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SIMULACION NUMERICA DE ANEURISMAS AORTICOS
ABDOMINALES USANDO UN MODELO ANISOTROPO
EN CONFIGURACION CERO PRESION

RESUMEN

Un indicador del riesgo de rotura de Aneurismas Adrticos Abdominales (AAA),
aparte del empleado actualmente basado en el diametro maximo y la tasa de
crecimiento, tendria implicaciones clinicas importantes. La toma de decision de
una intervencidn quirurgica basada en un criterio adicional permitiria una
disminucién del riesgo al que son sometidos los pacientes durante la operacion,
asi como significaria también un ahorro econémico al reducir el numero de
intervenciones innecesarias.

Investigaciones previas en la simulacion numéricas de analisis de tensiones en
geometrias paciente-especificas de AAA parecen indicar que la tension
maxima en la pared del AAA podria resultar en un indicar adecuado del riesgo
de rotura del mismo. Estas simulaciones han considerado la presencia del
trombo intraluminal del AAA, asi como el comportamiento anisétropo del
mismo. Sin embargo, las geometrias empleadas (normalmente adquiridas a
partir de tomografias axiales computarizadas, TAC, del AAA) son adquiridas
cuando el AAA se encuentra sometido a presion diastdlica y por lo tanto no
corresponde a una geometria de cero carga. Estas caracteristicas dan lugar a
que la estimacion de la tension maxima en la pared no sea fiable.

En este proyecto se propone un algoritmo iterativo en el campo de
desplazamientos para obtener la geometria cero presion de modelos de AAA
paciente-especifico. El algoritmo considera el comportamiento anis6tropo del
material de la pared, asi como el espesor de la misma y la presencia del
trombo intraluminal. Este algoritmo permite una estimacion mas realista de las

tensiones maximas en modelos de AAA paciente especifico.
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1. INTRODUCCION

Un aneurisma adrtico abdominal (AAA) es una expansion o dilatacion anormal
de la pared de una arteria superior a 3 cm que esta asociada con la

degradacion de los tejidos conectivos de la pared arterial.

El riesgo de ruptura de los AAA ha dado lugar al establecimiento de criterios
para su reparacion con la finalidad de reducir la mortalidad. Estos criterios se
basan principalmente en: la presencia de sintomas, tamafo del aneurisma y su
tasa de expansidn. Los pacientes con aneurismas sintomaticos deben
repararse sin importar su diametro y los pacientes con aneurismas
asintomaticos que tiene un tamafio de mas del doble del segmento normal de
la aorta deben ser considerados para reparacion. Una reparacion prematura se
considera beneficiosa en pacientes cuyo aneurisma incrementa en mas de 0.5
cm en seis meses Y finalmente se recomienda la reparacion en pacientes con
un diametro superior a 5.5 cm para los hombres y 5 cm para las mujeres [1,2].
Las intervenciones quirurgicas suponen un riesgo de mortalidad en pacientes
cercano al 5%, mientras que se ha reportado que tan solo un 25% de los AAA

sufren de rotura durante la vida de los pacientes [1].

Estudios recientes apuntan, sin embargo, a la necesidad de establecer criterios
adicionales al maximo diametro del AAA o su tasa de expansion para la toma
de decision de llevar a cabo una intervencidn quirurgica [1,3]. En este sentido,
la maxima tension en la pared del tejido del AAA se ha demostrado como un
posible indicador del riesgo de ruptura de estas lesiones cardiovasculares
[3,4,5]. La forma del aneurisma tiene una influencia importante sobre en la
distribucion de las tensiones, asi como la distribucidon de la presion sanguinea,
el espesor de la pared, la variacion de las propiedades mecanicas a lo largo de
la arteria y la presencia o no del trombo. Estos estudios mecanicos se basan en
la obtencidn de geometrias en 3D por medio de imagenes obtenidas a partir de
TAC adquiridas en un instante, o multiples instantes, del ciclo cardiaco, por lo

tanto estas geometrias no se corresponden a la geometria de cero presion



cardiaca, es decir se encuentran bajo presion. A partir de esta geometria, ya
presurizada, se aplica la presion sistolica para determinar las tensiones y

deformaciones en la mayor parte de las aplicaciones.

Estudios recientes realizados por Speelman y colaboradores [6] y dePutter y
colaboradores [5], proponen un algoritmo para la obtencién de la geometria
cero presion empleando un modelo is6tropo para el tejido arterial y sin la
inclusion del trombo en el cual se concluye que la no determinaciéon de la
geometria cero presién conlleva una subestimaciéon de la tension y a un
gradiente a lo largo de la pared arterial menos uniforme. En lo referente a los
modelos de material, la mayor parte de los estudios se basan modelos
isétropos para describir su comportamiento [5-8]. Reciente ensayos biaxiales
sobre tejido de aneurisma [9] ha demostrado que el tejido de AAA es
anisoétropo. Simulaciones numéricas llevadas a cabo tomando en cuenta la
anisotropia del AAA [10,11], concluye que se obtiene un valor superior de
tensiones para el modelo anisétropo comparado con el isétropo. Esta diferencia
de tensiones entre los dos modelos se hace mas pronunciada en valores

grandes de deformaciones cuando el riesgo de ruptura del AAA es inminente.

En este trabajo se propone un algoritmo para la obtencion de la geometria cero
presion a partir de imagenes médicas de AAA. El algoritmo esta basado en la
iteracion directa sobre el campo de desplazamientos entre la configuracion cero
presién y la configuracién inicial asociada a la imagen diastélica, y no sobre el
gradiente de deformacidén entre estas dos configuraciones tal y como se
plantea en trabajos previos [5-6]. Esta caracteristica hace el algoritmo mas
estable comparado con previos algoritmos. Adicionalmente el algoritmo se
implementa para su uso con materiales anisoétropos y la consideracion del
trombo intraluminal y el espesor de pared. La implementacién se ha llevado a

cabo en modelos numéricos tridimensionales.



2. METODO

El objetivo principal del trabajo es la obtencidn de la configuracion cero presion
de un AAA considerando el comportamiento anisétropo del material y la
estructura y del AAA, i.e. presencia del trombo intraluminal. Los pasos a seguir

para su consecucion son los siguientes:

e Determinar un modelo isétropo que describa el comportamiento de tejido
aodrtico y del tejido del trombo.

e A partir de la geometria presurizada del AAA realizar una simulacién en
la que se aplique presion diastolica con la finalidad de determinar las
direcciones principales de las tensiones del modelo para el tejido adrtico.

e Estas direcciones principales determinan la orientacion de las fibras del
modelo anisétropo

e Determinar un modelo anisétropo que describa el comportamiento del
material adrtico al cual se le asigna las orientaciones de fibras.

e Mediante un algoritmo iterativo de simulaciones con el modelo
anisoétropo determinar la geometria correspondiente a la configuracion

cero presion

A continuacion se describen cada uno de estos pasos.

2.1 MODELO DE MATERIAL

Se han considerado modelos de comportamiento isétropo y anisétropo cuasi-
incompresible para el aneurisma. Como modelo is6tropo se ha empleado la

funcién de densidad de energia de deformacién propuesta por Demiray [12].

W = D;(eP2(h=3 — 1) + k(J — 1)?, (1)

donde D1y D, son parametros del material y Kk es el médulo volumétrico.

Para el modelo anisétropo se usa un modelo que incluye una familia de
fibras[13]:



W = D1(8D2(1_1_3) — 1) + % . (esz(Et—Ig)z -1 +x(— 1)2, (2)
2

donde D4, Do, k1, k2, p y I son parametros del material y k es el modulo

volumétrico.

Ambos modelos fueron ajustados a los datos experimentales de Van de Geest
y colaboradores [9], empleando el programa matlab. La Tabla 1 muestra los
resultados del ajuste y la Figura 1 y la Figura 2 el resultado del ajuste para el

material isétropo (R%=0.94) y anisétropo (R?=0.97) respectivamente.

Tabla 1. Parametro de Ajuste de modelos de material

Is6tropo | Anisétropo

Dy | 214 [Pa] | 214 [Pa]
D, 41.3 41.3

K 1E7 1E7

k1 - 212 [Pa]
k2 - 130

p - 1

by - 1

Figura 1. Ajuste funcion de comportamiento isétropo del tejido arterial del AAA.



)
w

Figura 2. Ajuste funcidon de comportamiento anisétropo del tejido arterial del
AAA.

En el caso del trombo se empleé la funcién de densidad de energia propuesta

por Van de Geest:
Wr = Cpo(I; — 3) + Cop (I, — 3)3, (3)

donde Cy = 28000 N/m?y Cg, = 28600 N/m?.

2.2 DIRECCION DE ORIENTACION DE FIBRAS

La orientacion de las fibras ha sido obtenida empleando el principio de la
solucién del campo de tensiones de un cilindro presurizado. En este problema,
las direcciones principales de la tensidon coinciden con la direccion

circunferencial y longitudinal del cilindro (ver Figura 3)

ar,

ac
Figura 3. Sistema triaxial de tensiones de un cilindro
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Dada la similitud entre la topologia de un AAA vy el cilindro, la direccion de la
fibra se definié coincidente con la direccion de maxima tension principal cuando
la geometria original se somete a una presion diastolica. Para la simulacion se

empled la funcién de densidad de energia de deformacién (1).

2.3 ALGORITMO ITERATIVO

La configuracion cero presidén es la geometria no presurizada por la presion
sanguinea y por lo tanto la geometria tal que, al aplicarle la presion diastdlica
se obtendria la geometria correspondiente a la adquirida en la imagen TAC.
Por tanto para obtener esta geometria partiendo de la geometria original se
lleva a cabo un proceso iterativo de punto fijo sobre el campo de

desplazamientos siguiendo los siguientes pasos:

1. Aplicar la presion diastdlica al modelo original.

2. Obtener las coordenadas de los nodos de la geometria deformada.

3. Restar nodo a nodo las coordenadas obtenidas a las coordenadas del
modelo original.

4. Generar la nueva geometria con los nuevos nodos.

5. Hacer el tiron (“pullback”) de las fibras hacia la nueva configuracion
geométrica cero presion (solo en el caso anisétropo).

6. Volver al paso 1 y repetir el proceso hasta alcanzar la tolerancia

buscada.

3. PROCEDIMIENTO DE SIMULACION

Se utilizan dos modelos de AAA obtenidos a partir de imagenes TAC de
pacientes bajo medicacion y con cirugia planificada en el Allegheny General
Hospital en Pittsburgh, Pennsylvania. Estas imagenes fueron tomadas

siguiendo un protocolo estandar antes de que los pacientes entraran al
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quiréfano. Con estos modelos, denominados U116 y U117, y utilizando el
software comercial ABAQUS se realiza la simulacion segun el método descrito

en el capitulo 2.

Para definir el comportamiento de los materiales, ABAQUS cuenta una libreria
de materiales disponibles donde unicamente el modelo is6tropo del trombo
puede ser definido. Por esta razén, fue necesario el escribir una subrutina de
usuario para definir el comportamiento del material isétropo y anisétropo del

tejido adrtico.

Para cada material la definicidn se realiza de la siguiente manera:

e Tejido arteria modelo isotropo: Se utiliza la subrutina UHYPER la cual se
utiliza para definir la funcidon de energia de deformacion de materiales
hiperelasticos is6tropos. Esta subrutina se puede ver en el ANEXO 1.

e Tejido arteria modelo Anisotropo: Se utiliza la subrutina
UANISOHYPER_INV, con la cual se define la funcién de energia de
deformacion de materiales anisotropicos hiperelasticos como una
funcion de un set de invariantes escalares irreducibles. Esta subrutina se
puede ver en el ANEXO 2.

e Tejido del trombo: Se utiliza un material estandar de la libreria de
ABAQUS que es un polinomico con n=2 propiedades. En el ANEXO 3
donde se muestra el archivo .inp tipo de los modelos de ABAQUS se

puede ver su definicion.

Para encontrar las coordenadas nodales de la geometria deformada y poder
realizar las iteraciones se utiliza la subrutina URDFIL que se incluye dentro del

mismo archivo de la subrutina para la definicion del material aértico.

En cada iteracion, la nueva geometria se encuentra a partir de un codigo en
MATLAB al cual se le ingresa el archivo que provee ABAQUS en el cual se
encuentran estas coordenadas, el archivo nodal original y el de cada iteracion.

Este codigo se encuentra en el ANEXO 4.
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El tiron (“pullback”) de las fibras se realiza a nivel elemental a través de un
cédigo en MATLAB al cual se ingresa el archivo de elementos, el archivo
original de nodos, el archivo de nodos en la nueva iteracion y el archivo
direccion de fibras de la configuracién inicial. Este cédigo se encuentra en el
ANEXO 5.

Para cada modelo de AAA se encuentra la geometria cero presion con el
modelo isétropo y con el modelo anisétropo para poder comparar los resultados

en cada uno de los casos.

4. RESULTADOS

Para cada uno de los dos modelos analizados se presenta una descripcion de
la geometria, las caracteristicas del modelo, una imagen de la orientacién de
las fibras del modelo anisétropo y una comparacion de los resultados en
tensiones y desplazamientos para isétropo y anisétropo en geometria

presurizada y cero presion.

4.1 DESCRIPCION DE MODELOS DE AAA

El AAA U116 tiene un diametro maximo de 5.1 cm y presenta un trombo que
cubre parcialmente su interior con un espesor maximo de 1.1 cm. Por su parte,
el AAA U117 tiene un diametro maximo de 5 cm y presenta un trombo que
cubre por completo el diametro interior con un espesor maximo de 1.8 cm. La

Figura 4 muestra los modelos mallados.
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Figura 4. Modelos de AAA
(U116 izquierda y U117 derecha)

Un detalle de un corte de los aneurismas junto con el trombo se muestra en la

Figura 5.

Figura 5. Corte de modelos y detalle de trombos de modelos
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Las caracteristicas del modelo en cuanto a su cantidad de nodos y elementos
se muestran en la Tabla 2.

Tabla 2. Caracteristicas de mallado de modelo U117
Modelo U116 Modelo U117

Numero de Numero de | Numero de | Numero de
Elementos Nodos Elementos Nodos
Arteria 322228 80383 247850 67519
Trombo 110985 26099 198876 47138
Total modelo 433213 98738 446726 97407

4.2 DIRECCION DE FIBRAS

Las direcciones de fibras determinadas a partir de las direcciones principales
del modelo is6tropo se muestran en la Figura 6 para el modelo U116 y en la

Figura 7 para el modelo U117.

Figura 6. Direcciones de fibras.
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Figura 7. Direcciones de fibras.

4.3 ITERACION HACIA GEOMETRIA CERO PRESION

Las iteraciones para los dos modelos se realizan hasta conseguir que la
distancia maxima nodal entre la configuracion zero presion presurizada con 80
mmHg (10666 Pa) que equivale a la presién diastdlica, y la configuracion

original asociada a la imagen TAC sea menor a 0.2 mm.

Para el AAA U117 se realizan 7 iteraciones para el modelo isétropo y
anisotropo. En el caso del AAA U116 se han realizado 9 iteraciones hasta
conseguir la geometria cero-presion. En el caso del modelo Anisétropo el
proceso iterativo se inicia desde la geometria cero presidon correspondiente a la
iteracion numero 6 del modelo is6tropo, con la finalidad de reducir el numero de

iteraciones requeridas.

La distancia maxima nodal entre el modelo presurizado y el modelo cero-

presion a presion diastélica se muestra en la Tabla 3.

16



Tabla 2. Distancia nodal para iteraciones

AAA U116 AAA U117
Modelo
Modelo Anisétropo Modelo Modelo
Iteracion| Iso6tropo [cm] (a partir | Is6tropo | Anisétropo
[cm] de iteracion 6 [cm] [cm]
de is6tropo)

1 0.3665 0.1486 0.4989 0.5969
2 0.1044 0.0465 0.1396 0.1788
3 0.1129 0.0193 0.0865 0.0999
4 0.0645 0.0158 0.0652 0.0663
S 0.0462 ) 0.0420 |  0.0429
6 0.0462 } 0.0296 |  0.0283
! 0.032 ) 0.0197 |  0.019

8 0.023 - - -

9 0.0165 - - -

10 0.0119 - - -

4.4 RESULTADO DE TENSIONES

Las tensiones maximas principales para los modelos isétropo y anisétropo en

configuracion cero presion y geometria presurizada se muestran en la Figura 8
para el AAA U116 y en la Figura 8 para el AAA U117.
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Figura8. Tensiones maximas principales AAA U116
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Figura9. Tensiones maximas principales AAA U117

El AAA U116 anis6tropo en geometria cero presion presenta la tensidn maxima

con un valor de 800 kPa, siendo aproximadamente un 25% superior al

anisoétropo en geometria presurizada donde la tensidn maxima es 620 kPa.

Comparando los resultados del anisétropo con el isétropo, para casos

correspondientes de geometria las tensiones son similares aunque ligeramente

superiores en el modelo anisétropo.
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En el AAA U117 la tensibn maxima principal se presenta en el modelo
anisétropo en configuracion de cero presion con un valor de 450 kPa localizada
de manera concentrada en la zona superior donde ya no hay presencia de
trombo. En comparacion con el modelo anisotropo presurizado donde la
tensidbn maxima es de 425 kPa la configuracion cero presion presenta una

tensién un 6% mas alta.

Al comparar el modelo anisétropo con el isétropo en cero presion, la tension es
cerca de un 5% superior, donde se aprecia mayor diferencia es en el modelo
isétropo en geometria presurizada donde la diferencia es de cerca de un 30%.
En cuanto a los desplazamientos, las Figura 10 y 11 muestran los resultados

obtenidos.

=

Displacement Magnitude
04

Anisoétropo cero presion

Anisotropo geometria presurizada

Figura10. Desplazamientos AAA U116
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Figura11. Desplazamientos AAA U117

4.5 CONSERVACION DE VOLUMEN Y VALORES DE SIMULACION

Durante el proceso de iteracion, las coordenadas nodales se modifican y por lo
tanto individualmente los elementos cambian de volumen. Este cambio de
volumen de los elementos llega a tener un valor elevado especialmente en
zonas de frontera entre trombo y arteria donde el mallado produce una
geometria no uniforme. No obstante, el modelo de material y caracteristicas de
la simulacién garantizan la cuasi-incompresibilidad del modelo global, es decir,
el promedio de deformacién de todos los elementos tiene un valor cercano a

cero (ver Tabla 4).
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Tabla 4. Conservacion de volumen en simulaciones

AAA U116 AAA U117
ISOTROPO | ANISOTROPO | ISOTROPO | ANISOTROPO
min dyor -38.5% -50.0% -596.8% 36%
max dyo| 18.9% 22.0% 37.2% 450%
Promedio
dvol 0.02% 0.04% -0.0077% -0.0289%
modelo

El valor de paso minimo necesario para la solucion no lineal de los modelos es
diferente para los modelos de material. En el caso del is6tropo, se puede llegar
a converger con un paso minimo de 0.1, mientras que para el anisétropo se

hace necesario un paso de 0.01.

5. DISCUSION Y CONCLUSIONES

El método propuesto para encontrar la geometria cero presion a partir de
iteraciones en el campo de desplazamientos muestra ser efectivo, estable y

practicable en un numero moderado de iteraciones.

Los resultados muestran que no determinar la geometria cero-presién en el
calculo de las tensiones de un AAA puede conllevar una subestimacién de
cerca de un 25% y que con relacion al uso de un modelo anisétropo con
relacién a uno isétropo, este ultimo subestima la tension por un valor de hasta
un 10%.

Por tanto, las tensiones de un modelo is6tropo en geometria presurizada
podrian estar subestimadas en cerca de un 30% a las tensiones del modelo
que se puede considerar como el que mejor lo representa que es uno

anisotropo en geometria cero presion.
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Aunque en los dos AAA simulados las tensiones mas altas se presentan en el
modelo aniso6tropo, el valor en que se subestima es diferente en los dos y se
puede inferir que es debido a la influencia que tiene el trombo que en un
modelo lo cubre en toda su circunferencia y por lo tanto le provee mayor
resistencia, mientras que en otro lo cubre parcialmente dejando una zona en la

que se concentran las tensiones y se aumenta la diferencia entre los modelos.

Esto sin embargo solo se puede confirmar analizando una mayor cantidad de
modelos, ya que estos dos no son una poblacion representativa para realizar
esta estadistica. Como trabajo posterior, se propone por lo tanto, analizar una
mayor cantidad de AAA con los que se pueda llegar a conclusiones mas

concretas y fiables sobre las diferencias de tensiones.

En lo referente al coste computacional y de tiempo que requiere obtener esta
mejora de resultados, a continuacion se muestran las estadisticas, en las que
se incluye solamente el tiempo de FEA y no el de preparacion de archivos y

uso de algoritmo de Matlab:

e Isotropo geometria presurizada - 1 simulacion:
o Tiempo de calculo : 1hora
o Memoria necesaria : 12 Mb
e Isétropo geometria cero presion - 8 simulaciones:
o Tiempo de calculo : 1 hora/simulacion : total 8 horas
o Memoria necesaria: 12 Mb
¢ Anisotropo geometria presurizada — 1 simulaciones
o Tiempo de calculo : 5 horas
o Memoria necesaria : 24 Mb
¢ Anisotropo geometria cero presion — 8 simulaciones
o Tiempo de calculo : 5 horas/simulacion : total 40 horas

o Memoria necesaria : 24 Mb

Ademas de tiempo adicional de calculo para el modelo anisé6tropo, la necesidad

de realizar iteraciones modificando las coordenadas nodales y por lo tanto la
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definicion de los elementos hace necesario una malla de mayor calidad en
cuanto la forma de los elementos y su tamano, criterio que se debe cumplir
para poder llegar al final de las iteraciones ya que de lo contrario los elementos
podrian llegar a deformarse hasta tener volumen negativo generando fallo en la

simulacion.
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