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Resumen.El impacto social de las enfermedades cardiovasculares y en particular de la ate-
rosclerosis justifica el interés en ofrecer asistencia por ordenador al diagnéstico y a la terapia
cardiaca. La aplicacion de modelos constitutivos a geometrias cardiovasculares reales permite
aportar informacion para la practica médica, como puede ser la localizacion y evolucion de la
aterosclerosis, el proceso de angioplastia, la introduccién de stent y la reestenosis.

En el articulo se introduce el marco multidisciplinar en el que se desarrolla el trabajo, des-
tacandose aspectos biologicos, meédicos, relativos a la adquisicion y tratamiento de imagenes,
y de mecanica de fluidos y de solidos.

Se describen modelos de material adecuados para la simulaciébn mecéanica de los materiales
de las paredes arteriales, de comportamiento no lineal e hiperelastico, en una formulacién im-
plementable en un programa de elementos finitos. Algunos de los modelos son de tipo is6tropo,
adecuados para la simulacién de la placa ateromatosa, y otros de tipo anisétropo, adecuados
para las capas de las paredes arteriales sanas (debido a la existencia de dos familias de fibras
de colageno en direcciones distintas).

Se presentan planteamientos que consideran la disipacién de la energia en el tiempo (en el
marco de la viscoelasticidad), que en estos materiales es aparentemente independiente de la
frecuencia de la solicitacion (correspondiente a un periodo de aproximadamente un segundo
en el caso del flujo sanguineo). Ademas, se describe un tipo de modelo de dafo.

Por ultimo, se desarrolla una aplicacion consistente en el hinchamiento por presion interna
de la arteria carétida de un conejo, considerando las tensiones residuales de la pared en la
configuracién descargada, y para distintos alargamientos longitudinales.
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1. INTRODUCCION
1.1. Motivaciéon

Actualmente en Espafia las enfermedades cardiovasculares son la primera causa de muerte a
partir de los 75 afios y la segunda entre los 15y los 74 afios. En particular, la aterosclerosis (que
no era una enfermedad comun en la antigiiedad) es cada vez mas frecuente en nuestros dias y
puede dar lugar a angina de pecho, infarto, embolia, etc. Ademas, su tratamiento, basado en la
angioplastia transluminal percutanea, presenta complicaciones (reestenosis en aproximadamen-
te entre 50 y 60 % de los casos, y entre 25y 30 % tras la introduccién de stent).

La situacion indicada justifica el interés en desarrollar modelos que evallen la respuesta
mecanica de fluidos y de sdlidos, aportando informacion al diagnostico y la terapia cardiaca.

1.2. Aproximacion biolégica y médica

Se entiende patejidos biologicos blandoéonectivo} el conjunto de tejidos que une, so-
porta y protege a los organismos vivos, distinguiéndose de los duros (mineralizadosalpar su
flexibilidady bajas propiedades mecanici. Dichos tejidos blandos son estructuras comple-
jas reforzadas con fibras, dependiendo sus propiedades mecanicas de la concentraciéon y dispo-
sicion de elementos comoddasting fibras decolagenoy célulasmuscularesAsi, Hayashil?]
propone como modelo el indicado en la figliré).
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Figura 1.(a) Modelo de tejido blando segun Hayasg]. [(b) Estructura de la pared arterial.

La pared de las arterias estd compuesta por tres capas separadas por membranas elasticas: la
intima, la media y la adventicia; esto se esquematiza en la flfj(ba La superficie luminal
(superficie interna) estd compuesta por una capa de células endoteliales, dendntimeada
gue esta en contacto con la sangre sometida al esfuerzo cortante del flujo sanguineo. La ca-
pa mas espesa se denomimadiay presenta la mayor capacidad de soporte de la estructura.
Esta formada por células musculares, fibras de colageno, elastina y matriz de relleno. Por ulti-
mo, laadventiciaes la capa externa y consiste principalmente en fibras de colageno, sustancia
intercelular, fibroblastos y elastina.



N Javier Rodriguez, José Mzoicolea, Felipe Gabaldén, Juan C. Garcia >

Laaterosclerosigonsiste en un estrechamiento del lumen arterial (fendbmeno conocido como
estenosispor la formacién de unplaca ateroscleréticaformada por tejido conjuntivo (tejido
fibroso general de relleno) y ateroma (agrupaciones de colesterol y otras sustancias lipidicas).

Los tratamientos contra la aterosclerosis se basan frecuentementmgiojalastia translu-
minal percutanedATP), consistente en la dilatacion plastica de la pared arterial. No obstante,
en los primeros seis meses desde la intervencion puede produaesstianosigdisminucion
del lumen a menos déb %). Por esta razdn se han desarrollados numerosas formas de preven-
cion, como la introduccion de elementos denominados «stents» que tratan de mantener abierto
el lumen, si bien en un porcentaje nada despreciable de los casos se forma una nueva intima
(reendotelizaciony se modifica la geometria aumentandose el espesor.

Entre las distintas modalidades de imagenes para el diagnostico coronario, las angiografias
y las obtenidas por ultrasonidos son las mas usuales en entornos hospitalararsgibgsa-
fias se obtienen proyectando un contraste que se inyecta en las arterias. Esta técnica tiene el
inconveniente de no aportar informacion de la morfologia arterial. Por otra parte, la técnica de
generacion danagenes intravasculares mediante ultrasoniJS (IntraVascular Ultrasound
System), permite estudiar la morfologia de la pared del vaso y la composicion de la placa. Estas
técnicas permiten introducir geometrias reales en los modelos mecanicos de célculo.

1.3. Aspectos mecénicos relevantes

Los modelos mas representativos del comportamiento mecanico de las paredes arteriales (y
en general de los materiales biologicos) son deniptineal dadas las grandes deformaciones
y rotaciones que presentan (baste considerar que una arteria del tipo de las coronarias humanas
presenta un alargamiento unitario longitudinal de aproximadanietjtey debido al proceso
de alineacion de las fibras de colageno. Una de las formulaciones de mayor difusion en este tipo
de modelos es la de tiguperelastico

Ademas, estos materiales son fuertemeamisétroposdebido a la presencia de direcciones
preferentes muy influenciadas por la disposicion de las fibras de colageno. En particular, en las
paredes arteriales se distinguen dos familias de fibras en direcciones distintas.

Es sabido que los materiales exhiben un comportamiento de adaptacion frente a acciones
externas3]. En este sentido, se denomireanodelaciora la variacion de las propiedades del
material (remodelado estructural) y a la variacion de la geometria por aumento de masa (re-
modelado masico, hablandose también de crecimiento). También se distingue el remodelado
positivo del negativo segun aumente o disminuya (respectivamente) el lumen.

Una de las hipo6tesis usualmente aceptada es la de que los tejidos biolégicos blandos presen-
tan un comportamientisocéric, ya que contienen agua en mas de70fb, a excepcion de
los cartilagos de las articulaciones dada la presencia de microporos.

Las paredes arteriales presentan un comportamiento reologico debido a la presencia de célu-
las muscularegl], lo que ha motivado el desarrollo de modeliscoelastico$4].

Cuando una porcion de arteria es extraida, ésta disminuye en longitud, no obstante, si bien en

INo obstante, se han desarrollado modelos bifasicos que admiten la compresibilidad de los tejidos blandos.
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esta situacion la muestra esta libre de cargas, permatetsanes residuale&sto se muestra
al cortar radialmente una pequefia longitud de arteria en forma de anillo, observandose que éste
se abre para formar un sector circuld. [

1.4. Estado de la técnica

El estudio del flujo sanguineo y del comportamiento mecanico de los vasos es uno de los
campos de mayor interés actual dentro de la biomecanica. Las primeras aproximaciones se cen-
traron en la simulacién del flujo sanguineo, tratandolo como un fluido viscoso y con rozamiento
pero considerando el vaso como rigido (se estima que la variacion del diametro de la mayor par-
te de las arterias durante el ciclo cardiaco es aproximadamenté gritbéo [8]). Estudios mas
actuales consideran la interaccion entre la pared arterial y el fluido (generalmente con materia-
les is6tropos), en modelos elasticos lineal}s/[no lineales (por ejemplo, eib[7] se adopta
un material hiperelastico de Ogden). Ademas se han realizado avances en la sistematizacién de
modelos para aplicaciones clinic®. [

Paralelamente se han ido desarrollando simulaciones de elementos artificiales (especialmente
balones y «stents»®]10] y de su interaccion con cuerpos biologicdg,[12,[13].

En lo que se refiere a la aterosclerosis, la hipotesis basica atdjiedlptiva a su generacion
y desarrollo es por una parte: «el proceso de degeneracién aterosclerético ocurre en una forma
controlada por la tensién de cizalla y la tensién de la pared del vaso», y por otra: «El proceso
de remodelado vascular y formacion de nueva intima que aparecen después del proceso de
reparacion de una arteria ocurren en una forma controlada por la tension de cizalla y la tension
de la pared del vaso».

1.5. Alcance del trabajo
Motivado por las consideraciones anteriores, se han desarrollado los siguientes modelos:
a) Materiales hiperelasticos isétropos, con comportamiento no lineal debido a las grandes
deformaciones a las que la arteria se encuentra sometida (S8chion

b) Materiales hiperelasticos anisétropos, dada la existencia de dos direcciones preferentes en
los materiales de la pared arterial. Con objeto de favorecer la aplicacion del modelo se ha
implementado un algoritmo de generaciéon automatica de direcciones (S8&ion

c) Materiales viscoelasticos, debido a la disipacién de energia interna que presentan en gene-
ral los tejidos biolégicos blandos (secc@sd).

d) Modelos de dafio isétropo, debido fundamentalmente al comportamiento pseudoelastico
denominado «efecto Mullins» (secci@).

ENTORNO DE SIMULACION
2.1. Reconstruccion geométrica tridimensional

Una de las principales lineas de investigacion en relacion con la reconstruccion geométrica
tridimensional es la union de los métodos de angiografia e INIFE [

4
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El primer método (angiografia) tiene por objeto determinar la trayectoria tridimensional que
realiza el catéter de ultrasonidos durante el proceso de retirado con extracciéon de imagenes
IVUS («pullbacks), identificando los puntos inicial y final. Brevemente, las fases lgoad-
quisicion y digitalizacion de las imagenes (sobre dos planos de proyeddipestimacion de
la geometria de las imagenes, filtrando errores de metdidajeterminacion en cada una de
las imagenes del camino que sigue el catéter dentro del arbol afé)iatconstruccion de la
geometria tridimensional, ajustando la cuagimisibleque mas se aproxima al camino anterior
segun el criterio que se adopfE.

El segundo método (IVUS) tiene por objeto la determinacion de secciones transversales, dis-
tinguiéndose las fasel): adquisicion y digitalizacién de imagenes, siendo necesario un control
de la respiracion del paciente y conveniente registrar el cardiograma (debido a las diferencias
entre sistole y didstole)t) segmentacion y reconstruccion del lumen y de las superficies de
separacion de las capas.

La union de los dos métodos indicados puede descomponergdaralizacion de las sec-
ciones IVUS dentro del camino tridimensional, a partir de la distancia recorrida desde el co-
mienzo del «pullback»l]) calculo de las curvaturas y torsion del camino, haciendo uso de las
férmulas de Frenet-Serrdtt) estimacion de las torsiones relativas entre seccidvWggstima-
cion de la orientacién absolutd) los puntos de los contornos IVUS segmentados se conectan
por una superficie obtenida por interpolacion.

Basado en la técnica indicada (actualmente en desarrollo) pueden reconstruirse geometrias
de bifurcaciones arterial€${,[19].

2.2. Modelizacion del fluido

La descripcion de un fluido incompresible en un dominio deformable se basa en las ecuacio-
nes de Navier-Stokes, admitiéndose en la mayor parte de los casos que la sangre se comporta
como un fluidonewtoniangno obstante, en zonas con bajas tensiones de cizalla, como en pe-
guefias arterias o capilares, el comportamiento no newtoniano se pone de manifiesto). Las con-
diciones de contorno usuales vienen dadas en forma de presion y/o velocidad en las secciones
extremas.

La resolucion numérica del problema (para su forma débil) por el método de los elementos
finitos en la formulacién usual de Galerkin presenta deficiencias, por o que son conoéidos
todos de estabilizacigmjue introducen en la formulacion formas cuadraticas del residuo junto
con nuevos parametros que buscan alcanzar la solucion exacta en problemas unidimensionales
[19,18].

Las variables hemodindmicas fundamentales a obtener en el modelo de mecanica de fluidos
son la velocidad, esfuerzo cortante y presion en el contacto con la pared arterial (justificando
la importancia de considerar la interaccion con la pared arterial). Esto es asi ya que dichas
variables juegan un papel importante en la génesis y desarrollo posterior de las enfermedades
cardiovasculares, como ya se ha indicado (se¢tidn
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2.3. Propiedades de las paredes arteriales

Uno de los ensayos mecénicos mas bésicos en los materiales bioldgicos es el de traccion,
en el que se mide la tension y la deformacién mientras que la carga aplicada a una muestra
de forma simple aumenta gradualmente. En esta linea, también se pueden realizar ensayos de
relajacion y fluencia para determinar las propiedades viscoelasticas.

No obstante, los tejidos de las paredes arteriales no se encuentran sometidos a fuerzas de
traccion pura, por lo que algunos investigadores han realizado ensayos biaxiales con objeto de
desarrollar modelos mas realista@k [

Aparte de los ensayos mecanicos, es necesario identificar los diferentes materiales que cons-
tituyen la pared arterial y la placa ateromatosa (cuando corresponda), y dada la fuerte aniso-
tropia, identificar las direcciones preferentes de las fibras de colageno. En este sentido, algunos
investigadores estan realizando aportaciones en el tratamiento de imagenes obtenidas por re-
sonancia magnética de alta resolucion (hrMRI) para distinguir los distintos componentes de la
pared arterial, y en la determinacion de las direcciones de las fibras de colageno a partir de las
orientaciones de los ndcleos de las células musculdfes [

2.4. Modelos de calculo de las paredes arteriales

Como se ha indicado, los modelos de material han sido implementados en un codigo de ele-
mentos finitos con formulacion no lineal (FEAE]). Las ecuaciones obtenidas se resuelven de
forma iterativa utilizando el método de Newton, que resuelve un sistema de ecuaciones lineali-
zadas en cada iteracion. Esto ha llevado a que las rutinas de material implementadas devuelvan
la descripcion no solo del estado tensional (tensor de tensiones), sino de la variacion de éste con
el estado de deformacion (tensor de elasticidad).

Ademas, con objeto de evitar planteamientos no convergentes, las acciones externas (fuerzas
o desplazamientos impuestos) se introducen en pasos sucesivos.

3. MODELOS DE COMPORTAMIENTO DE MATERIAL
3.1. Hiperelasticidad isétropa

Los materiales hiperelasticos se encuentran caracterizados por la expresion de su funcion
de densidad de energia libr@’” de variable el estado de deformacion. El segundo tensor de
tensiones de Piola-Kirchhof puede ser obtenido como

ow

S=2 9C
siendoC el tensor de Cauchy-Green por la derec¢ha= FF, para el gradiente de deforma-
cion F'. Esta funcionlV debe respetar ciertas condiciones, como sawbjatividady ciertos
teoremas destabilidad[21].

Ademas, si el material @sdtropq entonces la densidad de energia debe ser independiente de

las rotaciones en la configuracion de referencia para todo movimiento, escribiéridfge—
W (FQ) para todo tensor ortogonél. Se dice que el grupo de simetrias del material coincide
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con el de rotaciones.

ExpresanddV en funcién deC se tienelV (C) = W(QCQ"). Por tanto,W debe ser
funcion exclusiva de los invariantes de JordarCdél = W (1, 15, I3), que se pueden obtener
de la forma

L =t(C), L= % ((tr C)* —tr CQ) . Iy=detC = J°

Algunas expresiones dé& consideran parametros que se derivan del comportamiento del
material para el caso limite de pequefias deformaciones, concretamente en funcién del médulo
de YoungF'y del coeficiente de Poissense obtienen las constantes de Lamé:

\ vE B E
T Qi -20) Moy
y los médulos volumétricd( y tangentes,
E E
K=——-— =p=—.
sa—2) ¢ TR oy

Los materiales hiperelasticos isotropos definidos en funcion de los invariantes que se han
implementadd indicando las funciones de densidad de energia con los parametros de material,
son:

a) Saint-Venant Kirchhoff
A
W= S(h—3) + %(112 — 2L, — 21, + 3).

b) Neohookeano

A 1 3
W = = log? - —=—1
5 log” J+pu(5h — 5 —log J),

c) Neohookeano modificado

K 1
W= log? J + 5c:(J—2/311 —3).
d) Mooney-Rivlin

W =c(J—1)? —dlogJ + ci (I} — 3) + co(I5 — 3),

cond = 2(¢q + 2¢3).

€) Yeoh
W= §10g2 J+ci(l = 3) +co(l — 3)* + e3(I; — 3)°.
f) BlatzyKa
1 I 1
W=t (=34 507 - v) -0 (£ -3) + 5@ -1).

2En la modelizacién de las arterias existen materiales que pueden modelizarse con formulaciones isétropas,
como puede ser la placa ateromatosa. En la eleccién de los modelos a implementar se ha prestado atencion a los
gue surgieron para modelizar gomas y cauchos, dada la analogia mecéanica con los tejidos bioldgicos blandos.

7
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Existe una correspondencia biunivoca entre los invarighted,, I3} y los alargamientos
principales{ A\, A2, A3 }:
L=X+XA+2, L=MN\N+AA+ M\, L=\

Por esta razdn, en los materiales isotrogo®s expresable también en funcion de los alarga-
mientos, escribiéndosé” = W (A, A2, A3). Los modelos descritos de esta forma y que han
sido implementados son:

a) Ogden
K 3 [ 3 ~
_ 2 D ap
W= "log?J+) (a—pZAa ) ,
p=1 a=1
con\, = J—tll/3'
b) Varga

W == Cl()\l +/\2 -+ )\3 - 3)
c) Logaritmica

3
K 2
W= log” J + G;log()\a).
A modo de ejemplo, en la figuse indican los resultados obtenidos en el proceso de inflado
de un globo, considerando distintos materiales.

3.2. Hiperelasticidad anisétropa

Anisotropia transversal. Se considera un material con una direccién preféfengpresen-
tada por el vector unitaria, en la configuracion de referencia. La funcién de densidad de
energia es por tanto de la form#(C, aq). Ademas, dado qué&’ debe ser independiente
del sentido dea,, esto esW(C,a,) = W(C, —ay), entonces puede ser expresado como
W(C,ay ® ag). Por otra parte, por la objetividad d& debe verificarséV (C,ay ® ag) =
W(QCQ", Qa, ® ayQ"), para todo tensor ortogon@l.

Bajo las condiciones indicadas se pueden definir unos escalafgsdenominadopseudo-
invariantes de anisotropif2?],

Iy =ay-Cag,I5s = ag - CQGO,

de formaquéV = W({l,}),a=1,...,5.

Habitualmente se defind” descomponiéndola en energia debida al cambio de volumen, a
través dels, y energia debida al movimiento isocérico, que se representa a través de los pseudo-
invariantesl,,, definiéndosd, como los pseudo-invariantes del tensor isoco@te- J~2/3C,

3Las capas de las paredes arteriales se encuentran formadas por laminas con una Unica direccion preferente
de las fibras de colageno, lo que permitiria considerarlas como transversalmente isétropas. No obstante, se admite
desde un punto de vista macroscopico que existen dos direcciones preferentes en cada capa.
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Figura 2.Ensayo de inflado de un globo de radibm y espesof,1 m para un material incompresible con médulo
a cortantet,225 - 10° Pa en la configuracion de referencia.

verificandosel, = J*I, cona, de forma que sea invariante a transformacione€die la
formaC* = \C,V\ € RT.
Los materiales hiperelasticos con anisotropia transversal que se han implementado son:

a) Weisdq23:

K _ _ _ _
W = 0} log® J + ¢ (I, — 3) + co(Iy — 3) + cy(exp(ly — 1) — I).
b) Almeida[24]:
W = aexp(é — nlog ).
C0n¢ = al(ll — 3) + CLQ(IQ — 3) + a3(]1 — 3)2 + CL4(I4 — 1) + 0,5([4 — 1)2—|—
CLG(Il — 3)([4 — 1) -+ a7([5 — 1)

Anisotropia con dos familias de fibras. Se considera una material con dos direcciones pre-
ferentes definidas en la configuracion de referencia por dos veeigrigs La funcion de den-
sidad de energia es ahora de la foliéC', ao, by), debiendo verificarse

W<Cv Qo, b()) = W(QCQTu Qa’OQTa QbOQT)
para todo tensor ortogonél.
Como en el caso de anisotropia transversal se definen los pseudo-invariantes de anisotro-
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pia [22]:
Is=by,-Cby, I;=by-C?, Is=(ag by)ayg Cby, Iy= (ag-by)’

de formaquéV = W({l,}),a=1,....9.

Uno de los modelos propuestos para materiales bioldégicos con dos familias de fibras de
colageno, como son las paredes arteriales, y que ha sido implementado, es el desarrollado por
Holzapfel y GasseiZ5). La expresion de la funcidn de densidad de energia de dicho modelo es
de la forma

K 2 k T 2
W= log’ J + 5 (11—3)+— > (exp (ka(lo — 1)?) — 1)

2k2a =4,6

La variacion de las direcciones de anisotropia obligaria a definir materiales distintos. Por esta
razon, se ha implementado un algoritmo que permite determinar de forma automatica las direc-
ciones de anisotropia. El uso del cédigo se considera especialmente util para la modelizacion
de arterias con datos reales, ya que no es posible determinar las direcciones de anisotropia en
cada punto, por lo que es usual determinar el angulo medio que forma el «eje» de la arteria con
dichas direccionedl]. El algoritmo indicado es: «Sea un puritoconocido y una direcciod
gue definen un eje que se denomingjgde las direcciones de anisotropidado un punta?,
se le asociaran las direcciones
d dNOP d dNOP
1 0T arop S BT g0 g 0P
El procedimiento indicado se aplica a cada punto de Gauss en el que se determina el estado
tensional y el tensor de elasticidad, determinandose sus coordenadas a partir de las funciones
de forma.

d, = sen ¢.»

Se han desarrollado modelos de comportamiento anisotropo con tres direcciones preferen-
tes que han sido aplicados en materiales bioldgicos, destacandose el debido &/Fung:
bexp(Q(E)), conQ(E) = by E?, + by E2, + 63E§3 + by Fy1 Egy + bs Ey 1 Es3 + bg Fag Es3, Siendo
FE 45 las componentes del tensor de Grdea- - (C I).

3.3. Viscoelasticidad

Viscoelasticidad de Holzapfel. Holzapfel €] exige previamente que la densidad de energia
a tiempo infinito pueda ser descompuesta de la forma

W(C) = WS (J) + W

vol 150(0)
Se plantea que la funcion densidad de energia se determine a p&rty de ciertas/aria-
bles internagle deformaciom’,,a = 1, ..., m, de la forma

m

W:W(Carlv""rm) = vol(‘]>+Woo(C’)+ZTa(évFa)a

iso
a=1

10
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con las condiciones de normalizacion
(1) =0, W( ZT (I.1)

El segundo tensor de Piola-Kirchhdfpuede ser obtenldo como
28W(C’,1“1, o, Tn)

S = (9(3’ Svol+Sisoa
con la definicion
1so - S?S% + Z Qaa
y siendo
0o a VOI(J) Soo o 8VV§§(C)
vol — aC ) iso — aC .
Por tanto, es ~
JoY.(C,T,)
p— 2—
Qa, 80 b

gue son variables internas histéricas de tension.
Lasecuaciones de evolucidue se proponen son de la forma

Qa + % - Sisoaa

para ciertos parametros del materigldenominadogiempos de relajacigny siendoSi, .
tensores definidos a partir d& En forma de integral de convolucion para el instante de tiempo

T, se tiene
T =r T—t\
Q, =exp <——) Q.o +/ exp (— ) Sicoa dt.
Ta t=0 Ta

Por ultimo, para definir completamente el comportamiento viscoelastico es necesario cono-
cer los tensoreS, ., por lo que Govindjee y Simo proponen

ISO a 500 Slbo ( )

Como se ha indicado, aparte de la funcion de densidad de emErgjdos parametros ne-
cesarios para determinar el comportamiento viscoelastico segun Holzapfel son los tiempos de
relajacionr, y los factores de la energia de deformacijn (véase el ejemplo de la figuBa

Viscoelasticidad de Simé. El modelo de Simd37] se basa, de la misma forma que el de
Holzapfel, en la introduccién deariables internasNo obstante, en este caso la funcion de
energia de partida que se considera no es la de tiempo infinito, sino la inicial, que se considera
expresable de la forma

wo(e)=w2,(J)+Ww

Vi 1SO

(©).

11
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2000 | 1=0 — ]
T=1 -
_. 1500} -
@® :
S .
é __________________________________
& 1000 | |
[%2) :
c H
(]
|_ i
500 | ]
O 1 1 1 1 1
0 1 2 3 4 5 6

Tiempo (s)

Figura 3.Ensayo de relajacion a traccion simple de un material neohookeano modificadol 000 MPa,v =
0,49) con el modelo de viscoelasticidad de Holzapf&l(= 1).

En este contexto, la expresion general de la densidad de energia que se propone es
W(C, 71, V) = Win(J) + Wiy (C) = 3 TalC,),
a=1

siendoY, funciones dependientes de los tensores de segundo orden internos de deformacion

Vi
El segundo tensor de Piola-Kirchhoff puede obtenerse como

aW(Cv 71a cee 77m)

_ _ qo ,
S=2 5C Soo + Siso,
definiéndose,
SiSO = Sioso - Z(Im
a=1
y siendo
W (J oW, (C
S = 2#’ SY = 2#‘

oC oC
Por lo tanto, las variables internas historicas de tengjgrse relacionan con la funcion de
densidad de energia de la forma

IT(C,v.)
=2 al
qa aC

12
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La ecuacion de evoluciégue se considera es

qa + ﬁ - Sisom

a
para lostiempos de relajacion; (caracteristicos del material) y sienfg, , tensores univoca-
mente determinados cdd. La ecuacion de evolucion se expresa como la integral de convolu-

cion
T =T T—t\ .
q,=¢exp|——]q,0+ exp | — Sisoadt.
7-a t=0 7-a

Por dltimo, para definir completamente el modelo se establecen las relaciones
0go0
Siso a = fYaS'

1S0°

En el modelo indicado las variables del problema, aparte de la funciéon de erétgéan
los tiemposr, y los factores)?.

ObservacionesNo es complicado demostrar que los modelos de viscoelasticidad de Hol-
zapfel y Simé son equivalentes (en el sentido de que dados cualquier conjunto de valores de
los parametros del material en uno de los modelos, es posible encontrar un nuevo conjunto de
valores de los parametros asociados al otro modelo, resultando que el comportamiento meca-
nico del material sea el mismo) siempre que la interseccion de los conjuntos de parametros de
material asociados a la parte volumétrica e isocérica sea el conjunto vacio. Esta situacion siem-
pre es alcanzable generalizando las funciones de densidad de energia para independizar dichos
conjuntos de parametros.

Se ha observado experimentalmente que la disipacién de la energia en el tiempo de los mate-
riales de las paredes arteriales es aparentemente independiente de la solicitacién (correspondien-
te a un periodo de aproximadamente un segundo en el caso del flujo sanguineo). Esta situacion
debe tenerse en cuenta a la hora de ajustar los tiempos y factores viscoelasticos.

3.4. Pseudoelasticidad y dafio

En este apartado se desarrolla una teoria que surgié para modelizar cierto comportamiento
en gomas denominado «efecto Mullins», si bien es extrapolable a tejidos biolégicos blandos.
La formulacion que se expone es is6trogé]] aunque existen formulaciones mas complejas,
como son las que incorporan dafio anisotropo y las que consideran los efectos diferidos del dafio
[28].

Se postula una representacion de la funcién de densidad de energia en la que aparece de-
sacoplada la parte volumétrica de la isocérica (de forma andloga a como se plante6 para la
viscoelasticidad en el apartado anterior). Esto es, para el material no dafiado,

Wo(C) = Weai(J) + Woiso(C).

Con objeto de controlar la evolucién del dafio se adoptavariable de dafi@ de forma que
se tenga la funcion de densidad de energia cdme W (C, (). En particular, se adopta

W<C7 C) = Wvol<J) + (1 - C)WO iso(C>>

13
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donde(1 — () es el factor de reduccion por dafio.
Diferenciando, se tiene que el segundo tensor de Piola-Kirchhoff es

S = Svol + (1 - C)SO isos
siendo

anol(C) aVVO iso(C>

oc oc

Falta por determinar la evolucion de la variable de dafipara lo que se toméa = ((«)
siendo

Svol =2 So iso — 2

t) = max W,
a(t) max o(s)

la llamadavariable fenomenoldgicauya variacion es

c . .
SOiSOZE SIWhiso = a0y Woiso > 0,
0 en otro caso.

a =

Un caso patrticular de la variable de dafigene dado, segun Miehe, por

(@) = oo (T =€),
donde(,, indica el maximo dafio adimensional posiblees el llamadgarametro de satura-

cion al dafio(véase el ejemplo de la figuy. En cada instante, se denomswperficie de dafio
la determinada por los tensores simétri€dtales que

H(C) = Wyiso(C) — a =0,

teniéndose en todo instante< 0. La variable de dafio se dice que esta activa cugnga.

4. APLICACION

En este apartado se analiza un modelo de arteria carétida de un cdhejodl que se
introducen las tensiones residuales a través del método de apertura en angulo (método que se
basa en admitir que al cortar radialmente una pequefia longitud de arteria en forma de anillo, éste
se abre formando un sector circuldl)[ y se consideran distintos alargamientos longitudinales.

Se han adoptando la geometria y propiedades de los materiales de I&fignrdonde las
constantes de los materiales estan referidas al material anisotropo de Holzapfel. Como se indica
en la tabla de la figura, se consideran dos situaciones, una de ellas sin tensiones residuales
(o« = 09 y otra con las tensiones residuales correspondientes a un angulo de @petura
a = 160°. El radio interior para la situacion sin tensiones residuales se adopta de,valom,
lo que se corresponde con el radio interior de valdt43 mm obtenido en el instante de cierre
parac = 160°.

El problema se ha analizado modelizando una mitad de la arteria, con objeto de aprovechar
la simetria, siendo la malla utilizada y la configuracion inicial las representadas en léfigura

4Angulo formado por los dos radios con extremos en los puntos finales del sector circular.

14
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450 v
400 | 1
350 1
300 r | T 1
250 r 1
200 | y / D -
150t AR ]

100 | 1

Tension (MPa)

50 r ]

o 1 1 1
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

Desplazamiento (m)

Figura 4.Solicitacion de un cubo de un metro de lado de material neohookeano modifieado1(000 MPa,
v = 0,3) a dos ciclos de carga en tension simple considerando dafie-(0,5, ¢ = 50).

La accion introducida en el anillo se puede descomponer en doslfppesceso de cerrado
del anillo y alargamiento longitudinal (de valbp, 1,6, 1,7, 1,8 y 1,9, para los distintos casos
considerados) hasta llegar a la configuracion de la figua; 11) proceso de dilatacion por
presion interna hasta la configuracién final esquematizada en laffidbyaEn la figurd8 se
indica la evolucion del radio con la presién para el caso de tensiones residualds()°) con-
siderando distintos alargamientos longitudinales. La comparacion con los resultados obtenidos
sin considerar tensiones residuales permite afirmar que para incrementos del radio interior de
aproximadamenté0 % la consideracion de las tensiones residuales no produce diferencias sig-
nificativas, mientras que por encima de dicho porcentaje el caso de tensiones residuales presenta
un comportamiento mas rigido respecto al que no las tiene en cuenta, véase @ figura

5. CONCLUSIONES, DISCUSION Y TRABAJO FUTURO

El marco del presente trabajo es multidisciplinar, destacandose los campos del conocimiento:
biologia y medicina, adquisicion y tratamiento de imagenes, mecanica de fluidos y mecanica de
solidos.

Se han descrito modelos de material adecuados para la simulacion mecéanica de los materiales
de las paredes arteriales y de la placa aterosclerética. Dichos modelos son de comportamiento
no lineal (justificandose por las grandes rotaciones y deformaciones a las que se encuentran
sometidas las paredes arteriales) y estan planteados en el marco de la hiperelasticidad (por lo
gue basta con definir la funcion de densidad de energia en funcion del estado de deformacion).

15
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a=160°= R; = 1,43 mm

5{ a=0°= R, =0,71mm
Caso

Capa Material Geometria
Media | ¢y = 3,0000 kPa Hy = 0,26 mm
kiv = 2,3632 kPa ng = 29,00
korr = 0,8393
Adventicia| ¢4 = 0,3000 kPa Hy=0,13mm
k14 = 0,5620 kPa pa = 62,0°
kos = 0,7112

Figura 5.Geometria y propiedades de los materiales de la arteria carétida de un @&pnejo [

(@)

Figura 6.(a) Perspectiva simetrizada de la malla utilizad®.Qonfiguracion inicial.
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Figura 7.(a) Cierre del sector arterialbl Proceso de hinchado por presion.
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04 05 06 0.7 08 09 1 11 12 13 14
Radio interno (mm)

Figura 8.Evolucion de la presién con el radio. Comparacion para distintos alargamientos longitudinetesi-
derando tensiones residuales=£ 160°).

Algunos de los modelos son de tipo isotropo, especialmente adecuado para la simulacion de la
placa ateromatosa, y otros de tipo anisétropo, adecuado para paredes arteriales por la presencia
de dos familias de fibras de colageno en direcciones distintas. En el caso de materiales is6tropos
las ecuaciones constitutivas se plantean en funcién de los invariantes de Jordan del tensor de
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‘o = 160°
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Figura 9.Evolucion de la presién con el radio. Comparacion de los casos con y sin tensiones residuales para un
alargamiento longitudinal, = 1,5.

Cauchy-Green por la derecha, o en funcion de los alargamientos principales. Los materiales
anisotropos se plantean mediante la definicion de pseudo-invariantes de anisotropia.

Ademas, se han descrito modelos de viscoelasticidad y dafio, basados en la introduccién de
variables internas, que pueden actuar sobre cualquier material hiperelastico cuya funcién de
densidad de energia pueda ser descompuesta aditivamente en partes volumétrica e isocorica.

No obstante, en funcion de los datos experimentales de los que se disponga puede ser ne-
cesario modificar los modelos. Ademas, los planteamientos de la viscoelasticidad y del dafio
pueden exigir aproximaciones mas complejas, como puede ser la incorporacion de anisotropia.

Una de las lineas de investigacién que se plantea es la aplicaciéon de los modelos a casos
clinicos (localizacion y evolucion de la aterosclerosis, angioplastia, «stenting», ...) con geo-
metrias reales, incorporando la interaccion con el fluido. Por otra parte, se plantea el estudio
de modelos de remodelacion y crecimiento a nivel local, lo que permitiria estudiar procesos de
estenosis y reestenosis en casos reales, y dada la fuerte relacion con las tensiones residuales
existentes en la pared arterial.
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