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RESUMEN

La ruptura de los aneurismas de aorta abdominal constituye una de las principales
causas de mortalidad a nivel mundial. Actualmente, los criterios clinicos para predecir
el riesgo de ruptura de los aneurismas incluyen el valor del didmetro maximo y la
velocidad de crecimiento. Sin embargo, los estudios muestran que estos criterios no
son predictores fiables, ya que no ofrecen la fiabilidad deseada para evaluar el riesgo
de ruptura. Esta falta de precision subraya la necesidad de desarrollar métodos mas
efectivos para predecir el riesgo de ruptura de los aneurismas adrticos abdominales y
asi, mejorar significativamente las tasas de deteccion precoz para poder implementar

el tratamiento oportuno.

Con el propésito de mejorar la capacidad de prediccién del riesgo de ruptura de los
aneurismas de aorta abdominal, se ha desarrollado un método innovador que emplea
la representacién de gradientes de deformaciones para detectar las fases iniciales de la
formacion de aneurisma. Este enfoque combina tecnologias de modelado computacional
con datos clinicos y de técnicas de imagen médica para obtener una evaluaciéon mas
precisa del riesgo de ruptura. Este proceso implica obtener imdgenes MRI/CT, extraer
desplazamientos y deformaciones, y aplicar gradientes de deformacién. En este trabajo
se han utilizado modelos paramétricos, en lugar de imagenes clinicas, para construir y

validar la metodologia

En el presente trabajo de investigacién, se exponen los fundamentos de este método
propuesto, asi como los resultados obtenidos durante la fase inicial de validacién. Estos
resultados preliminares muestran una correlacién prometedora entre las caracteristicas
de las deformaciones en los aneurismas adrticos abdominales y la deteccion temprana
del aneurisma, lo que sugiere un potencial significativo para mejorar la prediccion y la

gestion clinica de esta condicion.

Dichos resultados revelan la factibilidad de llevar a cabo la evaluacién clinica
del riesgo de aneurismas de aorta abdominal a través de la utilizacién de mapas
de deformaciones obtenidos a partir de imagen clinica. Esta metodologia emergente
presenta una oportunidad para mejorar la precision y la eficacia de la evaluacion del
riesgo de ruptura de los aneurismas, lo que podria tener un impacto significativo en la

practica clinica y en la calidad de vida de los pacientes afectados.
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ABSTRACT

Ruptured abdominal aortic aneurysms are one of the leading causes of mortality
worldwide. Currently, clinical criteria for predicting the risk of aneurysm rupture
include the maximum diameter value and growth velocity. However, studies show that
these criteria are not reliable predictors, as they do not offer the desired reliability for
assessing the risk of rupture. This lack of accuracy underlines the need to develop more
effective methods to predict the risk of rupture of abdominal aortic aneurysms and thus

significantly improve early detection rates in order to implement timely treatment.

In order to improve the ability to predict the risk of rupture of abdominal
aortic aneurysms, an innovative method has been developed that uses deformation
gradient representation to detect the early stages of aneurysm formation. This approach
combines computational modelling technologies with clinical and medical imaging data
to obtain a more accurate assessment of the risk of rupture. This process involves
obtaining MRI/CT images, extracting displacements and deformations, and applying
deformation gradients. In this work, parametric models, rather than clinical images,

have been used to build and validate the methodology.

In this research paper, the rationale for this proposed method, as well as the results
obtained during the initial validation phase, are presented. These preliminary results
show a promising correlation between deformation characteristics in abdominal aortic
aneurysms and early aneurysm detection, suggesting significant potential for improved

prediction and clinical management of this condition.

These results reveal the feasibility of performing clinical risk assessment of
abdominal aortic aneurysm risk using deformation maps derived from clinical imaging.
This emerging methodology presents an opportunity to improve the accuracy and
efficacy of aneurysm rupture risk assessment, which could have a significant impact

on clinical practice and the quality of life of affected patients.
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Capitulo 1

Introduccion

En este capitulo se plantea el problema abordado en este trabajo, explicando
de manera concisa cémo se puede detectar tempranamente los aneurismas aodrticos
abdominales (AAA) mediante simulaciéon computacional, los fundamentos de la
patologia de los AAA y las metodologias actuales empleadas para su prediccion. Se
presenta la motivacion del trabajo y se establecen los objetivos que se buscan alcanzar

durante el desarrollo y el alcance del mismo.

1.1. Contenidos

Esta memoria estd compuesta por cinco capitulos en los que se diferenciara una
introduccién, un planteamiento de los problemas, las soluciones propuestas y por iltimo

unas conclusiones junto a posibles lineas futuras de investigacién:

— Capitulo uno: En este primer capitulo se presenta la introduccion al estudio, se
describe brevemente el contexto y la relevancia del anélisis de AAA. Ademas, se
incluyen la motivacion y los objetivos que se pretenden alcanzar con la realizacion

de este trabajo.

— Capitulo dos: En el segundo capitulo se detalla el modelo de elementos finitos de
la arteria sana y patologica. Al estar desarrollando un estudio tedrico, en lugar de
aplicar directamente la metodologia a datos clinicos, se generaran datos in silico
mediante modelos de elementos finitos. Por lo tanto, se enfocara en la creacién
y validacion de estos modelos numéricos, proporcionando una base sélida para el

analisis y la deteccién de anomalias en la aorta.



— Capitulo tres: En el tercer capitulo se aborda el procesado de datos, donde
se describe el método para la deteccion temprana de aneurismas mediante la
representacion de las variables del gradiente de deformacion. Se describen los
analisis cualitativos y cuantitativos utilizados para seleccionar la mejor variable

que permita detectar tejido patolégico de manera precisa.

— Capitulo cuatro: En el cuarto capitulo se presentan los resultados obtenidos a
partir de las simulaciones computacionales. Se analizan los comportamientos de

los modelos bajo distintas condiciones y se discuten los hallazgos més relevantes.

— Capitulo cinco: En el quinto y ltimo capitulo se recogen las conclusiones del
trabajo, junto a limitaciones surgidas en el estudio y lineas futuras en cuanto a

aplicaciones y posibles mejoras del método propuesto para la deteccion temprana
de AAA.



1.2. Contexto: Aneurismas e Ingenieria Biomédica
aplicada a tejido vascular

1.2.1. Aneurismas de Aorta Abdominal

Un aneurisma es una dilatacién andmala y permanente en la pared de un vaso
sanguineo, causada por una lesién o debilidad de dicha pared, donde la presién
sanguinea empuja hacia fuera, tendiendo a agrandarse con el tiempo (Nieto Palomo,

2016). Para mds detalles sobre aneurismas en general, consulte el Anexo A: Aneurismas.

Los AAA (Figura 1.1) son una causa significativa de mortalidad. Segin el Centro
para el Control y la Prevencién de Enfermedades (CDC, 2023), se estima que causan
entre 10,000 y 15,000 muertes anuales en los Estados Unidos, con una mayor incidencia
a nivel mundial debido a variaciones en la prevalencia y factores de riesgo. Esta
patologia vascular consiste en una dilatacién que supera el 50 % del didmetro normal
del vaso o alcanza un didmetro igual o mayor a 3 cm, resultante de un debilitamiento
de la pared vascular, tipicamente localizado en la porcion infrarrenal de la aorta, una

regién sometida a fuertes fuerzas hemodinamicas (Bravo-Merino et al., 2017).

’i Aorta

normal Aneurisma de

aorta abdominal

Figura 1.1: Diferencia entre AAA y aorta abdominal sana (Servei, 2023).

Hasta un 75 % de los AAA son asintométicos y suelen descubrirse mediante pruebas
de imagen. La deteccion temprana y eficaz de un aneurisma es una prioridad para las
Sociedades Cientifico-Sanitarias. Se ha observado que la sensibilidad de la exploracion
fisica para el diagndstico de los aneurismas varia entre el 33 % y el 100 %, la especificidad
oscila entre el 75 % y el 100 %, y el valor predictivo positivo va del 14 % al 100 % (Lahoz
et al., 2016). Por lo tanto, el nivel de prediccién depende en gran medida de la calidad

de las técnicas de imagen médica utilizadas y del estado de la enfermedad.
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Estructura de Aorta Abdominal

La aorta abdominal consta de tres capas principales: la tunica intima, la tinica
media y la tunica adventicia. La intima es la capa mas interna, formada por células
endoteliales que facilitan el flujo sanguineo. La media, la capa mé&s gruesa, esta
compuesta de células musculares lisas y fibras elasticas, proporcionando elasticidad
y fuerza a la arteria. La adventicia es la capa externa, hecha de tejido conectivo,
coldgeno y elastina, que aporta soporte estructural y elasticidad (Brouhard, 2023). En
estos tejidos puede formarse un trombo intraluminal (ILT), que es una acumulacién
de coagulos sanguineos dentro del aneurisma, influenciando la mecanica de la pared

arterial y afectando el riesgo de rotura (Piechota-Polanczyk et al., 2015).

Las fibras de colageno y elastina dentro de la aorta contribuyen a su comportamiento
anisotrépico, es decir, sus propiedades mecanicas varian en diferentes direcciones. Las
fibras de coldgeno brindan resistencia a la tracciéon, mientras que las fibras de elastina
permiten la elasticidad necesaria para la funciéon normal de la arteria, soportando y
distribuyendo eficientemente las tensiones internas (Alleva, 2023). Esta anisotropia es
esencial para la funcién biomecanica de la aorta y su capacidad para adaptarse a las

variaciones de presion y flujo sanguineo (Hacking et al., 2023).



1.2.2. Técnicas vigentes de deteccion

Las técnicas predictivas para la detecciéon temprana AAA han avanzado
significativamente, incorporando métodos basados en biomarcadores y técnicas de
imagen de alta resoluciéon. Los estudios recientes destacan el uso de biomarcadores
genéticos, como los productos de genes de respuesta temprana Nurr!l y NR/AS3, que
muestran potencial en la prediccién del desarrollo y progresion de AAA (Wanhainen
et al., 2024).

Recientemente se ha demostrado la eficacia del uso de modelos de aprendizaje
automético (machine learning) para mejorar la deteccién del AAA. Salzler et al. (2024)
desarroll6 un modelo predictivo utilizando datos de registros médicos electrénicos de
18,660 pacientes. Este modelo incorpor6 41 factores clinicos y logré un aumento del
200 % en la deteccion de AAA en comparacién con los métodos tradicionales. Ademas,
una revision sistematica de algoritmos de aprendizaje automatico para la prediccién de
la progresion del AAA mostré que estos modelos pueden predecir con mayor precision
el crecimiento del aneurisma en comparacion con los modelos de referencia estandar.
Los estudios incluidos en la revisién utilizaron enfoques de aprendizaje supervisado y
se centraron en indicadores como el didmetro luminal maximo, el volumen del AAA,
el ILT y el didmetro mediado por flujo (FMD) (Ullah et al., 2024).

Actualmente, la tomografia computarizada (TC) y la imagen de resonancia
magnética (IRM) continian siendo herramientas més utilizadas en la planificacién
preoperatoria y en el seguimiento postoperatorio. Estas técnicas, junto con la ecografia,
forman el nicleo de las estrategias actuales de deteccién y monitorizacién (Wanhainen
et al., 2024). Por lo tanto, en la practica clinica actual, la deteccién de aneurismas
se realiza basicamente utilizando estas técnicas debido a su alta precision y capacidad

para proporcionar informacion detallada sobre la anatomia y progresion del aneurisma.



1.3. Motivacion

La finalidad de este trabajo es desarrollar y evaluar un método basado en en la
representacion de mapas de deformaciones para la predicciéon temprana de AAA. La
deteccion temprana de estas patologias es crucial, ya que la ruptura de estos constituye
una de las principales causas de mortalidad a nivel mundial. Los criterios clinicos
actuales, como el didmetro maximo y la tasa de crecimiento, no son predictores fiables,

por lo que se necesitan métodos alternativos mas precisos.

Para desarrollar y validar la metodologia, se utilizaron datos generados por modelos
de elementos finitos en lugar de datos clinicos directos. Se crearon modelos paramétricos
a partir de bibliografia, simulando tanto aortas abdominales sanas (AA) como en
diferentes estados de enfermedad. Se realizaron simulaciones detalladas de diversas

geometrias adrticas, incluyendo modelos con y sin la presencia de ILT.
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Figura 1.2: Esquema del proceso desde la obtencién de imagenes médicas / modelos de
bibliografia hasta la construccién de mapas de gradientes de deformacion.

La Figura 1.2 muestra el proceso desde la obtencién de imégenes médicas hasta
la creacién de mapas de gradientes de deformacién. Primero, se adquieren imagenes
detalladas del AAA o se construyen modelos paramétricos a partir de bibliografia.
Luego, se desarrollan modelos de elementos finitos (EF) para simular la deformacién del
aneurisma bajo presion sanguinea. Si se usaran datos clinicos directos, no se necesitarian
modelos EF, ya que las variables se extraerian directamente. Finalmente, los resultados
de las simulaciones se transforman en mapas de gradientes de deformacién, que indican

cambios en el material y sugieren el inicio de una patologia.



El trabajo enfrenté desafios significativos, como ajustar los modelos geométricos
para representar con precisiéon la geometria de presién cero (GCP) y realizar
simulaciones detalladas, lo que implicé un alto tiempo computacional. Se optimizaron
parametros del modelo y se usaron técnicas de filtrado para manejar grandes voliimenes

de datos.

En resumen, este trabajo proporciona una herramienta mas precisa y fiable para
la prediccién temprana de AAA, abordando los desafios técnicos y computacionales

asociados con la simulacion y validacion de modelos aérticos complejos.



1.4. Objetivo

El objetivo del presente estudio es desarrollar y validar un método innovador
para la deteccién temprana de AAA mediante el uso de mapas de gradientes de
deformacion, aplicados a modelos de pacientes idealizados. Este método pretende
superar las limitaciones de los criterios clinicos actuales, que no siempre son predictores

fiables del riesgo de ruptura.

Entre los objetivos especificos se incluyen:

— Desarrollo del Modelo: Desarrollar modelos paramétricos detallados y precisos
de la aorta abdominal y los aneurismas, incorporando datos obtenidos de la
bibliografia. Al ser un estudio tedrico, utilizamos estos modelos para simular

la informacion clinica que se obtendria a partir de IRM o TC.

— Caracterizacion de los materiales constituyentes: Los materiales utilizados
para construir los modelos de elementos finitos se obtuvieron a partir de
curvas experimentales realizadas en trabajos anteriores. Se realizé un ajuste del
comportamiento mecanico de las curvas con el software Hyperfit, permitiendo

una representacion precisa de las propiedades materiales en las simulaciones.

— Generaciéon de Mapas Deformaciones: Implementar técnicas avanzadas para
generar y analizar mapas de gradientes de deformacion. Esta metodologia se
utilizara para visualizar la deteccién de la zona enferma, permitiendo identificar

las areas de mayor estrés y deformacion en el aneurisma.

— Optimizacién del Proceso: Refinar el algoritmo de deteccién para mejorar su

precisién y reducir el tiempo de procesamiento.

Este proyecto aspira a proporcionar una herramienta clinica robusta y precisa para

la deteccion temprana de aneurismas en sus primeras fases de crecimiento.



Capitulo 2

Modelo de Elementos Finitos de la
Arteria Sana y Patolégica

En este punto del estudio se emplean modelos de elementos finitos para simular
aortas reales. Estos modelos permiten realizar simulaciones detalladas y precisas del
comportamiento mecanico de los aneurismas bajo diversas condiciones fisiologicas,

proporcionando informacién crucial para la deteccion y el anélisis de las zonas enfermas.

Este capitulo se centra en la construccion y caracterizacién de los modelos, asi como
en los aspectos fundamentales relacionados con la geometria empleada, incluyendo
la obtencién de la GCP, la caracterizacion del material, las cargas aplicadas, las
condiciones de contorno y el proceso de mallado. Ademas, se explora la relevancia
de cada uno de estos elementos en el contexto de la investigacién, estableciendo asi las

bases necesarias para el desarrollo y la validacion de la metodologia propuesta.



2.1. Geometrias empleadas

2.1.1. Aorta Abdominal Sana

Para el desarrollo de este trabajo, se emplearon modificaciones de los modelos
paramétricos propuestos en el estudio de Patnaik et al. (2019) (Figura 2.1). Estas
adaptaciones se realizaron con el objetivo de mejorar la precisién y la fidelidad del
modelo respecto a la realidad anatomica.

— D =20 mm

160 mm

= D=13mm

* D=10.3 mm

e S e

Figura 2.1: Modelo geométrico base y sus dimensiones para la AA sana (Patnaik et al.,
2019).

Se siguié una metodologia similar a la empleada en el estudio de Gao et al. (2020),
donde se ajusto la geometria de la aorta utilizando como referencia la curvatura de las
vértebras lumbares. Con este fin, se trazé la curva de las vértebras lumbares conectando
el punto medio anterior de las cinco vértebras lumbares (L; a Lg) en azul oscuro (Figura
2.2.A). Este enfoque permitié una mejor aproximacién a la anatomia real de la aorta,

mejorando asi la precisién y la utilidad del modelo para la simulacion y anélisis de

aortas abdominales (Figura 2.2.B).
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Figura 2.2: Adaptacién del modelo geométrico. A) Obtencién de la curva de las
vértebras lumbares. Curva de las vértebras lumbares conectando el punto medio de
las cinco vértebras lumbares mostradas en azul (Gao et al., 2020). B) Modelo utilizado
en el estudio presente una vez aplicada la curvatura .

Después de realizar las adaptaciones necesarias, se obtuvo una representacién mas
precisa de una AA sana monocapa. Aunque la aorta tiene tres capas de tejido, solo se
modela una, ya que las imagenes médicas no proporcionan detalles sobre los espesores
de cada capa. Los modelos paramétricos se generaron con el software SolidWorks
(Hirschtick, 2024). La curva obtenida se adapté en tres dominios con diferentes dngulos,

como se muestra en la Figura 2.3.

B

SECCION A-A DETALLE B
ESCALA2: 1

23 / .

Figura 2.3: Adaptacion del modelo geométrico para AA sana monocapa.

A partir de esta curva , se crean superficies cilindricas con un radio de 10 mm en
la zona abdominal y 5.15 mm para las arterias iliacas (Patnaik et al., 2019). Estas
superficies se unen siguiendo la trayectoria de la curva. Luego, se realiza un vaciado

para obtener el espesor deseado (3 mm) para la AA sana.
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2.1.2. Aorta Abdominal Patolégica

Para la creacién del modelo patolégico, es decir, el AAA; se sigui6 el mismo esquema
utilizado para la construccién del modelo AA. Partiendo del modelo propuesto por
Patnaik et al. (2019) se reduce el espesor de la capa adrtica y aplicando la curvatura
de los modelos descritos por Gao et al. (2020), se logré obtener un modelo més realista
de un AAA monocapa. Sin embargo, los AAA, se caracterizan por tener una seccion
diferente a lo largo del tramo abdominal. La patologia crea zonas con excentricidades e
igual espesor. Estas excentricidades se basan en una adaptacién de la literatura (Figura
2.4.B), extraida del estudio (Soudah et al., 2014).

A
A B) 20
T=1mm '
.
DETALLE B
ESCALA2:1

*D=45mm

] { @ ext 12.30
A

SECCION A-A
ESCALA1:2

Figura 2.4: Adaptacién del modelo geométrico para AAA monocapa. A) Modelo
geométrico base y sus dimensiones para la aorta abdominal patoldgica (Patnaik et al.,
2019). B) Modelo utilizado en el estudio presente de AAA monocapa.
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2.1.3. Aorta Abdominal Patolégica con trombo intraluminal

Para la creacion del modelo patoléogico con ILT se partié del modelo patoldgico
preexistente. La presencia de este trombo puede aumentar la presion sobre la pared del

aneurisma y modificar la distribucion del estrés.

Se realizaron ajustes en los radios que originaban el aneurisma, disminuyéndolos
significativamente para simular la presencia del trombo de manera realista. Utilizando
operaciones booleanas en el software de modelado, se fusionaron los modelos de
AAA con el ILT. Se generaron un total de 4 modelos diferentes para analizar la
influencia del trombo en la estructura del aneurisma. En este documento se presenta el
primer modelo (Figura 2.5), que exhibe una mayor cantidad de tejido trombdtico. Los
detalles adicionales sobre los modelos restantes se encuentran disponibles en el Anezo
B: Geometrias sanas y patologicas. Esta aproximacién permite estudiar de manera

detallada y comparativa el impacto del trombo en la formacién y evoluciéon de los

AAA.

A

o

N !

L* SECCION A-A

A

16.75 1685 17.25 7.60

17.45
16.90
18.90
22.90

22.45

Figura 2.5: Modelo 01 utilizado en el estudio presente de AAA monocapa con ILT.

13



2.1.4. Aorta Abdominal Sana con Heterogeneidades

Para la construcciéon de la AA con heterogeneidades, que se utilizard para la
deteccién preventiva de aneurismas, se utilizé la misma geometria que en el modelo
AA. Esta geometria fue importada al software comercial Abaqus (Hibbitt et al., 2017),
donde se llevaran a cabo las simulaciones y se generaran las heterogeneidades. Estas
heterogeneidades consisten en divisiones del tejido que se introducen en el modelo
para simular condiciones mas realistas y variadas, lo que permitira una evaluacién
méas precisa de la salud arterial y una deteccion temprana de posibles anomalias.
Se generaron un total de 10 modelos diferentes para analizar la influencia de tejido
patologico. En este documento se presenta el primer modelo (Figura 2.6) el cual
representa una anilla de tejido patolégico en la zona propensa a padecer un AAA. Los
detalles adicionales sobre los modelos restantes se encuentran disponibles en el Anezo
B: Geometrias sanas y patoldgicas, donde se crean modelos con diferentes formas y

nimero de zonas patologicas que sugieren el inicio de aneurismas.

L <

Figura 2.6: Modelo utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa con
heterogeneidad.
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2.2. Caracterizacion del material

De acuerdo a lo visto en el capitulo 1.2.2, los vasos sanguineos son materiales
anisétropos y fibrados. Al estar sometidos continuamente a grandes deformaciones
se ha empelado un modelo de comportamiento hiperelastico, no lineal, anisétropo e
incompresible. Tal y como ya se realizé en estudios anteriores (Cilla, 2013; Latorre
et al., 2022) se toma el modelo de comportamiento de material definido por Gasser et al.
(2006) (Ecuacién 2.1) y se consideran dos tipos de tejidos, sanos y enfermos. Tanto el
desarrollo de la formulacién como la obtencién de los parametros vienen detallados
en el Anexo C: Respuesta tensional hipereldstica. Modelos hipereldsticos para tejidos

biologicos blandos.

S eap ks [r- (I —3)+ (h—3-x) - (T — DY) — 1

itj=1

_ 1 - kq
U=—(J-1) I—
D(J ) (L 3)+2 ;

(2.1)

Este modelo de Gasser et al. (2006) considera dos familias de fibras, pero con un
mismo comportamiento, donde k; kPa corresponde a la rigidez general del tejido y
ko(—) es la rigidez del coldgeno (final del comportamiento del vaso). El valor D es
referido al factor de incompresibilidad, en este caso es D = 0 por ser un material
incompresible, debido a su alto contenido en agua. El parametro p kPa es la rigidez
proporcionada por la matriz, x(—) aporta informacién sobre la dispersién de las fibras y
puede obtenerse de forma experimental. En el caso particular de k = 0.33, se considera
que el material es completamente is6tropo. El pardmetro v(°) representa el angulo de

las fibras respecto a la direccién circunferencial.

A partir de curvas de comportamiento obtenidas en ensayos experimentales
reportados en la bibliografia (Geest et al., 2006; Holzapfel and Gasser, 2000), se
extraen los puntos necesarios utilizando el software libre WebPlotDigitizer. Con los
datos obtenidos, se construyen los ficheros de datos y se procesan los pardmetros de
ajuste mediante el software Hyperfit. E1 Anexo C: Respuesta tensional hipereldstica.
Modelos hiperelasticos para tejidos bioldogicos blandos detalla el proceso completo para
obtener los pardametros que definen el comportamiento mecdnico del modelo. En la

Tabla 2.1 se pueden observar los parametros utilizados para cada material.
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| Material | p[kPa] | D[] | ki[kPa] | ke[kPa] | k[-] | [] |
AAA 1.589 0 2911.433 | 2326.247 | 0.333 | 0O
Sana 100 0 20000 61 0.233 | 43

Tabla 2.1: Constantes de la funcién de densidad de energia del tejido patolégico y sano
obtenido en el software comercial Hyperfit.

Ademas, se definieron 7 estados diferentes de las propiedades que abarcan desde
una patologia pura hasta una arteria completamente sana. Para obtener estos valores
intermedios, se realizé una interpolacion lineal de los parametros que definen el

comportamiento mecanico:

[ ESTADO | u[kPd] | D[] | kikPa] | ka[kPa] | &[] | 7[T]

[_

Ey /| AAA | 001.589 0 02991.43 | 2326.25 | 0.3333 | O
Eyo 017.991 0 05826.27 | 1948.72 | 0.3133 | 7
Eos 034.393 0 08661.07 | 1571.18 | 0.2966 | 14
Ey,y 050.795 0 11495.87 | 1193.64 | 0.2799 | 22
Eoys 067.197 0 14330.67 | 0816.10 | 0.2632 | 29
Eos 083.599 0 17165.47 | 0438.56 | 0.2465 | 36

0

Ey; / Sana | 100.000 20000.00 | 0061.00 | 0.2330 | 43

Tabla 2.2: Constantes de la funcién de densidad de energia del los estados transitorios
entre tejido patoldgico y sano.
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2.3. Condiciones de contorno

Las condiciones de contorno se imponen a las geometrias obtenidas en el punto 2.1.
Ya que son idénticas en todos los modelos, la geometria sana se utilizard como ejemplo
(Figura 2.7.A). Se implementaron sistemas locales en coordenadas cilindricas en las
caras superior e inferior para establecer las condiciones de contorno (Figura 2.7.C-D).
Con ello se logra bloquear los movimientos en la direccion z para las caras, lo que simula
la continuidad de la arteria y evita representar una corte real. Los movimientos radiales
se bloquean a lo largo de la generatriz, proporcionando un soporte natural similar al de
las costillas. Esto asegura una representacion mas precisa de las condiciones anatémicas
y mecénicas a las que estd sujeta la arteria en el cuerpo humano (Figura 2.7.B). La
replicacion fiel del entorno fisiologico de la arteria es posible gracias a esta metodologia,
lo que facilita una simulacion méas realista de las tensiones y deformaciones a las que

estd sujeta.

A) — B)
Z)\X z‘i‘x
C) D)

oo

Figura 2.7: Condiciones de contorno aplicadas.A) Modelo completo, B) detalle de
condicién aplicada a la generatriz, C) bloqueo de las caras inferiores y D) bloqueo
de la cara superior.
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2.4. Cargas

La presion sanguinea en la AA sana se encuentra entre 80 y 120 mmHg, el pico de
presion sistélica en pacientes con AAA no llega a ser muy superior a los 120 mmHg
(Manapurathe et al., 2022), que es lo mismo que 16 kPa. En la Figura 2.8 se observa

la aplicacién de dicha presion en el interior de la pared arterial.

e

Figura 2.8: Presién sistélica aplicada en el modelo MEF.
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2.5. Mallado

Uno de los pasos criticos antes de calcular el modelo es realizar una malla sobre el
modelo. Es crucial mencionar que una malla muy fina produce resultados mas precisos,
generando un mapa de valores mucho mas suavizado en comparacién con una malla
gruesa. Sin embargo, este enfoque tiene sus desventajas: El cdlculo tomara méas tiempo
para terminarse y resultarda en un aumento significativo del tiempo necesario para
el post-procesamiento de datos dentro de Matlab. Por otro lado, una malla gruesa

posibilitaria realizar los calculos y procesar los datos de forma mas veloz.

Para abordar estos desafios, se llevé a cabo un estudio de sensibilidad de mallado.
Este estudio permitié proponer diferentes estrategias de mallado adecuadas para

distintas fases del andlisis. El andlisis consta de dos partes:

1. Analisis del Modelo pre-GCP. Los geometrias realizadas se han construido a
partir de datos bibliograficos de arterias humanas in vivo. Es decir, las medidas
estan tomadas sobre la arteria presurizada. Por lo tanto, en la primera parte
de andlisis se realiza un algoritmo de Pull-Back para recuperar la geometria

despresurizada.

2. Analisis de Carga Sistdlica. A partir de la GCP, se anade la presién sistélica
de AAA, para calcular todo el ciclo cardiaco. Este analisis va a simular los datos

obtenidos a partir de iméagenes clinicas, por lo que la malla ha de ser mas fina.

Es fundamental verificar la convergencia de los resultados entre los diferentes niveles
de mallado para los diversos modelos (sano, enfermo y con ILT). Si los cambios en
los mapas de tensiones entre el mallado grueso y el mallado fino son menores que
un cierto criterio de convergencia (en este caso, una diferencia del 5% debido a la
naturaleza bioldgica del modelo), se puede considerar que los resultados han convergido.
Este enfoque garantiza que los resultados obtenidos sean confiables y representen de
manera precisa el comportamiento del sistema bajo estudio (Para ver todo el proceso

de seleccién de mallado ver Anexo D: Andlisis de sensibilidad de malla.
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Asi pues los mallados seleccionados son los siguientes:

MODELO Tipo de | N° de | N° de | Seed
Elementos | Elementos | Nodos | Global
(mm)

Modelo sano/heterogeneidad pre-GCP || C3D4H 044931 011286 | 3.0
Modelo sano/heterogeneidad post-GCP | C3D4H 316091 068086 | 1.0
Modelo AAA pre-GCP C3D4H 060873 015535 | 1.0
Modelo AAA post-GCP C3D4H 371197 082463 | 2.0
Modelo AAA + ILT 01 pre-GCP C3D4H 109810 021439 | 3.0
Modelo AAA + ILT 02 pre-GCP C3D4H 072863 015726 | 3.0
Modelo AAA + ILT 03 pre-GCP C3D4H 080469 017262 | 3.0
Modelo AAA + ILT 04 pre-GCP C3D4H 102652 021851 | 3.0
Modelo AAA + ILT 01 post-GCP C3D4H D74257 112232 | 1.1
Modelo AAA + ILT 02 post-GCP C3D4H 610144 120123 | 1.1
Modelo AAA + ILT 03 post-GCP C3D4H 605573 120598 | 1.1
Modelo AAA + ILT 04 post-GCP C3D4H 571492 109624 | 1.1

Tabla 2.3: Informacion sobre las mallas de los diferentes modelos.

Los diferentes modelos descritos en la tabla 2.3 estan todos construidos con un tinico

elemento de malla: tetraedros lineales utilizando aproximacién hibrida (C3D4H).Estos

modelos representan diversas condiciones de la aorta abdominal y se utilizan para

evaluar el comportamiento mecénico bajo diferentes escenarios:

— Modelo sano/heterogeneidad pre-GCP y post-GCP: Representan una

aorta saludable antes y después de ajustar la GCP, respectivamente. La

heterogeneidad se refiere a la variabilidad en las propiedades del material a lo

largo de la aorta.

— Modelo AAA pre-GCP y post-GCP: Representan una aorta con AAA antes

y después de ajustar la GCP, respectivamente. Estos modelos permiten estudiar

como el aneurisma afecta la distribucion de tensiones y deformaciones.

— Modelos AAA + ILT pre-GCP y post-GCP: Representan aortas con

aneurisma e ILT en diferentes configuraciones (01, 02, 03, 04) antes y después

de ajustar la GCP. El ILT es una acumulacién de codgulos dentro del aneurisma

que puede influir en la mecéanica de la pared arterial.
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El niimero de elementos y nodos, asi como el tamano del ”seed” global, varian entre
los modelos para asegurar una malla adecuada que permita una simulacién precisa y

convergente.

Figura 2.9: Modelo AAA pre-GCP y post-GCP.

Figura 2.10: Detalle del espesor del modelo AAA pre-GCP y post-GCP.
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2.6. (Geometria cero presién

2.6.1. Introduccion al método

La GCP es una representacién de la forma natural de un vaso sanguineo cuando no
estd sometido a ninguna presion interna. En el contexto de los AAA, esta geometria
es crucial para entender la configuracion inicial del tejido arterial antes de cualquier
deformacion causada por la presion sanguinea. La geometria reconstruida del AAA
a partir de imagenes de TC o creada como un modelo paramétrico estd presurizada
y, por lo tanto, no es la configuraciéon de presion cero. Asumir la geometria como la
configuracion de presion cero puede conducir a deformaciones y tensiones inexactas, lo
que puede llevar a célculos erréneos del riesgo de ruptura del AAA. Para abordar este
problema, se ha introducido un algoritmo de Pull-Back (Raghavan et al., 2006; Latorre
et al., 2022), y asi, obtener, mediante métodos iterativos, la geometria despresurizada
(Figura 2.11). Ademés, permite evaluar de manera méas precisa la respuesta del tejido
arterial a diferentes condiciones de carga y presion. Esto es fundamental para predecir

el comportamiento de los aneurismas y disenar intervenciones médicas adecuadas.

Geometria de imagen in

Vivo, Qgiast
Suposicién inicial para Asumir Qg;qs¢ Sin estrés;
factor de multiplicacion, Aplicar P ;a5
Kep= 0.8 determinar geometria
(recomendado) deformada, wgiqse

Determinar campo de vector
de desplazamiento,
Usice = Qdiast — Pdiast
Crear geometria candidata
de presion cero,

Qcp = Qgiast = Kep * Ufice
Asumir Qcp sin estrés;
aplicar P giqs¢;
determinar wcp

L

Calcular funcion objetivo,
2
Eobj =¥ (‘Qdmst - QCP‘ )

Nuevo valor para K¢p i
(rango recomendado: e _ éSe logra la
0.5 a 2; incremento: 0.05) minimizacion de Ep; ?

Geometria de presion cero,

Qcp-prea = Qcp parak que
minimiza E,p;

R
N

Figura 2.11: Esquema de algoritmo pull back empleado por Raghavan et al. (2006)
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El algoritmo para ajustar la GCP en modelos de AAA se puede resumir en los

siguientes pasos:

1. La geometria inicial se considera como la geometria en presién diastdlica (Qqgjast)-

2. A Qqiast se le anade la presién diastélica en el lumen para obtener un campo de

desplazamientos ficticio (uget)-

3. La GCP (Q2cp) se obtiene utilizando la ecuacion:
Qcp = Qdiast — Kcp - Usict
donde K¢cp es una constante cuyo valor se debe optimizar.

4. Se anade la presion diastolica a la configuracién de cero presion y se obtiene
/ / .
Qiast- Luego, se calcula el error entre Qgiast ¥ 25;,s- Mediante un proceso de

optimizacién, se varia el valor de Kcp hasta reducir el error a un nivel aceptable.

En conclusion, la GCP es esencial para realizar simulaciones precisas en el estudio
de los AAA. Este enfoque proporciona una base sélida para entender y analizar cémo
responden las arterias a diferentes cargas y presiones. Para mas detalles sobre el
algoritmo y su implementacion, consulte el Anexo E: Algoritmo de Geometria Cero

Presion.

2.6.2. Aplicacién del método

El algoritmo de GCP se aplica a todos los modelos pre-GCP, incluyendo el modelo
sano/heterogeneidad, el modelo de AAA y el modelo de AAA con ILT.

Una vez obtenidos estos valores de K, se aplica nuevamente el algoritmo con un
mallado mucho mas preciso. Se calcula la geometria despresurizada con el valor de K,
y una malla fina, y luego se le anade una presion de 16 kPa. La optimizacion de la
GCP con un mallado menos preciso toman unas 4 horas por modelo para obtener K,
6ptimo. En cambio, con un mallado muy preciso, el tiempo seria de unas 48 horas por
modelo. Este enfoque reduce significativamente el tiempo computacional, haciendo el

proceso mas eficiente.
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Capitulo 3

Procesado de Datos

En este capitulo se describe el proceso para simular los datos obtenidos a partir de
imagenes clinicas y la posterior deteccién de las zonas patoldgicas. Se profundiza en
el método y la representacion de las variables del gradiente de deformacién, sentando
las bases tedricas y metodoldgicas para la implementacion y analisis de la simulacién
computacional. Cabe destacar que esta metodologia se desarroll inicialmente para
una patologia diferente en modelos 2D (Latorre et al., 2022), y se ha adaptado para
su aplicacién en modelos 3D, ajustandose a diferentes patologias y tipos de aorta. El
postprocesado de los datos se realiza en Matlab, lo que permite una manipulacién y

analisis detallado de las variables obtenidas de las simulaciones.

3.1. Simulacion de datos clinicos

Actualmente, gracias a técnicas de imagen como la TC y la RM, es posible obtener
la geometria y los desplazamientos relativos entre dos instantes de presién en imagenes
clinicas. Estas técnicas permiten capturar con precision la estructura y los cambios en
la aorta bajo diferentes condiciones de presion, proporcionando datos esenciales para

la simulacién y el andlisis biomecdanico.

Para simular los datos clinicos, utilizamos los resultados de las simulaciones de
elementos finitos a 115 y 120 mmHg. Una vez realizada la simulacién, se importan
las coordenadas nodales (X, Y, Z) y los desplazamientos relativos (Ux, Uy, Uz) de los
analisis de EF para los instantes de presién de 115 y 120 mmHg. Estas coordenadas nos
proporcionan la geometria de la aorta y los desplazamientos relativos, que también se
pueden obtener a partir de datos clinicos mediante software de correlacién de imagen.
Una funcién lee los datos generados por Abaqus y devuelve una matriz separada por
variables (coordenadas, desplazamientos, etc.), facilitando el andlisis detallado de la

deformacion y las tensiones en la aorta.
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3.2. Metodologia para la Deteccion de Tejido
Patolégico

Para el desarrollo de la metodologia es necesario definir una serie de variables que
permitan evaluar la efectividad en la deteccion de tejido patoldgico. En este contexto,
se han considerado seis variables. Son fundamentales para identificar y cuantificar
los contornos de las areas afectadas por AAA. Se consideran variables como las
deformaciones principales o las deformaciones equivalentes porque son invariantes, lo
que significa que no se ven afectadas por el cambio de sistema de coordenadas que
pueda usarse en los métodos de imagen clinica. Ademas, dado que trabajamos con
pequenos incrementos de presién (aproximadamente 5 mmHg), podemos calcular las
variables de interés (SGV) bajo la hipétesis de pequenas deformaciones a partir de los

desplazamientos relativos entre 115 y 120 mmHg:

1. Médulo del Gradiente de la Deformacién Principal I (|Vey|)

861 86] 85]

Verl =150 3y 22

— Ve Gradiente de la Deformacion Principal 1.

— ¢r: Deformacién Principal Méxima.

_ Oer 91 Oer.
Or’ Oy’ Oz

coordenadas espaciales z, v, z.

Derivadas parciales de la deformacion principal I respecto a las

2. Médulo del Gradiente de la Deformacién Principal IT (|Vey,|)

Oerr Oegrr Oerr

Vel = ox’ Oy 0z

(3.2)

— Ve Gradiente de la Deformacion Principal I1.

— ¢1: Deformacion Principal Media.

Oerr Oerr Oeqr
or ' dy ’ 0z

las coordenadas espaciales x,y, z.

: Derivadas parciales de la deformacion principal II respecto a
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3. Médulo del Gradiente de la Deformacién Principal IIT (|Ve y])

Ocrrr Ocrrr Oerrr

ox = Oy = Oz

|V€1H| =

— Ve Gradiente de la Deformacion Principal TI1.

— er1: Deformaciéon Principal Minima.

Oe Oe Oe . . . ., . .
— Sk, S, S Derivadas parciales de la deformacion principal III respecto

a las coordenadas espaciales x, v, z.

4. Médulo del Gradiente de la Deformacién Equivalente de von Mises

(IVeval)
B O 2 Oerr 2 Oerrr ?
Veyu| = \/(_8x> + <_0y ) + < 9 ) (3.4)

— Veyu: Médulo del Gradiente de la Deformacién Equivalente de von Mises.

— e, ¢11, e Componentes principales de la deformacion.

Oer  Oe Oe . . . . .
— a—;,a—é’,#. Derivadas parciales de las componentes principales de la

deformacion respecto a las coordenadas espaciales x, y, 2.

5. Médulo del Gradiente de la Deformacién Equivalente Tresca (|Verg|)

) (3.5)

— Verg: Médulo del Gradiente de la Deformacién Equivalente Tresca.

Oer
ox

en
oy |’

Y

|Verg| = méx (

Oerrr
0z

— er,¢11, . Componentes principales de la deformacion.

_ | 9er] |feu
ox dy

componentes principales de la deformacion respecto a las coordenadas

%‘: Valores absolutos de las derivadas parciales de las

I )

espaciales x, vy, 2.

6. Médulo del Gradiente de la Anisotropia Fraccional (|VFA|)
(Soleimanifard et al., 2010; Latorre et al., 2022):

OFAN®  (OFA\? [(9FA\’
ral— . (2FA ora 3.6
[VFA \/(%)*(@)*(&) (3.6)
_pA_ B, \/(A1—)\)2+(>\2—>\)2+(>\3—)\)27donde)\:%’y/\izgi—f—l

V2 VAFHAZHA2

— OFA OFA OFA. Tyarjyadas parciales de la anisotropia fraccional respecto a
or ' Oy’ Oz

las coordenadas espaciales x,y, z.
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Ademas de representar estas variables individualmente, se puede realizar una
combinacion de estas para mejorar la precision de la deteccion del tejido patoldgico
(Latorre et al., 2022). Este proceso implica el andlisis de cada variable y su capacidad

para identificar las dreas afectadas por el aneurisma (Ver Figura 3.1).

SGV-FILTRADA MODEL H01-E01
A)

B)

Figura 3.1: Ejemplo entre la combinaciéon A) | Vey; |-| Veya | v B) | Verr |-| Verr |

Para determinar que variable o combinaciéon de variables es mejor, primero se
realiza un analisis cualitativo mediante la observacién visual de cémo las distintas
combinaciones de variables del gradiente de deformacién detectan el contorno del
tejido patoldgico en diferentes estados del modelo, tal y como se muestra en la
Figura 3.1. Se generan todas las combinaciones posibles de dos variables entre las seis
mencionadas. Esto resulta en 36 combinaciones, de las cuales 18 son tnicas (dado que
0,5- | Ver | +0,5- | Veys | es igual a 0,5- | Ver | +0,5- | Ver |). Se generan imégenes
que muestran como cada combinacion de variables detecta el tejido patolégico. Estas

imégenes se observan y se decide visualmente cudl detecta mejor.

Por otro lado, el andlisis cuantitativo permitird obtener una evaluacion objetiva
y numérica de la precisiéon de las variables seleccionadas, proporcionando una medida
adicional de confianza en los resultados obtenidos del analisis cualitativo. De esta
manera, se podra garantizar que la variable elegida no solo es adecuada desde un
punto de vista visual y subjetivo, sino que también cumple con criterios rigurosos de

precision y fiabilidad cuantitativa.
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Para este andlisis se utilizard el modelo Hy; (Ver Figura 2.6), ya que cuenta con
la geometria mas sencilla de tejido patolégico. Al algoritmo descrito previamente se
le anade una funcion extra que calculara el porcentaje de volumen real detectado de
la siguiente forma. Primero, se obtiene el volumen del tejido patoldgico real. Luego,
se filtran los nodos almacenados usando limites definidos (SGVjjnite) para identificar
el tejido patoldgico. Se eliminan los datos atipicos generados por la geometria del
modelo. A partir de esto, se calcula el volumen de la geometria patoldgica generando
una malla de puntos. Finalmente, se determina la relacion porcentual entre el volumen
patolégico detectado y el real. De esta forma, se integran ambos enfoques, cualitativo
y cuantitativo, para seleccionar la variable que mejor detecte el tejido patologico,

asegurando asi una evaluacién robusta y precisa.

Posteriormente, se filtra la variable seleccionada para eliminar picos altos que
podrian representar datos atipicos o ruido (Ver Figura 3.2). Este proceso es crucial
porque los picos altos en los datos pueden ser el resultado de errores de medicion,
anomalias en la geometria del modelo o ruido introducido durante la simulacién. Si
estos picos no se eliminan, pueden llevar a una interpretacion errénea de los resultados

y afectar negativamente la precision de la deteccién del tejido patologico.

<107
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-
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Figura 3.2: Resultado de los mapas de deformacion con y sin filtrado.
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Capitulo 4

Resultados

El presente capitulo se centra en la presentacién y analisis de los resultados
obtenidos mediante la simulacion numérica de AAA y AA. Se examinan los diferentes
escenarios simulados para comparar los resultados de los modelos sanos y patoldgicos,
destacando las diferencias y comparando los valores obtenidos con la literatura para
validar los modelos. Ademas, se presentan los mapas de gradientes de deformacién
generados a partir de los resultados de la simulacién, los cuales proporcionan una
vision detallada de las areas criticas y potencialmente propensas al desarrollo de
aneurismas. También se discute la efectividad de la metodologia para la deteccion
precoz de aneurismas. Este capitulo constituye un anélisis exhaustivo de los hallazgos
obtenidos a partir de la simulacién computacional, que servira como base para las

conclusiones y recomendaciones futuras del estudio.

4.1. Simulacion numérica de Aorta Abdominal

4.1.1. Simulacion numérica de Aorta Abdominal Sana

En este punto se presentan los resultados de la simulacién numérica de una AA.
Se analizara el mapa de tension principal maxima, lo cual permite evaluar la tensiéon
fisiologia de la AA sana. Este andlisis es fundamental para determinar evaluar modelos

con aneurisma.

El limite de representacién se establecié en 180 kPa (Ver figura 4.1), ya que se
considera que a partir de esta tensién puede existir riesgo de rotura (Hall et al., 2000).
En el mapa de tensiones se aprecia una distribucién muy homogénea, indicando que la
AA sana mantiene un comportamiento uniforme bajo condiciones fisioldgicas normales.
Esta homogeneidad en el mapa de tensiones es esperada en un tejido sano y es crucial

para comparar con los modelos que presentan aneurismas.
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Figura 4.1: Mapa de tensién principal méxima (kPa) (tensién longitudinal) en el modelo
de AA. Limite de representacién 180 kPa.

4.1.2. Simulacion numérica de AAA

En esta seccion se presentan los resultados de la simulacion numérica de un
AAA. Este andlisis es fundamental para determinar el riesgo de rotura del aneurisma,

comparando los resultados obtenidos con datos de la bibliografia existente.

X

v 3

Figura 4.2: Mapa de tensién principal méxima (kPa) (tensién longitudinal) en el modelo
de AAA. Limite de representacion 180 kPa. El dominio gris muestra el tejido que ha
superado dicho umbral.
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La Figura 4.2 muestra el mapa de tensién principal méxima obtenido a partir de
la simulacién. En la imagen, se pueden identificar las zonas donde la tensién interna

supera el umbral de rotura definido, lo que indica las dreas de mayor riesgo de rotura.

Comparacion con la bibliografia

Para evaluar la fiabilidad de los resultados obtenidos, se realiza una comparacion

con estudios previos sobre la tension en AAA.

— Hall et al. (2000): Reporta tensiones maximas en AAA de aproximadamente
180 kPa, indicando un riesgo significativo de rotura cuando las tensiones exceden

este valor siguiendo la Ley de Laplace.

— Fillinger et al. (2002): Encuentra tensiones maximas que varfan entre 240
y 470 kPa, sugiriendo que las tensiones que actian sobre un AAA no estan
distribuidas uniformemente y no pueden describirse adecuadamente mediante la

Ley de Laplace.

Al comparar estos valores con los obtenidos en la simulacién, se observa que
las tensiones en las &reas criticas del modelo de AAA estan dentro del rango
reportado en la literatura, lo que valida la precision de la simulaciéon numérica. Este
analisis comparativo refuerza la utilidad del modelo desarrollado para predecir el

comportamiento mecanico de los AAA y evaluar el riesgo de rotura.
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4.1.3. Simulacion numérica de AAA mas ILT

En esta seccion se presentan los resultados de la simulaciéon numérica de AAA con
la inclusion de un ILT. La finalidad es comparar las tensiones en los modelos 01 y 04,
correspondientes al modelo con mayor ILT y al modelo con menor ILT, respectivamente.
Los resultados adicionales se presentaran en el Anexo F: Resultados Complementarios.
Este andlisis permitira entender mejor la influencia de anadir ILT en la prediccién del

riesgo de ruptura.

Comparacién de Tensiones en Modelos con Diferente Carga de ILT

X

v

Figura 4.3: Mapa de tension principal maxima (kPa) en el modelo 01 (mayor ILT)
comparado con el modelo AAA.

X

v

Figura 4.4: Mapa de tensién principal maxima (kPa) en el modelo 04 (menor ILT)
comparado con el modelo AAA.
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La comparacién (Figuras 4.3 y 4.4) entre estos dos modelos revela cémo la presencia
y cantidad de ILT influye en la distribucion de tensiones dentro y fuera del aneurisma.
Un mayor ILT a priori asegura una mayor amortiguacién de las tensiones en la pared

aortica disminuyendo asi el riesgo de rotura.

Influencia del ILT en los AAA

Distintos estudios han investigado la influencia del ILT en los AAA. En Wang et al.
(2002) se encontré que la presencia de ILT puede reducir las tensiones en la pared
del aneurisma, actuando como un amortiguador mecanico que distribuye las cargas de

manera mas uniforme.

Al comparar los resultados obtenidos con estos estudios, se puede concluir que el
ILT tiene un impacto significativo en la biomecanica de los AAA. En el modelo 01, con
mayor carga de ILT, las tensiones maximas en la pared del aneurisma son menores en
comparacion con el modelo 04, con menor ILT. Esto sugiere que el ILT puede actuar

como un elemento protector en ciertos escenarios.
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4.2. Metodologia de deteccién temprana

En esta seccién se discutira la metodologia utilizada para identificar la variable mas

efectiva en la deteccion temprana de AAA. Este proceso se basa en andlisis cualitativos

y cuantitativos.

4.2.1. Analisis Cualitativo

En la figura 4.5, se muestra la deteccién del contorno de tejido patologico
para el modelo Hy en dos estados distintos: Fp; (tejido patoldgico al 100%) y
Eos (tejido casi sano). Este modelo presenta una geometria sana con un anillo de
propiedades patoldgicas alrededor de la aorta, permitiendo analizar como las diferentes

configuraciones de tejido patoldgico afectan la deteccién del contorno y la progresion

del aneurisma.
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Figura 4.5: Anélisis cualitativo de deteccién de tejido patoldgico para el modelo Hy,

en el estado Ey; y Fg.
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A partir de las imagenes generadas, se realiza un analisis cualitativo observando
cuales combinaciones de variables detectan mejor el contorno del tejido patolégico.
Esto se resume en las tablas 4.1 y 4.2, donde se categoriza la efectividad de cada

combinacion utilizando la siguiente leyenda de colores:

’H01E01 H|V51|HV5HH|V5HI‘HV5VM|HV5TR|HVFAH

Ve | | | [EEEE) ) R EEEEN
| Verr | Em | B

\ Verrr |
| Vevar | R
| VETR |
| VFA]

Tabla 4.1: Analisis cualitativo de deteccién del contorno del tejido patoldgico para
el modelo Hy; — Ey;. Leyenda: Verde, Deteccién Sélida con Baja Probabilidad de
Contaminacién de Ruido; Amarillo, Deteccion Moderada con Posible Contaminacion
de Ruido y Rojo, Nivel de Deteccién Minimo.

’H01E01H|VEIH|V€IIH’vglll"|VEVMH‘V€TR|HVFAH
(Ve | | I EHE BN [
| Ve | |

| Verrr |
|V5VM|
|V5TR|

B
| VFA| IR

Tabla 4.2: Analisis cualitativo de deteccién del contorno del tejido patolégico para
el modelo Hy; — Epg. Leyenda: Verde, Deteccion Soélida con Baja Probabilidad de
Contaminacién de Ruido; Amarillo, Deteccion Moderada con Posible Contaminacion
de Ruido y Rojo, Nivel de Deteccién Minimo.

Del anélisis cualitativo se extrae que las mejores combinaciones son | Veyy |,
| Verr | vy | VFA | combinadas entre ellas, asi como | Veyys | v | Verg | combinadas
con | Vey |. Tal y como cabia esperar, cuanto mayor es la diferencia entre el tejido
sano y el tejido patoldgico, mejor se detecta el contorno del tejido patoldgico. Esto
demuestra la efectividad de utilizar gradientes de deformacion para identificar areas

criticas en diferentes estados del tejido.

El analisis cualitativo se basa en la observacién visual y la interpretacion subjetiva
de los resultados, lo cual no es suficiente para determinar qué variable o combinacién de
variables detecta mejor el tejido patoldgico en este contexto. Para asegurar la robustez

y validez de la seleccion de variables, se procedera a realizar un analisis cuantitativo.
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4.2.2.

Analisis Cuantitativo

Al igual que en el analisis cualitativo, se ha utilizado el modelo Hy;, ya que cuenta

con la geometria méas sencilla de tejido patoldgico. Siguiendo la metodologia descrita

en el punto 3.2 se obtienen las siguientes relaciones porcentuales:

A) % SGV (I)| SGV (Il) |SGV (llI)|SGV (MV)|SGV (TRESCA)| SGV (FA)
SGV (I) 70.8057%| 65.1065% |70.9198% | 85.1661% 78.9494% 69.7438%
SGV (l) 53.7156% |71.8875% | 81.6316% 77.8151% 69.3840%
SGV (i) 76.7520% 86.4830% 71.3455%
SGV (MV) 86.9832%
SGV (TRESCA) 79.9694%
SGV (FA) 70.9545%

B) % SGV (1) [SGV (IN)|SGV (MV)

SGV (TRESCA)| SGV (FA)

62.0989% 56.8310%

SGV (11) - Deteccion Perfecta
SGV (1) 25.5376% | 46.9865% 62.7662% - Deteccion Alta
SGV (MV) 88.5131% 85.6065% 63.0599% Deteccién Moderada
SGV (TRESCA) 78.1212% 56.1642% Deteccion Baja
SGV (FA) H Deteccion Minima

Figura 4.6: Relacién porcentual entre volumen patolégico detectado y volumen
patoldgico real para los modelos Hy; en los estados A) Ey v B) Eog. Limite de filtrado:

SG%imite = 10_4~

Modelo PDE tejido patologico detectadol

Modelo PDE tejido patologico detectado

Figura 4.7: A) Analisis | Veyas |-| Ve | del modelo Hyi-Eg. Deteccion del 95.2117 %
del tejido patolégico. B) Andlisis | Ve |-| Verr | del modelo Hy, Eg;. Deteccién del
53.7156 % del tejido patoldgico. C) Analisis | Veyys |-| Veya | del modelo Hyi-Fog.
Detecciéon del 88.5131 % del tejido patolégico. Limite de deteccién 1074,
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La Figura 4.6 presenta la relacién porcentual entre el volumen patoldgico detectado
y el volumen patoldgico real para los estados Ey; v Egg del modelo Hyy, con un limite
de filtrado de SGVimie = 1074 Estos resultados evaliian la precisiéon del modelo
en diferentes estados del aneurisma. La Figura 4.7 muestra un analisis detallado de
la deteccion de tejido patoldgico utilizando diferentes combinaciones de variables del

gradiente de deformacién.

Al filtrar los nodos, si se usa un limite menor (SGVijmite = 7-107°), los porcentajes

de deteccion seran los siguientes:

% SGV (1) [SGV (11)| SGV (111)
SGV (1) 83.6688% | 78.0461% | 88.0138%
SGV (i) 73.1243% | 89.7792%
SGV (lI1) 96.8316%
SGV (MV)

SGV (MV) | SGV (TRESCA) [SGV (FA)
95.7664% 82.7938%
95.4837% 79.1534%
92.2512%

95.2117%

SGV (TRESCA) 94.0625%
SGV (FA) 80.9195%
% SGV (I) [SGV (I)|SGV (lI)| SGV (MV) | SGV (TRESCA)|SGV (FA)

SGV (1) 58.4257% 63.2934% 92.8673% 85.9277%

SGV (") - Deteccion Perfecta
SGV (II) 64.1322% 60.4530% : Deteccion Alta
SGV (MV) 91.7658% - Deteccién Moderada
SGV (TRESCA) 85.1745% Deteccion Baja
SGV (FA) Deteccion Minima

Figura 4.8: Relacién porcentual entre volumen patolégico detectado y volumen
patoldgico real para los modelos Hy; en los estados A) Ey v B) Eog. Limite de filtrado:
SG%imita =T 10_5~

Modelo PDE tejido patologico detectado Modelo PDE tejido patologico detectado
Modelo PDE Modelo PDE
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Modelo PDE tejido patologico detectado
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Figura 4.9: A) Analisis | Veys |-| Veyas | del modelo Hyi-Ep;. Deteccion del 99.1166 %
del tejido patolégico. B) Andlisis | Ve |-| Verr | del modelo Hy, Ep;. Deteccion del
73.1243 % del tejido patologico. C) Analisis | Veyas |-| Veya | del modelo Hyi-Eog.
Deteccién del 98.5180 % del tejido patolégico. Limite de deteccién 7 - 1075,
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De estos resultados se deduce que a menor limite, mayor sera el tejido detectado.
Esto se debe a que al reducir el valor de SGVj;pite, se permite que mas nodos sean
considerados como parte del tejido patoldgico, incrementando asi la sensibilidad del
algoritmo. Es importante resaltar que, aunque los valores especificos cambian en
las tablas al ajustar el limite de deteccion, los resultados cualitativos permanecen
constantes. Las variables efectivas en la deteccién del tejido patoldgico con un limite
de deteccion mas alto contintian mostrando buenos resultados con un limite mas
bajo. Sin embargo, una mayor sensibilidad puede llevar a la inclusién de tejido
sano, comprometiendo la especificidad del algoritmo y aumentando el riesgo de falsos
positivos. Por lo tanto, es crucial encontrar un balance adecuado en la seleccion del

limite de deteccién, equilibrando el riesgo de falsos positivos con el de falsos negativos.

Asi, tras los dos analisis realizados, se concluyé que la mejor variable para analizar
era la combinacién | Veyy |-| Veyy |, es decir, | Veyy |. Esta decisién se basé en
varios factores observados durante los analisis. En el andlisis cualitativo, las imagenes
correspondientes la variable | Vey ), | demostraron una capacidad superior para resaltar
las areas patoldgicas, facilitando la identificacién precisa de las zonas afectadas. En el
andlisis cuantitativo, la variable | Vey s | mostré una alta relacién porcentual entre el
volumen patoldgico detectado y el volumen patolégico real, detectando hasta el 95.2 %

del tejido patoldgico en el modelo Hy-Eo; v el 88.5% en el modelo Hy;-FEyg.

En resumen, la variable | Ve, | fue seleccionada como el mejor predictor
para detectar tejido patologico debido a su excelente desempeiio tanto en el analisis
cualitativo como en el cuantitativo. Esta combinacién ofrece una deteccion precisa y
fiable del tejido patoldgico, garantizando asi la efectividad del método propuesto en la

prediccién temprana de AAA.
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4.3. Mapas de gradientes de deformacion.

En esta seccién se presentan los mapas de gradientes de deformacién obtenidos
después de aplicar la metodologia explicada en el capitulo 3, teniendo en cuenta la
variable seleccionada para analizar (| Veyy, |). Estos mapas permiten visualizar y
analizar las zonas con mayores deformaciones, lo que es crucial para la deteccién

temprana de AAA y la evaluacion del riesgo de ruptura.

4.3.1. Analisis de Modelos con Heterogeneidades

En esta seccion se analizaran los modelos con heterogeneidades Hyy, Hos v Hio
(Figura 4.10). Se evaluardn siete estados diferentes en funcién de la progresién de
la enfermedad, donde el Estado 1 (FEpy;) corresponde al tejido con aneurisma y el
Estado 7 (Ey7) corresponde al tejido sano. Este andlisis permite observar cémo varian
las propiedades mecanicas y de deteccién del tejido a lo largo del desarrollo de
la enfermedad. El resto de los modelos se presentaran en el Anexo F: Resultados

Complementarios.

MODEL H01 MODEL H05 MODEL H10

Figura 4.10: Tejido patologico al que se le aplico la metodologia.
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SGV-FILTRADA MODEL H01-E03 SGV-FILTRADA MODEL H05-E03 SGV-FILTRADA MODEL H10-E03
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SGV-FILTRADA MODEL H01-E04 SGV-FILTRADA MODEL H05-E04 SGV-FILTRADA MODEL H10-E04
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SGV-FILTRADA MODEL H01-E05 SGV-FILTRADA MODEL H05-E05 SGV-FILTRADA MODEL H10-E05
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1

SGV-FILTRADA MODEL H01-E06 SGV-FILTRADA MODEL H05-E06 SGV-FILTRADA MODEL H10-E06
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SGV-FILTRADA MODEL H01-E07 SGV-FILTRADA MODEL H05-E07 SGV-FILTRADA MODEL H10-E07
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Figura 4.11: Comparacién de | Veyys | para los modelos con heterogeneidades Hyy,
Hys y Hyg a lo largo de los 7 estados.
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La Figura 4.11 muestra la evolucién de los mapas de gradiente de deformacién para
los modelos con heterogeneidades Hyy, Hos v Hig a lo largo de 7 estados. Permite
observar cémo la cantidad y configuracion del tejido patolégico afectan la deteccién.
En los estados iniciales (Fy; a Fos), con mayor proporcién de tejido patoldgico, hay
una mayor concentracion de gradientes de deformacién en las areas afectadas. En los
estados con menos tejido patolégico (Eos a For), la homogeneidad del tejido sano
es mas evidente y los gradientes disminuyen significativamente. En el modelo Hyy,
con una geometria sana y un anillo patologico, se detecta claramente el contorno del
tejido patoldgico en los primeros estados. En el modelo Hys, con una configuracién més
compleja, las heterogeneidades impactan la distribucion del gradiente de deformacién.
El modelo Hg, con la mayor complejidad, muestra una evoluciéon gradual en la
deteccién, destacando la efectividad del gradiente de deformacion | Veyy, | como
predictor en diferentes configuraciones y estados de la enfermedad. Estos resultados
subrayan la importancia de usar mapas de gradiente de deformacion para la deteccién

temprana y precisa de tejido patologico en AAA.

La figura 4.12 compara la deteccion en el estado con mayor tejido patolégico (Fo;)
y el estado con menor (Eys). El estado critico (Ep;) muestra una buena deteccién del
aneurisma, mientras que el estado (Eys), casi sano, es el mas desafiante para identificar

correctamente el tejido patolégico.

SGV-FILTRADA MODEL H01-E01 SGV-FILTRADA MODEL H01-E06
SGV-FILTRADA MODEL H05-E01 SGV-FILTRADA MODEL H05-E06
e ] O s -

i[ @ o
SGV-FILTRADA MODEL H10-E01 SGV-FILTRADA MODEL H10-E06

v 1
3 Qo !f' y 3 ¢ @ 3 i :; . o @9
« IF% .

Figura 4.12: Comparacién de la deteccién en el caso més favorable (Ey;) y el caso més
critico (Eg)-

La metodologia es mas precisa en modelos con tejido patologico simple y de menor
volumen (modelos Hy; y Hps, estado FEpp). Sin embargo, esta precision disminuye
en casos mas complejos y criticos (estado FEpg, modelo Hyp) debido a la mayor
heterogeneidad y distribucién del tejido patoldgico. Asi, la complejidad y el volumen

del tejido afectan significativamente la efectividad del método de deteccion.
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4.3.2. Influencia de los Instantes de Presion Seleccionados

Se analizara la influencia de los instantes de presion seleccionados para la seleccion
de datos y cémo estos afectan al ruido de los resultados utilizando el modelo Hys. Este
analisis es crucial para entender cémo la temporalidad de las mediciones puede influir

en la precisién de la deteccion del tejido patoldgico.

SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 120-115 SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 115-110

l
l

SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 110-105 SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 105-100

l
|

SGV-FILTRADA MODEL HO05-E02 INSTANTE 100-095 SGV-FILTRADA MODEL HO05-E02 INSTANTE 095-090

|
|

SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 090-085 SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 085-080

|
|

Figura 4.13: Influencia del intervalo de presion seleccionado para la seleccién de datos
en el modelo Hys.

Uno de los principales problemas, ademas de la geometria y el dominio de tejido
patolégico, es la confusién que puede surgir al confundir ruido con tejido patologico.
Inicialmente, se aplicé la metodologia en el intervalo de presiones (120-115) mmHg.
Una posible solucién para asegurar si algo es ruido fue calcular distintos instantes de

presion (Figura 4.13).

SGV-FILTRADA MODEL H05-E02 INSTANTE 120-115

SGV-FILTRADA MODEL HO5-E02 INSTANTE 090-085

Figura 4.14: Influencia en el ruido para dos intervalos (120-115) y (90-85) mmHg.



Como se observa en la Figura 4.14, se puede deducir que la comparacién de los
resultados obtenidos en diferentes intervalos de presion puede ayudar a distinguir el
ruido del tejido patolégico real. Al comparar los intervalos de presién (120-115) y
(90-85) mmHg, se nota que el ruido presente en los resultados varia, lo que sugiere
que analizar varios instantes de presién pueden proporcionar datos mas fiables para la

deteccion de tejido patoldgico.

Este enfoque de comparar distintos intervalos de presién representa una primera
posible solucion para mejorar la precision de la deteccién, minimizando la influencia
del ruido y asegurando que las areas identificadas como patoldgicas sean realmente
representativas del tejido afectado. El ruido puede deberse a la metodologia, al
aproximar el comportamiento con la teoria de pequenas deformaciones, asi como a
la precision de los resultados del post-procesado en MATLAB. Los decimales de los
resultados que vienen de Abaqus a veces generan imprecisiones puntuales. La eleccion
de los instantes de presion adecuados es, por tanto, un factor clave en la optimizacién

de la metodologia propuesta.
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4.3.3. Comparacion entre AAA y AAA con ILT

Por dltimo, se analizo la capacidad de esta metodologia para detectar grandes
aneurismas completos y como podria llegar a influir si estas contaban con ILT. Para
ello se compararan también los mapas de gradiente de deformacién de los modelos
AAA y AAA con ILT 01 y 04, el resto de los modelos se presentaran en el Anezo F:
Resultados Complementarios. Esta comparacién permitird evaluar como la presencia y

cantidad de ILT influye en la distribucién del gradiente de deformaciones.

SGV-FILTRADA MODEL AAA SGV-FILTRADA MODEL ILT01

. ™~
" i - 'ig‘ " "S_u e ;,(,../:,
- -
‘ i ;‘J

Figura 4.15: Comparacién de los mapas de gradiente de deformacién del modelo AAA
con el modelo ILT 01.

SGV-FILTRADA MODEL AAA SGV-FILTRADA MODEL ILT04

Figura 4.16: Comparacién de los mapas de gradiente de deformacién del modelo AAA
con el modelo ILT 04.

Las figuras 4.15 y 4.16 muestran los mapas de gradiente de deformacién comparando
el modelo AAA con los modelos ILT 01 e ILT 04, respectivamente. En estas figuras, se
observan gradientes muy marcados debido a los cambios de seccién (didmetro-espesor)
de la zona patoldgica, lo cual provoca un aumento en el gradiente de deformaciones.
Estos cambios contribuyen a resaltar las areas criticas y facilitan la deteccién de tejido
patolégico. El mapa de gradiente de deformacién en la Figura 4.15 muestra un modelo
AAA con una carga elevada de ILT, destacando las areas de mayor deformacién y
facilitando la identificacién de regiones patolégicas. Sin embargo, este incremento en
la deteccién viene acompanado de un aumento en el ruido, lo cual puede complicar
la interpretacién precisa de los resultados. Al reducir el tamano del ILT, como se
observa en la Figura 4.16, se mantiene el nivel de ruido, pero de manera menos notable,
permitiendo una visualizacién mejorada de las areas deformadas. Esto sugiere que
un tamano moderado de ILT podria ser mas adecuado para la deteccion del tejido

patoldgico sin incrementar significativamente el ruido.
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Capitulo 5

Conclusiones

En este capitulo se exponen las principales conclusiones y limitaciones obtenidas en

este estudio y se plantean posibles lineas futuras de investigacién como continuacion.

5.1. Conclusiones

El objetivo principal de este trabajo ha consistido en la caracterizacién experimental
del comportamiento biomecéanico de los aneurismas de aorta abdominal para desarrollar
una metodologia que permita su deteccion temprana. Se ha definido una metodologia
numeérica para predecir la evolucién de los AAA, utilizando simulaciones de elementos
finitos con modelos paramétricos y datos de pacientes reales. La metodologia se ha
implementado y validado mediante el software de elementos finitos ABAQUS y el

software de computo numérico Matlab.

Tras analizar multiples combinaciones de variables, se concluye que la precision
del método depende de las variables elegidas. La variable | Vey ), | proporciona los

resultados mas precisos.

Los modelos de elementos finitos propuestos reproducen el comportamiento
biomecanico de las arterias abdominales con y sin aneurismas, asi como con la presencia
de ILT. La metodologia desarrollada detecta areas propensas a la formacion de AAA
mediante mapas de gradientes de deformacion. Este proceso también permite detectar
areas de tejido patologico en geometrias idealizadas. Es efectiva para la deteccién precoz
y el seguimiento de aneurismas en etapas iniciales, cuando los cambios geométricos ain
no son evidentes. Sin embargo, cuando el aneurisma estd completamente desarrollado y
es detectable mediante técnicas de imagen clinica, la metodologia no aporta informacion

adicional significativa.
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5.2. Limitaciones

La simulacion de los AAA ha permitido replicar el comportamiento analitico de la
aorta abdominal en diversas condiciones, pero no garantiza una reproduccién exacta

en un entorno clinico debido a:

1. Las curvas experimentales de tejido no distinguian entre capas de la aorta, por

lo que se construy6 un modelo monocapa.

2. Las heterogeneidades en el modelo son geométricas y no reflejan completamente

la realidad.

3. El ruido generado por la triangulacion de la geometria del modelo podria

aumentar con geometrias mas complejas.

En conclusién, a pesar de las limitaciones mencionadas, la metodologia desarrollada
para la deteccion temprana de aneurismas de aorta abdominal mediante simulaciones

computacionales es valida en una primera aproximacion.

5.3. Lineas futuras

Este estudio es relevante para la deteccion temprana de aneurismas de aorta
abdominal mediante simulaciones computacionales y sienta las bases para futuras

investigaciones en biomecanica vascular. Algunas lineas futuras son:

— Validar y mejorar la metodologia con datos clinicos reales.

— Diferenciar entre capas de la aorta en el modelo numérico para obtener resultados

mM&s precisos.
— Introducir heterogeneidades mas realistas en las geometrias simuladas.

— Mejorar la deteccién del ruido mediante técnicas avanzadas de filtrado y anélisis
de datos.

— Ampliar el estudio a otras localizaciones y tipos de aneurismas, como los toracicos.
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Anexos A

Aneurismas

Un aneurisma es una dilatacion anémala y permanente en la pared de un vaso
sanguineo, causada por una lesion o debilidad de la pared, donde la presiéon sanguinea
empuja hacia fuera, tendiendo a agrandarse con el tiempo (Nieto Palomo, 2016).
Aunque pueden ocurrir en cualquier vaso sanguineo, la mayoria sucede en arterias y
en localizaciones especificas. Se clasifican segin su localizacion, morfologia y etiologia
(Nieto Palomo, 2016). Segtin su etiologia, los aneurismas realmente ocurren en paredes
arteriales o miocardicas sanas, donde el grosor de la pared se adelgaza. Ejemplos
incluyen aneurismas ateroesclerdticos (con placa de ateroma formada por lipidos),
sifiliticos (causados por infeccién de sifilis cardiovascular) y congénitos (presentes desde
el nacimiento). Por su forma, pueden ser saculares o fusiformes (Kumar et al., 2015):
Los aneurismas saculares (Figura A.1.A) son protuberancias esféricas que afectan una
porcion de la pared vascular y suelen asociarse a trombosis. Los aneurismas fusiformes
(Figura A.1.B) presentan dilatacién circunferencial de una porcién longitudinal del
vaso sanguineo de hasta 30 cm (Adoni and Sabillén, 2017). La dilatacién es simétrica,

mostrando la protuberancia en todos los lados de la arteria.

A) B)

Figura A.1: Tipos de aneurismas segtin su morfologia: A) Aneurismas saculares y B)
Aneurismas fusiformes (Stanford, 2024).
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Finalmente, segin su localizacién, pueden existir aneurismas intracraneales (Figura
A.2.A) que se forman en la base del cerebro, en curvaturas abruptas o bifurcaciones
de arterias cerebrales. Los aneurismas adrticos se generan en la aorta toracica (Figura
A.2.B) o abdominal (Figura A.2.C).

Aorta saliendo e
Vasos sanguineos del corazén — \,
Cerebro = »
NS =
;\& w \ Aorta Aneurisma
toracica de aorta
: _.T> toracica
/ 3 Aneurisma Cerebral Corazén
[ . Arteria hacia

\vb:", N & | el i

abdominal
Aneurisma
de aorta

C) abdominal

Figura A.2: Tipos de aneurismas segin su localizacién: A) Aneurismas intracraneales
(Stanford, 2024), B) Aneurismas tordcicos y C) Aneurismas abdominales (NIH, 2022).
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Anexos B

Geometrias patoldogicas

En este anexo se detallaran las diferentes geometrias patoldgicas empleadas en
el estudio de la prediccién temprana de AAA. Se comentaran las caracteristicas y
particularidades de las cuatro geometrias de AAA con ILT y los diez modelos de aorta

con heterogeneidades.

En las siguientes secciones de este anexo, se proporcionaran descripciones detalladas
de cada una de las geometrias patologicas, acompanadas de representaciones visuales
y andlisis de sus caracteristicas. Esta informacion es fundamental para comprender el
contexto en el que se aplican los métodos de deteccion y para interpretar los resultados

obtenidos en el estudio.
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B.1. Geometrias de AAA con ILT.

Las geometrias de AAA con ILT representan una etapa avanzada de la patologia,
donde el ILT desempena un papel crucial en la alteracién de las propiedades mecanicas
de la aorta. Estas geometrias se emplean para evaluar cémo la presencia del ILT afecta
la distribucién del gradiente de deformacién y la identificacion del tejido patoldgico.
Cada uno de los cuatro modelos presenta variaciones en la distribuciéon y tamano
del trombo, permitiendo un anélisis detallado de su influencia en la deteccién de

aneurismas.

Modelo 01

A

-

| j)

L* SECCION A-A

A

16.75,_16.85 17.25 7.60

17.45
22.90

Figura B.1: Modelo 01 utilizado en el estudio presente de AAA monocapa con ILT.
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Modelo 02

20.55 21.00

L SECCION A-A

A

Figura B.2: Modelo 02 utilizado en el estudio presente de AAA monocapa con ILT.

Modelo 03

15

o
?

N
C

L_ SECCION A-A

A

23.90
26.90

N

Figura B.3: Modelo 03 utilizado en el estudio presente de AAA monocapa con ILT.
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Figura B.4: Modelo 04 utilizado en el estudio presente de AAA monocapa con ILT.

Modelo 04

Cada uno de los modelos de AAA con ILT presenta una reduccion progresiva en el
tamano del trombo, permitiendo observar cémo este factor afecta el flujo sanguineo y

la deteccion del tejido patoldgico.

El modelo 01 se disen6 para simular una condicién en la que el ILT permite un
flujo similar al de una aorta sana. En este modelo, el ILT es relativamente grande y
se adapta significativamente el flujo sanguineo sano, lo que proporciona un punto de
referencia para comparar con los modelos mas avanzados. A medida que avanzamos a
los siguientes modelos, se observa una reduccion gradual del tamano del ILT. El modelo
04 cuenta con un ILT minimo, representando el paso previo a una AAA sin ILT. Estos
modelos permiten un analisis detallado de la influencia del ILT en la mecéanica de la

aorta y en la eficacia de los métodos de deteccién de aneurismas.
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Geometrias de aorta con heterogeneidades.

B.2.
Los diez modelos de aorta con heterogeneidades se disenaron para representar el

avance de tejido patoldgico en las propiedades del tejido adértico. Estas heterogeneidades
pueden surgir debido a factores como la degeneracién del tejido o variaciones en la
estructura del colageno. Los modelos se utilizaron para estudiar como estas diferencias

afectan la deteccién de areas patoldgicas y la precision del algoritmo de prediccién.

Modelo 01

P
1

L <

Figura B.5: Modelo 01 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa

con heterogeneidad.

Modelo 02

Figura B.6: Modelo 02 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa

con heterogeneidad.
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L -

Figura B.7: Modelo 03 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.

Modelo 03

Modelo 04

L -

Figura B.8: Modelo 04 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.
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Modelo 05

L -

Figura B.9: Modelo 05 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.

Modelo 06

L. <

Figura B.10: Modelo 06 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.
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Modelo 07

L -

Figura B.11: Modelo 07 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.

Modelo 08

L. <

Figura B.12: Modelo 08 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.
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Modelo 09

-

Figura B.13: Modelo 09 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa
con heterogeneidad.

Modelo 10

Figura B.14: Modelo 10 utilizado en el estudio presente de aorta abdominal monocapa

con heterogeneidad.

Los modelos de aorta con heterogeneidades estan disenados de manera que, con
cada modelo sucesivo, se incrementa el tamano del tejido patoldgico y se complica su
geometria. Este enfoque tiene la intencién de estudiar como estas variaciones afectan
la deteccion del tejido patoldgico y la precisién del algoritmo utilizado.

En los primeros modelos, las heterogeneidades son minimas con geometria anulares
muy sencillas, lo que permite evaluar el comportamiento del tejido patoldgico en
condiciones mas controladas y menos complejas. A medida que se avanza a modelos
posteriores, el tamano de las areas de tejido patolégico aumenta y la geometria se vuelve
mas irregular. Estas complicaciones adicionales representan escenarios més realistas y

desafiantes, donde la deteccién del tejido patologico se vuelve mas dificil.
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Este incremento gradual en la complejidad de las heterogeneidades tiene como
objetivo evaluar la robustez y la efectividad del algoritmo de deteccion bajo diversas
condiciones. Al analizar cémo el aumento en el tamano del tejido patoldgico y
las variaciones geométricas influyen en los resultados, se puede identificar posibles

limitaciones del método y areas de mejora.
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Anexos C

Respuesta tensional hiperelastica.
Modelos hiperelasticos para tejidos
biolégicos blandos.

En este anexo se definirda tanto la formulacion necesaria para la simulacion
de vasos sanguineos como la obtencién de todos los pardmetros necesarios. Se
comenzara describiendo los fundamentos tedéricos y matematicos que subyacen en la
modelizacién de la biomecanica de los vasos sanguineos. Ademas, se detallaran los
procedimientos experimentales y las técnicas de ajuste utilizados para determinar los
parametros mecanicos de los tejidos, tales como médulos de elasticidad, coeficientes de
anisotropia, y otros parametros especificos necesarios para la simulacién. Finalmente,
se proporcionaran ejemplos de cédigo y configuraciones especificas empleadas en el

software de simulacion Abaqus.
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C.1. Formulacion

La respuesta mecénica del vaso se basa en la definicién de una funcién de energia

de deformacién que define el comportamiento hiperelastico anisétropo:

U = ¥(C,N, M). (C.1)

Esta funcién depende de las variables de estado, F (gradiente de deformacién)
a través de C = FTF (tensor de deformacién de Cauchy-Green) y de los tensores
estructurales M = my ® my y N = ng ® ng, que definen la anisotropia del material
debida a la direccién preferencial de las fibras del colageno para el vaso sanguineo. La
funcién de energia de deformacién puede dividirse en dos partes, una que contempla
la energia cuando se produce cambio de volumen y otra asociada a la conservacion del
mismo, llamada desviadora; este tratamiento permite gestionar computacionalmente
la restriccion de cuasi-incomprensibilidad. Ademas, la parte desviadora, se divide en
una contribucién pasiva, \I/p. Por consiguiente, la funcion energia de deformacion total

¥ puede expresarse como:

U = T,u(J) + T, (C,N,M). (C.2)

La Eq.(C.2) se puede expresar en funcién de los invariantes del tensor de

deformacion y formularse como:
U = W,u(J) + U, (1, I, I, I5). (C.3)

A continuacion se describen cada una de las contribuciones.
La parte volumétrica se define mediante el jacobiano J de F:

Voul ) = 5] = 1 (.

La funcién de la energia de deformacion pasiva, ¥, se define como una funcién de

los invariantes:

I_1 = tT‘C, Ig = 5((tTC)2 — tTCZ), [_4 = Ilo,(_jl’lo [_6 = mD.CmO. (05)

donde I; y I, son el primer y segundo invariante del tensor de deformacién simétrico
de Cauchy-Green modificado C = J~Y3C, e Iy, I; es el pseudo-invariante relativo a la

anisotropia de la respuesta del material.

Para caracterizar el material se utilizara una funcion densidad energia de

deformacion pasiva, ¥, se puede expresar como el sumatorio de tres términos:
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N
Uy => 0 =T + Ty + Vg (C.6)
=1

El primer término ¥, corresponde a la matriz isétropa, cuya funcién de densidad
de energia de deformacion es una particularizacion de la funcién de energia del modelo

polinomial:

N

Z (I — 3)' (I, — 3 (C.7)

Con =1, =0 y N =1 se obtiene la particularizaciéon éptima para tejidos
poliméricos:

A esta funcién de densidad hay que incorporar el efecto de anisotropia de las fibras

proporcionado por Gasser et al. (2006):

(L=3)+(h=3-8)-G-DH -1 (C9)

z+j 1

De esta forma se obtiene la siguiente ecuacion:

_ (J 1) +,,L1<11—3)+2’fl > eaplhy-[r-(h=3)+ (L —3-k)-(L—1)) -1

79



C.2. Obtencion de los parametros

Dependiendo del tipo de tejido, se necesitan diferentes parametros; en otras
palabras, los parametros variardan entre el tejido sano y el tejido patoldgico. Se ajustaron
6 curvas en total para el tejido patoldgico, considerando la orientacion de las fibras, ya

sea circunferencial o longitudinal, y la relacién de cargas aplicadas en el ensayo biaxial.

A) B)
10( -e-().5:1

_ -=+0.75:1
£ = *-1:1

< 8 ] -#-1:0.75
v e -41:0.5
£

7 &

2 3

o A =

s E

E Ei

2 L

B

(
1.05 1.1 1.15 Y.() 1.05 1.10 1.15]
circumferential stretch, ¢ longitudinal stretch,

Figura C.1: Datos experimentales biaxiales de Geest et al. (2006) A) direcciones
circunferencial y B) longitudinal.

A partir de las curvas experimentales de Geest, se ajustaron las siguientes curvas,

obteniendo los siguientes pardametros:

‘‘‘‘‘‘‘ tensioncamp. Basaltensoncom

A ) o /

Braaltensoncamp. Bavatesovcorp [ pasaltemincomp

D) g [ F) -

Figura C.2: Ajuste dada la relacién de cargas (A, D) 1:1, (B, E) 1:0.5y (C, F) 0.5:1y
la direccién (A-C) circunferencial y (D-F) longitudinal.
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’ Constante \ Valor \ Unidad \

Descripcion

o 0001.589 | [kPal Rigidez de la matriz

D 0000.000 -] Factor de incompresibilidad

Ky 2911.433 | [kPa] Rigidez general

ko 2326.247 | [kPa] Rigidez del colageno

K 0000.333 -] Dispersion de las fibras

0 0000.000 [°] Angulo de las fibras sobre la direccién circunferencial

Tabla C.1: Constantes de la funcion de densidad de energia del tejido patolégico
obtenido en el software comercial Hyperfit.

Para el tejido sano, se ajustaron 2 curvas segin la orientaciéon de las fibras y siempre

con una relacién de tensiones 1:1.

A)

o (MPa)

25

204

o (MPa)

2,‘0
A

T
25

T T T T T
3.0 3.5 1.0 15 20 25 3.0 3.5
A

Figura C.3: Curvas experimentales biaxiales de Holzapfel and Gasser (2000) A)
direcciones circunferencial y B) longitudinal.

Basandose en las curvas experimentales, se ajustaron las curvas, obteniendo los

siguientes parametros:

’ Constante ‘ Valor ‘ Unidad ‘

Descripcion

i 00100.00 | [kPal Rigidez de la matriz

D 00000.00 ] Factor de incompresibilidad

ky 20000.00 | [kPa] Rigidez general

ko 00061.00 | [kPa] Rigidez del colageno

K 00000.23 -] Dispersion de las fibras

vy 00043.00 [°] Angulo de las fibras sobre la direccién circunferencial

Tabla C.2: Constantes de la funcién de densidad de energia del tejido sano obtenido

en el software comercial Hyperfit.

81




C.3. Implementacion de estados en modelos
heterogéneos

Se definieron 7 estados diferentes de las propiedades que abarcan desde una
patologia pura hasta una arteria completamente sana para la creacién del modelo de
heterogeneidades. Se generaron estos estados intermedios de forma lineal entre los dos
extremos, lo que permite una transicion gradual y realista de las propiedades del tejido.
Cada estado refleja diferentes grados de salud arterial mediante un conjunto especifico

de parametros mecanicos y estructurales que varian progresivamente.

Para obtener estos valores intermedios, se realizé una interpolacion lineal de los

parametros clave:

| Material | plkPa] | D[-] | ki[kPa] | kolkPa] | s[=] [ ~[]]
ESTADO 01 / AAA | 001.589 0 02991.43 | 2326.25 | 0.3333
ESTADO 02 017.991 0 05826.27 | 1948.72 | 0.3133

ESTADO 03 034.393 0 08661.07 | 1571.18 | 0.2966 | 14

ESTADO 04 050.795 0 11495.87 | 1193.64 | 0.2799 | 22

0

0

0

ESTADO 05 067.197 14330.67 | 0816.10 | 0.2632 | 29
ESTADO 06 083.599 17165.47 | 0438.56 | 0.2465 | 36
ESTADO 07 / Sana | 100.000 20000.00 | 0061.00 | 0.2330 | 43

Tabla C.3: Constantes de la funcién de densidad de energia del los estados transitorios
entre tejido patoldgico y sano.

Se disenaron cuidadosamente estos valores para garantizar una transicion suave
y realista de las propiedades del tejido, lo que permite una evaluacién detallada y
precisa de la influencia de las heterogeneidades en la arteria. Se necesitaba representar
graficamente las curvas de cada estado (Figura C.4) para poder visualizar y detectar
posibles incoherencias en los parametros asignados a los distintos niveles de salud

arterial.
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Figura C.4: Curvas de los estados transitorios.

Al trazar estas curvas, se puede detectar y corregir cualquier irregularidad en la
interpolacién de los parametros para asegurar que cada estado intermedio refleje fiel y

precisamente las caracteristicas mecanicas y estructurales del tejido arterial.
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C.4. Implementacion de las fibras en Abaqus

En el modelo, las fibras de los materiales anisétropos se especifican directamente en
las ventanas del software Abaqus CAE. Sin embargo, conserva solo la tultima orientacién
asignada, lo que limita los modelos con multiples orientaciones de fibras. Para superar
este limite, es preciso agregar las orientaciones al archivo .inp de forma manual. Esto

se puede lograr utilizando el siguiente cédigo:

*parameter

Pi = 3.141592654

gammal = 43

thetal = gammal - 9@

cl = cos(thetal*pPi/180)
sl = sin(thetal*Pi/18@)
theta2 = thetal-2*gammal
c2 = cos(theta2*pPi/180)
s?2 = sin(theta2*pPi/180)
*Orientation, name=0ri-1, system=RECTANGULAR, local directions=2
Ori-1-DiscOrient

3,0.0

<cl>, <s1>, 0.0

<c2>, <s2>, 0.0

Figura C.5: Cddigo para la implementacion de 2 familias de fibras.
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Anexos D

Analisis de sensibilidad de malla.

D.1. Construccion de los distintos mallados.

Para la construccién de los distintos tipos de mallado se partié del modelo de
aorta sana, ya que este es el modelo al cual se le aplicara la metodologia de deteccién
principalmente. Se generaron diez modelos de mallado distintos, basdndose en la
asignacién de distintos tipos de semillas segin la localizacién (Ver Figura D.1). Dada

la variedad de posibles distribuciones, se construy¢ la siguiente tabla de semillas:

A“.a
S
A

e,
AV

] e,
| | T

Figura D.1: Localizacién de las semillas aplicadas en: A) El modelo empleado. B) Caras
superiores e inferiores, C) generatriz, D) caras intermedias y E) generatriz media..

La incomprensibilidad de los tejidos representa un obstaculo significativo a la hora
de simular los modelos, por lo que ha sido necesario emplear elementos hibridos de
mallado en Abaqus para poder resolver este problema. Esto da como resultados emplear
elementos del tipo C3D4H. Los C3D4H son tetraedros, lo que significa que tienen cuatro

nodos y cada cara del tetraedro es un tridangulo. Esto hace que estos elementos sean
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faciles de usar en mallas complejas y adaptables a geometrias irregulares. Debido a su
formulacién hibrida, los elementos C3D4H son ideales para modelar materiales que no
cambian de volumen facilmente bajo carga (incomprensibles), como ciertos tipos de

tejidos bioldgicos.

Seed Cara Cara Gen. | Gen. | Global | N° de | Tipo  de
(mm) Sup./Inf.| Mid. Mid. Elementos | Elementos
Modelo | - - 2 2 1.00 316091 C3D4H
g\)/}odelo 2 - 4 4 2.00 042961 C3D4H
1(\)/?odelo 2 - 4 4 3.00 024973 C3D4H
1(\)/?odelo 1 - 3 3 3.00 066862 C3D4H
1(\)210de10 2 - 4 4 3.00 024973 C3D4H
i?odelo 3 - 5 5 3.00 015502 C3D4H
i/([iodelo 3 1 5 5 3.00 044931 C3D4H
i/iodelo 3 1 5 2 3.00 053206 C3D4H
i/fodelo 2 - 4 4 1.60 068995 C3D4H
g/?odelo 2 - 4 4 1.25 214747 C3D4H

10

Tabla D.1: Informacién sobre las mallas de los diferentes modelos.

De estos diez modelos, se analizaron un total de tres gérmenes distintos en el modelo
para determinar cuales de estos modelos convergian y en qué tiempo, con el fin de
seleccionar el mejor mallado para la aplicacion de la geometria de cero presién. Se
escogieron puntos pertenecientes a la generatriz para asegurar que, independientemente
del modelo, siempre se analizase el mismo dominio. En concreto, se analizaron dos

elementos en la zona pro-patoldgica y un tercero en una zona sana:
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Figura D.2: Localizacién de los gérmenes estudiados: A) Elemento 1, generatriz media
externa. B) Elemento 2, generatriz media interna. C) Elemento 3, generatriz superior
externa.

— Elemento 1: Ubicado en una region propensa a desarrollar patologias, se
selecciond para observar cémo las distintas configuraciones de mallado afectaban

la convergencia y precisiéon en una area de interés critico.

— Elemento 2: También en una zona pro-patoldgica, este elemento adicional
permitiéo una comparacion directa dentro de areas con similares caracteristicas

estructurales y de estrés.

— Elemento 3: Situado en una regién sana, se escogio para contrastar los resultados
obtenidos en las areas pro-patoldgicas, proporcionando un punto de referencia
para la evaluacién de la calidad del mallado en un tejido sin alteraciones

patolégicas.

Analizando las tensiones maximas obtenidas en los tres elementos seleccionados en

los diez modelos, se obtuvieron las siguientes curvas de convergencia:
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Figura D.3: Curvas de convergencia en diferentes modelos de mallado.

De las curvas obtenidas, se seleccioné el modelo 7 para el mallado en la geometria
de cero presiéon y el modelo 1 para el mallado aplicado en la deteccion de tejido
patolégico. El modelo 7 fue elegido porque permite calcular el factor K¢p,,, esencial
para determinar la geometria de cero presién. Este modelo ofrece una adecuada
representacion inicial de la arteria bajo condiciones de presion nula, lo cual es crucial
para establecer una base de referencia precisa.

Sin embargo, el modelo 7 presenta una limitacion significativa: no proporciona la
precision necesaria para detectar con fiabilidad las zonas de tejido patolégico (ver
Figura D.4.A). Esta falta de precisiéon podria comprometer la exactitud de la deteccién
de aneurismas y otras patologias asociadas, debido a la menor resolucién de detalles

criticos en el modelo.
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Lo

Figura D.4: A) Deteccién de tejido patolégico con el modelo 7. B) Deteccién de tejido
patolégico con el modelo 1.

Para superar esta limitacion, se decidié aplicar el factor K¢p,,, obtenido del modelo
7 al modelo de mallado 1. El modelo 1 fue seleccionado para esta etapa porque, a
diferencia del modelo 7, ofrece una precisiéon aceptable tanto en los resultados obtenidos
como en el tiempo de calculo requerido. Esta combinacién permite beneficiarse de
las ventajas de ambos enfoques: el cdlculo preciso de la geometria de cero presion
proporcionado por el modelo 7 y la alta resoluciéon y precision del modelo 1 para la

deteccion de tejidos patologicos.
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Anexos E

Algoritmo de Geometria Cero
Presion.

En este anexo, se presentara primero una tabla con todas las variables empleadas
en el algoritmo de geometria de presién cero. Posteriormente, se procedera a un
analisis detallado del algoritmo, explicando cada uno de sus pasos y la importancia
de las variables involucradas en el proceso. Esta estructura permitird una comprension
completa y detallada del método utilizado para determinar la geometria de presion

cero y su relevancia en las simulaciones biomecanicas.
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E.1.

Variables utilizadas en el algoritmo

Variable H Descripcién
k Factor iterativo inicial establecido en 1.
X9 Geometria inicial definida como la geometria de la
imagen Xjmage-
Xesyss Yesys, Zesys || Coordenadas del sistema de referencia extraidas del
archivo INP de entrada.
Xo, Yo, Zo Coordenadas iniciales de los nodos corregidas con
Xcsys; chsysy chys‘
Ximage Geometria de la imagen inicial (X, Yy, Zp).
U, Uy, U, Desplazamientos obtenidos de la simulacién en Abaqus.
o Tensor de tensiones definido como o = Q%F %F T
BF1 Dominio en la iteracién k — 1.
ul, B ot Condiciones de frontera en la simulacién.
Piost Presion en la frontera durante la simulacion.
J(Kep) Funcién de costo definida como el error cuadratico medio
normalizado (NRMSE).
A Tamano inicial del paso en el algoritmo de busqueda de
patrones.
Kep, Punto inicial para el factor K.
Kouevo Nuevo valor de K., que minimiza la funcién de costo.
Kep,,, Valor 6ptimo de K, después de la optimizacion.
X% Geometria de presién cero actualizada en la iteraciéon k.
Xp Geometria de presién cero en la iteracién k — 1.
Xk 7 Geometria deformada en la iteracion k.
faniso Indicador de si el material es anisotrépico.
F* Deformacién en la iteraciéon k.
n” Vector de fibras ajustado en la iteracién k.
matriz_pressurized | Coordenadas presurizadas en el calculo de error.
Coord_iter Coordenadas iterativas en el cdlculo de error.
Error Error definido como 100
\/% > (matriz_pressurized; —Coord_iter;)?
| % -7 | matriz_pressurized,;
tol Tolerancia de error establecida para las condiciones de
parada.
maxiter Nimero méaximo de iteraciones permitidas.

Tabla E.1: Descripcién de las variables utilizadas en el algoritmo de geometria de
presion cero.
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E.2. Algoritmo Pull Back

El siguiente algoritmo se utiliza para reconstruir la geometria de presiéon cero de
un modelo de AAA a partir de la geometria basada en imagenes de CT, o en el caso

actual, modelo paramétrico:

1. Inicializacién:

— Establecer k£ :=1

— Establecer X% := Xinage
El algoritmo comienza con la fase de inicializacién, donde se establece el valor
inicial del factor iterativo k como k := 1y se define la geometria inicial X% como

la geometria de la imagen Xj,q4.. Este paso prepara el entorno para las siguientes

etapas del proceso.
2. Extraccion de coordenadas:

— Obtener Xgys, Yesys, Zesys del archivo INP de entrada.
— Obtener X, Yy, Zy del archivo de entrada y corregir con Xsys, Yesys; Zesys-

El modelo debe de ser independiente. Xjmage = (Xo, Yo, Zo)

En la siguiente fase, se realiza la extracciéon de coordenadas. Se obtienen las
coordenadas del sistema de referencia X sys, Yesys, Zesys del archivo INP de entrada
y se corrigen las coordenadas iniciales de los nodos Xy, Yy, Zy utilizando estas
coordenadas del sistema de referencia. Es esencial que el modelo sea independiente

en esta fase para garantizar la precision de las coordenadas iniciales.

3. Simulacién del modelo en Abaqus, obtener desplazamientos U,,U,, U,

resolviendo las condiciones de contorno y cargas:
— V-0=0en B!
— 0 =2+FZVFT
— Condiciones de frontera: u|83571’83571 =1u

— Presion en la frontera: (o - m;)|sr = Puiast
1

Luego, se simula el modelo en Abaqus para obtener los desplazamientos

Uz, Uy, U,. Esto se logra resolviendo las ecuaciones de equilibrio:

V-o=0 en B! (E.1)
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donde o es el tensor de tensiones definido como

= Q%FZ—ZFT (E.2)

Las condiciones de frontera se establecen con

u|anfl7aB{:71 =u (E.3)

y la presién en la frontera se define como

(U ’ mi)‘an = Pdiast (E4)
4. Definir funcién de costo:

— Definir la funcién de costo como el error cuadritico medio normalizado

(NRMSE):

100 /2 520 (Ximagess — Xz:(k))?

J(K,) = 125 Ximages]

Para guiar la optimizacion, se define una funciéon de costo basada en el error
cuadratico medio normalizado (NRMSE) entre la geometria presurizada y la
geometria de presién cero generada. La funcién de costo J(K.,) se expresa

matemadaticamente como:

100 /2 S0, (Ximages — Xzi(Key))?
‘ % Z?:l Ximage,i‘

Esta métrica permite cuantificar la discrepancia entre las dos geometrias y dirigir

J(KCP) =

(E.5)

el proceso de optimizacion.
5. Optimizacién de K,:
— Inicializacién:
e Seleccionar un punto inicial K,, para el factor K.

e Definir el tamano inicial del paso A.

e Establecer las condiciones de parada, como la tolerancia y el nimero

maximo de iteraciones.

— Definir la Funcién de Costo:
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e La funcién de costo J(K,,) se define como el error cuadratico medio

normalizado (NRMSE) entre la geometria presurizada y la geometria

de presién cero generada:

100 - \/% Z?:l (Ximage,i - )(Z,Z'(I<CP))2
‘ % 2?21 Ximage,i}

J(KC):

La fase de optimizacién de K, comienza con la seleccién de un punto inicial

Ky, , el tamanio inicial del paso A y el establecimiento de las condiciones de

parada, como la tolerancia y el nimero maximo de iteraciones.

— Iteracién del Algoritmo de Busqueda de Patrones:

a) Generar un Conjunto de Puntos de Prueba:

=
~—

e
S~—

e Generar puntos de prueba alrededor del valor actual K, utilizando
un patron predefinido. Por ejemplo, en una dimensién, los puntos

de prueba pueden ser K., + Ay K., — A.

Durante la optimizacién, el algoritmo genera puntos de prueba alrededor
del valor actual de K., utilizando un patrén predefinido. Por ejemplo,

en una dimension, los puntos de prueba pueden ser K., + Ay K., — A.
Evaluar la Funcién de Costo:

e Evaluar la funcién de costo J(K,,) en cada uno de los puntos de

prueba generados.

La funcién de costo J(K,,) se evalia en cada uno de los puntos de
tal que J (K,

prueba generados. Si se encuentra un punto K. paneve) <

nuevo

J(K.p), el valor de K. se actualiza a K. y, posiblemente, se

nuevo

aumenta el tamano del paso. Si no se encuentra ningin punto mejor, se

reduce el tamano del paso A.
Actualizar el Punto Actual:

tal que J(K,

CPnuevo

) < J(Kep),

actualizar K., < K, ..., ¥ posiblemente aumentar el tamano del

e Si se encuentra un punto K.,

nuevo

paso.

e Si no se encuentra ningun punto mejor, reducir el tamano del paso
A.
Este proceso iterativo continta hasta que se cumplen las condiciones
de parada, como alcanzar una tolerancia de error especifica o llegar al
numero maximo de iteraciones. El valor K., actual al final del proceso

se considera el K, optimo K, ,.

d) Verificar Condiciones de Parada:
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e Verificar si se cumple alguna de las condiciones de parada, como que
el error sea menor o igual a la tolerancia establecida o que se haya
alcanzado el nimero maximo de iteraciones.

e) Finalizacion:
e El algoritmo termina cuando se cumplen las condiciones de parada.

El valor K., actual se considera el K., 6ptimo K, ,.

Después de encontrar K, ., el algoritmo actualiza la geometria de presién cero

opt )

con la formula:

Xg = Xéil _'_ chopt ’ (Xcl;ef - Ximage) (E6>
Si el material es anisotrépico (es decir, funiso == 1), las fibras se ajustan segin:
0X;
k. Y<image k. (pky—1

Se calcula el error como:

\/ L 3°"  (matriz_pressurized; — Coord_iter; )?
Error = 100 -

(E.8)

‘ % Z?:l matriz,pressurizedi|
6. Repetir:
a) Actualizar la geometria de presién cero:
kz . k—1 k
XY =X, + Kep,, - <Xdef — Ximage)

b) Ajustar las fibras:

— Si faniso == 1
0X;
k. image
XE
nk’ — (Fk)—ln

c) Calcular el error:

VA S (Xiages — X5)?

rror |% Yoy Ximage,i|

d) Incrementar el iterador:

k=k+1
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Finalmente, se incrementa el iterador k£ := k + 1.
7. Hasta que:

— Error < tol

— k < maxiter

El proceso se repite hasta que el error sea menor o igual a la tolerancia especificada
y el niimero de iteraciones sea menor que el maximo permitido. Cuando estas

condiciones se cumplen, el algoritmo termina.
8. Fin:

— El proceso termina.

En conclusion, la geometria de presion cero es un componente esencial para realizar
simulaciones precisas en el estudio de los AAA. Este concepto proporciona una base
solida para entender y analizar como las arterias responden a diferentes cargas y

presiones.
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E.3. Resultados de K,
| Kepop | EO1 | E02 | E03 | E04 | E05 | E06 | EO07 |
M. Sano - - - - - - 0.6503
M. HO1 0.6792 | 0.6820 | 0.6842 | 0.6750 | 0.6726 | 0.6731 | 0.6673
M. H02 0.6655 | 0.6908 | 0.6864 | 0.6718 | 0.6644 | 0.6604 | 0.6686
M. HO3 0.6957 | 0.7104 [ 0.6857 | 0.6796 | 0.6727 | 0.6616 | 0.6685
M. H04 0.6918 | 0.6749 | 0.6504 | 0.6336 | 0.6339 | 0.6181 | 0.6281
M. HO5 0.7731 | 0.7218 | 0.6430 | 0.5925 | 0.5578 | 0.5549 | 0.5810
M. HO6 0.6575 | 0.6496 | 0.6557 | 0.6245 | 0.6086 | 0.6125 | 0.6198
M. HO7 0.6895 | 0.6832 | 0.6442 | 0.6203 | 0.5819 | 0.5919 | 0.5900
M. HO8 0.7278 | 0.7434 [ 0.6713 | 0.6163 | 0.5819 | 0.5667 | 0.6170
M. H09 0.7924 | 0.7925 | 0.7920 | 0.7287 | 0.6633 | 0.6223 | 0.6279
M. HI10 0.8313 | 0.8269 | 0.8170 | 0.7468 | 0.6768 | 0.6315 | 0.6224
M. AAA 0.9024 | - - - - - -
M. AAAILTOL | 1.0422 | - - - - - -
M. AAA-ILTO02 | 1.0195 | - - - - - -
M. AAA-ILTO3 | 1.0461 | - - - - - -
M. AAA-ILT04 | 1.0500 | - - - : - -
Tabla E.2: Valores de K, calculados.

Analisis de variabilidad de K,

0.85 ot

—Ho1

——Ho03
0.8 ——H04

0.6

0.55

Estado del Tejido Patolégico

Figura E.1: Variabilidad de K,,,, calculadas en los modelos con heterogeneidades.

Al representar Kcp,, (Figura E.1), se puede apreciar que a mayor cantidad de

tejido patolégico, menor es la homogeneidad de la variable.
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Anexos F

Resultados Complementarios

En este anexo se presentan resultados adicionales que complementan los analisis
realizados en la memoria principal. Los ejemplos mostrados en la memoria principal
son suficientes para entender la metodologia y corroborar su validez; estos resultados
adicionales no otorgan informacion extra significativa, pero sirven para complementar
la memoria y proporcionar una visiéon mas completa del estudio. Este anexo se divide

en tres secciones principales:

F.1. Simulacion Numérica de AAA mas ILT

En esta seccién se comentaran los resultados de la simulaciéon numérica de AAA con
ILT para los cuatro modelos. Estos modelos fueron analizados para evaluar la influencia

de la cantidad de ILT en la distribucion de tensiones y el riesgo de ruptura.

X

v

Figura F.1: Mapa de tensién principal maxima (kPa) en el modelo 01 (mayor ILT)
comparado con el modelo AAA.
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s, Max, Principal s, Max, Principal
(Avg: 75%) )

(Avg: 75%;

X

v

Figura F.2: Mapa de tensién principal maxima (kPa) en el modelo 02 comparado con
el modelo AAA.

S, Max, Principal S, Max, Principal
(Avg: 75%) (Avg: 75%)

X

v

Figura F.3: Mapa de tensién principal maxima (kPa) en el modelo 02 comparado con
el modelo AAA.

s, Max, Principal s, Max, Principal
(Ava: 75%) (Avg: 75%)

X

v

Figura F.4: Mapa de tension principal maxima (kPa) en el modelo 04 (menor ILT)
comparado con el modelo AAA.
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F.2. Mapas de Gradiente de Deformacion de los
Modelos con Heterogeneidades

Aqui se anadiran los mapas de gradiente de deformacion para los diez modelos
con heterogeneidades. Estos modelos se estudiaron para evaluar como la cantidad y

distribucién de tejido patoldgico influye en la deteccion de AAA.

SGV-FILTRADA MODEL H01-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H01-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL H01-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H01-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H01-E05

|

SGV-FILTRADA MODEL H01-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL H01-E07

<1074

=]
-
~
w
s
31

Figura F.5: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hy;.
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SGV-FILTRADA MODEL H02-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H02-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL H02-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H02-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H02-E05

|

SGV-FILTRADA MODEL H02-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL H02-E07

~107%

o
[
[N]
w
-
5]

Figura F.6: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hys.
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SGV-FILTRADA MODEL H03-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H03-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL H03-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H03-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H03-E05

|

SGV-FILTRADA MODEL H03-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL H03-E07

o
=
[
w
£
wv
—
2
&

Figura F.7: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hys.
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SGV-FILTRADA MODEL H04-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H04-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL H04-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H04-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H04-E05

|

SGV-FILTRADA MODEL H04-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL H04-E07

-107%

o
-
L8]
w
FS
(3]

Figura F.8: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hy,.
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SGV-FILTRADA MODEL HO05-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H05-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL HO05-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H05-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H05-E05

|

SGV-FILTRADA MODEL H05-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL HO05-E07

-107%
0 1 2 3 4 5

Figura F.9: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hys.
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SGV-FILTRADA MODEL HO06-E01

B = e

SGV-FILTRADA MODEL H06-E02

B T R N O

SGV-FILTRADA MODEL H06-E03

I s e

SGV-FILTRADA MODEL H06-E04

R e

SGV-FILTRADA MODEL H06-E05

A R

SGV-FILTRADA MODEL H06-E06

R e = e R

SGV-FILTRADA MODEL H06-E07

e e

[ T

0 1 2 3 4 5

Figura F.10: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hg.
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SGV-FILTRADA MODEL HO7-E01

Ca e eedies ik

SGV-FILTRADA MODEL H07-E02

B O L T

SGV-FILTRADA MODEL H07-E03

. e T

SGV-FILTRADA MODEL H07-E04

B L L

SGV-FILTRADA MODEL H07-E05

e FARe S

SGV-FILTRADA MODEL H07-E06

e sediso SNT R

SGV-FILTRADA MODEL H07-E07

e o

Figura F.11: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hyy;.
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SGV-FILTRADA MODEL HO08-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H08-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL HO08-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H08-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H08-E05

l

SGV-FILTRADA MODEL HO08-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL HO08-E07
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w
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Figura F.12: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hyg.
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SGV-FILTRADA MODEL H09-E01

CeRME e e A

SGV-FILTRADA MODEL H09-E02

R e RS

SGV-FILTRADA MODEL H09-E03

T re—

SGV-FILTRADA MODEL H09-E04

I ———

SGV-FILTRADA MODEL H09-E05

B TR — O

SGV-FILTRADA MODEL H09-E06

e O

SGV-FILTRADA MODEL H09-E07

B = I

Figura F.13: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hyg.
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SGV-FILTRADA MODEL H10-E01

|

SGV-FILTRADA MODEL H10-E02

|

SGV-FILTRADA MODEL H10-E03

|

SGV-FILTRADA MODEL H10-E04

|

SGV-FILTRADA MODEL H10-E05

|

SGV-FILTRADA MODEL H10-E06

|

SGV-FILTRADA MODEL H10-E07

-107*

(=}

1 2 3 4 5

Figura F.14: Mapa de gradiente de deformacién para modelo Hig.
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F.3. Mapas de Gradiente de Deformacion de los
Modelos AAA mas ILT

En esta tltima seccién se presentan los mapas de gradiente de deformaciéon para los
cuatro modelos de AAA con ILT. Estos mapas proporcionan una vision detallada de

cémo varia el gradiente de la deformacion en funcion de la cantidad de ILT presente.

R RE

Figura F.15: Comparacién de los mapas de gradiente de deformacién del modelo AAA
con el modelo ILT 01.

SGV-FILTRADA MODEL AAA SGV-FILTRADA MODEL ILT 1 ‘

"] S S

Figura F.16: Comparacién de los mapas de gradiente de deformacion del modelo AAA
con el modelo ILT 02.

SGV-FILTRADA MODEL AAA SGV-FILTRADA MODEL ILToz ‘

R e

Figura F.17: Comparacién de los mapas de gradiente de deformacion del modelo AAA
con el modelo ILT 03.

SGV-FILTRADA MODEL AAA SGV-FILTRADA MODEL ILT03 |

oy gl m—

Figura F.18: Comparacién de los mapas de gradiente de deformacion del modelo AAA
con el modelo ILT 04.

SGV-FILTRADA MODEL AAA SGV-FILTRADA MODEL ILT , |
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