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Resumen

Actualmente las enfermedades cardiovasculares son una de las principales causas de muer-
te en el mundo desarrollado, por ello, se hace patente la necesidad de desarrollar modelos
numéricos y computacionales que permitan modelar el comportamiento, lo mas realista posi-
ble, de las paredes arteriales y del flujo sanguineo que circula por su interior. De modo que,
mediante estos modelos, seamos capaces de predecir las zonas de mayor probabilidad de
formacién de placa aterosclerética y, sobretodo, la probabilidad de ocurrencia del evento de
ruptura de placa ya que la ruptura produce efectos fatidicos, tales como, trombos o infarto.

Por ello, en este proyecto se ha llevado a cabo un estudio de diversos pardmetros geométricos
(dentro de un rango de valores morfolégicamente realistas) de un modelo de arteria corona-
ria con placa de ateroma en tres dimensiones mediante interaccion fluido-estructura (FSI),
para observar cual es su efecto sobre diversas variables fisicas indicadoras de la aparicion,

crecimiento y vulnerabilidad de la placa.

La morfologia y dimensiones consideradas son 2.3mm de radio externo y 0.55mm de espesor
en los extremos de la pared arterial. Las partes en las que se ha dividido el modelo son: la
pared arterial compuesta por la media y la adventicia, la placa fibrotica y el lipido o ateroma.
Se han variado 4 de los pardmetros mas influyentes en la vulnerabilidad de la placa ateros-
clerética a partir de un modelo de referencia (‘Caso Base’), esos parametros son el espesor
de la capa fibrética, el radio del lumen, y la longitud y ancho del lipido. Se han considerado 5
variaciones de cada parametro, lo que hace un total de 17 casos estudiados.

Una vez obtenidos los modelos, se ha mallado la geometria del sélido con el software ABA-
QUS y el volumen del fluido interno con ICEM y FEMAP, y se han impuesto las condiciones
de contorno en el sélido necesarias para evitar que se comporte como un sélido rigido, y en el

fluido se ha considerado la presién y velocidad del flujo sanguineo durante un ciclo cardiaco.

Posteriormente, se simulara, mediante elementos finitos (software ADINA), la interaccién entre
la arteria coronaria y la sangre (modelo FSI) teniendo en cuenta el comportamiento mecéanico
de cada uno de los componentes de dicha arteria, con el objeto de obtener los mapas de
tensiones y de velocidades que aparecen en el modelo. Estos datos nos permitiran establecer
parametros cualitativos del riesgo de ruptura de la placa vulnerable para asi evitar la aparicion

de eventos cardiovasculares tales como trombos o infartos.
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Capitulo 1

INTRODUCCION Y OBJETIVO

La importancia social de las enfermedades cardiovasculares motiva el interés por el desarrollo
de modelos numéricos y computacionales, que permitan modelar el comportamiento de las
paredes arteriales y nos ayuden a entender mejor las patologias cardiovasculares, con el fin

de aportar informacién relevante para la practica médica.

1.1. ANTECEDENTES Y MOTIVACION

Tal y como se ha observado durante los ultimos afnos, algunas ramas de la ingenieria han
resultado ser muy utiles en el terreno de la medicina; en concreto, la Biomecanica se ha
convertido en una disciplina cada vez mas utilizada. El objetivo de esta rama de la ciencia es
utilizar el conocimiento de las leyes mecéanicas y las herramientas matematicas para elaborar
modelos, cada vez mas complejos pero mas realistas, del comportamiento de estructuras
bioldgicas, tales como, el desarrollo de estructuras éseas y fibras musculares; el estudio del

flujo sanguineo; o el andlisis de los distintos 6rganos de un ser vivo, entre otros.

Actualmente en Espana las enfermedades cardiovasculares son la primera causa de muerte
a partir de los 75 afos y la segunda entre los 15 y los 74 afnos (Llacer et al. 2002). En
particular, la aterosclerosis, que no era una enfermedad comun en la antigiiedad, es cada
vez mas frecuente en nuestros dias, pudiendo llegar a considerarse el principal motivo de

muerte mundial en el afio 2020 (Lloyd Jones et al. 2009).
La aterosclerosis es una alteracién patoldgica de las arterias caracterizada por la formacion y

11



12 CAPITULO 1. INTRODUCCION Y OBJETIVO

crecimiento de una sustancia cérea que se adhiere a la capa intima de éstas (ver Anexo A).
Esta sustancia, denominada placa aterosclerosa, esta compuesta por colesterol, compues-
tos lipidicos, calcio y un tejido fibroso denominado fibrina. La aparicién de la placa causa
estrechamiento del lumen (estenosis), endurecimiento de la pared arterial y pérdida de su
elasticidad, lo cual puede conducir, por ejemplo, a una reduccion del flujo sanguineo al mio-
cardio en el caso de que la placa se encuentre en las arterias coronarias (ver Fig. 1.1). Sin
embargo, el daino més peligroso se produce cuando la placa es fragil y rompe (placa vulne-
rable) causando la formacion de coagulos que pueden disminuir o incluso bloquear el flujo
sanguineo o trasladarse a otra parte del sistema cardiovascular produciendo, de este mo-
do, ataques cardiacos, anginas de pecho o infartos, entre otros (Kyriacou et al. 1996, Hanke
et al. 2001, Thubrikar 2007).

Figura 1.1: Evolucion de la aparicion de una placa aterosclerética en un vaso sanguineo.

Hasta ahora, diferentes métodos han sido utilizados para evaluar la extensién y localizacion
de la lesién aterosclerética, entre ellos se encuentran el IVUS (intravascular ultrasounds) o
la angiografia por rayos X. Debido a que tanto, la identificacion, como el tratamiento de esta
enfermedad presentan complicaciones, una de las lineas actuales de investigacion en este
campo es predecir el desarrollo de esta lesién arterial. Ello requiere el uso de simulaciones

numéricas que permitan determinar las zonas de la pared arterial en las que aparecen valores
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elevados de tensiones circunferenciales y de cortadura tangenciales pudiendo generar un

evento cardiovascular perjudicial, como es la ruptura de placa.

Esta situacion justifica el interés por desarrollar modelos computacionales que evalten la
respuesta mecanica de la sangre (fluido de control) y de la pared arterial (sélido de estudio),
aportando informacién al diagndéstico (determinacion de la naturaleza de la enfermedad) y la
terapia cardiaca (tratamiento de la enfermedad).

1.2. OBJETIVO Y ALCANCE DEL PROYECTO

Debido a lo expuesto anteriormente, el objetivo de este proyecto es la realizacion de un estudio
paramétrico con interaccién fluido-estructura (FSI) de un modelo de arteria coronaria con
placa de ateroma teniendo en cuenta tanto, las diferentes geometrias y posiciones que adopta
el lipido, como la morfologia de la placa.

Partiendo de un modelo idealizado de vaso sanguineo con placa aterosclerética en tres di-
mensiones, se han tenido en cuenta los cuatro parametros geométricos mas influyentes en
la vulnerabilidad de la placa de ateroma, que son: el espesor de la placa fibrética, e, el radio
del lumen en el centro de la estenosis, r, la longitud, I, y el ancho del lipido, a. Tal y como
se detalla en el Capitulo 2, se han considerado 5 variaciones de cada uno de estos parame-
tros dentro de un rango de valores morfolégicamente realistas. Cada uno de estos modelos
ha sido discretizado numéricamente, se le han asignado las propiedades de los materiales
a las diferentes partes que los componen, y se le han aplicado las condiciones de contorno
necesarias para poder simular, mediante el proceso de elementos finitos, la interaccion entre

la arteria coronaria y la sangre (modelo FSI).

Tras el proceso FSI, se obtienen principalmente los mapas tensionales, los esfuerzos cortan-
tes o tensiones tangenciales en la pared y las lineas de flujo que aparecen en el modelo. Estos
datos nos han permitido establecer parametros cualitativos del riesgo de ruptura de placa vul-
nerable, para poder asi evitar la aparicién de eventos cardiovasculares, tales como trombos o

infartos. Todos estos resultados han sido recogidos en el Capitulo 3.

Como resumen de este proyecto, el Capitulo 4 recoge las conclusiones a las que se ha llegado
tras la realizacién del estudio y, en el Capitulo 5 se han comentado las posibles lineas de
trabajo futuros que pueden realizarse a partir de los resultados y conclusiones obtenidos en
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este trabajo.

Finalmente, el proyecto dispone de un conjunto de Anexos con los que se pretende explicar
de forma mas amplia aquellos aspectos mas complejos que asi lo requieren.

De este modo, en los Anexos A y B se ha realizado un breve resumen, a modo de infor-
macion general, de los conceptos bioldgicos y médicos relacionados con este proyecto, y de
las caracteristicas de los materiales hiperelasticos utilizados para describir el comportamiento
de la pared arterial, respectivamente. En el Anexo C se han explicado las caracteristicas del
fluido de trabajo indicando y comentando las consideraciones tomadas respecto al mismo y
el Anexo D recoge de forma desarrollada las ecuaciones que rigen el flujo de la sangre y la
formulacién de discretizacién numérica, mediante el método de elementos finitos, utilizada en

este proyecto.



Capitulo 2

DESARROLLO DEL MODELO

Este capitulo recoge la metodologia seguida para simular el proceso de interaccion fluido-
estructura (FSI) que tiene lugar durante la circulacién de la sangre a través de los vasos
sanguineos, en un modelo idealizado de arteria coronaria con placa aterosclerética. En primer
lugar, se ha descrito la geometria y el proceso de mallado (discretizacién numérica) tanto del
sélido, como del fluido. En segundo lugar, se han comentado las propiedades de los materiales
de cada una de las partes que componen el modelo. A continuacién, se han expuesto las
condiciones de contorno necesariamente impuestas para llevar a cabo el analisis. Por ultimo,
se ha desarrollado la formulacion matematica requerida en la resolucion del proceso FSI con
el software ADINA.

2.1. GEOMETRIA Y MALLADO DEL MODELO

2.1.1. Arteria coronaria aterosclerotica

Para llevar a cabo el analisis paramétrico objeto de este proyecto, se ha realizado el modelado
de una arteria coronaria idealizada con estenosis excéntrica en tres dimensiones (3D). El
disefno se ha realizado mediante el software comercial de elementos finitos ABAQUS. La parte
solida de dicho modelo esta compuesta por: la pared arterial y por una placa de ateroma.

= Se ha considerado que la pared arterial estd compuesta por dos capas, la adventicia
y la media, despreciandose la contribucion de la capa interna o intima (ver Anexo A)

15



16 CAPITULO 2. DESARROLLO DEL MODELO

debido a que el espesor de ésta ultima es despreciable frente al espesor de las otras
dos y no aporta propiedades mecanicas al conjunto. Ademas, en arterias enfermas, la
geometria, tanto de la intima como de la media, se ve afectada por la placa ateroscleré6-
tica haciendo desaparecer la intima y modificando la geometria de la media en la zona
de contacto con la placa y en las zonas préximas a ella. Tal y como se observa en la
Fig. 2.1, se ha supuesto la pared arterial como un cilindro recto y hueco de modo que

su superficie interna (lumen) es circular.

= La placa aterosclerética esta formada por un volumen de lipido, llamado ateroma, el
cual tiene forma arrinionada o de alubia, y esta envuelto por una fina capa fibrada, la
placa, modelada de forma excéntrica; ambos localizados en la superficie interior de la

pared arterial y simétricos respecto del plano trasversal.

La morfologia de la arteria aterosclerética coronaria y sus dimensiones globales han sido
tomadas de la literatura (Versluis et al. 2006, Bluestein et al. 2008) y corresponden a una
arteria coronaria estandar. Estas dimensiones son: 20mm de longitud del vaso, 2.3mm de
radio externo y 0.55mm de espesor de la pared arterial (de los cuales 0.3mm corresponden al
espesor de la adventicia y 0.25mm corresponden al espesor de la media en los extremos de

la arteria considerada) (ver Fig. 2.1).

El analisis paramétrico consiste en la evaluacion de una serie de modelos morfolégicos de
placa idealizadas que imitan las diferentes etapas y variaciones que tienen lugar durante el
crecimiento y desarrollo de la lesion aterosclerética. Siguiendo trabajos anteriores (Cheng
et al. 1993, Williamson et al. 2003, Finet et al. 2004, Ohayon et al. 2008, Cilla et al. 2011), los
parametros geométricos mas influyentes que estos autores citan en sus articulos y que, por
tanto, se van a analizar en este proyecto son (ver Fig. 2.1): el espesor de la placa fibrotica, e;
el radio del lumen en la seccién central del modelo, r; la longitud del lipido, /; y el ancho del
lipido, a. Este ultimo se define como el ratio, en porcentaje, entre el ancho de ateroma, w1, y la
distancia entre el punto interior del nucleo lipidico y el punto exterior de la placa de ateroma,
wsy. Por tanto, a se define como:
wy (mm)

a(%) = ————. (2.1)

wa(mm)

Cinco valores de cada uno de los cuatro parametros descritos anteriormente se han consi-
derado y combinado, de modo que se han analizado y evaluado un total de 17 modelos de
arteria coronaria con placa aterosclerética. Para ello, se ha tomado un valor de cada para-
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A

/

Figura 2.1: (A) Partes y dimensiones generales del modelo idealizado considerado. Seccion
longitudinal. (B) Partes y parametros geométricos considerados en el analisis. Seccion trans-

versal.

metro como dato de referencia obteniendo el modelo ’Caso Base’ descrito en la Tabla 2.1.
Los 16 modelos restantes se han obtenido variado sélo uno de los parametros y manteniendo
los otros tres constantes. Cada uno de los parametros se ha variado segun datos morfolégi-
cos realistas obtenidos de la literatura (Fujii et al. 2005), y que son: el espesor de la placa
fibrética (0.025<e<0.15, mm), el radio del lumen en la seccién central del modelo (0.7<r<1,
mm), la longitud del lipido (1<I<8, mm) y el ancho del nucleo lipidico (30<a<90, %). Los va-
lores de los pardmetros geométricos utilizados para definir los modelos idealizados de arteria

coronaria con placa de ateroma se muestran en la Tabla 2.1.

Parametros geométricos 1 2 Caso Base 4 5
e [mm] 0.025 0.035 0.05 0.1 0.15
r [mm] 0.7 0.8 0.85 0.9 1

| [mm] 1 2 4 6 8
a[%] 30 45 60 75 90

Tabla 2.1: Parametros geométricos y morfol6gicos utilizados para obtener los modelos ideali-

zados en 3D.
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Para llevar a cabo el analisis de las tensiones y deformaciones que aparecen en las paredes
del vaso arterial, se ha requerido hacer un mallado (discretizacion numérica) adecuado a las
diferentes partes en las que estan divididos los modelos estudiados (lipido, placa ateroscleré6-

tica, media y adventicia).

Se realiza el mallado de cada una de las partes que componen el sélido utilizando elementos
tetraédricos de cuatro nodos lineales e hibridos de tipo C3D4 (en la Fig. 2.2 se muestra el
corte longitudinal de la malla utilizada y, como ejemplo, se ha detallado el mallado del lipido).
Tras varios andlisis para determinar la influencia de la malla, se ha obtenido el valor de longitud
entre nodos que se ha proporcionado a cada zona de estudio; de modo que el numero total
de elementos de todo el conjunto ha sido en torno a 125000 y el niumero de nodos que se ha
obtenido esta en torno a 25000 (valores variables para cada modelo analizado).
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Figura 2.2: Seccion longitudinal de la malla y mallado del lipido correspondiente a la geometria
de referencia, caso base, en el que se destaca un elemento tetraédrico de cuatro nodos de
tipo C3D4, como el utilizado en todos los modelos.

2.1.2. Fluido

Para cada uno de los 17 modelos descritos anteriormente, y que han sido considerados en el
analisis FSI, se ha tomado el volumen interno de la arteria o lumen, ya que sera el volumen por
el que va a discurrir la sangre (volumen fluido). Para ello se ha extraido la superficie interna
del vaso arterial de cada modelo y se le han afadido dos tapas circulares de 1.75mm de

radio (radio interno del vaso sanguineo), de este modo, el volumen obtenido sera el volumen
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fluido. En la Fig 2.3 se observan las secciones circulares de entrada y salida que delimitan el

volumen fluido.

Aligual que en el caso del s6lido, tras haber obtenido la geometria y haber realizado la diferen-
ciacién de sus partes constituyentes (en este caso, se diferencian las superficies de entrada,
salida y superficie de contacto entre sélido y fluido obtenidas mediante el software FEMAP),
se ha procedido al mallado del volumen para poder obtener las caracteristicas de la sangre
(presién, lineas de flujo y vorticidad) durante las diferentes etapas del proceso de interaccién.

En este caso el mallado se ha realizado mediante el software ICEM.

Se han utilizado, también, elementos tetraédricos de cuatro nodos de tipo C3D4 (ver Fig 2.3).
Tras proporcionar a cada zona una distancia entre nodos adecuada y obtener una malla de
buena calidad sin zonas con esquinas abruptas ni agujeros, se obtiene que el volumen fluido
esta compuesto por aproximadamente 800000 elementos y 140000 nodos (ambos valores

varian para los diferentes modelos).

Salida

Pared arterial

Entrada

Figura 2.3: Partes que definen el volumen fluido. Detalle del mallado tetraédrico.

2.2. PROPIEDADES MATERIALES DEL SOLIDO Y DEL FLUIDO

2.2.1. Vaso arterial

La geometria sélida de los modelos analizados puede dividirse en cuatro zonas diferenciadas
debido a las diferentes propiedades del material de cada una de ellas. Estas zonas son la
media, la adventicia, la placa aterosclerética y el lipido.
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Los tejidos que constituyen la pared arterial (media y adventicia) se caracterizan por poseer
un comportamiento tensién-deformacion no lineal y por ser materiales hiperelasticos e incom-
presibles ya que el 70 % del material es agua (Carew et al. 1968, Holzapfel et al. 2005). En el
caso de la pared arterial, se ha utilizado un material anisétropo compuesto por dos familias de
fibras de colageno orientadas con un angulo, respecto a la direccion circunferencial, de +36°
para la adventicia y +30.28° para la media. Sin embargo, se ha utilizado un material isétropo
para el caso de la placa y el lipido. EI comportamiento de estos tejidos ha sido modelado

segun la funcién de tension de energia de Holzapfel (Holzapfel et al. 2005).

w:cl<fl—3>+§;[emp[z@[(1—p><h—3>2+p<[f4—1>2ﬂ—1} . (22

donde C1>0 y k>0 son parametros tensionales y k2>0y 0 < p < 1 son parametros adimen-
sionales (cuando p=1 las fibras estan perfectamente alineadas y cuando p=0 las fibras estan
distribuidas aleatoriamente por lo que el material se convierte en is6tropo), I; es el primer in-
variante de C=F" F, donde F es el tensor gradiente deformacién, Iy = my-Cmy y Is = ny - Cny
son invariantes que dependen de la direccién de la familia de fibras del material en el punto X
definido por el campo de los vectores unidad my y ny (Spencer 1971) (ver Anexo B).

Los valores de los parametros que definen los materiales de ambos tejidos han sido obtenidos
a partir de datos experimentales extraidos de trabajos previos. De este modo, las propiedades
de la media y de la adventicia se han obtenido a partir de Holzapfel et al. (2005). Sin embargo,
el material que constituye la placa aterosclerética y el lipido se ha modelado como un material
is6tropo, es dedir, se ha tomado p=0 y sus propiedades han sido extraidas de Versluis et al.
(2006). Los valores de los parametros que definen el comportamiento del material del sélido

se muestran en la Tabla 2.2.

CilkPa]  kikPa]  ko[=]  p[-]

Adventicia 1.99 89.97 97.30 0.77
Media 1.02 25.11 858 0.32
Placa aterosclerotica 10.99 950.88 5.00 0
Nucleo lipidico 0.01 66.24  4.99 0

Tabla 2.2: Valores que definen las propiedades de los materiales que componen la parte sélida

de los modelos de arteria coronaria con la placa de ateroma.
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2.2.2. Sangre

La sangre es una mezcla compleja de células, o elementos como globulos rojos, gldbulos
blancos y plaquetas, y una parte liquida llamada plasma, de color ambar, constituida princi-
palmente por agua; mediante los cuales las sustancias nutritivas y desechos son transpor-
tados. Los glébulos rojos constituyen aproximadamente el 40 % del volumen total, éstos son
pequenas particulas semisélidas suspendidas en la sangre que, al rozar entre ellas, ofrecen
resistencia al avance del flujo disipando energia e incrementando la viscosidad de la sangre,
haciendo que ésta sea aproximadamente cuatro veces mas viscosa que el agua. El 60 % del
volumen restante es practicamente agua que al ser ésta incompresible, da propiedades de

incompresibilidad a la sangre.

Por otro lado, la distribucién heterogénea de los glébulos rojos en la sangre provoca que
la viscosidad de ésta no sea constante para todos los caudales que pueden presentarse a
lo largo del sistema cardiovascular. Ademas, hace que la sangre no se comporte como un
fluido newtoniano en el sistema micro-circulatorio, sino que ésta se comporta como un fluido
pseudopléastico en el que la viscosidad aumenta conforme disminuye la velocidad o gradiente
de deformacion 4. Es decir, conforme aumenta la viscosidad se generan mayores fuerzas de
friccion entre las particulas que, a su vez, daran lugar a la aparicién de tensiones tangenciales
en las paredes del vaso sanguineo. Sabiendo que la viscosidad es la relacion entre estas
tensiones tangenciales y el gradiente de deformacién (6 tasa de corte), se define este ultimo
como:

. dry
= — . 2.
Y= (2.3)

Teniendo en cuenta el caracter pseudoplastico de la sangre para valores de 4 entre 0.01
y 100, s~!, se ha utilizado el modelo no-newtoniano de Carreau (Valencia y Baeza 2009)

para describir su comportamiento reolégico (ver Anexo C), ya que este modelo asume que la

viscosidad de la sangre, u, varia de acuerdo a la siguiente ecuacion:

1= pios + (o — pioc) - (L+ A55)™ (2.4)

donde g Y oo SON los valores asintoticos de la viscosidad para valores extremos del gradiente
de velocidad 4, y las variables A y m son los parametros que describen el tamano de la
region de transicion entre ambos valores asintéticos (ver Fig. C.3 del Anexo C). Se ha tomado
10=0.056N-5/m?2, 1150=0.00345N-5/m?, A=10.975 y m=-0.3216. La densidad de la sangre se
ha considerado constante e igual a p;=1050kg/m? (Valencia y Baeza 2009).
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2.3. CONDICIONES DE CONTORNO

Para evitar que el sélido se mueva debido a las fuerzas de presidn y velocidad que le aportara

el fluido en las sucesivas simulaciones, se ha empotrado la arteria en ambos extremos.

Ademaés, se han aplicado condiciones de presién variable durante un pulso cardiaco, p(t), en la
seccion de entrada de la arteria, y condiciones de velocidad variable, u(t), también durante el
ciclo cardiaco en la seccién de salida con la finalidad de realizar los ensayos bajo condiciones
lo més similares posibles a las fisiologicas (ver Fig. 2.4), logrando alcanzar en la seccion de
maxima estenosis un perfil de velocidades desarrollado y correspondiente al flujo parabdlico
de Poiseuille (Davies et al. 2006).
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Figura 2.4: Representacion grafica del ciclo de presion y velocidad para un pulso cardiaco.
Condiciones de contorno aplicadas al fluido.

Para lograr la interaccion FSI, las condiciones de contorno aplicadas en la superficie de con-
tacto entre sélido y fluido son las siguientes: los desplazamientos de ambos deben ser com-
patibles (Ec. 2.5) y las tensiones deben estar en equilibrio (Ec. 2.6).

d*=d’ (2.5)

O'Z'jsnj = O'Z'jfn]' 5 (26)
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donde d* y df son los desplazamientos del sélido y del fluido, respectivamente, y oy aijf

son los tensores de la pared arterial y del flujo fluido.

2.4. METODO NUMERICO DE RESOLUCION

En problemas hemodinamicos, como el tratado en este proyecto, donde el fluido circula pul-
satoriamente por las arterias e induce en ellas deformaciones del orden de su diametro, se
requiere el tratamiento de las ecuaciones de Navier-Stokes, la descripcién de éstas en su

dominio deformable y la interaccion con la estructura.

Por ello, la superficie de interaccion entre el flujo de sangre y la pared arterial ha sido modelada
utilizando las ecuaciones de continuidad (Ec. 2.7) y cantidad de movimiento (Ec. 2.8) para
fluidos incompresibles y viscosos, y con flujo laminar a lo largo de toda la estenosis (ver
Anexo D), junto con la ecuacion de equilibrio de tension de pared arterial (Ec. 2.9).

Vou=0 (2.7)
p <21: + [(u — upm,) - V] u) =-Vp+ V- (uVu) (2.8)
oiji =0, (2.9)

donde p es la densidad de la sangre, v es el campo de velocidad de la sangre, u,, es la

velocidad del mallado, p es el campo de presiones y u es la viscosidad dinamica.

De acuerdo con las condiciones de contorno utilizadas y mediante la formulacion Lagrangiana-
Euleriana (ALE) se resuelven las ecuaciones anteriores. En la formulacién ALE, (u — u,,) es

la velocidad relativa del fluido respecto a la coordenada mévil de la velocidad.

Para la resolucion de las ecuaciones de interaccion FSI se ha utilizado el software comercial
de elementos finitos ADINA 8.5. Para ello, se ha utilizado la formulacion para grandes despla-
zamientos y deformaciones finitas disponibles en ADINA y el método iterativo Newton con un
maximo de 1000 iteraciones para cada intervalo de tiempo en el que se ha dividido el ciclo
cardiaco. La convergencia de cada iteracion tiene lugar cuando la solucién no difiere mas del

0.01 % del valor de la velocidad.






Capitulo 3

RESULTADOS

En este capitulo se muestran los resultados obtenidos tras haber realizado la interaccion FSI

de 17 modelos de arteria coronaria con aterosclerosis.

En primer lugar, se han evaluado dos variables que hacen referencia al sélido, éstas son la
tension principal méxima y la deformacién méaxima que en él aparecen debido a la circulacién
de la sangre. El estudio de esta primera variable es de suma importancia debio a su influencia
en la ruptura de placa, por ello se analizara con detenimiento tanto su magnitud como, su

tendencia a lo largo de un pulso cardiaco.

En segundo lugar, se han estudiado las lineas de flujo que describe la sangre en el interior del
vaso sanguineo ya que es un parametro que esta directamente relacionado con la localizacién

de otras magnitudes importantes, principalmente con la tensiéon de cortadura minimo.

A continuacién, se ha comentado la tensién de cizalladura méaxima y minima en la superficie
de interaccién FSI. El primer pardmetro esta relacionado con la probabilidad de que se pro-
duzca dano en la pared arterial y el segundo indica la posible adherencia de particulas sélidas
en la capa intima del vaso arterial dando lugar al crecimiento de una nueva placa de ateroma.

En este caso, también se ha evaluado la magnitud y tendencia de ambas.

Por ultimo, se detallan otras variables relacionadas con el fluido, pero de menor importancia
en el evento cardiovascular de ruptura de placa, como es la caida de presion a lo largo de la
arteria y la vorticidad que aparece en la regién post-estendtica.

25
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3.1. TENSION EN LA PARED ARTERIAL

3.1.1. Comparacion entre la simulacion FSI y el modelo sélido

En primer lugar, se ha realizado una comparacion de los resultados obtenidos mediante las
simulaciones de interaccién fluido-estructura con los resultados obtenidos a partir de ensayos
realizados s6lo con el sélido, ambos llevados a cabo mediante el software ADINA y asumiendo

las mismas caracteristicas y condiciones.

Para ello, se han repetido todos los ensayos paramétricos considerando sélo la parte soli-
da del modelo. Es decir, se han manteniendo las condiciones de geometria en cada caso,
las propiedades de los materiales del sélido y las condiciones de contorno aplicadas a éste
(empotramiento de los extremos de la arteria coronaria). Ademas se le ha aplicado la misma
condicién de presién a la superficie interna de la pared arterial que la que el fluido ejercia
sobre ésta en el modelo FSI, es decir, se le ha impuesto la curva de presion variable p(t) (ver
Fig. 2.4) correspondiente al ciclo cardiaco.

Comparando las tensiones principales maximas de los 17 modelos obtenidas mediante ambos
métodos, se observa que los valores obtenidos son muy similares y que la distribucién de
tension a lo largo del corte trasversal es similar (ver Fig. 3.1).

La Fig. 3.1 muestra los resultados obtenidos mediante ambos modelos para la situacion pa-
ramétrica correspondiente al ‘Caso Base’, y en la parte inferior de cada mapa de contorno

aparece la magnitud maxima de tensidén, que en ambos casos aparece en la capa fibrotica.



3.1. TENSION EN LA PARED ARTERIAL 27

Modelo FSI Modelo Sélido

SIGMA - P1 (kPa)
TIME 0.36

t: 270
225
— 180
135
90

45
0

o _max=278.2 kPa o _max=281.7 kPa

Figura 3.1: Mapas de contorno del modelo ‘Caso Base’ de la tensidn méaxima principal para el
modelo FSI y el modelo sélido.

Se puede finalizar afirmando que, debido a la coincidencia de los resultados obtenidos y que,
ademas, son muy similares a los que aparecen en la literatura (Cilla et al. 2011), los ensayos
realizados se han considerado como validos y fiables.

3.1.2. Distribucion y tendencia de las tensiones

En segundo lugar, se han evaludado las tensiones principales maximas ya que, segun la
literatura es el desencadenante de la ruptura de placa (Versluis et al. 2006). Estas tensiones
se han estudiado en las zonas criticas de la arteria, esto es, en la regién donde mayor es el
estrechamiendo del lumen o estenosis (seccién central), ya que éste es el lugar con mayor
probabilidad de apariciéon del fenédmeno de ruptura de placa y, por ende, donde tiene lugar el

accidente cardiovascular asociado.

A continuacién, se han mostrado y comentado los resultados obtenidos al variar los cuatro
parametros geométricos considerados en este proyecto (espesor de la placa fibrotica, e; radio
del lumen en la seccion central del modelo, r; longitud del lipido, /; y ancho del lipido, a), dentro
del umbral de valores morfolégicamente realistas descritos en el Capitulo 2.

En la Fig. 3.2 se representan los mapas de contorno de la tensién principal maxima en la
seccion central de la estenosis en el instante de tiempo en el que ésta es maxima (=0.36s)
con el objetivo de poder observar la variaciéon de esta variable a lo largo de toda la superficie
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critica y poder comparar la influencia sobre ésta al variar los parametros considerados.

Nota: En esta figura, cada mapa de contorno ha sido representado con su propia leyenda, de
modo que, no es posible hacer una comparacion atendiendo a la tonalidad de las diferentes
imagenes, sino que la comparacion entre ellas debe realizarse mediante los valores de tension
que se recogen en la leyenda. Se ha decidido mostrar asi los resultados debido a que en la
representacion de todas las imagenes con la misma leyenda sélo se apreciaba el mapa de
contorno en el modelo que presenta mayor tension (modelo e1). De modo que, la comparacién
visual era también imposible. Ademas, en este caso, se puede observar cual es la distribucién
de tensiones para cada uno de los modelos.

Cabe destacar que el valor maximo de tensiéon puede aparecer a lo largo de toda la superficie
interna de la placa fibrética en la direccion central aunque, como puede verse en la Fig. 3.2,
generalmente se da en la capa fibrética, es decir, en la zona que esta en contacto con el
ateroma, ya que éste es de material muy blando y el espesor de la placa en esta regién
es muy bajo. Realmente, el valor de tension que interesa para la practica médica es el que
aparece en la superficie en contacto con el ateroma ya que, es en este caso cuando puede

tener lugar la ruptura de placa y, por ende, el accidente cardiovascular asociado.
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Figura 3.2: Mapas de contorno de las tensiones principales méaximas en la seccién central.
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Por otro lado, en la Fig. 3.3, se visualiza la tendencia que sigue la tension principal maxima
a lo largo de un pulso cardiaco (At=0.9s). Se observa que esta tendencia es similar a la que
describe el ciclo de presion ya que, es principalmente la presidén la que provoca la tensidon

circunferencial (tension maxima principal).

Comparando las tendencias para cada uno de los parametros geométricos considerados, se

llega a las siguientes conclusiones:

= Conforme disminuye el espesor de la capa fibrética, e, las tensiones maximas a las que
se ve sometida la placa aumentan de manera considerable. Por ejemplo, comparando los
modelos e5 (e=0.15mm), e4 (e=0.1mm) y Cb (e=0.05mm) (todos ellos poseen el mismo
incremento en la variacion del parametro de estudio), se han obtenido los siguientes
valores de tensién: 128.643kPa, 147.970kPa y 278.234kPa, respectivamente. Esto se
debe a que conforme disminye el espesor de la capa fibrotica, se concentran mas las

tensiones en esta zona.

= En el caso del radio del lumen, r, las tensiones principales maximas disminuyen al dis-

minuir este parametro.

Con el fin de explicar la tendencia de la tension al variar el radio, se podrian comparar los
resultados con los obtenidos para un tubo de pared delgada sometido a presién interna
con un comportamiento elastico lineal y bajo hip6tesis de pequenos desplazamientos.
Estos afirman que para que el sistema pared-fluido esté en equilibrio se debe cumplir
que, la tension circunferencial que soporta la pared debe compensar a la presion que
ejerce el fluido sobre la pared siendo proporcional al radio e inversamente proporcional al
espesor, es decir, oy = (P — P»)-Z. Por tanto, si el radio de la arteria es muy pequefio, la
tensién también lo es. Esto es comparable sélo con el objetivo de observar la tendencia

gue sigue la tensidon maxima al varial el radio del lumen.

= Al aumentar la longitud del lipido, I, aumenta la tensién hasta que se alcanza el valor de
I=4mm. A partir de este valor, la tensidbn permanece practicamente constante. Esto es
debido a que el volumen de lipido dentro de la placa (en la zona central) es insignificante

para [l < 4mm pero empieza a ser considerable a partir de este valor de longitud.

= Al aumentar el ancho del lipido, a, la tensidn principal maxima aumenta ya que aumenta

el volumen de ateroma, material mas blando que la placa, envuelto por ésta.
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De acuerdo con la literatura (Cilla et al. 2011) y tras observar la dependencia de las
tensiones principales maximas con a, este parametro debe considerarse como indicador

de factor de riesgo en la ruptura de placa.
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Figura 3.3: Variaciéon temporal a lo largo de un pulso cardiaco de la tensién maxima principal

en la seccion central de la estenosis.

3.1.3. Estudio de vulnerabilidad de la placa

En los estudios de vulnerabilidad de placa que se recogen en la literatura se pueden encontrar
diferentes valores umbrales de ruptura de placa. Considerando el estudio realizado por Loree
et al. (1994) obtenido a partir de datos experimentales, el valor umbral de tensién maxima es
de 247kPa. Esto indica que existe un 95 % de probabilidad de que se produzca la ruptura de
placa en el caso de que la tensibn maxima principal, obtenida a partir de la combinacion de
estos 4 parametros geométricos, sea igual o superior a 247kPa (Loree et al. 1994).

En la Fig. 3.4 se comparan los valores de la tension maxima en la pared arterial de cada mode-
lo con el valor umbral de tension considerado. Cada parametro geométrico ha sido comparado
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de forma individual, de manera que es posible indicar el valor minimo o maximo (dependiendo

del parametro) a partir del cual la probabilidad de ruptura de placa es elevado.

» Conforme disminuye el espesor de la placa, e, aumenta el valor de tension, de modo que

valores menores de aproximadamente €<0.06mm generan riesgo de ruptura de placa.

» En el caso del radio del lumen, r, se ha observado en el apartado anterior y en la Fig. 3.4,
que al aumentar, la tension de la placa en el centro de la estenosis aumenta, de modo
gue para aproximadamente r>0.82mm y considerando el resto de parametros fijos, exis-
te un 95 % de probabilidad de que exista ruptura de placa.

= Al aumentar la longitud del lipido, I, aumentan las tensiones en la placa, por lo que se
considera que aproximadamente 1>3.35mm suponen un riesgo en la vulnerabilidad de

placa siempre y cuando el resto de pardmetros son los considerados.

= El parametro del ancho del lipido, a, sigue la misma tendencia que r y [. Tras obtener un
limite de vulnerabilidad de placa de a>45 %, y observar la dependencia de las tensiones
principales con a, debe considerarse este parametro como un indicador de factor de
riesgo en la ruptura de placa.
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Figura 3.4: Tendencia de la tension maxima principal al variar cada uno de los parametros
geométricos y valor umbral de ruptura de placa obtenido por Loree et al. (1994).

3.2. DEFORMACION ARTERIAL

Generalmente, el fendmeno de ruptura de placa aterosclerética tiene lugar debido a los eleva-
dos valores de tensidén que en ella se concentran, originados porque ésta envuelve el ateroma,
sustancia de material mas blando. Pero en situaciones en las que la placa es muy rigida, es
decir, presenta regiones calcificadas y no contiene ateroma en su interior o éste es muy peque-
no (placa muy fragil), ésta puede romper debido a las deformaciones que en ella se producen.
Sin embargo, en la literatura, no se han encontrado datos experimentales de la deformacion
principal maxima que ocasiona ruptura de la placa de ateroma. De todos modos y a pesar de
no poder comparar los resultados obtenidos con un valor critico de rotura, se ha considerado

interesante analizar dicho parametro.

En la Fig. 3.5 se representa la geometria de la pared arterial sin deformar, la de maxima
deformacion y el mapa de contorno de este Ultimo, para observar la diferencia entre ellos.

En la Fig. 3.5 se observa que la maxima deformacién de la pared arterial para el modelo
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Figura 3.5: Mapa de contorno de la configuracién deformada y geometria deformada y sin
deformar. Nota: En la configuracién deformada los extremos permanecen sin deformar debido

a la condicién de contorno impuesta en esos nodos.

de arteria coronaria aterosclerotica analizada en este proyecto aparece en las regiones de
la media proximas a los extremos de la placa debido a la variacién de las propiedades de
los materiales que constituyen la pared arterial en cada zona (inicio de la placa de ateroma).
Debido a que en este proyecto se evalluan los factores de riesgo de ruptura de placa, la variable
de deformacién debe analizarse en las zonas criticas, es decir en la superficie interna de la

placa.

En la Fig. 3.6 se representa el porcentaje de deformacién de cada modelo. Se observa que
la deformacién de la placa para todos los estudios paramétricos es similar, varia en torno a
un 6 %, ya que las propiedades de los materiales son idénticas para todos ellos y sélo varia
la morfologia del lipido o de la placa. Sin embargo, la maxima variacion de la deformacion se
observa en los modelos paramétricos e y [ (espesor de la capa fibrética y longitud del ateroma,
respectivamente) produciéndose un incremento del 4.5y 5, %, respectivamente, frente al 3%
que presentan los otros dos parametros. Este incremento hace referencia a la diferencia del
valor de deformacion para el mayor y el menor parametro morfolégico estudiado. Este efecto

también aparece en las tensiones maximas principales, donde la variacién también es mayor
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paraeylqueparaay r.

Como ya se ha comentado, la tendencia de la deformacién sigue la de las tensiones para todos
los parametros ya que son éstas las que generan la deformacién. Por ejemplo, en el caso del
parametro e (espesor de la placa fibrética), cuanto menor es éste, mayor es la deformacion y
la tension que aparece en la placa.

Se han obtenido las maximas deformaciones para los modelos en los que la cantidad de lipido
envuelto por la placa es grande ya que éste es menos rigido que la placa y soporta menos las
tensiones (15 y a5). El modelo r5 también presenta grandes deformaciones, debido a que el
grosor del modelo en ese caso es menor (al tener mayor radio interno, éste tiene menos placa

fibrotica).

Deformaciones principales maximas [%]
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Figura 3.6: Variacion de la deformacion principal maxima para los modelos ensayados.

3.3. LINEAS DE FLUJO

En la Fig. 3.7 se visualizan las lineas de flujo a lo largo de todo el volumen fluido en el modelo
3D y el valor de la velocidad (magnitud). Esta es maxima en el centro de la estenosis y se
hace minima hacia los extremos, tanto en la entrada y salida de la geometria como, en las

zonas de contacto con la pared arterial. De modo que el flujo sigue una distribucion similar a
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la del flujo parabdlico de Poiseuille.

vel [m/s]

Figura 3.7: Lineas de flujo y velocidad del fluido a lo largo del modelo 3D de arteria coronaria.

Uno de los principales problemas asociados a la generacién y crecimiento de la aterosclerosis
es la aparicién de zonas de recirculacion en el campo fluido, tipicamente aguas abajo de la
estenosis (ver Fig. 3.8). La aparicion de estas zonas de recirculacion esta ligada a cambios
bruscos en la seccién y por tanto, al elevado gradiente de velocidad, que se genera debido
al aumento de la velocidad angular. Tal y como se comentara en el siguiente apartado, la
existencia de estas zonas dara lugar a bajos valores de tension de cortaruda.

Direccion del flujo

Figura 3.8: Lineas de flujo de la seccion longitudinal de la arteria en el centro de la misma en

la que se visualizan las zonas de recirculacion del fluido.
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3.4. ANALISIS DE LA TENSION DE CORTADURA (WSS)

La tensién tangente en la pared (o esfuerzo cortante o0 WSS: Wall Shear Stress, siglas en
inglés) se define como la fuerza ejercida de forma tangente sobre la pared arterial por unidad
de superficie.

Se puede explicar la génesis y crecimiento de la estenosis (desarrollo de placa aterosclerética)
a partir del analisis de las tensiones de cizalladura en la zona de aparicién de la obstruccion.
Por un lado, la existencia de un WSS maximo dana la arteria provocando la ruptura de placa.
Sin embargo, por otro lado, los valores minimos de WSS benefician la decantacion y adheren-
cia de particulas sélidas sobre las paredes interiores de los vasos propiciando el crecimiento
de placa de ateroma (Di Paolo et al. 2003). Por esta razdn, en este estudio se determinan las
zonas en las cuales se producen tensiones tangenciales maximas y minimas y se observa la

variacion de ambas con respecto al tiempo.

La Fig. 3.9 muestra el mapa de contorno de la tensién tangencial en la pared arterial para
distintos grados de severidad estendtica (es decir, al variar el radio en la zona de maximo
estrechamiento), de modo que los valores méas elevados de esta variable se concentran en la
zona de maximo estrechamiento y son mas elevados cuanto mayor es el grado de oclusién.
Es en esta zona donde existe peligro de ruptura de la placa de ateroma y, por ende, dafio de
la pared arterial.

Sin embargo, los valores minimos de WSS se registran a la salida de la estenosis, concreta-

mente en las regiones en las que aparece recirculacion de la sangre.

El andlisis de la tensién de cortadura sélo es relevante en el estudio de la severidad estenética
(variacion del radio del lumen) puesto que, en el resto de modelos no se modifica la geometria
externa de la placa. Es decir, al no modificarse la geometria interna del vaso arterial, que es
la zona por la que discurre la sangre, las lineas de flujo se mantienen constantes, por ello, el
WSS del resto de modelos paramétricos estudiados (espesor de la placa y longitud y ancho
del lipido) son idénticos entre si e idénticos al modelo 'Caso base’ (o modelo r=0.85mm que
aparece en la Fig. 3.9).
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Figura 3.9: Mapas de contorno de la tensién de cizalladura en la pared arterial en los modelos
3D en los que varia el radio en el centro de la estenosis (o grado de severidad).

En la Fig. 3.10 se muestra la relacion entre las zonas de maximo WSS y maxima velocidad de
flujo laminar completamente desarrollado, y entre el minimo WSS y la maxima recirculacién

del flujo.

La gran variacion de intensidad de la tension tangencial en la zona post-estenética, ya que
esta variable desciende rapidamente a medida que nos alejamos de la zona estenosada (en
pocos milimetros se pasa del valor maximo, 46.37Pa, al minimo, 0.7778Pa, en el caso del
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Figura 3.10: Relacion entre las zonas de WSS maximo y maxima velocidad del flujo laminar,

y entre WSS minimo y méaxima recirculacion del flujo.

radio minimo), favorece, como ya se ha comentado, la decantacion y adherencia de particulas
sélidas sobre las paredes interiores de los vasos arteriales, dando lugar a la formacién de una

nueva placa.

En las Fig. 3.11 y 3.12 se representa la evolucién del WSS méaximo y minimo, respectivamete,
durante un pulso cardiaco (At=0.9s) para cada uno de los modelos paramétricos analizados.
Se observa que ambas tendencias son idénticas al ciclo de velocidad y que las maximas va-
riaciones aparecen al variar el radio del lumen, esto es debido a que para el resto de modelos
la geometria de placa no varia, por lo que las lineas de flujo son idénticas para todos ellos.

De acuerdo con la definicion de WSS, éste alcanza valores maximos en la regién de maximo
estrechamiento (mayor estenosis) ya que es la regidon de menor area; por tanto al reducir el
radio del lumen, aumenta esta variable. Por contra, el WSS minimo aparece en los lugares
donde se produce la recirculacion por lo que el mayor valor de ésta se obtendra cuando la

recirculacion sea maxima, es decir en el modelo con menor radio de lumen.

Asi, tanto las regiones de maxima estenosis como las posteriores a éstas, son zonas muy

problematicas en términos de aparicién y desarrollo de enfermedades cardiovasculares.
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Figura 3.11: Variacion temporal durante un pulso cardiaco de la tension tangencial maxima.
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Figura 3.12: Variacion temporal durante un pulso cardiaco de la tension tangencial minima.
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3.5. CAIDA DE PRESION

La caida de presion que experimenta el flujo sanguineo a través de una arteria que sufre

estenosis viene determinada fundamentalmente por el grado de oclusién de dicha estenosis.

En la Fig. 3.13 se ha representado la caida de presion a lo largo de la seccion longitudinal en
determinados instantes de tiempo y su mapa de contorno correspondiente al modelo 'Caso
Base’ en el instante de tiempo de maxima velocidad (t=0.56s). Se observa que la caida de
presién cambia a lo largo del ciclo cardiaco, esto se debe al desfase entre los ciclos de presién

y velocidad impuestos y a la variacién de la magnitud de éstos con el tiempo.

Tal y como se muestra en la Fig. 3.13, para el instante de tiempo en el que la velocidad es
maxima (t=0.56s), la caida de presioén es lineal en la zona pre y post estendética, ya que se
trata de un flujo laminar. Y en la zona més estrecha, estenosis, que es donde se da el maximo
valor de presion, también se trata de una caida de presion lineal aunque con una pendiente

mucho mas acusada, esto es debido a la variacion de velocidad que ahi aparece.

Para todos los casos, se observa que en las zonas de cambio de seccidn, el gradiente de
presién describe una curva debido a las pérdidas de carga por friccion, especialmente a la
salida, debido a la turbulencia que ahi se produce. A pesar de ello, la caida de presién que
tiene lugar a lo largo de toda la arteria es muy baja.

Comparando la caida de presion para los diferentes modelos paramétricos estudiados, se
ha observado que esta variable varia muy poco. Concretamente entre los distintos casos de
severidades (que podria esperarse una mayor caida de presién debido a la variacién de la
recirculacion que ellos presentan), se ha obtenido el mismo efecto, esto es debido a que el
grado de recirculacién a la salida no genera una caida de presion tan fuerte como el propio

estrechamiento.
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Direccion del flujo
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Figura 3.13: Caida de presién a lo largo de la seccion longitudinal de la arteria y mapa de

contorno.

3.6. VORTICIDAD

La vorticidad se define como una medida de la rotacion local del fluido (rotacion de sus parti-
culas fluidas en torno a un eje) que puede deberse, tanto a la presencia de tensiones cortantes
en el flujo, como a la curvatura de éste, esto es, en un movimiento longitudinal del flujo, como
el que se muestra en la Fig. 3.14, cambios en la profundidad de éste que produce la expansion
0 compresion de la columna de fluido, impone cambios en su vorticidad ya que la velocidad

de rotacién de sus particulas aumenta. Por tanto, la vorticidad se define como:

w(x,t) =V xu(x,t) = (8u3 8u2) 1, <6u1 8u3) 7, <8u2 8u1> k . (3.1)

Ory  Oxs) \dwxs Or1)” \Omy Oy

En la Fig. 3.15 se ha representado la vorticidad en el plano longitudinal de circulacion del flujo,
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Figura 3.14: Factores de los que depende la existencia de vorticidad en un flujo.

de tal modo que se observa que los maximos valores de vorticidad aparecen donde la tensién
tangencial es maxima, es decir, en la zona de mayor estenosis. Ademas, se podria esperar
que las zonas de WSS minimo fuesen zonas de maxima vorticidad ya que son donde aparece
la maxima recirculacion de flujo y por tanto maxima rotacién de sus particulas, pero debido

a que esta recirculacién se produce a bajas velocidades, su magnitud no es tan significativa
como la inducida por el WSS maximo.

Vorticidad [s"]

4000.00
3000.11
2000.22

1000.32
0.43

Figura 3.15: Mapa de contorno de la vorticidad en el corte longitudinal de la arteria.
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CONCLUSIONES

Debido a que actualmente las enfermedades cardiovasculares son una de las principales cau-
sas de muerte en el mundo desarrollado, se hace patente la necesidad de desarrollar modelos
numéricos y computacionales que permitan modelar el comportamiento, lo mas realista posi-
ble, de las paredes arteriales y del flujo sanguineo que circula por su interior. De forma que,
mediante estos modelos, seamos capaces de predecir las zonas de mayor probabilidad de
formacién de placa aterosclerética y, sobretodo, la probabilidad de ocurrencia del evento de
ruptura de placa, ya que la ruptura de ésta produce efectos fatidicos, tales como, trombos o

infartos.

Por ello, en este proyecto se ha llevado a cabo un estudio de diversos parametros geométricos
(dentro de un rango de valores morfolégicamente realistas), para observar cual es su efecto
sobre diversas variables fisicas indicadoras de la aparicion, crecimiento y vulnerabilidad de la
placa.

El analisis realizado en este proyecto da lugar a una serie de interesantes concluisones en
lo que se refiere a la determinacién de ciertos valores geométricos maximos antes de que

ocurra el evento de ruptura de placa:

= Se ha disefado un modelo 3D de arteria coronaria con placa ateroscleroética ex-
céntrica para predecir la vulnerabilidad de ésta teniendo en cuenta la interaccién entre
la sangre y la pared arterial (modelo FSI). Los resultados obtenidos con este modelo
han sido comparados con los obtenidos con otro modelo en el que sélo se tiene en
cuenta la estructura sélida (pared arterial), imponiendo en el interior de ésta la condicién
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de presion. Ademas, estos resultados se han comparado con valores experimentales
y computacionales que aparecen en la literatura, obteniéndose los mismos resultados

para todos ellos.

= Entre los dos parametros mecanicos (tension y deformacion) que producen ruptura
de placa, se ha considerado, acorde con lo acaecido en la literatura, como factor mas
influyente en placas con presencia de ateroma la tension principal maxima, y en el caso

de placas calcificadas sin o0 con pequefios ateromas, la deformacién principal maxima.

e En el caso de la tension principal maxima, se han estudiado las tendencias de

cada parametro geométrico de modo que se ha observado que el mas influyente
en la tension, y por tanto en la ruptura de placa, es el espesor de la capa fibrética.
Una pequefa disminucion de éste origina un elevado incremento en la tensién en
esa zona de la placa, concretamente, para los valores morfolégicos estudiados, la
variacion de 0.1mm a 0.05mm genera una variacion de aproximadamente 130kPa
(147.970kPa y 278.234kPa, respectivamente).
Sin embargo, otros parametros, menos influyentes que el espesor de la placa, como
es la morfologia del ateroma (anchura y longitud) y el radio del lumen, se deben
tener también en consideracion cuando se evalla la tension en la placa, ya que
altos valores de éstos generan tensiones en la placa por encima del valor critico
considerado (247kPa).

e En el estudio de la deformacién de la placa se ha obtenido que ésta varia muy
poco, entorno a un 6 % para las caracteristicas de placa aterosclerética estudiadas.
Ademas, se ha observado que la tendencia de la deformacion méaxima principal al
variar los diferentes parametros estudiados, es similar a la obtenida para la tensién
principal maxima. Obteniéndose, los incrementos maximos para los parametros e y
l.

m Por tanto, en lo que se refiere a la vulnerabilidad de placa, se ha obtenido que el factor
mas influyente es la tensién maxima que aparece en la capa fibrética y, asumiendo, con
una probabilidad del 95 %, que valores de ésta superiores a 247kPa generan ruptura
de placa, los valores limite de los cuatro pardmetros geométricos considerados en este

proyecto son aproximadamente: e<0.06mm, r>0.82mm, 1>3.35mm y a>45 %.

= QOtra variable que se debe tener presente en el tratamiento de la enfermedad de ate-
rosclerosis es la tension tangente que el flujo genera en la pared arterial, por ello son
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necesarios modelos computacionales de interaccion fluido-estructura (FSI) como
los realizados en este proyecto para poder evaluar de forma precisa esta enfermedad

cardiovascular.

En cuanto al estudio del flujo, la tension tangente o WSS presenta los valores maxi-
mos en el centro de la estenosis y, éstos son un indicativo de la posible ruptura de placa.
Por el contrario, los valores minimos se dan en las zonas de recirculacion del flujo (que
aparecen aguas abajo de la estenosis) e informan de la posible aparicién y desarrollo
de una nueva placa debido a la deposicion de sustancias sélidas en el interior del vaso
arterial. Como era de esperar, esta variable es funciéon del comportamiento del fluido
(lineas de flujo) de modo que su influencia afecta principalmente cuando la enfermedad
presenta diferentes grados de severidad estendtica (variacion del radio interno y por tan-
to de la curvatura de la superficie interna de la pared arterial). Por tanto, la disminucién
del radio de la arteria, que no parecia ser un parametro influyente en la ruptura de pla-
ca ya que disminuia las tensiones en ésta, debe tenerse en consideracion puesto que
presenta elevados valores de WSS que acentlan este evento cardiovascular y, ademas,
presenta zonas de elevada recirculacion con la consiguiente acentuacién del fenémeno

de crecimiento de placa.

La vorticidad es otra variable estudiada en este proyecto y como se ha observado esté
directamente relacionada con el WSS. Es decir, valores altos de vorticidad en el centro
de la estenosis son debido a elevadas tensiones tangenciales y los valores medios-altos
de vorticidad en la zona post-estenética se deben a la rotacién de las particulas fluidas
que, a su vez indican bajos valores de WSS.
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TRABAJOS FUTUROS

A pesar de que los resultados obtenidos son muy satisfactorios en cuanto a los objetivos y el
alcance de este Proyecto Fin de Carrera, hay varios aspectos que son susceptibles de mejora.
Por ello, algunos trabajos futuros que se plantean como continuacién de este estudio son los

siguientes:

= Modelos realistas: un estudio muy interesante seria la obtencién de las variables consi-
deradas en este proyecto a partir de geometrias paciente-especifico obtenidas mediante
IVUS. De modo que, tras realizar la recostruccion de la geometria, el resto del proceso
seria idéntico al realizado en este proyecto, esto es, discretizaciébn numérica, descripcion
de las propiedades del material, imposicién de las condiciones de contorno y simulacién
del conjunto.

Se podria comparar el resultado de este estudio con el desarrollado en este proyecto pa-
ra asi validar la hipétesis de geometria idealizada que se ha considerado en los modelos
desarrollados en este PFC.

= Otras tipologias de placa ateroscleroética: en este proyecto s6lo se han considerado
placas ateroscleréticas con ateroma en su interior y se ha obtenido que éstas rompen
siempre debido a los valores maximos de tensién que aparecen en la zona de la capa
fibrotica. Seria interesante estudiar también placas altamente calcificadas, es decir pla-
cas con pequefios volumenes de ateroma en su interior o sin ellos pero que su material
se ha calcificado dotandolas de alta fragilidad, de modo que éstas romperan debido,

fundamentalmente, a la deformacién.
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= Ampliacion de los resultados: existen mas variables que indican la probabilidad de

formacién de la placa aterosclerética y que no han sido consideradas en este estudio
debido a la menor influencia de éstas en el evento de ruptura de placa. Estas variables
son el WSS medio de toda la superficie de interaccién o el WSS oscilatorio. Un valor
elevado del primero indica que la probabilidad de ruptura de placa en esa zona es mayor
respecto a una zona de bajo WSS medio. La segunda variable indica que las zonas con
elevado WSS oscilatorio, estdn sometidas a elevada fatiga lo que hace aumentar la

probabilidad de formacion de placa.

Analisis de otros parametros geométricos: los cuatro parametros mas influyentes en
la ruptura de placa son los considerados en este proyecto (espesor de la placa fibrética,
longitud y ancho del lipido y radio del lumen), pero existen otros parametros que definen
la geometria del ateroma y de la placa aterosclerética y que son también Utilies en la
prediccion de la ruptura de placa por lo que podrian ser analizados, estos parametros

son el angulo del lipido o el indice de remodelado, entre otros.

Ampliacién del estudio paramétrico: se ha llevado a cabo el estudio de 17 modelos,
obtenidos a partir de la variacién de cuatro variables geométricas en combinacién con
cinco valores morfolégicamente realistas de cada una de ellas, de modo que conside-
rando un modelo como caso base y modificando s6lo una de estas variables se han
obtenido el resto. Con el fin de poder evaluar las tendencias cruzadas de todas estas
variables, una posible ampliacién a este estudio paramétrico es la combinacion de todas
ellas, de modo que seria necesario el estudio de 5* = 625 casos.

Herramienta informatica: debido a la alta tasa de mortalidad que genera la ateroscle-
rosis en la actualidad, es necesaria la implementacion de una herramienta informatica
basada en redes neuronales o algoritmos similares que ayude a los médicos especialis-
tas a la toma de decisiones instantaneas para evitar este fatal accidente. Actualmente,
los médicos toman decisiones sobre el riesgo de vulnerabilidad basandose en su ex-
periencia y en el espesor de la capa fibrética. Por otro lado, la reconstruccion de la
geometria de un paciente con riesgo de rotura para su posterior analisis es inviable, ya
que, el calculo de estos modelos puede llevar dias y a menudo, se requieren respuestas
inmediatas. Para ello es necesario llevar a cabo la implementacién de un algoritmo a
partir de valores de tension, deformacion, WSS, lineas de flujo, caida de presion,... de
la mayor cantidad de analisis paramétricos (morfolégicamente realistas) de modo que
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dicha herramienta sea capaz de proporcionar la terapia cardiaca requerida. Antes de
la elaboracion de esta herramienta se requiere haber realizado los apartados ’'analisis

de otros parametros geométricos’ y 'ampliacién del estudio paramétrico’ comentados
anteriormente.






Anexo A

CONOCIMIENTOS BIOLOGICOS Y
MEDICOS

Este proyecto final de carrera esté relacionado con diversas disciplinas como son la biologia,
anatomia, fisiologia, medicina y biomecanica. En concreto, la biomecanica permite entender
el funcionamiento normal de los organismos, predecir sus cambios debidos a diversas altera-
ciones y proponer métodos de intervencion artificial (Fung 1993). Por ello, en este anexo se
introducen los principales conceptos biol6gicos y médicos relacionados con la investigacion
del presente proyecto.

A.1. TEJIDOS BIOLOGICOS BLANDOS

Se entiende por tejidos bioldgicos blandos (o conectivos) al conjunto de tejidos no 6seos
que unen, soportan y protegen los organismos vivos, distinguiéndose de los tejidos duros (o
mineralizados) por su gran flexibilidad y bajas propiedades mecanicas. Dentro de este grupo
de tejidos se encuentran los tendones, ligamentos, musculos, vasos sanguineos y cartilagos

articulares, entre otros (ver Fig A.1).

Los tejidos blandos son la agregacién de células, fibras y otras macromoléculas incrustadas
en una matriz extracelular, la cual puede también contener fluido tisular. Las principales fibras
que componen este tipo de tejidos son las fibras de colageno, elastina y células muscula-
res, por lo que las propiedades mecanicas de los tejidos blandos dependen de la densidad o
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Figura A.1: Tejidos bioldgicos blandos. Ligamento de union del fémur con el peroné y vaso

sanguineo.

concentraciéon de éstas y de su disposicién u ordenamiento. Estos tres elementos son funda-
mentales en la composicién de los tejidos blandos, donde la elastina y el coladgeno aportan la
rigidez al conjunto y las células musculares seran las encargadas de disipar la energia ya que
actian como amortiguadores (Fung 1993).

= El colageno es la proteina mas abundante en el mundo animal y constituye mas del
30 % del total de las proteinas del cuerpo humano. Es un elemento estructural basico
para tejidos duros y blandos, aportandoles integridad y resistencia mecanica. Se trata
de una proteina o larga cadena de aminoacidos que, junto con la elastina, representa
uno de los mayores componentes de la matriz extracelular de los tejidos blandos. El
colageno se encuentra en forma de fibras muy plegadas que se estiran y alinean a me-
dida que actluan las cargas mecanicas. Por ello, su aportacion a la resistencia mecanica
comienza en niveles de deformacién mas elevados que la elastina. Su moédulo de elasti-
cidad longitudinal es F ~ 100M Pa, con una resistencia a la traccion de entre 50 y 100,
M Pa (Holzapfel 2000).

= La elastina es una proteina fibrosa mucho mas fina y extensible que las fibras de cola-
geno, que constituye el material biol6gico de comportamiento mas lineal que se conoce,
manteniéndose las caracteristicas elasticas hasta su alargamiento A =1/lp ~ 1,6 , es
decir pueden ser estiradas hasta un 150 % de su longitud inicial antes de que se rom-
pan. La composicion quimica de las fibras de elastina es muy similar a la del colageno.
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El modulo de elasticidad longitudinal de la elastina (es decir, su relacion entre tension y

deformacion) es E =~ 0,6 M Pa.

= Las células musculares pueden clasificarse, segun su aspecto, en lisas y estriadas. Los
musculos de los vasos sanguineos son lisos. Este tipo de musculos tienen la caracteris-
tica de no ser controlados por nervios voluntarios, estan compuestos principalmente por
filamentos proteicos de actina y miosina y pueden estar en estado pasivo o activo tras
una estimulacién eléctrica que provoca la contraccién. Su contribucion a la resistencia
mecanica del tejido es residual, pero su estado de activacidén puede alterar la respuesta

en la zona de pequefias deformaciones.

La combinacién de las fibras de colageno y elastina da lugar al comportamiento tipico de
los tejidos blandos, tal y como se muestra en la figura A.2, donde se observa que las fibras
de elastina tienen un comportamiento elastico no lineal, ya que se plastifican a partir de un
determinado nivel de deformacién (Best y Taylor 1993). En cambio las fibras de colageno
empiezan a adquirir tension a partir de un nivel mas elevado de deformacion, pero su rigidez
es muchisimo mayor. La combinacién de ambos grupos de fibras da lugar al comportamiento

de la pared arterial, como se muestra en la figura A.2.

\ | Fuerza
elastina + colageno 1
| ]
g : 1
3 . :
— | :
- | elastina T
| = =
L~
|
I ’
) colageno /
'

Alargamiento (1)
Figura A.2: Comportamiento de las fibras de colageno y elastina por separado y en combina-
cion.

Al igual que el comportamiento elastico de las paredes arteriales, otra caracteristica de és-
tas es la anisotropia. Existen direcciones preferentes influenciadas por la disposicion de las
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fibras de colageno, en concreto, en las paredes arteriales, se distinguen dos familias de fibras

dispuestas en direcciones diferentes (Fung 1993).

A.2. EL SISTEMA CARDIOVASCULAR

El sistema cardiovascular esta formado por el corazén y los vasos sanguineos: arterias, venas
y capilares. Se trata de un sistema de transporte en el que el corazén a través de sus movi-
mientos de sistole (contraccién) y diastole (relajacion) proporciona la energia necesaria para
mover la sangre, en un circuito cerrado de tubos elasticos con mdltiples ramificaciones (los
vasos sanguineos). La funcién principal del sistema cardiovascular es dar suministro continuo

de nutrientes y oxigeno a todos los érganos y tejidos del cuerpo.

El corazén es un érgano musculoso formado por 4 cavidades: dos superiores, las auriculas y

dos inferiores, los ventriculos.

El sistema circulatorio esta dividido en circulacién sistémica, pulmonar y coronaria:

= En la circulacién sistémica la sangre limpia con oxigeno es bombeada desde el ven-
triculo izquierdo del corazon a través de la aorta, y alcanza los capilares a través de las

arterias y arteriolas para volver a la auricula derecha a través de las venas.

= En la circulacién pulmonar, que se encarga de eliminar los gases de desecho, como
el diéxido de carbono y tomar nuevo oxigeno, la sangre sale del ventriculo derecho del

corazolny, tras el intercambio de gases en los pulmones, termina en la auricula izquierda.

= La circulacion coronaria parte de la aorta y se ocupa del riego de los tejidos del cora-

zon.

La trayectoria de la circulacién sistémica es mucho mas larga y estd mucho més ramificada
que la pulmonar y la coronaria, por ello, las presiones necesarias para cada una de ellas son

diferentes, siendo mayores en la sistémica.

El diametro y espesor de los vasos sanguineos varia en funcion de las demandas del arbol
vascular. En general, el didametro de las arterias y el espesor decrece gradualmente conforme
aumenta la distancia al corazén. Ademas, las propiedades de la pared dependen de la posi-
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Figura A.3: En la figura de la izquierda aparece el sistema cardiovascular y en la figura de la
derecha se representa la circulacion coronaria.

cion, por lo que la rigidez y el amortiguamiento (disipacion de energia) aumentan al alejarse

del corazén con el objetivo de mantener un flujo sanguineo aproximadamente constante.

La velocidad de la sangre es maxima en la arteria aorta y va disminuyendo en los vasos pos-
teriores a pesar del menor diametro de éstos, esto se debe a que el nimero de ramificaciones
hace que el caudal que le corresponde a cada vaso decrezca mas rapidamente que el area
de dicho vaso.

A.3. HISTOLOGIA DE LA PARED ARTERIAL

La clasificacion de las arterias puede realizarse atendiendo a diferentes criterios, pero en ge-
neral, éstas se categorizan de acuerdo a dos amplios tipos: elasticas y musculares (Humphrey
1995).

Las arterias elasticas son aquellas que poseen grandes diametros y estan localizadas cerca

del corazon, éstas se caracterizan por estar compuestas por un elevado porcentaje de elas-
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tina; dentro de este grupo de arterias se encuentran la aorta, la pulmonar, la carétida y las
arterias iliacas. Conforme aumenta la distancia al corazon, la cantidad de células muscula-
res aumenta mediante la formacién de anillos anulares en la superficie interna (en la zona
del lumen) por lo que la estructura arterial se transforma en lo que se denominan arterias
musculares. Un ejemplo de arterias musculares son las arterias femoral, renales, celiacas,
cerebrales y las arterias coronarias. Obviamente, existen arterias que se encuentran entre

ambos grupos, un caso de ello es la arteria carétida interna.

La pared arterial es un tejido biolégico blando formado por cinco constituyentes principales: la-
mina de endotelio, fibras de colageno y elastina, células musculares y matriz extra-celular. La
proporcion entre ellos varia segun el tamafo del vaso sanguineo y de la tarea de éste dentro
del arbol arterial, pero principalmente, depende de la edad de la persona. Todos estos com-
ponentes estan distribuidos en tres capas concéntricas sensiblemente diferenciadas cuyos
nombres son: intima, media y adventicia, estando éstas separadas por membranas elasticas
(ver Fig A.4) (Fauci et al. 1998).

A.3.1. intima

La intima es la capa mas interna de las arterias, esta compuesta principalmente por una capa
de células endoteliales alineadas que descansa sobre una delgada membrana basal y una
capa sub-endotelial cuyo grosor varia dependiendo de la topografia, la edad y el desarrollo
de enfermedades arteriales. La capa sub-endotelial esta compuesta principalmente por finas
células musculares y por fibras de colageno. Esta capa se desarrolla debido a un espesa-
miento difuso de la intima (sin aterosclerosis), reaccién homeostatica de la intima que tiende
a restaurar los niveles de tension arterial, y esta incluso presente en las primeras etapas de

vida.

La zona mas interna de la intima arterial o endotelio esta formada por una capa de células
endoteliales, que estan en contacto directo con el flujo sanguineo y por tanto reciben la tensién
tangencial de éste. Asimismo estas células se orientan en la direccion predominante del flujo.
Esta capa tiene la propiedad de permitir que la sangre permanezca en estado liquido en
contacto con ella, principalmente debido a la presencia de cofactores para la antitrombina 11,
que actua como inhibidor de la actuacion de la trombina.
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A.3.2. Media

La media es la capa arterial intermedia que consiste en una compleja red tridimensional de cé-
lulas musculares y fibras de elastina y colageno. Esta capa esta subdividida en diferentes ca-
pas elasticas con diferente concentracion de fibras reforzadas. La alternancia de estas capas
es el resultado de la repeticién de unidades basicas (discretas) estructurales y funcionales,
denominadas fasciculos musculo-elasticos. El grosor de estas unidades es independiente de
la localizacion radial de la pared y, el nimero de unidades basicas aumenta con el incremento
del grosor de la media. El modelo elastico pierde su organizacidon hacia la periferia, de modo

que esta distribucién laminada de la media apenas esta presente en las arterias musculares.

La media esta separada de la intima y de la adventicia mediante una lamina eléstica interna
y externa, respectivamente (ver Fig A.4). En arterias musculares esta lamina externa aparece
como estructuras prominentes, mientras que en las arterias elasticas son dificilmente distin-
guibles de las laminas elasticas que componen la media. La orientacion e interconexion del
conjunto formado por las fibras de elastina y colageno, y las células musculares, constituye
una hélice continua fibrosa, en la que sus fibras estan orientadas de manera casi circunferen-
cial. Esta estructura dota a la media de elevada resistencia, fuerza y capacidad para oponerse
a cargas tanto en direccion longitudinal como circunferencial logrando la mejor adaptacion
funcional de las arterias a las diversas circunstancias fisiol6gicas que puedan presentarse.
No hay una diferencia significativa en la distribucién de las fibras de colageno de la media en
una arteria sana y en una arteria que sufre aterosclerosis. Desde el punto de vista mecanico,

la media es la capa arterial més significativa en arterias sanas (Gasser et al. 2006).

A.3.3. Adventicia

La adventicia es la capa arterial mas externa y esta compuesta principalmente por fibroblastos
y fibrocitos (células que producen el colageno y la elastina), por sustancia extracelular (sus-
tancia que da consistencia a la pared arterial) y por conjuntos de fibras de colageno gruesas
que dan lugar a la formacion de un tejido fibroso. El grosor de la adventicia depende del tipo
de arteria (elastica o muscular), de la funcién fisioldégica del vaso sanguineo y de su posicién
topografica. Por ejemplo, los vasos sanguineos cerebrales carecen de adventicia.

Las fibras de colageno estan distribuidas en una matriz extracelular y forman un tejido tipi-
camente fibroso. El colageno, en la estructura de la adventicia, forma dos familias de fibras
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dispuestas helicoidalmente, dentro de las cuales las fibras de colageno individuales tienen

una orientacién fuertemente desviada de la orientacién principal.

Las fibras de colageno contribuyen de forma considerable a la estabilidad y resistencia de la
pared arterial. En el tejido sin tension, las fibras de colageno poseen una distribuciéon ondu-
lada en la matriz extracelular, que hace que la adventicia sea menos rigida que la media en
una configuracion libre de cargas. Sin embargo, en los niveles en los que la tensién es signi-
ficativa, las fibras de colageno alcanzan sus longitudes enderezadas y, por tanto, la respues-
ta mecanica de la adventicia se modifica, comportandose como un tubo rigido, provocando
sobre-tension en la arteria y su posterior ruptura. Finalmente, al igual que ocurria en la me-
dia, no hay una diferencia significativa en la distribucion de colageno en la adventicia de las

arterias sanas y en las arterias que sufren aterosclerosis (Gasser et al. 2006).

Tejido
conjuntivo

Fibras musculares
y de colageno

Capa elastica

Adventicia Media  Intima

Figura A.4: Estructura de la pared arterial en la que se indican las diferentes partes que la

componen.

A.4. PATOLOGIAS CARDIOVASCULARES

Como se ha comentado con anterioridad, se estima que las enfermedades cardiovasculares
son la primera causa de muerte en Espafna a partir de los 75 afnos y la segunda desde los 15
a los 74 anos. Entre las patologias cardiovasculares mas frecuentes, destacan:

= La hipertension es un incremento crénico de la presion sanguinea.
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= La trombosis consiste en el bloqueo de un vaso sanguineo o una cavidad cardiaca

ocasionada por la aparicion de un coagulo o trombo.

m |La aterosclerosis 0 estenosis consiste en un estrechamiento del lumen arterial debido a
la formacién de una placa aterosclerotica que permanece adherida a la superficie interna
del vaso sanguineo. Esta placa consta de tejido conjuntivo que surge por espesamiento
de la intima, y de una placa ateromatosa, formada debido a la agrupacién de colesterol

y otras sustancias lipidicas.

= El aneurisma consiste en la inestabilizacién mecanica de la pared arterial, produciendo

un crecimiento descontrolado localizado.

A.4.1. La aterosclerosis

La aterosclerosis o endurecimiento de las arterias es un trastorno comun que consiste en la
obstruccion parcial de la seccidén de un vaso sanguineo debido a la acumulacién en la intima
de sustancias generalmente de origen lipidico (colesterol) (ver Fig A.5). A este depésito de
lipidos se le llama placa ateromatosa y dificulta el flujo sanguineo a través de la nueva seccion
arterial que ha desarrollado dicha placa.

Normalmente, las paredes de una arteria son lisas y permiten el paso facil del flujo de sangre.
Sin embargo, si se dafa su revestimiento interno, la grasa, el colesterol, las plaquetas y otras
sustancias se pueden acumular en la regién danada de la pared arterial. Con el tiempo, se va
acumulando tejido y se forma una placa que poco a poco va disminuyendo el diametro de la
arteria. Cuando la placa rompe, debido a la presién de la sangre en la estrechez formada, se
forma un trombo que discurrira por el sistema circulatoria hasta llegar a un vaso estrecho y
bloquear el flujo sanguineo privando a los tejidos de sangre y oxigeno, lo cual puede producir
dafio o muerte tisular (necrosis). Esta es una causa comin de ataque cardiaco y accidente
cerebrovascular. Si un coagulo se desplaza hasta una arteria en los pulmones, puede causar

una embolia pulmonar.

La aterosclerosis no era una enfermedad comun en la antigiedad, pero sin embargo, ha
comenzado a convertirse en una enfermedad habitual conforme las poblaciones han ido su-
perando la mortalidad precoz causada por enfermedades infecciosas. Los motivos de apari-
cion de la aterosclerosis en el hombre puede deberse a
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Pared arterial

Lumen

Figura A.5: Formacién y crecimiento de una placa de ateroma.

1. La presencia de una dieta rica en colesterol y grasas saturadas que provoca la acumula-
cidén de pequefas particulas lipidicas en la intima y que, a su vez, favorecen una mayor

acumulacion de estas particulas, aumentando su tiempo de residencia.

2. Acumulacion y adherencia de leucocitos que tienden a entrar en la intima acumulando

lipidos y transformandose en células conjuntivas

En la Figura A.6 se muestra un esquema cronolégico de formacién tipico de una placa de
ateroma, proceso que comienza a edades muy tempranas y se desarrolla a lo largo de la vida

de forma no lineal.

La variable mecanica relacionada directamente con la propensién a acumularse sustancias
es la tension tangencial sobre la pared arterial, siendo el bajo valor de ésta la que induce el
mecanismo que provoca el estrechamiento de la seccidén. Este mecanismo esta relacionado
con la activacién de las reacciones quimicas en las células del endotelio, bien mediante el
incremento de produccién de sustancias que provocan la formacién y crecimiento de la placa o
bien mediante la disminucién en la produccidn de sustancias que la evitan (Malek et al. 1999).

No obstante, es un tema aun en investigacion y se desconocen los mecanismos exactos.

Lo que si pueden proporcionar las simulaciones computacionales es el valor de la tensién
tangencial, y las zonas donde ésta es anormalmente baja, por lo que mediante éstas se puede
predecir las zonas potencialmente peligrosas para la formacién de la placa aterosclerotica y
asi poder intervenir a tiempo. Estas areas de mayor predisposicion al desarrollo de placas
aterosclerosas se encuentran en curvaturas, bifurcaciones, estrechamiento arterial o donde

haya cambios de flujo, entre otros.



A.4. PATOLOGIAS CARDIOVASCULARES 63

Colesterol elevado Tabaquismo Hipertension arterial
Disfuncién endotelial -
Arteria Estria Lesion Placa de Placa de
. . Ateroma
normal I grasa | intermedia | | ateroma fibrosa | ateroma rota
[ i i 1 i N :
I T T T 1
e 1} 1 - 1
"t — . P e R U T T S W o ——— g T T op——— T " - - — - — o "i
I | I l ’F " L
! l ! I e il |' Isquemia
Sangre - = f h | v | e = —.'_,__‘::—t:_:-_:_f"" N | | N
II | | ¥ | ___ﬁ'_a‘___‘_:d: _’__F,____ | ' | infarto
J | ¥ e _——T I -
| . e —
- 1"-_{':""—;_’ '_'-'r 1 —_— .—!— —————— i:— — !
| I | | | L
| P [ [ i M I
I Hasta los 20 afios I I A partir de los 30 afios I I A partir de los 40 afios I
Crecimiento principal por Formacion de
acumulacion de lipidos trombo

Figura A.6: Cronologia de formacion de la placa de ateroma.

Otra variable de interés clinico para la prediccion de la formacion de la placa aterosclerética es
la presidn, concretamente la variacion local de presion ya que la tension circunferencial en la
placa esta relacionada con ella. Si el valor de esta tensién es superior a cierto valor critico, la
placa aterosclerética se vuelve inestable y se puede producir su ruptura (Ohayon et al. 2001).






Anexo B

MATERIALES HIPERELASTICOS
PARA PAREDES ARTERIALES

Los modelos mas representativos del comportamiento mecanico de las paredes arteriales (y,
en general, de los materiales biol6gicos) son de tipo no lineal (Fung 1993). Su estado ten-
sional, aunque elastico no es proporcional a la deformacion, y ademas ésta puede ser muy
grande en el estado fisiolégico normal. Por otra parte, se comprueba, en diferentes experimen-
tos que se recogen en bibliografia, que se deforman de manera practicamente incompresible,
de forma, cualitativamente similar a algunos elastomeros empleados en la industria. Por ello,
en este anexo se han descrito los modelos de material para las grandes deformaciones plan-
teadas en el marco de la hiperelasticidad y que han sido utilizados en este proyecto.

Ademas, se ha tenido en cuenta que estos materiales son fuertemente anisétropos, debido
a la presencia de direcciones preferentes muy influenciadas por la disposicién de las fibras
de colageno. En particular, en las paredes arteriales se distinguen dos familias de fibras dis-
puestas en diferentes direcciones. Por ello, la media y la adventicia han sido dotadas de esta
caracteristica ya que se modifica su comportamiento frente a acciones externas. Sin embargo,
esta propiedad no la poseen los materiales que componen la placa aterosclerosa y por tanto
se han considerado is6tropos.

65
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B.1. INTRODUCCION

De acuerdo con las caracteristicas generales de los tejidos bioldgicos blandos, los modelos
constitutivos mas apropiados para la descripcién del comportamiento general de éstos (y,
concretamente de las paredes arteriales), serian:

= Modelos no lineales, debido a las grandes deformaciones que presentan, en concreto,
modelos de soélido hiperelastico (Humphrey 1995).

= Modelos anisétropos, dada la existencia de dos direcciones preferentes en los materia-

les de la pared arterial influenciadas por la disposicién de las fibras de colageno.

= Una de las hipétesis usualmente aceptada y que se ha indicada anteriormente (Capitu-
lo 2), es la del comportamiento isocérico de los tejidos bioldgicos, debido a la presencia
de agua en mas de un 70 %, a excepcion de los carilagos articulares dada la presencia
de microporos (Fauci et al. 1998).

= Modelos que contemplen comportamientos adaptativos frente a acciones externas. Asi,
se denomina remodelacién a la variacién de las propiedades del material (remodelado
estructural) y a la variacién de la geometria por aumento de masa (remodelado masico

o crecimiento) (J. Rodriguez y Gabald6n 2003).

m Materiales viscoelasticos, debido a la disipacién de energia interna que presentan en

general los tejidos biologicos blandos.

m Presencia de tensiones residuales, que provienen del hecho de que las paredes arteria-
les estan pretensadas longitudinal y circunferencialmente. Este hecho se manifiesta por
el angulo de apretura cuando se corta longitudinalmente una arteria, reflejandose asi la

presencia de tensiones residuales en la direccion circunferencial (Fung 1993).

Para estudiar la influencia de los pardmetros geométricos, se han utilizado materiales con
comportamiento no linear, hiperelasticos e incompresibles. La placa y el lipido se han mode-
lado con un material isétropo, mientras que para las capas que componen la pared arterial se
ha empleado un material anisétropo.



B.2. MODELOS HIPERELASTICOS 67

B.2. MODELOS HIPERELASTICOS

Sean X y z los vectores posicion de una particula en la configuracién inicial o de referencia
(suponiendo libre de tension), By, y en la configuracion deformada o instantanea en el tiempo,
B,. La funcion transformacion que relaciona ambos vectores, funcién del tiempo y de la posi-
cién inicial, es x = ¢(X,t) (ver Fig B.1). A esta funcidn se le exige que sea suave (continua
y con derivadas continuas para todo orden) y que exista su funcién inversa, ¢!, necesaria
dado que dos particulas distintas en cada instante deben ocupar analogamente posiciones

distintas en la configuracién inicial.

Configuracion sin deformar

/ B %-\ Configuracion deformada
."l -
[
| \ N

| X1

dae = F.«dX /
\ [ B ‘ |! ‘A;.///

Figura B.1: Cinematica del sélido continuo.

El teorema de descomposicién polar (Gurtin 1981) expresa que para todo F existen dos tenso-
res, de forma Unica, Ry U, tales que F = R-U, siendo Rtensor ortogonal, esto es R R" = 1.Al
tensor R se le denomina tensor de rotacion, mientras que el tensor U se denota como tensor
de alargamiento derecho. Analogamente se puede demostrar la existencia de la descomposi-
cion unica F = V- R, siendo Vel tensor de alargamiento izquierdo y R el mismo tensor rotacion

considerado en la descomposicién anterior.

El tensor gradiente de deformacion, en la configuracién de referencia, viene dado por:

_ Op(Xt)
F=—" v (B.1)

siendo F,4 = g}}; el gradiente de deformacién en componentes referidas a bases ortogonales

o cartesianas, representando su determinante la relacién de volimenes entre las configura-
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ciones deformada e inicial, que se indica por J=detF, siendo Finvertible debido a la existencia

de la funcién inversa ¢~

Considerando la descomposicion multiplicativa

F— (JVAI)E (B.2)

donde J'/3] es la parte esférica de F y F es su parte unimodular (distorsional), de modo que

F=1.

Con objeto de dar medida a la deformacién del material de forma independiente del sistema
de referencia, esto es, proporcionar una medida objetiva de la deformacién, se definen los
tensores de Cauchy-Green por la derecha y por la izquierda, denotados como Cvy b, respec-
tivamente, y sus (pseudo-) invariantes asociados a F, denotados por Cy b, respectivamente.

De la ecuacion B.2, se obtiene,
C=F'F=J%3C, (B.3)

b= FF" = j?*/*p, (B.4)

siendo C= F Fy b= FF'.

B.2.1. Hiperelasticidad

Los materiales hiperelasticos son un subconjunto de los materiales elasticos (son aquellos
en los que hay una correspondencia biunivoca entre su estado de deformacién y su estado

tensorial).

Un material se dice que es hiperelastico si su densidad de energia libre, ¥ en la configuracion
de referencia o libre de cargas, By, es funcién exclusivamente del estado de deformacién,
pudiendo escribirse como ¥ = ¥(F), 6 bien de acuerdo con la ecuacion B.3, como ¥ = ¥(C)
(G. A. Holzapfel y Ogden 2000).

La integral de dicha funcion de energia en el volumen del sélido es la energia de deformacion
y sus derivadas respecto a las componentes de la deformacidn proporcionan las componentes
de la tension:

ot oY

O€ij '

(B.5)
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Las condiciones que debe cumplir dicha funcién de energia libre para que la igualdad descrita

en la ecuacion se cumpla tiene que ser:

Que haya energia nula para un estado de deformacién nula:

Que se de energia infinita para un estado de deformacién infinita:

(€ = 00) = 0. (B.7)

Para un estado de deformacion nula, la tension sea nula:

Funcién convexa o policonvexa:
Y"(C) > 0. (B.9)

Suponiendo que la funcién de densidad de energia de deformacion puede descomponerse en

una parte volumétrica y en una parte desviadora, se tiene:

v = \Ijvol(J) + \Tjistropo + \Tjamstropm (B1 0)

donde la parte volumétrica es una funcién de penalizacién que se afiade a la parte desviadora
para forzar la cuasi-incompresibilidad del material, estando esta descomposicién mas bien

basada en una conveniencia matematica que en una observacion fisica.

Uy () = %(J _ 1), (B.11)

B.2.2. Hiperelasticidad anisétropa

Se puede asumir que los tejidos biolégicos blandos se comportan de manera isétropa para
pequeias deformaciones y tensiones. Pero cuando las tensiones son elevadas se producen
cambios estructurales en la pared arterial, sobretodo debido al alineamiento de las fibras
de colageno en direcciones preferentes que hacen que el material se comporte de manera
diferente en la direccién de las fibras.
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En tejidos bioldgicos blandos en los que el material tiene una direccion preferente, como es el
caso de la placa y el nucleo de ateroma, se pueden utilizar modelos de isotropia transversal.
En estos modelos, a la direccién preferente se le asocia un comportamiento diferente, y en el

plano perpendicular a ésta, el material se considera isotropo.

La isotropia transversal es la forma mas simplificada de representar la anisotropia de un ma-
terial. Fisicamente consiste en una matriz de material is6étropo en la que una direccién ha
sido reforzada con fibras, por lo que se considera un material con una direccion preferente,

representada por el vector unitario dy en la configuracién inicial, By.

En el caso de la pared arterial se observan dos direcciones preferentes de orientacion de
fibras de colageno (ver Fig. B.2). Definiendo las direcciones de las fibras como dy y by, se
define la funcion de deformacién de estas fibras en funcién de la configuracion indeformada

como: a(X,t) y b(X,t), y su alargamiento como:

X-a=F-a, (B.12)

A-b=F- by (B.13)

direccion
z axial z

o ~—
¥

direccion o

\_// circunferencial 6 )
seccion de pared

arterial

Figura B.2: Capa arterial con dos direcciones preferentes de orientacion de fibras de colageno.

La funcion de densidad de energia es ¥(C,ay). Ademas, dado que ¥ debe ser indepen-
diente del sentido de ay, esto es ¥(C,ay)="(C,-ap), entondes puede ser expresado como
U(C;ap,-ap). Bajo las condiciones indicadas se pueden definir los pseudo-invariantes de an-
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isotropia:

I =trC (B.14)

I, = %(trC)QtrCQ (B.15)

Iy = detC (B.16)

Iy=ay-C-ag (B.17)

Iy =ay- C-ap (B.18)

Is =by - C- by (B.19)

I; =by- C*- by (B.20)

si no existe interaccion entre la matriz y las fibras Is = I7 = 0

El modelo de material hiperelastico utilizado en el estudio experimental de este proyecto es
el desarrollado por Holzapfel, cuya expresién de la funcién de densidad de energia tiene la
forma:

V(11,14 I6) = Yistropo(11) + Yanistropo (11, 14, Is), (B.21)

donde, desarrollando las funciones is6tropa y anisoétropa, se obtiene:

k
=il =3) 4 [eap [ [0 p) (=37 4 p( - 1P| 1] (B22)
donde C1>0 y k1>0 son parametros tensoriales y k2>0y 0 < p < 1 son parametros adimen-
sionales (cuando p=1 las fibras estan perfectamente alineadas y cuando p=0 las fibras estan
distribuidas aleatoriamente por lo que el material se convierte en is6tropo).






Anexo C

HEMODINAMICA, CONCEPTOS
FUNDAMENTALES

La Hemodinamica es la parte de la Biomecanica que se encarga del estudio del flujo sangui-
neo en el sistema circulatorio, basandose en los principios fisicos de la dinamica de fluidos.
Estudia el movimiento de la sangre (campos de velocidades y presiones) y las fuerzas que

genera el flujo en los elementos con los que interactia (vasos sanguineos y corazén).

C.1. MODELOS DE FLUJO SANGUINEO

El flujo sanguineo, @, es el volumen de sangre que pasa por un punto determinado del sistema
circulatorio durante un tiempo fijo. Este depende de la diferencia de presién entre los extremos
del vaso, que es la fuerza que empuja la sangre a través de éste AP, y de la resistencia a la
circulacion a través del vaso R, es decir:

_ap

7 (C.1)

Q

Por lo tanto, para determinar el flujo sanguineo en una arteria es fundamental conocer la
diferencia entre las presiones a lo largo de ella ya que seré la variable encargada de .empuijar.©!
flujo desde el lugar de mayor presion hasta el lugar de menor presion.

El estudio del flujo sanguineo resulta cada vez mas importante por sus aplicaciones a la
prevencion y curaciéon de enfermedades cardiovasculares. Desde hace dos décadas, la inves-
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tigacion de la hemodinamica sigue dos lineas:

= Simplificando a una dimensién, se estudia la impedancia vascular correspondiente a un
gran numero de vasos sanguineos. Este enfoque, estudia el sistema vascular de forma

global pero no sirve para estudiar el flujo en zonas locales.

= Caracterizando la hemodindmica localmente a un numero pequefio de arterias, se es-
tudian las enfermedades vasculares y el crecimiento y adaptacion de los vasos sangui-
neos. Los modelos de flujo sanguineo detallados son importantes en areas localizadas
donde se producen alteraciones de flujo: ramificaciones, bifurcaciones o curvatura de ar-
terias (coronarias, femorales, carétidas y abdominales). En estas zonas se produce una
excesiva formacién de placa debido a una alta velocidad de sedimentacion de particulas
y niveles bajos de tension en las paredes.

El uso de modelos experimentales proporciona grandes avances en la Hemodinamica. Sin

embargo, estos procesos son lentos, caros y poseen varias limitaciones:
m La sangre es un fluido complejo y resulta imprescindible el uso de fluidos similares para
poder llevar a cabo un estudio realista y extraer conclusiones aplicables a la vida real.

= Construir modelos con las mismas propiedades mecanicas y de transporte que los vasos

sanguineos no resulta facil.

» La informacién extraida se limita a pocos perfiles de velocidades y presiones, por lo que
no se puede obtener un amplio rango de variaciones escalares, vectoriales y tensoriales

de presion, velocidad y tensidn viscosa.

C.2. LA SANGRE, FLUIDO DE ESTUDIO

C.2.1. Flujo sanguineo laminar

El flujo de la sangre a través de los vasos sanguineos es, por lo general, laminar. Esto es,
las particulas de sangre en contacto con la pared del vaso no se mueven debido al efecto de

la viscosidad pero conforme nos acercamos al centro, éstas van aumentando la velocidad de
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forma gradual hasta que alcanzan velocidad maxima en el centro de la corriente, describiendo
un perfil parabdlico como el que se puede observar en la Fig. C.1. Este perfil fue descrito por
Poiseuille y sigue la parabola descrita por la relacién entre el caudal y la variacién de presion,

es decir,

Ap= L@ (C.2)

- rd

donde AP es la caida de presion, L la longitud del vaso, u la viscosidad dinamica, @ la tasa

volumétrica de flujo y r el radio.

t{m] 0.02 FLUJO DE POISEUILLE
0.015

0.01F

0.005r

-0.005r-
-0.01-

-0.015+

0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 0.35
u [m/s]

-0.02

Figura C.1: Perfil parabdlico de Poiseuille que describe el perfil de velocidades del flujo laminar.

Pueden darse situaciones en las que el flujo supera una determinada velocidad, dando lugar
al flujo turbolento, en el que se producen generalmente remolinos denominados corrientes
parasitas. Este flujo sélo aparece cuando se produce una obstruccion de un vaso, cuando hay

un giro brusco o cuando el flujo pasa por encima de una superficie mas rugosa.

Para poder determinar si un flujo es laminar o turbulento se utiliza el niumero de Reynolds.
Este es un niimero adimensional que mide la relacién entre la inercia y los esfuerzos visco-
sos. Para valores de Reynolds bajos dominaran los esfuerzos viscosos y se tendra régimen
laminar (Re<2200). A medida que el caudal vaya aumentando, se iran produciendo olas y vor-
tices, hasta llegar a régimen turbulento. En régimen turbulento se requiere mayor diferencia de
presiéon para un caudal determinado. Es menos eficiente porque parte de la energia se pierde

en el movimiento erratico.
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El numero de Reynolds se describe mediante la ecuacion,

Re = ’”’M'D , (C.3)

donde p es la densidad del flujo sanguineo, v la velocidad de la sangre, D el diametro del vaso

y u la viscosidad del flujo intravascular.

En la aorta y en la arteria pulmonar el nimero de Reynolds puede elevarse durante la fase
de vaciamiento de los ventriculos dando lugar a una intensa turbulencia. Sin embargo, en
los vasos pequenios, el numero de Reynolds casi nunca llega a tener el valor suficiente para

causar turbulencia.

C.2.2. Comportamiento reolégido del el flujo sanguineo

La sangre es una mezcla compleja de células, o elementos como gldbulos rojos, gldbulos
blancos y plaquetas (hematocrito), y una parte liquida llamada plasma de color ambar cons-
tituida principalmente por agua (ver Fig. C.2; mediante los cuales las sustancias nutritivas
y desechos son transportados. Los glébulos rojos constituyen aproximadamente el 40 % del
volumen total, éstos son pequenas particulas semisélidas suspendidas en la sangre que, al
rozar entre ellas, ofrecen resistencia al avance del flujo disipando energia e incrementando la
viscosidad de la sangre, haciendo que ésta sea aproximadamente cuatro veces mas viscosa
que el agua (Best y Taylor 1993). El 60 % del volumen restante es practicamente agua que al
ser ésta incompresible, da propiedades de incompresibilidad a la sangre.

Por tanto, cualquier modelo constitutivo que se proponga a nivel macroscopico ha de reflejar
como minimo estas dos propiedades: viscosidad, debida a las caracteristicas y comporta-

miento del hematocrito, e incompresibilidad, debida a las propiedades del plasma.

Por otro lado, la distribucion heterogénea de los glébulos rojos en la sangre y el fenémeno de
agregacion que ésta experimenta en situaciones determinadas, provoca que la viscosidad de
la sangre no sea constante para todos los caudales que pueden presentarse a lo largo del sis-
tema cardiovascular. Ademas, hace que la sangre no se comporte como un fluido newtoniano
en el sistema micro-circulatorio, sino que ésta se comporta como un fluido pseudoplastico en
el que la viscosidad aumenta conforme disminuye la velocidad o gradiente de deformacion 5
(ver Fig. C.3. Es decir, conforme aumenta la viscosidad se generan mayores fuerzas de fric-

cion entre las particulas que, a su vez, daran lugar a la aparicién de tensiones tangenciales



C.2. LA SANGRE, FLUIDO DE ESTUDIO 77

COMPOSICION DE LA SANGRE

Glébulos rajos _

_ o hematies "::___::J
Leu?ucﬂu o eritrocitos P
hasofilo e
Leucocito
_ neutréfilo
. ol = Plasma
gucocita 2 Al
o gindfilo Flaguetas €0 %)
o trombocitos
Flobulos
. Plasma Blancos
Glabulos
Linfocito rojos

. i
Monocito

Figura C.2: Elementos constituyentes de la sangre y composicion volumétrica de sus consti-

tuyentes mas importantes.

en las paredes del vaso sanguineo. Sabiendo que la viscosidad es la relacion entre estas
tensiones tangenciales y el gradiente de deformacion, se define este ultimo como:

5= (C4)
El comportamiento pseudoplastico (no-newtoniano) de la sangre se debe principalmente al
fendbmeno de agregacién de los gléblos rojos. Debido a que estas particulas carecen de nu-
cleo cuando el gradiente de deformacion es bajo éstas se agrupan formando agregados mas
grandes llamados rouleaux. Los agregados distorsionan el flujo sanguineo haciendo que sea
necesaria mayor cantidad de energia para que la sangre fluya, es decir aumentando la vis-
cosidad de la sangre. Conforme aumenta el gradiente de deformacién los rouleaux tienden a
romperse dando lugar a una mayor fluidez del flujo sanguineo, es decir, disminuye su viscosi-
dad. Tal y como se muestra en la Fig. C.3, para 4 entre 0.01 y 100, s_1, la sangre se comporta
como un fluido pseudopléastico, es decir, su viscosidad aumenta a medida que aumenta la
tensién tangencial. Para 4 > 100s_; la viscosidad de la sangre alcanza un valor constante de
aproximadamente 0.035Pa, por lo que ésta se comporta como un fluido nextoniano.

Teniendo en cuenta este caracter pseudoplastico de la sangre para valores de 4 entre 0,01 y
100, s~!, a continuacion se describe el comportamiento de tres modelos de comportamiento

no-newtoniano muy utilizados:
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viscosidad (Poise)

0.01 T ———

Figura C.3: Variacién de la viscosidad de la sangre debida a su comportamiento pseudoplas-
tico.

= Ley de la Potencia de Ostwald-de-Waele:

r=m. (D)

- , (C.5)

donde m es una constante que de medida de la consistencia del fluido, por lo que cuanto
mayor sea m, mas viscoso es el fluido. n es otra constante que da medida del grado de
comportamiento no-newtoniano, puede tomar valores entre 0 y 1, de modo que cuanto
mas se aproxime a 0, mayor serd su comportamiento no-newtoniano. El valor de esta
constante depende de la proporcién en volumen de glébulos rojos que tenga la sangre,
de modo que si n esta cercana a cero, la cantidad de gloébulos rojos es baja y por ello, el

comportamiento del fluido se acerca al comportamiento newtoniano del plasma.

Normalmente, se toma m=0.035Pa y n=0.6. Ademas, la viscosidad para este modelo se
expresa segun,

dl)n—l

o , (C.6)

p=m-(
= Modelo de Casson: Este modelo esta basado en un modelo de interaccion entre la fase
liquida y sélida de una suspension bifasica, de modo que tiene en cuenta el esfuerzo de

corte inicial que la sangre necesita para empezar a fluir. La viscosidad de este modelo
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viene dada por,

p= g VI, (C.7)
¥ Vi

donde 7y es el esfuerzo de corte inicial y n es la constante reoldgica del modelo de
Casson. Ambos valores dependen de la cantidad volumétrica de glébulos rojos en la

sangre, siendo los valores que habitualmente adoptan: 7o = 0,005N y n = 0,0035Pa.

= Modelo de Carreau: la viscosidad de la sangre, u, varia de acuerdo a la siguiente ecua-
cién:

1= pios + (o — pios) - (L + A55)™ (C.8)

siendo 1o Y 1o l0s valores asintoticos de la viscosidad (ver Fig. C.3), A la constante de

tiempo de relajacién y m = "T*I donde n es el mismo coeficiente de la Ley de Potencia.

El modelo de Carreau serd el utilizado en este proyecto para describir las caracteristicas de
la sangre ya que tiende al modelo newtoniano para gradientes de deformaciéon mayores que
100s_1 y es el que mejor reproduce los datos experimentales.






Anexo D

FORMULACION MATEMATICA.
METODO DE ELEMENTOS FINITOS

Las ecuaciones de Navier-Stokes son un conjunto de ecuaciones en derivadas parciales no
lineales que describen el movimiento de fluidos usuales, como el agua, la sangre 6 hasta el

aire.

El estudio matematico de las ecuaciones de Navier-Stokes es de gran dificultad, haciendo que

hoy en dia sigan abiertos algunos problemas matematicos basicos.

Al aplicar los principios de conservacién de la mecanica y la termodinamica a un volumen flui-
do, se obtienen las ecuaciones de Navier-Stokes en su formulacién integral. Sin embargo esta
formulacién resulta complicada de resolver, por esta razon se busca llevar estas ecuaciones a
una forma que nos resulte mas facil de resolver, por lo que es conveniente llevar las ecuacio-
nes a su formulacion diferencial, esto se logra al aplicar diversos teoremas matematicos, con

lo que sera mas facil resolver los problemas planteados por la mecanica de fluidos.

Estas ecuaciones son un conjunto de ecuaciones en derivadas parciales no lineales, que de-
bido a su complejidad que no poseen una solucién general. Teniendo en cuenta esto, deben
ser estudiadas y analizadas cada una de las ecuaciones para dar solucién a problemas es-
pecificos de la mecanica de fluidos, siendo necesaria la simplificacion de estas ecuaciones
para obtener un resultado de forma sencilla. Debido a que no es posible alcanzar una solu-
cién analitica que sea satisfactoria, se busca obtener una solucion numérica que sea lo mas

aceptable al resultado que se espera.
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D.1. METODO DE LOS ELEMENTOS FINITOS

El método de los elementos finitos, introducido por Tuner et al. en 1956, se empled, en princi-
pio, para el analisis estructural y fue mas tarde cuando comenzo su utilizacion para la resolu-

cion de las ecuaciones de campo en medios continuos.

El método de los elementos finitos, como método general para la resolucion de las ecuaciones
de Euler/Nevier-Stokes, comienza con una division del dominio en elementos triangulares (en
2D) o tetraédricos (en 3D), generando una malla no estructurada. Dependiendo del tipo de
elemento y de la precisiébn que se quiera, se tendra que definir una malla mas o menos fina
de elementos. De modo que, el nimero total de nodos multiplicado por el numero de variables
del problema determina el numero de grados de libertad del problema.

Posteriormente, deben definirse las 'funciones de forma’ que representan la variacion de la
solucion en el interior de los elementos. Estas funciones de forma son distribuciones lineales

de valor cero fuera del elemento correspondiente a la funcion.

Este método resulta muy atractivo por el uso de mallas no estructuradas, ampliamente em-
pleadas para la formulacién de problemas con geometrias complejas y para fluidos no newto-
nianos, como es el caso que se presenta en este proyecto. Debido a ello, se ha buscado una
malla de alta calidad en el que se han cuidado aspectos como la densidad de malla y distribu-
cién de los nodos, suavidad y esquinamiento de la malla en todo el dominio y expecialmente
en las areas comunes entre las diferentes partes en las que se definié el modelo, y relacién

de aspecto.

El método de elementos finitos tiene una base matematica muy rigida, particularmente en
problemas elipticos y parabélicos. Sin embargo, en ciertos casos, este método es matemati-

camente equivalente al método de los volumenes finitos.

D.1.1. Descripcion del problema

Se estudia un movimiento de un fluido no newtoniano a través de un conducto circular con
un cambio en la seccion transversal, como se muestra en la Fig. ??, considerando un perfil
parabdlico de velocidades totalmente desarrollado y que en las paredes no hay deslizamiento,

u=v=0.
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D.1.2. Modelo matematico

En este proyecto se considera flujo laminar, tridimensional, isotérmico y fluido incompresible
no-newtoniano cuya viscosidad sigue la relacion de Carreau.

Con las caracteristicas expuestas, las ecuaciones del modelo matematico son:

Ecuacion de continuidad:

I(pu)  O(pv)  O(pw)
o T oy T e =0 (D.1)

Ecuacion de la cantidad de movimiento en x:

d(p-u) +8(p-u'u) +8(p'u'v) +8(p‘u-w) 0Tz +8Ty$+a7'zx

ot oz Dy 5. T Ty T e (D2)
Ecuacion de la cantidad de movimiento en y:
Ap-v) Jdp-v-u) Odp-v-v) v -w) OTey  OTyy  OTay
= F, D.
o0 ox T oy T o: et 0 T3 T o, (D3)
Ecuacion de la cantidad de movimiento en z:
dp-w) Ip-w-u) OJp-w-wv) I w-w) 0Ty,  O1y,  OT..
= F D.4
o " or T ey T a: e Ty T o: (D-4)

Sabiendo que las ecuaciones de Navier-Stokes estan constituidas por el conjunto de leyes de
conservacion de las magnitudes fuidas y todas las relaciones constitutivas necesarias para
cerrar el problema, se van a obtener estas ecuaciones partiendo de la ley de conservacion de
la cantidad de movimiento a la cual se le va a ahadir el efecto de la viscosidad del fluido. El
efecto de la viscosidad queda presente en el tensor de esfuerzos por lo que inicialmente se

va a analizar la variacién del tensor de esfuerzos debido a los efectos de la viscosidad.

En un fluido en movimiento aparecen esfuerzos cortantes de manera que el tensor de esfuer-
zos puede tener sus 6 componentes distintas de cero. Por simplicidad, el tensor de esfuerzos
dinamico se construye a partir del término estéatico, debido a la presién, sumandole un término
dinamico 7 denominado tensor de esfuerzos viscosos, el cual representa la contribucién de-

bida al movimiento del fluido, es decir:
r=—p-l4+7 . (D.5)

Las tensiones normales .., 7y, Y 7.. pueden dividirse en dos partes, la parte debida a la

presion y la contribucion debida a la friccion del fluido o4z, oy Y 022:

Tz = OTX — PTyy = OYY — PTo; = OZZ — P . (D.6)
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Insertando la ecuacién D.6 en las ecuaciones de consevacion de la cantidad de movimiento,
ecuaciones D.2, D.3 y D.4, se obtiene:
d(p-u) 4 A(p - u?) N Ap-u-v) +a(p-u-w) _ Op N 004z n 0Ty N 0Tz

ot Ox oy 0z Fa = dr ' Ox oy 0z (D7)
Op-v) Op-v-u) dp-v?) I(p-v-w) Op OTyy O0yy  OTay
- r-2 D.
o o oy T a: v oy T o T oy T oz (D8)
Ip-w) Op-w-u Op w-v) I w? Op 07y, Oy, 00,
= F,— = D.
o T or T ey T o 22 " oz oy | o2 (D-9)

D.1.3. Estrategia de resolucion MEF

Desde el punto de vista del método de los elementos finitos, las ecuaciones D.1 a D.9 originan
las conocidas formulaciones mixtas en variable primal que, en este caso, son la velocidad u y
la presion P. En este tipo de formulaciones, la presion juega el rol de los multiplicadores de
Lagrange. En forma compacta se obtiene un sistema de la forma:

k
Al (! . (D.10)

ct o P 0
Al aplicar a este problema, la forma estandar de Galerkin del método discretizacion por ele-
mentos finitos, se tienen dificultades al considerar combinaciones arbitrarias para la interpo-
lacién de presiones y velocidades (Guerreiro y Loula 1994). Al tomar un orden menor en la
interpolacion de la presion que para la velocidad, se obtienen soluciones estables para la for-
mulacion de Galerkin del método de elementos finitos para fluidos incompresibles. El sistema
de ecuaciones resultantes de este tipo de formulaciones no es definida positiva, 10 que genera
ciertas complicaciones computacionales. Con el objetivo de evitar estas dificultades, se utiliza
una formulacién basada en un método penalizado, la que puede obtenerse expresando los

multiplicadores de Lagrange en términos de las variables primales, esto es:

p = Af(u,v), (D.11)

donde )\ es el parametro de penalizacion. Cuando se una la integracién gaussiana reducida,
puede observarse que en los puntos de integracién, los campos de presién concuerdan con el
término penalizado obtenido usando la integracién reducida. De esta manera, la formulacion

mixta para este estudio adopta la forma:

KeoQyfey (7 , (D.12)

QT C P 0
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donde:
K, = / BT2uBd0 (D.13)
Q
Q= / BTOT MdQ (D.14)
Q
C = / ABTOT B (D.15)
Q
La variable P puede eliminarse, a niver de cada elemento, usando la siguiente formulacion de
penalizacion:
[Ks +QC™'Q et = f (D.16)
Pe = (C_IQT]e@e' (D.17)

Por lo tanto, las ecuaciones globales pueden expresarse como:
Kv=F, (D.18)

donde v son las velocidades y F' son las fuerzas totales incluidas las fuerzas generalizada del

cuerpo.
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