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“ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES
CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA”

El presente trabajo de titulo forma parte del proyecto FONDECYT Flow Dynamics and Arterial Wall
Interaction in Realistic Cerebral Aneurysm Models. El principal objetivo de este trabajo es optimizar la
metodologia de simulaciéon de la mecénica de aneurismas cerebrales desarrollada en trabajos anteriores
([41,[5]) en los siguientes sentidos: crear una metodologia de reconstruccién para dotar a las geometrias
de espesor variable y cuantificar la sensibilidad de los resultados al variar el modelo constitutivo del material
de la pared arterial, la cantidad de sifones de la vasculatura precedente al aneurisma, la condicién de salida
del flujo y el espesor de la pared. El primer objetivo se logré en colaboracién con Rojo [2]. Para cumplir el
segundo objetivo, se selecciond uno de los nueve casos reconstruidos en este trabajo de titulo y se realizaron
tres simulaciones estructurales puras, tres simulaciones CFD puras y cinco simulaciones FSI con el programa
ADINA 8.3.

Mediante las simulaciones se pudo hallar la proporcién en que diferian los resultados al variar los
parametros mecanicos antes mencionados. Se concluyé que la utilizacion de un modelo elastico equivalente
sobre un cuerpo de espesor variable es suficientemente buena aproximacion para simular la mecédnica de la
pared arterial. Por otro lado, se concluyé que los resultados fluidodindmicos estan fuertemente influenciados
por la creacion de flujo secundario producto de la curvatura de la vasculatura precedente al aneurisma. Al

realizar las simulaciones, se debe considerar al menos un sifén suficientemente curvo en la geometria.

Los resultados de las simulaciones FSI indican que las diferencias mds grandes que se producen al variar
cualquier parametro se hallan en el sélido, de hecho los resultados fluidodindmicos, en su gran mayoria, no
superan el 10 %. Por otro lado, el pardmetro que genera mayor sensibilidad en los resultados es el espesor
de la pared. Esta variable produce diferencias cercanas al 60 % en el s6lido, mientras que la variacién de la

condicion de presion o la elasticidad de la pared, tan sélo producen diferencias del orden del 30 %.

Por lo tanto, se concluye que la simulacién més precisa desarrollada es la FSI que considera modelo de
pared eldstica Seshaiyer equivalente, presién normal a la salida y espesor de pared variable. En general, bajo
esta metodologia los esfuerzos y deformaciones son sobreestimados, mientras que el esfuerzo de corte en la

pared es subestimado, lo cual la convierte en una prueba conservadora del riesgo de ruptura.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Antecedentes Generales

Un aneurisma es un defecto de la vasculatura humana que se manifiesta como una dilatacién anormal
o como un englobamiento de cierta regién provocada por el debilitamiento de la pared del vaso sanguineo.
Existen regiones del aparato circulatorio donde preferentemente se desarrollan aneurismas: el circulo de
Willis en la base del cerebro, la arteria Aorta en la regién abdominal, la arteria poplitea en las piernas, la

arteria misentérica en la region intestinal y la arteria esplénica que recorre el bazo.

Dentro del universo de aneurismas, los intracraneales representan uno de los tipos mas riesgosos y de
mas dificil tratamiento. Referente a su patogénesis ain no hay un acuerdo generalizado entre los especialistas
acerca del mecanismo de aparicion de estos defectos vasculares, sin embargo la mayoria concuerda en que las
caracteristicas mecdnicas de la pared tienen una influencia decisiva en su génesis. Circunstancias especificas
que pueden contribuir a la aparicién de aneurismas cerebrales son: lesiones craneales, alta presion arterial,
infeccién, tumores, arterioesclerosis y otras enfermedades vasculares, fumar cigarrillos, beber alcohol y el

abuso de drogas, en particular, el de cocaina.

Los aneurismas pueden estallar y sangrar dentro del cerebro, causando complicaciones serias como la
hemorragia subaracnoidea, dafio nervioso permanente, o ambos. Estas complicaciones pueden causar pardli-
sis, invalidez, trastornos neuroldgicos e, incluso, la muerte. Una vez que estalla, el aneurisma puede estallar

otra vez y volver a sangrar dentro del cerebro.

El crecimiento de los aneurismas intracraneales es lento, pero irreversible. Es comin que el crecimiento
sea irregular y, frecuentemente, la pared del aneurisma entra en contacto con la vasculatura circundante e
incluso con otras zonas de su misma pared. Desde un punto de vista mecdnico, el proceso de crecimiento y

rompimiento de un aneurisma se puede entender mediante la ley de Laplace.
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Simplificadamente, si se modela un aneurisma como una esfera hueca, se sabe que la tensién sobre
su pared es proporcional a la presién interna y al radio del aneurisma, e inversamente proporcional a su
espesor. Ahora bien, si existiera una dilatacién o una reduccion de espesor en el aneurisma, la tensién en
la pared creceria, lo que generaria una consecuente dilatacién y reduccion de espesor y asi hasta provocar
el rompimiento de la malformacién. Se estima que alrededor del 5 % de la poblacién tiene un aneurisma
en su cabeza, pero tan solo el 0.01 % de la poblacidn presenta un cuadro de hemorragia subaracnoidea. Sin
embargo, una vez presentado el cuadro, el 12 % de los pacientes muere antes de recibir atencién médica,
el 40 % muere luego de un mes y un tercio de los sobrevivientes queda con graves dafios neurolégicos. En
conclusidn, la probabilidad de ruptura del aneurisma es bastante baja, pero por otro lado, la ruptura es en

casi todos los casos, fatal.

Entender de qué factores fisicos y bioldgicos depende esta divergencia en el comportamiento del ciclo
de vida de los aneurismas cerebrales, es de vital importancia para poder bajar cada vez mas la prevalencia de

muertes debidas a esta complicacion.
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1.2. Motivacion

La idea de que es posible predecir la ruptura de aneurismas cerebrales, para mejorar asi el prondstico de
esta enfermedad, es suficiente aliciente para que un gran nimero de cientificos hayan tomado el desafio de

desarrollar la teorfa y modelar la mecédnica de aneurismas cerebrales.

Los esfuerzos han estado enfocados en modelar correctamente las condiciones fisicas del problema, tanto
la hemodinamica, como la mecdnica de las paredes arteriales. Ademas, los resultados de estos trabajos han
permitido realizar simulaciones numéricas més realistas de este fendmeno. En esta linea se enmarca el trabajo
investigativo del profesor Alvaro Valencia, quien durante los tltimos afios ha atacado esta arista del problema.
A la fecha las simulaciones mds complejas que se han desarrollado en el laboratorio del profesor Valencia
son las FSI con modelo de pared eldstica y fluido no newtoniano. También, se han realizado simulaciones con
modelos constitutivos complejos de la pared arterial y de aneurisma, pero sin considerar interaccién fluido

estructura.

Sin embargo, en las simulaciones realizadas en el laboratorio, ain no se han considerado ciertas condi-
ciones fisicas que podrian afectar los resultados. Entre ellas cabe mencionar el espesor variable de las

geometrias, el largo de la vasculatura precedente al aneurisma y la presién intracraneal.

En este contexto surge la inquietud de realizar un andlisis de sensibilidad de los resultados de las si-
mulaciones para ciertos pardmetros de interés, con el fin de estimar las divergencias en los resultados. Esta
metodologia puede servir, en primer término, para cuantificar los posibles errores en los resultados de las
simulaciones al considerar distintos valores para las variables de estudio y , asi, ponderar su relevancia en el

fenémeno y/o para exigir cierta certidumbre en los datos experimentales que las alimentan.

1.3. Objetivos

1.3.1. Objetivo general

= Realizar un analisis de sensibilidad en los resultados de simulaciones de aneurismas cerebrales, con-

siderando interaccién fluido-estructura (FSI). Se variardn tanto pardmetros geométricos, como mecanicos.

1.3.2. Objetivos especificos

= Reconstruir nuevos casos de aneurismas tomados de la base de datos del Instituto de Neurocirugia Dr.
Asenjo, utilizando la metodologia descrita por Morales [1], para acrecentar el niimero de casos reales

disponibles en la base de datos del laboratorio .
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1.4.

Seleccionar cuidadosamente un cierto nimero de aneurismas reconstruidos desde la base de datos del
laboratorio conjuntamente con Rojo [2], para realizar las simulaciones especificas de cada memoria
sobre los mismos casos, con el fin de poder comparar los resultados obtenidos bajo la metodologia
especifica de cada trabajo de titulo. Cabe sefialar que por seleccién cuidadosa se entiende una seleccién
que evalte, a priori, si es factible realizar una simulacién completa sobre la geometria o no (FSI y

estructural).

Realizar un estudio estadistico previo sobre la influencia en la ruptura de aneurismas de parametros
geométricos y mecénicos, recopilando la informacién de las memorias de Morales [1], Torrens [3],
Ledermann [4], Araya [5] y Mufioz [6].

Simular la hemodindmica de los aneurismas seleccionados, incluyendo la interaccién fluido-estructura.

Obtener datos fluidodindmicos-estructructurales de interés, tanto en términos temporales como es-
paciales, para la determinacién de la sensibilidad de los resultados de las simulaciones frente a la

variacion de parametros geométricos y mecanicos.

Alcances

Reconstruccion de 9 nuevas geometrias de aneurismas utilizando la metodologia desarrollada por

Morales [1], con los alcances realizados por Ledermann, Araya y Mufioz en sus trabajo [4].
En primer término, no se utilizaran modelos complejos para modelar el material de las arterias.

Estudio estadistico a partir de datos obtenidos sobre los casos de memoristas anteriores en sus trabajos

de titulo [1], [3] y de los propios casos de este trabajo de titulo y del trabajo de titulo paralelo.

Se variaran tanto los pardmetros geométricos de espesor de pared y longitud de la vasculatura prece-
dente al aneurisma, como modelos constitutivos de pared arterial, en particular se variard el médulo

de Young, y la presion a la salida de la vasculatura modelada.

Se simulard la hemodindmica FSI mediante la metodologia general desarrollada por Ledermann [4] y
optimizada por Araya [5]. Ademads, se implementara la metodologia desarrollada por Muiioz [8] para
el perfil de velocidad en la entrada de la arteria. Se desarrollard una nueva metodologia que permita
introducir a la simulacién la diferencia entre el espesor de arterias y aneurismas, como sus diferentes

modelos constitutivos.

Estudio de la Hemodinamica de cada caso seleccionado utilizando el software comercial ADINA 8.3.

Esto implica que el modelamiento del fendmeno estd limitado por lo que permite realizar el software.
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= Validacién de metodologias anteriormente desarrolladas, tanto en la reconstruccién de las geometrias,
como en la implementacién del perfil de velocidades Wommersley en la entrada de la geometria y en
la simulacién FSI en ADINA.



Capitulo 2

Antecedentes

2.1. Antecedentes Bioldgicos

2.1.1. Generalidades

Los aneurismas cerebrales son dilataciones focalizadas de la pared arterial que ocurren en bifurcaciones
o ramas del circulo de Willis. Las arterias cerebrales se clasifican dentro de las arterias musculares, las cuales
estdn constituidas por tres capas, desde la mds exterior a la mas interior son: adventicia, media e intima [9].
La adventicia es rica en colageno, en tanto que la media es una capa prominentemente muscular, mientras
que la intima es una capa eldstica que estd disefiada para soportar las presiones pulsantes del flujo sanguineo.
Ademéds, la intima posee un recubrimiento interior de células endoteliales y las capas intima y media se

separan a través de una capa elastica interna. La morfologia de las arterias se muestra esquematizada en la

figura 2.1.

Internal elastic
limiting membrane

Endothelium

Adventitia

Figura 2.1: Esquema de una arteria muscular mostrando sus capas.
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Segtn su forma, los aneurismas se pueden clasificar en: saculares, fusiformes y disecantes. Tanto a los
aneurismas saculares como los fusiformes se les llama aneurismas verdaderos, puesto que representan una
dilatacién de la pared arterial, en cambio, a los aneurismas disecantes se les llama aneurismas falsos, puesto
que en realidad se producen debido a un rasgamiento de la capa intima que posibilita que la sangre fluya entre
las capas arteriales. En la figura 2.2 se ilustran los tipos de aneurismas. A su vez, los aneurismas saculares
pueden clasificarse segin su ubicacion en: terminales, laterales y de bifurcacion. La historia natural de los
aneurismas puede dividirse en tres etapas: patogénesis, alargamiento y ruptura. En general, esta enfermedad
no presenta sintomas hasta bien avanzada su evolucion, se estima que éstos no aparecen hasta que el didmetro
del aneurisma ha llegado a unos 6-11 mm [9]. Alcanzada esta condicién el riesgo de rompimiento es muy

alto.

Tipos de Aneurismas
Aneurisma Sacular

Aneurisma
Fusiforme

Seudoaneurisma

Figura 2.2: Tipos de aneurismas.

En la etapa de ruptura se pueden presentar dos situaciones, la primera de ellas es el rompimiento
catastrdfico del aneurisma, con el consecuente sangramiento al interior del cerebro. Esta situacién desen-
cadena el cuadro llamado hemorragia sub-aracnoidea (HSA), la cual en casi todos los casos es fatal o muy
grave. La segunda situacién posible es la de un sangrado menor, el cual es sellado naturalmente a través
de un parche de fibrina, el cual, posteriormente, generard un trombo. Luego de ocurrido lo anterior, es muy

probable que el aneurisma siga creciendo y finalmente se desencadene una ruptura catastrofica.

Sin embargo, no es necesario que se complete todo el ciclo de vida de un aneurisma. Se estima que entre
el 2-5 % de la poblacién tiene uno en su cabeza, mientras que tan solo entre el 0.1-1 % sufre de su ruptura
[10].
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2.1.2. Anatomia

Como ya se ha dicho, la vasta mayoria de aneurismas cerebrales estd asociada a la vasculatura del circulo
de Willis, el cual se ubica en la base del cerebro. En la figura 2.3, se muestra la ubicacién del circulo de Willis

en la cabeza, mientras que en la figura 2.4 se detalla la vasculatura de esta zona.

~~Circle of Willis
| ~~Anterior Cerebral Arteries

"~ Opthalmic Artery
"~Middle Cerebral Artery

bt )

Figura 2.3: Esquema de la vasculatura intracraneal mostrando las conexiones del circulo de Willis.

Anterior Communicating Artery.

Anterior cerebral artery Saccular

Aneurysm
Opthalmic artery

Internalcarotid artery

Middle cerebral artery
Posterior communicating artery

Posterior cerebral artery

Superior cerebellar artery

Basilar artery —————————
ry =
=
Long and short pontine arteries =
L
Anterior inferior cerebellar artery

Wertebral artery

Figura 2.4: Esquema de la vasculatura del circulo de Willis y sus alrededores.
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La sangre es suministrada al circulo de Willis a través de las arterias carétidas internas y vertebrales,
siendo la primera la dominante. El arreglo de arterias del circulo de Willis permite que si alguna de las
arterias vertebrales o cardtidas internas estan bloqueadas, igualmente las demads arterias del circulo reciban

sangre.

Desde un punto de vista ingenieril es importante contar con una estimacion de las dimensiones del circulo
de Willis, con esto se podria tener una estimacion del orden de magnitud de las demds magnitudes fisicas
involucradas en el problema. La figura 2.5 muestra las dimensiones promedio de la vasculatura del circulo
de Willis.

Figura 2.5: Esquema de la vasculatura del circulo de Willis con dimensiones promedio. Los valores estin expresados en

milimetros. Los nimeros al interior de las arterias representan estimaciones de sus didmetros.

10
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2.1.3. Incidencia

La deteccidn de aneurismas se concentra entre personas que se encuentran entre la cuarta y sexta década
de vida. En pacientes menores a 40 afios, el desarrollo de aneurismas es mas comuin en hombres, sin embargo,
sobre los 40 afios la prevalencia en mujeres duplica a la prevalencia en varones. Algunos investigadores
[9] reportan que la mayor casos de casos de aneurismas se presentan en la zona anterior del circulo de
Willis (anterior communicating artery, anterior cerebral artery, middle cerebral artery, and internal carotid
artery ver figura 2.4) con un 86 %, mientras que en el segmento posterior (Arteria basilar-vertebral) solo se
desarrolla el 14 % de los casos. Otros investigadores aseguran que la diferencia es atin més radical, reportan
una prevalencia del 96 % para la seccién anterior y de solo un 4 % para la posterior. Como sea, la diferencia
de prevalencias entre las dos zonas es notable. En la figura 2.6 se muestran las zonas del circulo de Willis y

la cantidad de casos rotos de un estudio realizado por Wilson G. et al en 1954 [9].

Figura 2.6: Localizacién y nimero de casos rotos en el circulo de Willis en el estudio de Wilson G. et al, 1954.

11
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2.1.4. Historia Natural

Como ya se ha mencionado, la historia natural del desarrollo de aneurismas intracraneales comprende
tres etapas: patogénesis, alargamiento y ruptura. Cada una de estas etapas estd regida por leyes fisicas y
biol6gicas complejas, hoy en dia no existe acuerdo generalizado sobre cuales son especificamente los factores

y en qué grado intervienen en el fenomeno [9], [10],[11].

Se sabe que los aneurismas cerebrales son mds comunes que en todas las otras arterias musculares, se
postula que esta mayor prevalencia tiene relacion con que en general las paredes arteriales son mds delgadas,
contienen mucho menos elastina y no poseen una capa externa elastica que las soporte [9]. Por otro lado, las
arterias cerebrales son muy propensas a generar ciertos tipos de defectos: los ’cojines intimos’(intimal pads)
y los defectos mediales (medial defects). Un cojin intimo corresponden a un engrosamiento localizado de la
capa intima, mientras que un defecto medial corresponde a la pérdida localizada de la capa eléstica intermedia
que une las capas intima y media. Estos defectos, por lo general, se presentan en la cispide (dpex) de las
bifurcaciones arteriales. Se cree que estas imperfecciones juegan un rol fundamental en la patogénesis de
aneurismas cerebrales, puesto que pueden generar un debilitamiento de las paredes arteriales. Sin embargo,
no son las Unicas variables explicativas para la formacién de aneurismas. Se sabe que existen otros factores
de riesgo como alta presion arterial, herencia genética, consumo de sustancias especificas, arterioesclerosis,
hemodindmica, etc. Esto sugiere que hay otras componentes involucradas en el proceso de patogénesis de

aneurismas.

Cuando se forma el aneurisma sus paredes arteriales se van degradando. Las capas intima y adventicia
casi desaparecen y en vez de eso se genera tejido conectivo. También, el espesor de la pared del aneurisma es
por lo menos un orden de magnitud menor que el de la arteria sana, de hecho, las paredes de los aneurimas
son transparentes. La ruptura se presenta, generalmente, en el domo del aneurisma, es poco frecuente que
se presente en las paredes laterales y menos atin en el cuello. En la figura 2.7 se ilustra la histologia de
las paredes de arterias cerebrales, de aneurismas y de defectos, ademds se presentan en la misma figura

estadisticas de las zonas de ruptura.

En cuanto al proceso de crecimiento de aneurismas poco se sabe, se postula que ciertas inestabilidades
en el s6lido pueden facilitar el crecimiento acelerado de la malformacidn, como también la presencia de
resonancias hemodindmicas, provocadas por la vorticidad al interior de los sacos [9], [10]. En el punto ante-
rior, es interesante notar este efecto principalmente sobre aneurismas terminales, los cuales reciben el flujo
pulsante directamente en el interior del aneurisma. En estos casos, la turbulencia se genera incluso a bajas ve-
locidades. Este efecto se ha corroborado midiendo ruido sobre las paredes de este tipo aneurismas en cirugias
[9]. En estas circunstancias, los pacientes estan bajo la influencia de drogas que bajan su presién hasta 50

mmHg, inclusive en estas condiciones es posible escuchar el ruido provocado por la turbulencia dentro de
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los sacos aneurismales. Lo anterior, avalaria la hipdtesis de que un posible efecto de resonancia generaria el
crecimiento de este tipo de aneurismas. Sin embargo, los cientificos todavia buscan los fundamentos teéricos
y experimentales para avalar las hip6tesis antes descritas, se trabaja intensamente en la bisqueda de modelos
que expliquen la dindmica de paredes arteriales y hemodindmica en el desarrollo y ruptura de aneurismas

intracraneales.

Medical Defect, Raphe
Between Acutely Aligned
Smooth Muscle Cylinders

- -ﬁ, Original Apex of Bifurcation

[ (Distal Carina)

Intimal Cushion - 1l
A ARTERIAL WALL B ANEURYSM WALL

Endothelium —— ooy

X

" Internal Elastic kg
Lamina Direction | % Fibro-hyaline—
: of Flow [ y
- Media, [ % Tissue
Muscularis Layer ;;;:
S Adventitia —— |-
r_: = Adventitia

Figura 2.7: Histopatologia de aneurismas y estadisticas de zonas de ruptura.
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2.2. Antecedentes Metodologicos

2.2.1. Reconstruccion de Casos Reales

Para poder llevar a cabo una simulacién fluidodindmica de un aneurisma cerebral es necesario contar con
un archivo tridimensional en formato CAD que lo represente. Para este efecto, se cuenta en el laboratorio con
una base de datos de exdmenes en diferentes pacientes, entregada por el Instituto de Neurocirugia Dr. Asenjo
(INCA). Los exdmenes son obtenidos mediante un Angiégrafo Rotacional 3D Phillips Integris Allura, como

el que se muestra en la figura (2.8).

Figura 2.8: Angidgrafo Rotacional 3D Phillips Integris Allura, INCA [12]

El examen realizado a través de este equipo entrega archivos computacionales tridimensionales en for-
mato VRML. Debido a que los archivos VRML no pueden ser utilizados directamente en el software de
simulacién ADINA, se debe realizar una minuciosa reconstruccién de cada caso para obtener un archivo
adecuado para realizar la simulacién. La metodologia desarrollada por Morales y optimizada por Leder-
mann, Araya y Mufoz permite realizar esta tarea en un par de horas. La metodologia cuenta de 4 etapas,
estas son:

1. Limpieza de Geometrias

2. Obtencién de Contornos

3. Regeneracion de geometria

4. Escalamiento de geometria y obtencion de archivo parasolid utilizable en ADINA.
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2.2.2. Simulacion Numérica FSI

En el andlisis de la interaccion fluido-estructura (FSI), se pretende simular la interaccién entre un fluido
que escurre o estd contenido en un soélido deformable, donde las fuerzas que ejercen el uno sobre el otro

generan una dindmica que posibilita determinar la mecanica del problema acoplado.

El problema central en la implementacién de un algoritmo eficiente para la simulacién FSI radica en
la descripcion cinemaética correcta del continuo. Existen dos descripciones del continuo: la Euleriana y la
Lagrangeana. En la descripcién Euleriana, se define cierta regién del espacio y se consideran las variables
cinemdticas y dindmicas sobre las particulas que instantdneamente se encuentran en esa regién. Con este
tipo de descripcion se pueden manejar con relativa facilidad grandes distorsiones en el continuo, por lo
que se le utiliza frecuentemente para modelar fluidos. Por el contrario, en la descripcién Lagrangeana, se
consideran las ecuaciones cinemaéticas y dindmicas de cada elemento de masa que compone el continuo. Esta
descripcién es frecuentemente utilizada en el campo de la mecénica de s6lidos y maneja con relativa facilidad
las superficies libres y las interfaces. Los algoritmos ALE (Arbitrary Lagrangian-Eulerian Methods), que se
utilizan profusamente en la simulacién FSI, tratan de combinar las ventajas de ambos métodos, con el fin de

modelar de la mejor forma posible superficies libres de medios altamente deformables.

Las simulaciones FSI pueden realizarse utilizando el software comercial ADINA, con el que se puede
replicar de forma aproximada el comportamiento de flujos en el interior de estructuras, y en particular la
interaccién del flujo sanguineo en el interior de arterias cerebrales con aneurismas. El programa ADINA, en
una simulacién FSI, considera un sistema de referencia Lagrangeano para el s6lido y un sistema de referencia

ALE para el fluido, con esto consigue manejar la superficie deformable del fluido [13].
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2.3. Hemodinamica

2.3.1. Ecuaciones de Navier-Stokes

Las ecuaciones de Navier-Stokes permiten modelar el comportamiento de la mayoria de los fluidos. Estas

ecuaciones consideran la conservacién de masa (2.1) y la conservacién de momentum (2.2) dentro del fluido.

ap -\
5tV (V) =0 (2.1)

LV (pVVT—T)= fB 2.2)

En las ecuaciones (2.1) y (2.2), p es la densidad del fluido, ¢ el tiempo, V el vector velocidad, T el
—
tensor de esfuerzos y f 2 el vector de fuerzas externas actuantes sobre el fluido. El tensor de esfuerzos se

define por la siguiente ecuacién:

T =—(p+AV-V)I+2ue (2.3)

En la ecuacion (2.3) p representa la presion, A es un segundo coeficiente de viscosidad,  es la matriz

identidad, u la viscosidad dindmicay e = %(VV + VVT)

Un fluido incompresible es aquel en el que la divergencia de la velocidad es cero.

VvV =0 (2.4)

También, se puede caracterizar la compresibilidad del fluido en términos del nimero de Mach. Si la

velocidad del fluido es U y la velocidad de propagacion del sonido en el medio es ¢, entonces;

Ma= — (2.5)
c

Luego, si Ma << 1 entonces se puede considerar el fluido como incompresible. En el caso de la hemodindmi-
ca en la vasculatura cerebral, esta aproximacidn es razonable, puesto que la velocidad que alcanza la sangre
en estas zonas es alrededor de tres 6rdenes de magnitud mas pequeiias que la velocidad del sonido en este

medio.

Tomando en cuenta las suposiciones anteriores es posible reescribir las ecuaciones de Navier-Stokes

(2.1), (2.2) y (2.3)para el caso de fluido incompresible de la siguiente forma:

V.-V =0 (2.6)

87 ——T = —B
pWJrV (pvvi—T1)=f (2.7)
T =—pl+2ue (2.8)
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2.3.2. Caracterizacion de Flujo Laminar

Para determinar si un fluido estd en régimen laminar o turbulento se debe considerar su nimero de
Reynolds. El nimero de Reynolds es un pardmetro adimensional que se calcula a través de la ecuacion (2.9).
pvD

u

Re 2.9)

En la ecuacién (2.9), D es el didmetro hidraulico de la tuberia donde escurre el fluido, v la velocidad
media del flujo en una seccién y u la viscosidad dindmica del fluido. Una cota inferior para el comienzo
del régimen turbulento en caferias es Re = 2000 [15], por esto se considera que todo fluido que exhibe un
nimero de Reynols menor a este valor desarrollara un régimen laminar. Para el caso de la sangre fluyendo a
través de la vasculatura cerebral se consideran los siguientes valores de referencia [14]: p = 1050 [kg/m3],
D =3 [mm], ¥V=0,5 [m/s] y 4 = 0,003 [Pa - s]. Con estos valores se obtiene Re = 525 < 2000, por lo que se

considera al flujo sanguineo dentro de la vasculatura cerebral en régimen laminar.
2.3.3. Hipétesis de Fluido no-Newtoniano

En gran parte de la vasculatura del cuerpo humano es bastante razonable considerar el flujo sanguineo
como Newtoniano [15], debido a que el tamafio de las particulas en suspension en la sangre (plasma) es
4-5 6rdenes de magnitud mas pequefio que el radio de las arterias, asi el comportamiento de la sangre se
asemejaria al del de un continuo ideal. Sin embargo, en el cerebro, los didmetros de los vasos sanguineos se
reducen dristicamente en comparacién con el resto de la vasculatura, por lo que aplicar la hipétesis de fluido
Newtoniano puede no ser realista. Para modelar de mejor forma el efecto no-Newtoniano del flujo sanguineo
se utiliza comtinmente el modelo de Carreau. En este modelo la viscosidad del fluido no es constante y
depende de la tasa de deformacion del fluido. La ley que gobierna los fluidos de Carreau esta dada por la

ecuacion (2.10).

W(Y) = oot (Ho — pheo) - (1 +A- 7" (2.10)

En la ecuacién (2.10) uo, U, A y n son constantes del modelo, propias de cada fluido y 7 es la tasa de
deformacién. Es claro que los efectos no-Newtonianos comienzan a hacerse patentes cuando 7> >> %, delo

contrario, el fluido se comportard como Newtoniano.

Para el caso de la sangre, O’Callaghan [16] obtuvo las constantes del modelo de Carreau, estos valores

seran utilizados en las simulaciones FSI aqui consideradas y se muestran en la tabla 2.1.
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Cuadro 2.1: Pardmetros de Carreau para el Flujo Sanguineo

Parametro Valor | Unidades
Densidad 1050 [kg/m?]
oo 0,00345 [Pa - s]
Uo 0,056 [Pa-s]
Coeficiente de Carreau A | 10,976 -
Coeficiente de Carreaun | -0,3216 -
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2.4. Fundamentos de Mecanica de Solidos

La mecanica de sélidos es una rama de la mecénica que estudia el comportamiento de los materiales en
estado sélido, més precisamente, el comportamiento reolégico de los materiales, es decir, la forma en que

los materiales se deforman bajo la accién de fuerzas.

La hipdtesis bésica de esta ciencia, al igual que en la mecénica de fluidos, es la de continuidad. Fisica-
mente, esta hipotesis se traduce en asumir que el comportamiento macroscopico del s6lido no cambia con el

tamafo del material considerado.

El desarrollo de la mecénica de sé6lidos se ha concentrado desde comienzos del siglo XIX y dentro de
sus anales destacan nombres como Navier, Lagrange, Cauchy, Poisson, Saint-Germain, entre muchos otros.
En lo que a este trabajo respecta, solo se entregaran antecedentes de manera muy introductoria, solo con el

fin de mostrar las bases de las herramientas utilizadas a lo largo de él.

La mecanica de sdlidos trata de encontrar relaciones entre cuatro entidades fisicas: fuerzas externas e

internas, desplazamientos y deformaciones.

Las relaciones entre las entidades anteriormente mencionadas se han agrupado en tres conjuntos. La
relacion entre fuerzas y esfuerzos han dado origen a la teoria de los esfuerzos, la cual es completamente
independiente de la composicién del material, excepto por el hecho de la aceptacién de la hipétesis de
continuidad. Por otro lado, las relaciones entre desplazamiento y deformacion, basadas en condiciones de
compatibilidad cinemética, dan origen a la teoria de la deformacion. Por Gltimo, las relaciones que se estable-
cen entre esfuerzos y deformaciones son llamadas leyes constitutivas; expresiones analiticas que modelan el

comportamiento reoldgico de los materiales.

Cabe destacar que el establecimiento de una ley constitutiva, en la mayor parte de los casos, debe ser
realizado a través de una aproximaciéon fenomenoldgica, debido a la imposibilidad de realizarlo a través
de un proceso deductivo. De aqui la evidente necesidad de llevar a cabo experimentos para caracterizar el

comportamiento del material.

Por ultimo, la mayor parte de los antecedentes que se presentardn a continuacién fueron adaptados de los

textos introductorios al tema de los autores Da Silva [17], Fung [18].
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2.4.1. Esfuerzos

El esfuerzo es una magnitud fisica que se define como la razén entre la fuerza actuando sobre una
superficie y su drea. De acuerdo a la definicion anterior, sobre todo cuerpo en el cual actda una fuerza externa
(también puede ser interna) se induce un estado de esfuerzos en cada uno de sus puntos. Para caracterizar el
estado de esfuerzos sobre un punto P cualquiera, consideremos un elemento infinitesimal de forma cibica

orientado segun un sistema de coordenadas fijo del cual P es el origen, como se ilustra en la figura 2.9.

T

S 4

Figura 2.9: Esfuerzos normales y de corte de un elemento infinitesimal ctbico.

Sobre una cara cualquiera del cubo, a priori, la direccion del esfuerzo es arbitraria. La descomposicion
del esfuerzo segun los ejes coordenados crea la distincién entre esfuerzo normal (paralelo a la normal de la
cara) y de corte (paralelo a cualquiera de las dos direcciones que yacen sobre la cara). Aplicando la condicién
de estaticidad solo hace necesario describir el estado de esfuerzos en tres caras y con 6 constantes. Asi se

puede establecer el tensor de esfuerzos de Cauchy como:

Ox Txy Txz
T Oy Ty | =Tc (2.11)
TZ)C TZ}' GZ
Algunas propiedades del tensor de Cauchy:
t(x,n) = [Te(x)|n (2.12)
VTe(x) + f(x) = pa(x) (2.13)
Te(x) = T2 (x) (2.14)
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Donde la variable dependiente x representa un punto del espacio, n una direccion arbitraria, f(x) el vector
con las fuerzas externas actuantes en el cuerpo, p la densidad del material y a(x) el vector de aceleracion. La

ecuacioén 2.13 es la segunda ecuacion de Newton aplicada al elemento infinitesimal.

El tensor de esfuerzos de Cauchy es simétrico (de ahi que se necesitan sélo 6 valores para caracterizarlo).
Como toda matriz simétrica puede ser diagonalizada. Fisicamente, la diagonalizacion del tensor de esfuerzo
significa encontrar el sistema de coordenadas adecuado para hacer que solo existan esfuerzos normales, o,
equivalentemente, para que no existan esfuerzos de corte. Los valores principales son las magnitudes de
estos esfuerzos normales, mientras que los vectores principales corresponden a las direcciones con respecto
al sistema de coordenadas inicial segin se orientan las direcciones principales que hacen posible la anulacién

de los esfuerzos de corte.

La ecuacion caracteristica que permite encontrar los esfuerzos principales se presenta a continuacion:

—0’+1,6°—ho+5L=0 (2.15)

Donde los I; son los invariantes del tensor de esfuerzos definidos por las siguientes ecuaciones:

L =014+0,+03 (2.16)
b O Ty | | O Te| | O T @17
Tyx Oy Tx O Ty O
Ox Txyy Ty
L=|1, 0 71 (2.18)
Tx Ty Oz

Por convencién, los esfuerzos principales se ordenan de mayor a menor, con subindices 1,2 y 3. Si algtin
esfuerzo principal es positivo, entonces el material se encuentra en traccidén segin su direccion principal
asociada; por el contrario, si algiin esfuerzo principal es negativo, entonces el material se encuentra en com-

presion segun la direccidn principal correspondiente.

Ahora bien, el tensor de esfuerzos se puede considerar como un sistema de fuerzas en equilibrio, el cual
estd sujeto a subdividirse en subsistemas. Cuando se trata de desarrollar la teorfa para materiales isotrépicos
es conveniente separar las componentes del tensor de esfuerzos que causan solo cambios volumétricos en el
material, de aquellas que causan distorsiones. El cambio en volumen de un material isotrépico solo depende

de la componente isotrépica del tensor, definida por:
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o, 0 O
0 o, O (2.19)
0 0 oy,

e (2.20)

Finalmente el tensor de esfuerzos de Cauchy puede descomponerse en su parte isotrépica y desviatoria

como:

Oy Ty T o, 0 O Oy — Oy, Tyy (-
Tyx Oy Ty, | = 0 o, O + Tyx Oy — Opy Tz 2.21)
Tx Ty O 0 0 o Tox Tzy O, — Oy,

Isotropico Desviatorio

Una consideracion importante en el desarrollo de la teoria de esfuerzos es la obtencién del estado de
esfuerzos en un elemento octaédrico regular inclinado segun las direcciones principales de esfuerzo, como

el que se muestra en la figura 2.10.

Figura 2.10: Octaedro definido por caras igualmente inclinadas en relacién con las direcciones principales.
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Desarrollando los cdlculos para obtener el esfuerzo normal (0,.) y de corte (7, ) en las caras del octaedro

se obtiene:

oxt+o,+o;, [
01+C;2+G3: x+3>+ z:%:c;m (2.22)

Ooct =

1
Toet = g\/(o-x - Gy)z +(0y—0.) + (oy— 0.)>+6 (72 +72+72) (2.23)

Lo notable del resultado es que el esfuerzo normal octaédrico s6lo depende de la parte isotrépica del
tensor de deformacién, mientras que el esfuerzo de corte octaédrico sélo de la parte desviatoria. Para el caso
del esfuerzo normal esta afirmacion resulta natural. Para ver que el esfuerzo de corte octaédrico depende solo
de la parte desviatoria, basta con notar que el esfuerzo de corte octaédrico no se alteraria si es que el tensor

de esfuerzos total fuera igual que el tensor de esfuerzos desviatorio.

El esfuerzo de corte octaédrico tiene vital importancia en la teoria de plasticidad de la mdxima energia de
distorsién de Von Mises. En esta teoria se afirma que la deformacion plastica no ocurre mientras el esfuerzo

efectivo o de Von Mises(o,) cumpla que:

Oc = - \/(Gx - Gy)z +(oc—0.)’+ (0 — 0.)’ +6 (T)%y +E+ Tyzz) = id”“ < oy (2.24)

V2 V2
Donde oy es el esfuerzo de fluencia del material. Este criterio se ajusta muy bien al analizar materiales
ductiles relativamente isotropicos, como el acero, puesto que permite predecir con una buena precision los
resultados experimentales y es clave en el desarrollo de teorfas microscopicas de fluencia apropiadas para
este tipo de materiales. Sin embargo, para el caso analizado en este trabajo de titulo este criterio puede no

resultar util debido a la naturaleza diferente del material considerado.

Para el caso del material arterial, el cual es mas parecido a un polimero que al acero, es sabido que
el mecanismo de falla es a través de la ruptura de los enlaces covalentes de las cadenas poliméricas que
constituyen el material, previamente orientadas segtin una direccion. Este hecho hace presumir que un criterio
mads adecuado para estudiar este caso puede ser considerar el mayor esfuerzo principal bajo tensién, puesto
que esta magnitud da cuenta, justamente, de cudl es el mayor esfuerzo de traccién asociado a alguna direccion
que cruza al punto material. Es por esto que en el desarrollo de este trabajo de titulo se considerara este

indicador como muy relevante en el comportamiento mecdnico de la arteria.

Finalmente, solo cabe recalcar que la teoria de esfuerzos no se limita al breve bosquejo aqui expuesto,
sino que es mucho mds basta y rica, en estas pocas lineas solo se han mencionado los aspectos més esenciales

que ayudan a la comprension de lo desarrollado en los préximos capitulos.
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2.4.2. Deformaciones

El desplazamiento de un punto interior de un cuerpo puede tener dos causas: el movimiento del cuerpo
rigido o a la deformacién del cuerpo. Mientras que el movimiento del cuerpo rigido no estd asociado nece-
sariamente a la presencia de fuerzas externas, la deformacion estd intrinsecamente relacionada a la presencia

de fuerzas internas.

La deformacién dentro de un cuerpo puede ser tanto homogénea, como no homogénea. Se entendera por
deformacién homogénea de un cuerpo a aquella que no varia de punto a punto y que a dos lineas inicialmente
del mismo tamafio y paralelas, mantiene del mismo tamaio y paralelas. Con esto se asegura que tanto las

elongaciones, como las rotaciones, sean iguales en todo el material.

En general, la hipétesis de homogeneidad no puede ser aplicada a cualquier clase de deformacién, sin

embargo es razonable suponer que en una vecindad infinitesimal de cualquier punto si lo es.

Asumiendo la hipétesis anterior, consideremos un cuerpo s6lido y en él un punto material P de coor-
denadas iniciales (x,y,z) con respecto a un sistema de referencia fijo, que luego de aplicado un campo de
deformaciones se mueve hasta un punto P’ de coordenadas (x',y’,7') = (x+u,y+v,z+w), tal como lo ilustra

la figura 2.11. Cabe destacar que el vector (u,v,w) es el vector de desplazamiento del punto P.

Ya

Figura 2.11: Desplazamiento de un punto material P al interior de un cuerpo.

24



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

Consideremos también, una linea de longitud dx paralela al eje x, definida por dos puntos cercanos

Py(x0,¥0,20) Y P1(x0+dx,y0,20) como lo ilustra la figura 2.12.

Figura 2.12: Deformacion de un segmento infinitesismal paralelo al eje x.

Como se indica en la figura 2.12, luego de la deformacién la linea queda definida por B} P|, donde Pj(xo+
U0, Y0 +vo.20 +wo) ¥ P{(x1 +dx+u1,y1 +vi,21 +wq). Naturalmente, no es necesario que el segmento PP|
siga siendo paralelo al eje x después de la deformacion. En efecto, las componentes del vector )P quedan

definidas por las siguientes ecuaciones:

E— du

PP, = (1 + ax> dx (2.25)
—= OV
RiPl, = 5-dx (2.26)
S 0
PP, = a—;vdx (2.27)

Ahora bien, se define la deformacién longitudinal como el cambio relativo de la longitud de un segmento
infinitesimal orientado inicialmente segin la direccidn longitudinal. Para el caso que estamos considerando,

la deformacion longitudinal &, segin x queda definida por:

PéPll — PPy PéPll —dx —
& = = = = PP =(1+¢)d 2.28
x ByP, dx 0f1 ( + X) X ( )

Por Pitagoras:
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BPC = ((1+&)dx)> = (2.29)
€2 du 1|[/du\> [ov\® [ow)’
A @] -

Anélogamente se obtienen las ecuaciones para las deformaciones longitudinales en las restantes direc-

ciones:

e v 1|/ou\’ v\ 2 ow\?
D7, - il e

ER 9y+2[<3y> +<<9y> +<9y> @30
g _dw 1[(au\* (v\® (Iw\®

&t =572 [<8z> \5z) T\ & (232)

Ahora bien, consideremos dos lineas perpendiculares, de largos infinitesimales dx y dy, inicialmente

paralelas a los ejes X e Y, y definidas por los puntos Fy, P y P>, como lo ilustra la figura 2.13.

e

Figura 2.13: Movimiento de las lineas PyP; y PyP> durante la deformacion.
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En la discusién anterior, se hizo notar que:

(1 + %) dx
—
PyPl = 9 (2.33)
%—;”dx
También, andlogamente:
iy
oo yﬂ
Py = (1+5)dy (2.34)
—_— —
Si consideramos el producto escalar de P3P y P)P;, se obtiene que:
T :
P\P|-PyP, = |P)P|| |P\P; cos(z —6y) = (1 +&)dx(1+¢)dysin(6y) (2.35)
Por otro lado:
- — du du av adv dw  dw
PP -PPy= 1+ — |dx—dy+ —dx| 1+ = |dy+ =—dx——dy = 2.36
0of1° 4042 +ax xayy+axx +ay y+axxayy ( )
d d du d dv d dw dw
sin(0 ):£+7;+£7§+£37;+7¥T; (2.37)
. (I+&)(1+¢) '
Andlogamente para las otras direcciones:
d d du d dv d dw d
. (1+&)(1+¢) ‘
dv | d dudu | dvad dw 9
2t teutante s (2.39)

sin(6,;) = (1+¢)(1+¢)
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Si se consideran las deformaciones pequefias a tal punto que sean apropiadas las siguientes aproxima-

ciones:

€2 +2e~2¢ (2.40)
sin(6) ~ 6 (2.41)
Y, ademas, definiendo para i # j
0.
&= % (2.42)

Es posible dejar las deformaciones en funcién de los desplazamientos. En efecto, segin las ecuaciones
2.30, 2.31, 2.32, 2.37, 2.38, 2.39 las componentes del tensor de deformacién (de Green-Lagrange) estdn
dadas por:

1 8u,~ 8uj 8uk 8uk

&= — - — - =
Y 2 8xj + 8x,~ % 8x,~ axj

(2.43)

Donde: i, j,k € {1,2,3}, (u1,uz,u3) = (u,v,w) y (x1,%2,%3) = (x,¥,2).

Ahora bien, si es que, ademads, en el conjunto de ecuaciones 2.43 se desprecian los términos de segundo
orden, se obtiene una versién simplificada del tensor definido anteriormente y conocido como Tensor de

deformacién de Cauchy:

. 1 Bui 8uj
El'j = 5 <8xj + aXI> (2.44)

Una caracteristica importante del tensor de Cauchy es su linealidad, gracias a esto es posible aplicar el
principio de superposicion cuando se utiliza esta formulacién de la deformacidn, al contrario del tensor de
Green-Lagrange, el cual es no lineal. Sin embargo, su aplicacion estd limitada a desplazamientos y deforma-

ciones muy pequefios.

Por ultimo, cabe destacar que todo lo que respecta a todo lo desarrollado para esfuerzos y direcciones
principales, es también valido para los tensores de deformacion, es decir, que existirdn deformaciones prin-
cipales asociadas a sus respectivas direcciones principales, obtenidas de la ecuacion caracteristica definida

por los invariantes del tensor.
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2.4.3. Consideraciones Adicionales de Esfuerzos y Deformaciones

Toda la teoria mostrada en los dos capitulos precedentes solo es vélida para esfuerzos y deformaciones
infinitesimales. El desarrollo de la teoria para tratar grandes deformaciones es mas compleja y estd basada
en los tensores finitos de deformacién. Dentro de los tensores finitos, surge la distincién entre los tensores
materiales y espaciales, segiin sea el sistema de referencia utilizado para caracterizarlos (con respecto al

solido deformado o no deformado).

Supongamos una aplicacién Tp : K C R? — K’ C R? que representa la deformacién de un cuerpo que

inicialmente ocupa una porcién K del espacio y, luego de la aplicacion, una porcién K.

Se define el tensor gradiente de deformacién F como el jacobiano de 7p:

o o Ix

dx dy 0z

— | & N I
F=VTp= S T (2.45)

9z 97 97

Jdx dy Oz

De esta forma, una definicién alternativa del tensor de deformacion material de Green (D,,) definido

anteriormente por la ecuacion 2.43, estd dada por:

Dy==(F'F-1) (2.46)

| =

Se define el tensor de deformacién espacial de Almansi (D,) como:

D.=-(1-FTF) (2.47)

N | —

De la misma manera, pueden definirse tensores de esfuerzos finitos. En este caso, se justificaria el uso
de tensores finitos de esfuerzos, relativos a las coordenadas iniciales del cuerpo, producto de la dificultad

técnica de medir esfuerzos una vez que la deformacién se ha producido.

Al contrario del tensor de esfuerzos de Cauchy (7¢ = 7;5), el cual relaciona fuerzas de la configuracion
final deformada con dreas de la situacién final deformada, se define el primer tensor de Piola-Kirchhoff
(Tr = K;)), el cual relaciona fuerzas en la configuracion final deformada con éreas de la configuracién inicial
no deformada. En funcién del tensor de esfuerzos de Cauchy, el primer tensor de Piola-Kirchhoff queda

definido por:
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Tr = |F|TcF~T (2.48)

Este tensor es mixto, en general no simétrico y variable frente a rotaciones rigidas.

Por otro lado, se define el segundo tensor de Piola-Kirchhoff (Xz = §;;), el cual relaciona fuerzas y dreas
sobre la configuracidn inicial no deformada. La relacién del tensor de tensidon de Cauchy y el segundo tensor

de Piola-Kirchhoff viene dada por:

Yp=|F|F 'TcF~T (2.49)

Este es un tensor ordinario, simétrico e invariante frente a rotaciones rigidas.
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2.4.4. Teoria de Cascaras

Cuando una superficie estructural es suficientemente delgada con respecto a sus otras dimensiones, puede
resultar apropiado considerarla como una cdscara, con lo cual es vélido aceptar ciertas hipdtesis que hacen
mads facil el tratamiento de la mecénica del sélido. En la figura 2.14 aparece un esquema de una cdscara

arbitraria.

middle
surface

Figura 2.14: Cascara con sus principales elementos.

En la figura, h representa el espesor de la pared, R el radio de curvatura de la superficie y, ademads,
se encuentra dibujada la superficie media de la cdscara (middle surface), la cual divide la geometria en dos
regiones del mismo espesor. Naturalmente, todas las magnitudes anteriormente mencionadas son propiedades

locales, es decir, dependen del punto de la geometria considerado.

Ahora bien, Ventsel y Krauthammer [19] proponen dividir las cscaras segin la relacién entre su espesor
y radio de curvatura. Asi, si % < 2‘—0 la cdscara es llamada gruesa, por el contrario si % > % la céscara
es llamada delgada. Segun esta definicion, la parte de la geometria vascular correspondiente a la arteria
puede considerarse como una cdscara gruesa, mientras que la parte correspondiente al aneurisma, como una
delgada. En efecto, como el espesor de las arterias es alrededor el 10 % de su didmetro, la relacién % debe
ser del orden de % Por otro lado, el espesor del aneurisma es de alrededor de 0.086 mm y el ancho promedio
de los aneurisma reconstruidos en este trabajo es de 6 mm, asi se obtiene la siguiente aproximacién gruesa

.. h.h _ 0086 _ 1
de la relacion RR= 62 — 0,028 < 30

Una herramienta fundamental de la teoria de cascaras es la descripcion de la geometria de la superficie
media. Bdsicamente, se busca caracterizar la curvatura de la superficie. Para la descripcién adecuada de una
superficie en el espacio son necesarias 2 variables independientes. Es decir, si un punto de la superficie

estd representado por el vector r, entonces:

r=r(o,B) = (X(ct. B).¥ (o, ). Z(ct. B)) (2.50)
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Donde a y B son las variables independiente. Es bien sabido que con la ecuacién anterior la superficie

se encuentra parametrizada y con esto es posible encontrar el campo de vectores normales a ella mediante:

—_ >< —_—
_ _dJa " dp 2.51)

Ahora bien, consideremos un punto cualquiera de la superfiecie, M, y todos los planos que pasan por

él y que contienen el vector normal a la superficie definido en M. Este conjunto de planos son las llamadas

secciones normales de M, ilustradas en la figura 2.15.

Figura 2.15: Secciones normales a un punto M de una superficie Figura 2.16: Linea de curvatura sobre una superficie y célculo del

arbitraria. radio de curvatura asociado a un punto sobre ella.

Ahora bien, dada una seccién normal cualquiera, ésta define con su interseccién una curva sobre la
superficie, a la cual es factible calcular un radio de curvatura. En efecto, consideremos la situacion descrita
en la figura 2.16, en ella se muestra la forma en que es posible calcular el radio de curvatura de la linea sobre
la superficie, al considerar un arco infinitesimal ds. De esta manera, el radio de curvatura p se define, como

es usual, segin la longitud de linea ds y al arco d¢ por:

ds

- % (2.52)

p

Sin embargo, existen infinitas secciones normales a un punto, por lo que existirdn infinitos radios de
curvatura asociados a él. No obstante, se puede probar que existen dos direcciones, ortogonales entre si, que,
respectivamente, maximizan y minimizan la curvatura de la superficie al mismo tiempo. Estas direcciones
son las llamadas direcciones principales y los radios de curvatura asociados a ellas, los radios principales.
Para encontrar estas direcciones en una superficie arbitraria es necesario desarrollar un par de resultados

previos. Este desarrollo estd bien documentado en el texto de Ventsel y Krauthammer [19].
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Ahora bien, con respecto a la teoria lineal de céscaras, las hip6tesis fundamentales desde las cuales parte

la teoria son las llamadas hipétesis de Kirchhoff. Estas estdn formuladas a continuacion:

» Las rectas inicialmente normales a la superficie media, siguen siendo normales y rectas luego de apli-

cada la deformacion.

= El esfuerzo normal a la superficie media es pequefio comparado con los esfuerzos que yacen sobre la

superficie, por lo que se considera igual a cero.

Love afiade la siguiente hipdtesis:

= Los desplazamientos son pequefios comparados con el espesor de la cdscara, la cual es delgada.

Con las tres hipdtesis anteriores se puede desarrollar una teoria lineal de cascaras. Si se obvia la tercera

hipétesis es necesario desarrollar una teoria no lineal mas compleja.

Consideremos una superficie media definida por las coordenadas descritas en la figura 2.17. Donde
(x,y,z) se refiere a un sistema de coordenadas solidario al cuerpo y orientado segiin las direcciones prin-
cipales en el punto & y 3, con vectores unitarios ej,e»,e3 y que pasa por la superficie media. En la figura
2.18 se muestra el equilibrio de fuerzas en el caso estitico para el elemento de superficie considerado. En
ella se ilustran las fuerzas normales N;, las fuerzas de corte en el plano NV;; y las fuerzas transversales de corte

Q;. Por otro lado, también se ilustran los momentos de flexion y de giro, M; y M;;.

N, Q2 My
v/

Middle Ny Qi M,

surface N | S
2 Nl * Mlhé‘ ¢
rdZ S—— l
a

b N
T B B
Figura 2.17: coordenadas de los puntos de un Figura 2.18: Estado de fuerzas en una cdscara segun un sistema
cuerpo seglin un sistema de coordenadas solidario de coordenadas solidario al cuerpo.

al cuerpo.
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Las cantidades anteriormente mencionadas quedan definidas por las siguiente ecuaciones:

h/2 z
Ny = / o <1 - > dz 2.53)
—h/2 Ry

W z

Nip = o (1—=—)d 2.54

12 /_h/ 12( Rz) z (2.54)
W2 ;

= T 1—— |d 2.55

0 /_h/2 13< R2> : 255)
h/2 z

My = / oiz <1—> dz (2.56)
—h/2 R
W2 z

M, = : 1—— 2.

12 /_h/21'121< Rz)dz (2.57)
W ;

N- :/ os|l1——|d 2.58

2 2 2< R1> < ( )
W2 z

Nyj — / = (1-2)a 2.59

21 2 21< R1> < ( )
W2 z

= Tl 1—— |d 2.60

07) /_h/2 23( R]) Z ( )
W ;

Mz_/_h/zczz <1—R1> dz 2.61)
W2 z

Donde los 7;; representan los esfuerzos de Cauchy segin las direcciones principales de la céscara, z es la

coordenada en la tercera direccién principal y Ry y R; son los radios de curvatura principales.

Nuevamente se recomienda seguir la lectura de [19] para mayor profundizacién en el tema de teoria de

cascaras.
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2.5. Comportamiento Mecanico de la Pared Arterial

2.5.1. Caracteristicas Generales del Comportamiento de la Pared Arterial y de Aneurismas

El comportamiento del material arterial es bastante particular y no carece de complejidades. Monson
[20] estudi6 el comportamiento mecanico de diversas arterias cerebrales, obteniendo experimentalmente las

curvas de esfuerzo-deformacién que se muestran en la siguiente figura:

e T th A ) S —&— LCA (Chalupnik etal)..... .

' = Cortical Art - Surg
' = = = Cortical Art - Aut
i B 2 MCA - Aut
= P | ¥ BV (Lee and Haut)

L — Cortical Vein - Surg
- = = Cortical Vein - Aut
—= Bridging Vein - Aut

Stress (MPa)
(%)
|

Figura 2.19: Curvas Esfuerzo-Estiramiento cuasiestdticas experimentales para diferentes Arterias y Venas Cerebrales. El esfuerzo

(Stress) al que se hace referencia es al primer esfuerzo de Piola-Kirchhoff.

Estas curvas fueron obtenidas a través de ensayos de traccién axial y de inflacién realizados a muestras

provenientes de cadaveres.

Segin Holzapfel [10], dentro de las caracteristicas del material arterial se pueden mencionar:

» Hiperelasticidad no lineal: Como la mayoria de los tejidos suaves, las arterias presentan altas de-
formaciones al estar sujetas a cargas fisioldgicas, ademads estos esfuerzos no crecen linealmente con
las deformaciones. Sin embargo, es posible asociar un potencial eldstico que modela la energia de

deformacién. A este comportamiento se le conoce como hiperelasticidad [10].

= Viscoelasticidad: La curva de histéresis que se muestra en la Figura 2.20 indica que la tasa de defor-

macién no es determinada tinicamente por la deformacién actual, sino también depende de la historia

35



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

de deformacion. Esto conlleva a considerar los tejidos arteriales como sélidos viscoeldsticos [10].

0.3 1r
- il
3 1st cycle /Il 3rd cycle
a
E 0.2+t
= -
w
03 0.1 r
—
)
0 1 1 1 1 1 1 ]
1.4 1.5 1.6 1.7

Longitudinal extension ratio a

Figura 2.20: Curva de esfuerzo-deformacién longitudinal de una arteria aorta canina. [21].

= Anisotropia: El tejido de la pared arterial no es un material isotrépico [ 10], es decir, no muestra el mis-
mo comportamiento mecdanico en todas las direcciones para un punto determinado. Estas diferencias
de comportamiento son por efecto de la estructura especifica y la arquitectura del tejido arterial. Cuan-
do las propiedades mecénicas son evaluadas por medio de la linealizacién de medidas tales como el
moédulo incremental eldstico, ellas deben ser comparadas a deformaciones equivalentes. Si el médulo
incremental eldstico se refiere a las propiedades mecdnicas linealizadas sobre el estado fisiolégico de
deformacidn, se debe recordar la presencia de deformaciones en las direcciones circunferencial, radial
y axial. De acuerdo a la no-linearidad fisica, el material tiene diferentes mddulos en estas direcciones

aun si es que es isotrépico, debido a que la linearizacion es llevada a cabo a diferentes deformaciones.

= Heterogeneidad: La pared arterial presenta una estructura no homogénea [10]. La intima normal-
mente consiste de una delgada capa de células endotélicas. La media y la adventicia, las cuales son las
estructuras principales determinantes del comportamiento mecénico de la pared arterial, son bastante
diferentes. La adventicia posee més fibras de coldgeno rodeadas de tejido conectivo, células y sustancia
base. Dependiendo del tipo de arteria, la elastina, el coldgeno y las células musculares suaves pueden,
en algunos casos, estar uniformemente distribuidas, mientras que en otros pueden mostrar marcados
gradientes entre los margenes interior y exterior de la media. En diferentes estudios se ha corroborado

que la media es mucho més rigida que la adventicia y que estd expuesta a los esfuerzos més altos.

» Incompresibilidad:La mayoria de los estudios muestran que los tejidos vasculares son practicamente
incompresibles cuando las arterias se deforman al pasar de un estado de reposo a uno fisiolégico [10],
indicando que los cambios de volumen bajo condiciones de cargas compresivas son mayores que los
cambios observados para condiciones de inflacién o tensién. La pared arterial presenta un minimo

grado de compresibilidad, pero que se desprecia, concluyendo que la pared arterial es incompresible.
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= Esfuerzo Residual: Se sabe que existen esfuerzos residuales, debido a que cuando una arteria tubular
es cortada longitudinalmente sin presién alguna, ésta se abre como un resorte. La tnica explicacion
de este comportamiento es que la arteria deberia estar bajo un esfuerzo circunferencial antes de ser
cortada, el cual debi6 ser liberado luego del corte. Se puede tener una medida de este esfuerzo residual
al determinar el grado de abertura de la arteria al ser cortada. Si una arteria se abre mds que otra, tiene

un esfuerzo residual mayor en el estado de presion cero [10].

Ademas, las arterias en estado natural en el cerebro se encuentran pre-estiradas, es por esto que se debe
tener cuidado al ingresar curvas experimentales en ADINA, se debe asegurar previamente que la zona de
la curva que se estd considerando capture el efecto del pre-estiramiento. El pre-estiramiento arterial es del
orden del 10-30 % [22]. Si no se toma en cuenta este efecto, se estaria trabajando con un material muy
blando. Como se observa en las curvas de la figura 2.19 el material arterial no presenta mucha resistencia en
el primer tramo de las curvas, por lo que considerar este comportamiento en las simulaciones, naturalmente,

arrojaria resultados erréneos.

Por ultimo, se estima que el espesor de las arterias, por lo general, corresponde al 10 % del valor del
didmetro, es decir que es del orden de 0.2-0.4 mm. Por otro lado, el espesor de la pared del aneurisma se
estima del orden de los 0.086 mm. Se espera que este hecho tenga incidencia en los resultados de esfuerzos

y deformaciones en la vasculatura.
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2.5.2. Modelos de Pared Arterial

Un modelo estdndar de segundo orden para tejido blando se ilustra en la figura 2.21, la elastina se modela
como un resorte de baja constante eldstica y que actia frente a bajos esfuerzos, mientras que el coldgeno se
modela como un resorte de alta constante eldstica que actia frente a esfuerzos altos. Estos dos elementos

corresponden a dos proteinas que determinan las propiedades mecanicas de los tejidos blandos.

=

T
L

Elastina ||

Colageno

Células / |F
musculares

Figura 2.21: Modelo de tejido blando.

El coldgeno, a través de enlaces cruzados inter-moleculares, otorga integridad mecénica y resistencia a
los tejidos. La elastina, presente como largas y flexibles cadenas que constituyen una red tridimensional,
actiia como las gomas y polimeros, cambiando su estructura con la deformacidn, siendo esencialmente un

material elastico lineal.

Un modelo matemaético simple del comportamiento no lineal de las arterias durante un ensayo uniaxial

queda expresado por la siguiente ecuacion:

dT
~_ =BT+C 2.63
I + (2.63)

donde T es el esfuerzo nominal (o ingenieril) obtenido a partir de la divisién del esfuerzo por el area
transversal inicial, A es la extension de la deformacion (A = 1+ ¢€) y By C son constantes de los materiales.

Considerando T = 0 para A = 1, integrando la ecuacién 2.63 se obtiene que:

T = Alexp(Be) — 1] (2.64)

donde € = A4 - 1 es la medida de deformacion y A = C/B.
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Por otro lado, el estudio de la funcién de energia-deformacién permite describir las ecuaciones que rigen
el comportamiento de los tejidos blandos, obtenidas a partir de estudios in vitro. Para un material sélido-
eldstico se puede obtener la energfa de deformacion W = W (E;;) en funcion de los E;;, las deformaciones
de Green en el plano. Como propuestas de esta funcién de energia-deformacién de la pared arterial, se han

presentado tres modelos principales [24]:
= Vishnav et al. (1993), con A, B .. G constantes, y E,, y Egg los desplazamientos de Green en las
direcciones axial y circunferencial:
poW = AE} g +BEgoE,, +CE%- +DEj o + EE§oE,. + FEggE% + GE?, (2.65)
= Fung et al. (1979) (sin considerar esfuerzos de corte), con k, a;, a; y a4 constantes:
poW = gexp(alEge +arEL +2a4EggE;,) (2.66)
» Takamizawa y Hayashi (1987), con C, agg, a,; y ag, constantes:

ageE} EZ
B 992 60 Clzzz 2z —aezEeeEzz) (2.67)

p()W =—C-In <1
Del modelo de Takamizawa-Hayashi, se obtienen las siguientes relaciones de esfuerzo y deformacion:

(142Eqq)(agoEge +ap:E:)

—0,=C
Op — O —w

(2.68)

(1 + 2Ezz) (aGZEGO + azzEzz)

o,—0,=C
¢ 1-¥

(2.69)

con Oy, O, y O, los esfuerzos de Cauchy en las direcciones circunferencial, radial y axial, respectiva-

mente, y con:

1
Y= 5 (ae@E(%O + azzEzzz + 2a91E69Ezz) (2.70)

Debido a su simplicidad, los modelos de Fung y de Takamizawa-Hayashi son los mds ventajosos.

39



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

Ahora bien, Delfino [22] considerd a la arteria como un tubo cilindrico de pared gruesa, de material
isotrépico, hipereldstico, incompresible y homogéneo. La viscoelasticidad, el comportamiento activo de la
pared arterial y su anisotropia no fueron tomados en cuenta. Luego, utilizé la siguiente funcién de energia

deformacion:

W= fexp(2 (1 —3)) 1 @.71)

donde /; es el primer invariante del tensor de deformacién, mientras que a y b son pardmetros de material.

A partir de este modelo, es posible obtener los esfuerzos asociados asumiendo test uni-axial (Figura 2.22).

=(L+A)L e=A/L

Y

1= = =12
.-".l ¥ s f‘.j .-"_3 A

» L+A =4

—
<> = Ff
P — 00p1 ~ F/A
oy F
|:|_> -
X

#

Deformed area A/h
Z Original area A

Figura 2.22: Pardmetros de ensayo de traccién uniaxial.

Esta condicién implica que A; = A, y por conservacion de volumen (i.e. ;A3 = 1) se tiene que A, =

A3 = A~1/2_ Entonces, el esfuerzo queda como:

1 b A2 2
— b(A2+3-3
t—a(k—ﬁ)ez( 173 (2.72)
Este modelo fue ajustado por Delfino y los resultados se muestran en la tabla 2.2. Los pardmetros fueron
determinados a partir de mediciones de la relacion presién-radio, para diferentes estiramientos axiales en
arterias cardtidas humanas, utilizando un algoritmo no lineal de minimos cuadrados para el ajuste de las

curvas.

Cuadro 2.2: Pardmetros del material utilizados por Delfino et. al. [22].

Constante  Valor
a [Pa] 44200
b 16,7
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2.5.3. Modelos de Pared de Aneurismas

Algunos hechos sobre el comportamiento de la pared del aneurisma que vale la pena tener en cuenta son:

= [os aneurismas muestran un comportamiento no-lineal al deformarse, y resultan ser més rigidos que
las arterias normales. Los esfuerzos criticos de los aneurismas son encontrados entre los 2 y 3 MPa
(Scott et al. (1972)).

= El comportamiento de los aneurismas difiere en el fondo y en el cuello. Para el fondo, el rompimiento
ocurre para A = 1.37 (deformacién actual con respecto a la original) y o¢ = 0.5 MPa, mientras que

para el cuello, ocurre para A = 1.57 y o¢ = 1.21 MPa (Steiger et al. (1986)).

» Las deformaciones cerca del fondo son mayores en la direccién meridional que en la circunferencial
(Toth et al. (1998)).

= Se han reportado esfuerzos de ruptura entre 0.73-1.91 MPa (MacDonald et al. (2000)[23]).

Por otra parte, Fung modela la energia de deformacién w en el aneurisma como:

w = c(exp?—1) (2.73)

Q = c1E3, + B3, + 23K By + c4E2, (2.74)

Donde E4p son las deformaciones de Green principales en el plano; ¢ y ¢; (j = 1,2,3) son pardmetros
del material; ¢; y ¢ miden la rigidez del material a lo largo de la direccién de las fibras y por lo tanto
determinan el nivel de anisotropia; c4 mide la rigidez frente al corte. El gradiente del tensor de deformacion
en 2D esta dado por F = diag|[A,A], donde A = a/A, con a el radio interno de deformacién y A es el radio

sin carga. Las deformaciones principales de Green son entonces Eq; = Exp = (A2 —1)/2.

Primeros estudios realizados en distintas zonas de aneurismas humanos entregan valores estimados para
las constantes c, ¢y, ¢ y ¢3 (se ignora el corte en el plano dado por el factor c4), al ser sometidos a presiones

entre 0.4 y 16 kPa, obteniendo valores distintos para c; y ¢, dando cuenta de la anisotropia.

Raghavan et al. [25] consideraron el término de corte, asumiendo para ello, andlogamente a la relacién
en elasticidad imcompresible (el médulo de Young es tres veces més grande que el médulo de corte), que

c4=(c1+c2)/6, utilizando entonces los siguientes valores para las constantes:
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Cuadro 2.3: Pardmetros de material obtenidos por Raghavan [25].

Constante | Valor
¢ [N/mm?] | 0.28

cl 17.58
c 12.19
c3 7.57
c4 4.96

Seshaiyer [26] propone que el crecimiento de los aneurismas esta causado a los esfuerzos intramurales
y de corte inducidos por la sangre. La falta de proteinas en la pared, inducida por la baja lubricacién, y
directamente relacionada a la presencia de bajos esfuerzos de corte en la pared provocados por la sangre, la

debilitaria, facilitando el rompimiento del aneurisma.

En el estudio, se menciona una forma distinta de escribir la funcién Q(E), dada por:

Q=aJi+BJ3+vIJs+ 83 (2.75)

Donde J) =trE, J, =detE 'y Js =M -FE -M, donde E es el tensor de deformacién de Green en el
plano, M define la direccién preferida de la deformacion y (a, B, ¥, 0) son pardmetros del material, tal que

cir=a+y+98,c=0ay2c; =20+ P+ 7. La definicion del tensor de Cauchy es la misma a la usada por
Raghavan et al [25].

Seshaiyer plantea la posibilidad de determinar la incompresibilidad constitutiva, determinando los esti-

ramientos a través de los espesores original y deformado.
Para la deformacién de una membrana perfectamente esférica, el gradiente del tensor de deformacién 2D

F estd dado por:

=]t ° 2.76)
1o A '

Donde A = a/A, siendo a y A los didmetros deformado y no deformado respectivamente. Las deforma-

ciones principales de Green son E{; = Ey = %(Az —1).
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Los esfuerzos resultantes quedan definidos en el trabajo de Seshaiyer [26] como:

M ow Ay oW

T = — . = —
! lz EU 2 A1 E22

(2.77)

Utilizando entonces la funcién de energia-deformacién de Fung, se obtiene que T y T» vienen dados

por:

A

T, = 2c;T1(c1E11 +c3E)e? (2.78)
2
A

T, = 2(:772(@1«:22 +c3E)e? (2.79)
1

L=(L+A)YL e=A/L

i o i ]
A=Ay =0 A3 =077

3 ﬂ!()riginal area A
T Deformed area A/A

F/A

0%p1

\j

Figura 2.23: Ensayo de traccién equibiaxial.

Para un ensayo equibiaxial, como el de la Figura 2.23, se tiene que A; = A, = A4, y debido a la incompre-
sibilidad del material (A; A>3 = 1), se obtiene A3 = A 2. Por otro lado, los esfuerzos principales resultantes
quedan como sigue:

Ty = c(c1 +c3) (A% — 1)es(ertert2es) (A1) (2.80)

T = c(ca +c3) (A% — 1)ea(crtertaes) (2 1) 2.81)
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Por otro lado, se tiene que los esfuerzos nominales corresponden a:

adw aw
==, )= = 2.82
Y 2= (2.82)
Por lo que

1 =ch(ci(A2—=1)+c3(AF —1))e? (2.83)
= cha(c2(A3 — 1) +c3(Af —1))e? (2.84)

Luego, los esfuerzos nominales para un test equibiaxial con este modelo son:
11 = cA(cr +c3) (A2 — 1)es(crtertaes) (A1) (2.85)
ty = cA(ca +c3) (A2 — 1)ei(crtertaes) (A1) (2.86)

Seshaiyer utiliza el modelo antes descrito para ajustar sus datos experimentales [26], obtenidos a través
de tests de inflado de dos aneurismas saculares humanos de diferentes pacientes. Las presiones en los tests de
inflado variaban entre 80, 120 y 150 [mmHg] para la segunda region del primer espécimen, y entre 80 y 120
[mmHg] para la primera regién del primer espécimen, y para las tres regiones del segundo (cuya segunda
region es significativamente mdas dura al estar cerca de una zona arterioesclerdtica. Los pardmetros obtenidos

se pueden apreciar en la Tabla 2.4.

Cuadro 2.4: Parametros de material obtenidos por Seshaiyer [26].

Lesién Pinax c (N/m) c c c3 RMS
[mmHe]

Si1 80 7,02 3,28 | 15,65 | 3,04 | 6E-08
120 9,13 3,61 17,13 | 3,31 | 6E-08

Sip 80 12,60 10,74 | 13,08 | 11,02 | 2E-03
120 16,70 12,16 | 14,81 | 12,47 | 4E-03

150 19,51 13,00 | 15,85 | 13,34 | 7E-03

Sy 80 7,08 19,96 | 8,12 9,16 | 9E-03
120 10,18 20,03 | 8,71 8,81 | 1E-02

Sy 80 125,0 12,41 | 10,21 | 10,73 | 1E-01
120 125,0 12,42 | 10,22 | 10,70 | 1E-01

Sy 80 20,84 12,55 | 28,61 | 6,85 | 3E-04
120 29,34 12,97 | 29,68 5,70 | 4E-04
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Raghavan et. al. [25] consideré un promedio para los valores de ¢; (i=1,...,3) entre las presiones de
120 [mmHg], excluyendo la regién 2 del espécimen 2. Del procedimiento de cilculo de los coeficientes se

obtuvieron los resultados de la tabla 2.3.

2.5.4. Modelo Elastico Isotrépico Ajustado

Frente a la imposibilidad de utilizar un modelo hipereldstico con elementos tipo shell en ADINA, se ha
propuesto en trabajos anteriores ([4], [S]) obtener una aproximacién lineal de los modelos hiperelésticos y
utilizar un modelo eldstico isotrdpico para la pared arterial y el aneurisma. El modelo eldstico isotrépico

queda definido por la siguiente ley constitutiva:

Exr + 2 ZF 0 0 0 O
&y T r 7 000 Oy
& |_| 7 £ 0 0 0 O 2.87)
Exy 0 0 0 £ 00 Toy
€y 0 0 0 0 £ 0 Ter
&y 0 0 0 0 0 ¢ Ty,

Donde E es el mdédulo de Young del material, v el médulo de Poisson y G el médulo de elasticidad
transversal. En un ensayo uniaxial, E = ¢, se concluye que el médulo de Young es andlogo a la constante

elastica de un resorte y es lo que otorga rigidez al material. Por otro, el médulo de Poisson se define en

_ Elat
Elong '

Puede probarse que v € [—1,0,5). Por dltimo, para un material elastico isotrépico, el médulo de elasticidad

un ensayo uniaxial como la razén entre la deformacién latutidinal sobre la longitudinal segin v =

transversal depende de los otros dos segin la siguiente relacién:

E
G=— 2.88
2(1+v) (2.88)
Cabe sefialar, que este modelo deja de lado gran parte del comportamiento caracteristico de la pared
arterial discutido previamente. Luego, la eleccién del médulo de elasticidad y de Poisson es crucial a la
hora de realizar las simulaciones numéricas, pues una mala eleccion de estos factores puede llevar a obtener

resultados poco realistas.

Para el caso de la eleccién del médulo de Poisson, el tema no es tan critico como para la eleccion del
mddulo eléstico. En efecto, como el comportamiento de los tejidos blandos es muy similar al de gomas, es

16gico considerar un médulo de Poisson alto cercano a 0.5.

Por otro lado, la energia de deformacién U en el caso de un material eldstico isotrépico estd representada
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por la siguiente ecuacion:

I 1+v L Iy
= b=t 2.89
2 E YT 2E 2G (2.89)

1
U= 5 [6f + 03 4+ 05 —2V(0102 + 6103 + 0,03

Donde, como es usual, o; es el i-ésimo esfuerzo principal y I; es el i-ésimo invariante del tensor de
esfuerzos. Alternativamente, se puede definir la energia de deformacién en funcién de los elementos del

tensor de deformacion:

1
U= 5/11128 +G(I}, — 2Ie) (2.90)

También es posible descomponer la energia de deformacion entre sus componentes isotropica (volumétri-
ca) y desviatoria, las cuales son independientes entre si. De esta manera se tiene que la parte volumétrica de la

energia de deformacion U, y la parte desviatoria Uy estdn definidas por el siguiente conjunto de ecuaciones:

U=U+U; (2.91)
1-2v
Uy=——(or+0,+ c.)* (2.92)
1 3
Ur= e (7, —3Ly) = Erga (2.93)

Araya en su trabajo de titulo [5], propuso utilizar el médulo de Young equivalente al ajuste de Mooney-
Rivlin para las curvas obtenidas por Seshaiyer [26] y Delfino [22], para los materiales de aneurisma y arteria

respectivamente.

El modelo de Mooney-Rivlin representa el comportamiento hiperelastico de materiales isotrépicos y

esta dado por la ecuacién 2.94:

Wp=Ci1(I} =3)+Ca(l —3)+C3(I} =3+ C4(I, =3) (L —3) + Cs(l —3)> + Cs(I; = 3)* +  (2.94)
Cr(I —3)* (b —3) +Cs(I1 —3) (I, —3)* + Co(l, —3)> + Dyexp(Dy(I; —3)) — 1)

Donde, Wp es la energia de deformacién desviatoria, C; y D; son constantes del modelo e /; son los
invariantes del tensor de deformacién de Cauchy-Green.

En el contexto del modelo de Mooney Rivlin, el médulo de Young equivalente se puede obtener de la

ecuacion 2.95.

46



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

E=6[(C; +C,) +D\D] (2.95)

Se debe tener especial cuidado en la obtencién de los coeficientes de la ecuacion 2.94, puesto que, gracias
a su naturaleza polindmica, el ajuste de una curva empirica puede aceptar més de un arreglo de soluciones.

El programa ADINA realiza automaticamente este célculo.

Los valores obtenidos por Araya para el médulo de Young equivalente a los ajustes al modelo Mooney-
Rivlin de las curvas experimentales de Seshaiyer y Delfino ([26],[22]) se muestran en la tabla 2.5. Cabe

destacar que estos valores fueron obtenidos considerando un pre-estiramiento del 20 %.

Cuadro 2.5: Valores de los mddulos de Young equivalentes para las curvas experimentales de Seshaiyer y Delfino considerando un

20 % de pre-estiramiento

Modelo E [Pa]
Seshaiyer | 7.044.155
Delfino | 10.632.540
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2.6. Condiciones de Borde

2.6.1. Perfil de Velocidades a la Entrada de la Geometria

Ledermann en su trabajo desarrollé una metodologia para reconstruir el pulso de velocidad sanguinea
propio de cada paciente, utilizando una aproximacién por series de Fourier a partir de mediciones de veloci-
dad, a través de examenes Doppler Duplex Color, en arterias cardtidas. En estudios anteriores de aneurismas
[27] se utiliz6 un pulso de velocidad comiin para todos los casos. Este pulso correspondia al de una persona
sana por lo que no reflejaba la realidad de cada paciente. Por otro lado, considerar el pulso propio de ca-
da paciente también afiade una componente de ruido al estudio de comportamiento general de aneurismas,
ya que hace depender el resultado de la simulacién de las condiciones particulares de cada paciente. Una
metodologia intermedia es la desarrollada por Araya en su trabajo de titulo [5], en la cual se considera un
pulso de velocidad promedio, obtenido de una poblacién de estudio, el cual posteriormente aplicé a sus sim-
ulaciones. Para efectos de esta memoria, se utilizard el pulso de velocidad promedio de Araya en cada una

de las simulaciones FSI. En la figura 2.24 se muestra dicho pulso.

PULSO DE VELOCIDAD PROMEDIO

0,7

0,6 1

0,2 1

Velocidad [m/s]
_D
=
.

[}
[n)
1

0,2 +

0.1 1

D T T T T T T T T
] 0,2 04 0,6 0,8 1 1.2 14 16 1.8

Tiempo [s]

Figura 2.24: Pulso de velocidad sanguinea en la arteria carétida promedio obtenido por Araya [5]
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Ahora bien, para un flujo viscoso unidireccional estacionario al interior de un tubo, de las ecuaciones de
Navier-Stokes, se deduce que el perfil de velocidades sobre una superficie normal al flujo es parabdlico y es
ampliamente conocido como perfil de Poiseuille. Si el gradiente de presion en el tubo es k;, entonces el perfil

de velocidades de Poiseuille esta dado por la ecuacién 2.96.

us(r) = j’i(rz —d®) (2.96)

Sin embargo, estas condiciones simplificadas no se cumplen al interior de las arterias, puesto que el flujo
es pulsante, es decir, la presién depende de la variable temporal, ademads de la longitudinal. En este caso, para
obtener el perfil de velocidades a la entrada de la geometria se utiliza la ecuacién de Womersley. La solucién
supone que el perfil de velocidades es la superposicioén del perfil de Poiseuille y de un perfil de velocidades
oscilatorias. De esta manera, la velocidad total sobre una seccidn transversal de la tuberia estd dada por la

suma de solucién estacionaria de Poiseuille u, y la velocidad oscilatoria ug como lo indica la ecuacién 2.97.

u (r,t) = ug(r) +ua(r,t) (2.97)

La ecuacion (2.98) muestra el perfil de velocidades oscilatorias de la solucién de Womersley sugerida

por Zamir [15], siendo a el radio del tubo, p la densidad del fluido, u su viscosidad y ™' la fase en que varia

el gradiente de presidn:

)
ua(r,1) = ’5;2’2 (1 - JO(C)) et (2.98)

Q=[5 (2.99)
i—1

A= < ﬂ>g (2.100)

= A§ (2.101)

El perfil de velocidades promedio propuesto por Araya se utilizard como variable de entrada para calcular
el perfil de Womersley y asi aplicarlo como condicién de borde a la entrada de la vasculatura. Se seguird la
metodologia desarrollada por Mufioz [8] para la implementacion del perfil en ADINA, la cual esta programa-

da en el software de calculo MATLAB. Esta metodologia sera explicada en detalle en el proximo capitulo.
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2.6.2. Condicion de Presion a la Salida del Flujo

Si no se considerara una condicién de borde del flujo a la salida realista la simulacién entregaria, natural-
mente, resultados incoherentes. Como la sangre es un medio continuo, si consideramos un corte a la salida
de la arteria sabemos que sobre esa superficie libre actia una resistencia al flujo provocada por la seccién
del fluido que no estamos tomando en cuenta. Para replicar este efecto se impone una resistencia de presion
oscilante en las salidas de la seccidn, entre 80 y 120 [mmHg] y en fase con los pulsos cardiacos, tal como lo
han hecho anteriormente Ledermann[4] y Araya [5]. Con esto, se consigue replicar el circuito cerrado que
sigue el flujo sanguineo. Cabe considerar, ademds, el caso de un paciente con problemas de hipertensién. En
esta situacion los rangos minimo y méiximo de la presién sanguinea en la didstole y sistole suben a 100 y
180 [mmHg] promedio y el riesgo de rompimiento del aneurisma aumenta. En la figura 2.25 se ilustran los

pulsos de presién para dos ciclos cardiacos.

Presion [Pa]
25000

IVANEEVAN
[~ N\~
/

15000

U N

10000

5000

0 0,5 1 1,5 Tiempo[S]

——Pulso Presion Normal
——Pulso Presién Hipertenso

Figura 2.25: Pulso de presion sanguinea para el caso normal e hipertenso durante dos ciclos cardiacos.

Por otro lado, se han desarrollado modelos unidimensionales con el fin de estimar las condiciones de
borde a lo largo del aparato circulatorio. Especificamente Olufsen [28] ha discutido las condiciones de borde
tipicas a la salida para el flujo sanguineo en sistemas arteriales grandes. En su trabajo, Olufsen compara tres

modelos: el de resitencia pura, el modelo de Windkessel y el de arbol estructurado.

En el modelo de resistencia pura la velocidad y la presion a la salida estdn en fase y existen curvas de
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histéresis en los demds puntos de la vasculatura més bien planas. Este modelo hace que se distorcione la
fase aguas abajo en la vasculatura. En general, esta aproximacién no representa un buen modelo para arterias

grandes, sin embargo si lo es para arterias pequefias, como en el caso estudiado en este trabajo de titulo.

Por otro lado, al aplicar el modelo de Windkessel se rescata el comportamiento elastico de la arteria
mediante una analogia eléctrica. Se asume el mecanismo de pérdida de carga como un cricuito eléctrico

donde una resitencia en paralelo a un condensador son conectados en serie a otra resitencia, tal como lo

indica la figura 2.26.
3—element Windkessel model
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Figura 2.26: Modelo de Windkessel de tres elementos.

La impedancia dependiente de la frecuencia del modelo de Windkessel, Z, queda definida por:

_ R+ Ry +iwCR R,

Z(0,w
( ) 1+iwCR;

(2.102)

Para este caso, también se observa que la velocidad y la presion en la salida se encuentran en fase y que
las curvas de histérsesis en los demds puntos de la vasculatura son planas. Este modelo no perturba la fase

aguas abajo en la vasculatura.

La dificultad de estos dos modelos es encontrar las buenas constantes para las resistencias y capacitancia,
tal que se consiga emular el comportamiento arterial con relativa precision. Por otro lado, los efectos de
histéresis observados crecen con la longitud de la vasculatura considerada, por lo que es de esperar que para
vasculaturas pequefias, como las consideradas en este trabajo, este efecto sea muy pequefio, por lo que asumir

un caudal de entrada y una presion a la salida en fase es una hipétesis aceptable para este caso.

Por ultimo, la condicién de arbol estructurado se usa para modelar el efecto de pequefias estructuras
arteriales donde es poco econémico resolver las ecuaciones no lineales completas, por lo que para considerar

su efecto se utiliza una aproximacion semi analitica. Para mas referencias ver el articulo de Olufsen [28]

51



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

2.6.3. Presion Externa a la Arteria

Las arterias cerebrales no se encuentran en un ambiente vacio, sino que se encuentran dentro de un
liquido cerebral. Este liquido cerebral produce una presion externa constante que comprime las arterias
radialmente. Segin, Humprey [29] la presion intracraneal es de alrededor 3 [mmHg] (400 [Pa]). Sin embargo,
si consideramos, por ejemplo, un paciente que presenta una ruptura de aneurisma previa que provocd una

HSA, evidentemente la presion intracraneal en este caso se elevaria .

2.6.4. Pre-estiramiento Arterial

Como ya se ha discutido, es necesario considerar que el material de la arteria se encuentra previamente
estirado alrededor en sentido axial entre un 10 % a un 30 % para obtener resultados coherentes en las simu-
laciones. De lo contrario, las arterias no ofrecerian resistencia y no serian capaces de contener al fluido que
circula en su interior. Este efecto se rescata al considerar las curvas experimentales de stress-stretch desde
cierto punto en adelante, en el contexto de materiales hiperlasticos, o utilizando aproximaciones elasticas
de esas curvas que consideran el pre-estiramiento. Como ya se ha mencionado, en los trabajos de Araya y

Muiioz se utiliz6 un pre-estiramiento arterial del 20 %.
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2.77. Indices Geométricos

Los indices geométricos de aneurismas saculares se clasifican en los de orden cero y segundo orden. Los
de orden cero involucran s6lo posiciones nodales, mientras que los de segundo orden, involucran curvaturas
basadas en la segunda derivada de las posiciones nodales. Los indices de orden cero, tienen su propia clasifi-
cacion en: indices unidimensionales de tamafo, indices bidimensionales de forma, indices tridimensionales

de tamafio e indices tridimensionales de forma.

Dentro de los indices unidimensionales de tamaiio estdn: la altura (H), el didmetro maximo (D;4,) y el
diametro del cuello (D,). La altura H, es la méxima distancia perpendicular desde cada nodo hasta el plano
sobre el cual se sitia el borde del cuello. El didmetro maximo D4y, €s el méximo didmetro posible de todas
las secciones cortantes del saco del aneurisma, que son paralelas al plano del borde del cuello. Para obtener
Dyuax, s€ secciona el saco del aneurisma transversalmente, y debido a que la forma de la seccién obtenida es

tipicamente no circular, se usa un didmetro modificado

D=— (2.103)
D

Donde A es el drea, y p es el perimetro de la seccion transversal que cruza el saco del aneurisma. La

relacién 2.103 se usa también para calcular el didmetro del cuello D,,.

Dentro de los indices bidimensionales de forma, se tienen: el radio de aspecto (AR), el factor cuello de

botella (BF) y el factor de bulto (BL). Estos se definen como sigue

H
AR = — (2.104)
D,
Dmax
BF = 2.1
D (2.105)
L= (2.106)
H

Donde, H, es la distancia desde la mds larga seccidn transversal (es decir donde D = D,,,,) hasta el plano
del borde del cuello.

El AR dimensiona el grado de alargamiento de aneurisma, el BF representa como el cuello actia de

“cuello de botella” para el ingreso de la sangre dentro del aneurisma, y también para el ingreso del “coil”
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durante una intervencion endovascular. El BL representa una altura normalizada, y provee de una medida del

posicionamiento del maximo abultamiento.

Para finalizar con la clasificacion de indices de orden cero, se tienen los indices tridimensionales de
forma. Estos indices, corresponden a la razén de convexidad (CR) y a la razén isoperimétrica (IPR). El indice
CR, representa la razén entre el volumen del saco del aneurisma cerrado, V, y el volumen que contiene el
saco convexo que lo circunscribe,V,;. En la Figura 2.27 se pueden apreciar ambos volimenes. El indice sigue

la siguiente férmula
CR=— (2.107)

™. . Aneurysm

Convex hull

N

Figura 2.27: llustracién del saco convexo (“convex hull”) que circunscribe al saco del aneurisma. El saco convexo es

equivalente a una membrana eldstica rigida que envuelve al aneurisma [3].

De este indice, se puede decir que en la medida que el aneurisma tiene muchas depresiones y bultos el

CR tendra un valor més bajo.

El IPR corresponde a una razén adimensional entre el 4rea y el volumen de una superficie cerrada, y
representa el grado de envoltura que tiene la superficie. Por ejemplo, para un volumen dado, una esfera tiene
el IPR mads bajo que cualquier otra geometria, debido a que la esfera tiene la menor 4rea de superficie. En

este estudio, el IPR es definido para un aneurisma sacular como sigue:

IPR= —— (2.108)

Donde, S es el area de la superficie, y V es el volumen del aneurisma cerrado. Una semiesfera tiene un

IPR menor que la mitad de un elipsoide del mismo volumen.

Por otro lado, Raghavan y Ma en su estudio acerca de la cuantificaciéon de la forma de aneurismas y
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riesgo de ruptura [30], hacen uso de un indice equivalente al IPR, llamado NSI, el cual corresponde a

WIN

&
NSI=1—(187)3

(2.109)

Este indice representa exactamente lo mismo en términos geométricos que el IPR, pero tiene la ventaja
que varia entre 0 y 1, siendo O cuando la geometria es una semiesfera. En tal estudio se analizaron 27
aneurismas reales (9 rotos y 18 no rotos), mediante un anélisis ROC se determind que un 78 % de los rotos
poseian un NSI mayor a 0.183, mientras que un 78 % de los no rotos posefan un NSI menor a 0.183.

Otro indice utilizado es el BMR, definido en el trabajo de Torrens [3] como :

BMR — Super ficieManto

Super ficieBase

(2.110)
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Capitulo 3

Metodologia Especifica

3.1. Introduccion

En este capitulo se detallard la metodologia especifica empleada en el desarrollo del presente trabajo de
titulo. Principalmente, se abordarédn los aspectos metodolégicos de obtencioén de geometrias aproximadas de
casos reales, simulacién numérica considerando FSI en el Software ADINA y anélisis estadisticos propuestos
en esta memoria. Se hard hincapié en los aportes metodoldgicos originales desarrollados en este trabajo, sin
ahondar innecesariamente en la metodologia completa, la cual se encuentra bien documentada en anteriores

trabajos de titulo ([1], [4], [3], [6], [5]).
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3.2. Reconstruccion de Geometrias

3.2.1. Generalidades

Directamente del angidgrafo rotacional se pueden obtener archivos 3D de las geometrias de la vascu-
latura cerebral. Sin embargo, no es posible utilizar estos archivos directamente en la simulacién, puesto que
presentan mucha suciedad en la imagen; por lo general, existe mucha vasculatura menor adyacente a las
lineas principales y las paredes arteriales son muy rugosas. Estas caracteristicas de la geometria generarian
una complejidad innecesaria en la simulacién numérica en un software de elementos finitos, lo cual a fin de
cuentas no ayuda en nada a la compresion del fenémeno. Es por la razén anterior, que se hace primordial la
obtencién de una geometria lo mas resumida posible, cuidando de que esto no afecte la calidad del modelo,

y con la suficiente suavidad para evitar problemas de convergencia en el software de elementos finitos.

3.2.2. Metodologia de Reconstruccion de Geometrias

Siguiendo la metodologia descrita por Muiioz [6], l1a reconstruccion de geometrias aproximadas de casos

reales se divide en las siguientes etapas:

1. Limpieza de Geometrias
2. Obtencién de Contornos
3. Generacion de Superficies

4. Escalamiento y Orientacion de Geometrias

Limpieza de Geometrias

Desde el Instituto de neurocirugia Dr. Asenjo, se envian al laboratorio del profesor Valencia archivos
que contienen las geometrias 3D de los aneurismas cerebrales de pacientes del centro, obtenidas con un
angidgrafo rotacional. Estas geometrias llegan en archivos con formato VRML, los cuales pueden ser editados
usando el programa 3DStudio Max. El principal objetivo de la etapa de limpieza de geometrias es eliminar
todos los vasos sanguineos adyacentes a la estructura principal de la seccién de vasculatura que se quiere
estudiar. Una vez terminada la limpieza de la geometria, es necesario guardar el archivo en formato STL
para pasar al préximo proceso. Para obtener informaciéon mas detallada sobre los comando utilizados en el

programa 3DStudio Max revisar los trabajos de Araya y Mufioz ([6], [5]).
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Obtencion de Contornos

El archivo con formato STL se debe abrir con el programa 3D Doctor, con esto se da inicio a la etapa
de extraccion de contornos. Cabe destacar que cuando se abre el archivo se debe escalar la geometria, en

general se debe aplicar un factor de expansion del orden de 200-250 veces.

El principal objetivo de esta parte del proceso es la obtencién de un archivo con un conjunto de curvas que
representen los contornos de una serie de superficies normales a la linea media de la geometria considerada.
Esto se puede realizar en 3D Doctor gracias a que este programa cuenta con un plano mévil que puede ser
manipulado por el usuario y con el cual se pueden obtener los contornos del cuerpo de todas las secciones
deseadas. Nuevamente, en los trabajos de Araya y Muiioz ([6], [5]) aparecen todos los comandos necesarios

para realizar esta labor.

Sin embargo, antes de comenzar a extraer los contornos, se debe definir cuales son las regiones de la
vasculatura que corresponden a la arteria principal, las arterias secundarias y el aneurisma. Este paso es
fundamental, puesto que dependiendo de esta eleccion se definird en gran parte la forma final de la geometria
en reconstruccién. Tomar una buena decision sobre este punto es un poco dificil sin antes entender el proceso

de generacién de superficies.

Bésicamente, en la etapa de generacion de superficies, a partir de los contornos obtenidos en la eta-
pa actual, se crea una superficie que aproxima a la geometria real. Para esta tarea se utiliza el programa
Rhinoceros. El programa realiza la regeneracion de la geometria a través de una interpolacién sobre los con-
tornos importados. Esta interpolacién tiene problemas al tratar con cambios abruptos y diferencias oscilantes
en el tamano de los contornos. Asi, si se quisiera intentar regenerar la geometria con un solo set de contornos,
el resultado seria de mala calidad, debido a que en las bifurcaciones de arterias y en la zona de la base del
aneurisma existen cambios muy bruscos en la forma de los contornos. Por otro lado, Rhinoceros ofrece la
posibilidad de mezclar distintas superficies regeneradas, gracias a esto, se pueden evitar los problemas antes

descritos.

En general, se considera a la arteria principal como la geometria donde van acopladas las superficies
secundarias, es decir, el aneurisma y las ramas derivadas de la arteria principal. Lo tnico que se debe cuidar
es que las superficies definidas como secundarias entren completamente en las primarias. Se recomienda que
en las zonas donde se va a producir el acoplamiento se obtengan mds contornos de lo comtn, ain cuando se
piense que estos no se utilizardn definitivamente en la regeneracién porque violan la condicién de continuidad
de tamafio de los contornos, ya que pueden ser editados en Rhinoceros para respetar esta condicion. Con una
gran cantidad de contornos en esas zonas se asegura una buena representacion de la unién. Por dltimo, no es
necesario generar un archivo con una gran densidad de contornos, incluso, esto podria ser contraproducente,

al generar un problema con la rugosidad de la geometria final.
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Con estos alcances, se asegura una buena obtencion de contornos. Finalmente, es posible que los archivos
STL sean muy pesados, por lo que 3D Doctor no sea capaz de abrirlos completamente. Si esto sucede, se
debe dividir el archivo VRML en dos partes y abrir por separado en 3D Doctor, cuidando que la escala que
se aplique a cada uno sea la misma. Una vez obtenidos los contornos de uno de los archivos, es necesario
guardarlos en formato CTR. Luego, se abre el otro archivo y se importan los contornos anteriormente guarda-
dos, con esto, aparecerdn los contornos ubicados sobre la parte que falta de la geometria. Después de esto se

pueden seguir obteniendo los contornos restantes.

Finalmente, se deben guardar los contornos en formato /GES para su posterior proceso en Rhinoceros.

Generacion de Superficies

Como ya se habia mencionado, en esta etapa se utiliza el programa Rhinoceros para continuar el proceso
de reconstruccién de la geometrias. En este proceso el objetivo primario es generar un archivo en formato

Parasolid (CAD) que contenga una representacion aproximada de la geometria original.

Basicamente, los subprocesos involucrados son:

= Suavizacion de contornos

= Edicién de contornos de entrada, salida y unién entre superficies
= Generacién de superficies primarias y secundarias

= Corte de geometrias primarias y secundarias

= Generacion del s6lido
En los trabajos de titulo de Araya y Mufioz, aparecen suficientemente bien descritos la metodologia para
realizar cada uno de los pasos anteriores. Solo cabe hacer un par alcances.

Primero, referente a la suavizacién de los contornos, esta se realiza con el comando Rebuild, el cual pide
el ingreso de dos parametros que gobiernan la calidad de la aproximacién de los contornos, como se muestra

en la figura 3.1.
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%|Rebuild Curve

Paint count; e |4 4::I

Degree: [a 12 _.I

[v Delete input

[ Create new curve an current layer

Cancel | Breview |

Figura 3.1: Cuadro de didlogo del comando Rebuild en Rhinoceros.

Se tenderia a pensar que es buena idea utilizar la misma cantidad de puntos y el mismo grado de aprox-
imacién para todos los casos, con el fin de estandarizar. Sin embargo, esta decisién puede no ser del todo
buena, porque es posible que la rugosidad de las geometrias, y con esto la de los contornos, varie de caso
en caso. Asf se hace necesario variar los pardmetros del comando Rebuild, dependiendo de la rugosidad del
caso especifico. Como regla general, se recomienda utilizar valores mas pequefios a mayor rugosidad en los

contornos.

Por otra parte, es usual que en la metodologia de obtencion de contornos se generen muchos contornos
basura, los cuales deben ser eliminados, ya sea en el ambiente 3D Doctor, o bien en Rhinoceros. Se re-
comienda que los contornos grandes y los muy pequefios se eliminen en 3D Doctor y el resto en Rhinoceros.
Se debe tener cuidado, porque 3D Doctor no posee el comando retroceder y es posible que si se trata de
borrar un contorno basura se termine borrando un contorno ttil. Si eventualmente, no se eliminan los con-
tornos pequenos, al reconstruir la superficie el programa unira regiones alejadas de la geometria. También es
posible que este problema se deba a la presencia de una duplicacién de contornos, es decir, que en un mismo
lugar existan dos contornos; ambas situaciones generan el mismo resultado, por lo que se deben chequear

ambas frente al problema.

También, es frecuente que una vez regenerada la geometria, la superficie no llegue hasta el Gltimo con-

torno. Para evitar esto, se debe bajar la densidad de contornos en la zona.

Finalmente, se recomienda que en la etapa de corte de geometrias se trate de generar una unién que
permita que a lo mds la parte a eliminar de cada geometria no exceda las 2 superficies, de lo contrario es muy
probable que haya problemas con la exportacion del Parasolid final a Solid Edge. Solucionar este problema
se logra agregando la mayor cantidad de contornos posibles al final de las superficies secundarias, cuidando

que cada uno de ellos quede completamente contenido en la superficie principal.
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Escalamiento y Orientacion de Superficies

El paso final de la reconstruccion estdndar de geometrias es el escalamiento. Debido al estiramiento dado
en la fase de obtencién de contornos, la geometria producida después de la regereneracidn de superficies no
posee las dimensiones reales de la vasculatura. Para solucionar este problema se procede a abrir la geometria
en Solid Edge, después de esto se inserta la imagen proporcionada por el Instituto de neurocirugia que
contiene las mediciones reales del aneurisma, para posteriormente hacer calzar la imagen con la geometria.
Aqui se deben obtener las mediciones de las distancias caracteristicas del aneurisma (largo, didmetro y ancho
del cuello) donde lo indica la figura. Una vez hecho esto, se procede a calcular la escala a la cual de debe
contraer la geometria simplemente dividiendo las magnitudes entregadas por el Instituto de neurocirugia por

las magnitudes medidas en Solid Edge. En la tabla 3.1 se muestra un ejemplo de lo anteriormente descrito.

Cuadro 3.1: Factores de escala para el Caso 5.

Medida Real | CAD | Razén Real/CAD
[mm] | [mm]
Cuello 3.72 241 0.154
Ancho 6.25 | 37.62 0.166
Alto 4.88 | 29.55 0.165
Promedio 0.162

Luego, se debe abrir un nuevo archivo en Solid Edge con extensiéon Par (Pieza) y se debe insertar el
archivo Parasolid, cuando el programa pida indicar la escala del inserto se debe ingresar el promedio antes

calculado. Con esto se culmina la etapa de escalamiento.

Por otro lado, para realizar el proceso de orientacién de la geometria, primero es necesario crear una
pieza que posea un sistema de coordenadas conocido. Lo mads fécil es crear un cubo en el entorno Pieza, en
que 3 de sus aristas coincidan con los 3 ejes de referencia del dibujo X-Y-Z. Luego, se debe adjuntar al cubo
un sistema de coordenadas, cuidando que cada eje del nuevo sistema coincida perfectamente con los ejes

sobre los que se esta dibujando. Hecho esto se guarda esta pieza con el nombre cubo.par.

El paso siguiente es abrir la geometria a orientar y adjuntar un sistema de coordenadas a una cara. Por
ejemplo si se desea dejar el eje Z con la cara de entrada de sangre una arteria, serd ésta la cara donde se deba
ubicar el sistema de coordenadas. La Orientacion de los ejes en éste paso serd la definitiva. Se guardan los

cambios realizados.

Ahora se debe abrir el entorno Conjunto y arrastrar primero el cubo, sin presionar la tecla Shift. Luego,

presionando la tecla shift, se arrastra la geometria a orientar.
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El udltimo paso consiste en utilizar las herramientas de relaciones para hacer coincidir los ejes de la
geometria con los del cubo. Finalmente se borra el cubo y se guarda el conjunto (que en realidad es s6lo una

pieza, la geometria orientada) como una pieza en formato Par.
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3.3. Espesor Variable

Hasta la fecha todas las simulaciones de la mecanica de aneurismas cerebrales realizas en el laboratorio
del profesor Valencia han considerado espesores de pared arterial constante, esto quiere decir que tanto la
arteria como el aneurisma poseen el mismo espesor ([1], [4], [3], [6], [5]). Esta simplificacién del problema
atenta dramdaticamente al modelamiento realista del fendmeno, como se concluyé en un trabajo conjunto con
Rojo [31], el espesor juega un rol importante en los resultados de las simulaciones. En el trabajo mencionado
anteriormente se simulé una geometria de un caso real y se observaron diferencias en resultados de esfuerzos
y desplazamientos méximos del orden de 5y 9 veces entre geometrias con espesor de arteria y de aneurisma.
Este problema en el modelamiento (y por lo tanto en los resultados) se resuelve con la metodologia que se

propone a continuacion, desarrollada en conjunto con Rojo [2].
3.3.1. Implementacion

Para el desarrollo de esta metodologia se utilizé el software CAD Solid Edge V16. En este programa
existe un comando llamado dar espesor, con el cual se puede definir un espesor constante a una geometria
s6lida tridimensional. Tradicionalmente, se ha usado esta metodologia en trabajos de titulo anteriores ([1],
[4], [3], [6], [5]). En vez de esto, en este trabajo se desea generar una geometria que dé a la arteria y al
aneurisma sus espesores tedricos especificos, cuidando que el cambio de espesor sea lo mds suave posible,
con el fin de evitar la generacién de concentraciones de esfuerzos al momento de realizar la simulacién

numérica.

Se propone para llevar a cabo esta tarea la creacion de tres geometrias, la del aneurisma con espesor de
aneurisma, la de la arteria con espesor de arteria y la de un “flange” que actuaria de unién entre la geometria
de la arteria y el aneurisma, el cual poseera un espesor variable. Al unir las piezas se aseguraria la generacién

de una geometria aproximada de espesor variable.

La metodologia especifica desarrollada para este efecto se divide en los siguientes pasos:

1. Orientacién de la geometria completa.

2. Creacién de la pieza arteria.

3. Creacion de la pieza aneurisma.

4. Creacion de la pieza de unién entre el aneurisma y la arteria.
5. Montaje de la piezas en un conjunto previo.

6. Creaci6n del cuerpo con espesor variable.
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7. Obtencién de archivos parasolid finales.

Orientacion de la geometria completa

La geometria reconstruida estd previamente orientada. Sin embargo, por motivos que se explicardn mas
adelante, es conveniente asociarle a la geometria un eje de coordenadas a la entrada, tal que, el origen
coincida con el centro de la circunferencia de entrada, las direcciones X e Y yazcan sobre el plano de entrada

y que la direccién Z apunte hacia adentro de la geometria.

Una vez abierto el archivo de la geometria reconstruida, este paso puede ser realizado facilmente creando
un boceto sobre el plano de entrada y dibujando sobre €l dos lineas perpendiculares entre si y que comiencen
en el centro del circulo. Luego, se crea un sistema de referencias con el boton Sistema de coordenadas del
mend, seleccionando la opcién de orientar mediante geometria 'y siguiendo las indicaciones que da el propio

programa. Luego, se guardan los cambios y se pasa a la siguiente etapa.

Creacion de la pieza arteria

Para crear la pieza arteria, primero se debe trazar un plano que separe de la mejor forma posible las
geometrias del aneurisma y la arteria. Esto se puede realizar con el comando Plano segiin tres puntos ubicado
en el mend de iconos. Se escoge el plano que coincida de mejor manera con el comienzo del aneurisma,
eligiendo tres puntos de la geometria. En ese plano se debe crear un boceto donde se dibujen dos lineas
perpendiculares entre si, que representaran a los ejes coordenados X e Y para, posteriormente, crear un
sistema de referencia a partir de ellos (El origen del sistema puede ser cualquier punto). Una vez hecho
esto, se debe proceder a crear efectivamente el sistema de coordenadas a partir de las lineas del boceto,
tal como se explico en la seccidn anterior. Finalmente, sobre el boceto se debe rescatar el contorno de la
geometria en interseccién con el plano de divisién, esto se hace con el comando incluir en el ambiente

boceto, seleccionando el contorno que Solid Edge reconoce.

El siguiente paso es vaciar la geometria del aneurisma, dejando visible solo la geometria de la arteria

usando el comando vaciar. Finalmente, se guarda el archivo con el nombre de arteria.par.

Creacion de la pieza aneurisma

Sin cerrar el archivo arteria.par se deshace la dltima operacion (ctrl+z) y se vacia el lado contrario
de la geometria, es decir, la arteria. Con esto se habrd obtenido la geometria del aneurisma. Se guarda el
archivo con el nombre de aneurisma.par. Para realizar la operacién de vaciado de recomienda que en el
plano de divisién se cree un boceto con un contorno cerrado en él, tal que su proyeccién (en ambos sentidos

de la normal) contenga tanto la geometria de la arteria, como la del aneurisma, con esto se puede aplicar el
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comando vaciado desde boceto y ocultar la zona deseada.

Creacion de la pieza de union entre el aneurisma y la arteria

Para crear la pieza de unién entre el aneurisma y la arteria, se debe abrir el archivo que contiene la arteria.
Una vez abierto el archivo, se debe protruir el contorno interseccién entre el plano de divisién y la geometria,
una distancia razonable (en un rango entre los espesores de aneurisma y arteria), en direccién al lugar que
deberia estar el aneurisma. Esta operacion se realiza con el comando Protrusion por Proyeccion. Luego, se
debe vaciar la zona de la arteria, mediante la misma metodologia indica en la seccién anterior. Con esto s6lo

quedara visible el cuerpo del la unién.

Finalmente, se debe copiar el sistema de coordenadas de referencia, que en este caso se ubicada en la cara
inferior del flange, hacia la cara superior. Esto se realiza mediante el comando Sistema de Coordenadas— Orientar
mediante Teclado (respecto a otro sistema de coordenadas), donde se debe ingresar las coordenadas del ori-
gen del nuevo sistema de referencia con respecto al original, por lo que se debe ingresar 0 para las coordenas
que yacen sobre el plano (X e Y) y la distancia de protrusion para el eje normal a la cara (Z) . Por dltimo, se

guarda este archivo con el nombre de union.par.

Montaje de la piezas en un conjunto

Luego de obtenidas las geometrias por separado, se deben unir en un solo cuerpo. Lo primero que se debe
hacer, es crear dos archivos adicionales a partir de arteria.par y aneurisma.par, los cuales contengan estas
geometrias con sus espesores correspondientes. Para esto, basta utilizar el comando dar espesor e indicar
el espesor de la pared en cada caso (el espesor de la arteria es 10 % de su didmetro y de 0.086 mm para el
aneurisma). Se deben guardar estos archivos como arteriaesp.par y aneurismaesp.par, para diferenciarlos

de las geometrias sin espesor.

El paso siguiente es abrir el entorno Conjunto y agregar a la zona de trabajo el archivo arteriaesp.par,
puesto que esta es la geometria bien orientada respecto de los ejes de coordenada originales. Luego, pre-
sionando la tecla Shift se deben arrastrar los iconos de aneurismaesp.par y union.par a la zona de trabajo.
Finalmente, para completar la unién de las geometrias, se deben hacer calzar los sistemas de coordenadas
ubicados en cada uno de los cuerpos. Para esto, se deben activar los sistemas de coordenadas de cada cuerpo
haciendo click derecho sobre ellos y seleccionando la opcién Mostrar sistemas de coordenadas. Una vez
visibles los sistemas de coordenadas, se debe hacer calzar el sistema de coordenadas de la arteria con el de la
base de la union y el del aneurisma con el de la superficie superior de la unién. Con esto, se habrd obtenido
una geometria con un aneurisma con espesor de aneurisma, una unién sélida y una arteria con espesor de

arteria, se debe guardar el archivo en formato Asm, como conjuntopre.asm, y ademas en formato Parasolid,
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como conjuntopre.xt. Naturalmente, esta geometria no sirve ain para simular, puesto que no es completa-

mente hueca, es por esto que se hace necesario dar espesor a la unién.

Creacion del cuerpo con espesor variable

Para dar espesor a la unidn, se utilizard el comando Operacién Booleana— Substraer, con este comando
es posible restar un cuerpo de otro, luego si queremos dar espesor a la unién basta restarle su interior, es
decir, el volumen correspondiente al fluido que pasard a través de ella. Es por esto que se hace necesario

crear un archivo que contenga el interior de la unién.

Para crear un archivo con el interior de la unién es necesario crear un nuevo archivo de pieza en formato
Par llamado interior.par. Una vez creado se debe insertar el archivo conjuntopre.xt mediante el comando
Insertar— Copiar Pieza. Una vez en el ambiente Pieza, se deben crear dos planos, uno en cada una de las
caras extremas de la unién. En estos planos se deben incluir los contornos interiores de las geometrias del
aneurisma y la arteria que se intersecan con cada uno de los planos (el aneurisma con el plano superior y la
arteria con el plano inferior). Esta operacién se realiza en el ambiente Bocefo, mediante el comando Incluir
y seleccionado los contornos que el mismo Solid Edge debe reconocer. Finalizado esto, se habran obtenido
dos bocetos, en uno se tendré el contorno interior inferior del aneurisma y en el otro, el contorno interior del
empalme entre la arteria y el aneurisma. Si se pudiera generar una superficie que se interpolara entre estos
dos contornos se obtendria la geometria del interior de la unién. Bueno, esta operacion se puede realizar
con el comando Protrusion por secciones, seleccionando los dos contornos limites de la geometria desde
sus respectivos bocetos. Una vez obtenido el interior, se borra todo lo que corresponda a la geometria de la
vasculatura, es decir, aneurisma, arteria y flange, quedando en el entorno de trabajo sélo con el interior de la

unién. Esta geometria se guarda en formato Parasolid como interior.xt.

Ahora bien, se debe crear una pieza que contenga la geometria del conjunto previo con el nombre
de conjunto.par. una vez creado el archivo, se debe insertar el archivo inferior.xt, mediante el comando
Insertar— Copiar Pieza. Hecho esto, se presiona el icono del comando Operacion Booleana y se selecciona
la opcién Substraer, luego se selecciona la pieza que se substraerd, en este caso el interior de la unién, y se
da click en aceptar. Con esto, se habra dado espesor a la unién en la geometria completa y se habra obtenido,
finalmente, la geometria del sélido con espesor variable. Este archivo se debe guardar como solido.par y

solido.xt.

Obtencion de archivos parasolid finales

Ahora bien, para obtener el archivo del fluido correspondiente a esta geometria, primero se debe crear una

pieza que contenga la arteria, el aneurisma y la unién en formato sélido. Esto se hace siguiendo la misma
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metodologia para crear conjuntopre.xt, pero esta vez utilizando los archivos arteria.par, aneurisma.par e
interior.par. El resultado de este proceso se debe guardar como conjuntocompleto.par. Luego, en el ambiente
pieza de conjuntocompleto.par, se debe insertar el archivo solido.xt. Hecho esto, se debe substraer esta pieza
al conjunto completo a través de una operacién booleana. Con esto se habrd restado la parte sélida a la
geometria completa, el resultado de esta operacion es la geometria del fluido. Se debe guardar el archivo

como fluido.par 'y fluido.xt.

Por dltimo para utilizar estos archivos en Adina en ambiente Linux, se deben importar en un archivo
1db los archivos fluido.xt y solido.xt (por separado) y guardar los Idb que los contienen, con esto ADINA

generard sendos archivos Parasolid que podran ser utilizados en el ambiente Linux.
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3.4. Simulacion Numérica

La simulacién numérica es, evidentemente, el corazén de este trabajo de titulo. Dentro de la metodologia,
parte importante de la atencion se la lleva el tema del modelamiento del fenémeno. Cuestiones fundamen-
tales al respecto tienen que ver con la descripcién cinematica correcta y el modelo de material del sélido, las
condiciones de borde fluidodindmicas y el mallado de las geometrias. En las siguientes secciones se discu-
tirdn estos aspectos metodolégicos, siempre bajo el criterio de dotar de mayor realismo a las simulaciones.

Por ultimo, cabe destacar que la metodologia expuesta en este trabajo estd basada en el software ADINA 8.3.

3.4.1. Mallado y Elementos Finitos

Para la creacion de las mallas de los problemas FSI y CDF se utilizaran los resultados de la prueba de
malla realizada por Ledermann en su trabajo de titulo [4], en la cual se estipula que la densidad de malla en
el fluido no puede bajar de los 500 el/mm3. Para el caso de simulaciones estructurales puras se utilizardn los

resultados de la prueba de malla que Torrens realizé en su trabajo de titulo [3].

Para todas las mallas de fluido se utilizaran elementos tetraedrales de 4 nodos. En la figura 3.2 se ilustra
un esquema de un elemento de este tipo, en el aparecen los nodos ubicados en las esquinas donde se calculan
todas las variables fluidodindmicas. También, se muestra un nodo auxiliar en el interior, en el cual solo se

calcula la velocidad.

Figura 3.2: Esquema de un elemento tetraedral tridimensional para fluido.

Para la malla del sélido tipo shell se utilizardn elementos triangulares de 3 nodos MITC3 para un anélisis
de capa simple con descripcién sélo de los nodos de la superficie media. Aunque se recomienda [13] la
utilizacién de elementos de 4 nodos, debido a la complejidad de la geometria, fue imposible realizar un
mallado completo con longitudes de aristas suficientemente pequeiias. Este tipo de elementos no consideran

distribuciones del esfuerzo de corte en la direccién normal al interior del espesor.

Por dltimo, para andlisis de sélidos 3D se utilizaran, también, elementos tetraedrales de 4 nodos.
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3.4.2. Modelos de Material y Formulacion Cinematica

Con respecto al s6lido, un tema clave en su modelamiento se refiere a la eleccion del modelo de material
utilizado y la descripcién cinemética del sélido. Al mismo tiempo, estas variables estdn intimamente rela-
cionadas. De hecho, en el programa ADINA no se pueden utilizar descripciones cineméticas arbitrarias para

cualquier tipo de modelo de material, ni para cualquier tipo de elemento considerado.

En lo que respecta a este trabajo de titulo, interesan las posibilidades de modelos de material y formu-
lacién cinemética de elementos 3D y tipo shell para el s6lido. Los modelos de material que se consideraran
en la discusién son los de Mooney-Rivlin y eldstico isotropico. Las posibles descripciones cinemadticas del
s6lido consideran las combinaciones de opciones de desplazamientos y deformaciones. Tanto para desplaza-
mientos, como para deformaciones, existen 2 opciones; grandes y pequeiias, asi resulta un total de 4 posibles

descripciones cinematicas.

Para elementos tipo 3D, es posible utilizar el modelo eléstico isotrépico con las siguientes descripciones
cinemdticas: pequefios deplazamientos/pequefias deformaciones y grandes desplazamientos/pequefias defor-
maciones. Por otro lado, para el modelo de Mooney-Rivlin se puede utilizar s6lo la formulacién de grandes

desplazamientos/ grandes deformaciones.

Para elementos tipo shell, es posible utilizar el modelo eldstico isotrépico con las siguientes descripciones
cinemdticas: pequefios deplazamientos/pequefias deformaciones y grandes desplazamientos/pequefias defor-

maciones. Por otro lado, el modelo de Mooney-Rivlin no se puede utilizar.

Es por esto que se ha determinado realizar las simulaciones sélidas con el modelo de Mooney-Rivlin uti-
lizando la formulacién cinemaética de grandes desplazamientos/ grandes deformaciones, mientras que para
simulaciones con el modelo eldstico isotrépico se utilizard la formulacién cinemadtica de grandes desplaza-

mientos/pequefias deformaciones, cualquiera sea el tipo de elementos considerado.

Ahora bien, para el modelo eldstico isotrépico con pequefias deformaciones y grandes desplazamientos,

ADINA utiliza la formulacién Lagrangeana Total con la ley constitutiva (en la notacién de ADINA):

S=Ce 3.1

Donde, S es el segundo tensor de Piola-Kirchhoff y € es el tensor de deformacion de Green-Lagrange.

Los cuales serdn el formato de los resultados para esfuerzos y deformaciones.

Por otro lado, para el modelo hipereldstico de Mooney Rivlin con grandes desplazamientos/grandes

deformaciones, ADINA también utiliza la formulacién Lagrangeana Total. Para explicitar los resultados que
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entrega ADINA con este modelo, antes es til realizar un par de consideraciones.

Se define el tensor de deformacion de Cauchy-Green como:

C,'j = 28,'j + 5,‘j (3.2)

Donde, §;; es la delta de Kronecker y &;; el tensor de deformacién de Green-Lagrange. Los invariantes

del tensor de Cauchy-Green quedan determinados por:

I =Cy 3.3)

b= % (7 —CyCy) (34)
I = detC (3.5)

(3.6)

Se definen los 4; como los stretch principales del tensor de Cauchy-Green.

La energia de deformacion W puede ser escrita segin los invariantes del tensor, o bien, segtin los stretch

principales.

Ahora bien, con el conocimiento de cémo la energia de deformacién depende de los invariantes del tensor
de Cauchy-Green (Modelo de Mooney-Rivlin), se puede encontrar el segundo tensor de Piola-Kirchhoff

usando:

1 (0w oW
Sij =5 (aej + ae]> (3.7)

Por dltimo, el tensor material incremental queda definido por:

. 1 8Sl~j 8Sl~j
Cjirs - 5 <a£rs + assr> (38)

En este caso los resultados que arroja ADINA son a partir del tensor de Cauchy-Green para la deforma-

cion y del segundo tensor de Piola-Kirchhoff para los esfuerzos.
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3.4.3. Implementacion del Perfil de Womersley

Volviendo al tema introducido en capitulo de antecedentes en lo referente al perfil de velocidades de
Womersley para un flujo pulsante que pasa a través de un cilindro, recordamos que la velocidad queda

separada en dos términos, como lo indica la ecuacién 3.9.

u(r,t) = ug(r) + ugp(r,t) (3.9)

Donde r es el radio del tubo, ¢ es el tiempo, u, es la velocidad total, u es la velocidad estacionaria de

Poiseuille y ug la componente oscilatoria de la velocidad.

Segin Zamir [15], tanto la velocidad, como el caudal oscilatorio (g¢) en una seccion circular esta definidos

por las siguientes ecuaciones:

N iksaz JO(C) iwt
ug(r,t) = 102 <1 - JO(A)> ¢ 10
imkga® 2J1(A)\ e
qga(t) o’ <1 AJO(A))e ey
Entonces;
iksa® (1 D) iw
ug(r,t) nQ? (1 ,2(,\))6 t (3.12)
imksat 2J1 (A iwi ‘
go(t)  inka (1—M;((A))e f
Simplificando;
up(rit) 1 AWUo(A)—h(8)) (3.13)
qo(t)  ma® AJo(A) —2J1(A))
Luego;
A(Jo(A) —
vo (i) = qa(t) A(Jo(A) —Jo(8)) (3.14)

ma® AJo(A) —2J1(A))

Cabe destacar que el término % posee una interpretacion fisica interesante. En efecto, corresponde a la

velocidad oscilatoria promedio sobre una seccién circular en un tiempo ¢.
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Definiendo iig (7) = 7%, se obtiene finalmente que:

A(Jo(A) = Jo(8))

AJo(A) —2J1(A)) (3.15)

M@(I’,l‘) = I/_lcp(l)

A través de la ecuacién 3.15 se puede implementar el perfil de Womersley de manera directa si es que se
conoce i (1), puesto que los demds términos solo son funciones mateméticas y constantes conocidas. Ahora

bien, de la ecuacién 3.9, integrando sobre r y dividiendo por el drea de la seccién circular se obtiene que:

i (t) = i+ ig(t) = (3.16)

o (t) = i (1) — i (3.17)

Esta forma de ver iig(¢) es bastante conveniente, puesto que tanto i (z), como i, son facilmente obtenibles.

En efecto, it (1) corresponde a la medicién del examen Doppler, mientras que i, corresponde al promedio de

la velocidad obtenida en el examen Doppler sobre un pulso cardiaco. Al obtener estos dos valores desde los

exdmenes es posible implementar el perfil de velocidades de Womersley.
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3.4.4. Simulaciones FSI

Para estudiar el comportamiento mecanico de un aneurisma sometido al flujo sanguineo pulsante se
realiza una simulacién numérica que considera la interaccién fluido-estructura. En el trabajo de titulo de
Ledermann [4] se detalla exhaustivamente la metodologia de seteo de una simulacién FSI en el programa
ADINA. Por su parte, Araya [5] propone mejoras en la metodologia de Ledermann que ayudan a robustecer
las simulaciones, solucionando muchos problemas de convergencia. En este aspecto metodolédgico, no se
puede aportar mucho, salvo estudiar la formulacién de la cinemaética del sélido, lo cual no ha sido fundamen-

tado de forma rigurosa en las memorias anteriores y que ya fue discutido en secciones anteriores.

Principalmente, son dos las simplificaciones mas fuertes que se hacen en la formulacién del problema.
Primero, se considera el sélido como una céscara, lo cual es razonable debido a que el espesor de las paredes
arteriales y de aneurisma son érdenes de magnitud mas pequeiias que el didmetro de la vasculatura. Sin
embargo, al mallar el s6lido con este tipo de elementos, el programa ADINA niega la posibilidad de asignarle
las propiedades de un material hipereldstico, es por esto, que se cae en la necesidad de aplicar un modelo
elastico isotrépico como primera aproximacion del comportamiento de las paredes arteriales. Una mejora
sustancial en la formulacién del problema, serfa probar mallar la pared arterial con elementos tipo 3D los

cuales permiten modelar el sélido como hipereldstico.

Interaccion FSI

Bésicamente, en un problema FSI se resuelve la mecédnica de un sélido y un fluido que interactiian de
forma simultdnea. Geométricamente se definen tres zonas; el sélido, el fluido y la interface. Las fuerzas
originadas por el fluido son cargadas al s6lido, mientras que la deformacién del sélido cambia el dominio del
fluido.

El problema fundamental de la interaccién FSI es obtener la respuesta del sélido y el fluido a través de
la solucién acoplada. En ADINA, el modelo estructural se representa mediante un sistema de coordenadas
Lagrangiano y sus principales incognitas son los desplazamientos. Sin embargo, para poder realizar la inter-
accion fluido-estructura, el fluido debe estar descrito mediante un sistema arbitrario Lagrangeano-Euleriano
puesto que la interface s6lido-fluido es deformable. Es por esto que las soluciones del fluido, en este tipo de

simulacidn, arrojan resultados de desplazamientos, ademads de las variables fluidodindmicas clasicas.

Las condiciones fundamentales aplicadas a la interface fluido-estructura son:

= Compatibilidad Cinematica
dy = d (3.18)
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Donde d y d; representan las deformaciones del fluido y el sdlido, respectivamente.
» Condicién Dinamica
net;=neTt (3.19)

Donde n es el vector normal a la superficie de interaccion, mientras que Ty y T, son los esfuerzos del

fluido y el sélido, respectivamente.

Adicionalmente, la velocidad del fluido en la interface v queda definida alternativamente dependiendo de la

condicién de deslizamiento en la pared:

= Sin deslizamiento
v=d, (3.20)

= Con deslizamiento
nev=ned, (3.21)

Ahora bien, las posiciones nodales de la interface del fluido son calculadas a partir de la condicién de
compatibilidad, luego todos los nodos interiores del fluido son calculados por el programa con tal de preservar
la calidad inicial del modelo. Luego, son resueltas las ecuaciones gobernantes en el sistema de coordenadas
ALE.

Por otro lado, la traccién impuesta por el fluido sobre el sélido, dada por la condicién dindmica, es
integrada en la superficie de interaccion y aplicada a los nodos del dominio estructural. De esta manera la

fuerza F(t) aplicada sobre el s6lido queda expresada segtin:

F(r) = / hitpeds (3.22)

Donde, h? es la cantidad virtual de desplazamiento del sélido.

El sélido y el fluido son mallados separadamente y el programa se encarga de realizar la interaccidn.
Naturalmente, las mallas no son completamente iguales en la interface, por lo que ADINA debe realizar
ciertos ajustes para poder calcular los desplazamientos y fuerzas en los nodos de esta zona. Consideremos la
figura 3.3, en ella se ilustra el problema mencionada anteriormente. ADINA lo soluciona interpolando en los
nodos cercanos al nodo de evaluacién. Por ejemplo, si se desea conocer el desplazamiento del nodo 2 de la
malla del fluido, este se calcula interpolando el desplazamientos entre los punto 1 y 2 de la malla del sélido.
Andlogamente, si se desea conocer la carga sobre el nodo 2 del dominio estructural, se interpola el resultado

de carga sobre los nodos 2 y 3 del modelo fluido.
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Figura 3.3: Esquema del mallado del problema FSI.

El criterio que emplea el programa para asegurar la cercania de las mallas es considerar las distancias

relativas. La distancia relativa del fluido ry queda definida segun:

df
— A 3- 3
rf—max{ s} (3.23)

Donde, dy es la distancia entre el fluido y la superficie estructural y D; es el largo de los elementos del
solido, tal como lo ilustra la figura 3.4. Si ry > 1 el programa se para y lanza un mensaje de error, mientras

sies que 0,001 < ry <1 el programa lanza una advertencia mientras continda calculando.

boundary

FSI interface T geometry

_FsI interface
in solid model

Figura 3.4: Distancias de la malla del modelo fluido y estructural en el problema FSI.

Andlogamente se define la distancia relativa del sélido por:

d

; = Max{ — 3.24
7, max{Df} ( )

Finamente, se desarrolla una integracién consistente en el paso de tiempo para ambos modelos en donde
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es necesario balancear la ecuacion para el fluido, partiendo desde la interface y luego desarrollada hacia el

interior de cada modelo. Para mayores referencias, consultar el manual de ADINA 8.3 [13].

Metodologia de implementacion de una Simulaciéon FST en ADINA

A continuacién, se resumen los pasos propuestos por Ledermann para el seteo de una simulacién FSI,
con el fin de crear un documento conciso que sirva de referente y control a la hora de realizar una simulacién
FSI.

1. Crear el archivo .idb del fluido. Considerando: Adina CFD, Transient, FSI, Incompressible.

2. Crear el Material Carreau: Model—Material—Manage Material— Carreau.

Parametros:

= 1y = 0,056 [Pa-s]

HUoo = 0,00345[Pa - 5]

A =10,976

n=-03216
p = 1050 [Kg/m’]

3. Identificar Edges y Faces.

4. Crear el Element group: Meshing— Element group.
a) Type: 3D-fluid
b) Advance: Finite Element,3x3,3

5. Asignar densidad de malla: Meshing— Mesh Density.

a) Edges

b) Use Length

c) Definir el largo y los bordes seleccionados
6. Crear la Malla del fluido: Meshing— Create Mesh.

a) Body

b) Type: 3D-Fluids

¢) Meshing type: Free Form

d) Meshing Algorithm: Delauny
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7.

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

e) Boundary Meshing: Advancing Font

Verificar la densidad de malla. Si esta fuera del rango de la prueba de malla, borrarla con Delete Mesh

y volver a 5.

. Crear el archivo .idb del sélido. Considerando: Adina Structures, Dynamics Implicit, FSI.

Crear el material Arteria: Model— Material—Manage Material— Elastic Isotropic.

a) Add

b) Mddulo de Young= 7044155 [Pa] Seshaiyer, 10632540 [Pa] Delfino.
¢) Moédulo de Poisson= 0.49

d) Densidad= 1100 [kg/m3]

Identificar Faces y Edges.

Dar espesor a las caras de la geometria: Geometry— Faces— Thickness

a) Espesor de aneurisma= 0.086 [mm]

b) Espesor de arteria= 0.4 [mm]

Asignar propiedades a los elementos: Model— Element Properties—Shell— Faces
Crear Element group: Meshing— Element group— Type: Shell.
Asignar densidad de malla: Meshing— Mesh Density.

a) Faces
b) Use Length

¢) Definir el largo y los caras seleccionadas (quedan excluidas las caras de entrada y salida de fluido)
Crear la Malla del sélido: Meshing— Create Mesh.

a) Face
b) Type: Shell

¢) En este punto ADINA puede redefinir las densidad sobre los bordes, creando un nuevo largo de
separacion para ciertos bordes. Se debe verificar cuales son los bordes que sufrieron modifica-

ciones y copiarlos en el modelo fluido. Se debe remallar el fluido con estos valores.
Para el fluido, aplicar la metodologia de implementacién de Womersley [4].

Definir el paso de tiempo en el fluido: Control-Time Step.
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18.

19.

20.

21.

22.

23.

24.

25.

26.

27.

28.

29.

30.

31.

32.

a) Ledermann [4] creaba 2 pasos de tiempo de 0.05[s] y 160 de 0.01[s]
b) Araya [5] creaba 171 de 0.01 [s]

Definir la funcién de tiempo de la presion a la salida: Control—Time Function—Add— Import (Archi-

vo de presion a la salida).
Definir el proceso de solucién: Control— Solution process

a) FBCI-Yes
b) Equilibrium Iteration— lIteration Method— Newton— Max Number of Iteration— 100

c) Tolerance—0.001

Definir condiciones del problema fluido: Model— Flow assumptions— 3D,Incompressible, Laminar

Aplicar traccién normal sobre la cara de salida del fluido: Model— Usual Boundary Conditions/loads—Apply—

Normal Traction— Faces.
Aplicar condicion FSI: Model—Special Boundary Conditions— Fluid-Structure Interface— Faces.
Definir andlisis transiente: Transient Analysis— Euler— 1.

Definir control de interaccion fluido-estructura: Fluid-Structure Interaction Control— Iterative— Max

number of iteration—50.

Para el s6lido, definir el paso de tiempo de la misma manera que en el problema fluido: Control— Time

Step.
Definir la funcién de tiempo de la presion externa: Control—Time Function—Add— Import.

Definir asunciones de andlisis: Control— Analysis Assumptions— Kinematics— Displacement,large—

Strains,Small.

Aplicar condiciones de Borde:

a) Model— Boundary conditions—Apply Fixity—Edges

b) Model— Boundary conditions— FSI Boundary— Faces

Aplicar carga externa: Model— Loading—Apply— Pressure— Faces.

Definir proceso de solucién: Solution process—iteration Method— Full Newton— Numb. Max. iter.— 100.

Crear los archivos .dat de la simulacion fluida y sélida.

Lanzar Adina-FSI y correr la simulacién acoplada. Cuidar la asignacion de memoria y procesadores.
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3.4.5. Simulaciones CFD

Las simulaciones CFD se utilizan en problemas netamente fluidodindmicos. En este sentido, para el
estudio del efecto sobre los resultados de la cantidad de sifones precedentes al aneurisma esta metodologia
aplica, puesto que sélo interesa determinar el efecto sobre las distribuciones de velocidad y esfuerzos de

corte.

El efecto de la presién se desprecia debido a que esta variable solo depende de la perdida de carga
entre el aneurisma y la salida de la geometria, la cual se considerard igual para todos los casos. Ahora bien,
si la presion no es un factor variable en el problema, entonces la respuesta del sélido (de considerar una
simulacién FSI) tampoco lo serd, puesto que la presion es la variable de carga dominante sobre la pared
arterial (recordar que los esfuerzos de corte en la pared aplicados por la sangre son bajisimos). Es por esto
que no tendria sentido realizar simulaciones FSI para estudiar el efecto de la cantidad de sifones precedentes

al aneurisma.

En cuanto a la implementacion de estas simulaciones en ADINA, la metodologia es practicamente igual
a la utilizada para la parte del fluido en la simulacién FSI, con la salvedad de que es necesario cambiar la

condicion de borde de la pared de FSI a pared rigida sin deslizamiento.

3.4.6. Simulaciones Estructurales

Las simulaciones estructurales puras se utilizaran para determinar el orden de magnitud de los errores en
los que se incurre al considerar la aproximacion eldstica en el material. Bdsicamente, las principales difer-
encias con la metodologia de la parte s6lida del problema FSI son: Utilizacién de elementos 3D, posibilidad
de utilizar materiales hipereslasticos, cambio de la condicién FSI por una presiéon homogénea en la pared

interior de la geometria.

El detalle del proceso de implementacién en ADINA se encuentra desarrollado en la memoria de Rojo

[2].
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3.5. Planificacion de Simulaciones

En orden a cumplir los objetivos planteados en este trabajo de titulo se propone la siguiente planificacién

de simulaciones consideradas sobre un caso real:

1. Comparacion de resultados en el modelo sélido: Se utilizara para estimar los errores al suponer

material eldstico en la pared arterial. Se comparardn los resultados en las siguientes simulaciones:

a) Estructural Pura, Hipereldstica, Modelo de Seshaiyer, Espesor Variable, Elementos Tipo 3D.

b) Estructural Pura, Eléstica, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos
Tipo 3D.

¢) Estructural Pura, Elastica, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos

tipo Shell.

2. Variacion de la longitud de la vasculatura precedente al aneurisma: Esta variacion tiene como fin
estudiar como la cantidad de sifones precedente al aneurisma afecta la hemodinamica dentro de él.

Para esto, basta estudiar el problema fluido con simulaciones del tipo:

a) CFD, Pared Rigida, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presién a la salida

normal.

3. Variacion de la presion a la salida: Se estudiard el efecto de la presion a la salida. Para este efecto,
se utilizard un pulso de presidn hipertenso y se comparard con uno normal. Se realizard la siguiente

simulacion:

a) FSI, Sélido Eléstico, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos tipo
Shell, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presion a la salida normal.
b) FSI, Solido Eléstico, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos tipo

Shell, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presion a la salida hipertenso.

4. Variacion de material: Se estudiara el efecto de cambiar el médulo de Young Equivalente de Seshaiy-

er por el de Delfino en una simulacién del tipo:

a) FSI, Sélido Elastico, Médulo de Young Delfino Equivalente, Espesor Variable, Elementos tipo

Shell, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presion a la salida normal.
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5. Variacion de espesor: Se estudiara el efecto de la variacién del espesor de la capa de vasculatura

mediante las siguientes simulaciones:

a) FSI, Sélido Eléstico, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor de Aneurisma, Elementos

tipo Shell, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presion a la salida normal.

b) FSI, Solido Eléstico, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor de Arteria, Elementos

En el cuadro 3.2 aparece un cuadro resumen con las simulaciones consideradas.

Cuadro 3.2: Cuadro resumen con las simulaciones propuestas en esta memoria de titulo.

tipo Shell, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presion a la salida normal.

Simulaciéon Tipo Modelo Sélido Espesor | Elementos del Solido | Presion a la Salida

1 Estructural pura Hipereldstico Seshaiyer variable 3D -

2 Estructural pura | Eldstico equivalente Seshaiyer variable 3D -

3 Estructural pura | Eldstico equivalente Seshaiyer variable Shell -

4 CFD Pared Rigida - - normal
5 CFD Pared Rigida - - normal
6 CFD Pared Rigida - - normal
7 FSI Elastico equivalente Seshaiyer variable shell normal
8 FSI Elastico equivalente Seshaiyer variable shell hipertenso
9 FSI Elastico equivalente Delfino variable shell normal
10 FSI Elastico equivalente Seshaiyer arteria shell normal
11 FSI Elastico equivalente Seshaiyer | aneurisma shell normal

Con estas simulaciones se podra concluir:

1. Establecer un rango de error en los resultados del modelo sélido en simulaciones FSI que consideran

modelo eléstico isotrépico equivalente.

2. Influencia de la cantidad de sifones precedentes considerados en la simulacién en los resultados fluido-

estructurales. Se podrd establecer cuantos sifones se deben considerar en las simulaciones.

3. Sensibilidad de los resultados frente a variaciones en la presion a la salida de la vasculatura.

4. Sensibilidad de los resultados frente a variaciones en el médulo de Young.

5. Sensibilidad de los resultados frente a variaciones en el espesor de la geometria.

La simulacién més realista propuesta es la nimero 7, la cual servird como punto de comparacion en el

analisis posterior.
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Capitulo 4

Resultados

4.1.

Reconstruccion de geometrias

Se completd exitosamente la reconstruccion de 9 casos reales. En la tabla 4.1 se listan sus caracteristicas

principales.
Cuadro 4.1: Caracteristicas de los casos recontruidos.

Caso! Tipo Diametro Cuello | Ancho | Largo NSI BMR Estado
# [mm] [mm] | [mm]
1 Aneurisma carétido oftdlmico der 4,0 6,4 7.3 0,132 7,930 No roto
2 Aneurisma carétido oftdlmico der 4,8 55 44,6 0,126 4,111 Roto
3a Aneurisma comunicante posterior der 57 10,7 8,8 0,143 6,324 Roto
3b Aneurisma pared posterior izq 2,0 1,2 1,5 0,038 2,223 Roto
4 Aneurisma pica izq 2,4 2,5 3,7 0,205 7,058 Roto
5 Aneurisma carétido oftdlmico izq 3,7 6,3 4,9 0,171 10,014 No roto
6 Aneurisma carétido oftdlmico der 8,6 7,5 6,3 0,047 3,016 No roto
7 Aneurisma carétido oftdlmico izq 10,8 11,9 11,0 Fusiforme | Fusiforme | No roto
8 Aneurisma segmento comunicante izq 2,1 2,8 2,5 0,141 6,453 Roto

En las figuras 4.1 y 4.2 se muestran las geometrias reconstruidas.
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R &

Caso 1 Caso2 Caso 3A

A

Caso 3B Caso 4

Figura 4.1: Geometrias reconstruidas conjunto 1.

1 R

Caso7

g

Caso 8 Caso 6

Figura 4.2: Geometrias reconstruidas conjunto 2.
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4.2. Analisis Estadistico

Junto a Rojo [2], se ha desarrollado un estudio de distribucién de indices geométricos de aneurismas cere-
brales, con el fin de correlacionarlos con su estado de ruptura. Se considerd para este efecto, una poblacién

de 83 casos; 41 casos rotos y 42 no rotos.

El valor promedio del indice NSI es de 0.13 para los casos no rotos (variando entre 0.031 y 0.257) y
de 0.19 para los casos rotos (variando entre 0.038 y 0.307), siendo entonces el primer promedio el 68 % del

segundo. La desviacién estdndar del indice NSI es 0.063 para los casos no rotos y 0.067 para los casos rotos.

En la figura 4.3 se aprecia la distribucion de la frecuencia de casos rotos y no rotos en funcion del indice
NSI. En la misma figura se remarca el NSI 0.153, el cual indica el punto donde la frecuencia de casos no
rotos iguala a uno menos la frecuencia de casos rotos. El valor de frecuencia acumulada para el NSI de
0.153 es de 69.17 %, este es el porcentaje de casos rotos que exhiben un NSI inferior al 0.153 y, también, el

porcentaje de casos rotos que exhiben un NSI mayor a 0.153.

100

90

80

70

60

50

40

Frecuencia [%]

30

20

10

0,153
0

0,00 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25 0,30 0,35
NSI

——Frecuencia Acumulada Casos No Rotos

——1-Frecuencia Acumulada Casos Rotos

Figura 4.3: Distribucién de frecuencia acumulada de casos no rotos y uno menos frecuencia acumulada de casos rotos en funcién
del indice NSIL.

El valor promedio del indice BMR sobre los casos estudiados es de 6.4 para aneurismas no rotos (con
valores entre 1.77 y 34.18) y de 11.59 para aneurismas rotos (variando entre 2.22 y 64.86), siendo el promedio

para los casos no rotos el 55 % del promedio de los casos rotos. La desviacion estandar del indice BMR es

84



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

5.91 para los casos no rotos y 11.05 para los casos rotos.

En la figura 4.4 se aprecia la distribucion de la frecuencia de casos rotos y no rotos en funcién del indice
BMR. En la misma figura se remarca el BMR 5.84, el cual indica el punto donde la frecuencia de casos no
rotos iguala a uno menos la frecuencia de casos rotos. El valor de frecuencia acumulada para el BMR de 5.84

es de 68.7 %.

100

80

60

40

Frecuencia [%]

20

5,84

0 5 10 15 20 25 30 35 40
BMR

——Frecuencia Acumulada Casos No Rotos

——1-Frecuencia Acumulada Casos Rotos

Figura 4.4: Distribucién de frecuencia acumulada de casos no rotos y uno menos frecuencia acumulada de casos rotos en funcién

del indice BMR.

Como ya se habia hecho notar, el 69.16 % de los casos rotos exhiben un NSI mayor a 0.153, mientras que
el 69.16 % de los casos no rotos exhiben un NSI menor a 0.153. Esto contrasta con lo reportado por Rhagavan
[30], quien obtuvo un limite andlogo. En su estudio el 78 % de los casos rotos poseian un NSI mayor a 0.183,
mientras que un 78 % de los no rotos posefan un NSI menor a 0.183. Para calcular una diferencia relativa

porcentual D entre el resultado de Rhagavan y el presentado en este trabajo se propone:

_ LimiteRughawn — Limiteycryal

0,183 —0,153
D|%] = 100 = 2202 =015
[%] NSLyo— NSILin 0.307 — 0,031

-100 =10,9% “4.1)

La diferencia relativa porcentual es del 11.1 %.

Andlogamente, para el BMR se obtiene que el 68.7 % de los casos rotos tiene un BMR mayor a 5.84, en

cambio, el 68.7 % de los casos no rotos tiene un BMR menor a 5.84.
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4.3. Caso Seleccionado

Para realizar la variacion de pardmetros propuestos en este trabajo de titulo se selecciond la geometria

reconstruida nimero 5, la cual estd ilustrada en la figura 4.5.

Figura 4.5: Caso 5: Geometria seleccionada para anélisis de sensibilidad.

Las caracteristicas principales del caso aparecen listadas a continuacion:

= Caso: 5

= Tipo: Aneurisma Sacular de la Arteria Carétida Oftdlmica Izquierda.
= Espesor arterial: 0.4 [mm]

= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm]

» Diametro de entrada: 4.78 [mm]

= Volumen total:1004.75 [mm?]

= Volumen con espesor arterial: 359.5 [mm?]

= Superficie con espesor arterial: 1805.37 [mm?]

= Volumen con espesor de aneurisma: 84.37 [mm?]

= Superficie con espesor de aneurisma: 1965.09 [mm?]
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Volumen con espesor variable: 337.6 [mm?]
Superficie con espesor variable: 1827.36 [mm?]
Superficie de entrada a la arteria: 16.4 [mm?]
Volumen de aneurisma aislado: 97.16 [mm?]
Superficie de manto de aneurisma: 97.84 [mm?]
Superficie en la base del aneurisma: 9.77 [mm?]
NSI: 0.171

BMR: 10.01
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4.4. Consideraciones Generales

En las siguientes secciones se mostraran los resultados de las simulaciones de la mecdnica del caso se-
leccionado, realizando las variaciones propuestas en el capitulo de metodologfa. Se ha mantenido la nomen-

clatura de la tabla 3.2 en la denominacion de las simulaciones.

En cuanto a los resultados, se ha optado por mostrar un set de figuras que muestran graficas tridimension-
ales de variables mecanicas relevantes sobre la geometria considerada y que son relevantes para el andlisis
del problema; asi como gréficos de las variables en los puntos de control seleccionados para cada tipo de sim-
ulacién. En cada una de las secciones siguientes, cuando sea pertinente, se indicard cuales son las graficas

utilizadas y los puntos de control seleccionados.

Con respecto a las unidades de medicién, siempre que no se indique lo contrario, todos los resultados
para esfuerzos estdn expresados en Pascales [Pa] , las distancias en metros [m], el tiempo en segundos [s] y

las deformaciones en unidades adimensionales [UA].

Por ultimo, las graficas tridimensionales se presentan suavizadas segtin un promedio local, con la opcién
AVERAGE de ADINA. Los maximos y minimos de las variables fisicas que se presentan en las figuras son
maximos y minimos nodales, en cambio, los resultados sobre los puntos de control son resultados definidos

sobre elementos.
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4.5. Resultados Simulaciones Estructurales Puras

4.5.1. Consideraciones Generales

Las simulaciones estructurales puras se realizaron sobre la geometria completa del caso 5 (3 sifones).
Para el caso de las simulaciones que utilizan elementos 3D, se utiliz6 la parte del sélido de la geometria,
obtenida mediante la metodologia de espesor variable. Para el caso de la simulacién con elementos tipo Shell,
se obtuvo, con una variacion de la misma metodologia, una geometria cuyas caras externas representaban la

superficie media del sélido, con esto, se asegura que las simulaciones son completamente comparables.

Ahora bien, para todas las simulaciones se reportardn las distribuciones sobre la superficie de esfuerzo
efectivo de Von Mises, primer esfuerzo principal y desplazamiento, para el tiempo 1.3 [s] el cual corresponde
a la sistole cardiaca para el pulso comun utilizado en estas simulaciones. Ademds, para las simulaciones
con modelo eléstico se incluirdn la primera y tercera deformacién principal. Para el caso de la simulacién
con modelo hipereldstico, no es posible obtener estos valores, en cambio se incluirdn el primer y tercer

estiramiento principal.

Debido a que las mallas no son exactamente iguales para todas las simulaciones, no es posible obtener
puntos de control idénticos en todo el aneurisma. Sin embargo, se ha optado por tomar como puntos de
control los valores extremos de las variables fisicas antes mencionadas sobre el aneurisma, como también,
un punto en el fondo de la geometria. Se mostrara la evolucién temporal de las variables sobre los puntos
de control. Estos puntos seran ttiles mas adelante para realizar comparaciones entre los distintos modelos.
En la figura 4.6, se ilustra la geometria considerada en las simulaciones y la ubicacién del punto de control

comun.

Punto de control: .
Fondo Salidas

<—— Entrada

Figura 4.6: Geometria considerada en las simulaciones estructurales puras y ubicacién del punto de control del fondo.
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4.5.2. Resultados Simulacion 1

Caracteristicas generales:Simulacion estructural pura, modelo hiperelastico de Seshaiyer, espesor

variable, elementos tipo 3D.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.025 [mm)].
= Cantidad de elementos solido: 237,969 .
= Volumen solido: 337.6 [mm3].
= Densidad de malla sélido: 704 [el/mm3].

= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones grandes.

TIME 1.300 DISPLACEMENT — DISPLACEMENT
MAGNITUDE ' . MAGNITUDE
A\ TIME 1.300 TIME 1.300
) I:»o.ooozoso \ I:» 0.0002100
I| L 0.0001760 . — 0.0001900
N — 0.0001440 . s — 0.0001700
— 0.0001120 \ — 0.0001500
A\ — 0.0000800 \ — 0.0001300
0.0000480 0.0001100
Fo.ooomeo \ \ F 0.0000900
MAXIMUM MAXIMUM
A 0.0002190 A 0.0002190
MINIMUM
MINIMUM
.00
X 0.000 l * Do

Figura 4.7: Simulacién 1. Distribucién del desplazamiento en la pared arterial para la sistole (1.3 [s], segundo pulso).

En la figura 4.7 se ilustra el desplazamiento de la geometria para la sistole. Se aprecia que las zonas de
mayores desplazamientos corresponden a la parte superior del aneurisma, levemente inclinada en direccién a
la salida, y a la zona lateral izquierda con respecto a la direccién entrada-salida. El desplazamiento maximo
es del orden de 0.2 [mm], aproximadamente la mitad del espesor arterial y el doble del espesor de aneurisma.
Cabe notar, ademads, que el desplazamiento se concentra en la zona aledafia al aneurisma, no extendiéndose

demasiado al resto de la geometria.
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TIME 1.300 SMOOTHED
EFFECTIVE
A\ STRESS
RST CALC

|') TIME 1.300

I‘ E 433333,
N’ 366667.

— 300000.
A\ E 233333,
166667.
100000.
33333,

MAXIMUM
A 479964,
MINIMUM
X 7109

SMOOTHED
EFFECTIVE
STRESS

RST CALC
TIME 1.300

t 433333.
366667.

— 300000.
E 233333.
166667 .
100000.
33333.

MAXIMUM
A 479964,
MINIMUM
X 7109

Figura 4.8: Simulacién 1. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.8 y 4.9 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal de la geometria

para la sistole, respectivamente. Se aprecia que la zona de concentracién de ambos esfuerzos corresponde

a la zona lateral izquierda con respecto a la direccién entrada-salida. La zona de menores esfuerzos en el

aneurisma corresponde al extremo inferior de la geometria en sentido entrada-salida, en donde se forma una

especie de punta. También la otra punta exhibe bajos esfuerzos efectivos. Por dltimo, cabe mencionar que

el primer esfuerzo principal es de traccién en la mayor parte de la geometria y que el esfuerzo principal se

concentra exclusivamente en la zona del aneurisma.

TIME 1.300 SMOOTHED
SIGMA-P1
A\ RST CALC
‘.) TIME 1.300
I‘ t 750000,
450000.
N‘ — 150000,
A\ E-150000.
-450000.

-750000.

-1050000.

MAXIMUM
A 908156.

MINIMUM
X -1146745.

SMOOTHED
SIGMA-P1

RST CALC
TIME 1.300

t 840000.
600000.

— 360000.
E 120000.
-120000.
-360000.
-600000.

MAXIMUM
A 908156.

MINIMUM
X -628300.

Figura 4.9: Simulacién 1. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s], segundo

pulso).
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SMOOTHED
TIME 1.300 gygggmga STRETOLP1
A\ RST CALG RST CALC
TIME 1.300 TIME 1.300
I‘ E 1.043 t 1.043
1.037 1.037
N‘ — 1.030 —1.030
A\ Emoza Emzs
1.017 1.017
1.010 1.010
1.003 1.003
MAXIMUM
MAXIMUM A 1.047
A 1.048 MINIMUM
MINIMUM * 1002
% 1.000

Figura 4.10: Simulacién 1. Distribucién del primer estiramiento principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.10 y 4.11 se ilustran el primer y tercer estiramiento principal, respectivamente. En gen-
eral, el primer estiramiento principal es en traccién (mayor que 1) y el tercero, en compresion (menor que 1).
Los valores extremos se ubican nuevamente en los mismos lugares que para los esfuerzos, como es 16gico;
los maximos en la zona lateral y los minimos en los extremos. Cabe destacar que aunque en la figura 4.11,

el minimo aparece en la zona lateral, esto significa que es el lugar con mayor compresion.

SMOOTHED

TIME 1300 SMOOTHED
STRETCH-P3 STRETCH-P3
A\ RST CALC RST CALC
‘.) TIME 1.300 TIME 1.300
I‘ t 0.996 t 0.996
N‘ [ 0.988 0.988
—0.980 -
— 0.980
0.972
0.972
0.964
0,956 0.964
0.948 0.956
0.948
MAXIMUM
A 0.9999 MAXIMUM
A 0.9980
MINIMUM
X 0.9423 MINIMUM
X 0.9423

Figura 4.11: Simulacién 1. Distribucién del tercer estiramiento principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).
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——Desplazamiento Maximo
——Desplazamiento Fondo

Figura 4.12: Simulacién 1. Desplazamiento en funcién del tiempo para los puntos de desplazamiento maximo y fondo en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En la figuras 4.12, 4.13 y 4.14 se muestran los desplazamientos, esfuerzos efectivos y primer esfuerzo

principal para los puntos de control seleccionados, respectivamente.

450.000
o //\\ //-\\
350.000

300.000 / N_"

250.000

200000 / /\ /\

//// o~/

50.000 /
0

00 02 04 06 08 1.0 1,2 1.4 1,6

Esfuerzo Efectivo [Pal

Tiempo [s]

——Esfuerzo Efectivo Maximo

——Esfuerzo Efectivo Fondo

Figura 4.13: Simulacién 1. Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcién del tiempo para los puntos de esfuerzo efectivo

maximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

93



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA
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——Primer Esfuerzo Principal Fondo

Figura 4.14: Simulacién 1. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de primer esfuerzo principal

maximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En los puntos de control definidos, el desplazamiento méximo de la geometria es de 0.22 [mm], mien-
tras que el esfuerzo efectivo maximo es de 420.76 [kPa] y el maximo primer esfuerzo principal es de 415.45
[kPa]. Cabe destacar de este resultado, que el grafico 4.9 de primer esfuerzo principal se encuentra distorsion-
ado debido a alguna concentracién de esfuerzo producida en algin nodo, lo cual distorsiona completamente

la escala.
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4.5.3. Resultados Simulacion 2

Caracteristicas generales:Simulacion estructural pura, modelo eldstico equivalente de Seshaiyer, es-

pesor variable, elementos tipo 3D.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.025 [mm)].
= Cantidad de elementos solido: 237,969 .
= Volumen solido: 337.6 [mm3].
= Densidad de malla solido: 704 [el/mm3].

= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.

TIME 1.300 DISPLACEMENT

> DISPLACEMENT
MAGNITUDE ' MAGNITUDE
TIME 1.300

TIME 1.300
|| !:— 0.0002925 I:— 0.0003120
— 00002475 - 0.0002880
N‘ — 0.0002025 — 0.0002640
— 00001575 — 0.0002400
A\ — 00001125 — 0.0002160
0.0000675 0.0001920
0.0000225 F 0.0001680
MAXIMUM ; N MAXIMUM
A 0.0003226 A 00003226
MINIMUM MINIMUM
% 0.000 X 0.0001549

P4

Figura 4.15: Simulacién 2. Distribucién del desplazamiento en la pared arterial para la sistole (1.3 [s], segundo pulso).

En la figura 4.15 se ilustra el desplazamiento de la geometria para la sistole. Se aprecia que las zonas de
mayores desplazamientos corresponden a la parte superior del aneurisma, levemente inclinada en direccién a
la salida, y a la zona lateral izquierda con respecto a la direccién entrada-salida. El desplazamiento maximo
es del orden de 0.3 [mm], aproximadamente tres cuartas partes del espesor arterial y tres veces mds que el
espesor del aneurisma. Cabe sefialar, ademas, que el desplazamiento se extiende mas hacia la zona de la

arteria que en el caso del modelo de material hiperelastico.
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TIME 1.300 SMOOTHED

SMOOTHED
EFFECTIVE EFFECTIVE
STRESS STRESS
RST CALC RST GALC
()  TvE 1300 TIME 1.300
I‘ t 520000, E 520000,
N‘ 440000, 440000,
\ — 360000. ~ 360000,
A 280000, 280000,
200000, 200000,
120000. 120000.
40000. 40000.
MAXIMUM
A 542618, MAXIMUM
MINIMUM A 542618,
X 1719, MNIMUM
! 19381,

Figura 4.16: Simulacién 2. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.16 y 4.17 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia, nuevamente, que la zona de concentracion de ambos esfuerzos
corresponde a la zona lateral izquierda con respecto a la direccién entrada-salida. Las zonas de menores
esfuerzos en el aneurisma corresponden a los extremos de la geometria en sentido entrada-salida, en donde
se forman unas especies de puntas. Cabe destacar que el primer esfuerzo principal es de traccién en la mayor

parte de la geometria y que ambos esfuerzos se concentran en la zona del aneurisma.

TIME 1.300 SMOOTHED

" SMOOTHED
A ST
RST CALC
TIME 1.300 TIME 1.300

I‘ t 600000,

466667,
N’ = 333333,
A 200000.

66667.

E 550000.
450000.
— 350000.

250000.
150000.

-66667. 50000
-200000. -50000
MAXIMUM MAXIMUM
A 656134 A 656134,
MINIMUM
MINIMUM
X -287417. X -110584.

Figura 4.17: Simulacién 2. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s], segundo

pulso).
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TIME 1.300 SMOOTHED
STRAIN-P1
A\ RST CALC

TIME 1.300
D)

|| t 0.08667
0.07333

N‘ ~ 0.06000
A\ E 0.04667

0.03333
0.02000
0.00667

MAXIMUM

A 0.09118
MINIMUM

% 0.0002013

SMOOTHED
STRAIN-P1

RST CALC
TIME 1.300

t 0.08400
0.07200

— 0.06000

E 0.04800
0.03600

0.02400
0.01200

MAXIMUM
A 009118
MINIMUM
X 0.003368

Figura 4.18: Simulacién 2. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.18 y 4.19 se ilustran la primera y tercera deformacién principal, respectivamente. En

general, la primera deformacién principal es en traccion (positiva) y la tercera, en compresion (negativa).

Los valores extremos se ubican nuevamente en los mismos lugares que para los esfuerzos; los maximos en la

zona lateral y los minimos en los extremos. Cabe destacar que aunque en la figura 4.19, el minimo aparece

en la zona lateral, esto significa que es el lugar con mayor compresion.

TIME 1.300 SMOOTHED
STRAIN-P3

RST CALC
TIME 1.300

()
I E
-0.0270
N‘ — 0.0450
A\ E -0.0630

-0.0810

-0.0990
-0.1170

MAXIMUM
A -0.0002192
MINIMUM
X -0.1262

SMOOTHED
STRAIN-P3

RST CALC
TIME 1.300

E -0.0090
-0.0270

— -0.0450
E -0.0630
-0.0810

-0.0990
-0.1170

MAXIMUM
A -0.002559
MINIMUM
X--0.1262

Figura 4.19: Simulacién 2. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).
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0,00035

0,00030

0,00025

0,00020

0,00015

Desplazamiento [m]

0,00010

0,00005

0,00000

N N
//// N
/
/

——Desplazamiento Maximo
——Desplazamiento Fondo

Figura 4.20: Simulacién 2. Desplazamiento en funcién del tiempo para los puntos de desplazamiento maximo en el

En la figuras 4.20 y 4.

aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

21 se muestran los desplazamientos y esfuerzos efectivos para los puntos de control

seleccionados, respectivamente.

500.000

450.000

400.000

350.000

300.000

250.000

200.000

Esfuerzo Efectivo [Pal

150.000
100.000

50.000

Figura 4.21: Simulacién 2.

020 040 0,60 080 1,00 140 1,60

Tiempo [s]
——Esfuerzo Efectivo Maximo
——Esfuerzo Efectivo Fondo

Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcidén del tiempo para los puntos de esfuerzo efectivo

maximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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600.000

500.000

400.000

300.000

200.000

Primer Esfuerzo Principal [Pal

100.000

0,00

0,20 040 060 080 1,00 1,20 140 1,60
Tiempo [s]
——Primer Esfuerzo Principal Maximo

~——Primer Esfuerzo Principal Fondo

Figura 4.22: Simulacién 2. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de primer esfuerzo principal

méximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En la figuras 4.22, 4.23 y 4.24 se muestran los primeros esfuerzos principales, las primeras y terceras

deformaciones principales para los puntos de control seleccionados, respectivamente.

0,09

0,08

0,07

A A

/ ~ N

/

004

003

Primera Deformacion Principal [UA]

| T~

N/
14

0,00
0,00

020 040 0,60 080 1,00 120 1,40 1,60
Tiempo [s]

——Primera Deformacion Principal
——Primera Deformacion Principal Fondo

Figura 4.23: Simulacién 2. Primera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de primera deformacién

principal maxima en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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——Tercera Deformacion Principal Minima

——Tercera Deformacion Principal Fondo

0,00 0,20 0,40 0,60 080 1,00 1,20 1,40 1,60
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N TN\
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-012

Tercera Deformacion Principal [UA]
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Figura 4.24: Simulacién 2. Tercera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de tercera deformacién

principal minima en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En los puntos de control definidos, el desplazamiento méximo de la geometria es de 0.32 [mm], el
esfuerzo efectivo maximo es de 467.9 [kPa], el maximo primer esfuerzo principal es de 543.24 [kPa], la
maxima primera deformacién principal es de 0.083 [UA] y la minima tercera deformacién principal es de

-0.11 [UA]. En general, los resultados para esfuerzos y desplazamientos son bastante mayores que para el

caso hipereldstico.
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4.5.4. Resultados Simulacion 3

= Caracteristicas generales:Simulacion estructural pura, modelo elastico equivalente de Seshaiyer, es-

pesor variable, elementos tipo Shell.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
» Largo Arista de elementos sélido: 0.02 [mm].
» Cantidad de elementos sélido: 59,052 el .

= Descripcion cinematica del solido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.

TIME 1.300  DISPLACEMENT DISPLACEMENT
MAGNITUDE MAGNITUDE
A\ TIME 1300 TIME 1.300
J t 0.0004667 t 0.0005000
I‘ 0.0004000 0.0004667
~ 0.0003333 ~ 0.0004333
N‘ [— 0.0002667 [E 0.0004000
A\ 1= 00002000 0.0003667
0.0001333 0.0003333
0.0000667 0.0003000
MAXIMUM
25 000551 A ooz
s % 0.0002813

Figura 4.25: Simulacién 3. Distribucién del desplazamiento en la pared arterial para la sistole (1.3 [s], segundo pulso).

En la figura 4.25 se ilustra el desplazamiento de la geometria para la sistole. Se aprecia que las zonas de
mayores desplazamientos corresponden a la parte superior del aneurisma, levemente inclinada en direccion a
lasalida, y ala zona lateral izquierda con respecto a la direccin entrada-salida. El desplazamiento méximo es
del orden de 0.5 [mm], aproximadamente el espesor arterial y cinco veces mas que el espesor del aneurisma.
Cabe sefalar, ademds, que el desplazamiento se extiende mds hacia la zona de la arteria que en los casos con

elementos 3D.
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TIME 1.300 SMOOTHED SMOOTHED
EFFECTIVE EFFECTIVE
A\ STRESS STRESS
RST CALC RST CALC
|.) SHELL T =1.00 SHELL T=1.00
TIME 1.300 TIME 1.300
t 585000. E 560000.
N| 495000. 480000.
A\ ~ 405000. — 400000.
t 315000. E 320000.
225000. 240000.
135000. 160000.
45000. 80000.
MAXIMUM MAXIMUM
A 599356, A 599356.
MINIMUM MINIMUM
X 2495, ¥ 24744,

Figura 4.26: Simulacién 3. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.26 y 4.27 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia, nuevamente, que la zona de concentracion de ambos esfuerzos
corresponde a la zona lateral izquierda con respecto a la direccién entrada-salida. Las zonas de menores
esfuerzos en el aneurisma corresponden a los extremos de la geometria en sentido entrada-salida, en donde
se forman unas especies de puntas. Cabe destacar que el primer esfuerzo principal es de traccién en la mayor

parte de la geometria y que ambos esfuerzos se concentran en la zona del aneurisma.

TIME1.300 SMOOTHED SMOOTHED
SIGMA-P1 SIGMA-P1
A\ RST CALC RST CALC
SHELL T = 1.00 SHELL T = 1.00
D) TIME 1.300 TIME 1.300
I| t 540000. ESSSOOO.
N| 450000. 495000.
— 360000. 405000,
A\ E 270000. E?nsooo.
180000. 225000,
90000. 135000.
0. 45000.
MAXIMUM
XAEW% A 611244,
: MINIMUM
MINIMUM * -10453,
X -44285.

Figura 4.27: Simulacién 3. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s], segundo

pulso).
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TIME 1.300

SMOOTHED
STRAIN-P1

RST CALC
SHELL T =1.00
TIME 1.300

t 0.0975
0.0825

— 0.0675
E 0.0525
0.0375

0.0225
0.0075

MAXIMUM
A 0.1062
MINIMUM
X 0.0002861

SMOOTHED
STRAIN-P1

RST CALC
SHELL T=1.00
TIME 1.300

E 0.0975
0.0825

— 0.0675
E 0.0525
0.0375
0.0225
0.0075

MAXIMUM
A 0.1062
MINIMUM
¥ 0.003745

Figura 4.28: Simulacién 3. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.18 y 4.19 se ilustran la primera y tercera deformacién principal, respectivamente. En

general, la primera deformacién principal es en traccion (positiva) y la tercera, en compresion (negativa).

Los valores extremos se ubican nuevamente en los mismos lugares que para los esfuerzos; los maximos en la

zona lateral y los minimos en los extremos. Cabe destacar que aunque en la figura 4.19, el minimo aparece

en la zona lateral, esto significa que es el lugar con mayor compresion.

TIME 1.300

SMOOTHED
STRAIN-P3

RST CALC
SHELL T=1.00
TIME 1.300

t -0.0100
-0.0300

— -0.0500
E -0.0700
-0.0900

-0.1100
-0.1300

MAXIMUM
A -0.0004029
MINIMUM
X -0.1468

SMOOTHED
STRAIN-P3

RST CALC
SHELL T=1.00
TIME 1.300

t -0.0100
-0.0300

— -0.0500
E -0.0700
-0.0000
-0.1100
-0.1300

MAXIMUM
A -0.002341
MINIMUM
X -0.1468

Figura 4.29: Simulacién 3. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.3 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.30: Simulacién 3. Desplazamiento en funcién del tiempo para los puntos de desplazamiento maximo en el

aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En la figuras 4.30 y 4.31 se muestran los desplazamientos y esfuerzos efectivos para los puntos de control

seleccionados, respectivamente.
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Figura 4.31: Simulacién 3.

——Esfuerzo Efectivo Maximo
——Esfuerzo Efectivo Fondo

Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcidén del tiempo para los puntos de esfuerzo efectivo

maximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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100000 V/
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Primer Esfuerzo Principal [Pal

0
0,

020 040 060 080 1,00 1,20 140 1,60

Tiempo [s]
——Primer Esfuerzo Principal Maximo

——Primer Esfuerzo Principal Fondo

Figura 4.32: Simulacién 3. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de primer esfuerzo principal

maximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En la figuras 4.32, 4.33 y 4.34 se muestran los primeros esfuerzos principales, las primeras y terceras

deformaciones principales para los puntos de control seleccionados, respectivamente.

012

=

0,06

004 o~ o~

—

Primera Deformacién Principal [UA]

0,02

0,00 020 040 0,60 080 1,00 1,20 140 1,60

Tiempo [s]
——Primera Deformacion Principal

——Primera Deformacion Principal Fondo

Figura 4.33: Simulacién 3. Primera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de primera deformacién

principal maxima en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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——Tercera Deformacion Principal Minima

——Tercera Deformacion Principal Fondo
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Figura 4.34: Simulacién 3. Tercera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de tercera deformacién

principal minima en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

En los puntos de control definidos, el desplazamiento méximo de la geometria es de 0.52 [mm], el

esfuerzo efectivo maximo es de 573.91 [kPa], el maximo primer esfuerzo principal es de 584.42 [kPa], la

maxima primera deformacidn principal es de 0.1 [UA] y la minima tercera deformacién principal es de -0.14

[UA]. En general, los resultados para esfuerzos y desplazamientos son los mayores de los tres casos.
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4.5.5. Resumen

En la tabla 4.2 se resumen los resultados para los extremos de esfuerzos, desplazamientos y deforma-

ciones para las simulaciones estructurales puras.

Cuadro 4.2: Resumen de resultados de simulaciones estructurales puras. Puntos maximos de desplazamientos, esfuerzos y

deformaciones en el aneurisma.

Simulacién | Desp. Maximo | Esf. Efect. Maximo | 1° Esf. Ppal. Maximo | 1° Def. Ppal. Maxima | 3° Def. Ppal. Minima
# [mm] [kPa] [kPa] [UA] [UA]
1 0.22 420.76 415.45 - -
2 0.32 467.9 543.24 0.083 -0.11
3 0.52 573.91 584.42 0.1 -0.14

Cabe mencionar que existen diferencias marcadas entre cada una de las simulaciones. En general, el

comportamiento del sélido se hace més ’blando’cuanto mas simplificado es el modelo que se utiliza, aumen-

tando los esfuerzos exhibidos, al igual que las deformaciones. Sobre esta situacion se volverd en el capitulo

siguiente.

En la figura 4.35 se ilustran las zonas de méximos y minimos esfuerzos y deformaciones en el aneurisma,

resultado de las simulaciones estructurales puras.

Zona de bajos esfuerzos
y deformaciones

Zona de altos esfuerzos
y deformaciones

Figura 4.35: Zonas de maximos y minimos esfuerzos y deformaciones segtin simulaciones estructurales puras.
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4.6. Resultados Simulaciones CFD

4.6.1. Consideraciones Generales

Con las simulaciones CFD se pretende estudiar el efecto de la cantidad de sifones precedentes al aneuris-
ma sobre los resultados fluidodindmicos de las simulaciones numéricas. Con este fin, se realizaron simula-
ciones fluidodindmicas puras sobre tres geometrias obtenidas a partir del caso 5 que cuentan con tres, dos y
un sifon respectivamente. En la figura 4.36 se ilustran las geometrias utilizadas para tal efecto. Cabe consid-
erar que las entradas de las geometrias de 1 y 3 sifones fueron homologadas a la entrada de la geometria de

dos sifones, para asegurar introducir el mismo caudal en todos los casos.

1 Sifén 2 Sifones 3 Sifones

Figura 4.36: Geometrias utilizadas en las simulaciones CFD.

Aligual que para las simulaciones estructurales puras, en este caso se mostrardn graficas tridimensionales
de distribucién de presidn y esfuerzo de corte en la pared de las geometrias, como también, graficos tempo-
rales de estas variables sobre puntos de control seleccionados. Ademas, se incluirdn graficas de distribucion

de velocidades en planos de control.

Sin embargo, nuevamente las mallas de los casos no serdn completamente idénticas, por lo que no se
puede asegurar ni que los puntos, ni que los planos de control sean completamente iguales. No obstante, atin
son identificables los elementos del fondo del aneurisma para todas las geometrias, como también el plano
de entrada al mismo, gracias a la metodologia de reconstruccién. Es por esto que a excepcion del plano de

entrada, los demas planos son sélo referenciales. En la figura 4.37 se ilustran los planos y punto de control
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comunes a todas las geometrias.

Punto de Control del Fondo

Plano Tranversal

Plano Superior —— >

Plano Entrada
Aneurisma

Figura 4.37: Planos y puntos de control en las simulaciones CFD.
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4.6.2. Resultados Simulacion 4

= Caracteristicas generales:Simulacion CFD, Pared Rigida, Perfil de Velocidades de Wommerley a la

entrada, Pulso de presion a la salida normal.
» Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 3.
= Largo Arista de elementos fluido: 0.017 [mm)].
= Cantidad de elementos fluido: 524,507 .
= Volumen fluido: 1004.75 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 522 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].

TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
PRESSURE PRESSURE
A\ RST CALC . A\\ RST CALC
|.) TIME 0.9600 |') TIME 1.160
12667. » t 20400.
12533 — 19600.

— 18800.
N’ | — 18000.
— 17200.

16400.

A\ 15600.

— 12400.
N‘ | = 12267.
— 12133

12000.
A\ 11867.

MAXIMUM

\

A 12756 XA;((')";'%M
MINIMUM )
X 11779. )’\2”\'1'2"3%’;"

Figura 4.38: Simulacién 4. Distribucién de presién en la geometria completa para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.38 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 5 [kPa].
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TIME 1.160 SMOOTHED

MAX
A\ SHEAR
STRESS
|') RST CALC
I| TIME 1.160
Ese.so
N| — 49.50
~ 40.50
31.50
A\ 22.50
13.50
450
MAXIMUM
A 60.81
MINIMUM
X 0.1692

Figura 4.39: Simulacién 4. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura izquierda.
0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

TIME 0.9600 SMOOTHED
MAX
A\ SHEAR
STRESS
|') RST CALC
TIME 0.9600

E 2167
N‘ = 18.33

— 15.00

11.67
A\ 8.33

5.00

167

MAXIMUM
A 23.69

MINIMUM
X 0.1156

En la figura 4.39 se muestra la distribucién de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa
para la diastole y la sistole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su
pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.40 se aprecia la distribucién de
esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente, destaca la zona lateral izquierda por sus altos esfuerzos de
corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la diastole (0.2 [Pa]).

TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

MAX MAX
A\ hEeR A\ SHEAR
STRESS STRESS

RST CALC ) RST CALC
|') TIME 0.9600 |') TIME 1.160

E 8.667 E 23.40
N‘ 7.333 N‘ 19.80

A A |

4.667 12.60
3.333 9.00
2,000 5.40
0.667 180
MAXIMUM
Ly e
MINIMUM
o i

Figura 4.40: Simulacién 4. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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TIME 0.8600 VELOCITY VELOCITY
MAGNITUDE MAGNITUDE

A\ TIME 0.9600 TIME 0.9600
‘.) t 0.3250 . t 0.1733
I| 0.2750 @ - 0.1467

. — 0.2250 — 0.1200

N| @ .:— 0.1750 | 00933

A\ " 01250 — 0.0667

00750 0.0400
E 0.0250 F 0.0133

MAXIMUM
MAXIMUM A 0.1947
A 03430 MINIMUM
MINIMUM % 0.000
X 0.000
PLANO ENTRADA PLANO SUPERIOR PLANO TRANSVERSAL

Figura 4.41: Simulacién 4. Distribucién de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.41 y 4.42 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de
control definidos para la diastole y la sistole. Cabe destacar que, como es previsible, producto de la direccion
del flujo, este se acelera hacia la izquierda (figura plano de entrada), donde comienza a recircular en el
interior del saco (figura plano transversal), perdiendo velocidad progresivamente, lo cual explicaria los bajos

esfuerzos de corte en la seccion extrema del aneurisma.

VELOCITY
TIME 1.160 Mg MAGNITUDE

A\ TIME 1.160 TIME 1.160
|.) t 0.7800 4 . E 0.4667
I| O‘ 0.4000

0.6600

i\ — 0.5400 [ 0-3333
N‘ @ l’ 0.4200 |~ 02667
A\ — 03000 - 02000
Eo.moo EO-”“

0.0600 00667

MAXIMUM
MAXIMUM
A 08285 ﬁ"\z;i’:’;
MINIMUM
X 0.000 * 0.000
PLANO ENTRADA PLANO SUPERIOR PLANO TRANSVERSAL

Figura 4.42: Simulacién 4. Distribucién de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la sistole (1.16 [s]).
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t 0.4667
0.4000
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— 0.2000
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MAXIMUM
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MINIMUM
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0.990
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TIME 0.9600

A
D
|

N

A

PLANO ENTRADA

VELOCITY
TIME 0.9600

T 05239

I:~ 0.4550

— 0.3850
—0.3150

— 0.24%0
— 0.1750

— 0.1050

— 0.0350

PLANO SUPERIOR

VELOCITY
TIME 0.9600

T 0.5239

t 0.4550

— 0.3850

—0.3150
— 0.2450

—0.1750

— 0.1050

— 0.0350
- PLANO TRANSVERSAL

VELOCITY
TIME 0.9600

T 05239

I:~ 0.4550

— 0.3850

— 0.3150
— 0.2450
— 0.1750

— 0.1050

— 0.0350

Figura 4.43: Simulacién 4. Distribucién de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.43 y 4.44 se ilustran las distribuciones de velocidad para los planos de control definidos.

Para los planos de entrada y superior la direccion de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imdgenes confirman lo dicho anteriormente con respecto a

la velocidad.

TIME 1.160

A
D
|

N

A

PLANO ENTRADA

VELOCITY
TIME 1.160

T 1261
I:—1.17o

— 0.990

—0.810

— 0.630
— 0.450

—0.270
— 0.090

PLANO SUPERIOR

VELOCITY
TIME 1.160

T 1.261
|}1.17o

— 0.990
—0.810

—0.630

— 0.450
—0.270

— 0.000
- PLANO TRANSVERSAL

VELOCITY
TIME 1.160

T 1.261
I:— 1470

— 0.990

—0.810
—0.630

— 0.450

—0.270

— 0.090

Figura 4.44: Simulacién 4. Distribucién de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la sistole (1.16 [s]).
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20.000

18000
- / \ / \
14000

12000 / V

10000

Presion [Pal

8000

4.000

I

6.000 ,
I

I

2000

0,00 020 0,40 0,60 080 1,00 120 1,40 1,60
Tiempo [s]
—Presion Maxima
——Presion Fondo

~—Presion Minima

Figura 4.45: Simulacién 4. Presién en funcién del tiempo para los puntos de presién maxima en el aneurisma, fondo y

presién minima en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

i} N N

20

S 6
\ \
st N \
8 10 / \ / \
9] \/ ~
i 8 / ™\ yaN
N AN
]/ /N
2
Ay —
0,00 020 040 0,60 080 1,00 1,20 1,40 1,60
Tiempo [s]
—WSS Maximo
—WSS Fondo
——WSS Minimo

Figura 4.46: Simulacién 4. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de esfuerzo de corte maximo en el

aneurisma, fondo y esfuerzo de corte minimo en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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En las figuras 4.45 y 4.46 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte
para los puntos de control definidos, respectivamente. Se puede notar que la presién en el aneurisma no
sufre cambios significativos, oscilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Al contrario, el esfuerzo de
corte sufre cambios significativos con respecto a la ubicacién del punto dentro del aneurisma. Se observan

esfuerzos de corte entre 0 y 24 [Pa], aproximadamente.
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4.6.3. Resultados Simulacion 5

= Caracteristicas generales:Simulacion CFD, Pared Rigida, Perfil de Velocidades de Wommerley a la

entrada, Pulso de presion a la salida normal.
» Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 2.
= Largo Arista de elementos: 0.018 [mm].
= Cantidad de elementos: 388,472 .
= Volumen fluido: 722.87 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 537 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].

TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160  SMOOTHED
PRESSURE PRESSURE

A\ RST CALC A\ RST CALC
|'> TIME 0.9600 |') TIME 1.160
I:: 12600. 19667.

= 12467. - 19000,

= 419333 — 18333.

N| 12200, 17667.
12067. 17000.

11933, 16333.

A\ 11800. A\ 15667.
XAE“G"E??M MAXIMUM

. A 20284,

X 11755 MINIMUM

: X 15224,

Figura 4.47: Simulacién 5. Distribucién de presién en la geometria completa para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.47 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 5 [kPa].
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TIME 0.9600 SMOOTHED TIME1.160  SMOOTHED
MAX Tag MAX
A\ SHEAR A\ SHEAR
STRESS STRESS
|') RST CALC |.) RST CALC
TIME 0.9600 TIME 1.160
I| 19.50 I|

52.00
N| = 44.00
= 36.00
28.00
A\ 20.00
12.00

4.00

N| = 1650
Z 1350
10,50

A\ 750
[: 450

150
MAXIMUM
MAXIMUM
fﬂ\n\iiﬁm A 5366
MINIMUM
¥ 0.04356 X 03318

Figura 4.48: Simulacién 5. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura izquierda.
0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.48 se muestra la distribucién de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa para
la diastole y la sistole. Nuevamente, puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre
su pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.49 se aprecia la distribucién
de esfuerzos de corte en el aneurisma. Otra vez destaca la zona lateral izquierda por sus altos esfuerzos de
corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la didstole (0.14 [Pa]).
TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
MAX i MAX
A\ SHEAR . 5 A\ SHEAR

STRESS [ ' STRESS

|') RST CALC : |') RST CALC
TIME 0.9600 5 : I‘ TIME 1.160

I‘ 8.667 E 25.20

7:333 > N‘ — 21.60

I 6.000 — 18.00

4.667 14.40

A\ 3.333 ke pri A\ 1080

2.000 7.20
MAXIMUM 0.667 MAXIMUM 3.60
A 9.449 A 26.74
MINIMUM MINIMUM
X 0.1408 X 0.6339

Figura 4.49: Simulacién 5. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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VELOCITY VELOCITY
TIME 0.9600 MAGNITUDE MAGNITUDE

A\ TIME 0.9600 TIME 0.9600
»
|.) _ t— 0.3250 Q l} 0.1950

o = 0.2750 = 0.1650
I‘ B = 0.2250 — 0.1350
= 0.1750 — 0.1050 - =
= 0.1250 = 0.0750
N| 0.0750 0.0450
F 0.0250 F 0.0150
A\ MAXIMUM MAXIMUM
A 0.3509 A 02032
MINIMUM MINIMUM
X 0.000 % 0.000
PLANO ENTRADA PLANO SUPERIOR PLANO TRANSVERSAL

Figura 4.50: Simulacién 5. Distribucién de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.50 y 4.51 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de
control definidos para la didstole y la sistole. Al igual que en el caso de 3 sifones, producto de la direccién
del flujo, este se acelera hacia la izquierda (figura plano de entrada), donde comienza a recircular en el
interior del saco (figura plano transversal), perdiendo velocidad progresivamente, lo cual explicaria los bajos

esfuerzos de corte en la seccion extrema del aneurisma.

VELOCITY VELOCITY
TIME 1.160 MAGNITUDE MAGNITUDE

A\ TIME 1.160 TIME 1.160
D E o700 (&) B oo .

"&\ — 08600 — 0.4000
I‘ SN = 055400 = 03333 \
— 0.4200 = 0.2667 -

= 0.3000 = 0.2000
N| 0.1800 C 0.1333
0.0600 0.0667
A\ MAXIMUM MAXIMUM
A 0.8460 A 05167
MINIMUM MINIMUM
X 0.000 X 0.000
PLANO ENTRADA PLANO SUPERIOR PLANO TRANSVERSAL

Figura 4.51: Simulacién 5. Distribucién de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la sistole (1.16 [s]).
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TIME 0.9600

A
D
|
N

A

PLANO ENTRADA
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TIME 0.9600
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E o000

= 0.4200
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= 0.2800

= 0.2100

= 0.1400
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PLANO SUPERIOR

VELOCITY
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Figura 4.52: Simulacién 5. Distribucién de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.52 y 4.53 se ilustran las distribuciones de velocidad para los planos de control definidos.

Para los planos de entrada y superior la direccion de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imadgenes confirman lo dicho anteriormente con respecto a

la velocidad.

TIME 1.160

A
D
|
N
A

PLANO ENTRADA

VELOCITY
TIME 1.160

1.295

l} 1170

= 0.990
= 0.810
= 0.630
= 0.450
= 0.270
= 0.090

PLANO SUPERIOR

VELOCITY
TIME 1.160

1.295

|}1.17o

= 0.990
= 0.810
= 0.630
= 0.450
—0.270

—0.090 PLANO TRANSVERSAL

VELCOCITY
TIME 1.160

1.207

E i

0.990
0.810
0.630
0.450
0.270
0.090

Figura 4.53: Simulacién 5. Distribucién de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.54 y 4.55 se muestran las evoluciones temporales de la presién y esfuerzo de corte para

los puntos de control definidos, respectivamente. Se puede notar que la presion en el aneurisma no sufre

cambios significativos, oscilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente, al igual que en el caso de 3 sifones.

Al contrario, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos con respecto a la ubicacién del punto dentro

del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0 y 22 [Pa], aproximadamente, levemente inferiores que

en el caso anterior.
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Figura 4.54: Simulacién 5. Presién en funcién del tiempo para los puntos de presién maxima en el aneurisma, fondo y

presién minima en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.55: Simulacién 5. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de esfuerzo de corte maximo en el

aneurisma, fondo y esfuerzo de corte minimo en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.6.4. Resultados Simulacion 6

= Caracteristicas generales:Simulacion CFD, Pared Rigida, Perfil de Velocidades de Wommerley a la

entrada, Pulso de presion a la salida normal.

» Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 1.

= Densidad de malla fluido: 515 [el/mm3].

= Largo Arista de elementos fluido: 0.018 [mm].

= Cantidad de elementos fluido: 269,830 .

= Volumen fluido: 524.02 [mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].

TIME 0.9600 SMOOTHED
PRESSURE
A\ RST CALC
|.) TIME 0.9600
I‘ E 12540.
= 12420.
= 12300.
N| 12180,
12060,
11940,
A\ 11820,

MAXIMUM
A 12572

MINIMUM
X 11747,

han >

TIME 1.160

A
D
|
N

A

SMOOTHED
PRESSURE

RST CALC
TIME 1.160

19333,
T 18667.
= 18000.
17333,
16667.

16000.
15333.

MAXIMUM
A 19785,
MINIMUM
X 15153

Figura 4.56: Simulacién 6. Distribucién de presién en la geometria completa para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.56 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presién es de alrededor de 4.5 [kPa].
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Figura 4.57: Simulacién 6. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura izquierda.

0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.57 se muestra la distribucion de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa

para la didstole y la sistole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.58 se aprecia la distribucién de

esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente destaca la zona lateral izquierda por sus altos esfuerzos de

corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la didstole (0.13 [Pa]).
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Figura 4.58: Simulacién 6. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.59: Simulacién 6. Distribucién de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.59 y 4.60 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de
control definidos para la didstole y la sistole. Los resultados son similares a los casos anteriores; producto de
la direccioén del flujo, este se acelera hacia la izquierda (figura plano de entrada), donde comienza a recircular
en el interior del saco (figura plano transversal), perdiendo velocidad progresivamente, lo cual explicaria los

bajos esfuerzos de corte en la seccién extrema del aneurisma.
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Figura 4.60: Simulacién 6. Distribucién de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la sistole (1.16 [s]).
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Figura 4.61: Simulacién 6. Distribucién de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma
para la didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.61 y 4.62 se ilustran las distribuciones de velocidad para los planos de control definidos.
Para los planos de entrada y superior la direccion de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que
para el plano transversal es hacia la derecha. Las imadgenes confirman lo dicho anteriormente con respecto a

la velocidad.

TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY VELOCITY
A\ TIME 1.160 TIME 1.160 TIME 1.160
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PLANO ENTRADA — 0.450 PLANO SUPERIOR — 0.450 PLANO TRANSVERSAL — 0.450

A\ — 0.300 — 0.300 ~ 0300
— 0.150 — 0.130 = 0.150

Figura 4.62: Simulacién 6. Distribucién de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.63 y 4.64 se muestran las evoluciones temporales de la presiéon y esfuerzo de corte
para los puntos de control definidos, respectivamente. Se puede notar que la presioén en el aneurisma no
sufre cambios significativos, oscilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Al contrario, el esfuerzo de
corte sufre cambios significativos con respecto a la ubicacién del punto dentro del aneurisma. Se observan

esfuerzos de corte entre 0 y 21 [Pa], aproximadamente.

124



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

20.000

18000

/
| ~_/ N~

E [ NS N
5 10000
o
T 8000 I
6000 l
4000 /
2000
0
000 020 040 060 080 100 120 140 160
Tiempo [s]

——Presion Maxima
——Presion Fondo

——Presion Minima

Figura 4.63: Simulacién 6. Presién en funcién del tiempo para los puntos de presién maxima en el aneurisma, fondo y

presién minima en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.64: Simulacién 6. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de esfuerzo de corte maximo en el

aneurisma, fondo y esfuerzo de corte minimo en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

125



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

4.6.5. Resumen

En la tabla 4.3 se muestra un resumen de los resultados obtenidos en las tres simulaciones CFD. Basta
sefalar que los resultados son muy similares para los tres casos. La presion es casi constante en la zona del
aneurisma, lo que validaria la metodologia de aplicar un pulso de presién constante a un aneurisma aislado
en el contexto de una simulacién estructural pura. Por otro lado, el esfuerzo de corte en la pared muestra
una gran variabilidad en la zona del aneurisma, debido a las caracteristicas de la circulacién de la sangre
provocada por la geometria sacular del aneurisma. Existen zonas donde el esfuerzo de corte es casi nulo en
la pared y en otras supera los 20 [Pa]. La caida de presién médxima es de alrededor de 5 [kPa] en todos los
casos. Como comentario general, es posible observar una alta similitud entre los resultados de los tres casos.

En el capitulo de analisis de resultados se profundizara este tema.

Cuadro 4.3: Resumen de resultados de simulaciones CFD. Puntos extremos de presién y WSS en el aneurisma. Caidas

maxima de presion en la geometria completa.

Simulacion | N° de Sifones | Presion Max. | Presion Min. | WSS Max. | WSS Min. | Caida de Presion Max.
# # [kPa] [kPa] [Pa] [Pa] [kPa]
4 3 19.097 11.254 23.049 0.275 5.373
5 2 19.194 11.153 22.1 0.241 5.060
6 1 19.227 11.143 20.626 0.268 4.632

En la figura 4.65 se indican las zonas de mayores y menores esfuerzos de corte en la pared del aneurisma.

Zona de Bajos Esfuerzos
de Corte en la Pared

Zona de Altos Esfuerzos
de Corte en la Pared

Figura 4.65: Zonas de maximos y minimos esfuerzos de corte en la pared en las simulaciones CFD.
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4.7. Resultados Simulaciones FSI

4.7.1. Consideraciones Generales

Las simulaciones FSI servirdn para realizar la mayor parte de las comparaciones propuestas en este
trabajo de titulo .Las simulaciones FSI se realizaron sobre la geometria de 2 sifones. Se utilizaron elementos

tipo shell para el sélido y 3D para el fluido.

Los resultados serdn presentados de la misma forma que en las simulaciones anteriores. Para el caso
del sélido, se presentardn graficas 3D de distribucion de esfuerzos y deformaciones sobre la pared de la
geometria. Esto mismo se realizard para el caso del fluido, en donde se presentardn la presién y el esfuerzo

de corte en la pared.

Ademads, se graficardn esfuerzos, deformaciones y presiones en los puntos de control seleccionados.
Como en todos los casos se utilizardn las mismas mallas, es posible definir los mismos puntos y planos de

control. Es por esto que, esta vez, todos los resultados serdn comparables.

En cuanto a los planos de control, estos serdn los mismos que para las simulaciones CFD mas un plano
transversal a la arteria inmediatamente antes del aneurisma. Se definirdn, ademads, cuatro puntos de con-
trol comun a todos los casos, un punto en el fondo, uno en la base del aneurisma y uno en cada extremo
del aneurisma (puntas). En la figura 4.66 se presentan los puntos de control y el nuevo plano de control
considerados en las simulaciones FSI.

Punto de Control
Medio 1

Punto de Control
Fondo

Plano de Control
Arteria Entrada
Aneurisma

Punto de Control

Base
Punto de Control

Medio 2

Figura 4.66: Planos y puntos de control en las simulaciones FSI.
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4.7.2. Resultados Simulacion 7

= Caracteristicas generales: Simulacion FSI, Sélido Elastico, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente,
Espesor Variable, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presion a la salida normal.
= Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 2.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.018 [mm].
= Cantidad de elementos sélido: 52,682 el .
= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.
= Largo Arista de elementos fluido: 0.018 [mm)].
= Cantidad de elementos fluido: 388,472 .
= Volumen fluido: 722.87 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 537 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].

128



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

Resultados Estructurales
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Figura 4.67: Simulacién 7. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.67 y 4.68 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales
puras; esfuerzos maximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos minimos en los extremos, concentracién de

esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en traccién, en gran parte de la geometria.
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Figura 4.68: Simulacién 7. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.69: Simulacién 7. Distribucidn del segundo esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s], segundo

pulso).

En las figuras 4.69 y 4.70 se ilustran el segundo y tercer esfuerzo principal en la geometria para la sistole.
Se aprecia que el segundo esfuerzo principal estd, en general, también en traccion y es levemente menor que
el primer esfuerzo principal. Se concentra en los mismo puntos que los dos esfuerzos anteriores. En cambio,
el tercer esfuerzo principal estd, en general, en compresion y es casi constante en el aneurisma y mucho

menor que los otros dos esfuerzos principales.
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Figura 4.70: Simulacién 7. Distribucién del tercer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.71: Simulacién 7. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.71 y 4.72 se ilustran la primera y segunda deformacioén principal en la geometria para la
sistole. En general, ambas se presentan en traccién y se concentran en el aneurisma, concentrandose en las

mismas zonas que en el caso de los esfuerzos.
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Figura 4.72: Simulacién 7. Distribucién de la segunda deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.73: Simulacién 7. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En la figura 4.73 se ilustra la tercera deformacién principal en la geometria para la sistole. En general,
esta deformacién esta en compresion y se concentra en la zona del aneurisma. De la misma forma, se puede
apreciar que la deformacion se concentra en la zona lateral izquierda del aneurisma y es minima en los

extremos de la malformacion.

En el conjunto de figuras que aparecerdn en las proximas paginas se pueden apreciar los graficos de
esfuerzo efectivo, esfuerzos principales y deformaciones principales para los puntos de control definidos

sobre el aneurisma.
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Figura 4.74: Simulacién 7. Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.75: Simulacién 7. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.76: Simulacién 7. Segundo esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.77: Simulacién 7. Tercer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.78: Simulacién 7. Primera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.79: Simulacién 7. Segunda deformacidn principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.80: Simulacién 7. Tercera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Resultados Fluidodindmicos

TIME 0.9600 SMOOTHED

PRESSURE
A\ RST CALC

TIME 0.9600
D)

I| I: 12540.
= 12420.

= 12300.

N| 12180.

12060.

A\ 11940.
11820.

MAXIMUM
A 12633
MINIMUM
X 11764

TIME 1.160

A
D
|
N

A

SMOOTHED
PRESSURE
RST CALC

TIME 1.160

t 19667.
= 19000.
— 18333,

17667.

17000.
16333.
15667.

MAXIMUM
A 20110.
MINIMUM
X 15276.

Figura 4.81: Simulacién 7. Distribucién de presién en la geometria completa para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.81 se muestra la distribucién de presidn sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 5 [kPa].

En la figura 4.82 se muestra la distribucién de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa

para la didstole y la sistole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.83 se aprecia la distribucion de

esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente destaca la zona lateral izquierda por sus altos esfuerzos de

corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la diastole (0.17 [Pa]).
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TIME 1.160 SMOOTHED

MAX
A\ SHEAR
STRESS

RST CALC
|') TIME 1.160

TIME 0.9600 SMOOTHED
MAX
A\ SHEAR
STRESS

|.) RST CALC

E17.33 E46-67
N| 14,67 N| — 40.00
~ 1200 — 33.33

9.33 26.67

A\ 6.67 A\ 20.00
4.00 13.33

1.33 6.67
MAXIMUM MAXIMUM

A 19.31 A 51.61

MINIMUM MINIMUM
X 0.04951 X 01134

Figura 4.82: Simulacién 7. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura izquierda.
0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

TIME 0.9600  sMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
MAX MAX
A\ SHEAR A\ SHEAR
STRESS STRESS
|') RST CALC |.) RST CALC
TIME 0.9600 TIME 1.160

E 7.800 ' I‘ E 18.67
N‘ — 6.600 N‘ — 16.00

— 5.400 —13.33
A\ 4.200 10.67
3.000 A\ 8.00
1.800 533
MAXIMUM 0.600 MAXIMUM 267
A 7981 A 20.82 ’
MINIMUM MINIMUM
X 0.1735 X 0.9182

Figura 4.83: Simulacién 7. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En las figuras 4.84 y 4.85 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de
control definidos para la didstole. Cabe destacar que, como es previsible, producto de la direccién del flujo,
este se acelera hacia la izquierda (figura plano de entrada), donde comienza a recircular en el interior del saco
(figura plano transversal), perdiendo velocidad progresivamente, lo cual explicaria los bajos esfuerzos de
corte en la seccion extrema del aneurisma. Por tdltimo, las distribuciones son muy similares a las observadas

para el caso de pared rigida (CFD), obviamente los valores de la magnitud son distintos.
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TIME 0.9600 VELOCITY VELOCITY
MAGNITUDE MAGNITUDE

A\ TIME 0.9600 TIME 0.9600
|') I:— 0.5200 IE 0.3250
"= 0.2750

"= 0.4400 u

I‘ - = 0.3600 , = 02250
[ — 0.2800 — 01750

\ \ — 0.2000 — 0.1250

N| % — 0.1200 0.0750
0.0400 F 0.0250
A\ MAXIMUM MAXIMUM

A 05383 A 0.3409
MINIMUM MINIMUM
¥ 0.0003510 X 0.0001294
PLANO ENTRADA PLANO ENTRADA
ARTERIA ANEURISMA

Figura 4.84: Simulacién 7. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la didstole (0.96 [s]).

TIME 0.9600 VELOCITY VELOCITY
MAGNITUDE MAGNITUDE
A\ TIME 0.9600 TIME 0.9600
‘.) lE 0.4667 t— 0.1950
"= 0.4000 — 0.1650
I‘ — 03333 — 0.1350
— 0.2667 — 0.1050
N‘ — 0.2000 — 0.0750
0.1333 0.0450
A\ F 0.0667 0.0150
MAXIMUM MAXIMUM
A 0.4999 A 02049
MINIMUM MINIMUM
% 0.0003530 % 0.0003386

PLANO TRANSVERSAL PLANO SUPERIOR

Figura 4.85: Simulacién 7. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la didstole
(0.96 [s])
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TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY
A\ MAGNITUDE MAGNITUDE
TIME 1.160 TIME 1.160

D)
7 t—1.17o

N 3 |
‘ \ " 0270 - 0.3000

A . ) F oo 0.1800
0.0600

MAXIMUM MAXIMUM

A 1273 A 0.8098

MINIMUM MINIMUM

BK 0.0001990 ;K 7.401E-05
PLANO ENTRADA ARTERIA PLANO ENTRADA ANEURISMA

Figura 4.86: Simulacién 7. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.86 y 4.87 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de
control definidos para la sistole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares, sin embargo

las magnitudes se més que duplican.

TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY
MAGNITUDE MAGNITUDE
A\ TIME 1.160 TIME 1.160
D k100 (_)‘ B 04067
I‘ = 8'?28 = 0.3333
> - .
[ T 0.2667
T 0560 s
s = 0.2000
N‘ [ 0400 — 0.1333
0.240 F 0.0667
A\ 0.080
MAXIMUM
MAXIMUM A 05215
A 1183 MINIMUM
MINIMUM X 00002043
% 0.0001108
PLANO TRANSVERSAL PLANO SUPERIOR

Figura 4.87: Simulacién 7. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la sistole
(1.16 [s]).
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TIME 0.9600 VELOCITY VELOCITY VELOCITY
A\ TIME 0.9600 TIME 0.9600 TIME 0.9600

» ) 0.5339 0.5339 0.4979

I| k04000 - 04000 I:: ggggg

= 0.4200 — 0.4200 ~ 03150

N‘ — 0.3500 — 0.3500 [ 02450

— 0.2800 — 0.2800 F 01750

= 02100 = 02100 = 01050

— 0.1400 — 0.1400 F 00350

= 0.0700 = 0.0700 2
PLANO ENTRADA PLANO SUPERIOR PLANO TRANSVERSAL

Figura 4.88: Simulacién 7. Distribucién de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la
didstole (0.96 [s]).

En las figuras 4.88 y 4.89 se ilustran las distribuciones de velocidad para los planos de control definidos.
Para los planos de entrada y superior la direccion de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que
para el plano transversal es hacia la derecha. Las imdgenes confirman lo dicho anteriormente con respecto

a la velocidad y, nuevamente, son muy similares en distribucion a los observados para las simulaciones con

pared rigida.
TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY VELOCITY
A\ TIME 1.160 TIME 1.160 TIME 1.160
X 1.261 1.261 1.180
()
I‘ Emo Emo E o0
= 0.990 = 0.990 = 0.900
N‘ ~0.810 ~0.810 o gggg
= 0,630 = 0,630 -0
A —4 —o40 55
= 0.090 = 0.090 - 0.150
PLANO ENTRADA PLANO SUPERIOR PLANO TRANSVERSAL

Figura 4.89: Simulacién 7. Distribucién de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la
sistole (1.16 [s]).
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En las figuras 4.90 y 4.91 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte para

los puntos de control definidos, respectivamente.

20.000

18000 A A

VAN / \
- NG N
i N/

12.000
/ N N —Presion Maxima

——Presion Base

10.000

—Presion Fondo

Presion [Pal

——Presion Medio |

8.000 I
I ——Presién Medio 2

6.000

——Presion Minima

4000

2000 /
0

0,00 0,20 0,40 0,60 080 1,00 1,20 140 1,60

Tiempo [s]

Figura 4.90: Simulacién 7. Presién en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante dos

ciclos cardiacos (1.71 [s]).

Se puede apreciar que la presion en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicacién, os-
cilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Al contrario, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos
con respecto a la ubicacién del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0 y 18
[Pa], aproximadamente. Los resultados para la presion son muy similares a los obtenidos en las simulaciones
CFD, en cambio, los resultados para el esfuerzo de corte son sustancialmente menores debido, también, a
la baja en las velocidades dentro el aneurisma. En efecto, este comportamiento se explica debido a que en
la simulacién FSI el sélido, al deformarse, aumenta su volumen interior, permitiendo con esto la expansion
del caudal de sangre al interior de la geometria. Finalmente, la expansién causa la evidente disminucién de

velocidad y el esfuerzo de corte en la pared.
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A A
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\/ —WSS Medio |
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/\ /\ —WSS Minimo
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Figura 4.91: Simulacién 7. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.7.3. Resultados Simulacion 8

= Caracteristicas generales: Simulacion FSI, Sélido Elastico, Médulo de Young Seshaiyer Equivalente,
Espesor Variable, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presion a la salida hipertenso.
= Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 2.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.018 [mm].
= Cantidad de elementos sélido: 52,682 el .
= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.
= Largo Arista de elementos fluido: 0.018 [mm)].
= Cantidad de elementos fluido: 388,472 .
= Volumen fluido: 722.87 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 537 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].
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Resultados Estructurales

TIME 1160 SMOOTHED TIME 1160 SMOOTHED
EFFECTIVE EFFECTIVE
A\ STRESS A\ STRESS
RST CALC RST CALC
|') SHELL T =1.00 |.) SHELL T = 1.00
TIME 1.160 ¥ TIME 1.160

866667.
N‘ T 733333,
= 600000.
| = 466667.
= 333333,
200000.
66667.

866667
N| = 733333,
= 600000.

| = 466667
— 2333333,

200000.
66667

MAXIMUM MAXIMUM
A 917820. A 917820.
MINIMUM MINIMUM
* 3740, ¥ 27639,

Figura 4.92: Simulacién 8. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.92 y 4.93 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales
puras y que en el caso anterior; esfuerzos maximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos minimos en los
extremos, concentracidn de esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en traccién, en

gran parte de la geometria. Aunque los valores son sustancialmente mayores.

TIME 1.160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

SIGMA-P1 SIGMA-P1
A\ RST CALC - A\ RST CALC
SHELL T =1.00 \ SHELL T =1.00
|') TIME 1.160 |') TIME 1.160

I‘ E 900000. I‘ E 866667.
N‘ 5 238888' N| = 733333,
C . = 600000.

\= 450000 | = 466667.

300000
= 333333,
A\ [: 150000 A\ [:200000.

0.

66667.
MAXIMUM MAXIMUM
A 990964, A 981941
MINIMUM
X 27084, ¥ 10456,

Figura 4.93: Simulacién 8. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s], segundo

pulso).
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TIME 1.160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

STRAIN-P1 STRAIN-P1
A\ RST CALC b A\ RST CALC
SHELL T=1.00 SHELL T =1.00

\') TIME 1.160 |') TIME 1.160
I‘ I:: 0.1560
= 0.1320

N| = 0.1080
= 0.0840

— 0.0600

A\ 0.0360
0.0120

I‘ 0.1560

—0.1320
N| — 0.1080
= 00840

= 0.0600
[: 0.0360

0.0120
MAXIMUM MAXIMUM
A 01712 A 0.1606
MINIMUM MINIMUM
X 0.0006141 X 0.004129

Figura 4.94: Simulacién 8. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.94 y 4.95 se ilustran la primera y tercera deformacion principal en la geometria para la
sistole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales puras y
que en el caso anterior; concentracion de deformaciones en la zona lateral izquierda, deformaciones minimas
en los extremos, primera deformacidn principal en traccion y tercera en compresion, en gran parte de la

geometria. Aunque, al igual que para los esfuerzos, los valores son sustancialmente mayores.

TIME 1.160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

STRAIN-P3 STRAIN-P3
A\ RST CALC . A\ RST CALC
SHELL T=1.00 SHELL T=1.00

LY
|} TiME 1160 /d (D)  Time 1160
I| E -0.0160 I‘ t 0.0160

= -0.0480 Py
= -0.0800 =

01120 = -0.0800

fe 0.1120

A\ = .0.1440 = = 01440
01760 s A\ by
[: -0.2080 o SEEEN [: 8;@8
"5: -
MAXIMUM
A 0.0005779 XA?E)'%CL)J?',\Q%
MINIMUNM
¥ 02178 ;ﬂ(”\floleiyg

Figura 4.95: Simulacién 8. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.96, 4.97, 4.98 y 4.99 se presenta la evolucion temporal del esfuerzo efectivo, el primer

esfuerzo principal y de la primera y tercera deformacion principal en el aneurisma, respectivamente.
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700.000 / \ / \
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ﬁ 500.000 VAN /N ——Esfuerzo Efectivo Fondo
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a ——Esfuerzo Efectivo Medio 2
300.000 I " N ——Esfuerzo Efectivo Minimo
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100.000 l

000 020 040 0,60 080 1,00 1,20 140 1,60

0

Tiempo [s]

Figura 4.96: Simulacién 8. Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

Cabe destacar que existe una gran variabilidad de los resultados de esfuerzos y deformaciones con re-
specto a la ubicacién del punto en el aneurisma. Para el esfuerzo efectivo los valores van desde cerca de
30 [kPa] hasta casi 920 [kPa] para el aneurisma. El panorama no es distinto para las demds variables en
estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varia desde alrededor de los -27 [kPa] hasta casi 991 [kPa],
mientras que la primera deformacién principal va desde casi 0 hasta 0.16, de la misma manera que la tercera

deformacidn principal que lo hace desde, también, casi 0 hasta -0.22.
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Figura 4.97: Simulacién 8. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.98: Simulacién 8. Primera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.99: Simulacién 8. Tercera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Resultados Fluidodindmicos

TIME 09600 SMOOTHED TIME1160  SMOOTHED
PRESSURE PRESSURE
A\ RST CALC ' A\ RST CALC
‘.) TIME 0.9600 ) TIME 1.160
16140. ‘ 27333,
= 16020. I‘ = 26667.
= 15600, = 26000.
15780. 25333,
15660. 24667.
15540. 24000.
A\ 15420. N N A\ 23333,
MAXIMUM
e AU
)"2”\#'5'\”;%'(‘3" MINIMUM
: X 23000.

Figura 4.100: Simulacién 8. Distribucién de presién en la geometria completa para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.100 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 4.7 [kPa].

En la figura 4.101 se muestra la distribucién de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa
para la didstole y la sistole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su
pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.102 se aprecia la distribucién de
esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente destaca la zona lateral izquierda por sus altos esfuerzos de
corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la diastole (0.19 [Pa]).
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TIME 0.9600 SMOOTHED

A
D
|
N

A

MAX
SHEAR
STRESS

RST CALC
TIME 0.9600

17.33
= 14.67
—12.00
9.33
6.67
4.00
1.33

MAXIMUM
A 1895

MINIMUM
X 0.05647

TIME 1.160 SMOOTHED

MAX

A\ SHEAR
STRESS

RST CALC
‘.) TIME 1.160

I‘ 46.67

= 40.00

~ 3333

A\ 20.00
1333

MAXIMUM
A 5075

MINIMUM
X 0.00843

Figura 4.101: Simulacién 8. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la disstole (figura

izquierda. 0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

TIME 0.9600 SMOOTHED

MAX
A\ SHEAR
STRESS

RST CALC
‘.) TIME 0.9600

N‘ — 6.000
= 5.000
4.000

A\ 3.000
2.000

MAXIMUM
A 7708

MINIMUM
X 01861

® e
@ &
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D
|
N

A

MAX
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STRESS

RST CALC
TIME 1.160

MAXIMUM
A 1979

MINIMUM
* 0.9023

Figura 4.102: Simulacién 8. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.103: Simulacién 8. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.103 y 4.104 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de

control definidos para la sistole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares a las vistas

anteriormente en simulaciones CFD y FSI, sin embargo las magnitudes son un tanto inferiores.
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Figura 4.104: Simulacién 8. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la sistole

(1.16 [s]).
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En las figura 4.105 se ilustra la distribucién de velocidad en los planos de control definidos para la sistole.
Para los planos de entrada y superior la direccién de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que
para el plano transversal es hacia la derecha. Las imdgenes confirman que las velocidades son muy similares
en distribucién a los observados para las simulaciones con pared rigida (CFD) y otras FSI. Sin embargo, las
magnitudes son un tanto inferiores a las exhibidas hasta aqui, debido, seguramente, a la mayor deformacién

del sélido en este caso.

TIME 1.180 VELOCITY VELOCITY VELOGITY
A\ TIME 1.160 TIME 1.160 TIME 1.160

_ 1.249 T 1.249 1.169

I‘ E 70 E im0 g E 050

= 0990 £-0.980 T 0.900

N‘ — 0810 —0.810 —0.750

= 0630 = 0.630 = 0.600

= 0450 = gg?g = 0450

- -0 = 0300

A\ PLANO ENTRADA - oard PLANO SUPERIOR |~ 000 PLANO TRANSVERSAL = 5

Figura 4.105: Simulacién 8. Distribucién de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la
sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.106 y 4.107 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presion en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicacién, os-
cilando entre 14 y 26 [kPa], aproximadamente, naturalmente muy por encima de los demds casos con pulso
de presiéon normal. Como ya es tipico, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos con respecto a la
ubicacién del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre O y 17 [Pa], aproximada-
mente. Los resultados para la presion y esfuerzo de corte en el aneurisma son andlogos a los obtenidos en las
simulaciones CFD y en otras FSI, mostrando una leve baja en esta dltima magnitud frente a la simulacién

con pulso de presién normal, debido, como ya se ha dicho, a la mayor deformacién del sélido en este caso.
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30.000
25000 /A\
20.000
g —Presion Maxima
& .
5 15000 \ —Presion Base
4 —Presion Fondo
- —Presion Medio |
10.000 —PreSfon Me(‘jlo 2
——Presion Minima
5.000
0
0,00 020 040 0,60 080 1,00 120 1,40 1,60

Tiempo [s]

Figura 4.106: Simulacién 8. Presién en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante

dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

10 // \ \ // \ \ —WSS Maximo
A NN R\ N
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4
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Figura 4.107: Simulacién 8. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.7.4. Resultados Simulacion 9

= Caracteristicas generales: Simulacion FSI, S6lido Eldstico, Médulo de Young Delfino Equivalente,
Espesor Variable, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presion a la salida hipertenso.
= Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 2.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.018 [mm].
= Cantidad de elementos sélido: 52,682 el .
= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.
= Largo Arista de elementos fluido: 0.018 [mm)].
= Cantidad de elementos fluido: 388,472 .
= Volumen fluido: 722.87 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 537 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].
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Resultados Estructurales

TIME 1.160 SMOOTHED
TIME 1.160 SMOOTHED

EFFECTIVE
A\ STRESS EFFECTIVE
RST CALC STRESS
[ )} sHELLT=100 RST CALC
TIME 1.160 SHELL T = 1.00
I‘ TIME 1.160
N‘ t— 780000,
— 660000,
— 540000. I:— 780000.
A\ = 420000. = 660000.
— 300000. — 540000.
180000. — 420000.
I:: 60000. — 300000.
MAXIMUM MAXIMUM 180000.
A 826738, A 826738 60000.
MIN IMUM MINIMUM
* 3315, X 22122,

Figura 4.108: Simulacién 9. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.108 y 4.1009 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales
puras y que en los otros casos FSI; esfuerzos maximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos minimos en los
extremos, concentracidn de esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en traccién, en

gran parte de la geometria.

TIME1.160 SMOOTHED

SIGMA-P1

A\ RSTCALC
SHELL T =1.00

() 7w 60

I‘ | ST

733333,
600000.
466667

A\ = 333333
200000,
F 66667.

MAXIMUM

TIME 1.160 SMOOTHED

SIGMA-P1

A\ RST CALC
SHELL T = 1.00

1) e 1180

I| l} 866667.
= 733333.

N| = 500000.
T 466667.

A\ 333333,
200000.

MAXIMUM F 66667.

A 894311, A 894311,
MINIMUM MINIMUM
% -27337. X 14442,

Figura 4.109: Simulacién 9. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s], segundo

pulso).
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TIME 1.160 SMOOTHED

STRAIN-P1

A\ RSTCALC
SHELL T=1.00

1) TtwE160

I| I:: 0.08667
= 0.07333
Z 0.06000

TIME 1.160 SMOOTHED

STRAIN-P1

A\ RST CALC
SHELL T = 1.00

1) 7ime 1160

I‘ E 0.08667

0.04667 —0.07333
A\ E oo = 0.06000
0.02000 | = 0.04667
0.00667 A\ — 0.03333
[: 0.02000
MAXIMUM 0.008667
XAél&ggﬂg A 0.09431
MINIMUM MINIMUM
X 0.0004411 ¥ 0.002148

Figura 4.110: Simulacién 9. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.110 y 4.111 se ilustran la primera y tercera deformacién principal en la geometria para la
sistole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales puras y
que en los casos FSI anteriores; concentraciéon de deformaciones en la zona lateral izquierda, deformaciones
minimas en los extremos, primera deformacién principal en traccién y tercera en compresion, en gran parte

de la geometria.

TIME 1.160 SMOOTHED

STRAIN-P3
A\ RSTCALC
SHELL T =1.00
1) et

I‘ t -0.0080
= .0.0270
— -0.0450

TIME 1.160  SMOOTHED

STRAIN-P3

A\ RST CALC
SHELL T = 1.00

|') TIME 1.160

I‘ E -0.0090
0.0270

A\ | Sippan N| — -0.0450
-0.0990 | —-0.0630
01170 A\ = 00810
-0.0990
MAXIMUM MAXIMUM -0.1170
A -0.0003992 A 0.001639
MINIMUM MINIMUM
¥ -0.1198 X -0.1198

Figura 4.111: Simulacién 9. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.112, 4.113, 4.114 y 4.115 se presenta la evolucién temporal del esfuerzo efectivo, el

primer esfuerzo principal y de la primera y tercera deformacidn principal en el aneurisma, respectivamente.
900.000
800.000 / \ / \
- / \ / \
\/ ~

600.000 /
500.000 ——Esfuerzo Efectivo Maximo

——tEsfuerzo Efectivo Fondo
——Esfuerzo Efectivo Base

400,000 /\ /\
——tEsfuerzo Efectivo Medio |
~—Esfuerzo Efectivo Medio 2
300000 // \\// ——Esfuerzo Efectivo Minimo
200.000 I
100.000

—

Esfuerzo Efectivo [Pal

0

0,00 020 040 0,60 080 1,00 1,20 1,40 1,60
Tiempo [s]

Figura 4.112: Simulacién 9. Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

Cabe destacar que existe una gran variabilidad de los resultados de esfuerzos y deformaciones con re-
specto a la ubicacién del punto en el aneurisma. Para el esfuerzo efectivo los valores van desde cerca de
20 [kPa] hasta casi 820 [kPa] para el aneurisma. El panorama no es distinto para las demds variables en
estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varia desde alrededor de los -14 [kPa] hasta casi 890 [kPa],
mientras que la primera deformacién principal va desde casi 0 hasta 0.09, de la misma manera que la tercera

deformacidn principal que lo hace desde, también, casi O hasta -0.12.
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AN /\
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100.000

0
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Figura 4.113: Simulacién 9. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.114: Simulacién 9. Primera deformacidn principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.115: Simulacién 9. Tercera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Resultados Fluidodindmicos

TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

\ PRESSURE PRESSURE
A RST CALC A\ RST CALC
|.) TIME 0.9600 |') TIME 1.160
E 12600. 19667.
— 12467. 19000
— 12333, - 18333.
N| 12200.
12067.

N| 17667.
ook 17000.
11800 16333,

: A\ 15667.

MAXIMUM MAXIMUM
A 12643. A 20165.
MINIMUM MINIMUM
¥ 11761, K 15259.

Figura 4.116: Simulacién 9. Distribucién de presién en la geometria completa para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.116 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 5 [kPa].

En la figura 4.117 se muestra la distribucién de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa
para la didstole y la sistole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su
pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.118 se aprecia la distribucién de
esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente destaca la zona lateral izquierda por sus altos esfuerzos de
corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la diastole (0.14 [Pa]).
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TIME 0.9600

A
)
|
N

A

SMQOTHED
MAX
SHEAR
STRESS
RST CALC

TIME 0.9600

MAXIMUM
A 1954
MINIMUM
X 0.04565

5

TIME1.160 SMOOTHED

MAX
SHEAR

STRESS

|.) RST CALC

TIME 1.160

46.67

N| = 40.00
= 3333

26.67

A\ 20.00
13.33

6.67

MAXIMUM
A 5228

MINIMUM
X 0.1719

Figura 4.117: Simulacién 9. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura
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izquierda. 0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.118: Simulacién 9. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY
MAGNITUDE MAGNITUDE
A\ TIME 1.160 TIME 1.160

l') 1.170 - \\ E 07800
F Sioo0 = 0.6600
C o = 0.5400
I‘ 0810 C
i = = 0.4200
. \ ~ 0630 e
N| = 0.450 -0

. = 0.1800
A 8%8 F 0.0600
\ MAXIMUM
xAi(.lgﬂsliM A 08177
MINIMUM
MINIMUM
% 0.0001431 X 4.619E-05
PLANO ENTRADA PLANO ENTRADA
ARTERIA ANEURISMA

Figura 4.119: Simulacién 9. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.119 y 4.120 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de
control definidos para la sistole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares a las vistas

anteriormente en simulaciones CFD y FSI.

TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY
MAGNITUDE MAGNITUDE

A\ TIME 1.160 TIME 1.160
l') | SRR @ k- o.4667

| = /. — 05810 = 05687
— 0.630 -
= 0450 — 0.2000
E 0270 0.1333
: 0.0667
A\ 0.090
MAXIMUM
MAXIMUM A
A 1194 05219
MINIMUM
MINIMUM ¥ 0.0001477
X 8.183E-05
PLANO TRANSVERSAL PLANO SUPERIOR

Figura 4.120: Simulacién 9. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la sistole
(1.16 [s]).
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En las figura 4.121 se ilustra la distribucién de velocidad en los planos de control definidos para la sistole.
Para los planos de entrada y superior la direccién de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que
para el plano transversal es hacia la derecha. Las imdgenes confirman que las velocidades son muy similares

en distribucién a los observados para las simulaciones con pared rigida (CFD) y otras FSI.

TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY VELOCITY
A\ TIME 1.160 TIME 1.160 TIME 1.160

1272 T 1272 T 1.189

I‘ E o E i E o0

— 0.990 = 0.990 — = 0.900

= 0810 = 0810 ~ 0750

N‘ — 0630 — 0.630 = 0.600

— 0450 — 0450 — 0.450

— 0270 — 0.270 = 0300

A\ PLANO ENTRADA 7 00%0 PLANO SUPERIOR = 0.0%0 PLANO TRANSVERSAL | - 0.150

Figura 4.121: Simulacién 9. Distribucién de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la
sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.122 y 4.123 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presion en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicacién, os-
cilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Como ya es tipico, el esfuerzo de corte sufre cambios signi-
ficativos con respecto a la ubicacién del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre O
y 19 [Pa], aproximadamente. Los resultados para la presién son muy similares a los obtenidos en las simula-
ciones CFD y otras FSI. Para los resultados del esfuerzo de corte en la pared, los resultados se asemejan mas
a los resultados para las otras simulaciones FSI que a las simulaciones CFD, principalmente a que la pared

es deformable.
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Figura 4.122: Simulacién 9. Presién en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante

dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.123: Simulacién 9. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.7.5. Resultados Simulacion 10

= Caracteristicas generales: Simulacion FSI, S6lido Eldstico, Médulo de Young Delfino Equivalente,
Espesor Arteria, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presion a la salida hipertenso.
= Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 2.
= Espesor arterial: 0.4 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.4 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.018 [mm].
= Cantidad de elementos sélido: 52,682 el .
= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.
= Largo Arista de elementos fluido: 0.018 [mm)].
= Cantidad de elementos fluido: 388,472 .
= Volumen fluido: 722.87 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 537 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].
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Resultados Estructurales

TIME 1160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
EFFECTIVE EFFECTIVE
A\ STRESS A\ STRESS
' RSTCALC RST CALC
[} sHELLT=1.00 () sHELLT=1.00
TIME 1.160 TIME 1.160

E 292500.
N| 247500.

— 202500.

234000.
N‘ = 198000.

— 162000.
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112500. - A\ 90000,
22500. - [: 18000,
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A 307793. A 252023,
MINIMUM MINIMUM
¥ 2592 * 4272

Figura 4.124: Simulacién 10. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.124 y 4.125 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales
puras y que en los otros casos FSI; esfuerzos maximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos minimos en los
extremos, concentracidn de esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en traccién, en

gran parte de la geometria. Aunque los valores son sustancialmente menores.

TIME 1.160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
SIGMA-P SIGMA-P1
A\ RST CALC A\ RST CALC
SHELL T = 1.00 SHELL T = 1.00
|') TIME 1.160 |.) TIME 1.160
I‘ E 320000. I| 260000
T 266667, :
N| = 213333 N‘ = %8888'
E 160000. 140000.
106667, 100000
53333, A\ 60000.
0 F 20000.
MAXIMUM
A 346900, XA)z(és'\é‘éJehg.
MINIMUM
¥ 22945 e

Figura 4.125: Simulacién 10. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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TIME 1.160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
STRAIN-P1 STRAIN-P1
A\ RST CALG A\ RST CALC
SHELL T=1.00 (. SHELL T=1.00
|') TIME 1.160 |') TIME 1.160
I| 0.05850 d I‘ 0.03900
— 0.04950 = 0.03300
N| = 0.04050 N‘ = 0.02700
0.03150 0.02100
0.02250 : 0.01500
0.01350 0.00900
0.00450 0.00300
lh_
MAXIMUM a MAXIMUM
A 006125 - A 004248
MINIMUM MINIMUM
¥ 00005075 ¥ 0.0005075

Figura 4.126: Simulacién 10. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.125 y 4.95 se ilustran la primera y tercera deformacién principal en la geometria para
la sistole, respectivamente. Se aprecia un comportamiento un tanto diferente con respecto a los casos estruc-
turales puros y los otros FSI. Aunque la zona lateral izquierda auin sigue concentrando altas deformaciones,
los maximos se alcanzan en la zona de la base del aneurisma, esto puede deberse a que la geometria posee

un espesor unico.

TIME 1.160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

STRAIN-P3 STRAIN-P3
A\ RST CALC A\ RST CALC
SHELL T =1.00 SHELL T=1.00
1) Time 1100 1)) TvE 1160

I| E -0.00500 I‘ E -0.00400

= .0.01500 -0.01200
N‘ — -0.02500 N‘ — -0.02000
E -0.03500 E -0.02800
-0.04500 -0.03600
A\ -0.05500 A\ -0.04400
-0.06500 -0.05200
MAXIMUM MAXIMUM
A -0.0006940 A _0.0006940
MINIMUM MINIMUM
¥ -0.07263 % -0.05908

Figura 4.127: Simulacién 10. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.128, 4.129, 4.130 y 4.131 se presenta la evolucién temporal del esfuerzo efectivo, el

primer esfuerzo principal y de la primera y tercera deformacidn principal en el aneurisma, respectivamente.
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200.000
//\ v /\ \ ——Esfuerzo Efectivo Maximo
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——Esfuerzo Efectivo Medio 2

100000 ——Esfuerzo Efectivo Minimo

0
0,00 020 040 060 080 1,00 1,20 1,40 1,60
Tiempo [s]

Figura 4.128: Simulacién 10. Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

Cabe destacar, nuevamente, que existe una gran variabilidad de los resultados de esfuerzos y deforma-
ciones con respecto a la ubicacién del punto en el aneurisma. Para el esfuerzo efectivo los valores van desde
cerca de 4 [kPa] hasta casi 252 [kPa] para el aneurisma. El panorama no es distinto para las demds variables
en estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varia desde alrededor de los -7 [kPa] hasta casi 269 [kPa],
mientras que la primera deformacién principal va desde casi 0 hasta 0.04, de la misma manera que la tercera

deformacidn principal que lo hace desde, también, casi 0 hasta -0.05.
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Figura 4.129: Simulacién 10. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.130: Simulacién 10. Primera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.131: Simulacién 10. Tercera deformacidn principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Resultados Fluidodindmicos

TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160  SMOOTHED
PRESSURE PRESSURE

A\ RST CALC A\ RST CALC
|') TIME 0.9600 TIME 1.160

E 12600, I:: 19667.

= 12467 I‘ 19000.

Z 12333 — 18333

N| 12200,
12067

N| 17667.

17000,
11933,
A\ 11800.

16333.
A\ 15667.

MAXIMUM

A 12634, R
MINIMUM )
¥ 11763, Q"(”‘#'g"z%"

Figura 4.132: Simulacién 10. Distribucién de presién en la geometria completa para la diastole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.132 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 5 [kPa].

En la figura 4.133 se muestra la distribucién de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa
para la didstole y la sistole. Nuevamente, puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte
sobre su pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.134 se ilustra la dis-
tribucidén de esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente destaca la zona lateral izquierda por sus altos
esfuerzos de corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos

esfuerzos de corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la diastole (0.15 [Pa]).
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TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160 SMOQTHED
MAX MAX
A\ SHEAR A\ SHEAR
STRESS STRESS
|') RST CALC |.) RST CALC
TIME 0.9600 TIME 1.160

Ihl| T 4000
- 33.33

26.67

A\ 20.00
13.33

I‘ 17.33
N| = 1467
= 12.00

9.33

A i

4.00

1.33 6.67
MAXIMUM MAXIMUM
A 1936 A 5161
MINIMUM MINIMUM
¥ 0.03858 ¥ 0.2226

Figura 4.133: Simulacién 10. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura
izquierda. 0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
TIME 0.9600 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED

MAX MAX
A\ SHEAR A\ SHEAR
STRESS

STRESS
RST CALC RST CALC
D reromc | D) e

N 55 N i
— 6.000 — 16.67
4667 13.33
A B A i
2.000 6.67

0.667 3.33
MAXIMUM MAXIMUM
MINIMUM MINIMUM
¥ 01551 ¥ 09472

Figura 4.134: Simulacién 10. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96

[s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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TIME 1.160

A

D)

|
N &

A

PLANO ENTRADA
ARTERIA

VELOCITY
MAGNITUDE

TIME 1.160

E 0 '\‘\
= 0.990
~ 0810

— 0630
=~ 0.450
0.270
0.090

MAXIMUM

A 1272

MINIMUM
X 0.0001971

PLANO ENTRADA
ANEURISMA

VELOCITY
MAGNITUDE

TIME 1.160

[— 0.7800

— 0.6600
~ 05400
= 0.4200
~ 0.3000
0.1800
0.0600

MAXIMUM
A 0.8088
MINIMUM
X 5.295E-05

Figura 4.135: Simulacién 10. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de

arteria de entrada para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.135 y 4.136 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos de

control definidos para la sistole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares a las vistas

anteriormente en simulaciones CFD y FSI. Debido a la rigidez de la pared, las velocidades son un tanto

mayores que en las otras simulaciones FSI, pero sin alcanzar los niveles de pared rigida.

TIME 1.160

A

D)

| S
N
A

PLANO TRANSVERSAL

VELOCITY
MAGNITUDE

TIME 1.160

| SRR @

= 0.880
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= 0.400
0.240
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A 1184

MINIMUM
X 0.0001125
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k- 0.4667

= 0.4000
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= 0.2667
~ 0.2000
0.1333
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MAXIMUM
A 05142
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X 0.0001797

Figura 4.136: Simulacién 10. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la

sistole (1.16 [s]).
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En las figura 4.137 se ilustra la distribucién de velocidad en los planos de control definidos para la sistole.
Para los planos de entrada y superior la direccién de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras
que para el plano transversal es hacia la derecha. Las imdgenes confirman que las velocidades son similares

en distribucién a las observadas para las simulaciones con pared rigida (CFD) y otras FSI.

TIME 1.160 VELOCITY VELCCITY VELOCITY
A\ TIME 1.160 TIME 1.160 TIME 1.160

‘.) 1.262 1.262 1179

I‘ E ki E oo

= 0.990 = gg?g = 0.900

=~ 0.810 =0 N = 0.750

N| —0.630 — 0830 — 0.600

= 0.450 - gg?g — 0.450

—0.270 =0 =
A\ PLANO ENTRADA ~ 0080 PLANO SUPERIOR  — 0090 PLANO TRANSVERSAL = 0300

Figura 4.137: Simulacién 10. Distribucién de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para
la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.138 y 4.139 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presion en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicacién, os-
cilando, al igual que los demads casos, entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Como ya es tipico, el esfuerzo
de corte sufre cambios significativos con respecto a la ubicacion del punto dentro del aneurisma. Se observan
esfuerzos de corte entre O y 21 [Pa], aproximadamente. Los resultados son muy similares a los obtenidos en
las simulaciones CFD, tanto para la presion, como para el esfuerzo de corte en la pared, debido a la gran

rigidez que le otorga al aneurisma considerar un espesor de pared caracteristico de la arteria.
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Figura 4.138: Simulacién 10. Presién en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante

dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.139: Simulacién 10. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.7.6. Resultados Simulacion 11

= Caracteristicas generales: Simulacion FSI, S6lido Eldstico, Médulo de Young Delfino Equivalente,
Espesor Aneurisma, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presion a la salida hipertenso.
= Cantidad de sifones precedentes al aneurisma: 2.
= Espesor arterial: 0.086 [mm].
= Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].
= Largo Arista de elementos solido: 0.018 [mm].
= Cantidad de elementos sélido: 52,682 el .
= Descripcion cinematica del sélido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeiias.
= Largo Arista de elementos fluido: 0.018 [mm)].
= Cantidad de elementos fluido: 388,472 .
= Volumen fluido: 722.87 [mm3].
= Densidad de malla fluido: 537 [el/mm3].

= Radio de entrada: 2.07 [mm)].
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Resultados Estructurales

TIME 1.160 SMOOTHED

EFFECTIVE
A\ STRESS

RST CALC

TIME 1.160 SMOOTHED

EFFECTIVE
A\ STRESS

) stELLT=100 RST CALC
TIME 1.160 [ ) sHELLT=100
|| TIME 1.160
N| 1733333, I|
1466667,
E 1200000, t 975000.
933333, = 825000.
666667, — 675000.
400000, 525000.
133333. 375000.
225000.
MAXIMUM 75000.
A 1875344, MAXIMUM
MINIMUM
% 12403, A 998294,
MINIMUM
X 12403.

Figura 4.140: Simulacién 11. Distribucién del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.140 y 4.141 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometria
para la sistole, respectivamente. Se aprecia un comportamiento un tanto divergente con respecto a todas las
simulaciones anteriores, tan sélo esbozado ligeramente en el caso de la geometria con espesor de arteria. Los
esfuerzos se concentran en una acotada zona circundante a la base del aneurisma. Este tipo de resultados ya
fueron observados por Araya en su trabajo de titulo [5], puesto que ésta fue la metodologia utilizada por €l.
Los resultados deben concentrarse en esta zona debido a su gran curvatura y a su menor drea, debido a que

se estd considerando espesor de aneurisma en toda la geometria.

TIME 1.160 SMOOTHED

SIGMA-P1
A\ RST CALC

TIME 1.160 SMOOTHED

SIGMA-P1
RST CALC

() e e SHELL T = 1.00
' [ ] ) TIME 1.160
I| 1600000. I|
N & E oo
800000. — 880000.
533333, ~ 720000.
266667, iggggg.
0. )
A\ 240000.
80000.
MAXIMUM
A 1704635 MAXIMUM
MINIMUM A 1129026.
X 77381, MINIMUM
X -9651.

Figura 4.141: Simulacién 11. Distribucién del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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TIME 1160 SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
A\ STRAIN-P1 STRAIN-P1
RST CALC A\ RST CALC
|') SHELL T=1.00 SHELL T=1.00
I| TIME 1.160 |.) TIME 1.160
0.2925 I|
N’ = 02475 0.1625
= 02025 —0.1375
0.1575 N’ — 0.1125
A 0.1125 0.0875
0.0675
0.0625
0.0225 A\ 0.0375
0.0125
MAXIMUM MAXIMUM
A 03108 A 01718
MINIMUM
MINIMUM
X 0.002352 ¥ 0.002352

Figura 4.142: Simulacién 11. Distribucién de la primera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.142 y 4.143 se ilustran se ilustran la primera y tercera deformacién principal en la
geometria para la sistole, respectivamente. Nuevamente, se aprecia una concentracién de la deformacién en
la zona circundante a la base del aneurisma, atin mas marcada que en el caso de la simulacién anterior con

espesor de arteria en toda la geometria.

TIME 1.160  SMOOTHED TIME 1.160 SMOOTHED
A\ STRAIN-P1 STRAIN-P3
RST CALC RST CALC
[) SeteT=10 SHELL T = 1.00
|| TIME 1.160 ; TIME 1.160
0.2925
N| = 02475 E -0.0125
—0.2025 -0.0375
01575 & \ — -0.0625
01125 - -
A 0.0675 = 0.0875
0.0225 0.1125
S -0.1375
\ -0.1625
MAXIMUM MAXIMUM
A 03108 A -0.002092
MINIMUM MINIMUM

X 0.002352 X 01775

Figura 4.143: Simulacién 11. Distribucién de la tercera deformacién principal en la pared arterial para la sistole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.144, 4.145, 4.146 y 4.147 se presenta la evolucién temporal del esfuerzo efectivo, el

primer esfuerzo principal y de la primera y tercera deformacidn principal en el aneurisma, respectivamente.
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Figura 4.144: Simulacién 11. Esfuerzo efectivo de Von Mises en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

Cabe destacar, nuevamente, que existe una gran variabilidad de los resultados de esfuerzos y deforma-
ciones con respecto a la ubicacién del punto en el aneurisma. Para el esfuerzo efectivo los valores van desde
cerca de 12 [kPa] hasta casi 998 [kPa] para el aneurisma. El panorama no es distinto para las demads variables
en estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varia desde alrededor de los -9 [kPa] hasta casi 1130 [kPa],
mientras que la primera deformacién principal va desde casi O hasta 0.17, de la misma manera que la tercera

deformacidn principal que lo hace desde, también, casi O hasta -0.17.
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Figura 4.145: Simulacién 11. Primer esfuerzo principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el

aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.146: Simulacién 11. Primera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.147: Simulacién 11. Tercera deformacién principal en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en

el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Resultados Fluidodindmicos
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Figura 4.148: Simulacién 11. Distribucién de presién en la geometria completa para la diastole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.148 se muestra la distribucién de presion sobre la geometria para la didstole y la sistole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sistole la caida de presion es de alrededor de 4 [kPa].

En la figura 4.149 se muestra la distribucion de esfuerzo de corte en la pared en la geometria completa
para la didstole y la sistole. Nuevamente, puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte
sobre su pared comparado con el resto de la geometria. Por otro lado, en la figura 4.150 se aprecia la dis-
tribucidén de esfuerzos de corte en el aneurisma. Nuevamente destaca la zona lateral izquierda por sus altos
esfuerzos de corte, también destaca la zona de los extremos de la geometria; presentan relativamente bajos

esfuerzos de corte y , de hecho, el minimo global se encuentra en esta zona para la didstole (0.19 [Pa]).
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Figura 4.149: Simulacién 11. Distribucién de el esfuerzo de corte en la geometria completa para la didstole (figura
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izquierda. 0.96 [s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.150: Simulacién 11. Distribucién de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la didstole (figura izquierda. 0.96

[s]) y la sistole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.151: Simulacién 11. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de

arteria de entrada para la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.151 y 4.152 se muestran las distribuciones de magnitud de velocidad en los planos

de control definidos para la sistole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares a las

vistas anteriormente en simulaciones CFD y FSI. Las velocidades exhibidas son las menores de todas las

simulaciones, debido a que la escaza rigidez de la pared de la geometria, producto de su bajo espesor.
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Figura 4.152: Simulacién 11. Distribucién de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la

sistole (1.16 [s]).
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En las figura 4.153 se ilustra la distribucién de velocidad en los planos de control definidos para la sistole.
Para los planos de entrada y superior la direccién de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que
para el plano transversal es hacia la derecha. Las imdgenes confirman que las velocidades son muy similares

en distribucién a las observadas para las simulaciones con pared rigida (CFD) y otras FSI.

TIME 1.160 VELOCITY VELOCITY VELOCITY

A\ TIME 1.160 TIME 1.160 TIME 1.160

1.166 1.166 1.082
D) T T
I| I:— 1.050 Ii— 1.050 I:— 0.975

—0.900 — 0.900 < " 0.825
N‘ — 0.750 — 0.750 — 0675
— 0.600 — 0.600 = 0.525
A\ PLANO ENTRADA = 0450 PLANO SUPERIOR = 0450 PLANO TRANSVERSAL  — 0.375
— 0.300 — 0.300 ~ 0.275
— 0.150 — 0.150 = 0.075

Figura 4.153: Simulacién 11. Distribucién de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para
la sistole (1.16 [s]).

En las figuras 4.154 y 4.155 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presion en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicacién, os-
cilando entre 11 y 19 [kPa], nuevamente. Como ya es tipico, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos
con respecto a la ubicacién del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0y 17
[Pa], aproximadamente. Los resultados para la presién son muy similares a los obtenidos en las simulaciones
CFD, en cambio, los resultados para el esfuerzo de corte son sustancialmente menores debido, también, a la
baja en las velocidades dentro el aneurisma. De hecho son los esfuerzos de corte mds bajos de entre todas
las simulaciones realizadas, debido, principalmente, a que es la simulaciéon que exhibe mayores deforma-
ciones del s6lido, permitiendo al flujo moverse en secciones transversales mayores y bajar asi su velocidad

y esfuerzos de corte.
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Figura 4.154: Simulacién 11. Presién en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante

dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.155: Simulacién 11. Esfuerzo de corte en funcién del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.7.7. Resumen

En la tablas 4.4 y 4.5 se muestra un resumen de los resultados extremos obtenidos para las simulaciones

FSI en el aneurisma, tanto para la estructura, como para el fluido, respectivamente.

Cuadro 4.4: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI. Puntos maximos de esfuerzos y deformaciones en el

aneurisma.
Simulacién | Esf. Efect. Max. | 1° Esf. Ppal. Max. | 1° Def. Ppal. Max. | 3° Def. Ppal. Min.

# [kPa] [kPa] [UA] [UA]

7 705.964 753.470 0.115 -0.162
8 901.788 961.465 0.157 -0.214
9 804.472 881.641 0.083 -0.117
10 250.502 266.953 0.041 -0.058
11 882.885 1073.040 0.169 -0.170

Cuadro 4.5: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI. Puntos extremos de presién y esfuerzo de corte

en la pared del aneurisma.

Simulacion | Presion Max. | Presion Min. | WSS Max. | WSS Min. | Caida de Presion Max.
# [kPa] [kPa] [Pa] [Pa] [kPa]
7 19.015 11.142 17.555 0.247 4.834
8 26.679 13.516 16.890 0.270 4.745
9 19.025 11.239 18.886 0.239 4.906
10 19.066 11.142 20.686 0.237 4.828
11 18.589 11.096 16.954 0.249 3.980

Recordar que:

» Simulacién 7: Modelo Elastico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presion Normal.

Simulacion 8: Modelo Elastico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presién Hipertenso.

= Simulacién 9: Modelo Elastico Delfino Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presién Normal.
» Simulacién 10: Modelo Elastico Seshaiyer Equivalente, Espesor Arteria, Pulso de Presion Normal.

» Simulacién 11: Modelo Elastico Seshaiyer Equivalente, Espesor Aneurisma, Pulso de Presién Nor-

mal.

Al cotejar los resultados mostrados en las tablas se ponen de relieve varias situaciones interesantes.

Primero, se puede apreciar una gran variabilidad en los resultados de esfuerzos y deformaciones obtenidos
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para cada una de las simulaciones. Las variables de presion y espesor arterial juegan un rol fundamental
generando esta variabilidad. Por otro lado, el cambio de médulo de elasticidad genera un trade-off intere-
sante entre esfuerzos y deformaciones; por un lado suben los esfuerzos maximos, pero a la vez, baja os-
tensiblemente las deformaciones. Estos resultados serdn analizados con mayor profundidad en el siguiente

capitulo.

Cabe destacar que, como se observo en la simulacién 7, los dos primeros esfuerzos principales son muy
parecidos en médulo y ampliamente superiores al tercer esfuerzo principal. Esto permite que el esfuerzo
efectivo y el primer esfuerzo principal sean muy parecidos. En efecto, recordemos que el esfuerzo efectivo

o, esta dado por:

1
o, = \@\/(Gl —62)2+(G] —63)2+(62—G3)2 “4.2)

Si 0y &~ 6, >> 03, entonces (0] —02) =~ 0y (01 — 03) = (02 — 03) ~ 0], de esta manera o, ~ 0. Por
esta razén, aunque conceptualmente el esfuerzo efectivo no representa un indicador adecuado para evaluar
la tendencia a la ruptura del material arterial, en la practica terminando siguiendo el mismo comportamiento

que el primer esfuerzo principal.

Por otro lado, los resultados fluidodindmicos se muestran menos sensibles a las variaciones en las condi-
ciones de las simulaciones. Salvo al variar la presion de salida, la presion sobre el aneurisma es bastante
similar en todas las simulaciones. De la misma manera, la caida de presién se mantiene muy uniforme,
salvo para el caso de la simulacién con espesor de aneurisma. Sin embargo, el comportamiento més in-
teresante tiene que ver con la correlacion entre deformacién del solido y esfuerzo de corte en la pared. Se
puede apreciar que estas variables, segin estas simulaciones, estin perfectamente correlacionadas; a may-
ores deformaciones bajan los esfuerzos de corte en la pared. Intuitivamente, puesto que el s6lido al estar mas
deformado deja un mayor volumen disponible para que el flujo se desarrolle, posibilita la disminucién de la
velocidad y, por ende, la disminucién de los esfuerzos de corte, tal como lo sugiere Torii [33]. La discusién

de estos resultados serd retomada en el préximo capitulo.

Las concentraciones de esfuerzos y deformaciones se obtuvieron, en general, en los mismos lugares
que para las simulaciones estructurales puras y aparecen ilustradas en la figura 4.156. Del mismo modo, la
distribucion del esfuerzo de corte en la pared es muy similar a las obtenida en los casos CFD y las zonas

interesantes se ilustran en la figura 4.157.
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y deformaciones

Zona de altos esfuerzos
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Figura 4.156: Zonas de maximos y minimos esfuerzos y deformaciones segtin simulaciones FSI.

Zona de Bajos Esfuerzos
de Corte en la Pared
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de Corte en la Pared

Figura 4.157: Zonas de maximos y minimos esfuerzos de corte en la pared en las simulaciones FSI.

Por tltimo, recordar que los indices BMR y NSI para este caso son 10.01 y 0.171, respectivamente, esto
implica que es mds probable que este caso esté roto a que no lo esté. Sin embargo, el aneurisma no esta roto.
Esto quiza se deba a que las zonas de altos esfuerzos y bajos esfuerzos de corte en la pared no coinciden, de
hecho estén intercambiadas. En efecto, la zona donde se concentran los esfuerzos puede estar mds sana que
el resto del aneurisma gracias a su buena lubricacién y, debido a esto, ha de resistir més y, a su vez, la zona

mas fragil del aneurisma, la menos lubricada, estd menos solicitada. Sin duda una buena combinacién.
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Capitulo 5

Analisis y Discusion de Resultados

5.1. Simulaciones Estructurales

En esta seccién se analizardn los resultados obtenidos en las simulaciones estructurales puras, con el
fin de establecer las diferencias producidas en los resultados debido a las simplificaciones en los modelos y

formulaciones.

Recordar que para las simulaciones estructurales puras se considerd espesor variable, pulso de presién
normal, presidn externa constante y empotramiento en los extremos. Para la simulacién 1 se utilizé el modelo
hipereléstico de Seshaiyer como material de toda la pared de la geometria, mientras que para las simulaciones
2 y 3 se utiliz6 el modelo eldstico equivalente de Seshaiyer. Para las simulaciones 1 y 2 se utilizaron elemen-

tos tipo 3D, mientras que para la simulacién 3 se utilizaron elementos tipo shell.

En las tablas 5.1 y 5.2 se listan los resultados de las tres simulaciones y las diferencias porcentuales entre

ellos.

Cuadro 5.1: Resumen de resultados de simulaciones Estructurales puras. Puntos maximos de desplazamientos, esfuerzos y

deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 1.

Simulacién | Desp. Max. | Dif. Porcentual | Esf. Efect. Max. | Dif. Porcentual | 1° Esf. Ppal. Max. | Dif. Porcentual
# [mm] [ %] [kPa] [ %] [kPa] [ %]
1 0.22 0 420.76 0 415.45 0
2 0.32 45.5 467.90 11.2 543.24 30.8
3 0.52 136.4 573.91 36.4 584.42 40.7
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Cuadro 5.2: Resumen de resultados de simulaciones Estructurales puras. Puntos maximos de desplazamientos, esfuerzos y

deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 2.

Simulacién | 1° Def. Ppal. Max. | Dif. Porcentual | 3° Def. Ppal. Max. | Dif. Porcentual
# [UA] [ %] [UA] [ %]
1 - - - -
2 0.083 0 0.11 0
3 0.1 20.5 0.14 27.3

Los resultados obtenidos estdn dentro de los rangos reportados por la literatura [25]. La tendencia muestra
que los esfuerzos efectivos crecen un 11.2 % al variar el modelo de hipereldstico a eldstico, mientras que el
primer esfuerzo principal sube un 30.76 %. Esto se explica a que la aproximacion lineal sobreestima los
esfuerzos dada una deformacién en el rango de estiramientos (stretch) obtenidos en la simulacién (méximo

primer estiramiento principal 1.047 [UA]), como lo corrobora la figura 5.1.

3000000

2500000

2000000 /

— Seshaiyer
— Seshaiyer Lineal

1500000

Esfuerzo [Pa]

1000000

500000

0 T T T 1
1 1.05 1.1 1.15 1.2

Stretch

Figura 5.1: Curvas de esfuerzo vs stretch para un ensayo de traccidén uniaxial del modelo de Seshaiyer y su curva elastica

equivalente.

Por otro lado, la aplicacién de elementos tipo shell también tiende a aumentar los resultados sobre es-
fuerzos y deformaciones. Tanto los esfuerzos como las deformaciones suben en alrededor de un 20 % con
respecto a la simulacién con elementos 3D. Esto se podria deber a las simplificaciones introducidas por
las hipdtesis de Piola-Kirchhoff. Pero, por otro lado, son un tanto sospechosos los resultados obtenidos para

superficies delgadas a través de elementos tipo 3D. Las distribuciones de esfuerzos principales obtenidas pre-
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sentan maximos nodales que se escapan del rango de los resultados de las vecindades (figuras 4.9,4.17). In-
clusive, la recomendacion del fabricante del software es utilizar elementos tipo shell para el caso de cédscaras
delgadas [13]. Sin embargo, los resultados promediados en las vecindades son bastante consecuentes, lo que
podria validar los resultados obtenidos mediante esta metodologfa. La figura 5.3 muestra la distribucién del
primer esfuerzo principal para dos puntos de control dentro de las geometrias utilizadas en las simulaciones

estructurales puras, donde es posible apreciar esta caracteristica.

En general, las deformaciones se esperan crecientes en la misma direccion de simplificacion del modelo.
Un indicador que permite comparar las tres simulaciones es el desplazamiento, el cual sigue este patrén
como lo demuestra la figura 5.6. Aunque no representa una medida de deformacion, es de esperar que ésta

se comporte bajo la misma tendencia.

En las figuras 5.2, 5.3, 5.4 y 5.5 se muestran comparaciones para resultados sobre esfuerzos y defor-
maciones de las simulaciones estructurales puras. Cabe destacar que las diferencias observadas para los
maximos se replican en puntos interiores del aneurisma, como el fondo, y son una tendencias generalizada

de los resultados.
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Figura 5.2: Comparacién de los esfuerzos efectivos de Von Mises entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones estructurales puras.
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Figura 5.3: Comparacién de los primeros esfuerzos principales entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones

estructurales puras.
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Figura 5.4: Comparacién de las primeras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones estructurales puras elasticas.
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Figura 5.5: Comparacién de las terceras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones estructurales puras elasticas.
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Figura 5.6: Comparacién de los desplazamientos entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones

estructurales puras.
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Ya se habia mencionado en el capitulo anterior que las concentraciones de esfuerzos y deformaciones
yacen sobre la zona del aneurisma, comportamiento que se corroboré largamente. Esto implica que la uti-
lizacion de un modelo de aneurisma sobre toda la geometria es una simplificacién aceptable. En efecto, como
las concentraciones de esfuerzos y deformaciones no se sitdan en la arteria, la utilizacién de un modelo u
otro en esta parte de la geometria, en general, no deberia generar diferencias significativas en los resultados,
medidos en la escala de los esfuerzos y deformaciones alcanzados en la zona del aneurisma. De esta manera,

bastarfa utilizar el modelo adecuado en el aneurisma para alcanzar un gran realismo en la simulacién.

En resumen, la conclusién principal de este ejercicio es tomar conciencia de que la aplicacién del mod-
elo elastico equivalente de Seshaiyer tiende a sobreestimar esfuerzos y deformaciones, con respecto a los
resultados en el modelo hipereldstico. La utilizacién de elementos tipo shell acentia este patrén, pero exhibe
resultados mds confiables que los obtenidos con elementos 3D debido a la suavidad de las distribuciones

entregadas.

Por ultimo, en favor a la utilizacion de las simplificaciones del modelo, el hecho de que sobreestimen
los resultados provee un elemento de seguridad intrinseco a la hora de evaluar la peligrosidad de ruptura
de un determinado caso. Se debe recordar que el fin dltimo de este trabajo es colaborar en el desarrollo de
una metodologia practica de evaluacion del riesgo de ruptura de aneurismas reales. Se debe tener cuida-
do, sin embargo, en no caer en la zona donde el material hipereldstico comienza a aumentar rdpidamente
los esfuerzos al variar las deformaciones, en este caso el modelo simplificado comenzard a arrojar valores

subestimados para los esfuerzos.
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5.2. Simulaciones CFD

En esta seccidn se analizaran los resultados obtenidos en las simulaciones CFD puras, con el fin de
establecer las diferencias producidas en los resultados debidas a la consideracién en las simulaciones de

distintas cantidades de sifones precedentes al aneurisma.

En las tablas 5.3 y 5.4 se listan los resultados de las tres simulaciones y las diferencias porcentuales entre

ellas.

Cuadro 5.3: Resumen de resultados de simulaciones CFD. Puntos extremos de presién y esfuerzo de corte en la pared del

aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. | N°de | Presion Max. | Dif. Porcent. | Presion Min. | Dif. Porcent. | WSS Max. | Dif. Porcent.
# Sifones [kPa] [ %] [kPa] [ %] [Pa] [ %]
4 3 19.097 0 11.254 0 23.049 0
5 2 19.194 0.5 11.153 0.9 221 4.1
6 1 19.227 0.7 11.143 1.0 20.626 10.5

Cuadro 5.4: Resumen de resultados de simulaciones CFD. Puntos extremos de presién y esfuerzo de corte en la pared del

aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. | N°de | WSS Fondo | Dif. Porcent. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Caida Presion Max. | Dif. Porcent.
# Sifones [Pa] [ %] Entrada [m/s] [ %] [kPa] [ %]
4 3 9.102 0 0.8285 0 5.373 0
5 2 9.302 2.2 0.8460 2.4 5.060 5.8
6 1 8.823 31 0.8675 4.7 4.632 13.8

Los resultados obtenidos estan dentro de los margenes descritos en la literatura ([5],[11],[32],etc) y son

bastante razonables. En general, las diferencias son bastante pequefias, no superando el 14 %.

Para partir el andlisis, notar que la diferencia porcentual de la presion maxima y minima en el aneurisma
no alcanzael 1 % en ningtin caso, por lo que se puede considerar completamente independiente de la cantidad
de sifones precedentes al aneurisma. Este resultado era completamente esperable debido a que la condicién
de borde de presién, ubicada aguas arriba, determina el nivel de presion alcanzado en la zona del aneurisma.
Recordar que la geometria aguas arriba es igual para los tres casos. Por dltimo, notar la evolucién temporal

de la presion en dos puntos de control de las geometrias en la figura 5.7 lo cual corrobora esta afirmacion.
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Figura 5.7: Comparacién de la presién entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones CFD.

Por otro lado, se observa que la magnitud de la velocidad médxima en el plano de entrada al aneurisma
disminuye con la cantidad de sifones considerados previo al aneurisma. Sin embargo, las diferencias no son
dramaticas, solo alcanzan el 4 %. El resultado es 16gico, puesto que a mayor longitud de la geometria, mayor

es la pérdida de carga del fluido. Lo interesante es que la variacién es muy pequefia.

De la misma manera, los resultados para el esfuerzo de corte en la pared replican la tendencia. Sin
embargo, en este caso las diferencias se acentian considerablemente. La diferencia porcentual entre el caso
con un sifén y el de tres llega al 10 %, lo cual puede ser crucial a la hora de evaluar las propiedades mecénicas

de la pared del aneurisma. Para explicar estas diferencias hay que hilar un poco més fino.

Segin Oshima [32], la sola aplicaciéon de un perfil de velocidades de Womersley a la entrada de la
geometria no garantiza una simulacion realista, puesto que el atravesar una geometria sinuosa afecta la
distribucién espacial de la velocidad del flujo sanguineo, dotdndola de componentes en el plano perpendicular
al flujo, por lo que se genera circulacién. Este desorden del flujo afectaria la distribucion del esfuerzo de corte

en la pared del aneurisma, tal como se evidencia en la figura 5.8.
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Figura 5.8: Comparacién de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones CFD.

En general, el efecto de la componte secundaria del flujo depende de la curvatura relativa al didmetro del

sifén considerado y del numero de Reynolds, no observandose una tendencia definida en funcién de alguna
de las variables [32].

En la figura 5.9 se muestran distribuciones de velocidad en simulaciones reportadas por Oshima [32]
para las que se considera un flujo secundario a la entrada y para las que no. Es posible constatar la pérdida

de simetria provocada por la existencia de este flujo secundario.

(b) "

Figura 5.9: Comparacién de las distribuciones de magnitud de velocidad en la sistole para modelos con vy sin flujo

secundario en la entrada: (a) Modelo sin flujo secundario a la entrada (b) Modelo con flujo secundario a la entrada [32].
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Ahora bien, en la figura 5.10 se muestran las distribuciones de velocidad en planos arteriales transversales

al flujo justo antes de entrar al aneurisma. Cabe destacar que estos planos son aproximadamente los mismos,

no pudiendo ser seleccionado el mismo debido a que las mallas no son iguales.
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Figura 5.10: Comparacién de las distribuciones de magnitud de velocidad en la sistole para modelos con 1, 2 y 3 sifones

precedentes al aneurisma.

Se puede apreciar la asimetria caracteristica provocada por el flujo secundario y la gran similitud en las

tres distribuciones. Puesto que los tres sifones presentan una curvatura similar no se generan divergencias

notables en las distribuciones de velocidad, por lo que el efecto producido por el flujo secundario seria

apreciable eligiendo tan solo un sifén precedente al aneurisma.

Para efectos de las simulaciones FSI, se decidié considerar la geometria con 2 sifones debido a la buena

aproximacion que permite sobre los resultados y al considerable ahorro computacional que representa frente

a la simulacién con 3 sifones.

En resumen, de los resultados de las simulaciones CFD puras se puede concluir que la presién en la

zona del aneurisma no depende de la geometria aguas abajo y que la distribucion del esfuerzo de corte en

la pared del aneurisma se ve relativamente afectada por la cantidad de sifones precedentes, sin embargo

las divergencias no son draméticas puesto que todas las simulaciones consideran la presencia de un flujo

secundario generado por la curvatura de la geometria precedente al aneurisma.
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5.3. Simulaciones FSI

Antes de partir el andlisis vale la pena recordar las caracteristicas de las simulaciones FSI:

= Simulacién 7: Modelo Elastico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presién Normal.

» Simulacién 8: Modelo Elastico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presién Hipertenso.
» Simulacién 9: Modelo Elastico Delfino Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presion Normal.

= Simulacién 10: Modelo Eléstico Seshaiyer Equivalente, Espesor Arteria, Pulso de Presién Normal.

= Simulacién 11: Modelo Eléstico Seshaiyer Equivalente, Espesor Aneurisma, Pulso de Presién Nor-

mal.

En general, los resultados de estas simulaciones siguen las tendencias esbozadas en las simulaciones
estructurales puras y CFD. En la presente seccion se analizaran las caracteristicas nuevas que imprime la

interaccion fluido-estructura sobre los resultados de las simulaciones.

Cabe adelantar, y como se vio en el capitulo de resultados, que la variable de interaccién importante en
el problema FSI es la deformacién del sélido, la cual actda fuertemente sobre los resultados fluidodindmicos.
Se pondra especial acento en evaluar la diferencias en la deformacién de la geometria provocadas por la

variacion de los pardmetros de control seleccionados, con el fin de encontrar relaciones interesantes.
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5.3.1.

Presion Normal e Hipertenso a la Salida

Comparacion Entre Resultados Estructurales

Comparacion de Resultados entre Simulaciones condiciones de Borde de Pulso de

En la tabla 5.5 se muestran los resultados estructurales de las simulaciones con presién a la salida normal

e hipertensa y modelo de pared arterial elastico Seshaiyer equivalente y espesor variable.

Puntos maximos de esfuerzos y deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales.

Cuadro 5.5: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI con pulso de presiéon normal e hipertenso a la salida.

Sim. | Esf. Efect. | Dif. Porcent. | 1° Esf. Ppal. | Dif. Porcent. | 1° Def. Ppal. | Dif. Porcent. | 3° Def. Ppal. | Dif. Porcent.
Maix. [kPa] [ %] Maix. [kPa] [ %] Maix. [UA] [ %] Min. [UA] [ %]
705.964 0 753.470 0 0.115 0 0.162 0
901.788 27.7 961.465 27.6 0.157 36.5 0.214 32.1

El aumento porcentual producto del aumento de presion para los esfuerzos bordea el 27 %, mientras que
la diferencia maxima para la deformacion es del 36 %. Estos valores son considerables, pero se debe tener
en cuenta, también, que el aumento en la presién fue de un 50 %. Naturalmente, esta tendencia se explica a

que hay una mayor fuerza disponible para cargar a la geometria.

Esta tendencia se replica en los puntos interiores del aneurisma, tal como lo demuestran las figuras 5.11,
5.12, 5.13 y 5.14, donde se aprecia la evolucion temporal de esfuerzos y deformaciones para dos puntos de

control dentro de la geometrias consideradas.
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Figura 5.11: Comparacién de los esfuerzos efectivos de Von Mises entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condicién de borde de pulso de presién normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.12: Comparacién de los primeros esfuerzos principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condicién de borde de pulso de presiéon normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.13: Comparacién de las primeras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condicién de borde de pulso de presién normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.14: Comparacién de las terceras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condicién de borde de pulso de presiéon normal e hipertenso a la salida.
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Comparacion Entre Resultados Fluidodinamicos

En las tablas 5.6 y 5.7 aparecen listados los resultados fluidodindmicos para las simulaciones con presién

a la salida normal e hipertensa y modelo de pared arterial elastico Seshaiyer equivalente y espesor variable.

Cuadro 5.6: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI con pulso de presién normal e hipertenso a la
salida. Puntos extremos de presién, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. | Presiéon Max. | Dif. Porcent. | Presion Min. | Dif. Porcent. | WSS Max. | Dif. Porcent. | WSS Min. | Dif. Porcent.
[kPa] [ %] [kPa] [ %] [Pa] [ %] [Pa] [ %]
19.015 0 11.142 0 17.555 0 0.247 0
26.679 40.3 13.516 21.3 16.890 3.8 0.270 9.3

Cuadro 5.7: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI con pulso de presién normal e hipertenso a la
salida. Puntos extremos de presidn, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Caida de Presion Max. | Dif. Porcent.
# Entr. Aneu. [m/s] [ %] Entr. Art. [m/s] [ %] [kPa] [ %]
7 0.8098 0 1.273 0 4.834 0
0.8014 1.0 1.262 0.9 4.745 1.8

Las diferencias porcentuales en los resultados fluidodindmicos, exceptuando la presién, son bastante
similares para ambas simulaciones. Tanto los esfuerzos de corte en la pared, como las velocidades maximas
en los planos de control son muy parecidos. En efecto, la maxima diferencia porcentual en alguna de estas
variables corresponde al esfuerzo de corte minimo (9 %). Cabe considerar que este esfuerzo no alcanza a ser
1 [Pa] en ninguno de los casos, por lo que una medida relativa entre ellos es muy extrema, si la diferencia

relativa la considerdramos sobre la escala de WSS, esta diferencia seria casi despreciable.

Por dltimo, ain cuando los resultados fluidodindmicos son muy similares, se puede observar la tendencia
de que los esfuerzos de corte y velocidades bajan para el caso mas deformado. En efecto, el caso 8 (presion
hipertensa) exhibe las mayores deformaciones y los menores esfuerzos de corte en la pared y velocidades.
Cabe desatacar, sin embargo, que las diferencias en los resultados fluidodindmicos se amortiguan con respec-
to a las deformaciones, en efecto, el orden de diferencias en los resultados fluidodindmicos no sobrepasa el

10 %, mientras que las deformaciones llegan hasta el 36 % de diferencia relativa.

En las figuras 5.15 y 5.16, se aprecia la evolucién temporal de presion y esfuerzos de corte en la pared

del aneurisma para dos puntos de control dentro de la geometrias consideradas.
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Figura 5.15: Comparacién de la presién entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones condicién de borde

de pulso de presién normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.16: Comparacidn de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condicién de borde de pulso de presiéon normal e hipertenso a la salida.
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5.3.2. Comparacion de Resultados entre Simulaciones con Modelos Elasticos Arteriales de
Delfino y Seshaiyer Equivalentes

Comparacion Entre Resultados Estructurales

En la tabla 5.8 se muestran los resultados estructurales de las simulaciones con modelo de pared arterial

elasticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes, pulso de presién normal a la salida y espesor variable.

Cuadro 5.8: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI con modelo de pared arterial eldsticos de Seshaiyer y

Delfino equivalentes. Puntos méximos de esfuerzos y deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales.

Sim. | Esf. Efect. | Dif. Porcent. | 1° Esf. Ppal. | Dif. Porcent. | 1° Def. Ppal. | Dif. Porcent. | 3° Def. Ppal. | Dif. Porcent.
Maix. [kPa] [ %] Maix. [kPa] [ %] Maix. [UA] [ %] Min. [UA] [ %]
705.964 0 753.470 0 0.115 0 0.162 0
804.472 13.9 881.641 17.0 0.083 27.8 0.117 27.8

Las diferencias porcentuales para los esfuerzos bordean el 17 %, mientras que la diferencia maxima para
la deformacién es del 27 %. Lo interesante es que mientras los esfuerzos suben al considerar el modelo
de Delfino, las deformaciones bajan. Este comportamiento tiene sentido, puesto que el mddulo de Young
equivalente de Delfino es mayor (en alrededor de 3 [MPa]) al de Seshaiyer, esto permitiria alcanzar mayores
esfuerzos a menores deformaciones. Este resultado también fue obtenido por Araya [5] en algunas de sus

simulaciones.

Esta tendencia se replica en los puntos interiores del aneurisma, tal como lo demuestran las figuras 5.17,
5.18, 5.19 y 5.20, donde se aprecia la evolucién temporal de esfuerzos y deformaciones para dos puntos de

control dentro de las geometrias consideradas.
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Figura 5.17: Comparacién de los esfuerzos efectivos de Von Mises entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial eldsticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.18: Comparacién de los primeros esfuerzos principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elasticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.19: Comparacién de las primeras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial eldsticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.20: Comparacién de las terceras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elasticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Comparacion Entre Resultados Fluidodinamicos

En las tablas 5.9 y 5.10 aparecen listados los resultados fluidodindmicos para las simulaciones con mod-
elo de pared arterial elasticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes, pulso de presion normal a la salida y

espesor variable.

Cuadro 5.9: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI con modelo de pared arterial elasticos de
Seshaiyer y Delfino equivalentes. Puntos extremos de presién, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en

planos de control y sus diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. | Presion Max. | Dif. Porcent. | Presion Min. | Dif. Porcent. | WSS Max. | Dif. Porcent. | WSS Min. | Dif. Porcent.
# [kPa] [ %] [kPa] [ %] [Pa] [ %] [Pa] [ %]
19.015 0 11.142 0 17.555 0 0.247 0
19.025 0.1 11.239 0.9 18.886 7.6 0.239 3.2

Cuadro 5.10: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI con modelo de pared arterial eldsticos de
Seshaiyer y Delfino equivalentes. Puntos extremos de presién, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en

planos de control y sus diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Caida de Presion Max. | Dif. Porcent.
# Entr. Aneu. [m/s] [ %] Entr. Art. [m/s] [ %] [kPa] [ %]
0.8098 0 1.273 0 4.834 0
0.8177 0.9 1.284 0.9 4.906 1.5

Las diferencias porcentuales en los resultados fluidodindmicos, son bastante similares para ambas sim-
ulaciones. La variacién de presién en el aneurisma es casi nula. Tanto los esfuerzos de corte en la pared,
como las velocidades médximas en los planos de control son muy similares. En efecto, la maxima diferencia

porcentual en alguna de estas variables corresponde al esfuerzo de corte maximo (7.58 %).

Por tltimo, siguiendo con la tendencia, los esfuerzos de corte y velocidades bajan para el caso mas
deformado. En efecto, el caso 7 (modelo de Seshaiyer) exhibe las mayores deformaciones y los menores
esfuerzos de corte en la pared y velocidades. Por otro lado, parece ser que el esfuerzo de corte maximo en
la pared varia mds rapido al disminuir la deformacién que al aumentar. En efecto, atin cuando la diferencia
porcentual entre las deformaciones de estos casos es menor que en la comparacién entre las simulaciones
con distinta presion a la salida, el esfuerzo de corte maximo sube en mucho mayor proporcién que en el caso

anterior. Este efecto puede ser observado con mayor claridad en la figura 5.22.

En las figuras 5.21 y 5.22, se aprecia la evolucién temporal de presion y esfuerzos de corte en la pared

del aneurisma para dos puntos de control dentro de la geometrias consideradas.
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Figura 5.21: Comparacién de la presién entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones con modelos de

pared arterial eldsticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.22: Comparacién de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elasticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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5.3.3. Comparacion de Resultados entre Simulaciones con Geometrias de Espesor Variable,

de Aneurisma y de Arteria

Comparacion Entre Resultados Estructurales

En la tabla 5.11 se muestran los resultados estructurales de las simulaciones con espesor variable, de

arteria y aneurisma, modelo de pared arterial eldstico Seshaiyer equivalente y presion a la salida normal.

Cuadro 5.11: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI con espesor variable, de arteria y aneurisma.

Puntos maximos de esfuerzos y deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales.

Sim. | Esf. Efect. | Dif. Porcent. | 1° Esf. Ppal. | Dif. Porcent. | 1° Def. Ppal. | Dif. Porcent. | 3° Def. Ppal. | Dif. Porcent.
# Maix. [kPa] [ %] Maix. [kPa] [ %] Maix. [UA] [ %] Min. [UA] [ %]
7 705.964 0 753.470 0 0.115 0 0.162 0
10 250.502 64.5 266.953 64.6 0.041 64.3 0.058 64.2
11 882.885 25.1 1.073.040 42.4 0.169 46.9 0.170 49

Se puede apreciar que el modelo con espesor de aneurisma es menos rigido que el modelo con espesor

variable, al contrario del modelo con espesor de arteria. En efecto, el modelo con espesor de aneurisma

sobreestima los valores de esfuerzos y deformaciones, mientras que el modelo con espesor de arteria los

subestima. Las mayores diferencias las genera el modelo con espesor de arteria, para los esfuerzos bordean

el 64 %, al igual que para las deformaciones. En tanto, las diferencias generadas por el modelo con espesor de

aneurisma bordean el 42 % para el primer esfuerzo principal y el 46 % para la primera deformacion principal.

La tendencia se repite nuevamente en otros puntos de control dentro del aneurisma, tal como lo eviden-
cian las figuras 5.23, 5.24, 5.25 y 5.26.
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Figura 5.23: Comparacién de los esfuerzos efectivos de Von Mises entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con espesor de pared arterial de arteria, aneurisma y variable.
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Figura 5.24: Comparacién de los primeros esfuerzos principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con espesor de pared arterial de arteria, aneurisma y variable.
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Figura 5.25: Comparacién de las primeras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con espesor de pared arterial de arteria, aneurisma y variable.
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Figura 5.26: Comparacién de las terceras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con espesor de pared arterial de arteria, aneurisma y variable.
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En las figuras 5.23, 5.24, 5.25 y 5.26, se puede apreciar la gran similitud entre los resultados estructurales
del punto de control del fondo de los modelos con espesor variable y de aneurisma. Esto puede llevar a pensar
que las diferencias se van aminorando entre ambas simulaciones una vez que los puntos de control se alejan

de la base del aneurisma, lo que es muy légico.

En la figura 5.27, se muestra la evolucién temporal del punto de control medio 2, donde es posible apre-
ciar una significativa diferencia entre el comportamiento de las tres simulaciones. Sin embargo, las diferen-
cias relativas del punto medio 2 son bastante menores que para los puntos de control maximos y mayores
que para el punto de control del fondo. Este hecho avalaria la hipétesis de que existen diferencias relativas

que varian segun la localizacién del punto de control y que tienden a anularse hacia el fondo del aneurisma.
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Figura 5.27: Comparacién de los esfuerzos efectivos de Von Mises para el punto de control medio 2 de las simulaciones

con espesor de pared arterial de arteria, aneurisma y variable.

Comparacion Entre Resultados Fluidodinamicos

En las tablas 5.12 y 5.13 aparecen listados los resultados fluidodindmicos para las simulaciones con
espesor variable, de arteria y de aneurisma, modelo de pared arterial elastico Seshaiyer equivalente y presion

a la salida normal.
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Cuadro 5.12: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI con espesor variable, de arteria y aneurisma.
Puntos extremos de presién, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. | Presiéon Max. | Dif. Porcent. | Presion Min. | Dif. Porcent. | WSS Max. | Dif. Porcent. | WSS Min. | Dif. Porcent.
# [kPa] [ %] [kPa] [ %] [Pa] [ %] [Pa] [ %]
7 19.015 0 11.142 0 17.555 0 0.247 0
10 19.066 0.3 11.142 0.0 20.686 17.8 0.237 4.1
11 18.589 2.2 11.096 0.4 16.954 3.4 0.249 0.8

Cuadro 5.13: Resumen de resultados fluidodindmicos de simulaciones FSI con espesor variable, de arteria y aneurisma.
Puntos extremos de presién, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Vel. Max. Plano | Dif. Porcent. | Caida de Presion Max. | Dif. Porcent.
# Entr. Aneu. [m/s] [ %] Entr. Art. [m/s] [ %] [kPa] [ %]
7 0.8098 0 1.273 0 4.834 0
10 0.8088 0.1 1.272 0.1 4.828 0.1
11 0.7429 8.3 1.175 7.7 3.980 17.7

Nuevamente, se comprueba la invariancia de la de la presién frente a la variacidon de otro pardmetro
mecanico. Se comprueba que la presion en el aneurisma no depende de la rigidez del material de la pared,
tal como lo ilustra la figura 5.28 en donde aparece la evolucién temporal de la presién para dos puntos de

control dentro de la geometrias consideradas, sino sélo de la condicién de presion a la salida.

Por otro lado, en este caso se ve mds patente aun el efecto de la rigidizacién de la pared sobre los
resultados fluidodindmicos. Se mantiene la tendencia de incremento de los esfuerzos de corte en la pared
al rigidizarse la pared arterial, sin embargo es posible observar con més claridad que las diferencias son
crecientes con la rigidizacion. En efecto, los resultados sobre esfuerzos de corte en la pared para el modelo
con espesor de arteria llegan a un 17 % de diferencia con respecto al modelo con espesor variable, mientras
el modelo con espesor de aneurisma genera s6lo un 3 % de diferencia. Este resultado, es otra evidencia mas

para asegurar que la rigidizacion del material aumenta las diferencias de los esfuerzos de corte en la pared.

Este efecto puede ser apreciado con mayor claridad en la figura 5.29 donde aparece la evolucién temporal
de los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma para dos puntos de control dentro de la geometrias

consideradas.
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Figura 5.28: Comparacién de la presién entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones con espesor de pared

arterial de arteria, aneurisma y variable.
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Figura 5.29: Comparacidn de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con espesor de pared arterial de arteria, aneurisma y variable.

217



ANALISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

5.4. Comparacion FSI vs. CFD

En las figuras 5.30 y 5.31 se muestran las evoluciones temporales de la presion y esfuerzo de corte en la
pared del aneurisma para los puntos de control mdximos y fondo para las simulaciones con espesor variable,
de arteria y pared rigida, de hecho la simulacién CFD pura sobreestima en un 27 % el esfuerzo de corte
maximo en el aneurisma. Sin querer entrar en mayor detalle, se corrobora una vez mas que la rigidizacién de
la pared genera mayores esfuerzos de corte en la pared, mientras que no afecta la distribucién de presiones
en el aneurisma. Cabe destacar, que la utilizacién de una geometria con espesor de arteria es casi considerar

pared rigida.

Debido a que el modelo elastico equivalente de Seshaiyer sobreestima las deformaciones, es de esperar
que el comportamiento real de los esfuerzos de corte en el aneurisma sea méas parecido a las simulaciones mas
rigidas. De aqui se concluye que, dentro de la zona de esfuerzos y deformaciones obtenidas, la simulacion
con modelo elastico equivalente de Seshaiyer subestima los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma. Esto
le afade una componente adicional de seguridad a las estimaciones de riesgo de rompimiento de aneurismas

bajo esta metodologia.
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Figura 5.30: Comparacidn de la presién entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones con espesor de pared

arterial de arteria, variable y pared rigida.
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Figura 5.31: Comparacién de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con espesor de pared arterial de arteria, variable y pared rigida.
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5.5. Comparacion de Deformaciones, Esfuerzos de Corte en la Pared y Ve-

locidades

En la figura 5.32 es posible apreciar el esfuerzo de corte maximo en la pared del aneurisma en funcién

de la tercera deformacién principal.
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Figura 5.32: Esfuerzo de corte maximo en la pared del aneurisma en funcién de la tercera deformacién principal maxima

en el aneurisma.

Se puede observar una gran correlacién entre el esfuerzo de corte en la pared y la tercera deformacion
principal. Tal como se habia anunciado, el esfuerzo de corte tiende a hacerse més grande a medida que
la pared de la vasculatura se rigidiza. Por otro lado, se ha conseguido un ajuste casi lineal de los datos
experimentales, sobre todo en los primeros cuatro datos. Cabe considerar que las simulaciones 8 y 11 (pulso
hipertenso y espesor de aneurisma) son en las que més se cambid la fisica del problema y, por consiguiente,
es natural que no sigan perfectamente el comportamiento de las otras simulaciones, atin asi, exhiben una

gran correlacion con el comportamiento general.

El efecto de aumento del esfuerzo de corte en la pared a medida que aumenta la rigidez de la pared, puede
ser entendido de manera intuitiva. En efecto, al haber una menor deformacién de la vasculatura, es posible
alcanzar mayores velocidades y, por ende, mayores esfuerzos de corte en la pared[33]. Este razonamiento
parece bastante plausible y razonable. Sin embargo, la figura 5.33 niega el supuesto de que a mayores defor-

maciones siempre se alcancen mayores velocidades. Nuevamente, el dato més conflictivo es el resultado de
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la simulacién con espesor de pared de aneurisma.
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Figura 5.33: Velocidad médxima en el plano de entrada arterial en funcién de la tercera deformacién principal maxima en el

aneurisma.

Ahora bien, surge la inquietud de cudl es el argumento correcto para explicar que la rigidizacion de la
pared aumente los esfuerzos de corte en la pared, si es que el argumento intuitivo es falso. Una hipdtesis que
se puede postular es decir que el esfuerzo de corte depende mas de la geometria de la vasculatura que de
la velocidad maxima alcanzable. Se podrian realizar simulaciones CFD puras sobre geometrias levemente
expandidas y luego, sobre una de ellas, variar los flujos de sangre a la entrada de la vasculatura, asi se podria

correlacionar cual de los dos efectos explica de mejor forma los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma.

Por ultimo, se comprob6 que a mayor caida de presién en la vasculatura, también aumenta la velocidad

en la vasculatura, tal como lo evidencia la figura 5.34.
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Figura 5.34: Velocidad maxima en el plano de entrada arterial en funcién de la caida de presién maxima en la vasculatura.

Desde un punto de vista energético la vasculatura con aneurisma, simplificadamente, puede ser entendida
como una tuberia eldstica; con esto se quiere decir que junto al balance energético en el fluido, producto de
la velocidad y la presion, también se debe considerar la energia que puede almacenar la pared arterial. Es
posible evidenciar que todas las simulaciones, excepto la simulacidén con espesor de pared de aneurisma,
se encuentran en una zona relativamente cercana, evidenciando un balance energético similar. Esta carac-
teristica puede deberse a que el volumen de estos casos es similar, por lo que seria la variable que domina el
almacenamiento de energia, sobre todo considerando que los esfuerzos y deformaciones en la arteria fueron
muy similares en todos los casos, excepto en el caso de la simulacién con espesor de pared de aneurisma.

También, esta hipdtesis debiera ser puesta a prueba.
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5.6. Comparacion entre Simulaciones FSI y Estructurales Puras

Rojo en su memoria de titulo [2] determiné que la simulacién con cuerpo Unico, espesor variable y
modelo hipereldstico de Seshaiyer, representa una aproximacién mas que razonable para simular el com-
portamiento estructural de la vascultatura. En efecto, esta simulacién comparada con aquella con espesor y

modelo variable (la mds realista) no genera errores por sobre el 6 % para esfuerzos y deformaciones.

La simulacién 1 del presente trabajo de titulo corresponde precisamente a una simulacién estructural
con cuerpo Unico, espesor variable y modelo hiperelastico de Seshaiyer, y como ya se habia mencionado, se

utiliz6 debido a que se intuia su buen desempeio, tal como lo corroboré Rojo.

Al igual como se discutié en el andlisis de los casos estructurales, el modelo eldstico equivalente con
elementos tipo Shell tienden a sobreestimar los esfuerzos y deformaciones. En efecto, en la simulacién 1
se alcanzd un esfuerzo efectivo maximo de 420.76 [kPa], mientras que para la simulacién 7 se alcanzd un
esfuerzo efectivo maximo de 705.96[kPa]. Esto representa un aumento del 68 %. Este valor es considerable-
mente mayor al 36 % obtenido al comparar las simulaciones estructurales puras (simulacion 1 frente a 3),
sin embargo en estas simulaciones los pulsos de presion eran iguales, en cambio, en la simulacién 7 la pre-
sion al interior del aneurisma es considerablemente mayor que en las simulaciones 1 y 3. Mientras que para
las simulaciones 1 y 3 se seteo una presion maxima de unos 16 [kPa], para la simulacién 7 se alcanzé (via
célculo en el fluido) una presiéon maxima de 19 [kPa], lo cual representa un aumento del 16 %, lo que explica
en las diferencias observadas. Motivado por este hecho, se recomienda utilizar un pulso de presion en las
simulaciones estructurales puras calculado a partir de una simulacién CFD pura, esta mejora contribuird a

considerar una presién mas realista en el aneurisma y, asi, obtener mejores resultados.
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Capitulo 6

Conclusiones

= Se logré reconstruir con éxito nueve casos de aneurismas cerebrales tomados de la base de datos del
laboratorio. Cada uno de los casos reconstruidos posee la méxima cantidad de sifones precedentes al

aneurismas cémo fue posible rescatar desde los archivos originales.

= Se selecciond un caso, dentro del conjunto reconstruido, con el cual fue posible realizar con éxito todas

las variaciones propuestas en este trabajo de titulo.
= Se desarrollo, junto a Rojo [2], una metodologia que permite dotar de espesor variable al aneurisma.

= Se realiz6 un andlisis estadistico sobre una poblacion de 83 casos (41 rotos y 42 no rotos) en donde se
correlaciona la ruptura con los indices geométricos NSI 'y BMR. Se obtuvo que el 69.16 % de los casos
rotos exhiben un NSI mayor a 0.153, mientras que el 69.16 % de los casos no rotos exhiben un NSI
menor a 0.153. Anédlogamente, se obtuvo que el 68.7 % de los casos rotos presenta un BMR mayor a
5.84, en cambio, el 68.7 % de los casos no rotos presenta un BMR menor a 5.84. Comparativamente,
se obtuvo un limite de corte algo inferior al reportado en la literatura para el indice NSI. Raghavan [30]
reporté que el 78 % de los casos rotos posefan un NSI mayor a 0.183, mientras que un 78 % de los no
rotos poseian un NSI menor a 0.183. Esto da una diferencia relativa del 10.9 % entre ambos resultados.
Sin embargo, el estudio realizado en este trabajo de titulo cuenta con una poblacion sustancialmente

mayor que la poblacién utilizada en [30](27 pacientes).

= Se validaron y se fundamentaron las metodologias de simulacién FSI, en lo que respecta a la formu-

lacién cinemdtica del sélido y al perfil de velocidad de Womersley a la entrada.

= Se realizaron con éxito 11 simulaciones, cinco de las cuales son FSI, tres CFD vy tres estructurales
puras. Con estas simulaciones fue posible obtener los resultados necesarios para estudiar la influencia

sobre los resultados del médulo de Young del material arterial, de la presién a la salida de la geometria,
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del espesor de la vasculatura, de la cantidad de sifones precedentes al aneurisma y de la simplificacién

del modelo del sélido (de hipereléstico isotrépico 3D a eléstico isotrépico shell).

Se observaron esfuerzos efectivos maximos entre 250 [kPa] y 900 [kPa], lo cual est4 dentro del rango
reportado en la literatura [23] . Ademads, se observaron esfuerzos de corte en la pared maximos entre
16.9 [Pa] y 23.1 [Pa], rangos apropiados para este tipo de simulaciones [33]. Por otro lado, se obser-
varon esfuerzos de corte minimos del orden de 0.2 [Pa], lo que representa una fuente de riesgo altisima
para la ruptura del aneurisma. Una caracteristica interesante del caso especifico analizado es que las
zonas de méaximos esfuerzos y deformaciones coinciden con la zona de maximos esfuerzos de corte y
la misma tendencia se presenta para los minimos, lo cual disminuye el riesgo de rompimiento de este

paciente.

La simplificacién del modelo hipereldstico de Seshaiyer, ajustado a un modelo Mooney-Rivlin, por
un modelo eléstico isotrépico con un médulo de Young equivalente, sobreestima los esfuerzos bajo el
31 % (efectivos y primer esfuerzo principal) en el caso considerado. Este comportamiento no puede
tomarse como una regla general, debido a que para esta aplicacién especifica las deformaciones se
mantuvieron en la zona donde el médulo de Young sobreestima los esfuerzos. Como metodologia a
seguir, cada vez que la simplificacién se utilice se debe encontrar la zona en donde se estd trabajando.
Para esto, se deben desarrollar simulaciones estructurales puras para ambos modelos y comparar los

resultados.

La simplificacién de elementos 3D a elementos tipo shell sobreestima los esfuerzos bajo el 23 % (efec-
tivos y primer esfuerzo principal) y las deformaciones, bajo el 28 % (primera y tercera deformaciones
principales), para el caso de un material eldstico isotrépico con un médulo de Young Seshaiyer equiv-
alente. Las distribuciones de esfuerzos y deformaciones para los resultados utilizando elementos tipo
shell son mds suaves que las arrojadas por elementos tipo 3D. Es factible mejorar la calidad de los
resultados obtenidos por elementos tipo 3D, considerando promedios locales, en vez de resultados

puntuales.

En general, la utilizacién de un modelo eldstico isotrépico equivalente replica de buena forma la
mecanica de la pared arterial, genera distribuciones de esfuerzo y deformacion similares al modelo

hipereldstico con diferencias en los resultados bastante razonables.

Tanto los esfuerzos, como las deformaciones se concentran en la zona del aneurisma, no en la unién
del aneurisma y la arteria como sugerian Ledermann [4], Araya [5] y Muiioz [6]. Esta divergencia en
los resultados se produjo porque ellos utilizaron en sus simulaciones geometrias con espesor Unico en

vez de geometrias con espesor variable.

En el aneurisma las zonas de altos esfuerzos son zonas de altas deformaciones. En general, se obtu-

vieron dos esfuerzos principales en traccién sobre casi todo el aneurisma, relativamente parecidos en
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moédulo, y un esfuerzo principal compresién, mucho menor que los dos anteriores. Esto permite que
el primer esfuerzo principal sea muy parecido al esfuerzo efectivo de Von Mises. Un comportamiento
similar se observa para las deformaciones principales, se obtuvieron dos deformaciones principales
en traccién, muy similares, y una tercera en compresion. Sin embargo, no se observaron diferencias

abismales en sus valores.

En el contexto de las simulaciones CFD, los resultados fluidodindmicos son relativamente insensibles
frente a la variacion de la geometria precedente al aneurisma. En efecto, se observaron diferencias
re-lativas menores al 10 % para el esfuerzo de corte en la pared y al 1 % para la presién en el aneuris-
ma. Esta estabilidad se produjo gracias a que basta con la consideracion de 1 sifén de la vasculatura
precedente al aneurisma para obtener el desarrollo de un flujo secundario a la entrada de él. Con-
siderando 2 sifones, no se generan errores por sobre el 4 % para los esfuerzos de corte en la pared.
Esta regularidad se debe, ademds, a que las curvaturas de los tres sifones del caso considerado son
relativamente parecidas, sobre todo la de los mas cercanos al aneurisma. Por este motivo el desarrollo
del flujo secundario es facil tan solo considerando un sifén. Se debe tener en cuenta este aspecto antes
de cortar la geometria en la etapa de reconstruccidn; si existiera un sifén mucho més curvo que los
demas, aguas abajo del aneurisma, se debiera considerar a la hora de simular, puesto que el desarrollo

del flujo secundario depende fuertemente de la curvatura del sifon generador [32].

La presién en el aneurisma depende exclusivamente de la condicién de presion a la salida de la

geometria.

En el contexto de las simulaciones FSI, los resultados indican que las diferencias més grandes que se
generan al variar un pardmetro se encuentran en el sélido, de hecho los resultados fluidodinamicos, en

su gran mayoria, no superan el 10 %.

El aumento de la presion a la salida de la geometria, desde un pulso de presién normal hacia un pulso
hipertenso (aumento del 50 %), genera esfuerzos y deformaciones alrededor del 30 % superiores. Las

diferencias en el esfuerzo de corte méximo no superan el 4 %.

El aumento del médulo de Young desde 7.044 [MPa] (Seshaiyer equivalente) hasta 10.633 [MPa]
(Delfino equivalente), genera un aumento en los esfuerzos del orden 17 % y una disminucién de la
deformacién del orden del 27 %. Las diferencias en los esfuerzos de corte en la pared no superan el
7 %. Este comportamiento no puede ser tomado como regla general, puesto que la combinacién de
esfuerzos y deformaciones dependerd de la cantidad de energia de deformacién que sea transmitida
desde la sangre, posibilitando obtener menores esfuerzos en el material mds rigido, a la vez que las

deformaciones son mds bajas.

La variacién del espesor arterial genera las mds grandes diferencias en los resultados de las simula-

ciones. En general, el aumento de espesor tiende a bajar los esfuerzos y deformaciones observados,
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pero a subir los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma. Los esfuerzos y deformaciones no au-
mentan no mds alld de un 46 % en un modelo con espesor de aneurisma, con respecto a uno de espesor
variable. Mientras que para un modelo con espesor de arteria, los esfuerzos y deformaciones dismin-
uyen en alrededor de un 64 %. Los esfuerzos de corte en la pared disminuyen no mds alld de un 4 %
para el caso de un modelo con espesor de aneurisma, pero aumentan en alrededor de un 17 % para el

caso de un modelo con espesor de arteria.

En general, es preferible utilizar una geometria con espesor de aneurisma a una con espesor de arteria,
debido a que en la primera los esfuerzos y deformaciones se van haciendo similares a la simulacién
con espesor variable a medida que se acerca al fondo del aneurisma. Ademads, los resultados para el
esfuerzo de corte en la pared son mucho més cercanos a los resultados obtenidos con espesor variable,

que los obtenidos con espesor de arteria.

En general, se observd que a mayor rigidez de la pared arterial (menor deformacién) los esfuerzos
de corte en la pared del aneurisma aumentan. Para la simulacién con pared rigida (CFD), la variacién
maxima para los esfuerzos de corte, con respecto a los resultados de la simulacién con espesor variable,
es de un 26 %, el cual es el limite superior de las diferencias obtenibles por la rigidizacion de la pared.
Se observa una correlacion casi lineal entre la tercera deformacion principal y el esfuerzo de corte en
la pared, sin embargo, se evidencia que la correlacién es sensible a cambios en las condiciones fisicas

del problema como el espesor de la pared y la condicién de presion a la salida.

La velocidad médxima presenta una regularidad similar; aumenta mientras aumenta la caida de presién
maxima. Sin embargo, no existe una correlacién clara entre deformacién y velocidad maxima. Esto
descartaria, en un contexto general, que la velocidad médxima esté correlacionada con el esfuerzo de
corte mdximo en el aneurisma, este hecho, unido al evidenciado en el parrafo anterior, sugiere que la

distribucion de esfuerzos de corte en el aneurisma es un fendmeno fundamentalmente geométrico.

La comparacién entre resultados de simulaciones estructurales puras y simulaciones FSI evidenciaron
diferencias del orden de un 76 % en los esfuerzos efectivos maximos, lo cual es un aumento sustancial
de las diferencias en la comparacién de simulaciones estructurales puras con el mismo tipo de mod-
elacion (36 %). Este aumento se explica a que el pulso de presion aplicado al aneurisma es cerca de
un 30 % superior para las simulaciones FSI. Para mejorar la modelacién de las simulaciones estruc-
turales se recomienda utilizar un pulso de presién calculado en la zona del aneurisma mediante una

simulacion CFD.

La metodologia de simulacién FSI con modelo de pared arterial eldstica isotropica Seshaiyer equiva-
lente, espesor variable y presion a la salida normal, se considera la simulacién maés realista desarrol-

lada en este trabajo de titulo. Esta metodologia tiende a sobreestimar los esfuerzos y deformaciones
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y a subestimar los esfuerzos de corte en la pared. Estas caracteristicas la convierten en una prueba

conservadora a la hora de analizar la posible ruptura de un caso real.
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