidez del
sustrato no influye en las medidas de rigidez y la altura de la muestra seleccionada

experimentalmente es adecuada.

En la Figura 2.10 y en la Figura 2.11 se muestra la relacion del médulo de Young (E,,)
respecto a la profundidad de la indentacién (J), obtenida a través de la simulacién para

los cuatro modelos de EF, para punta esférica y punta piramidal respectivamente.

Punta esférica

13
12
11
10
E 9
= 8
|.uE 7
6 Modelo Semi-infinito
5 Modelo Finito
4

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 1.2 1.4
6 [um]

Figura 2.10: Médulo de Young (E,)) [kPa] frente a la profundidad de indentacién § [um] obtenida en la
simulacién de la indentacién con punta esférica para modelo semi-infinito y modelo finito.
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Punta piramidal
50

45

40

35

30

25

20

15 Modelo Semi-infinito
10 Modelo Finito

E., [kPa]

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 14

6 [um]

Figura 2.11: Médulo de Young (E,)) [kPa] frente a la profundidad de indentacién § [pm] obtenida en la
simulacién de la indentacién con punta piramidal para modelo semi-infinito y modelo finito.
Debido a que se observan ciertas inestabilidades numéricas cuando comienza a entrar en
contacto la punta del indentador (tanto esférica como piramidal) con la muestra de tejido,
se han considerado los valores del médulo de Young (E,,) obtenidos a partir de una

profundidad de indentacién de & =0.05um.

En este punto cabe recordar que en los cuatro modelos de EF se ha asignado a la muestra
de tejido pulmonar el modelo de material de Yeoh ajustado a través de las medidas de
AFM de punta esférica y cuyos parametros se han especificado en la Tabla 2.2. A partir
de los parametros (', y D; es posible obtener el valor del médulo de Young tedrico

(E

h—tesrico), ¥ que servird de referencia para comparar con las medidas obtenidas para

los diferentes modelos considerados. El valor del médulo de cizalla inicial (u,) se obtiene

a través de la ecuaciéon 2.22:
o =2C1, =2%1.3 kPa=2.6 kPa Ec. 2.99

El médulo de compresibilidad inicial (k) se obtiene como (Ec. 2.23):

2 2

—=———=2222 kP
D, 0.009 kPa~1 a Ec. 2.23

Ky =

Y finalmente, se calcula el coeficiente de Poisson a través de la ecuacion 2.24:

3 KO/ Mo 2
6 "0/, —2

Una vez obtenidos los valores del médulo de cizalla () y del coeficiente de Poisson (1))

= 0.494 Ec. 2.24

Vy =

iniciales, se puede calcular el médulo de Young inicial, a partir de la expresién (Ec. 2.25):

EO = 2/1’() 1+ vy = 7.8 kPa = Emfteérico Ec. 2.25
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es de 7.8kPa. Este
valor es practicamente idéntico al valor obtenido experimentalmente, a través del ensayo
de AFM (ver subseccién 2.1).

Por tanto, el valor del médulo de Young de referencia (E,, _;.6rico)

Para aislar el efecto que pueda presentar la geometria de las muestras de tejido del ensayo
de AFM sobre las medidas del médulo de Young, se compara en primer lugar la diferencia

y el valor obtenido en los modelos

que existe entre el valor de referencia (E,,_;.cric0)

semi-infinitos, para una indentacion de 0=0.7um, que es el valor usado
experimentalmente para evaluar el médulo de Young. En el caso de la punta esférica, el
valor es de 10.5kPa (ver Figura 2.10), lo que supone una sobreestimacién de un 35%
aproximadamente respecto al valor tedrico. Este resultado refleja la respuesta no lineal
del material causada por las grandes deformaciones producidas en las proximidades de la
punta (Figura 2.9) y que se traduce en un incremento de rigidez. En el caso de la punta
piramidal este efecto es mucho mas acentuado, ya que las deformaciones producidas en
la zona de contacto son mucho mayores que en el caso de la punta esférica, siendo en
algunas zonas hasta 3 veces mayores (ver Figura 2.8 y Figura 2.9), dando lugar a una
rigidizacién del tejido mucho mayor. Por consecuencia, el valor del médulo de Young
medido para la punta piramidal es mucho mas alto que el de referencia, ya que en este
caso el valor para una profundidad de 6=0.7um obtenido en el modelo semi-infinito es

de E,,=27kPua, que es 3.5 veces el valor de referencia (ver Figura 2.11).

En los modelos finitos se reproducen las condiciones de ensayo reales, por lo que estan
considerados tanto los efectos no lineales debido al material, como a la geometria de las
muestras sobre las que se realiza el ensayo de AFM. Como se puede observar en la Figura
2.10 y Figura 2.11, los valores del médulo de Young obtenidos a través de los modelos
finitos son inferiores a los obtenidos a través de los modelos semi-infinitos, siendo esta

tendencia mucho mas marcada en el caso de la punta esférica.

Para el caso del modelo finito para la punta esférica, para una indentacién de §=0.7um,
el valor del médulo de Young obtenido es de E,,=7.55kPa. Este valor es muy préximo
al valor del moédulo de Young teérico E, =7.8kPa, existiendo una diferencia en la

m—tedrico
medida de un 3.2%.

Este resultado pone de manifiesto que en el modelo finito para la punta esférica se
producen dos efectos opuestos que afectan de manera simultdnea en la medida de la
rigidez: 7) Por un lado, la respuesta no lineal del material provoca una sobre-estimacién
del médulo de Young (E,,) como se ha comprobado a través del analisis del modelo semi-
infinito 7)) Por otro lado, la geometria de la muestra de tejido da lugar a una
subestimacion en la medida de la rigidez. Esto es debido a que el didmetro del area de
contacto equivalente entre la esfera y la muestra es practicamente igual a la del espesor

de la muestra de tejido sobre la que se hace la indentacién. El didmetro del drea de
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contacto entre la esfera y el tejido pulmonar se puede obtener a través de la expresién de
Hertz (Ec. 2.26):

Dcontfesfera = 2(?" : 5>1/2 Ec. 2.26

Para un valor de indentaciéon de d=0.7um, el valor del didmetro del area de contacto

equivalente es D =2.25um, que es del mismo orden de magnitud que el espesor

cont—es fera
de la muestra de tejido que es 6.6um. Por tanto, a partir de los resultados obtenidos en
los modelos de EF se ha comprobado que la no linealidad en la respuesta mecénica de la
MEC podria dar lugar a una sobreestimacion (35%) del médulo de Young. Sin embargo,
esta sobreestimacion se puede contrarrestar en su mayor parte por una subestimacion
similar, debido a la geometria de la pared alveolar sobre la que se realiza el ensayo de
AFM. Por lo que se puede concluir, a partir de los resultados obtenidos, que la rigidez
del tabique alveolar acelular puede medirse con un error inferior al 10% utilizando un
indentador de punta esférica. Esto se puede comprobar a partir de los resultados
mostrados en la Figura 2.10, donde el médulo de Young medido para el modelo finito se
encuentra siempre en valores entre 7kPa v 8k Pa para el rango de indentacion considerado

(de 0.05um a 1.2um).

Para el modelo finito de la punta piramidal, los resultados del modulo de Young obtenidos
son practicamente idénticos a los obtenidos en el modelo semi-ininfito. Esto es debido a
que el espesor de la muestra no estd afectando en las medidas de rigidez, ya que el
didmetro del area de contacto entre la punta piramidal y el tejido es mucho menor que
el espesor de la muestra. El diametro del area de contacto para la punta piramidal se

calcula a través de la siguiente expresién de Hertz (ecuacion 2.27):

D =2Y2.5 tan & Ec. 2.27

cont—pirdamide

Para una indentacién 6=0.7um, el didmetro del drea de contacto entre la pirdmide y la
muestra es de 0.7um, lo que es un orden de magnitud menor que el espesor de la muestra
(6.6um). Por tanto, la rigidizaciéon de la MEC determina las medidas de la punta
piramidal. Para el rango de indentacién estudiado (de 0.05um a 1.2um) la sobre-

estimacion del valor del médulo de Young es de tres a cinco veces la del valor tedrico.

Como se habia mencionado anteriormente, existen diferencias notables en el campo de
deformaciones obtenido para la punta esférica entre el modelo finito y el semi-ininfito,
mientras que en el caso de la punta piramidal, el campo de deformaciones en ambos
modelos es practicamente idéntico. Esto refuerza la idea de que la geometria de la muestra
afecta a las medidas del médulo de Young para la punta esférica, mientras que en la

punta piramidal las medidas dependen exclusivamente de la no-linealidad del tejido.
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2.3 Conclusiones

Un conocimiento més profundo de la respuesta micromecanica del tejido pulmonar se
presenta como uno de los aspectos fundamentales para mejorar la comprensiéon de la
interaccion entre la MEC y las células, y por tanto, de las sefales mecanosensoras que

perciben éstas, vy que juegan un papel determinante en su comportamiento.

En este estudio se muestra una caracterizaciéon de la MEC pulmonar descelularizada de
pulmén de rata, tanto a nivel experimental como numérico. A partir de los resultados
experimentales se ha observado que la rigidez del microambiente que perciben las células
alveolares depende de la deformacién global a la que se encuentra sometido el tejido en
la escala macro. Los resultados experimentales revelan que la MEC a nivel micro presenta
una marcada respuesta mecanica no lineal, lo que indica que bajo condiciones fisiolégicas,
las células alveolares perciben un microambiente con una mayor rigidez que cuando el
tejido se encuentra relajado. Ademas, los cambios en las deformaciones del tejido durante
la respiracién dan lugar a variaciones en la rigidez de la MEC que proporcionan sefiales

mecénicas especificas del tejido a las células pulmonares.

Los resultados experimentales se han obtenido a través de un novedoso montaje
experimental desarrollado por investigadores del IBEC, que permite obtener la rigidez de
la MEC cuando se encuentra sometida a diferentes niveles de deformacién, mediante
ensayos de AFM. En estos ensayos se utilizaron tanto indentadores con punta esférica
como piramidal, y se observé que las rigideces medidas con la punta piramidal eran unas

tres veces mayores que con la punta esférica, en el rango de deformacién estudiado.

Ademas, las expresiones que permiten estimar la rigidez del tejido a partir de las medidas
experimentales, son validas para materiales homogéneos y con una respuesta elastica
lineal (modelo de contacto de Hertz). Por todo ello, se han llevado a cabo simulaciones
de Elementos Finitos para estudiar y validar los valores de rigidez obtenidos
experimentalmente mediante AFM, tanto para punta esférica como punta piramidal. Asi
mismo, en estas simulaciones se ha estudiado la influencia de la geometria de las muestras
sobre las que se han realizado los ensayos experimentales en las medidas de rigidez,

cuando el tejido no se encuentra bajo deformacién.

Para llevar a cabo estas simulaciones fue necesario caracterizar numéricamente la
respuesta micromecénica de la MEC. Para ello se utilizaron dos modelos de material
hiperelastico de Yeoh, capaces de reproducir la respuesta mecéanica de la MEC obtenida
a través de ensayos de AFM con punta esférica y piramidal. Estos modelos se obtuvieron
mediante un proceso de calibracién de pardmetros, alimentado con los resultados

experimentales de AFM para ambas puntas.

A partir de los resultados de las simulaciones de EF que reproducen el ensayo de AFM,

se concluyd que la mayor rigidez obtenida para la punta piramidal se debe a las altas
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deformaciones que se producen en la zona de contacto de ésta con el tejido, dando lugar
a una alta rigidizaciéon del tejido de manera local, debido a la respuesta mecénica no
lineal que presenta este tejido. Por ello, las medidas de rigidez obtenidas con la punta
piramidal son mayores que para la punta esférica. En el caso de la punta esférica, la
sobre-estimacién de la rigidez debida a la respuesta mecénica no lineal de la MEC se
contrarresta por la subestimaciéon de ésta, debida a la influencia de la geometria de la
muestra sobre las medidas, ya que el area de contacto es mucho mayor que en el caso de
la punta piramidal. Por tanto, la superposiciéon de estos dos efectos da lugar a unas

medidas de rigidez para punta esférica con un error estimado menor al 10%.

Para reforzar la validez de las medidas experimentales realizadas con AFM y detalladas
en el presente capitulo, cabe destacar que los valores obtenidos con punta piramidal son
similares a los obtenidos en estudios anteriores [70,71] realizados sobre muestras de tejido
pulmonar descelularizados que no se encuentras estiradas. Sin embargo, para muestras
de tejido pulmonar (no estirado) con un espesor mucho mayor [72] que el de las muestras
utilizadas en nuestro estudio, se han obtenido valores de rigidez mediante ensayos de
AFM mucho menores. Esto indica que la rigidez para muestras gruesas viene determinada
en gran parte por la arquitectura de la red alveolar que presentan el tejido pulmonar.
Por tanto, profundizar en la relacién que existe entre la rigidez local (escala micro) y la
rigidez global (escala macroscépica) que presenta el tejido pulmonar se destaca como un

aspecto fundamental.
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3.1 Introduccion

3.1 Introduccion

El tejido pulmonar se encuentra sometido continuamente a estiramientos ciclicos durante
la respiracion. La MEC pulmonar soporta las tensiones, y éstas se transmiten a las células
como seflales mecénicas a través de procesos de mecano-transduccién. Cémo ya se ha
descrito anteriormente, estas sefiales regulan cémo las células remodelan la composicion
y la arquitectura de la MEC. Por tanto, la rigidez del microambiente celular se rige por
el estado mecanico del tejido pulmonar a nivel macroscépico. El estudio de la respuesta
mecanica no lineal que presenta la MEC a nivel macroscopico es también muy relevante
desde el punto de vista clinico, ya que es determinante en el comportamiento mecanico
global de los pulmones, incluyendo la respiracién y la distribuciéon de la ventilacion.
Ademas, la alteracion de la rigidez del tejido pulmonar estd asociada a las principales
enfermedades pulmonares como el enfisema o la fibrosis [57,58]. Hasta la fecha se han
realizado multiples estudios para caracterizar la respuesta mecéanica a escala macro del

tejido pulmonar, tanto experimental como computacionalmente.

A nivel experimental, la caracterizacién mecanica se suele basar en ensayos uniaxiales de
traccion [73,74] y compresién [44]. Respecto a la caracterizacién numérica, existen
diversos modelos computacionales enfocados en la comprensién del comportamiento
macroscopico de la mecanica pulmonar. En estos trabajos se han desarrollado diferentes
modelos de materiales que predicen la respuesta mecdnica del tejido pulmonar, mediante
la utilizacion de funciones de densidad de energia de deformacion de modelos
hiperelésticos complejos [45,47,75], asi como modelos de Elementos Finitos (EF) de todo
el pulmén, obtenidos a partir de imdgenes de Tomografia Computerizada (TC) para
analizar las tensiones durante la respiracién [36,43,76]. Otros trabajos se han basado en
la reconstruccién de la geometria de la red alveolar mediante modelos simplificados,
donde los alvéolos se definen como poliedros regulares, dando lugar a una geometria
homogénea [33,77]. También se han desarrollado modelos donde se reproduce la respuesta

de un conjunto de alvéolos utilizando modelos puramente analiticos [31].

En el presente capitulo, se plantea una caracterizacién de la respuesta de la MEC del
pulmén a nivel macroscopico, a partir de medidas experimentales v de modelos de
simulacion basados en EF. Como punto de partida se han tomado las medidas
experimentales de la respuesta micromecanica de la MEC obtenidas a través de ensayos
de AFM, asi como los modelos constitutivos de material hiperelasticos que reproducen

dicha respuesta, y que se han descrito en el capitulo anterior.

La caracterizacion experimental de la respuesta macromecédnica de la MEC, llevada a
cabo por investigadores del IBEC, se ha realizado a través de ensayos de traccién uniaxial
sobre muestras de tejido pulmonar descelularizadas. Para reproducir mediante simulacién
la respuesta mecdnica que presentan las muestras de tejido pulmonar a escala macro en

el ensayo de traccién, se han desarrollado dos modelos de Elementos Finitos: 7) un modelo
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8. Modelado macroscopico del tejido pulmonar

simplificado que permite relacionar la rigidez de la MEC pulmonar observada
experimentalmente para la escala macro y la escala micro y ) un modelo que simula la
microestructura compleja vy porosa del tejido pulmonar, asumiendo que esta
microarquitectura se puede aproximar utilizando una teselacién de Voronoi en 3D. La
validaciéon de este segundo modelo se ha basado en los resultados experimentales

obtenidos a través de los ya mencionados ensayos de traccion.

3.2 Material y Métodos

En esta seccién se describe la metodologia aplicada para caracterizar macroscopicamente,
tanto experimental como numéricamente, la respuesta mecdnica de la MEC

descelularizada de tejido pulmonar de rata.

En primer lugar, se describe el procedimiento seguido para caracterizar
experimentalmente la respuesta mecanica de la MEC mediante ensayos de traccién. La
rigidez del tejido en la macro-escala se ha cuantificado a través del modulo de Young
(Eu) obtenido en las curvas de tensién frente a deformacién de los ensayos de traccion.
Como ya sucedia en la escala micro, el tejido pulmonar muestra una importante no

linealidad en su respuesta mecanica.

En la segunda y tercera subseccién, se presentan respectivamente los dos modelos de
Elementos Finitos desarrollados para simular la respuesta a escala macro del tejido
pulmonar. El primero de ellos es un modelo simplificado que permite relacionar la rigidez
que presenta el tejido pulmonar entre la escala micro y la escala macro. En el segundo
modelo se ha reproducido la microestructura alveolar que presentan las muestras de tejido
pulmonar aplicando el teselado tridimensional de Voronoi. La validacién de este modelo
se ha realizado comparando los resultados numéricos, obtenidos medinate simulacién

MEF del ensayo de traccion, con los obtenidos experimentalmente.

3.2.1. Caracterizacion experimental macroscopica de la

respuesta mecanica de la MEC del tejido pulmonar

La caracterizacién mecanica de la MEC del tejido pulmonar en la escala macro se realizé
mediante ensayos de tracciéon. Estos ensayos se realizaron sobre 9 muestras de tejido
pulmonar descelularizado obtenidas de 9 pulmones extirpados de ratas Sprague-Dawley
adultas sanas, siguiendo el mismo protocolo descrito en el capitulo 2. La preparacion de

las muestras de tejido, asi como la realizacién de los ensayos, fueron ejecutados por
cientificos del IBEC.
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3.2 Material y Métodos

Se obtuvo una tira por cada uno de las 9 muestras de tejido descelularizado (n=9), con
unas dimensiones aproximadas de 7mm de largo, 2mm de alto y 2mm de ancho. Para
realizar el ensayo de traccién, uno de los extremos de la tira se fijaba al brazo de un
actuador de desplazamiento servocontrolado (300C-LR, Aurora Scientific, Canad4), que
permitia estirar la tira y medir la longitud estirada (L) con una resolucién de 1um. El
otro extremo de la tira se fijaba a un gancho unido a un transductor de fuerza (404A,
Aurora Scientific, Canadd) que permitia medir la fuerza aplicada a la tira (F') con una
resolucién de 2uN. La longitud de la tira no estirada (L) queda establecida cuando el

actuador realiza una fuerza de 0.1mN.

SDA

.

Figura 3.1: Esquema del montaje para realizar el ensayo de traccién sobre la tira de tejido pulmonar
(TS). SDA: actuador servocontrolado, LA: Brazo del actuador, F: Fuerza aplicada, L,: Longitud inicial y
L: longitud final [54].

El estiramiento de la tira de tejido pulmonar sujeto a una determinada fuerza (F') se

define como (Ec. 3.1):

A=— Ec. 3.1
L,

dénde L es la longitud que presenta la tira al aplicar una fuerza F. La deformacién (¢)

se define como (Ec. 3.2)
e=A—1 Ec. 3.2

La tensién de traccion (o) a la que se somete el tejido pulmonar se calcula a través de la

ecuacion 3.3:

o = — Ec. 3.3
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8. Modelado macroscopico del tejido pulmonar

dénde A, es el drea de la seccién inicial de la tira. Por tanto, la tensién (o) y la
deformacion (e) obtenidas experimentalmente se refieren a la configuracién inicial de la

tira pulmonar (enfoque Lagrangiano).

El médulo de Young en la escala macro (E,,) se define como la derivada de la curva de
o-¢ (Ec. 3.4):

do

= — Ec. 3.4
de ¢

By

Los ensayos de traccién se realizaron a temperatura ambiente (RT). Las tiras de tejido
pulmonar se pre-acondicionaban con 10 ciclos de carga-descarga hasta un 30% de
deformacion (e=30%) y a una frecuencia de 0.2Hz. Después del pre-acondicionado, las
tiras volvian a su estado relajado y se volvian a aplicar 10 nuevos ciclos. De estos 10
ciclos, el primero era descartado y con los datos recogidos en los siguientes 9 ciclos se
obtenia la curva media de tensién frente a deformacién (o-¢). Los resultados de la curva
media de tensién deformacién o-¢ (linea negra continua) y de la desviacién tipica (curvas
lineas rojas discontinuas) obtenidas en los ensayos de traccién de las 9 tiras se muestran

en la Figura 3.2.

o (kPa)

Figura 3.2: Relacién entre la tensién (o) y la deformacién () de la MEC pulmonar

descelularizada obtenida en los ensayos de traccion.

Por tanto, la respuesta mecanica del tejido pulmonar en la escala macro también presenta
una respuesta mecdanica no lineal, como ya se observé para la escala micro. Debido a que
los ensayos se han realizado a velocidades de deformacion bajas, la respuesta mecédnica
recogida en estos ensayos de traccién corresponde principalmente con la respuesta
estatica del tejido, evitando asi la influencia de posibles efectos viscoelasticos. Esta curva
media de tensién-deformacion (o-¢) es la que se va a utilizar posteriormente para
comparar los resultados experimentales con los resultados numéricos, a través de los

modelos de EF descritos en las siguientes subsecciones.

45



3.2 Material y Métodos

El médulo de Young en la macroescala (E,;) se obtuvo a través de la derivada de la
funcién exponencial que ajusta la curva de tension-deformacion obtenida
experimentalmente. De esta forma se ha obtenido la relacién entre la rigidez en la macro-

escala (E,;) y la deformacion (¢) aplicada al tejido pulmonar (Figura 3.3).

100

10

E,, (kPa)

T T T 1

0.0 0.1 0.2 0.3

Figura 3.3: Relacion entre el médulo de Young macroscépico del tejido pulmonar y la deformacién
uniaxial a la que se encuentra sometido obtenida experimentalmente (n=9). La linea negra continua

corresponde al valor medio y las curvas lineas rojas discontinuas la desviacién tipica.

Como se puede observar en la Figura 3.3, el médulo de Young (E,;) aumenta también

exponencialmente con la deformacién (¢).

El valor del médulo de Young para el tejido sin estirar en la escala macro (E,,) es de
0.38kPa. Esto significa que la rigidez en la escala macro es aproximadamente un orden
de magnitud inferior que la obtenida en la escala micro (E,,), a través de los ensayos de
AFM, tanto para punta esférica (7.9kPa) como punta piramidal (18.5kPa). Esta relacion

entre la rigidez en la escala micro (piramidal y esférica) y en la escala macro se muestra

en la Figura 3.4.
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Figura 3.4: Comparacion de la rigidez multiescala de la MEC pulmonar. Médulo de Young de la MEC
pulmonar en estado no estirado, medido en ensayos de traccién para la macrosescala (F,;) y con
mediciones de AFM en la microescala (F,,) para puntas esféricas y piramidales (profundidad de

indentacién de 0.7um).

Esta diferencia observada en la rigidez del tejido pulmonar entre la escala micro y la
escala macro se va a estudiar en profundidad a través de dos modelos de EF, abordando

este analisis desde un punto de vista multiescala.

3.2.2. Modelo simplificado de la muestra de tejido

pulmonar y estimacion de su porosidad

En esta seccién se analiza la diferencia observada en la rigidez mecanica entre la escala
micro y la escala macro en el tejido pulmonar. Como se ha descrito anteriormente, la
rigidez en la escala micro es aproximadamente un orden de magnitud mayor que en la

escala macro.

Para analizar la correlacién que existe en la respuesta mecénica de la MEC pulmonar
descelularizada entre ambas escalas, se ha desarrollado un modelo computacional donde
se reproduce la respuesta en el ensayo de traccién uniaxial de las tiras de tejido, a través

de simulaciones de EF.

En el modelo de Elementos Finitos desarrollado, la tira del tejido pulmonar se ha definido
como un prisma soélido con las dimensiones de las tiras usadas experimentalmente
(7Tx2x2mm) y cuya malla consiste en 650 elementos hexaédricos (C3D8 segin la

nomenclatura de Abaqus). Para este modelo, se han realizado dos simulaciones de EF.
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3.2 Material y Métodos

En la primera de ellas se ha asignado, al prisma sélido el modelo de material Yeoh
calibrado con los resultados del ensayo de AFM con punta esférica. Mientras que en la
segunda simulacion, se ha asignado el modelo Yeoh obtenido a partir de los resultados

de AFM con punta piramidal (capitulo 2).

Para reproducir el ensayo de traccién, uno de los extremos permanece fijo durante la
simulacién (u,=0), mientras que en el otro extremo se impone el desplazamiento axial
hasta un valor de u,=2.1mm, lo que equivale a una deformacién de e=30%. Para que el
modo de deformaciéon cumpla la condicién de axial puro, a una las dos caras del prisma
perpendiculares al eje X se le ha impedido el desplazamiento en este eje, y esto mismo
también se ha realizado para una de las dos caras perpendiculares al eje Y. En la Figura
3.5 se muestra un esquema de las condiciones de contorno impuestas en el modelo. Cabe
destacar que en estas simulaciones se ha definido un analisis estatico no lineal que consta

de un tnico caso de carga, utilizando un método de resoluciéon implicito.

u,=0 mm

u,=0 mm

u,=2.1mm

Figura 3.5: Condiciones de contorno aplicadas en el modelo simplificado de la tira del tejido pulmonar

para reproducir mediante simulacion MEF el ensayo de tracciéon realizado experimentalmente.

Como resultado de esta simulacién se obtiene la respuesta mecénica que presentaria la
tira de tejido pulmonar bajo el ensayo de traccion si ésta fuera completamente solida, sin
porosidad (p=0). La tension obtenida en esta simulacién se denomina (o). La porosidad,

en tanto por uno, se define como:

p= Ec. 3.5

Ve
Vr

dénde V, es el volumen de poros de la tira, y Vi el volumen total de la tira de tejido. A
partir de la definicién de porosidad, se obtiene también la de la fraccién de tejido en

tanto por 1, £, como (Ec. 3.6):

t=1-—p Ec. 3.6
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8. Modelado macroscopico del tejido pulmonar

Para materiales porosos se puede asumir como primera aproximaciéon que la tensién que
presenta la tira bajo un ensayo de tracciéon (oy;,,) es producto de reducir linealmente la

tension de este mismo material cuando estd completamente lleno (o) con la fraccién de

tejido t (Ec. 3.7):
Opirg = Og %t =0y x (1 —p) Ec. 3.7

La tensién cuando el material estd completamente lleno se obtiene mediante la ecuacion

3.8:

FZ
oy = A, Ec. 3.8
(

donde F, es la fuerza de reaccion (en el eje Z) y A, el drea inicial del prisma, que en este
caso es A,=2x2=4mm?. La deformacién aplicada (¢) en la simulacién del ensayo uniaxial

de traccién se define como (Ec. 3.9):

Ec. 3.9
LO ¢

dénde u, es el desplazamiento aplicado para reproducir el ensayo de traccion y L, la

longitud inicial del prisma, L,=7mm.

A partir de la curva de tensién-deformacién o,-¢ para la tira sélida, obtenida a través de
la simulaciéon de EF del ensayo de traccién, es posible obtener la curva correspondiente
para una fracciéon de tejido dada, o0,;,,-¢ aplicando la ecuacién 3.7. A continuacién se
muestran las curvas de tension-deformacién, o,,,,-€, para diferentes valores de fraccién
de tejido (t) obtenidos a partir de los modelos MEF, donde se ha asignado el modelo de
material de Yeoh para punta esférica (Figura 3.6A) y para punta piramidal (Figura 3.6B)
y su comparaciéon con la curva obtenida experimentalmente en el ensayo de traccién

(curva negra discontinua)

B
A
3.0 3.0
25 25
— t=02
2.0 2.0
E = — t=0.1
x 15 £ 15 — =006
5 S
1.0 1.0 — t=0.04
05 05 - Exper
0.0 : ’ y . 00 e
000 005 0.10 045 020 025 0.30 000 005 010 0.15 020 025 0.30
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Figura 3.6: Comparacién de las curvas (0y,4- €) obtenidas para diferentes valores de porosidad a partir
de la simulacién del ensayo de traccién del prisma sélido para los modelos de Yeoh ajustados para punta

esférica (A) y punta piramidal (B).

Para el modelo donde se ha utilizado el material ajustado a partir de los resultados de

AFM con punta esférica (Figura 3.6A) se ha obtenido una excelente correlacién con la

49



3.2 Material y Métodos

curva experimental tensién-deformacion (o-¢) en el ensayo de traccién para una fraccion
de tejido de t=0.06, lo que equivale a una porosidad del 94%. En el caso del modelo
donde se ha utilizado el modelo de material ajustado a partir de los ensayos de AFM con
punta piramidal, la mejor correlacion numérico-experimental en el ensayo de traccion se
ha obtenido para una fraccién de tejido de ¢=0.04, lo que corresponde a un nivel de
porosidad del 96%.

A vpartir de estos resultados se puede deducir que la diferencia de rigidez que se ha
observado entre la rigidez en la microescala (E,,) v la rigidez en la macroescala (E,,) se

debe principalmente a la alta porosidad que presenta el tejido pulmonar.

3.2.3. Modelo micromecanico de la tira de tejido pulmonar

basado en el diagrama de Voronoi

Con el fin de profundizar en el estudio de la influencia que presenta la porosidad en la
respuesta macromecanica del tejido, se ha desarrollado un modelo 3D que reproduce la
microestructura de una tira de tejido pulmonar descelularizado, asi como la respuesta

mecanica bajo el ensayo de traccién obtenida experimentalmente.

La respuesta mecénica de un material poroso depende principalmente de: 7) la
microestructura de los poros, incluyendo el tamaio y la topologia de los mismos, 7) las
propiedades del material del que estéd compuesto, y 4ii) la densidad relativa del material
[78]. En el caso de las tiras de tejido pulmonar, las propiedades mecénicas del tejido se
han medido mediante ensayos de AFM, como ya se ha descrito en el capitulo 2. Se
realizaron también medidas experimentales para obtener el valor del espesor medio de
las paredes alveolares y el diametro medio alveolar. El valor del espesor medio de las
paredes alveolares obtenido fue de 6.6um [79] (valor considerado en los modelos de EF
para reproducir el ensayo de AFM detallado en el capitulo 2) y el didmetro medio alveolar

estimado fue de 50um.

Por tanto, las propiedades mecanicas del material, en este caso el tejido pulmonar, el
espesor de la pared y el didmetro alveolar eran conocidos, y se han tenido en cuenta en

la generacién del modelo 3D de la tira pulmonar.

La estructura que presenta el parénquima pulmonar consiste en una red tridimensional
interconectada de alvéolos de finas paredes, con una configuracién geométrica
heterogénea y no uniforme. Por consiguiente, el modelo tridimensional para reproducir el
comportamiento mecénico de las tiras de la MEC pulmonar debe recoger estas

particulares caracteristicas geométricas.

En este caso, el modelo macroscopico tridimensional de las tiras pulmonares se ha

generado utilizando la teselacién de Voronoi para reproducir su microestructura. El
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8. Modelado macroscopico del tejido pulmonar

diagrama de Voronoi es un modelo matematico que consiste en la descomposiciéon de un
espacio métrico en regiones, asociadas a una nube de puntos. A cada punto se le asigna
una region del espacio métrico, formada por el espacio que estd mas cerca de este punto
que de cualquiera de los otros puntos [80]. Este modelo matematico se considera muy
adecuado para reproducir la geometria de materiales porosos con regiones distribuidas
aleatoriamente [81,82]. En este caso, los puntos sobre los que se definen las regiones son

los centros geométricos de los alvéolos pulmonares.

A continuacién se describe la metodologia utilizada para obtener un modelo 3D basado
en el diagrama de Voronoi, y que es capaz de reproducir con precision la respuesta
mecéanica de la tira pulmonar bajo un ensayo de traccién axial. Las dimensiones de la
tira pulmonar utilizada en el ensayo experimental de traccion eran de aproximadamente
7x2x2mm. El modelo correspondiente a estas dimensiones habria implicado un coste
computacional muy elevado, debido al gran ntimero de regiones de Voronoi (es decir, el
ntmero de alveolos) que se deberian generar. Por lo tanto, se definié un modelo con unas
dimensiones menores, pero con la misma relacién de aspecto que presenta la tira original.
Asi, el modelo 3D de la muestra de tejido pulmonar consiste en un paralelepipedo
rectangular hueco de 2.8mm de longitud, 0.7mm de anchura y 0.7mm de altura. Este
prisma hueco se divide mediante el teselado de Voronoi (Figura 3.7) en el ntmero de

regiones (alvéolos) definido.

Figura 3.7: Paralelepipedo rectangular hueco de 2.8x0.7x0.7mm dividido en regiones de Voronoi para
generar el modelo 3D de la tira de tejido pulmonar.
Para obtener la microarquitectura del modelo 3D de la tira de tejido pulmonar que mejor
predijese el comportamiento macroscépico del tejido pulmonar se ha utilizado un proceso
iterativo de prueba y error, donde el criterio de optimizacién consistia en la minimizaciéon
de la diferencia entre los resultados obtenidos mediante simulacién y experimentalmente

en el ensayo de traccién.

Este proceso iterativo consta de las siguientes fases: 1) Generacién del modelo 3D basado
en regiones de Voronoi, 2) Simulacién mecanica, mediante EF del ensayo de traccién del
tejido pulmonar, y 3) Comparaciéon de la curva tensién-estiramiento (o-A) obtenida
experimental y numéricamente. Para evaluar la correlacion entre los resultados numéricos

y experimentales, se compara el coeficiente de determinacién (R?) obtenido entre ambas
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3.2 Material y Métodos

curvas. Si el valor de R? obtenido es mayor que el valor limite establecido (0.95), significa
que se ha obtenido un ajuste muy preciso entre el modelo numérico y los resultados
experimentales, y el proceso de ajuste se da por finalizado. Si, por el contrario, el valor
de R? es menor que el valor limite, se establece un nuevo niimero de regiones de Voronoi

y se repite el proceso. El esquema de este proceso iterativo se muestra en la Figura 3.8.

Redefinir nimero de
regiones de Voronoi

R2<0.95

Generacion del Simulacion mediante Comparacion de los
modelo 3D de EF del ensayo de resultados Numérico-
Voronoi traccion experimental

Ajuste
preciso?

R220.95

Modelo final 3D de
Voronoi de la tira
pulmonar

Figura 3.8: Esquema de la metodologia aplicada para la obtencién de un modelo de tira pulmonar en 3D
basado en regiones de Voronoi. Este proceso iterativo de prueba y error se repite hasta conseguir un ajuste

preciso entre los resultados numéricos y experimentales en el ensayo de traccién.

Como se muestra en la Figura 3.8, la primera fase de la metodologia consiste en generar
un modelo tridimensional de la tira de tejido pulmonar, basado en el diagrama de
Voronoi. El pardmetro de entrada (input) para la generacién del modelo es el ntimero de
regiones de Voronoi, que corresponde con el ntimero de alveolos, en los que se va a dividir
el prisma rectangular hueco. En este caso, se estimé un valor inicial del niimero de
regiones de Voronoi, a partir de un diametro equivalente de 50um, que fue la medida del
tamaifio medio del alveolo que se obtuvo experimentalmente [79]. A partir del ntimero de
alvéolos, se crea el modelo 3D utilizando el software Rhino 6, que incluye un plug-in de
diseno geométrico parametrizado (Grasshopper) que permite realizar una distribucién
aleatoria de puntos, que en este caso son los centros geométricos de los alvéolos dentro
del volumen cerrado, y posteriormente realizar la divisiéon de dicho volumen aplicando el

teselado de Voronoi.

En la segunda fase del proceso iterativo, se realiza una simulacién mecdnica del ensayo
de traccion de la tira de tejido pulmonar. El modelo geométrico 3D de la tira de tejido
pulmonar se importa al software comercial Abaqus y se define el correspondiente modelo
de Elementos Finitos (EF), incluyendo la malla, las condiciones de contorno y el modelo
de material. Respecto a la discretizacién del modelo de EF, se ha utilizado una malla con
elementos ldmina triangulares (S3 segin la nomenclatura de Abaqus) con un espesor de
6.6um, que corresponde al espesor medio de la pared alveolar del pulmén de rata medido
experimentalmente [79,83]. El modelo de material asignado al tejido pulmonar en la
simulacion del ensayo de tracciéon corresponde al modelo de Yeoh obtenido a partir de

las medidas experimental de AFM con punta esférica, y cuya calibracién se definié en el
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8. Modelado macroscopico del tejido pulmonar

capitulo 2. Se ha seleccionado este modelo de material, ya que las mediadas del ensayo
de AFM con punta esférica son mas precisas que con punta piramidal, como ya se

concluyé en el capitulo 2.

Las condiciones de contorno para reproducir numéricamente el ensayo de tracciéon en la
escala macro de la tira de pulmén se muestran en la Figura 3.9. A la derecha de la Figura
3.9 se puede observar que en el extremo del moldeo se ha definido un nodo de referencia.
Los nodos situados en este extremo del modelo estan conectados a este nodo de referencia
mediante un MPC (Multipoint constrains), por lo que todos los grados de libertad de los
nodos estan ligados a los grados de libertad del nodo de referencia. El desplazamiento
axial (u,) se define sobre este nodo de referencia, mientras que el resto de grados de
libertad de este nodo estén restringidos. El desplazamiento uniaxial u,, maximo aplicado
sobre el modelo es de 0.6mm, lo que corresponde a una deformacién de ¢,, = 21.4%. Los
desplazamientos sobre el eje X de los nodos del otro extremo (a la izquierda de la Figura
3.9) permanecen fijos durante la simulacién En estas simulaciones se ha definido un
analisis estatico no lineal con un Unico caso de carga, utilizando un método de resolucién

implicito.

Nodo de
referencia (NR)

N / u,=0.6 mm
=

u,=u,=0

Z

L

Figura 3.9: Condiciones de contorno aplicadas para reproducir el ensayo de traccién de la tira de tejido

pulmonar en el modelo macro basado en el diagrama de Voronoi.

Para comparar los resultados numéricos con los experimentales, se registran durante la
simulacién la fuerza de reaccién axial (RF,) y el desplazamiento axial (u,). A partir de

estos pardmetros se calculan la tension (o) y el estiramiento (\) mediante las siguientes

expresiones:
RFJ? E
g =
A, c. 3.10
ly +u,
A=—— Ec. 3.11

l()

dénde A, es el area inicial de la seccién transversal y [, es la longitud inicial del modelo.
En este caso, la longitud inicial (I;) es de 2.8mm y el drea transversal inicial (A,) es de
0.7x0.7=0.49mm?2. En la tercera fase del proceso iterativo, se comparan las curvas
numéricas y experimentales de la tensién (o) frente al estiramiento (A). Si la curva

obtenida a través de simulacién numérica no se ajusta adecuadamente a la experimental,
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3.2 Material y Métodos

se reestablece un nuevo niimero de alvéolos y se vuelve a iniciar el proceso iterativo en

la fase 1, generando un modelo 3D con este nuevo ntimero de regiones de Voronoi.

Este proceso iterativo se repitié hasta obtener una correlacién numérico-experimental con
un valor del coeficiente de determinacién (R?) mayor que 0.95. Finalmente, para un
nimero de 1000 regiones de Voronoi (es decir, nimero de alveolos), se obtuvo un valor
de R?= 0.979. Por tanto, éste fue considerado el modelo final de la tira de tejido pulmonar
obtenido como resultado del método iterativo propuesto. Este modelo final consta de
819,354 elementos ldmina triangulares y 388,429 nodos. Adicionalmente, se llevé a cabo
un analisis de sensibilidad de la malla de este modelo macroscépico y los resultados

obtenidos se han incluido en el Anexo 1.

En la Figura 3.10 se muestra la comparacién entre los resultados numéricos obtenidos
con el modelo MEF de la tira de tejido pulmonar de 1000 alveolos y los resultados

obtenidos experimentalmente para el ensayo de traccionm.

Ensayo de traccion
0.3

0.25
0.2

0.15 .
—— Experimental

o [kPa]

0.1 .
--c-=Numérico

0.05

1 105 11 115 12 125
Al

Figura 3.10: Comparacién de la tensién (o) frente al estiramiento (\) obtenidos experimentalmente y
numéricamente a través de la simulacién con el modelo 3D de la tira de tejido pulmonar para el ensayo de
traccién.

Como se puede observar, la correlaciéon numérico-experimental obtenida es muy alta para

la respuesta mecanica bajo el ensayo de traccién del modelo de tira del tejido pulmonar.

En este punto cabe destacar que la rigidez obtenida para el primer modelo considerado,
correspondiente a un didmetro alveolar medio de 50um, mostré una rigidez en la
simulacion del ensayo de traccién mayor que la obtenida experimentalmente. Por ello, el
nimero de regiones de Voronoi se fue reduciendo progresivamente durante el proceso
iterativo, dando lugar a modelos de tira de tejido pulmonar con una menor rigidez global.
Esto es debido a que, al reducir el nimero de alveolos, el didmetro medio de éstos
aumenta, y por tanto la porosidad, lo que provoca que la rigidez global del modelo
disminuya. En la Figura 3.11 se muestra un esquema de la metodologia aplicada para el

ajuste del modelo macromecédnico de la tira de tejido pulmonar.
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Ensayo de traccion

/

4 . , .
’ Reduccidn del numero de regiones de

4 .
J ' Voronoi en el modelo 3D
/
/
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== Modelo inicial, (D} eo1ar=50Um)
== Modelo final, (D, c01s=68Um)

o [kPa]

— Experimental
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Figura 3.11: Esquema de la metodologia iterativa aplicada para la obtencién de un modelo 3D de la tira
de tejido pulmonar que reproduce la respuesta experimental observada en el ensayo de traccién.

El diametro del alvéolo correspondiente para el caso de 1000 regiones de Voronoi,
considerando el volumen de un alvéolo como el de una esfera, es de 68um. Las mediciones
del didmetro del alvéolo del pulmén de rata también se han evaluado en trabajos
anteriores. En el trabajo de Faffe et al. [84], la estimacién del didmetro alveolar fue de
55.8um, mientras que en el trabajo de Wu et al. [85], el valor del didmetro alveolar
obtenido fue de 69um. Por tanto, el valor del didmetro alveolar del modelo macroscépico

es muy similar a los valores experimentales medidos previamente.

En la Figura 3.12 se muestra la distribuciéon de tensiones méximas principales [MPa]
obtenida en el modelo final de Voronoi 3D para un desplazamiento axial impuesto de

u,=0.6mm.

S, Max. Principal

SNEG, (fraction = -1.0)

(Avg: 75%)
+5.398e-02
+1.000e-02
+9.167e-03
+8.333e-03
+7.500e-03
+6.667e-03
+5.833e-03
+5.000e-03
+4.167e-03
+3.333e-03
+2.500e-03
+1.667e-03
+8.333e-04
+0.000e+00

Figura 3.12: Distribucién de las tensiones maximas principales [MPa] obtenidas en la simulacion del

ensayo de traccion para un desplazamiento de w,=0.6mm.
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La porosidad del modelo final se calcula para poder compararla con la porosidad de un

pulmén de rata real. La porosidad del modelo 3D se calcula mediante la siguiente

expresion:
. Vespacio vacio
Porosidad [%)] = - . * 100 Ec. 3.12
modelo 3D
donde V., ic1o3p € el volumen del prisma rectangular, que se calcula como

2.8x0.7x0.7mm = 1.372mm?, mientras que el volumen del espacio vacio del modelo,

v

se calcula como (Ec. 3.13):

(i.‘}p(),(i’l',() vacio?

V 14

espacio vacio — V'modclo 3D — 'V tejido pulmonar Ec. 3.13

donde V

obtener directamente a través del volumen de los elementos lamina triangulares en

tejido pulmonar €S €l volumen del material de tejido pulmonar, que se puede

Abaqus. En el calculo de este volumen se asume una pequeila sobrestimacion del mismo,
ya que no se ha tenido en cuenta la superposicién de los elementos ldmina que se produce

en los ejes compartidos. En este caso el valor obtenido del V es de

tegido pulmonar
0.209mm?. La porosidad obtenida finalmente para el modelo de tira de tejido pulmonar,

y que se ha calculado segin la ecuacién 3.14 resulta ser del 84.75%:

V 2lo ¢ - V(""i( o pulmonar
Porosidad %] = —le 20 telido pulmonar _ gy 75% Ec. 3.14

V'm,()dulo 3D

Los valores de porosidad obtenidos experimentalmente para muestras de tejido pulmonar
[86], son de un 83%. A pesar de las diferencias que puedan existir entre la geometria que
presenta un pulmoén de rata y un pulmén humano, el resultado obtenido en el modelo de
Voronoi es muy coherente con este valor de porosidad. Este hecho refuerza la idea de que
la dependencia de la escala de la rigidez (entre la micro y la macro escala) se debe

principalmente a la arquitectura porosa del parénquima pulmonar.

3.3 Conclusiones

En este capitulo se ha descrito la caracterizacién en la escala macro de la MEC del tejido
pulmonar descelularizado de rata, tanto experimental como numéricamente. La
caracterizacion mecdnica desde el punto de vista experimental ha consistido en la
realizacion de ensayos de traccion que han permitido obtener la rigidez que presenta el
tejido pulmonar en la escala macroscépica, a través de la variaciéon del médulo de Young
(E,,) frente a la deformacién aplicada sobre el tejido (). Los resultados de estos ensayos
han mostrado que el tejido pulmonar en la escala macro presenta una rigidez que aumenta
exponencialmente con la deformacién aplicada sobre éste, como ya se observé en la escala
micro. Sin embargo, la rigidez obtenida en la escala macro es, aproximadamente, un

orden de magnitud menor que la observada en la escala micro. Para profundizar en el
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3. Modelado macroscépico del tejido pulmonar

estudio de la variacién de la rigidez del tejido pulmonar en funcién de la escala en la que
se mide, se han definido dos modelos de Elementos Finitos: uno puramente macroscépico

y otro basado en la microestructura pulmonar.

En el primero de ellos, se ha definido un modelo simplificado de EF de la tira de tejido
pulmonar, modelando ésta como un prisma completamente sélido. Se han realizado dos
simulaciones con este modelo, asignando al prisma tanto el modelo de Yeoh obtenido a
través de los ensayos de AFM con punta esférica como con punta piramidal, cuyas
calibraciones se ha descrito en el capitulo 2. A partir de los resultados obtenidos en las
simulaciones del ensayo de traccién del prisma sélido, y asumiendo que la porosidad
reduce de manera lineal la tensién obtenida en el ensayo de traccion, se ha concluido que
la diferencia entre ambas escalas (micro y macro) viene dada por la porosidad. Para el
prisma con el modelo de material de Yeoh para punta esférica se ha obtenido una
correlacién numérico-experimental muy alta para el ensayo de traccién, asumiendo una
porosidad del 94%. Para el modelo donde se considera el modelo de material de Yeoh
para punta piramidal la mejor correlacién numérico-experimental se ha obtenido para un
valor de porosidad de un 96%. Estos valores de porosidad son proximos a los valores de
porosidad que se han obtenido en mediciones experimentales previas para tejido

pulmonar.

En el segundo modelo de EF se ha pretendido reproducir la microestructura que presenta
una tira de tejido pulmonar y que, a su vez, estime de una manera precisa los resultados
obtenidos experimentalmente en el ensayo de traccién. En este modelo se ha reproducido
la. heterogénea microarquitectura que presenta la MEC pulmonar y que se basa en una
red de alvéolos interconectados. Para ello se ha aplicado la teselacién de Voronoi a un
prisma rectangular hueco que presenta la misma relacién de aspecto que las tiras de
pulmén utilizadas experimentalmente. Mediante un proceso iterativo, basado en la
simulacion del ensayo de traccién, se ha obtenido un modelo tridimensional de la tira de
tejido pulmonar con el que se obtienen unos resultados practicamente idénticos a los
obtenidos experimentalmente. Cabe destacar que a este modelo se le ha asignado el
modelo de material de Yeoh ajustado a partir de los ensayos de AFM con punta esférica.
Por tanto, se ha obtenido un modelo de EF que reproduce con exactitud los resultados
de la macroescala, utilizando un modelo de material caracterizado a partir de la respuesta
micromecanica. Esto nos permite concluir que la porosidad del tejido pulmonar es la
propiedad que vincula la rigidez del tejido pulmonar entre la escala micro y la escala
macro. Reforzando esta idea, la porosidad del modelo final basado en el diagrama de
Voronoi es muy similar a la porosidad medida macroscépicamente en los pulmones
humanos, con un valor alrededor del 85% de porosidad [86]. No obstante, se debe tener
en cuenta que en este modelo se han realizado una serie de simplificaciones que se deben
analizar en funcion de su impacto en los resultados y conclusiones obtenidas. En primer
lugar, este trabajo se ha centrado principalmente en la caracterizacién de la respuesta

elastica del tejido pulmonar y su relacién con la porosidad. Sin embargo, la
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3.8 Conclusiones

caracterizacién de otros efectos que juegan un papel importante en la mecénica del tejido
pulmonar en condiciones fisiolégicas como la viscoelasticidad, la anisotropia o la
interaccién fluido-estructura [87,88] no estan dentro del alcance de este trabajo y no se
han considerado. También cabe destacar que el modelo de la tira de tejido pulmonar ha
sido ajustado utilizando tnicamente resultados de ensayos de traccién, por lo que la
validez de este modelo para reproducir otros modos de deformacién (compresion, ciclos

de carga y descarga) no estd asegurada.

Por tanto, como resultado del trabajo descrito en este capitulo, se han obtenido dos
modelos de EF que permiten concluir que la porosidad es la propiedad del tejido pulmonar
que relaciona las rigideces que presenta entre la escala macro y la escala micro. En
consecuencia, este trabajo multiescala ha representado un avance en la comprensién de
cdomo la respuesta elastica macroscopica del tejido pulmonar depende de la

microarquitectura porosa.

En el siguiente capitulo se profundizara en el estudio de cémo la deformacién global que
presenta el tejido pulmonar en la escala macro, es capaz de regular la rigidez del
microambiente percibido por las células alveolares, en funcién de la posicién que ocupan

éstas dentro del alveolo.
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4.1 Introduccion

4.1 Introducciéon

Las células responden activamente a las multiples sefiales y estimulos que perciben de su
micro-entorno cuando se encuentran adheridas a la matriz extracelular (MEC). En el
caso del tejido pulmonar, la MEC presenta una respuesta mecanica no lineal, por lo que
las deformaciones soportadas por ésta durante la respiraciéon dan lugar a cambios en su
rigidez. Estos cambios de rigidez acttian como sefiales mecénicas que son percibidas por
las células pulmonares mediante procesos de mecano-transduccién [19,24,89,90]. Las
células son capaces de “sentir” la rigidez y las propiedades mecanicas del microambiente,
mediante adhesiones focales [91] a través de las fuerzas ejercidas por las integrinas entre
la célula y la MEC. Las senales percibidas juegan un papel fundamental en funciones
celulares criticas, asi como en la definicion de la composicién y la remodelacion de la
MEC. Por tanto, la transduccién de senales fisicas en respuestas bioquimicas es posible

por medio de estos procesos de mecano-transducciéon celular.

El comportamiento que presentan las células en funcién del sustrato sobre el que se
adhieren se ha estudiado ampliamente. El trabajo realizado por Cui et al. [92] es de
particular interés para el andlisis del tejido pulmonar, ya que se compara la respuesta
celular sobre sustratos rigidos, y sobre sustratos blandos sometidos a un estiramiento
ciclico. En este trabajo se observé que las células (fibroblastos) que requerian un sustrato
rigido para crecer, cuando eran colocadas sobre matrices blandas no se propagaban ni
crecian, incluso después de un estiramiento estatico de la matriz. Sin embargo, tras
aplicar un estiramiento ciclico en el sustrato blando, las células se extendieron y crecieron
como si estuvieran sobre un sustrato rigido (ver Figura 4.1). Se observé también que la
aplicacion de una deformacién ciclica excesivamente alta tenia un efecto negativo sobre
la propagacién celular. En este estudio se analizaron asi mismo las fuerzas de traccién
que ejercian las células en funcién de la rigidez y la deformacién del sustrato. Los
resultados obtenidos mostraban que las fuerzas de traccién producidas por las células en
el sustrato rigido eran muy similares que las obtenidas en el sustrato blando sometido a
una deformacién del 5% a una frecuencia de 0.1Hz. En el caso del sustrato estirado
estaticamente las fuerzas de tracciéon fueron mucho menores. Por todo ello, el estudio de
la rigidez que perciben las células pulmonares del micro-entorno sobre el que se
encuentran es un aspecto clave para mejorar la comprension del proceso de mecano-

transduccién que se produce entre la célula y la MEC pulmonar.

60



4. Modelado y simulacion del entorno micromecdnico de los alvéolos pulmonares

.
.
. 9 04 & a

> - - . m
S s WOy
Matriz blanda Estiramiento ciclico Crecimiento

celular

LA oo Ty

Matriz blanda Sin estiramiento Muerte celular

Figura 4.1: Esquema de los principales resultados obtenidos por Yidan Cui et al. [92], donde se observé

que una célula colocada sobre una matriz blanda sometida a estiramiento ciclico crecia como si estuviera

sobre un sustrato rigido, mientras que si la matriz no era estirada, se terminaba produciendo la muerte de
la célula. Figura modificada de [93].

Otro factor al cual las células responden activamente, y presenta una gran relevancia en
su comportamiento, es la geometria que presenta el microambiente celular. Avanzar en
el estudio de como afecta la geometria del micro-ambiente al comportamiento de las
células y los tejidos es crucial para disenar andamios artificiales (scaffolds) y comprender
el crecimiento y la remodelacién de los tejidos. A través de procesos de mecano-
transduccién, como el descrito para la percepcién de la rigidez del microambiente celular,
las células son capaces de percibir sefiales que dependen principalmente de la arquitectura
que presenta el entorno en el que se encuentran, afectando asi a su respuesta. Por tanto,
la geometria tridimensional (3D) del entorno puede condicionar el comportamiento de las
células y los tejidos. Las fuerzas ejercidas por las células cuando se encuentran adheridas
a un sustrato, varian en funcién de si se encuentran dispuestas sobre una geometria curva
o una geometria plana [94]. En el trabajo realizado por Werner et al. [95], se observé
como la forma de los niicleos de las células variaba en funcién de la curvatura del sustrato
donde eran cultivadas, debido a la reorganizacién que se produce en el citoesqueleto. En
los sustratos planos y curvos convexos, el nucleo presentaba una morfologia aplanada,
mientras que en los sustratos curvos céncavos la morfologia del nticleo presentaba una

morfologia esférica (ver Figura 4.2A)

En el estudio realizado por Yamashita et al. [96] se observé que la forma en la que una
célula reacciona ante una superficie curva depende de dos factores: la contractilidad y las
fuerzas de adhesion. Una mayor contractilidad y una mayor curvatura inducen un
desprendimiento celular. Por otro lado, un aumento de la fuerza adhesién reduce el

desprendimiento celular (Ver Figura 4.2B).
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Figura 4.2: A) Esquema de la morfologia presentada por las células en funcién de la curvatura del

Spheroid Detached

F

Bridging
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sustrato en el que se encuentran [95]. Figura modificada de [97]. B) Grafico donde se muestra la disposicién

de una célula sobre una superficie curva en funcién de la fuerza de adhesién y de su contractilidad [96].

Si bien el andlisis de una sola célula ofrece informacién 1til sobre los mecanismos que
subyacen a la detecciéon y respuesta a la curvatura, las células no suelen ser agentes
solitarios in vivo, sino que estdn vinculadas en una red multicelular [98]. Por tanto, la
interaccion célula-célula y célula-MEC establecen un vinculo mecénico que permite la

transmision de fuerzas entre diferentes células.

Por todo ello, el estudio tanto de la rigidez de la MEC, como de la geometria que son
capaces de percibir las células del micro-entorno que les rodea, se presentan como aspectos
fundamentales para poder alcanzar una mayor comprensiéon del comportamiento y la
respuesta celular. Estos dos aspectos relacionados con la interaccién célula-matriz
extracelular son los que se pretenden reproducir, mediante modelos de simulacién basados
en Elementos Finitos (EF).

En el presente trabajo, se ha desarrollado un micro-modelo de EF, donde se ha
considerado y modelado un nimero reducido de alveolos. Este modelo micro-mecénico se
ha generado a partir del modelo macro de tejido pulmonar, basado en el diagrama de
Voronoi, y que se encuentra descrito en el capitulo anterior. A partir de las simulaciones
realizadas con este micro modelo se pretende profundizar en el estudio del ambiente
mecéanico percibido por las células alveolares. En este caso, se ha analizado la influencia
de dos factores independientes que tienen una gran influencia sobre la rigidez que perciben
las células pulmonares del microambiente: i) La deformacién global a la que estd sometido
el tejido y i) la posicién que ocupa la célula dentro del alveolo. En este punto cabe
destacar que la superficie alveolar esta compuesta principalmente por dos tipos de células
epiteliales: los neumocitos de tipo I y de tipo II. Los neumocitos de tipo I son células
planas de muy poco espesor y que cubren, aproximadamente, el 95% de la superficie
alveolar. Los neumocitos de tipo II son células con forma cubica y que se encuentran en
las esquinas del alveolo, cubriendo un 2% de la superficie alveolar (ver Figura 4.3). Esta
disposicién geométrica que presentan las células se ha considerado en los modelos de
simulacion, distinguiendo y analizando por separado los resultados entre neumocitos de

tipo I y de tipo II.
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Figura 4.3: Histologia esquemdtica del alvéolo. A: espacios aéreos alveolares. C: capilares. N1: neumocitos
tipo I. N2: neumocitos tipo II. M: macréfagos I: tejido intersticial [99].

A partir de los resultados obtenidos en las simulaciones del micro-modelo se estudia y
compara la influencia que presenta la deformacién soportada por el tejido en la escala
macro, asi como la posicién que ocupan las células en el alveolo (neumocito de tipo I y

tipo II), en la rigidez de la MEC percibida por éstas.

4.2 Material y Métodos

Para el andlisis del microentorno mecanico percibido por las células alveolares se ha
generado un modelo microestructural de Elementos Finitos, a partir del modelo
macroscopico de la tira de tejido pulmonar, cuya obtencién se ha descrito en el capitulo
3 (ver Figura 4.4). Este modelo microestructural considera un ntmero reducido de
alveolos, lo que permite obtener unos resultados precisos en la region de interés, asi como
reducir el tiempo de calculo. Las dimensiones del modelo micro-estructural son de
0.7x0.7x0.7mm.

Figura 4.4: Modelo microestructural obtenido del modelo macro de tejido pulmonar basado en celdas de
Voronoi.
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En este modelo microestructural se ha considerado el mismo modelo de material (modelo

Yeoh) que el utilizado en el modelo global de la tira de tejido pulmonar.

Debido a que se analiza por separado el microambiente percibido por los neumocitos de
tipo I y de tipo II, se han generado dos micromodelos de EF independientes. En ambos
micro-modelos se ha refinado la malla en las zonas donde se reproduce la adhesion del
neumocito sobre la MEC del alveolo. El micro-modelo que corresponde con el anélisis del
neumocito tipo I consta de 3,245 elementos lamina triangulares, 18,358 elementos ldmina
cuadrilateros y 16,733 nodos. En el caso del micro-modelo para el analisis del neumocito
de tipo 2, el modelo de EF consta de 2,722 elementos lamina triangulares, 18,344

elementos ldmina cuadriladteros y 17,050 nodos.

Las simulaciones de los micro-modelos constan de dos casos de carga: Caso de carga 1)
Se impone una deformacién biaxial sobre el micromodelo para reproducir la expansién
del tejido pulmonar durante la respiracién, Caso de carga 2) Reproduccion de la
contraccién de las células una vez se ha alcanzado el nivel de deformaciéon biaxial

estudiado en cada caso (ver Figura 4.5).

En el Caso de carga 1 se impone un desplazamiento perpendicular a cada una de las 4
superficies planas del micro-modelo, dando lugar a una deformacién biaxial en el plano
YZ, reproduciendo asi la expansiéon pulmonar durante la respiraciéon. Estas cuatro
superficies planas se han anadido al micro-modelo que se obtenia directamente del modelo
de macro para cerrar los alveolos que estaban abiertos al exterior. La imposicién de los
desplazamientos sobre estas superficies planas permite una mejor distribucién de las
fuerzas de reacciébn y mejoran la convergencia del analisis. El moédulo de los
desplazamientos impuestos es el mismo dentro de cada caso de estudio, por lo que u, =u,.

El nivel de expansién del tejido se ha definido como (Ec. 4.1):
Upyp W] =2 %1, Ec. 4.1

En este analisis se han considerado cuatro niveles de expansion del tejido: Oum, 40um,

100pum y 140um. La deformacién biaxial impuesta al tejido se define como (Ec. 4.2):

U,
ep (%] = l—p * 100 Ec. 4.2
0]

dénde [, en este caso es 0.7mm, ya que es la dimensién inicial del micro-modelo tanto en
el eje Y como en el eje Z, y que coincide con la altura y el espesor del macro modelo de
la tira de tejido del cual se ha obtenido el micro-modelo. Por tanto, los correspondientes
niveles de deformacién biaxial (e5) estudiados son: 0%, 5.7%,14.3% y 20%. En las dos
caras del modelo paralelas al plano XY se han impedido los desplazamientos en el eje X
eY (u,=0y u,y:()). En el caso de las dos caras paralelas al plano XZ, se han impedido
los desplazamientos en los ejes X y Z (u,=0 y u,=0). Las condiciones de contorno

descritas se encuentran indicadas en la Figura 4.5 (Caso de Carga 1).
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Caso de Carga 1: Expansion pulmonar Caso de Carga 2: Contraccidn celular
Uz Neumocito Tipo | Neumocito Tipo Il
Plano X-Y
t Ux=Uy=0
Plano X-Z L N RE N
Ux Uz=0 O . .

‘ RE RF ur - i RF

‘ ! ur RF
: - ur nr/

Ux Uz=0 b4 e o =

x 'j-' Y Ux Uy=0

Figura 4.5: Caso de Carga 1) Condiciones de contorno aplicadas al micro-modelo para reproducir la
expansién pulmonar a través de la aplicacién de una deformacién biaxial. Caso de Carga 2) Condiciones de
contorno aplicadas para reproducir la contraccién celular de un desplazamiento radial sobre la
circunferencia proyectada para los neumocitos de tipo [ y tipo I1.

A continuacién, se define el Caso de Carga 2, donde se reproduce la contraccién de las
células. Como se ha mencionado anteriormente, se han generado dos modelos
independientes de EF para el analisis de los neumocitos de tipo 1 y de tipo II,
respectivamente. En cada uno de ellos se ha definido como zona de estudio, la superficie
sobre la que se produce la adhesién del neumocito sobre la MEC. El analisis sobre dicha
regién permite estudiar la rigidez de la MEC que perciben las células que se encuentran
adheridas a ésta. Para el analisis del neumocito de tipo I se ha definido un area plana
sobre la pared de un alveolo del micro-modelo. En el micro-modelo del neumocito de tipo
IT se ha definido como regién de estudio una esquina de este mismo alveolo (ver Figura

4.6).

A)

B)

Figura 4.6: A) Circunferencia proyectada sobre zona plana del alveolo para modelar el neumocito de tipo

I. B) Circunferencia proyectada sobre esquina del alveolo para modelar el neumocito de tipo II.

Estas dos regiones se han delimitado proyectando una circunferencia de 4.5um de radio
sobre la superficie del alveolo en la regién correspondiente. En este caso se ha asumido
que un didmetro de 9um es representativo para ambos neumocitos [100], lo que permite
a su vez hacer una comparacién directa entre los resultados obtenidos para ambas

regiones. En relacién a las condiciones de contorno en el Caso de Carga 2, se impone un



4.8 Resultados

desplazamiento radial (U,

T

wq) sobre la circunferencia proyectada en el alveolo para
reproducir la contracciéon celular mediante la cual la célula es capaz de percibir la rigidez
de la MEC. Las condiciones de contorno aplicadas en el Caso de Carga 1 permanecen
fijas durante el Caso de Carga 2, manteniendo asi el nivel de deformaciéon biaxial
alcanzado durante la simulacién de la expansién pulmonar. El desplazamiento radial
sobre la MEC se establece con direccién hacia el centro de la circunferencia proyectada
y su valor es de 0.1um. Este valor representa aproximadamente un 1% del valor total
del didametro de la circunferencia. Este valor de deformacién radial que simula la
contraccién celular, es una de las hipétesis que se ha asumido en el desarrollo de este
trabajo debido a: 7) la dificultad de obtener datos experimentales sobre las contracciones
celulares y i) el objetivo principal es comparar, para un mismo valor de desplazamiento
radial, las rigideces sentidas por los neumocitos de tipo I y tipo II. Al finalizar el segundo
caso de carga se evalian las fuerzas de reaccién radial (FR,,;) obtenidas en la
circunferencia proyectada para cada caso estudiado. En la Figura 4.5 se muestra un

esquema de las condiciones de contorno aplicadas en el Caso de Carga 2.

4.3 Resultados

Los resultados obtenidos tras la simulacion de los dos casos de carga para una

deformacion biaxial de £5;=14.3% (u,,,=100um) se muestran en la Figura 4.7. Las

exp
distribuciones del desplazamiento radial (U,,;) v de la fuerza de reaccién radial (FR,.,, ;)
obtenidas para el neumocito tipo I se muestran en la Figura 4.7A y Figura 4.7B y para
el neumocito tipo Il en la Figura 4.7C y Figura 4.7D. Cabe destacar que estas
distribuciones estan referidas a un sistema de coordenadas cilindricas, cuyo origen se sitia
en el centro geométrico de la circunferencia proyectada en ambos tipos de neumocitos.
Como se puede observar, la distribucién de la tensién maxima principal en el caso del
neumocito tipo I (Figura 4.7B) es significativamente mas homogénea que para el caso del

neumocito tipo II (Figura 4.7D).
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Figura 4.7: A) Distribucién del desplazamiento radial [mm] en el caso del neumocito de tipo I para una
deformacién biaxial de £ 3=14.3%. B) Distribucién de la tensién méxima principal [AMPa| radial en el caso
del neumocito de tipo I para una deformacién biaxial de € ;=14.3%. C) Distribucién del desplazamiento
radial [mm] en el caso del neumocito de tipo II para una deformacién biaxial de €5;=14.3%. D)
Distribucién de la tensién maxima principal [MPa] radial en el caso del neumocito de tipo II para una
deformacién biaxial de £,=14.3%.

Para cada caso se calcula el sumatorio de todas las fuerzas de reaccion radial (3 FR,,,)
obtenidas en la circunferencia proyectada. La rigidez de la MEC percibida por los

neumocitos, kg [IN/mm] se ha definido mediante la siguiente expresién (Ec. 4.3):

S FR

kypo [k/mm] = U rad Ec. 4.3

rad

Como se ha mencionado anteriormente, el desplazamiento radial en este caso es
U,,q=0.1pm. Para poder cuantificar la rigidizacion de la MEC en funcién de la
deformacion biaxial impuesta (e) se ha definido un pardametro denominado coeficiente

de rigidizacién, CR, con la siguiente expresién (Ec. 4.4):

k .
CR; ] = PG Ec. 4.4

ke,

siendo kppe, la rigidez de la MEC percibida por los neumocitos para cada nivel de
deformacién biaxial aplicado. Mediante el parametro C'R es posible cuantificar cémo
evoluciona la rigidez de la matriz extracelular en funcién de la deformacién biaxial
soportada por el tejido respecto a la rigidez de referencia, k MEC, due se corresponde con

la obtenida para el caso en el que no se aplica deformacion biaxial, & ;=0%.

Los casos analizados, asi como los resultados obtenidos en términos de la fuerza de
reaccién radial obtenida (3 FR,,,), la rigidez de la MEC (kyzc) v el coeficiente de
rigidizacion (CR) se incluyen en la Tabla 4.1 para el neumocito de tipo I y en la Tabla

4.2 para el neumocito de tipo II.
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Bt et | PResa NI | aggo [N /mm) CR [
0 2.49 - 10* 0.25 1.00
5.7 2.92-10* 0.29 1.19
14.3 7.57 - 10* 0.76 3.09
20 1.45 - 10! 1.45 5.44

Tabla 4.1: Evolucién de la fuerza de reaccién radial, » | FR [N], la rigidez de la MEC,

kype [IN/mm] y el coeficiente de rigidez, CR [-], en funcién de la deformacién biaxial aplicada, €5 [%] para

rad

el neumocito de tipo I.

Bt e | SR N | K [N/mm) CR
0 4.57 - 102 0.46 1.00
5.7 5.77 - 10* 0.58 1.26
14.3 1.17 - 10" 1.17 2.56
20 2.09 - 107! 2.09 4.57

Tabla 4.2: Evolucién de la fuerza de reaccién radial, Y FR,,; [1N], la rigidez de la MEC,
kype [IN/mm] y el coeficiente de rigidez, CR [-], en funcién de la deformacién biaxial aplicada, €5 [%] para

el neumocito de tipo II.

La relacion entre la rigidez de la MEC y la deformacién biaxial para los dos tipos de
neumocitos se muestra en la Figura 4.8A. En la Figura 4.8B se muestra la relacién entre
el coeficiente de rigidizacion (CR) y de la deformacién biaxial () para los dos tipos de

neumocitos.

A) 25 B) 6
2.0 // //
1.5 4 /
——Neumocito tipo Il
~—Neumocito tipo |
1.0 3
~—Neumocito tipo |
——Neumocito tipo Il
2 /
1 T T

0 5 10 15 20
Deformacién biaxial, 5 [%]

keem [N/mm]

Coeficiente de Rigidizacion, CR [-]

0.5

0.0

0 5 10 15 20
Deformacion biaxial, €5 [%]

Figura 4.8: A) Rigidez de la MEC (k5 ) percibida por ambos neumocitos en relacién con la
deformacién biaxial (£5) impuesta al tejido. B) Coeficiente de rigidizacién de la MEC para ambos

neumocitos en relacién con la deformacion biaxial (g5) soportada por el tejido pulmonar.

En la grafica de la Figura 4.8A se puede observar que la rigidez de la matriz extracelular
crece exponencialmente con la deformacién biaxial soportada por el tejido. A partir de
estos resultados, se puede concluir que la rigidez percibida por los neumocitos de tipo 11
durante la contraccién celular es de 1.5 a 2 veces mayor que la percibida por los
neumocitos de tipo I para un nivel de deformacién biaxial dado. Los resultados de la
Figura 4.8B revelan que la evolucién del incremento de rigidez percibida por las células
en funcién de la deformacion biaxial es muy similar para ambos tipos de neumocitos.
Para comprobar la consistencia de los resultados obtenidos se ha realizado un andlisis de

sensibilidad de malla y que se encuentra incluido en el Anexo I.
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4.4 Conclusiones

Como resultado de este trabajo se ha obtenido un modelo multiescala del tejido pulmonar
que ha permitido estimar el microambiente mecénico percibido por las células alveolares
en funcién de la deformacién macroscopica a la que se encuentra sometido. Por tanto,
este modelo permite avanzar en la comprensién de cémo se transmiten las sefales
mecanicas del tejido pulmonar a las células alveolares, a través de las deformaciones del
tejido y la rigidez local sentida por las células. En este micro-modelo se ha estudiado la
influencia de dos factores independientes que influyen en la rigidez percibida por las dos
células alveolares principales, los neumocitos tipo I y tipo II, mediante simulaciones de
EF. Estos dos factores son: ¢) nivel de deformacién que presenta el tejido durante la
respiracion y i) posicién que ocupan las células dentro del alveolo, distinguiendo entre
la zona plana del alveolo para los neumocitos de tipo I y la zona de la esquina del alveolo

para los neumocitos de tipo II.

Los resultados de este estudio revelan que la rigidez local percibida por las células depende
en gran medida de la posicién que ocupan en el alveolo. Los neumocitos de tipo Il perciben
una rigidez local de la MEC de 1.5 a 2 veces mayor que en el caso de los neumocitos de
tipo I, a través de las fuerzas de adhesion ejercidas sobre la MEC. Ademas, la rigidez
percibida por los neumocitos de tipo I presenta una distribucién mas homogénea que la
percibida por los neumocitos de tipo II. Esto se debe a que las esquinas de los alveolos
actian como concentradores de tensién, dando lugar a un microambiente mucho mas

heterogéneo en términos de rigidez.

El nivel de expansién del tejido pulmonar durante la respiracién juega también un papel
importante en la evolucién de la rigidez de la MEC, debido a la respuesta mecanica
altamente no lineal que ésta presenta. Sin embargo, la evolucién de la rigidez de la MEC
es muy similar para ambos tipos de neumocitos, tomando como referencia los casos
correspondientes de la rigidez inicial percibida para los dos neumocitos cuando el tejido
estd relajado (ausencia de carga). A partir del andlisis de estos resultados se puede
concluir que las sefiales mecano-sensoras que regulan el comportamiento celular son muy
diferentes para los neumocitos de tipo I y de tipo II, debido a su posicién dentro del

alveolo.

No obstante, en este modelo se han realizado una serie de suposiciones y simplificaciones
cuyo impacto en los resultados y conclusiones se describe a continuacion. En primer lugar,
este trabajo se centra en la respuesta eldstica (hipereldstica en este caso) que presenta la
MEC del tejido pulmonar. Por tanto, las variaciones de rigidez debidas a la respuesta
viscoelastica del tejido pulmonar durante las cargas ciclicas en la respiracién no se han
considerado. Otros efectos relevantes en la respuesta mecanica del tejido pulmonar, como

son la anisotropia del tejido y la interaccién fluido-estructura [87,88] tampoco se han
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simulado a nivel numérico. Por ello, la consideracién de estas respuestas mecéanicas del

tejido pulmonar se puede incluir en futuros estudios.

También hay que destacar como una limitacién del micro-modelo que este andlisis se
centra en un solo alveolo. Esto es debido a que el objetivo principal de este estudio
consiste en comparar la rigidez percibida por los neumocitos de tipo I y II dada su posicién
dentro del alveolo y de la deformacién a nivel macro del tejido. Por ello, estos resultados
no son extensivos para todos los alveolos, ya que el propdsito era realizar un analisis que
permitiese comparar las tendencias de la rigidez percibida por las células alveolares. Por
ultimo, destacar que la contraccién celular se ha modelado mediante un desplazamiento
radial, y el valor del mismo ha sido estimado con el fin de poder establecer una
comparacion directa entre los resultados de ambos neumocitos. En futuros estudios se
puede considerar un modelo mas complejo para reproducir el comportamiento celular y
su interaccién con la MEC, a través de simulaciones que consideren el contacto entre la
célula y la MEC, y que permite profundizar en la comprensién de las senales

mecanosensoras.

En el trabajo publicado recientemente por Panzetta et al. [101] se apunta que las sefiales
mecanosensoras estdn reguladas por la energia de deformacion del sustrato, y no
exclusivamente por la rigidez que éste presenta. En este estudio se han colocado células
sobre materiales elastico-lineales, y se ha comparado el estado final que alcanzan las
células en funcién de la densidad de energia del sustrato. A partir de los resultados
obtenidos, se concluydé que la integridad mecanica del citoesqueleto de las células
colocadas sobre sustratos estirados era mayor que la que presentaban las células colocadas
sobre los sustratos que no soportaban ninguna deformacién. En nuestro modelo, el
sustrato (que en este caso es la MEC pulmonar) se ha simulado mediante un modelo de
material hiperelastico. Por ello, el aumento de su rigidez y de su energia de deformacién
son fenémenos acoplados, siendo imposible analizarlos por separado. Sin embargo, en este
trabajo se demuestra que la rigidez local o, de forma equivalente, la energia de
deformacién, puede actuar como el estimulo mecénico que las células utilizan para regular

su ubicacién dentro de la MEC pulmonar.

Como conclusion general de este estudio cabe destacar que el micro-modelo del tejido
pulmonar obtenido ha permitido realizar una estimacién comparativa de cémo los
neumocitos perciben el entorno de la MEC que los rodea a través de las fuerzas de
adhesion. El enfoque multiescala en futuros andlisis se presenta clave para poder seguir
profundizando en la comprensién de la interaccién célula-matriz, asi como en el campo

de la mecanobiologia del pulmoén.

70



Capitulo 5

[ ]
Conclusiones
Indice
5.1 Conclusiones generales .....c.cocoviiiniiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiinnnan.. 72
5.2 Trabajo FUtUrO..ccccvieriiiiiiiiiiiiiniiiinriieisiircsiressssrarsrsssscasssses 75
5.3 CoNntribuUCIONES ..civiveierniiiiiiiiiiiirireisriieisrircassiressssrarossssscasssss 76

71



5.1 Conclusiones generales

5.1 Conclusiones generales

En este capitulo se resumen las principales conclusiones obtenidas durante el desarrollo
de esta Tesis Doctoral, y se exponen las lineas futuras que continuaran el trabajo

realizado durante la misma.

El objetivo principal de esta Tesis ha sido estudiar, caracterizar y simular la respuesta
mecanica que presenta el tejido pulmonar desde un punto de vista multi-escala,
centrandose en c¢émo la deformacion sufrida por el tejido en la macro-escala regula el
comportamiento de las células alveolares, a través de los cambios percibidos en su micro-
entorno. Para ello, se han definido modelos constitutivos de material hipereldstico que
reproducen la respuesta mecdnica del tejido pulmonar en la escala micro observada
experimentalmente mediante de un novedoso ensayo de AFM en colaboraciéon con el
IBEC. La caracterizaciéon experimental del tejido pulmonar en la escala macro se realizd
mediante ensayos de traccién, y los resultados obtenidos revelaron una rigidez de un
orden de magnitud menor que en la escala micro. Por medio de simulaciones de EF que
reproducian el ensayo de traccién, se concluyo que la relacién entre la rigidez en la macro
y en la micro escala viene dada por la porosidad que presenta el tejido pulmonar.
Finalmente, a través de un modelo de EF que reproducia la micro-arquitectura del tejido
pulmonar se estudié cémo la deformaciéon en la escala macro afecta a la rigidez de la
MEC percibida por las células alveolares. Este estudio permitié concluir que la rigidez
percibida por las células depende estrechamente de su posicién en el alveolo. Ademads de
estas conclusiones generales, se describen a continuacion las conclusiones principales que
se agrupan por los capitulos de esta Tesis Doctoral y que se pueden resumir de la siguiente

manera:

e Capitulo 2. Caracterizacion mecanica del tejido pulmonar en la escala micro:

1. La caracterizacion de la respuesta mecanica de la MEC descelularizada revela una
respuesta mecdnica altamente no lineal de la MEC en la escala micro. Se observo
que la rigidez de la MEC incrementa exponencialmente con la deformacién

aplicada sobre ésta.

2. Estos resultados experimentales permiten concluir que la rigidez del
microambiente que perciben las células alveolares depende de la deformacion

global a la que se somete al tejido en la escala macro.

3. Las deformaciones del tejido durante la respiracién dan lugar a variaciones en la
rigidez de la MEC que proporcionan senales mecénicas especificas del tejido a las

células pulmonares.
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Los resultados experimentales obtenidos a través de los ensayos de AFM revelaron
que la rigidez de la MEC del tejido pulmonar medida con el indentador de punta

piramidal es sensiblemente mayor que la medida con la punta esférica.

A partir de los resultados de AFM con ambas puntas, se han ajustado sendos
modelos constitutivos de material que reproducen de manera precisa la respuesta
mecanica observada. Para ambos casos, el modelo hiperelastico mas adecuado

resultd ser el modelo de Yeoh.

Las simulaciones elaboradas mediante Elementos Finitos (EF) para estudiar,
reproducir y validar las medidas experimentales realizadas mediante AFM

revelaron que:

o La mayor rigidez obtenida experimentalmente para la punta piramidal se
debe a las altas deformaciones que se producen en la zona de contacto de
la punta con la MEC, dando lugar a una alta rigidizacién del tejido de
manera local debido a la respuesta mecdnica altamente no lineal de la
MEC.

o Para la punta esférica se comprobé que los resultados experimentales
presentaban un error menor al 10% en comparacién con los resultados
obtenidos a través de las simulaciones. Para la punta esférica, la sobre-
estimacion de la rigidez debida a la respuesta mecénica no lineal de la
MEC es contrarrestada por la subestimacién de ésta debida a la influencia
de la geometria de la muestra. Esto es debido a que el 4drea de contacto
en la indentacién de la punta esférica es mucho mayor que en el caso de
la punta piramidal, dando lugar a una distribucion més homogénea de las

deformaciones.

Por tanto, la geometria de la muestra como la respuesta mecénica no-
lineal del tejido afectan a las medidas de rigidez para la punta esférica,
mientras que en la punta piramidal las medidas dependen exclusivamente

de la respuesta mecdnica no-lineal del tejido

Capitulo 3. Modelado macroscopico del tejido pulmonar:

1.

La caracterizacion mecénica en la escala macroscopica de la MEC descelularizada
desde el punto de vista experimental ha consistido en la realizacién de ensayos de
traccién sobre tiras de tejido pulmonar descelularizadas. Los resultados de estos
ensayos han mostrado que la rigidez del tejido pulmonar aumenta

exponencialmente con la deformacién aplicada sobre éste.

La rigidez de la MEC pulmonar en la escala macro (ensayos de traccién) es,
aproximadamente, un orden de magnitud menor que la rigidez que presenta en la

escala micro (ensayos de AFM).
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3.

La diferencia de rigidez de la MEC pulmonar observada entre la escala micro y
la escala macro se ha estudiado mediante modelos de EF que reproducen el ensayo

de traccién, obteniendo las siguientes conclusiones:

o En el primero de ellos, se ha definido un modelo simplificado de EF para
la tira de tejido pulmonar, modelando ésta como un prisma soélido y
asigndndole el modelo de material hipereldstico obtenido en la
caracterizacion micro. A partir de los resultados obtenidos en simulacién,
se ha concluido que la diferencia entre ambas escalas (micro y macro) se

podria justificar por la porosidad del tejido.

o El segundo modelo de EF de la tira de tejido pulmonar reproduce
adecuadamente tanto la micro-estructura del tejido pulmonar a través de
un teselado de Voronoi, como los resultados de traccion obtenidos
experimentalmente. A esta aproximacién también se le ha asignado el
modelo de material hiperelastico obtenido en la caracterizacion de la escala
micro. Los resultados conseguidos refuerzan la conclusion de que la
porosidad del tejido pulmonar es la propiedad que vincula mas
fuertemente la rigidez del tejido pulmonar entre la escala micro y la escala

macro.

Capitulo 4. Modelado y simulacion del entorno micro-mecanico de los alvéolos

pulmonares.

Mediante simulaciones mecanicas, a través de un modelo microsestructural de EF del

tejido pulmonar, se han obtenido las siguientes conclusiones:

1.

La rigidez de la MEC pulmonar percibida por los neumocitos de tipo II, que
habitualmente se encuentran adheridos a las esquinas de los alveolos, es de 1.5 a
2 veces mayor que en el caso de los neumocitos de tipo I, que suelen ocupar las

superficies planas de los alveolos.

La distribucion de la rigidez del microambiente percibida por los neumocitos de
tipo I es mucho mas homogénea que la percibida por los neumocitos de tipo II.
Esto se debe a que las esquinas de los alveolos actian como concentradores de
tension, dando lugar a una distribuciéon de la rigidez de la MEC mucho mas

heterogénea.

El nivel de deformacion global del tejido pulmonar también presenta una gran
influencia en la rigidez de la MEC percibida por las células alveolares. Sin
embargo, la evolucién de rigidez en funcién de la deformacién global del tejido es

similar para los neumocitos de tipo I y de tipo II.
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Por todo ello, se puede concluir que las sefiales mecano-sensoras percibidas por los

neumocitos de tipo I y de tipo II son muy diferentes, debido principalmente a la

posicién que ocupan dentro del alveolo.

5.2 Trabajo futuro

En general, como trabajo futuro, es necesario continuar caracterizando la respuesta

mecéanica del tejido pulmonar desde un enfoque multi-escala que permita profundizar en

cémo las deformaciones sufridas por el tejido pulmonar en estado fisiolégico afectan en

los mecanismos mecanosensores que regulan el comportamiento de las células alveolares.

Esto implica un mayor estudio sobre la interaccién célula-matriz, asi como desarrollar

modelos de simulacién mas sofisticados que recojan respuestas mecanicas mas complejas

como puede ser la respuesta viscoeldstica o la interaccion fluido-estructura que se produce

en las cavidades alveolares. En particular, se abren distintas lineas futuras y que se

detallan por separado para cada una de las teméaticas abordada en la Tesis doctoral:

e C(Caracterizaciéon mecénica del tejido pulmonar en la escala micro:

O

Los modelos de material desarrollados durante esta tesis se centran en
caracterizar la respuesta no-lineal del tejido pulmonar. Por ello, la definicién y
calibracién de modelos constitutivos de material que fuesen capaces de
reproducir otras respuestas mecanicas adicionales y que desempefian un papel
importante en la mecédnica del tejido pulmonar en condiciones fisiol6gicas, como
el efecto temporal (viscoelasticidad), el efecto de la historia de carga
(plasticidad) y la influencia de la direccionalidad (anisotropia), se presenta como

un aspecto clave en futuras investigaciones.

Para ello seria indispensable disefar y realizar una caracterizacion experimental
del tejido pulmonar en la escala micro mas detallada, permitiendo realizar una

calibracién adecuada de estos modelos de material més complejos.

e Caracterizaciéon mecédnica del tejido pulmonar en la escala macro:

O

El modelo macro-mecanico de la tira de tejido pulmonar utilizando la teselacién
de Voronoi se ha construido a partir de los resultados obtenidos exclusivamente
bajo cargas de traccién. Por tanto, se propone la caracterizacién del tejido
pulmonar bajo otros modos de deformacién (compresién, ciclos de carga y
descarga) que pueden tener relevancia en la respuesta fisiolégica del tejido

pulmonar.

Incluir la interaccién fluido-estructura dentro de los modelos de simulacién del
tejido pulmonar que se produce durante la respiracion dentro de las cavidades

alveolares y que afecta a la tensién soportada por las paredes alveolares.
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e Modelado y simulacién del entorno micromecanico de los alvéolos pulmonares:

O

Desarrollar un modelo de simulacién mas complejo que reproduzca el mecanismo
de contraccién celular de una manera mas precisa, permitiendo asi profundizar
en la comprensién de las sefiales mecano-sensoras percibidas por las células

alveolares a través de su interaccion con la MEC.

Incluir la respuesta viscoeldstica en los modelos de material utilizados para
reproducir la respuesta MEC del tejido pulmonar y que presenta una gran
influencia en la adhesién celular sobre sustratos que se encuentras sometidos a

deformaciones ciclicas, como es el caso del tejido pulmonar.

Ampliar el estudio de la interaccién célula-matriz a un nimero mayor de regiones
del alveolo, profundizando en el andlisis de la influencia de la geometria de la
superficie de la MEC en la rigidez percibida por las células. Fste aspecto puede
ser clave tanto en los procesos de mecano-transduccién como en la regeneracion

tisular.

5.3 Contribuciones

Como fruto del trabajo de investigaciéon desarrollado en la presente Tesis Doctoral se

han publicado dos articulos cientificos, una contribucién en un congreso internacional,

una, contribucién en un congreso nacional y la co-direccién de un Trabajo Fin de

Grado.

Los articulos publicados son:

Jorba, 1., Beltran, G., Falcones, B., Suki, B., Farré R., Garcia-Aznar, JM., &
Navajas, D. Nonlinear elasticity of the lung extracellular microenvironment is
regulated by macroscale tissue strain. Acta Biomater. 2019 Jul 1;92:265-276. DOI:
10.1016/j.actbio.2019.05.023.

Beltran, G., Navajas, D. & Garcia-Aznar, J.M., Mechanical modelling of lung
alveoli: From macroscopic behaviour to cell mechano-sensing at microscopic
level. Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials 2022 Volume
126, 105043. DOI: 10.1016/j.jmbbm.2021.105043

La ponencia en el congreso internacional es:

Beltran, G., Jorba, 1., Navajas, D. & Garcia-Aznar, J.M. FE modelling of
alveolar mechanics based on the Weaire-Phelan unit cell. Virtual Physionlogical

Human conference (VPH), Zaragoza, septiembre 2018.

76



5. Conclusiones

La ponencia en el congreso nacional es:

e Beltran, G., Navajas, D. & Garcia-Aznar, J.M. Modelado y simulacién del
entorno micromecédnico alveolar. XI Reunién del Capitulo Espailol de la

Sociedad Europea de Biomecanica (ESB), Zaragoza, octubre 2022.
El Trabajo Fin de Grado es:

e Modelado y simulacién por Elementos Finitos (EF) del comportamiento
mecanico de materiales celulares: aplicacién al pulmén. Autor: Gonzilez
Gambau, P. Directores: Garcia-Aznar, J.M. y Beltran, G. (2018/2019).
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Anexo I

Anexo 1

Se ha realizado un anélisis de sensibilidad de malla con el fin de confirmar la robustez y
consistencia de los resultados obtenidos en las simulaciones, tanto del modelo a escala
macro (tira de tejido pulmonar basada en el diagrama de Voronoi), como del modelo
microestructural utilizado para evaluar la rigidez que perciben las células alveolares

adheridas a la MEC pulmonar.

Modelo macro-mecanico

Respecto al modelo macroscopico 3D de tejido pulmonar, el modelo MEF se ha
discretizado con una malla mas fina que la presentada en el capitulo 3, comparando los
resultados obtenidos con ambos modelos. Este anélisis se ha realizado para comprobar
que la malla utilizada en el modelo utilizado es lo suficientemente fina como para obtener

unos resultados precisos.

El modelo descrito en el capitulo 3 estd mallado con elementos ldmina triangulares con

un tamafio medio de 10um. Esta malla consta de 819,354 elementos y 388,429 nodos.

La malla generada para el andlisis de sensibilidad también esté discretizada con elementos
ldmina triangulares, pero en este caso con tamafnio medio de los elementos de 8um, por
lo que el ntimero de elementos de este modelo se ha incremenetado a 1,281,188, y el
nimero de nodos a 614,247, En la figura A.1 se presenta una comparacion de ambas

mallas.
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A) Malla original B) Malla refinada

Figura A.1l: Comparacién entre la malla original (A) y refinada (B) del modelo de la tira del tejido

pulmonar en la escala macro.

Los resultados de las simulaciones para ambas mallas se han comparado mediante las

curvas de tensién (o)- estiramiento (\) obtenidas.

Ensayo de traccion

--e-- Malla original

—a&— Malla refinada

1 105 11 115 12 125
Al]

Figura A.2: Comparacién de la curva tensién (o) vs. estriamiento unitario (A) obtenida en la simulacién del
ensayo de traccién para el modelo de la tira de tejido pulmonar con la malla original y la malla refinada.

Como se puede observar en la Figura A.2, los resultados obtenidos para ambas mallas
son practicamente idénticos. Por tanto, de este andlisis de sensibilidad de malla se

concluye que el tamafio de malla seleccionado para el modelo en la escala macro es

suficientemente fino como para obtener resultados precisos.

Modelo micro-estructural

Para comprobar la influencia del tamano malla en los resultados de la simulacién con el
modelo micromecénico, se ha realizado un refinamiento de la malla para el caso
correspondiente al neumocito tipo II. Tras realizar la simulaciéon del caso para ambas

mallas, se ha comparado los resultados obtenidos en términos de la rigidez de la MEC
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percibida por los neumocitos, kypo [IN/mm], para ambas simulaciones. El tamaifio medio
de los elementos para la malla original es de ~0.7um, mientras que en la malla refinada
es de ~0.35um. Ademés, la discretizacion del modelo original se realiza principalmente
con elementos triangulares, mientras que el refinamiento de la malla se ha realizado con
elementos cuadrilateros, que suelen arrojar resultados maés precisos. La regién de
proyeccién de la circunferencia para la malla original consta de 515 nodos y 658 elementos
triangulares y 165 elementos cuadrilateros, mientras que para la malla refinada para el
andlisis de sensibilidad consta de 1,523 nodos y 1,472 elementos cuadriladteros. En la

Figura A.3 se muestra tanto la malla original como la malla refinada.

A) Malla original B) Malla refinada

Figura A.3: Comparacién entre la malla orginal (A) y la malla refinda (B) para el modelo micromecanico

utilziada en el andlisis de sensibilidad.

La diferencia obtenida en los resultados para ambos modelos se ha calculado como (Ec.
A1)
k (N/mm]—k N /mm)|

Diferencia ] = “rtnat ST b o (I 4 e A1

original

Los resultados del andlisis de sensibilidad de malla se encuentran resumidos en la Tabla
Al

Deformacion kyee [IN/mm], kyee [IN/mm], . .
Biaxial, e [%)] malla original malla refinadal IDitemsia [70)

0 0.462 0.480 4.35

5.7 0.577 0.583 1.04

14.3 1.171 1.120 4.27

20 2.030 1.951 3.94

Tabla A.1: Comparacién de la rigidez k5~ [N/mm] obtenida con el micromodelo para la malla
original y con la malla refinada.

A partir de estos resultados se puede observar que la méxima diferencia obtenida en los
resultados para ambas mallas es inferior a un 5%. Por tanto, la malla utilizada en el

micromodelo descrito en el capitulo 4 es suficientemente fina para el analisis realizado.
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